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NMR-Mikroskopie - 
Grundlagen, Grenzen und Anwendungsmoglichkeiten 

Von Winfried Kuhn * 
Professor Karl Hermann Hausser zurn 70. Geburrstag gewidmet 

Ein neues Anwendungsgebiet der NMR-Spektroskopie, neben der Aufklarung von Molekul- 
strukturen und dem Studium biochemischer Prozesse und rnorphologischer Phanomene (als 
-NMR-Tomographie), eroffnet die NMR-Mikroskopie. Sie eignet sich als bildgebendes Verfah- 
ren sowohl fur die Untersuchung biologischer Objekte wie Pflanzen und Kleintiere als auch fur 
die Beobachtung mikroskopischer Strukturen und Strukturanderungen in Polymeren und 
keramischen Materialien. Die NMR-Mikroskopie kann auch als volurnenselektive Spektro- 
skopie, rnit der die NMR-spezifischen Parameter - Spindichte e,  chemische Verschiebung 6, 
Relaxationszeiten TI und T, - ortsaufgelost quantitativ bestimmt werden konnen, betrieben 
werden. Die vielen inzwischen sehr gut entwickelten MeBmethoden ermoglichen durch sehr 
schnelle Bildgebung das Studium dynamischer Prozesse im Millisekundenbereich, so da13 nicht 
nur bei sich bewegenden Objekten das Objekt artefaktfrei abgebildet, sondern auch die Diffu- 
sionskonstanten isotroper wie anisotroper Diffusion bestimmt werden konnen - bei letzterer 
im Prinzip sogar der komplette Diffusionstensor. Die ortsaufgeloste Bestimrnung der Rela- 
xationszeiten liefert Informationen uber rnolekulare Beweglichkeiten und Bindungsverhalt- 
nisse, z. B. die Bindung von Wasser oder anderen Losungsrnitteln an Polymere, die Beweglich- 
keit von Fliissigkeiten in Polymeren oder keramischen Materialien oder die dreidirnensionale 
Form von Poren in porosen Werkstoffen. Im biologisch-medizinischen Bereich ermoglicht die 
NMR-Mikroskopie die Beobachtung von Wachstumsprozessen auf der Zellebene, embryolo- 
gische Studien, die Entwicklung therapeutischer Konzepte im Tierversuch unter oft drastischer 
Reduktion der Zahl der Tierversuche und, als volumenselektive Spektroskopie durchgefiihrt, 
das Studium des Energiestoffwechsels in vivo. 

1. Einleitung 

Das physikalische Phanomen der Kernspinresonanz wur- 
de 1946 von Felix Bloch und Edward Puree11 entdeckt['.*' 
und hat sich seither v%hl zum faszinierendsten Hilfsmittel 
fur Physiker, Chemiker, Biologen und Mediziner entwickelt. 
Noch in den siebziger Jahren wurde die NMR-Spektro- 
skopie praktisch ausschliel3lich zur Strukturaufklarung in 
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der Chemie und zur Bestirnmung molekularer Struktur- 
merkmale wie magnetischer Abschirmungstensoren, elektri- 
scher Feldgradiententensoren und Kopplungstensoren in der 
Molekiilphysik eingesetzt. Ende der siebziger Jahre und in 
den achtziger Jahren wurde dann ihre Bedeutung t-iur die 
Untersuchung biochemischer Prozesse in vivo und in vitro, 
als bildgebendes Verfahren (NMR-Tornographie) zur Beob- 
achtung morphologischer Veranderungen von Gewebe und 
als diagnostisches Hilfsmittel in der klinischen Praxis er- 
kannt. Die Bildgebung auf der Basis spezieller spektroskopi- 
scher Techniken ermoglicht schliel3lich volumenselektive 
(lokalisierte) Spektroskopie. 

Angem'. Chem. 102 (1990) 1-20 $3 VCH Verlagsgesr~~schufl mbH. 0-6940 Weinhrim. 1990 0044-8249/90/0101-0f  S02.SOjO 1 



In der klinischen Diagnostik werden NMR-Tomographie- 
systeme mit resistiven (normalleitenden) oder supraleitenden 
Magneten mit horizontaler Bohrung und Bohrungsdurch- 
messern zwischen 60 und 100cm verwendet, wobei die 
Magnetfeldstlrken zwischen 0.23 und 2.4 T liegen. Diese 
Feldstarken entsprechen Protonenresonanzfrequenzen von 
9.6 bzw. 100 MHz. Magnetische Feldgradienten von ca. 
10 mTm- '  (1 G c m - ' )  beschrlnken die rlurnliche Auf- 
losung bei Ganzkorperanwendungen auf bestenfalls etwa 
5 mm3. 

Abbildung 1 zeigt als Beispiel fur die klinische Anwen- 
dung der NMR-Tomographie einen Sagittalschnitt durch 

Abh. 1 .  Sagittalschnitt durch einen menschlichen Kopf. Schichtdicke 5 mm. 
Pixel-Auflosung I mm'. Feldstarke 0.28 T. Spin-Echo-Bild als Summe aus acht 
Echos einer Multiecho-Aufnahme. 

den menschlichen Kopf. Die Magnetfeldstlrke war 0.28 T, 
was einer Protonenresonanzfrequenz von 11.6 MHz ent- 
spricht. Die Auflosung in der Bildebene, die als Pixel-Auflo- 
sung bezeichnet wird (das kleinste Bildelement wird als Pixel 
bezeichnet), betragt etwa I mm2. 

Spricht man von rlumlicher Auflosung, so mu13 im allge- 
meinen unterschieden werden zwischen der Auflosung in der 
Schnittebcne iiblicherweise als Pixel-Auflosung bezeichnet 

- und der Auflosung in der zur Schnittebene orthogonalen 
Schicht. Die Pixel-Auflosung ist normalerweise deutlich 
hoher als die Auflosung in der beobachteten Schicht. In der 
NMR-Tomographie wird in seltenen Fallen eine raumlich 
isotrope Auflosung erreicht. Griinde fur die unterschiedliche 
Auflosung in der Bildebene und in der Tiefe, d. h. in Rich- 
tung der selektierten Schicht, sind einerseits geratebedingt 
und andererseits das in der NMR-Bildgebung erreichbare 
Signal/Rausch-Verhaltnis. 

In einem zweidimensionalen NMR-Bildgebungsexperi- 
ment wird die Selektion einer Schicht iiblicherweise durch 
einen selektiven Hochfrequenzpuls in Anwesenheit eines 
konstanten magnetischen Feldgradienten vorgenommen. 
Der selektive Hochfrequenzpuls hat eine definierte Fre- 
quenzbandbreite bei einer vorgegebenen Pulsform. Die 
Dicke der Schicht wird durch die Bandbreite dieses Pulses 
und die Starke des magnetischen Feldgradienten bestimmt. 
Eine isotrope Ortsauflosung in einem zweidimensionalen 
Experiment erfordert daher sehr schmalbandige selektive 
Pulse oder sehr starke Feldgradienten. Beides ist, aus unter- 
schiedlichen Griinden, schwierig zu realisieren (siehe 
Abschnitt 3.2). 

Bei dreidimensionalen Aufnahmen gelten die Einschran- 
kungen hinsichtlich selektivem Puls und Feldgradienten 
nicht, da zur Anregung der Kernspins in der gewiinschten 
Schicht keine selektiven Pulse erforderlich sind. Die Ortsin- 
formation wird dem NMR-Signal durch zwei sich in der 
Starke verandernde orthogonale Feldgradienten in Form 
einer Kodierung der Phasenlage des Signals aufgepragt. 
Insofern ist eine raumlich isotrope Auflosung bei einem drei- 
dimensionalen Experiment leichter erreichbar. Das im klein- . 
sten detektierbaren Volumenelement, dem Voxel, erreichbare 
Signal/Rausch-Verhaltnis und die G r o k  des zu untersu- 
chenden Objekts bestimmen dann letztendlich die in den Bil- 
dern erreichbare Ortsauflosung. 

bei der 
NMR-spektroskopischen in-vivo-Beobachtung von Stoff- 
wechselvorglngen und von morphologischen Gewebsveran- 
derungen im Tierversuch - werden Magnete mit horizontaler 
Bohrung und Bohrungsdurchmessern zwischen 15 und 
40 cm sowie Magnetfeldstarken zwischen 7.05 ('H: 
300 MHz) und 4.7 T (200 MHz) eingesetzt. Die mit diesen 
Geraten erreichbaren raumlichen Auflosungen bei Feldgra- 
dienten von maximal lOOmTm-' liegen im Bereich von 
etwa I mm'. 

Eine vollig neue Dimension sowohl hinsichtlich der raum- 
lichen Auflosung als auch hinsichtlich des Zugangs zu mole- 
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kularen Informationen eroffnet sich dem Forscher durch die 
jungste Anwendung der NMR-Spektroskopie, die NMR- 
Mikroskopie. Ein erstes Beispiel fur die Realisierbarkeit 
eines NMR-Mikroskops wurde 1986 in Nature p~bl iz ie r t '~ ] .  
Die Autoren untersuchten Froscheier und erhielten erstma- 
lig Bilder rnit einer wirklich mikroskopischen Auflosung von 
13 x 13 x 250 ~ m ~ .  NMR-Mikroskopie wird erst durch 
Magneten rnit hochsten Feldstarken und starken magneti- 
schen Feldgradienten moglich. Die hochste fur NMR-Spek- 
troskopie nutzbare Magnetfeldstarke 1st heute 14.1 T 
(600 MHz Protonenresonanzfrequenz); die iiblicherweise 
fur NM R-Mikroskopie verwendeten Magnetfeldstarken lie- 
gen zwischen 7.05 (300 MHz) und 14.1 T. In Tabelle 1 sind 
typische Kenngrokn und Anwendungsbereiche der derzeit 
verwendeten Systeme zusammengefaDt. 

Tabelle 1 .  Vergleich der Kenngrokn von NMR-Bildgebungssystemen. 

' WReso- Feldstarke Objekt- Aullosung Anwendung 
nanzfre- [TI g r o k  [cm] [mm'] auf 
quenz 
[MIfzj 

NMR- 9 6 - 1 0 0  
Tomogra- 
phie (kli- 
nische 
Diagnostik) 
Tomogra- 41 - 200 
phie und in- 
vivo-Spek- 
troskopie 
(biomedizl- 
nische For 
schung) 
.,Mini- 300 400 
ImagJng" 

NMR- 200-600 
Mikroskopie 

0.23 -2.4 

1.0-4.7 

7.05-9.4 

4 7- 14.1 

< loo ca. 5 Kopf und 
Extremita- 
ten 

< 30 ca. 2 Tiere bis 
zur G r o k  
des Kanin- 
chens 

< 12 ca. 5 x lo- '  Tiere bis 
zur G r o k  
der Ratle 

Inseklen. 
Polymere 

<2.5  ca lo- '  Miuse.  

Kommerzielle NMR-Mikroskope werden als Zusatz zu 
Hochauflosungs- und Festkorper-NMR-Spektrometern an- 
geboten und bestehen aus einem Probenkopf mit integrier- 
tem Gradientensystem, einer Ansteuerungseinheit fur das 
Gradientensystem zur Erzeugung von Gradientenpulsen 
und einer Modulationseinheit fur hochfrequente elektro- 
magnetische Wellen, rnit der sowohl eine Amplituden- als 
auch eine Phasenmodulation der Hochfrequenzpulse mog- 
lich ist. Mit diesen Gradientensystemen sind Gradientenstar- 
ken von ca. 1 T m - '  erreichbar; die hochste bisher erzielte 
raumliche Auflosung in meinem Labor und wohl auch welt- 
weit liegt bei 10 x 10 x 100 pm3l4]. Diese Auflosung ent- 
spricht einem Voxel der G r o k  10 -' mm3 (Abb. 2). 

Fur die Bildgebung durch Nutzen der Kernspinresonanz 
werden mehrere Synonyme verwendet. In der Medizin 
spricht man von Kernspin-Tomographie oder ,,Magnetic 
Resonance Imaging" (MRI). Benutzt werden auch die 
Begriffe ,,NMR-Bildgebung" oder ..Ortsaufgeloste Kernre- 
sonanz". Fur Bildgebung rnit hoher Auflosung werden die 
Bezeichnungen ,,Mini-Imaging" bei Auflosungen bis etwa 
100 x 100 x 1000 pm3 und ,.Micro-Imaging" oder ,,NMR- 
Mikroskopie" bei Auflosungen besser als 100 x 100 x 
1000 pm3 benutzt. 

Abb. 2. Schnitt durch ein Eiskraut-Blatt (Mesemhryonrhemum crrsrollinum). 
Das Blatt dieser Pllanrc ist mil Oxalatkristallen bedeckl. Sichtbar sind im Blatt- 
querschnit! die Leilbiindel und einzrlne Pllanzcnzellen. Das Spin-Echo-Bild 
wurde bei einer Feldstarke von 7.05 T aufgenommen. Schichtdicke 100 pm. 
Pixel-Aullosung 10' Nm'. 

2. Grundlagen der NMR-Bildgebung 

Bei einem konventionellen NMR-Experiment befindet 
sich die Probe in einem statischen, homogenen Magnetfeld 
der magnetischen Induktion B, die gemif3 Gleichung (1 )  rnit 
der magnetischen Feldstarke H iiber die Induktionskon- 
stante po und die relative Permeabilitit pr verknupft in .  

In einer Probe mit identischen Kernen in identischer 
Umgebung. z. B. die Protonen im Wasser, erfahren alle Spins 
im Probenvolumen die gleiche magnetische Induktion B und 
haben nach der Resonanzbedingung (2) die gleiche Reso- 

nanzfrequenz w. Die Proportionalitatskonstante 7 ist das 
gyromagnetische Verhaltnis des Kerns, eine kernspezifische 
GroDe. 

Kerne in unterschiedlicher magnetischer Umgebung, wie 
sie im allgemeinen in chemischen Verbindungen vorliegen, 
weisen dagegen unterschiedliche Resonanzfrequenzen auf, 
die im NMR-Spektrum zu separierten Signalen rnit unter- 
schiedlichen chemischen Verschiebungen 6 fuhren. 

Dies bedeutet, dal3 eine Lokalisierung der Kerne im mole- 
kularen Bereich, d. h. eine Zuordnung der Spektrensignale 
zu bestimmten Positionen der Kerne im Molekul, moglich 
ist, nicht aber eine raumliche Lokalisierung des Kerns oder 
Molekuls in der Probe, da gleiche Kernspezies an jedem Ort 
r = (x, y ,  z )  der Probe die gleiche Resonanzfrequenz haben. 

Es gibt somit keine Moglichkeit, in einem homogenen, 
statischen Magnetfeld Bo iiber die Resonanzfrequenz der 
Kernspins im Probenvolumen eine raumliche Lokalisierung 
der Kerne vorzunehmen. Den Weg zu einer ortsaufgelosten 
NMR-Spektroskopie wiesen Anfang der siebziger Jahre 
unabhangig voneinander Damadian['] und Luulerburl"]. Sie 
wird ermoglicht durch die Uberlagerung des homogenen, 



statischen Magnetfeldes B, mit einem zeitabhangigen, linea- 
ren Gradientenfeld C ( r ,  t )  [GI. (3)]. Da das Gradientenfeld 

B(r ,  t )  = B, + C(r , t )  (3) 

C(r , t )  durch eine lineare Ortsabhangigkeit charakterisiert ist 
und die Resonanzfrequenz der Kernspins nach der Reso- 
nanzbedingung (2 )  dem Magnetfeld B(r,t), in dem sie sich 
befinden, proportional ist, erhalt man nun einen linearen 
Zusammenhang zwischen der Resonanzfrequenz w und dem 
Ort r des Kernspins in der Probe [GI. (4)]. Die fineare Orts- 

abhangigkeit des Gradientenfeldes G(r, t )  ist gleichbedeutend 
damit, daD die magnetischen Feldgradienten konsrant sind. 

Welche Anteile des Gradientenfeldes zur Uberlagerung 
der Felder B, und G(r , t )  beitragen, wird aus der Richtungs- 
ableitung des Gradientenfeldes nach den drei Raumrichtun- 
gen ersichtlich, in der der Feldgradient durch einen Tensor 
mit neun Komponenten dargestellt wird [GI. (S)]. 

grad C ( r ,  f) = 

Im Experiment betrlgt die Induktion des statischen 
Magnetfeldes B, etwa 8 T, die des Gradientenfeldes C(r,t) 
etwa 0.001 T. Die Feldkomponenten senkrecht zum stati- 
schen Magnetfeld sind deshalb vernachlassigbdr, und nur die 
Komponente des Gradientenfeldes parallel zu B, tragt zur 
Ortsabhangigkeit der Resonanzfrequenz bei (Abb. 3). In der 

Abb. 3. Beitrag der Gradientenfelder G. und G,,, zu Bo. Nur die Komponente 
parallel zu Bo liefert einen Beitrag zum resultierenden Magnetfeld B(r.r). 

Praxis beeinflussen demnach nur die Tensorkomponenten 
gx, gy und g, [GI. (6) - (811 die Resonanzfrequenz der Kern- 

9. =(%) 
g, = (2) 
9, = (2) 
spins in der Probe. Diese Komponenten lassen sich als die 
Komponenten eines Feldgradientenvektors g auffassen. 

Die Superposition der Magnetfelder und ihre Wirkung auf 
die Resonanzfrequenzen der Kernspins wird durch Abbil- 
dung 4 veranschaulicht. Fur - x,, - y o ,  - z ,  < x, y ,  z < 0 
wird das statische Magnetfeld B, durch das Gradientenfeld 
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Abb. 4. Darstellung der dreidimensionalen Verteilung eines Gradientenfeldes 
G(r).  Das Gradientenfeld verandert sich linear uber das Probfmvolumen. Fiir 
- J,, - y o ,  -;, <- x ,  y .  z < 0 ist das resultierende Magnetfeld B(r) c B,. fur 
0 < x. y ,  z i x, .  yo,  zo wird B(r)  > B,. 

C ( x , y ,  z )  abgeschwacht, und fur 0 < x ,  y , z  < xo,y , ,  zo wird 
es verstarkt [GI. (9) und (lo)]. 

B(x, y ,  z )  = B, + C(X, y .  z) (9) 

Wegen der Resonanzbedingung (2) ist demnach die Reso- 
nanzfrequenz der Kernspins in der linken Halfte des Quaders 
von Abbildung 4 kleiner, in der rechten dagegen grol3er als 
w, [GI. (1 l)]. Die Frequenzspreizung und damit die erreich- 

w ( r )  = w, + ygr (1 1)  

bare raumliche Auflosung sind somit direkt proportional 
zur Gradientenstarke 191 und zu den Objektdimensionen 
Ar = (Ax, Ay, Az) [GI. (12)]. Folglich bestimmt die Gradien- 

tenstarke die maximale raumliche Auflosung, die bei der 
NMR-Bildgebung erreichbar ist. 

3. Experimentelle Verfahren der 
NMR-Mikroskopie 

Die Kernspins in einer Probe werden durch gepulste Ein- 
strahlung koharenter elektromagnetischer Wellen angeregt, 
wobei die Hochfrequenzpulse im allgemeinen ein nicht 
scharf definiertes Frequenzspektrum von einigen kHz bis 
mehreren hundert kHz, abhangig von der Lange des Pulses, 
um die Resonanzfrequenz w, der Kerne im statischen 
Magnetfeld B, = (0, 0, B,) aufweisen. Im folgenden wird der 
Einfachheit halber vorausgesetzt, daD das statische 
Magnetfeld zur z-Richtung eines willkiirlich gewahlten 
Koordinatensystems parallel ist und somit nur noch die 
z-Komponente B, dieses Magnetfeldes betrachtet werden 
muD. Da die Kerne nach koharenter Anregung auch koha- 
rente elektromagnetische Wellen abstrahlen, die durch eine 
geeignete Spule detektiert werden, lassen sich eine groDe 
Anzahl von Pulsexperimenten auf eine Probe anwenden und 
dadurch jeweils andere charakteristische Parameter dem 
Experimentator zuganglich machen. 
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In der NMR-Spektroskopie an Flussigkeiten werden sol- 
che Pulsexperimente z. B. zur Separation von Kopplungs- 
konstanten und chemischen Verschiebungen verwendet und 
in der Festk0rpe.r-NMR-Spektroskopie z. B. zur Verschma- 
lerung von Signalen oder zur Entkopplung physikalischer 
Wechselwirkungen wie der Dipol-Dipol-Kopplung von Pro- 
tonen oder von Protonen und l3C-Kernen. 

In der NMR-Bildgebung gibt es inzwischen ebenfalls eine 
groDe Anzahl unterschiedlichster Pulssequenzen, die z. B. 
eine sehr schnelle Bildgebung ermoglichen oder Bildkontra- 
ste mit den Spin-Gitter- und Spin-Spin-Relaxationszeiten 
der Kerne in der Probe gewichten. Unter den vielen Metho- 
den der Bilderzeugung rnit Hilfe der NMR-Spektroskopie 
haben sich fur die Praxis nach dem heutigen Stand der Tech- 
nik nur drei als bedeutend herausgestellt, die in den nachsten 
Abschnitten besprochen werden sollen. 

3.1. Projektions-Rekonstruktions-Verfahren 

Diese Methode, die von Lauterbur in den Anfangen der 
NMR-Bildgebung angewendet wurde, kommt heute nur 
noch in Spezialfallen, z. B. beim Polymer-Imaging oder auch 
bei der ortsaufgelosten Bestimmung der Spin-Gitter- und 
Spin-Spin-Relaxationszeiten (Relaxometrie), zum Ein- 
satz"1. Griinde hierfiir sind die langen MeDzeiten und die 
relativ komplizierte Datenauswertung. Die Methode hat 
durch die Verwendung statischer magnetischer Feldgradien- 
ten allerdings den Vorteil, daI3 Pulssequenzen rnit sehr kur- 
zen Zeiten zwischen der Anregung der Kerne und der Detek- 
tion des Signals und damit die Bildgebung von Proben 
moglich sind, deren Kerne sehr kurze Spin-Spin-Relaxa- 
tionszeiten haben. Dariiber hinaus ermoglicht sie bei verhalt- 
nismaDig langen Spin-Spin-Relaxationszeiten die Detektion 
sehr vieler Spin-Echos. Dies macht man sich bei dep Relaxo- 
metrie zunutze, um eine multiexponentielle AnpaSsung an 
die Relaxationskurve zu erreichen und hieraus eing Gewebs- 
charakteristik zu definieren. 

3.2. Spin-Echo-Methoden, die auf einer 
Hahnschen Spin-Echo-Pulsfolge basieren 

Nach der Methode von E. Huhn[8J werden Spin-Echos rnit 
einer 90"-~-180"-Echo-Pulsfolge erzeugt (Abb. 5) ,  bei der die 

goo 1800 

t -  

Abb. 5 .  Hahn-Spin-Echo-Pulssequenz. Das Spinsystem wird zunachst durch 
einen breitbandigen 9W-Puls angeregt: nach einer Zeit r wird die Magnetisie- 
rungdurch einen 180"-Hochfrequenzpuls refokussiert. Beide Pulse sind nichtse- 
lektiv, d .  h. sie sind durch eine grok (ca. 100 kHz). nicht scharf definierte 
Anregungsbandbreite charakterisiert. 

Transversalkomponenten M,,  der Magnetisierung M in der 
Zeit 7 unter dem Einflul3 von lokalen Inhomogenitaten des 
statischen Magnetfeldes und von physikalischen Wechsel- 
wirkungen der Kerne ihre Phasenkoharenz verlieren, d. h. 
dephasieren. 

Durch den 180"-Hochfrequenzpuls IaOt sich die Magneti- 
sierung aber wieder refokussieren, was zu einem koharenten 
Zustand der Spins und damit zu einem detektierbaren Echo 
fiihrt. Die Anderung der Magnetisierung wahrend eines sol- 
chen Pulsexperiments ist in Abbildung 6 dargestellt. 

b, I 

c ,  I 

I e) 

Abb. 6. Anderung der Magnetisierung wahrend eines Spin-Echo-Experiments. 
a) Im mil der Resonanzfrequenz w,, rotierenden Koordinatensystem liegt die 
Magnetisierung M parallel zur Richtung z' des statischen Magnetfeldes B(r) = 
(0.0, Bo). Der 9o"-Puls. der durch ein Hochfrequenzfeld B, parallel zu x'erzeugt 
wird, dreht die Magnetisierung irn Falle der Resonanz in die y'-Richtung. b) 
Lokale Feldinhomogenitaten und Feldgradienten bewirken, daB dre Magneti- 
sierung in ihre Einzelkomponenten auffachert (dephasiert). c) Der 180"-Puls 
nach der Zeit r rotiert die Magnetisierungskomponenten um die x'-Achse. 
wobei die Einzelkomponenten ihre Laufrichtung beibghalten. d )  Dies fiihrt 
nach der Zeit 27  wieder zu einem koharenten Zustand. der als Spin-Echo 
bezeichnet wird. Dieses Spin-Echo kann detektiert werden. e) Die Dephasre- 
rung der Magnetisierung beginn: von neuem. f) Ein weiterer lSo"-Puls nach der 
Zeit 7' fihrt  wiederum nach der Zeit 2r '  zu einem koharenten Zustand. Die 
Schritte b)-fj konnen so oft wiederholt werden, bis die Transversalkomponen- 
ten M,,7 aufgrund von Spin-Gitter-Relaxationsprozessen vollstandig ver- 
schwunden sind. 

Eine Ortsselektion der Kerne laDt sich nun durch geeig- 
nete Kombination einer Spin-Echo-Sequenz, wie sie in Ab- 
bildung 5 dargestellt ist, rnit magnetischen Gradientenfel- 
dern erreichen. Auf der in Abbildung 7 dargestellten Bildge- 
bungsmethode basieren alle anderem noch zu diskutierenden 
Spin-Echo-Sequenzen. 

Zur Beschreibung der Pulssequenz wird ein mit der Reso- 
nanzfrequenz wo rotierendes Koordinatensystem zugrunde 
gelegt. Nach dem 9O0-Anregungspuls P1, der bei diesem 
Experiment aufgrund seiner Bandbreite alle isotopenglei- 
chen Kerne anregt, befindet sich die Magnetisierung M im 
Falle der Resonanz auf der y'-Achse des rotierenden Koordi- 
natensystems, d. h. sie ist identisch mit ihrer Komponente 
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X J X L  I I x7 I durch den Gradienten X4 dephasierte Transversalmagneti- 
sierung entsprechend Abbildung 7 wahrend der Zeit D6, die 

z- 25 126- 

,.,. ~ 

D1 P1 D3 DL PL D5 D6 A 0  

Abb. 7. Die grundlegende Spin-Echo-Pulssequenz rnit s-, JJ- und =-Gradienten. 
die auf der in Abbildung S gezeigten Hahn-Pulsfolge basiert: TX = Transmit- 
ter-Kanal: RX = Empfanger-Kana]. Nach dem breitbandigen YO-Puls P1 
dephdsiert die Magnetisierung in der Zeit D3 wegen lokdler Feldinhomogenitl- 
ten und gezielt angelegter magnetischer Feldgradienten X4 und Y 1 mil definier- 
ter Amplitude und Dauer. Wihrend eines zweidimensionalen Bildgebungsexpe- 
riments wird die Amplitude von Y1 entsprechend Gleichung (13) um Inkre- 
mente IY1 verandert. X4 dephasiert die Magnetisierung in der x'-y'-Ebene des 
rotierenden Koordinatensystems. Nach dern schichtenselektiven 1 I(O"-Puls P4. 
der in Anwesenheit des Gradienten ZS erfolgt. wird die Magnetisierung durch 
den ,,Lesegradienten" X7 zu einem Spin-Echo refokussiert, das in der Zeit AQ 
detektiert wird. Die Amplitude des Gradienten 25 und die Bandbreite des 
selektiven HFPulses P4 bestimmen die Dicke der selektierten Schicht: die 
Amplitude des Gradienten X7 bestimmt die Pixel-AullBsung. 

My. Unter dem Einflul3 des Dephasierungsgradienten X4 
und lokaler Feldinhomogenitaten dephasieren die Transver- 
salkomponenten der Magnetisierung in der x'-y'-Ebene. In 
der gleichen Zeit, in der der Gradient X4 anliegt. wird auch 
der inkrementierbare Phasenkodierungsgradient Y 1 einge- 
schaltet. Dieser Gradient pragt dem NMR-Signal eine fur 
seine Stirke I charakteristische Phase cp auf, die wahrend des 
Experiments um Inkremente Acp verandert wird, indem die 
Starke I von Y1 um ein definiertes Inkrement IYl zu- oder 
abnimmt. Die Starke I eines Gradienten y,(r = x,y,z)  ist 
durch sein Zeitintegral gegeben [GI. (12')l. 

- 

Fur ein zweidimensionales Bild beispielsweise, das durch 
eine Matrix von 256 x 256 Punkten dargestellt werden SOH, 
benotigt man in der zweiten Bilddimension 256 Einzelexperi- 
mente, wobei die Phase q des NMR-Signals am Ort y sich 
entsprechend Gleichung (1 3) andert. 

Abbildung 8 a zeigt phasenkodierte Spin-Echos, wobei die 
Phasenkodierung durch unterschiedliche Gradientenstarken 
hervorgerufen wurde. Die phasenkorrigierten Fourier- 
Transformierten dieser Spin-Echos sind in Abbildung 8 b 
wiedergegeben. Die Kodierung der Ortsinformation in der 
ersten Dimension erfolgt wahrend der Detektion des Signals 
durch Anlegen des x-Gradienten X7, des sogenannten Lese- 
gradienten, der die durch X4 dephasierte Magnetisierung 
rephasiert und somit zu einem Spin-Echo fiihrt. Eine voll- 
standige Rephasierung des Signals ist nur bei Erfiillung der 
Gleichheitsbedingung (14) moglich, wobei die in der Zeit D 3  

im Experiment zur Stabilisierung des Lesegradienten X7 
dient, und der Datenaufnahmezeit AQ rephasiert wird. 

D6 + AQIZ 
7 X 4 d t =  J X7dt 
0 0 

Wenn Bedingung (14) erfullt ist, erscheint ein Spin-Echo rnit 
dem Echomaximum zur Zeit AQ/2. Das bedeutet zugleich, 
dal3 ein symmetrisches Echo detektiert wird, was Vorausset- 
zung fur die spitere Fourier-Transformation der Daten ist. 

--LJ-J- 
Abb. 8. a) Phasenkodierte Spin-Echos aus einem zweidimensionalen Spin- 
Echo-Experiment. b) Fourier-Transformierle der Spin-Echos. Es sind phasen- 
kodierte eindimensionale Profile der Probe in Richtung des Lesegradienten X7 
abgebildet. dessen Amplitude die Profilweite deliniert. 

Zur Schichtenselektion in einem zweidimensionalen Bild- 
gebungsexperiment dient der schichtenselektive 180"-Hoch- 
frequenz(HF)puls P4 (Abb. 7) rnit definierter Anregungs- 
bandbreite AW in Anwesenheit eines Gradienten Z5 senk- 
recht zu der Richtung, in der die Scheibe selektiert wird. 
Hochfrequenzpulse mit definierter Bandbreite werden durch 
Amplituden- und Phasenmodulation der elektromagneti- 
schen Welle rnit der Tragerfrequenz vo erhalten. Die Dauer 
des Pulses bestimmt entsprechend dem Fourier-Theorem die 
Anregungsbandbreite im Frequenzbereich und seine Trlger- 
frequenz die Lage der selektierten Schicht. In unserem Bei- 
spiel ist der Gradient parallel zur z-Richtung des Koordina- 
tensystems und die selektierte Scheibe senkrecht dazu. 

Fur  Schichtenselektion werden iiblicherweise Hochfre- 
quenzpulse rnit einer sin (x)/x- oder einer Hermite-Modula- 
tion['' verwendet. Ein sin(x)/x-Puls von 4 ms Dauer ergibt 
dann nach der Fourier-Transformation einen angenaherten 
Rechteckpuls rnit einer Bandbreite von 1170 Hz. Bei einer 
Starke des z-Gradienten von 100 mTm- ' entspricht dies 
nach Gleichung (1 5) einer Schichtdicke von 270 pm (Az = 

A W  Az = - 
'is 

Schichtdicke, Aw = Bandbreite des Hochfrequenzpulses, 
y = gyromagnetisches Verhaltnis des Kerns (7," = 

42.58 MHzT- ' ,  y = Gradientenstarke in Richtung der 
gewihlten Schicht). 
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Abbildung 9 zeigt zwei in der Praxis angewendete schich- 
tenselektive Hochfrequenzpulse. Diese Pulse zeichnen sich 
durch eine fur die Scheibenselektion recht gunstige Pulsgeo- 
metrie aus: Der sin(x)/x-Puls (Abb. 9a)  hat sehr steile Flan- 
ken und ein flaches Plateau, was einer scharf definierten 
rechteckigen Schicht bei homogener Anregungsintensitat 
aller Kerne in dieser Schicht entspricht, neigt allerdings bei 
Pulsleistungen, wie sie fur einen 18O"-Puls erforderlich sind, 
zu Seitenbandenmodulationen, die eine partielle Anregung 
von Kernen benachbarter Schichten zur Folge haben. Der 
Hermite-Puls (Abb. 9c) hat etwas flachere Flanken, aber 
eine bessere Seitenbandencharakteristik. Die Abbildun- 
gen 9 b und 9 d  zeigen die Fourier-Transformierten der in den 
Abbildungen 9 a bzw. 9 c dargestellten Hochfrequenzpulse. 

t - -  Lo- 

f-- W-- 

Abb. 9. Modulationen der Hochfrequenzwelle zur Erzeugung schichtenselekti- 
ver Pulse. a )  sin(.r)/x-Modulation. b) Fourier-transformiertes und phasenkorri- 
giertes Spektrum von (a). c) Hermite-Modulation. d)  Fourier-transformiertes 
und phasenkorrigiertes Spektrum von (b). 

Prinzipiell liDt sich jede beliebige Schicht einer Probe 
allein durch die Wahl des Gradienten oder einer Kombina- 
tion mehrerer Gradienten und die Wahl der Tragerfrequenz 
des schichtenselektiven Hochfrequenzpulses selektieren; 
eine mechanische Veranderung der Position der Probe im 
Magneten ist im allgemeinen nicht erforderlich. In Abbil- 
dung 10 ist die Schichtenselektion durch Veranderung der 
Resonanzfrequenz in Anwesenheit eines schichtenselektiven 
Gradienten dargestellt. 

I A W 
w-  

Abb. 10. Zusammenhang zwischen Frequenzbereich Aw und Schichtdicke Az 
bei Anwesenheit eines Gradienten in ;-Richlung. Die Steigung der Geraden ist 
gegeben dprch die Amplitude des Schichtengradienten. Die Schichtdicke ist bei 
gegebener Gradientenstarke proportional zum Frequenzbereich des selektiven 
HF-Pulses. 

Die Spin-Echo-Methoden, und darunter fallen alle Puls- 
sequenzen, die einen 1 8O0-RefokussierungspuIs enthalten, 
sind unempfindlich gegenuber Inhomogenitaten des stati- 
schen Magnetfeldes und liefern deshalb Bilder mit sehr guten 
Signal/Rausch-Verhaltnissen und exzellenter Wiedergabe 
der Objektprofile. Da bei ihnen eine 9O0-180"-Pulssequenz 
angewendet wird, muD die Magnetisierung aber vor jeder 
neuen Anregung weitgehend relaxiert sein, was in der Praxis 
eine minimale Wartezeit zwischen dem Ende der Detektion 
und der nachsten Anregung der Kerne von mindestens TI, 
besser 3-5mal T, ,  erfordert. Diese Wartezeit, die in vielen 
Fiillen in der Groknordnung von Sekunden liegt, fuhrt zu 
relativ langen Meheiten. 

3.2. I .  Mehrschichten- Bildgebung 

Durch Mehrschichten-Bildgebung (Multislice Imaging) 
konnen mehrere Schichten, z. B. 4, 8, 16 oder 32 Schichten, 
in der gleichen Zeit abgebildet werden, die bei einem Ein- 
schichten(sing1e-slice)-Spin-Echo-Experiment fur die Detek- 
tion einer einzigen Schicht erforderlich ist. Die Kerne werden 
hierbei durch schichtenselektive 90"- und 180"-Hochfre- 
quenzpulse angeregt. Da die Anregungsbandbreite und auch 
das Anregungsprofil fur beide Pulse gleich sein muD (beide 
Pulse wirken auf die Magnetisierung der gleichen Schicht), 
miissen die Pulse in der Leistung unterschiedlich sein. Da sie 
eine je nach Pulsform unterschiedliche Flankencharakteri- 
stik haben (Abb. 9) oder gar Seitenbanden erzeugen, ist eine 
Uberlappung von Signalen benachbarter Schichten kaum zu 
vermeiden. Durch eine intelligente Anregungsfolge, angeregt 
werden z. B. bei einem Achtschichtenexperiment die Schich- 
ten in der Reihenfolge I ,  3, 5, 7, 2,4, 6. 8, werden die Uber- 
lappungseffekte minimal gehalten. Da die Magnetisierung 
bereits angeregter Schichten nach der Detektion relaxieren 
kann, wahrend die Magnetisierung der ubrigen Schichten 
angeregt und detektiert wird, kann die bei einem single-slice- 
Experiment zur Relaxation der Spins erforderliche Wartezeit 
zur Aufnahme der Signale mehrerer Schichten genutzt wer- 
den, so daD der Gesamtzeitbedarf fur das Experiment nicht 
verandert wird. Abbildung 11 zeigt die grundlegende Puls- 

. 

X m I x7 I n I 1 

RX 
01s P3 D3 P1 01T 01s P3 P1 01T 

Abb. 11. Multislice-Pulssequenz mit schichtenselektivem 90"- (P3) und 180"- 
Puls (P4). Im Unterschied zu der in Abbildung 7 gezeigten Pulssequenz wird 
hier das Spinsystem durch den selektiven HF-Puls P3 mil delinierter Bandbreite 
angeregt, wobei wlhrend dieses Pulses der SchichtengradientZ5 angelegt wird. 
Wihrend des Pulses P3. der eine typische Dauer von mehreren Millisekunden 
hat. dephasiert die Magnetisierung unter dem EinfluB von Z5. Diese Auffiche- 
rung wird durch den negativen Gradienten 23, der fur die Dauer von D3 in der 

.gleichen Richtung wie Z5 angelegt wird und gemaB Gleichung(16) mil Z5 
verknupft ist. riickgangig gemacht. Die Frequenz 01s deliniert die Lage der 
gewahlten Schicht. die Frequenz 01T ist die Emphgerfrequenz. 
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sequenz f i r  eine Mehrschichten-Bildgebung mit zwei selekti- 
ven .4nregungspulsen und den entsprechenden Gradienten- 
sequenzen fur die Ortskodierung der Magnetisierung. 

Der negative Gradient 23, dessen Starke durch (16) defi- 
niert ist, refokussiert in der Zeit D3 die unter dem EinfluB 

x4 x7 

-Z5XP3 
2 x D 3  2 3  = 

x-7 

von Z5 wahrend des selektiven Hochfrequenzpulses P3 
dephasierte Magnetisierung. In Abbildung 12 ist die Schich- 
tenselektion mit der in Abbildung 1 1  dargestellten Pulsse- 
quenz skizziert. 

Abb. 12. Mehrschichteoselektion. Die Resonanzfrequenz w andert sich im 
Feldgradienfen g. linear rnit der Ortskoordinate in r-Richtung. w ,  bis w, sind 
die Resonamfrequew.cn der Kerne in den Schichten 1-4. Aw ist die Frequenz- 
breite einer Schicht, bestimmt durch die Dauer des selektiven HF-Pulses. Die 
einzelnen Schichten werden folgendermakn angeregf: erst Schicht 2 mit der 
Frequenz w 2 .  dann Schicht 4 mit der Frequenz w4. anschlieknd Schicht 1 mil 
w ,  und zuletzt Schicht 3 mit wj .  Diese Anregungsfolge verhindert ein Uberlap 
pen der Signale benachbarter Schichten und ermoglichf das Relaxieren der 
Kerne in den bereits angeregten Schichten wahrend der Anregung und Detek- 
tion in den nachfolgenden Schichten. Bei diesem Experiment betragt die Repeti- 
tionszeit der Pulsfolge nur 1/4 der Repetitionszeit eines Einschichten-Experi- 
ments. 

3.2.2. MultiecheBildgebung 

Multiecho-Bildgebung basiert auf einer Hahnschen Puls- 
sequenz. Anstatt eines einzelnen Echos werden jedoch meh- 
rere Echos, erzeugt durch eine Folge von schichtenselektiven 
1 8OC-Hochfrequenzpulsen, detektiert und als separate Da- 
tensltze gespeichert. Jedes dieser Echos ist in gleicher Weise 
phasenkodiert, so daD aus jedem Echo ein komplettes Bild 
rekonstruiert werden kann. Abbildung 13 zeigt die von mir 
venvendete Multiecho-Pulssequenz, bei der der Phasenrefo- 
kussierungsgradient Y2 die unter Einwirkung des Phasenko- 
dierungsgradienten Y 1 dephasierte Magnetisierung refokus- 
siert. 

Da die Intensitat eines Spin-Echos nach Gleichung (17) 
exponentiell von der Spin-Spin-Relaxationszeit T, abhangt, 

erhalt man nach der Rekonstruktion T2-gewichtete Bilder. 
Fur isotrope Rotationsdiffusion ist T2 mit der Beweglichkeit 
der Molekule iiber die Rotationskorrelationszeit re korreliert 
[GI. (18)]1171. I ist die Kernspinquantenzahl und r = Irl der 

P3 P4 El P4 E2 

R X  

z 

Abb. 13. Multiecho-Pulssequenz fur eine Schicht. Die Kerne werden hier wie 
bei einem Mehrschichten-Experiment schichtenselektiv durch schmalbandige 
HF-Pulse (P3, P4) in Anwesenheit von magnetischen Feldgradienten (Z5) ange- 
regf. Im Unterschied zu den bereits beschriebenen Methoden (Abb. 7 und 12) 
wird bei einem Multiecho-Experiment nicht ein einriges Echo, sondern eine 
Serie von Echos (El,  E2. . . .) detektiert, wobei die Echos durch wiederholtc 
Anwendung von selektiven 180"-Pulsen (P4) nach einer einzigen W"-Anregung 
(P3) des Spinsystems erzeugt werden. Im Unterschied LU den Einzelecho- 
Methoden wird hier nach der Detektioo eines Echos die durch den Phasengra- 
dienten Y 1 verursachte Dephasierung der Magnetisierung durch den Gradien- 
ten Y2 wieder aufgehoben; die beiden Gradientenstarken andern sich dabei von 
Phaseninkrement zu Phaseninkrement umgekehrt proportional zueinander. 
Der Vorteil dieser Methode ist eine Verlingerung der Zeit bis zum totalen 
Zerfall der Transversalmagnetisierung. Die Echoamplitude Gllt bei diesem 
Experiment mit der Relaxations7zit T2 ab. Da im Experiment bis zu 128 Echos 
detektiert werden konnen. l i B t  sich T ,  ortsaufgelBst bestimmen. Dadurch wird 
eine parameterselektive Bildanalyse ermoglicht [7]. 

Abstand der wechselwirkenden Kerne, o die Resonanzfre- 
quenz und h das Plancksche Wirkungsquantum. 

Multiecho-Bildgebung bietet nun die Moglichkeit, die 
Spin-Spin-Relaxationszeiten T, der Kerne raumlich aufge- 
lost zu bestimmen, d. h. in einzigartiger Weise Informationen 
iiber die Molekiildynamik in bestimmten Bereichen der 
Probe zu erhalten. Aus den aus einer Multiecho-Sequenz 
rekonstruierten Bildern llDt sich ein sogenanntes T2-Bild 
berechnen. In ihm ist die Bildintensitat proportional zu T, 
und gibt somit Einblick in die Homogenitit der T,-Relaxa- 
tion. Aus den Intensitatsprofilen konnen T2-Gradienten 
rlumlich aufgelost quantitativ bestimmt werden. Die Auf- 
summierung aller T2-gewichteten Bilder ergibt ein auBeror- 
dentlich kontrastreiches Bild, das haufig sonst kaum sicht- 
bare Feinstrukturen erkennen la&. 

Denkbare Anwendungen dieser Methode im Bereich der 
Polymerforschung sind z. B. die quantitative Erfassung der 
Bindungen von Wasser- oder anderen Losungsmittelproto- 
nen an Polymerketten und deren raumliche Verteilung uber 
das Polymervolumen. Weiterhin bietet die Methode die 
Moglichkeit, iiber die T,-Gewichtung der aus den Spin- 
Echos rekonstruierten Bilder beim Menschen, aber auch im 
Tierversuch mit hoher raumlicher Auflosung malignes und 
gesundes Gewebe zu charaktensieren. Multiecho-Bildge- 
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bung ist somit sicherlich eine der wertvollsten Methoden der 
Bildgebung rnit Hilfe der NMR-Spektroskopie sowohl hin- 
sichtlich der Kontrastierung der Bilder als auch der Untersu- 
chung von Molekiildynamik-Parametern. 

3.2.3. ,,Chemical-shy"-selektive Bildgebung 

Chemical-shift-selektive Bildgebung ist wohl die bildge- 
bende Methode, die am typischsten fur die NMR-Bildge- 
bung iiberhaupt ist. Mit ihr werden Bilder nur von den Ker- 
nen erzeugt, die durch eine bestimmte chemische Verschie- 
bung ausgezeichnet sind. So kann z. B. selektiv die raumliche 
Verteilung des Wasser- oder des Fettgehalts in einer Gewebs- 
probe, einem Organ in vivo oder einer Pflanze abgebildet 
werden. Die Abbildung der Verteilung anderer Metaboliten, 
z. B. von anorganischem Phosphat oder Kreatinphosphat 
durch 31P-NMR-Bildgebung oder von I3C-markierten Sub- 
stanzen durch ' 3C-NMR-Bildgebung, scheint ebenfalls 
moglich. Die Anwendung dieser Methode ist bei hohen 
Magnetfeldstarken relativ einfach, da die chemische Ver- 
schiebung der Kerne in Hz proportional zur Starke des stati- 
schen Magnetfeldes wachst und die in Frage kommenden 
Signale im Spektrum im allgemeinen gut separiert sind. 

Die zu detektierende Kernspezies wird im Experiment 
durch einen schmalbandigen Hochfrequenzpuls, z. B. einen 
GauD-formigen Puls rnit einer Bandbreite von wenigen hun- 
dert Hz, selektiv angeregt, und nur diese Spezies wird auch 
detektiert (Abb. 14). Der weitere Verlauf des Experiments ist 

r x L  I 1 x7 I 
Y 1  . .  

Txi 
R X  1 L 

D1 P5 D3 DL PL D5 D6 AQ 

Abb. 14. Pulssequenz zur Aufnahme eines chemical-shift-selektiven Bildes. Die 
Selektion nach der chemischen Verschiebung einer Kernspezies erfolgt durch 
einen Gad-formigen schmalbandigen 9W-Puls PS, dessen Tragerfrequenz der 
Resonanzfrequenz der zu selektierenden Kernspezies entspricht. Der weitere 
Verlauf der Pulssequenz is1 identisch mi1 dem in Abbildung 7 gezeigten. 

dann ein normales Spin-Echo-Experiment wie in Abschnitt 
3.2 beschrieben, allerdings mit dem Unterschied, daD wah- 
rend der Spin-Echo-Sequenz nur noch die nach der chemi- 
schen Verschiebung selektiv angeregte Magnetisierung durch 
die Hochfrequenzpulse manipuliert und detektiert wird. 

Die Abbildungen 15 und 16 demonstrieren die exzellente 
Selektion chemisch verschiedener Kernspezies, hier Fett- 
und Wasserprotonen, in einem ,,Phantom", einem 10 mm- 
NMR-Rohrchen, gefiillt mit Wasser, in dem sich ein 5mm- 
Rohrchen, gefiillt mit 0 1 ,  befindet. Dieses Experiment wurde 
bei 11.74 T, entsprechend 500 MHz Protonenresonanzfre- 
quenz, durchgefiihrt. 

Abb. 15. Protonenbild eines Phantoms, das aus einem 10 mm-NMR-Rohr- 
chen, gefiillt mit Wasser, besteht, welches ein mtt c)I gefiilltes 5 mm-Rohrchen 
enthalt. MeBfrequenz 1st 500 MHz. Die relative chemische Verschiebung der 
Lipid- zu den Wasserprotonen ist deutlich zu erkennen. 

Abb. 16. Links: Chemical-shift-selektives Bild der Wasserprotonen der Probe 
von Abbildung 15. Rechts: Chemical-shift-selektives Bild der Lipidprotonen 
der Probe von Abbildung 15. Die Anregung erfolgte in beiden Fallen durch 
einen selektiven GauB-Puls rnit einer Bandbreite von ca. 600 Hz. 

3.2.4. T, - Bildgebung 

Die Riickkehr der Magnetisierung ins thermische Gleich- 
gewicht nach der Anregung durch einen 90"-Hochfrequenz- 
puls wird durch die beiden Relaxationszeiten T, und T, 
bestimmt. T2 beschreibt den Zerfall der Phasenkoharenz des 
Spinsystems, TI die Relaxation der Magnetisierung parallel 
zum statischen Magnetfeld. 

Die TI-Relaxation verlauft gemaD Gleichung (19). Zur Be- 
stimmung von TI werden in der NMR-Spektroskopie In- 

version-Recovery-[' ' I  und Saturation-Recovery-Pulssequen- 
Zen [' eingesetzt. Durch Kombination dieser Pulssequenzen 
mit bildgebenden Methoden (Abb. 17) sind TI-gewichtete 
Bilder zuganglich, aus denen sich T, ortsaufgelost bestim- 
men 1aBt. Dies IaBt einerseits Riickschliisse auf die Beweg- 
lichkeit von Molekiilen in verschiedenen Bereichen der Pro- 
be zu und ermoglicht andererseits bei unterschiedlichen TI- 
Zeiten eine starkere Kontrastierung des Bildes. 

Abbildung 17 a zeigt eine Inversion-Recovery-Bildge- 
bungssequenz. Bei dieser Pulsfolge wird die z-Komponente 
M ,  der Magnetisierung durch den 1 80°-Puls invertiert. Nach 
der Wartezeit VD, in der die Longitudinalkomponente der 
Magnetisierung durch Spin-Gitter-Relaxation zunimmt, 
wird durch ein Spin-Echo-Experiment dieser Anteil der 
Gesamtmagnetisierung detektiert. Die Echoamplitude ist 
dabei durch beide Relaxationszeiten bestimmt [GI. (20)]. T R  

ist die Repetitionszeit des Experiments, T E  die Spin-Echo- 
Zeit, ist 2 fur Inversions-Recovery- und 1 fur Saturation- 
Recovery-Messungen. 
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In Abbildung 17 b ist eine Saturation-Recovery-Bildge- 
bungssequenz dargestellt. Hierbei wird die Magnetisierung 
durch eine schnelle Folge von 90" Pulsen gesattigt. Der wei- 
tere Verlauf des Experiments entspricht dem des Inversion- 
Recovery-Experiments. 

3.3. Gradientenumkehrmethoden 

Messungen mit den in den Abschnitten 3.2 bis 3.2.4 be- 
schriebenen Spin-Echo-Methoden sind im allgemeinen zeit- 
raubend, da zwischen den Einzelexperimenten eine Wartezeit 
fur die Relaxation der longitudinalen Magnetisierung von 
mindestens T I ,  besser aber 3 - 5 ma1 TI erforderlich ist. U m  
eine schnelle Bildgebung zu ermoglichen, ist in den letzten 
Jahren eine g r o k  Zahl von Pulssequenzen entwickelt wor- 
den. Die popularsten und fur die NMR-Mikroskopie be- 
deutendsten sind die FLASH(Fast Low Angle Shot)-Metho- 
den['31, die die Magnetisierung statt mit einem 180"-Refo- 
kussierungspuls durch das Umschalten des Dephasierungs- 
gradienten refokussieren (Abb. 18). 

schichtenselektiven Hochfrequenzpuls mit kleinem Pulswin- 
kel angeregt. Unter dem EinfluD des Gradienten X9 depha- 
siert die Magnetisierung in der x'-y'-Ebene. gleichzeitig be- 

a) 

r X I XL I x7 1 

z 25 I 2 6 1  Bei dieser Pulssequenz wird das Spinsystem mit einem 

T X  

RX r 
D1 P2 VD P3 D3 DL PL D5 D6 AQ 

wirkt der Gradient Y1 eine Phasenkodierung in der zweiten 
Dimension der zu detektierenden Schicht. Nach einer Zeit 
D3 wird der Gradient X9 invertiert; dies fiihrt zur Rephasie- 
rung der Magnetisierung in der beobachteten Schicht und 
letztlich wieder zu einem koharenten Zustand, der als ,,Gra- 
dienten-Echo" detektiert wird. Die FLASH-Sequenz hat den 
Vorteil kurzer Repetitionszeiten TR, so daB in sehr kurzer 
Zeit, 100ms bis wenige s, ein Bild aufgenommen werden 
kann. 

Der Nachteil dieser Methode ist ihre Sensibilitit gegen 
Inhomogenitaten des statischen Magnetfeldes. Da in der 
FLASH-Sequenz der 1 8OC-Hochfrequenzpuls fehlt, wird nur 
die Magnetisierung refokussiert, die durch den Gradienten 
X9 dephasiert wurde; Magnetisierung, die durch Feldinho- 
mogenitaten oder Suszeptibilitatssprunge an Grenzflachen 
dephasiert wurde, wird durch die Invertierung des Gradien- TX r-n-n-e- 

I \n 

D1 PO VD P1 D3 DL PL DS D6 A 0  

Abb. 17. a) Inversion-Recovery-Bildgcbungssequenz. Zu Beginn dcr Pulsse- 
quenz wird die Magnetisierung durch cinen breitbandigen IllWPuls P2 inver- 
tier!. Nach einer Wartezeit VD, in der die Magnetisierung cntlang der 2-Achse 
parallel zu B, relaxieren kann, wird ein konventionellcs Spin-Echo-Experiment 
(Abb. 7) durchgcfuhrt. Die Bilder sind jc nach Lange der Wartezeit VD stark 
T ,  -gewichtct. Einc Serif von Inversion-Recovery-Bildern mit untcrschicdlichen 
Wartezciten VD ermoglicht die ortsaufgcloste 7,-Bestimmung. b) Saturation- 
Recovery-Bildgebungssequenz. Nach dcr Sittigung der Magnetisierung durch 
cine aperiodische Puls-Sattigungsfolge PO, bei der der Abstand zwischen zwci 
aufeinanderfolgenden Pulsen nach einer geomctrischcn Folge abnimmt. ver- 
lauft das Experiment analog zu dem von Abbildung 17a. Die Saturation-Re- 
covery-Pulsfolge hat im Vergleich zur Inversion-Recovery-Pulsfolge den Vor- 
teil, daB kcine Wartezeit zwischcn zwci aufcinanderfolgenden Anwcndungcn 
dcr Pulsfolge crforderlich ist. da  die Magnetisierung gesiittigt wird und nicht 
das thcrmische Gleichgewicht erreichcn muB. Dies ermoglicht eine schnelle 
T,-gewichtete Bildgebung. 

X -1 x 9  x7 I 

Y * q -  
z I 25 23 

T X  5 
RX I I 

D1 D2 P3 D3 D3 DL AQ 

Abb. 18. Pulssequenzrur schnellen Bildgebungmit der FLASH-Methode (131. 
Die Magnetisierung wird durch den schichtenselektiven HF-Puls P3 in Anwe- 
senhcit des Schichtengradicnten 25 um einen kleincn Winkcl aus der r-Achsc 
gekippt. Die x-y-Komponenten von M werden dann durch die Gradienten X9 
und Y1 wahrend der Zeil D3 dephasiert. Gleichzeitig mil dem Abschalten dcs 
Y1-Gradienten wird der XY-Gradienf zum Lesegradientcn X7 umgeschaltet, 
der das umgekehrtc Vorzcichen wie X9 hat. Dies fuhrt zu cincr Rcphasierung 
der Magnetisierung in der x'-y'-Ebene und zu cinem ..Gradienten-Echo". 

Da TI ebenfalls mit der Molekiilbeweglichkeit korreliert 
und au&rdem cine deutliche Abhingigkeit l / ( l  + w2rf) 

Zeigt (siehe Abschnitt 4.2), ist die Ti-Gewichtung der Bilder 
eine hervorragende Moglichkeit zur Visuahsierung molekul- 
dynamischer Eigenschaften. Wegen der Feldstarkeabhingig- 
keit von TI eignen sich diese Methoden auch zur ortsaufgelo- 
sten, feldstarkeabhangigen T,-Bestimmung. Hieraus erhalt 
man Informationen uber die zur Relaxation beitragenden 
physikalischen Wechselwirkungen wie ,,chemical-shift"-An- 
isotropie oder eingeschrankte molekulare Beweglichkeit. 

ten nicht beeinfluDt. Sie trigt daher nicht oder nur sehr 
wenig zum Signal bei, was zu einem schlechteren Signal/ 
Rausch-Verhiltnis als beim Spin-Echo-Experiment fiihrt. 



Allerdings kann dies auch einen besseren Kontrast im Bild 
zur Folge haben. 

Da sich bei Gradientenumkehrmethoden zu Beginn der 
Pulssequenz die Magnetisierung nicht notwendigerweise im 
thermischen Gleichgewicht befinden muD, sind sie die zur 
Zeit einzigen praktikablen Methoden fur schnelle Bildge- 
bung. In Verbindung mit kurzen Akquisitionszeiten und sehr 
kurzen Gradientenstabilisierungszeiten von weniger als 
100 ps, wie sie bei einem Mikroskopie-System moglich sind, 
lassen sich rnit Gradientenumkehrmethoden Bilder rnit einer 
MatrixgroDe von 128 x 64 in etwa 100 ms a ~ f n e h m e n ~ ' ~ ~ .  
Diese sehr kurzen Bildaufnahmezeiten ermoglichen die Ver- 
folgung relativ schneller Kinetiken durch NMR-Bildgebung. 
Die Abbildung 19 zeigt Bilder eines rnit ca. 2 Hz rotierenden 
Glasrohrchens, das mit Wasser gefiillt 1st und einen recht- 
eckigen Plastikstab enthalt. Trotz der Rotation der Probe 
sind die Bilder bemerkenswert scharf. 

Abb. 19. Biider eines mil 2 Hz rolierenden Rohrchens. in dem sich Wasser und 
ein Plastikstab belinden. Die Bilder wurden mit einer ..Snapshot-FLASH"- 
Sequenz [14] bei einer MeDzeit von etwa 90 ms pro Bild und einer Matrixgro- 
Be von 128 x 64 Punkten aufgenommen. Die Gradientenstiirken betrugen 
300 m T m - '  fur den Lese- und Phdsenkodierungsgradienten und 200 mTm- '  
fur den schichtenselektiven Gradienten. Die Messungen wurden bei einer 
Magnetfeldstirke von 7.05 T vorgenommen. 

4. Kontrastbestimmende Parameter 

Im Gegensatz zur Rontgentomographie. die nur die 
Absorption der Rontgenstrahlen als kontrastbestimmenden 
Parameter kennt, werden Bildkontraste in der NMR-Bildge- 
bung durch die Dichte und die Relaxationszeiten Tl,und T, 
der untersuchten Kerne bestimmt. Durch geeignete Wahl der 
Aufnahmeparameter lassen sich auf diese Weise Bildkontra- 
ste erzeugen, die in einer wohldefinierten Beziehung zu 
bestimmten physikalischen Eigenschaften des untersuchten 
Objekts stehen. 

Bei der Aufnahme eines Bildes mit einer Spin-Echo-Puls- 
sequenz wird der Bildkontrast fur jedes Pixel durch die 
Signalstarke S(TE,TR) [GI. (21)][' 51 des Voxels bestimmt, 
das diesem Pixel entspricht. Durch geeignete Wahl der Para- 

S(TE,TR) = e ( l -  

meter Spin-Echo-Zeit TE und Repetitionszeit TR lassen sich 
gemaD (21) die Bildkontraste nach der Spindichte e oder den 
Relaxationszeiten T, und T, gewichten. 

Fur die Gradientenumkehrmethode ist die Signalstarke 
durch Gleichung (22)[l6] bestimmt. Durch Variation von 

Pulswinkel 0, Spin-Echo-Zeit T E  und Repetitionszeit T R  
lassen sich auch mit dieser Methode unterschiedliche Bild- 
kontraste erzeugen. 

4.1. Spindichte 

Die Spindichte e entspricht der Zahl der Kerne einer 
bestimmten Spezies, z. B. Wasserprotonen, Lipidprotonen, 
in einem definierten Volumenelement. Aus der Intensitat der 
Signale im Spektrum oder aus den Integralen der Bildprofile 
kann dann auf die relative und bei einer Intensitatseichung 
auch auf die absolute Haufigkeit einer Spezies, z. B. eines 
Metaboliten. geschlossen werden. 

Reine Spindichte-Bilder erhalt man rnit einer Spin-Echo- 
Pulsfolge bei der MeBparameterwahI T R  >> Tl und TE < 
T,.  Fur diese Parameter ist die Signalstarke S(TE,TR) nur 
noch eine Funktion der Spindichte e, d. h. der Bildkontrast 
wird ausschlieOlich durch die Haufigkeit der Kerne im ent- 
sprechenden Voxel bestimmt. In diesem Fall lassen die Pro- 
file eine quantitative Bestimmung der Metaboliten zu. Hau- 
fig wlhlt man aus Griinden der MeDzeitersparnis eine kiir- 
zere Repetitionszeit T R  mit TR = TI. 

Fur den Fall, daD weiterhin TE 4 Tl und T E  4 T, gilt, 1st 
die Intensitat S des NMR-Signals gemaB Gleichung (21) 
0.63 e und damit ebenfalls unabhangig von weiteren Para- 
meter n. 

4.2. Spin-Gitter-Relaxationszeit T, 

Die Spin-Gitter-Relaxationszeit Tl beschreibt die Ruck- 
kehr der z-Komponente der Magnetisierung ins thermische 
Gleichgewicht nach einer Anregung des Spinsystems durch 
einen Hochfrequenzpuls. Bei der ' H-NMR-Bildgebung cha- 
rakterisiert sie praktisch ausschlieOlich die Dipol-Dipol- 
Wechselwirkung der Protonen; bei anderen Kernen, z. B. 31P 
in Adenosintriphosphat, sind aber auch Wechselwirkungen 
aufgrund der magnetischen Anisotropie der Phosphorkerne 
als Relaxationsmechanismen denkbar. Fur die Relaxations- 
rate 1 /Ti im Falle homonuclearer Dipol-Dipol-Kopplung 
der Kernspins I bei isotroper Bewegung erhalt man Glei- 
chung (23)f'71, aus der ersichtlich ist, daD l/Ti rnit der Korre- 

relationszeit T, der beobachteten Molekiile korreliert. Bei 
eingeschrankter Beweglichkeit der Molekiile, dies ist im all- 
gemeinen bei biologischen, aber auch bei Polymerproben der 
Fall, wird l/Tl eine Funktion der Resonanzfrequenz o der 
Kernspins und somit von der verwendeten Magnetfeldstarke 
abhangig. Aus T,-gewichteten Bildern und aus raumlich auf- 
gelosten TI-Messungen (siehe Abschnitt 3.2.4) lassen sich bei 
bekannten Korrelationszeiten mittlere Molekiilabstlnde r 
und bei bekanntem r Korrelationszeiten T, abschatzen. 
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Aus Gleichung (21) lassen sich die experimentellen Bedin- 
gungen fur T,-gewichtete Spin-Echo-Bilder ableiten : Fur 
T E  < T, , T, erhalt man Gleichung (24). Eine analoge Bedin- 

TR __ 
S(TR, TI) = Q (1 -e 

gung Fir die Gradientenumkehrmethode [GI. (25)] ergibt 
sich aus (22) durch Wahl von TE 4 T2 und T R  9 T,. 

4.3. Spin-Spin-Relaxationzeit T2 

Wie die Spin-Gitter-Relaxationszeit TI zeigt auch die 
Spin-Spin-Relaxationszeit T, eine Abhangigkeit von der 
Korrelationszeit der Molekule I' 'I, allerdings ist wegen des 
konstanten Faktors 3 r ,  in Gleichung (26) [ =Gleichung (18)] 
die Abhangigkeit von der Magnetfeldstarke bedeutend 
geringer. Dies macht T, zum idealen Parameter fur die Cha- 

rakterisierung der Molekiildynamik, da  sich T,-Werte unab- 
hlngig von der MeDfrequenz miteinander vergleichen lassen. 

Reine T,-gewichtete Bilder erhalt man durch die Wahl 
T R  9 T,, aus der fur die Signalintensitat als Funktion der 
Spin-Echo-Zeit TE und der Spin-Spin-Relaxationszeit T, 
Gleichung (27) folgt. Der Bildkontrast wird in diesem Fall 

TE -_ 
S(TE, T,) = e e  Tl 

nur noch durch die Spindichte e und das Verhiltnis TEIT, 
bestimmt. 

5. Grenzen der raumlichen Auflosung 
des NMR-Mikroskops 

Die erreichbare raumliche Auflosung des NMR-Mikro- 
skops ist durch physikalische und technische Faktoren limi- 
tiert ['*I. Physikalische Faktoren sind die Linienbreite und 
die chemische Verschiebung der NMR-Signale sowie Diffu- 
sionsprozesse und Suszeptibilit~tssprunge innerhalb des 
untersuchten Objekts und an seinen Grenzflachen. Techni- 
sche Faktoren konnen Magnetfeldinhomogenitaten oder 
-instabilitaten, Nichtlinearitaten des magnetischen Gradien- 
tenfeldes und das erreichbare Signal/Rausch-Verhaltnis sein. 

5.1. Physikalische Grenzen 

5.1.1. Linienbreite des NMR-Signals 

Die Linienbreite Av eines NMR-Signals ist als die Breite 
eines Lorentz-Signals bei halber Signalhohe definiert 
[GI. (28)], wobei T, wieder die Spin-Spin-Relaxationszeit der 

1 AV = - 
T2 

Kerne ist. Aus den Gleichungen (12) und (28) ergibt sich fur 
die bei gegebenem T, erreichbare rlumliche Auflosung Ax 
Gleichung (29). 

Im folgenden werden drei in der Praxis haufig auftretende 
Falle betrachtet: NMR-Mikroskopie an a )  wasserahnlichen 
Proben, b) biologischem Material, c) Festkorpern. 

In wasserahnlichen Proben betragen die T,-Werte mehrere 
hundert Millisekunden bis zu Sekunden, und sowohl hin- 
sichtlich T, [GI. (23)] als auch hinsichtlich T, [GI. (26)] liegt 
der Fall des ,,extreme narrowing" vor, d. h. die Terme w%,' 
sind sehr vie1 kleiner als Eins und deshalb vernachlassigbar. 
Die Relaxationsgeschwindigkeiten sind damit nicht mehr 
feldstarkeabhangig. Nach Gleichung (29) ist z. B. bei Proben 
rnit T, = 1 s fur eine 10 pm-Pixel-Auflosung eine Gradien- 
tenstarke von 0.7 mTm- erforderlich. In biologischem 
Material kann die Linienbreite des NMR-Signals je nach 
Umgebung der Kerne bis zu l00Hz sein; dies entspricht 
einem T,-Wert von etwa 3 ms. Urn hier eine raumliche 
Auflosung von 10 pm zu erreichen, ist eine Gradientenstarke 
von mindestens 235 mTm- erforderlich. In Festkorpern 
kann die Linienbreite von Protonensignalen aufgrund der 
Dipol-Dipol-Kopplung der Protonen sogar bis zu 50 kHz 
betragen. Fur  eine Auflosung von 1 mm wurde hier schon 
eine Gradientenstirke von 1100 mTm- '  benotigt. Diese 
sehr starken Gradienten mul3ten in etwa 2 0 p  geschaltet 
werden, was enorme Wirbelstrome in den elektrisch leiten- 
den Teilen des Magneten, die eine starke Ruckwirkung auf 
die Magnetisierung hatten, induzieren wurde und auch aus 
Griinden der Selbstinduktion praktisch nicht realisierbar ist. 

Aus diesen Betrachtungen wird ersichtlich, daD Auflosun- 
gen im pm-Bereich fur wasserahnliche und biologische Pro- 
ben erreichbar sein sollten, daD sie aber fiir Festkorper rnit 
den beschriebenen Spin-Echo- und Gradientenumkehrme- 
thoden nicht erreichbar sind. Mogliche Techniken hierfur 
sind die Kombination aus rotierenden Gradienten rnit der 
MAS (Magic Angle Spinning)-Frequenz der Probe["] oder 
von Multipulssequenzen rnit Bildgebungsmethoden120- "I 
oder das Arbeiten rnit Hochfrequen~puls-Feldgradienten~~~~. 

Glucklicherweise liegen die Spin-Spin-Relaxationszeiten 
vieler Polymere im ms-Bereich, so daD bei ihnen eine raum- 
lich hochaufgeloste Bildgebung mit konventionellen Metho- 
den moglich ist. 

5.1.2. Chemische verschebung 

Die magnetische Umgebung einer Kernsorte in einer 
Probe kann sehr stark ortsabhangig sein. Sie ist charakteri- 
siert durch die chemische Verschiebung 6 der Resonanzsig- 
nale im Spektrum, die gemaD Gleichung (30) definiert ist. 

6 ist beispielsweise abhangig vom pH-Wert, von der Anwe- 
senheit paramagnetischer Ionen, die sich in bestimmten Re- 
gionen der Probe anreichern konnen, und von der Tempera- 
tur. Dies fuhrt zu einer Spreizung Av der Resonanzfrequen- 
zen dieser Kernsorte uber einen bestimmten Frequenzbe- 
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reich. Der Frequenzbereich der chemischen Verschiebung 
einer Kernsorte, und damit auch die Spreizung Av, ist pro- 
portional der venvendeten Magnetfeldstarke B, [GI. (31)], 
wobei die G r o k  von A6 ein MaD fur die Unterschiede in der 
magnetischen Umgebung der Kerne ist. 

Fur die bei einem gegebenen Bereich der chemischen Ver- 
schiebung AS einer Kernsorte und bei vorgegebener Magnet- 
feldstarke B, erreichbare raumliche Auflosung A x  erhalt 
man mit den Gleichungen (12) und (31) den Ausdruck (32). 

1 
AX = - yA6 B, 

9 

Um z. B. eine Auflosung von 10 pm zu erreichen, ist bei einer 
Feldstarke von 9.4 T (400 MHz Protonenresonanzfrequenz) 
und einem chemischen Verschiebungsbereich von A6 z 0.05 
fur Wasser in biologischem Material eine Gradientenstarke 
von 50 mTm- '  erforderlich. 

5.1.3. Molekulare Diffusion 

Hinsichtlich des Einflusses der molekularen Diffusion auf 
die in der NMR-Mikroskopie erreichbare raumliche Auflo- 
sung sind zwei Aspekte zu betrachten. 

a) Molekulare Diffusion ist sicherlich ein auflosungslimi- 
tierender Faktor, wenn die Molekule, deren Kerne beobach- 
tet werden, zwischen der Anregung durch einen Hochfre- 
quenzpuls und der Detektion das kleinste detektierbare 
Volumenelement, das Voxel, verlassen und in ein benachbar- 
tes Voxel hineindiffundieren. 

Die fur eine noch wohldefinierte Auflosung maximal 
erlaubte Zeit bei einem Spin-Echo-Experiment laDt sich mit 
Hilfe der klassischen Thermodynamik [241 grob abschatzen. 
Betrachtet wird ein Teilchenpaket, das sich zum Zeitpunkt 
t = 0 im Zentrum x = 0 des Voxels befindet. Unter dem Ein- 
fluD Brownscher Molekularbewegung diffundiert das Teil- 
chenpaket rnit der Diffusionskonstanten D nach dem zwei- 
ten Fickschen Gesetz in der Zeit t um A x  auseinander 
[GI. (33)]. In einem Spin-Echo-Experiment ist die raumliche 

A x = V ? = P  (33) 

Auflosung demnach nur noch dann definiert, wenn die 
Molekule das Voxel, in dem ihre Kerne angeregt wurden, 
wahrend der Spin-Echo-Zeit T E  nicht verlassen, d. h. wenn 
die Beziehung (34) gilt. 

(34) 

Dies bedeutet z. B. fur ein Voxel von 10 pm Kantenlange 
und eine Probe aus reinem Wasser rnit einer Diffusionskon- 
stanten D = 2 x mzs-  ', daD TE < 25 ms bleiben muD. 
In biologischem Material oder in Polymeren ist die Diffu- 
sionskonstante im allgemeinen deutlich kleiner als in reinem 
Wasser, und TE eines NMR-Mikroskopie-Experiments liegt 
normalerweise im Bereich von 1-20 ms, so daD unter den 
genannten Annahmen die molekulare Diffusion die erreich- 
bare Auflosung nicht limitiert. 

b) Nach Curr und P ~ r c e l l [ ~ ~ l  relaxiert die transversale 
Magnetisierung unter dem EinfluD der Relaxationszeit T, 
und magnetischer Feldgradienten I GI bei Anwesenheit von 
Diffusion entsprechend Gleichung (35). Dies fiihrt offen- 

sichtlich dann zu einer Linienverbreiterung, wenn der Diffu- 
sionsterm M ,  (36) etwa gleich groD wie der T2-Term MT2 (37) 

wird. Fur Wasser mit einer Diffusionskonstanten D = 2 x 
mz s -  IaDt sich hieraus z. B. die Gradientenstarke fur 

eine gewunschte Auflosung von 10 pm zu 4 mTm- '  errech- 
nen. Da in einem NMR-Mikroskop in jedem Fall Gradien- 
tenstarken deutlich groI3e.r als 4 mTm- erreichbar sind, ist 
die molekulare Diffusion bei Raumtemperatur in der Praxis 
keine Limitierung der raumlichen Auflosung. 

5.2. Technische Grenzen 

Neben physikalischen Faktoren sind als Limitierungen fur 
die erreichbare raumliche Auflosung auch technische, z. B. 
Magnetfeldinhomogenitaten, zeitliche Schwankungen des 
statischen Magnetfeldes, mangelnde Gradientenfeldlinean- 
t i t  und schlechtes Signal/Rausch-VerhaItnis, zu beriicksich- 
tigen. 

5.2.1. Homogenitiit und Stabilitit 
des statischen Magnetfeldes 

Die Homogenitat supraleitender Hochfeldmagnete, wie 
sie heutzutage in der Hochauflosungs-NMR-Spektroskopie 
venvendet werden, ist durch den Inhomogenitatsfaktor f 
[GI. (38)] charakterisiert, dessen Wert etwa 3 x lo-' h-  ist. 

A B  f=- 
BO 

Urn eine definierte Auflosung zu erhalten, muD die Inhomo- 
genitat oder Instabilitat AB des statischen Magnetfeldes B, 
wahrend der gesamten MeDzeit kleiner oder hochstens gleich 
der durch den Gradienten uber das Voxel erzeugten Inhomo- 
genitat sein [GI. (39)]. 

A B  = g A x  (39) 

Unter Beriicksichtigung des Inhomogenitatsfaktors f er- 
halt man fur die Pixel-Auflosung Gleichung (40). Demnach 

BO A X =  f- 
9 

ist mit einem 10T-Magneten bei einer Gradientenstarke von 
100 mTm- '  eine maximale Auflosung von 3 pm und bei 
750 mTm - * eine von 0.4 pm erreichbar. Vorausgesetzt ist in 
beiden Fallen eine MeDzeit von maximal einer Stunde. Bei 
einem ,,Ubernachtexperiment" von 15 h erzielt man nur 
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noch eine Auflosung von 45 pm bei 100 und 6 pm bei 
750 mTm- . Magnetfeldinhomogenitaten und -instabilita- 
ten konnen demnach die rlumliche Auflosung in der NMR- 
Mikroskopie Iimitieren. 

5.2.2. Linearitat des magnetischen Gradientenfeldes 

Magnetische Feldgradienten sind meist nur in der Theorie 
konstante GroBen. In der Praxis ist schon aus geometrischen 
Grunden - eine Spule hat eine endliche Llnge und ein aus 
Platzgrunden vorgegebenes Linge/Durchrnesser-Verhlltnis 
- ein konstanter Feldgradient uber die gesamte Spulenllnge 
und den Spulendurchmesser nicht realisierbar. Durch den 
Bau des Gradientensystems und die rlumliche Ausdehnung 
der Spulen - normalerweise sind die Spulendrahte mehrlagig 
gewickelt - sind weitere Storungen der Lineantlt des Gra- 
dientenfeldes zu erwarten. 

Dies bedeutet, daD die magnetischen Feldgradienten 
innerhalb einer Gradientenspule abhangig vom Ort sind und 
nur durch eine Reihenentwicklung des Gradienten [GI. (41)] 
annahernd beschrieben werden konnen. 

g = g (x) = u g , x + u2 g2 x2 + u3 g3 2 + . . . (41) 

Gradientenfeld-Nichtlineantlten fiihren zu Fehlern bei 
der Abbildung des untersuchten Objekts und damit verbun- 
den zu einer Verschlechterung der rlumlichen Auflosung in 
den nichtlinearen Bereichen des Gradientenfeldes. Kommer- 
ziell erhlltliche Gradientensysteme erzeugen im Zentrum des 
Gradientensystems Gradientenfelder mit Nichtlinearitaten 
in der Ebene von etwa I % auf einem Durchmesser von ca. 
10 mm und 3 O h  auf einem Durchmesser von ca. 20 mm. 
Diese Nichtlinearitaten machen sich im Bild nicht als Sto- 
rungen bemerkbar. 

5.2.3. SignalIRausch- Verhiiltnis 

Wie in jedem NMR-Experiment bestimmt auch in der 
NMR-Mikroskopie das Signal/Rausch-Verhlltnis S/N die 
MeDzeit und die erreichbare Auflosung. Eine VergroSerung 
des Signal/Rausch-Verhlltnisses eines NMR-Signals um den 
Faktor 2 ergibt die gleiche S/N-Verbesserung im Bild oder 
eine urn den Faktor 4 kurzere MeUzeit fur das gleiche S/N bei 
konstanter Auflosung. Das Signal/Rausch-Verhaltnis bei 
der Aufnahme eines hochaufgelosten NMR-Spektrums an 
einer ganzen Probe ist jedoch nicht identisch mit dem S/N in 
einem Bild, da bei der Aufnahme eines Bildes das NMR- 
Signal aus einer detinierten Schicht auf alle Pixel des Bildes 
verteilt wird. Das S/N pro Pixel ist deshalb deutlich schlech- 
ter als in einem eindimensionalen Spektrum. 

Eine Erhohung der Auflosung in der Ebene um den Fak- 
tor 2 in beiden Dimensionen reduziert das Voxel-Volumen 
urn den Faktor 4 und erfordert eine urn den Faktor 16 
groBere Zahl von Akkumulationen fur das gleiche Signal/ 
Rausch-Verhlltnis. Bei einer Reduktion der Schichtdicke um 
den Faktor 2 ist fur gleiches S/N eine vierfach groDere Zahl 
von Datenakkumulationen bei konstanter Auflosung in der 
Ebene erforderlich. Die Volumenabhangigkeit des S/N, 
gegeben nach H d i  und Richards1261 gemlB (42). ist der be- 

deutendste Limitierungsfaktor in der NMR-Mikroskopie. 
Gleichung (42) besagt z. B., daD sich bei einer Verbesserung 
der rlumlichen Auflosung von loo3 pm3 auf lo3 pm3 das 
Signal/Rausch-Verhaltnis um den Faktor 1000 verschlech- 
tert und damit die Zahl der Akkumulationen fur gleiches 
S/N urn den Faktor lo6 wachst. Vorausgesetzt wird bei die- 
ser Betrachtung gleiches Probenvolumen und damit auch 
gleicher Durchmesser der Sende- und Empfangsspule. Aus 
(42) llDt sich auch eine Abhangigkeit des S/N von der Reso- 
nanzfrequenz ableiten [GI. (43)]. Diese Abhangigkeit, darge- 

s N vw; 
N (43) 

stellt in Abbildung 20, zeigt, daD aus S/N-Grunden NMR- 
Mikroskopie sinnvoll nur bei moglichst hohen Feldstlrken 
betrieben werden kann. 

2 3 L 5 6 
w -- 
W Q  

Abb. 20. Signal/Rausch-Verhaltnis als Funktion der Resonanzfrequenz LO und 
damit der Feldstarke des statischen Magnetfeldes [GI. (43)] bezogen auf wo = 
100 MHz (S/N _= 1). 

Ein weiterer interessanter Aspekt ist die Abhlngigkeit des 
S/N von der Bandbreite Aw des Empfiingers oder der Spek- 
trenweite des aufgenommenen Bildes. Der Zusammenhang 
(44) zeigt, daD mit abnehmender Bandbreite das Rauschen 

geringer wird. Zugleich verllngert sich dabei aber die Zeit fur 
die Datenakquisition. Da zudem bei der Spin-Echo-Bildge- 
bung die Echos wegen der Datenverarbeitung (Fourier- 
Transformation) symmetrisch aufgenommen werden mus- 
sen, d. h. das Echomaximum nach der Hllfte der Datenauf- 
nahmezeit detektiert werden muD, wird die Spin-Echo-Zeit 
TE der Pulssequenz mit abnehmender Bandbreite Iiinger, 
sofern die Zahl der aufzunehmenden Datenpunkte konstant 
bleibt. Dies fuhrt zu Intensitatsverlusten aufgrund der T2- 
Relaxation und somit zu einem schlechteren S/N. Die beiden 
Sachverhalte sind in den Abbildungen 21 und 22 dargestellt. 

Die Kuhlung des Empfangssystems ist eine weitere. aber 
wenig praktikable Moglichkeit zur Reduzierung des Rau- 
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A U  IHzl - 
Abb 21. SignaliRausch-Verhhltnis als Funktlon der Bandbreite AOJ des Emp- 
fingers [GI. (44)j. 

schens. da  im allgemeinen die Probe, insbesondere bei biolo- 
gischen Objekten, auf eine bestimmte Temperatur temperiert 
sein muO, so daO eine Isolationsschicht zwischen Empfangs- 
spule und Probe erforderlich wire. Diese fiihrt aber zu einem 
ungunstigeren Fiillfaktor der Spule und somit wiederum zu 
einem schlechteren Signal/Rausch-Verhaltnis. 

"4 0 3 L 5 6 

128 12 8 128 0 128 

Abb. 22. Signalamplitude M,r(!) nach halber Akquisitionszeit fur T, = 100 ms 
und Ddlenaufnahmezeiten zwischen 128 JIS und 128 ms (untere Beschriftung 
der Abszissenachse: r[ms]) fur 512 Datenpunkte und Bandbreiten Aw von 1 - 
100 kHz (obere Beschriftung der Abszissenachse: Ig(Aw)). 

Zusammenfassend gilt, daB zumindest bei Proben mit 
relativ langen Spin-Spin-Relaxationszeiten und demzufolge 
schmalen Resonanzsignalen, wie sie z. B. von biologischen 
Materialien erhalten werden, das Signal/Rausch-Verhaltnis 
der einzige limitierende Faktor fur die erreichbare raumliche 
Auflosung in der NMR-Mikroskopie ist. 

6. Anwendungsbereiche der NMR-Mikroskopie 

Wie aus Abschnitt 5 ersichtlich, wird das NMR-Mikro- 
skop aus Empfindlichkeitsgriinden den Auflosungsbereich 

eines optischen Mikroskops (ca. 0.5 pm) in absehbarer 
Zukunft kaum erreichen. Aber obwohl es schon von seiner 
Natur her keine Konkurrenz zu einem optischen Mikroskop 
sein kann und zu diesem auch aus Kostengriinden nicht kon- 
kurrenzfahig ist, gibt es eine Reihe sinnvoller Anwendungs- 
gebiete fur das NMR-Mikroskop. Beispiele sind 
a) die zerstorungsfreie Untersuchung von Proben auch uber 

Iangere Zeitraume, z. B. fur die Beobachtung von Krank- 
heitsbildern am Tiermodell oder der langsamen Diffusion 
von Fliissigkeiten in Polymere; 

b) die Abbildung von Spindichten zur quantitativen Erfas- 
sung von Substanzkonzentrationen; 

c) die chemical-shift-selektive Bildgebung zur Bestimmung 
der raumlichen Verteilung von Substanzen in einer Pro- 
be; 

d) die Untersuchung von dynamischen Prozessen mit Rela- 
xationszeit-gewichteten Bildern (siehe die Abschnitte 3.2.2 
und 3.2.4); 

e) die Bestimmung dynamischer Eigenschaften durch Mes- 
sung der Diffusionskonstanten127 - 291 verschiedener Spe- 
zies oder der Diagonalelemente des Diffusionstensors; 
sogar eine komplette Bestimmung des Diffusionstensors 
scheint moglich; 

f) die Spektroskopie an definierten Teilvolumina der gan- 
zen Probe130-361 und die mehrdimensionale spektrosko- 
pische Bildgebungf3'. 3B1; 

g) die Bestimmung von FlieBgeschwindigkeiten und FluO- 
profilen von Fliissigkeiten und Schmelzen in Kapillaren 
und Rohren[39.401. 

Diese Aufzahlung zeigt die beispiellose Vielfalt der Ein- 
satzmoglichkeiten der NMR-Mikroskopie, die vor allem auf 
den ganz speziellen Charakteristika der NMR-Spektro- 
skopie beruhen. Im folgenden werden einige wenige Anwen- 
dungsbeispiele vorgestellt. 

6.1. Biornedizinische Anwendungen 

Der Bereich der biomedizinischen Anwendungen umfaBt 
Pharmaforschung, Pharmakokinetik, Therapiekontrolle 
sowie biochemische und biophysikalische Grundlagenfor- 
schung am Tiermodell bis zur TiergroBe Maus und Ratte, an 
Zellkulturen und Gewebsproben in vitro und in vivo. Die 
erreichbare riumliche Auflosung betragt bei Mausen 50- 
130 pm, bei der Ratte ca. 150 pm und bei Zellkulturen und 
Gewebsproben bis zu weniger als 10 km. 

Die Abbildungen 23 und 24 sind Beispiele fur die Anwen- 
dung der NMR-Mikroskopie in der Arteriosklerosefor- 
schung["] und zeigen Protonenbilder eines Arterienteils, 
aufgenommen unter in-vitro-Bedingungen. Abbildung 23 a 
entspricht einem Lingsschnitt; der intensitatsschwache 
Bereich stammt von Wasserprotonen und der intensitats- 
starke von einer Uberlagerung von Wasser- und Lipidproto- 
nen. Die hohe Intensitat der Lipidprotonensignale ist eine 
Folge der relativ kurzen Spin-Gitter-Relaxationszeit T1 von 
einigen 100 ms fur diese Protonen. Dies fuhrt zur praktisch 
vollstandigen Relaxation zwischen den Einzelexperimenten 
und so zu einem intensiven Signal, wahrend das Wasserpro- 
tonensignal wegen des relativ groBen T,-Wertes von ca. 1 s 
bei den gewahlten MeObedingungen teilgesattigt ist. Abbil- 
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Abb. 23. Gewebsprobe aus einer Arterie. Bu = 7.05 T. a) x-r-Schnilt, Proto- 
nenbild. Es wurde keine Selektion nach der chemischen Verschiebung vorge- 
nommen. Deutlich LU erkennen sind zwei im Kontrast sehr unterschiedliche 
Regionen. Aufgrund der MeOpardrneler. TR = 500, TE = 6.56 ms. sollte der 
hellere Bildteil die Lipidprotonenverteilung widerspiegeln. da die Spin-Gitter- 
Relaxationszeit dieser Protonen wenige 100 ms betragt, wahrend 7, der Was- 
serprotonen im Bereich von 1 - 3  s liegt. Die Auflosung betragt in der x-Rich- 
tung 36 und in der z-Richtung 92pm bei einer Schichtdicke von 900pm. 
g. = 100, g. = 50 mTm-'.  b) x-y-Schnitt, Protonenbild. Die Pixel-Auflosung 
in der Ebene ist jetzt 36 x 36 pm2 bei einer Schichtdicke von 900 pm. Auch hier 
gibl der hellere Bildteil die Verteilung des Lipids wieder. g = 100 mTm-'.  

dung 23 b zeigt einen zu dem von Abbildung 23 a senkrech- 
ten Schnitt; in ihr sind die beiden Bereiche sehr gut zu erken- 
nen. 

Abbildung 24 ist nun ein chemical-shift-selektives Bild 
(siehe Abschnitt 3.2.3) des Lipidprotonensignals in der glei- 

Abb. 24. Chemical-shift-selektives Lipidprotonenbild der gleichen Arterien- 
probe wie bei Abbildung 23 b. Wegen der kurzen Spin-Gitter-Relaxationszeit 
der Lipidprotonen konnte bei dieser Messung die Repetitionszeit TE auf 200 rns 
herabgesetzt werden. Die iibrigen Parameter sind identisch n i t  denen fur Abbil- 
dung 23 b. 

chen Blickrichtung wie fur Abbildung 23 br'O1. Die Lipid- 
protonen wurden mit einem schmalbandigen (Bandbreite ca. 
600 Hz) GauO-formigen 90"-Puls angeregt. Sehr deutlich ist 
die Abgrenzung des Lipidbereichs erkennbar, dessen kon- 
trastreiche Strukturen durch die Unterdruckung des Wasser- 
signals sichtbar wurden. In weiteren Studien I 4 l 1  konnten aus 
chemical-shift-selektiven Saturation-Recovery-Bildgebungs- 
experimenten (siehe Abschnitt 3.2.4) ortsaufgelost die Spin- 
Gitter-Relaxationszeiten der Wasser- und der Lipidprotonen 
ermittelt werden. Hieraus lieI3en sich Aussagen uber die an 
der Plaque-Bildung beteiligten Lipide machen. 

In Abbildung 25 sind Schnitte durch den Abdominalbe- 
reich einer rnit Pentabarbital narkotisierten gesunden Maus 
gezeigt. In Abbildung 25 a sind sehr klar die Wirbelsaule, das 
Ruckenmark, die Riickenmuskulatur, Nieren, Magen, Milz 
und Leber zu erkennen. Abbildung 25b ist ein ,,Zoom- 
Image" des Nierenbereichs. Die Pixel-Auflosung betrigt hier 
60 x 60 pmZ bei einer Schichtdicke von 800 pm. Abbildung 
25 c zeigt zum Vergleich das Bild einer extrahierten Miuse- 
niere mit einer Auflosung von 36 x 36 x 320 pm3. 

Am Tiermodell Maus konnte dann der Verlauf einer Ceru- 
letid-induzierten Pankredtitis uber einen Zeitraum von acht 
Stunden verfolgt werdenr4'] (Abb. 25d). 

Den EinfluD der Spin-Echo-&it TE auf den Bildkontrast 
zeigt Abbildung 26. Hier sind zwei Schnitte durch den Abdo- 
minalbereich einer Maus mit einer Repetitionszeit TR von 
3 s und einem TE-Wert von 32 (Abb. 26a, b) bzw. 12 ms 
(Abb. 26c, d) dargestellt. Die Gewebsbereiche rnit verhalt- 
nismaBig kurzen T,-Werten der Protonen liefern bei T E  = 
32 ms keinen Signalbeitrag, sondern werden erst bei TE = 
12 ms sichtbar. 

Die NMR-Mikroskopie ist nicht nur in der tierexperimen- 
tellen Forschung, sondern auch in der Pflanzenforschung 
vielseitig einsetzbar. Die Abbildungen 27a und 27 b zeigen 
jeweils die gleiche Schnittebene durch ein Blatt der Pflanze 
Bryophyllum lubijlore. In der NMR-mikroskopischen Auf- 
nahme (Abb. 27 a) sind die Leitbiindel und die Zellen, die bei 
dieser Pflanze ca. 40 pm groD sind, zu erkennen. Die Kon- 
trastanderungen im Bereich der Zellen sind eine Folge der 
Suszeptibilitatsanderungen an den Zellmenbranen. In der 
zum Vergleich gezeigten lichtmikroskopischen Aufnahme 
(Abb. 27b) sind die Zellen m a r  klar zu erkennen, die 
Dimensionen der Leitbundel aber nicht eindeutig zu bestim- 
men. Abbildung 28 zeigt eine Spin-Echo-Zeit-Studie an 
einem Mesembryanthemum-cristallinum-Blatt 14]. Die intensi- 
tatsschwachen Bereiche der Epidermis bei groI3em TE sind 
auf die sehr kurzen Spin-Spin-Relaxationszeiten der Wasser- 
protonen in diesen Regionen zuriickzufiihren. Mit kleiner 
werdendem T E  erscheinen diese Regionen heller und bei sehr 
kleinem TE (4 ms) erhalt man im gesamten Bild etwa gleiche 
Signalintensitat. Dies laDt sich dahingehend interpretieren, 
daD in den Randregionen des Blattes die Wdssermolekiile 
relativ unbeweglich sind, moglicherweise durch eine feste 
Bindung an Zellkompartimente, im iibrigen aber die Proto- 
nendichte iiber den Blattquerschnitt, mit Ausnahme der 
Leitbundel, fast konstant ist. 

Weitere Anwendungen der NMR-Mikroskopie sind die 
Bestimmung des Selbstdiffusionskoefzienten von Wasser in 
P f l a n ~ e n ' ~ ~ ]  und der Anderung des Wassergehalts in Pflan- 
zenstimment441, die Verfolgung der Wachstumsstadien von 
Algen[451 sowie das Studium der Morphologie rnit Relaxa- 
t i o n ~ r e a g e n t i e n ~ ~ ~ ] .  Erste Messungen zum Wassertransport 
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Abb. 25. a )  Schnitt durch den Abdominalbereich einer mil Pentabarbital narkotisierten Maus. Schichtdicke 825 pm. 
Pixel-Auflosung 130 pm mil der Gradientenumkehrmethode als Mehrschichten-Aufnahme Dargestellt 1st eine 
Schicht. Sehr klar sind die beiden Nieren mtt detaillterten Nierenstrukturen (Medulla. Korona). die Wirbelsiule mit 
dem Ruckenmark. Magen. Milz und Leber zu erkennen. Weiterhin ist noch unstrukturiertes Bindegewebe sichtbar. 
Die Repetitionszeit betrug 400 ms pro Schicht: die Spin-Echo-Zeit T E  war 9.12 ms. Die GesamtmeDzeit fur acht 
Schichten bei einer Feldstarke von 7.05 T betrug etwa 5 min. b) ..Zoom-Image" des Nierenbeckens. Schichtdicke 
800pm. Pixel-Auflosung 60 pm. Fur diese Aufnahme wurde durch Halbierung der Spektrenweite bei weiterhin 256 
Datenpunkten die digitale Auflosung verdoppelt. Die MeDzeit betrug ca. 20 min. c) Bild einer extrahierten Mause- 
niere. Schichtdicke 320 pm, Pixel-Auflosung 36 pm. d) Mit der FLASH-Technik erhaltenes Bild des Abdominalbe- 
reichs einer lebenden. narkotisierten Maus mil Ceruletid-induzierter Pankredtitis nach ca. 5 h. Die Pixel-Auflosung 
ist 130 pm' bei einer Schichtdicke von 800 pm. WPhrend die eine Niere noch klar sichtbar is!. wird im Bereich der 
anderen Niere das odemisierte Pankreasgewebe durch seinen hellen Kontrast deutlich erkennbar. 

Abb. 27. Querschnttt durch ein Br~oph,llum-ruhi~ore-Blatt. a )  NMR-mikro- 
skopische Aufnahme (7.05 T )  mil einer Auflosung von 15 x 15 x 250 pm'. Klar 
erkennbar sind die Leitbiindel. die einzelnen Pflanzenzellen und die Epidermis. 
b) Lichtmikroskopische Aufnahme. Die Zellen haben einen Durchmesser von 
ca. 40 pm (mil freundlicher Genehmigung von Dr. W Horrung, Universitit 

Abb. 26. Spin-Echo-Bilder des Abdominalbereichs einer narkotisierten Maus 
mi! tmplantiertem Tumor. Pixel-Auflosung 100' pm*, Schichtdicke 500 pm. 
T R  = 3 s. a) Schicht I .  TE = 32 ms. b) Schicht 2. TE = 32 ms. c) Schicht 1 .  
TE = 12 ms. d)  Schicht 2. TE = 1 2  ms. Feldstirke 9.4 T (mit freundlicher 
Genehmigung von M. Morhingls). Wiirzburg). 



- Die Vernetzung von P ~ l y m e r e n ~ ~ ~ ’ :  Sie kann als Funktion 
mehrerer orts- und relaxationszeitabhangiger G r o k n  
untersucht werden. 

- Diffusionsprozesse: Sowohl die Diffusion von Flussigkei- 
ten in Festkorper als auch die Interdiffusion von Flussig- 
keiten lassen sich verfolgen. 

Abbildung 29 zeigt die Interdiffusion von Wasser und 
Ethanol. Sehr klar ist die Grenzflache zwischen den Flussig- 
keiten zu erkennen. Dies ist auf den Unterschied in den SUS- 

Abb. 2X. Spin-Echo-Bilder von Mrsemhr~anrhemum crislullinunr bei unter- 
schiedlichen TE-Werten. a) TE = 18.24 ms. b) TE = 11 .OO ms. c) TE = 4.40 ms. 

in Pflanzen mit ’ 70-NMR-Bildgebung (Verwendung von 
’ 70-markiertem Wasser) sind ebenfalls berichtet worden t471. 

Diese und andere Arbeiten 1481 zeigen, daB H,’ 7O eine sehr 
gute und fur die biornedizinische Anwendung sehr geeignete 
Sonde ist, da seine Protonen ein kleineres T, aufweisen als 
die Protonen von ,,normalem” Wasser und es nicht toxisch 
ist. NMR-mikroskopische Untersuchungen an intakten 
multizellularen Tumorspheroiden sind in den letzten Jahren 
ebenfalls publiziert worden 14”. 

6.2. Anwendungen im Bereich der Materialwissenschaften 

NMR-Mikroskopie kann ein sehr wertvolles Hilfsmittel 
bei der Untersuchung der Struktur und Dynamik von Fest- 
korpern wie Polymeren, keramischen Materialien oder Bau- 
stoffen sein[”0. ’ll. Je nach der Aufnahmetechnik sind dabei 
statische und zeitabhangige Bilder erhaltlich. BZurnich und 
Spies~[’~] fuhrten folgende Untersuchungen an Materialien 
beispielhaft an: 

Porenverteilung in ungesinterten Keramiken1’31: Aus Pro- 
tonendichtebildern aufgesaugter Fliissigkeiten wurde die 
radiale Verteilung der Porendichte bestimmt. 
Bindemittelverteilung in ungesinterten Keramiken Als 
Bindemittel werden niedermolekulare Polymere und 
Wachse verwendet. Bei der zu erwartenden Signalbreite 
kann Bildgebung mit hoher Auflosung erreicht werden. 
Schadstoffverteilung in H O I ~ [ ~ ~ ] :  Schadstoffe konnen die 
Relaxationszeiten der Wasserprotonen im Holz veran- 
dern. Neben der Verteilung von Schadstoffen durfte auch 
die von Schutzstoffen wie Fungiziden und Bakteriziden 
beobachtbar sein. 
Flussigkeitsverteilung in P~lymeren[’~~:  Die Verteilungvon 
Fliissigkeiten wie Wasser oder anderen Losungsmitteln in 
Polymeren und die Diffusion der Flussigkeit in Polymere 
oder andere Werkstoffe ist nachweisbartS7 - 601. 

Dehnungsinduzierte Kristallisation[6’l: Die Relaxations- 
zeiten der Polymerprotonen werden durch dehnungsindu- 
zierte Kristallisation veriindert. 
Inhomogene Temperaturverteilung1621: Diese kann z. B. in 
Schmelzen auftreten. 
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Abb. 29. Chemical-shift-selektive Spin-Echo-Bilder der Interdiffusion von 
Ethanol in Wasser iiber einen Zeitraum von 18 h. Die obere Zeile zeigt die 
Diffusion des Ethanols in das Wasser anhand der Protonen der Methylgruppe; 
unten ist die entsprechende Wasscr-Verteilung abgebildet. Zur chemical-shift- 
selektiven Anregung diente ein GauO-fonniger Hochfrequenzpuls mit einer 
Anregungsbandbreite von ca. 700 Hz. Die Orlsauflosung betrigt in der Bild- 
ebene etwa 30 pm. 

zeptibilitaten beider Fliissigkeiten zuriickzufuhren, der 
starke lokale magnetische Feldgradienten und damit eine 
Dephasierung der Magnetisierung in der Grenzschicht zur 
Folge hat. Durch chemical-shift-selektive Bildgebung kann 
bei diesem Experiment der zeitliche Verlauf der Diffusion 
selektiv fur Wasser (unten) und Ethanol (oben) beobachtet 
werden; die Konzentrationsverhaltnisse erhiilt man dabei zu 
jedem Zeitpunkt ortsaufgelost unmittelbar aus den Profilen. 

Abbildung 30 zeigt das Spin-Echo-Bild (TE = 4.5 ms) von 
glasfaserverstarkten Kunststoffen, die unterschiedliche An- 
teile Wasser (1 - 20 %) enthalten. Deutlich sind die Glasfaser- 

Abb. 30. Spin-Echo-Bild aus 20 Aufnahmen von glasfaserverstarkten Epoxid- 
harrstaben mil unterschiedlichem Wassergehalt. Pixel-Auflosung 138 pm. 
Schichtdicke ca. 1 mm, TE = 4.5 ms. TR = 1 s. 

strukturen zu erkennen. Die Auflosung betragt hier 138 pm 
in der Ebene bei einer Schichtdicke von ca. 1 mm. Die Auf- 
nahmen zeigen die Profile der Proben in z-Richtung. d. h. es 
wurde keine Schichtenselektion vorgenommen. 



6.3. Dynamische NMR-Mikroskopie 

Eine interessante und neue Anwendung der NMR-Mikro- 
skopie, die von Ca//ag/zun et al.f641 entwickelt wurde, ist die 
ortsaufgeloste Messung molekularer Diffusionseigenschaf- 
ten. Dabei dient als Sonde die Phasenverschiebung des 
NMR-Signals, die auf die Spindiffusion irn Gradientenfeld 
bei intensiven Gradientenpulsen zuriickzufuhren ist. Ange- 
wendet wird die Methode der gepulsten Gradienten (PGSE, 
Pulsed Gradient Spin Echo)165]. Der Zerfall der Transversal- 
magnetisierung in Anwesenheit eines Feldgradienten und 
unter dern EinfluB von Diffusionsprozessen ist durch Glei- 
chung (35) gegeben. Gernessen wird die Wahrscheinlichkejt 
P(r - r', A ) ,  mit der sich die Kerne, die sich zur Zeit ram Ort 
r befinden, aufgrund rnolekularer Diffusion in der Zeit 
A = I '  - t zum Ort r' bewegen. Die PGSE-Methode la& sich 
rnit einer bildgebenden Pulssequenz kombinieren ~~1 (Abb. 
31), so daB die WahrscheinlichkeitsverteiIung P unmittelbar 
und raumlich aufgelost bestimmt werden kann. 

Bei der Uberlagerung von Selbstdiffusion und FluD ist P 
eine GauB-Funktion, deren Halbwertsbreite durch den 
molekularen Selbstdiffusionskoeffizienten und deren Maxi- 
murnslage durch die lokale Geschwindigkeit der Teilchen 
bestimmt ist. Bei der von Callughan et al. beschriebenen 
Methode wird die Halbwertsbreite der GauD-Funktion und 
die Lage ihres Maximums fur jedes Pixel im Bild berechnet. 
Hieraus erhalt man getrennte Bilder fur die molekulare Dif- 
fusion und die FluR-Geschwindigkeit. 

Diese Methode zur ortsaufgelosten Bestimmung von Dif- 
fusionskoeffizienten und zur Abbildung von Geschwindig- 
keitsprofilen ist sehr vielseitig anwendbar. So konnte der 
Wassertransport in Pflanzen am Beispiel von Weizenkornern 
sowohl hinsichtlich der Transportmechanismen als auch 
der Transportwege untersucht werden1431. Die Diffusions- 
konstante des Wassers wurde dabei fur die verschiedenen 
Regionen des Weizenkorns in vivo ortsaufgelost bestimmt: 
Fur die Leitbiindel ergab sich eine Diffusionskonstan- 

Ahb. 31. Von Culloghun el al. 1611 entwickelte Pulsfolge zur ortsaufgelosten 
Untersuchung von Diffusionsprozessen. Nach der scheibenselektiven Anre- 
gung durch einen selektiven 9O"-Puls P3 in Anwesenheit eines Gradienten wird 
ein starker magnetischer Feldgradient (mehrere loo0 mTm") fur kurze Zeit 
eingeschaltet. Die Magnetisierung dephasiert unter dem EinfluL3 yon Diffusion 
und Spin-Spin-Relaxation. Nach dem 180'-Puls wird der gleiche Gradient wie- 
der eingeschaltet und somit die Magnetisierung mil Ausnahme des Anteils. der 
durch Diffusion dephasiert ist. rephasiert. Detektiert wird das Spin-Echo in 
Anwesenheit zweier orthogonaler Gradienten. die eine Ortsauffosung bewir- 
ken. 

Abb. 32. Geschwindigkeitsprofiile (oben) und Profile der longitudinalen Diffu- 
s o n  (unten) von waBrigen PEO-Losungen in einer Kapillare mit 7M) pm Innen- 
durchmesser (mil freundlicher Genehrnigung von Prof. CaNoghan). a) PEO- 
Konzentration 0.5%. Die maximale Geschwindigkeit hettagt 6.0 mm s - ' .  Die 
Fliissigkeit zeigt Newtonsches Verhaiten und ein Poiseuillesches Geschwindig- 
keitsprolil. b) PEO-Konzentration 4.5%. Die maximale Geschwindigkeit 
betragt ehenfalls 6.0 mm s -  '. Die Fliissigkeit zeigt aber in diessm Fall aufgrund 
der hoheren Scherkrlfle am Rand der KapiIIare ein nicht-Newtonsches Verhal- 
ten. Das Profil der longitudinalen Diffusion ist im Vergleich zu dem von Abbil- 
dung 32a vergrotkrt. 

te D von m2 s - '  und fur das Endosperm eine von 
5 x lo-' ' m2 SKI.  

Bei Polyrneren wurde diese Methode 2 .B .  zur Untersu- 
chung des Geschwindigkeits- und Diffusionsprofils in wal3ri- 
gen Losungen von Polyethytenoxid (PEO) herangezogen[661. 
D a m  wurden waBrige Losungen von PEO mit hohem Druck 
durch eine Kapillare rnit einem Innendurchmesser von 
700 pm gepreBt. Abbildung 32 zeigt ,,stacked plots" der 
gemessenen Profile fur die Geschwindigkeit und die Diffu- 
sion von viskosen PEO-Losungen durch die Kapillare. Ab- 
bildung 32a gibt das Verhalten einer Losung mit niedriger 
PEO-Konzentration (0.5 YO) wieder. Die Losung verhalt sich 
wie eine Newtonsche Flussigkeit und zeigt ein Poiseuille- 
'sches Geschwindigkeitsprofl. Entsprechend der hoheren 
PEO-Konzentration (4.5 %) der Losung laDt Abbildung 32 b 
ein nicht-Newtonsches Verhalten der Fliissigkeit erkennen 
und zeigt ein den am Rand der Kapillare auftretenden groBe- 
ren Scherkraften entsprechendes Geschwindigkeitsprofl. In 
der Abbildung sind zusatzlich unten die Diffusionsprofle 
der beiden Losungen dargestellt, aus denen eine groDere lon- 
gitudinale Selbstdiffusion der hoher konzentrierten Flussig- 
keit abzulesen ist. 

7. Perspektiven 

Die NMR-Mikroskopie steckt noch in den Anfingen der 
methodischen und apparativen Entwicklung, so daB ihre 
ganze Anwendungsbreite noch nicht abschatzbar ist. Der 
Einsatz von Mikroresonatoren konnte die Untersuchung an 
einzelnen Zellen oder kleinen Zellverbinden und metabo- 
lische Studien an diesen ermoglichen. Pixel-Auflosungen von 
ca. 1 prn sind denkbar. Mit Miniresonatoren konnten Biop- 
sieproben sowohl morphologisch als auch biochemisch mit 
hoher raumlicher und spektroskopischer Auflosung studiert 
werden. Von Vorteil ist hierbei das Arbeiten bei sehr hohen 
Magnetfeldstarken, wie sie z. B. ein 11.7 T(500 MHz)-Wide- 
bore oder ein 14.1 T(600 MHz)-Magnet zur Verfugung stel- 
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len. Auch die NMR-Spektroskopie bei noch stlrkeren Mag- 
netfeldern sollte in Zukunft moglich sein. 

Mit speziellen Pulssequenzen zur empfindlichen Detek- 
tion seltener Kerne wie I3C in markierten Substanzen uber 
Polarisati~nstransfer~~'~ konnen metabolische Reaktions- 
wege und die Verteilung von Metaboliten durch volumense- 
lektive Spektroskopie verfolgt werden. Die gleichen Infor- 
mationen sind durch volumenselektive Spektreneditierung, 
wie sie von Kimmich et a1.168*691 vorgeschlagen wird, zu 
erwarten. 

Die Beobachtung schneller dynamischer Prozesse ist in 
den Bereich des Moglichen geriickt (siehe auch Abschnitt 
3). Dieselkn Methoden ermoglichen zudem die artefaktfreie 
Beobachtung von Bewegungen. Die Kombination von Gra- 
dienten- und Probenrotation wie auch die Null- und die Mul- 
tiquanten-Bildgebung werden hochaufgeloste Festkorperbil- 
der in absehbarer Zeit zur Routine werden lassen und einen 
vollig neuen Zugang zu ortsaufgelosten dynamischen Stu- 
dien im Festkorper eroffnen. 

Dafur, d a j  sie rnir die Entwicklung des NMR-Mikroskops 
errnoglicht haben. bedanke ich mich bei Prof. G .  Laukien und 
Herrn 7: Keller (Bruker, Rheinstetten) . Bei vielen Problemen 
waren rnir die Herren Dr. D .  Miiller und Dr. Mark Mattingly 
sowie viele Kollegen bei den Firmen Bruker (Karlsruhe), Spec- 
trospin (Zurich) und Bruker (Billerica, MA,  U S A ) ,  eine 
grope Hive. Mein Dank gilt in besonderem Mape ProJ Dr. 
K. H.  Hausser und Prof. Dr. U. Haeberlen am Max-Planck- 
Znstitut fur medizinische Forschung, Heidelberg, f i r  viele Dis- 
kussionen und wertvolle Anregungen sowie Priv.-Doz. Dr. Dr.  
C .  Rohr, Klinikum Mannheim der Universitiit Heidelberg. Dr. 
W E. Hull. Deutsches Krehsforschungszentrum Heidelberg. 
und Prof. Dr.  A .  Haase. Universitat Wiirzburg. fur zahlreiche 
gemeinsame Experimente. Fur die Erlaubnis, die in gemeinsa- 
men Experimen ten entstandenen Bilder hier publizieren zu 
durfen, bedanke ich mich bei Prof. M .  Asdente, Universitat 
Mailand, Pro$ U. Zimmermann, Universitat Wurzburg, Dr. 
M .  Mattingly, Bruker (Billerica), und Dr. Dr. G.  Rohr. Klini- 
kum Mannheim der Universitut Heidelberg. 
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