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Roboterunterstiitzte fokussierte Ultraschalltherapie unter Fiihrung der Magnetreso-
nanztomographie

Die fokussierte Ultraschall-(US)-Therapie (FUS) ist ein nicht-invasives Thermotherapieverfahren,
bei dem Gewebe prizise zerstort wird. Zur Uberwachung von FUS-Eingriffen wird derzeit die
Magnetresonanz-(MR)-tomographie eingesetzt, da sie die Messung der induzierten Temperatur-
danderungen erlaubt. In dieser Arbeit wurde ein neues System fiir die MR-gefiihrte FUS-Therapie
(MRgFUS) entwickelt, das ein robotisches Assistenzsystem mit einem speziellen FUS-Applikator
kombiniert. Der Applikator mit integrierter FUS-Quelle wird fiir die Anwendung frei von oben
auf die Haut aufgesetzt. Auflerdem wurde er mit einer Hochfrequenzspule ausgestattet, um einen
bestmoglichen MR-Signalempfang zu gewéhrleisten. Das kombinierte System wurde in Phantom-
und Tierexperimenten evaluiert, wobei sich eine zu bestehenden MRgFUS-Systemen vergleichbare
Zielgenauigkeit von 2 — 3 mm zeigte. Im Gegensatz zu existierenden Systemen sind allerdings
mit dem vorgestellten System neuartige flexiblere Zugangswege fiir die MRgFUS-Behandlung am
Patienten realisierbar.

Fiir die optimierte Uberwachung einer MRgFUS-Behandlung wurde im zweiten Teil der Arbeit eine
neue MR-Temperaturbildgebungstechnik (Crushed Rephased Orthogonal Slice Selection, CROSS)
basierend auf der Temperaturabhiingigkeit der Protonresonanzfrequenz (PRF) implementiert.
Konventionelle Messtechniken fiir die PRF-Thermometrie weisen erhebliche Totzeiten auf. Diese
Totzeiten wurden genutzt, um durch eine Verschachtelung der Bildaufnahme simultan zwei orthogo-
nale Bildschichten aufzunehmen. Mit Simulationen und Vergleichsmessungen wurde die generelle
Funktionalitdt der CROSS-Technik demonstriert. Im Tierversuch konnten mit der CROSS-Sequenz
Temperaturdnderungen einer FUS-Behandlung mit einer Genauigkeit von +£4 K detektiert werden.
Die CROSS-Technik erreicht hierbei eine zeitliche Verbesserung von 40 % gegeniiber konventionel-
len Techniken und gestattet zusétzlich eine Beobachtung des Temperaturfokus simultan in drei
Raumrichtungen.

Robotically-assisted focused ultrasound surgery under magnetic resonance imaging
guidance

Focused ultrasound (US) surgery (FUS) is a precise non-invasive tool to thermally destroy pathogenic
tissue. FUS-therapy highly benefits from magnetic resonance (MR) imaging guidance as MR-imaging
allows for continuous temperature monitoring techniques. This work presents a novel setup for
MR-guided FUS-therapy (MRgFUS), which combines a robotic assistance system and a dedicated
FUS-applicator. For treatment, the applicator featuring an integrated FUS-emitter and a customized
radiofrequency coil for optimal MR signal reception can be coupled from above to the targeted region.
The combined setup was evaluated in phantom and animal experiments. A targeting precision of
2 — 3 mm was found comparable to existing MRgFUS-systems. In contrast to such systems, the
proposed setup enables flexible ways of treatment access in MRgFUS-therapy.

To optimize MRgFUS-monitoring, a novel MR-temperature mapping technique (Crushed Rephased
Orthogonal Slice Selection, CROSS) on the basis of the temperature dependence of the proton
resonance frequency (PRF) was implemented in the second part of this work. Conventional imaging
strategies for PRF-thermometry exhibit extensive dead times. The CROSS-technique exploits these
dead times for an interleaved acquisition strategy of two orthogonal temperature maps. Simulations
and phantom experiments proved the general functionality of the CROSS-technique. In an animal
experiment, CROSS could be used to detect temperature changes during FUS-treatment with a
precision of +£4 K. Compared to conventional imaging techniques, CROSS improves the temporal
resolution by 40 % and allows for simultaneous temperature monitoring in three spatial directions.
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1 Einleitung

Die entscheidenden Impulse zur Nutzung der Kernspinresonanz fiir die Akquisition von Schnittbil-
dern des menschlichen Korpers gehen auf Arbeiten von Paul C. Lauterbur und Sir Peter Mansfield
(beide Nobelpreis fiir Physiologie bzw. Medizin 2003) in den 1970er Jahren zuriick [Lau73|. Bis
heute wurde die Kernspin- oder Magnetresonanz-(MR)-tomographie (MRT) zu einem Verfahren
weiter entwickelt, das fiir die klinische Diagnostik unverzichtbar geworden ist. Gegeniiber anderen
Bildgebungstechniken wie Rontgencomputertomographie (CT) besitzt die MRT eine Reihe von Vor-
teilen: exzellenter Weichteilkontrast, freie Wahl der Bildebene im Raum, Fehlen von ionisierender
Strahlung, Untersuchung funktioneller Parameter méglich. Diese Vorteile haben dazu gefiihrt, dass
die MRT nicht nur zur Diagnostik genutzt wird, sondern im Rahmen der interventionellen MRT
minimal-invasive Eingriffe zunehmend unter MRT-Kontrolle durchgefiihrt werden [Deb98, Luf98].

Zur Klasse der minimal-invasiven Interventionen zéhlen auch die so genannten Thermoablations-
verfahren. Hierbei wird das Gewebe lokal in kurzer Zeit stark erhitzt (Temperaturanstiege auf iiber
60 °C innerhalb von 10 — 30 s) und in Folge irreversibler Prozesse wie der Proteindenaturierung
zerstort. Eine Moglichkeit die erforderliche thermische Energie im Gewebe zu deponieren stellt
die Therapie mit hochenergetischem fokussiertem Ultraschall (engl. focused ultrasound surgery,
FUS) dar. Bei der FUS-Therapie wird mit Hilfe spezieller Ultraschall-(US)-Wandler, so genannter
US-Transducer, eine fokussierte Schallwelle erzeugt, die im Gewebe innerhalb von Sekunden eine
eng umschriebene thermische Lasion im Fokus des Schallfelds induziert. Ein grofler Vorteil von
FUS gegeniiber anderen Thermoablationsverfahren, wie z.B. der laserinduzierten Thermotherapie,
ist, dass die US-Wellen vollstédndig nicht-invasiv von auflen durch die intakte Haut eingestrahlt
werden konnen. Erste Arbeiten zur Nutzung von FUS fiir die Tumorablation fanden bereits in den
1940er Jahren [Lyn42] und den folgenden Jahrzehnten [Lel62, Fry78] statt.

Fiir eine sichere und erfolgreiche Behandlung mit Thermoablationsverfahren wie FUS ist eine
nicht-invasive, ortsaufgeloste Uberwachung der induzierten Temperaturinderungen unerlisslich.
Hierfiir benotigte Thermometrieverfahren sind mit der MRT besonders vorteilhaft realisierbar.
Das heute gebréuchlichste MR-Thermometrieverfahren nutzt die Temperaturabhéngigkeit der
Kernspinresonanzfrequenz der 'H-Kerne des Wassermolekiils (Protonresonanzfrequenz, PRF)
[Hin66]. Erste Arbeiten zur PRF-basierten MR-Thermometrie wurden von Ishihara et al. und
de Poorter et al. Mitte der 1990er Jahre vorgestellt [Ish95, Poo95b]. Neben der kontinuierlichen
Uberwachung der FUS-induzierten Temperaturen gestattet die MRT zusitzlich eine priizise
Definition der zu abladierenden Gewebebereiche. Seit den ersten Arbeiten zur Kombination von
FUS und MRT (Magnetic Resonance guided Focused Ultrasound, MRgFUS) [Cli92, Cli93, Hyn93]
wurde die MRgFUS erfolgreich in einer Vielzahl von klinischen Anwendung zur Tumorablation
getestet [Dub08, Jol09].



2 1 Einleitung

Allgemein erfordert die sichere Durchfiihrung von medizinischen Interventionen unter MRT-
Kontrolle sowohl eine hohe Bildqualitit als auch eine kurze Bildakquisitionszeit. Daher werden
derartige Eingriffe zunehmend in geschlossenen Hochfeldtomographen mit Grundmagnetfeldstiarken
von By > 1,5 T durchgefiihrt [Boc08], da diese einerseits ein hohes Signal liefern, und andererseits
durch leistungsfahige Gradientensysteme schnelle Bildgebungstechniken erlauben. Der begrenzte
Platz im Inneren der Bohrung dieser Magneten macht eine Integration des US-Transducers jedoch
schwierig, und der Betrieb eines FUS-Transducers im MR-Tomographen stellt hohe Anforderungen
an Material und US-Technologie. Aus diesem Grund sind bisher nur wenige MRgFUS-Systeme
kommerziell erhéltlich, die sich h&ufig noch in einem experimentellen Stadium befinden.

Da die typischen Abmessungen des US-Fokus im Bereich von 1 — 10 mm liegen, werden zur
Ablation groflerer Zielvolumina viele einzelne Foki schrittweise aneinander gereiht und so eine
konfluente Lésion induziert. Die Bewegungen des US-Fokus kénnen entweder mechanisch durch
Bewegungen der US-Quelle oder elektronisch mit Hilfe so genannter Phased-Array-Transducer
realisiert werden [Haa07]. Existierende MRgFUS-Therapiegerite verfiigen meist iiber einen auf oder
in der Patientenliege des MR-Tomographen integrierten Phased-Array-Transducer [Gor06, McDOG].
Diese Systeme gestatten eine elektronische und damit schnelle Steuerung der Fokusbewegungen.
Derzeit existiert weltweit ein kommerzielles MRgFUS-System (Exablate® 2000, InSightec Ltd.,
Tirat Carmel, Israel), das zur Behandlung von Uterusmyomen fiir den klinischen Einsatz am
Menschen zugelassen ist (FDA-Zulassung, U.S. Food and Drug Administration).

Dieses Phased-Array-System benétigt fiir die MRgFUS-Therapie eine speziell modifizierte
Patientenliege. Mit einem solchen Aufbau kann die US-Welle fiir die FUS-Behandlung allerdings
nur von unten in den Patienten eingestrahlt werden. Dariiber hinaus ist der Bereich eines Phased-
Array-Transducers, in dem die Schallwelle elektronisch zur Fokussierung gebracht werden kann,
rdumlich begrenzt.

Um in geschlossenen MR-Tomographen flexiblere Zugangswege fiir die MRgFUS-Therapie zu
realisieren, war eine Zielstellung dieser Arbeit die Entwicklung eines roboterunterstiitzten FUS-
Systems als Alternative zu bestehenden MRgFUS-Geriten. Dieses experimentelle System kombiniert
eine therapeutische US-Quelle fester Brennweite (Fix-Fokus-Transducer) mit einem kommerziellen
robotischen Assistenzsystem, das urspriinglich zur Durchfithrung von Nadelinterventionen in
geschlossenen MR-Tomographen konzipiert wurde. Neben der Realisierung des Aufbaus war die
Evaluation des neuartigen MRgFUS-Systems in Phantom- und Tierexperimenten ein Hauptziel
dieser Arbeit.

Fiir die Erfassung typischer Temperatur-Zeit-Verldufe einer FUS-Anwendung werden Tempe-
raturmesstechniken bendotigt, die eine zeitliche Auflésung von etwa einem Bild pro Sekunde bei
moglichst hoher rdumlicher Abdeckung des gesamten Zielgebiets der Intervention und einer Tem-
peraturgenauigkeit von etwa +3 K gestatten. Generell wiire fiir eine optimale Uberwachung eine
vollstandige dreidimensionale (3D) Darstellung der im Gewebe induzierten Temperaturverteilung
mit hoher zeitlicher Auflésung wiinschenswert, um beispielsweise die Temperaturausbreitung in
Gewebe mit anisotropen thermischen Eigenschaften zu verfolgen. Auch beeinflussen physiologische

Effekte wie z.B. die Perfusion die Temperaturverteilungen mafgeblich [1I'03, Shi06]. Bei unge-



niigender rdumlicher Abdeckung koénnen diese Effekte die Temperaturverteilung und damit die
Darstellung des Therapieverlaufs systematisch verfilschen.

Grundsitzlich ist es moglich eine 3D-Temperaturiiberwachung mit Hilfe der PRF-Methode
durchzufiihren. Allerdings ist die Datenaufnahme von 3D-Bilddaten zeitintensiv, da eine Vielzahl
von Datenkodierschritten gemessen und bei der Signalakquistion lange Echozeiten benétigt werden.
So resultieren fiir diese Techniken typischerweise Gesamtakquisitionsdauern von mehr als 10 s,
was fiir die Uberwachung der MRgFUS nicht ausreichend ist. Zur Zeit werden daher meist so
genannte FEcho Planar Imaging-(EPI)-Techniken eingesetzt, die die Aufnahme von 3 — 5 parallelen
Temperaturbildern aus dem Zielgebiet innerhalb von 1 — 2 s erméglichen [Rie08]. Aufgrund der
beschleunigten Bildakquisition sind diese EPI-Verfahren jedoch anfélliger fiir Bildartefakte als
konventionelle Bildgebungstechniken. Wenn konventionelle Bildgebungstechniken fiir die PRF-
Thermometrie eingesetzt werden, weisen diese in Folge der langen Echozeiten relativ lange Totzeiten
auf, so dass die verfiighare Messzeit effizienter genutzt werden kann. Hieraus ergab sich die
Zielstellung des zweiten Teils dieser Arbeit, eine Bildgebungsstrategie zu implementieren, die
diese Totzeiten fiir die simultane Aufnahme zweier orthogonaler Bildschichten aus dem Zielgebiet
der Intervention verwendet. Diese Technik wiirde zwar keine vollstdndige 3D-Information iiber
den erwarmten Bereich liefern, jedoch eine Beobachtung des Temperaturverlaufs in allen drei
Raumrichtungen erlauben.

Nach diesem einfithrenden Kapitel wird in Kapitel 2 dieser Arbeit zunéchst ein kurzer Uber-
blick iiber die physikalischen Grundlagen der Kernspinresonanz und der Bildgebung mit MRT
gegeben. Auflerdem werden darin die verschiedenen MR-basierten Thermometrieverfahren und die
grundlegenden Prinzipien der Therapie mit fokussiertem Ultraschall erlautert.

Kapitel 3 ist in drei Abschnitte unterteilt. Im ersten Abschnitt wird das verwendete robotische
Assistenzsystem vorgestellt. Der zweite Abschnitt umfasst die detaillierte Beschreibung der einzelnen
Komponenten, aus denen das roboterunterstiitze FUS-System aufgebaut wurde, sowie der zur
Evaluation des Systems durchgefiihrten Experimente. Im letzten Abschnitt dieses Kapitels wird
die Funktionsweise der neu konzipierten Messtechnik fiir die PRF-Thermometrie erklart, und es
werden die damit vorgenommenen Messungen geschildert.

Kapitel 4 beinhaltet die Ergebnisse der Experimente mit dem roboterunterstiitzten FUS-System
sowie der Messungen mit der neu implementierten Temperaturmesstechnik. Die einzelnen Ab-
schnitte préisentieren die Resultate in der Reihenfolge der Experimente aus Kapitel 3.

In Kapitel 5 werden die Ergebnisse separat fiir das roboterunterstiitzte FUS-System sowie fiir
die entwickelte Thermometrietechnik diskutiert. Kapitel 6 schliefit die Arbeit mit einer Zusammen-

fassung und einem kurzen Ausblick auf weitere Entwicklungen ab.






2 Grundlagen

2.1 Kernspinresonanz

Die Erzeugung von Schnittbildern des menschlichen Kérpers mit Hilfe der Magnetresonanztomo-
graphie (MRT) beruht auf dem physikalischen Phinomen der Kernspinresonanz (engl. nuclear
magnetic resonance, NMR). Im Folgenden wird ein Uberblick iiber die physikalischen Grundlagen
und Begriffe der NMR gegeben. Fiir detailliertere Ausfithrung sei auf [Abr61] und [S1i96] verwiesen.

2.1.1 Kernspin und magnetisches Moment

Atomkerne mit einer ungeraden Anzahl von Nukleonen besitzen einen von Null verschiedenen
Drehimpuls, der sich aus Bahn- und Eigendrehimpuls der Nukleonen zusammensetzt und Kernspin
genannt wird. Dieser Kernspin wird mit einem quantenmechanischen Operator I beschrieben.
In der NMR wird das Verhalten von Kernspins in Magnetfeldern untersucht. Dabei werden
Kernspins zumeist in einem Koordinatensystem betrachtet, in dem das duflere statische Magnetfeld
By = (0,0,Bp) in z-Richtung ausgerichtet ist. Die mathematische Analyse der Spinoperator-Algebra
zeigt, dass dann nur die beiden Operatoren I'? und I, kommutieren. Somit besitzen diese beiden
Operatoren ein gemeinsames Eigenvektorsystem, das durch die folgende Eigenwertgleichungen

charakterisiert ist:

- 1 3
I?|I,mg) = h* I(I +1)|I,my) mit [=0,5,1,5, . (2.1)

I, |I,mr) = hmy|I,mg) mit myp=—1,—-IT+1,...,+1 (2.2)

Dabei bezeichnet I die Kernspinquantenzahl und m;j die magnetische Quantenzahl. Zu einem
bestimmten Eigenwert I des Systems existieren (27 + 1) Eigenvektoren. Fiir den in der MRT am
hiiufigsten verwendeten Atomkern, dem Kern des Wasserstoffatoms (1H), betrigt I = 1/2. Mit

dem Kernspin T ist iiber

gIuN » . eh
I t = 2.3

ein magnetisches Kerndipolmoment [ verbunden. uy steht fiir das Kernmagneton mit der Elemen-
tarladung e und der Masse des Protons mp. g7 entspricht dem so genannten g-Faktor des jeweiligen
Kerns. Die kernspezifische Proportionalitéitskonstante v wird als gyromagnetisches Verhéltnis
bezeichnet und betriigt fiir Wasserstoff v/27 = 42,58 MHz/T. Neben der groBen Hiufigkeit von 'H

im Gewebswasser des menschlichen Korpers ist das grofle gyromagnetische Verhéltnis ein Grund
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fiir die Verwendung von 'H in der MRT. Aus den Gln. 2.2 und 2.3 folgt fiir die z-Komponente des

magnetischen Moments u,:
g |Iomy) =~1, | I,my)y = yhmy |[I,my) (2.4)

Fiir das magnetische Moment eines Teilchens in einem &ufleren Magnetfeld B folgt fiir den
Hamiltonoperator H ein Zusatzterm ﬁz, der die Wechselwirkung des magnetischen Moments des
Teilchens mit dem #ufleren Magnetfeld beschreibt (Zeeman-Effekt bzw. Kern-Zeeman-Effekt):

. B (2.5)
Fiir ein statisches, in z-Richtung angelegtes Magnetfeld éo = (0,0,Bp) vereinfacht sich Gl. 2.5 zu:
Hy = —ji- By = —p, By = =1, By (2.6)

Da H 2 mit 12 und I, kommutiert, folgt mit der Schrodingergleichung
Hz |I;mr) = Em | Imy) (2.7)

fiir Energieeigenwerte F,,:
E,, = —yhm By (2.8)

Die zuvor im feldfreien Raum energetisch entarteten Eigenzusténde |I,mr) spalten durch Wechsel-
wirkung mit go in 27 + 1 verschiedene magnetische Energiezustéinde auf. Die Energiedifferenz AFE

zweier benachbarter Energieniveaus mit Am; = +1 (magnetischer Dipoliibergang) ergibt sich zu:
AE=F, 1—E, =By =hwy (2.9)

Fiir Protonen in einem &ufleren Magnetfeld der Stédrke 1,5 T betrigt wy/2m = 63,87 MHz. Die
Zeitentwicklung des Erwartungswerts des magnetischen Moments (i) eines Kernspins im Magnetfeld
B lisst sich im Heisenberg-Bild wie folgt berechnen:

d i PN

3 (A = — ([ Hz]) (2.10)

Dabei wurde vorausgesetzt, dass der Operator des magnetischen Moments /i nicht explizit zeit-
abhéngig ist. Unter Verwendung der Vertauschungsrelationen fiir Drehimpulsoperatoren kann

Gl. 2.10 umformuliert werden:

d — 1 = = —. i —
— (i) = =5 (W], =1 - B]) = (@) x 7B (2.11)
dt h

Die Zeitentwicklung des magnetischen Moments spielt im NMR-Experiment eine grofie Rolle, da
dabei das Signal {iber einen Zeitraum von wenigen Millisekunden bis hin zu etwa einer Sekunde

beobachtet wird.
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2.1.2 Makroskopische Magnetisierung

Ein makroskopisches System aus vielen identischen Teilchen wie der menschliche Koérper wird
nicht durch die einzelnen Kernspins, sondern durch ein Spinensemble beschrieben, in dem sich
die Atomkerne in unterschiedlichen Spinzustdnden aufhalten. Befindet sich das Spinensemble im
statischen Magnetfeld By und im thermischen Gleichgewicht mit seiner Umgebung, so kann die
Wahrscheinlichkeit p,,, mit der die einzelnen magnetischen Energieniveaus E,, besetzt sind, fiir

hohe Temperaturen durch die Boltzmann-Statistik approximiert werden:

e_Em/kBT e—"{ﬁmIBo/kBT

+1
P =—— = ~ mit Z = Z e Em/knT (2.12)

mr=—1

Z bezeichnet dabei die Zustandssumme und kg ist die Boltzmann-Konstante. Bei Zimmertem-
peratur (7' = 300 K) und By = 1,5 T ist die Hochtemperaturniherung (kg7 > AFE) sehr gut
erfiillt. Die Exponentialterme in Gl. 2.12 kénnen darum in Taylorreihen erster Ordnung entwickelt
werden, und es ergibt sich fiir 'H-Kerne eine Besetzungszahldifferenz fiir die beiden magnetischen
Energieniveaus von pi1/5 —p_1/2 = 107%. Aus der Summe der quantenmechanischen Erwar-
tungswerte der magnetischen Momente (u,) der N Atomkerne resultiert eine makroskopische
Gleichgewichtsmagnetisierung My pro Volumen V, fiir die sich in der Hochtemperaturndherung

ergibt!:

N M
P ALmlpal L) = 37 > pmyhmy

mr=—1 mr=—1

- E
L
v 2I+1mzl7hmf ( kBT>

N2R2I(I +1)
= B 2.1
3VkgT 0 (2.13)

Q

Trotz des geringen Besetzungszahlunterschieds kann eine makroskopische Magnetisierung beo-
bachtet werden, da IV sehr gro8 ist (in einem Volumenelement mit einer fiir die MRT typischen Grofie
von 1 mm? befinden sich ca. 10'® 'H-Kerne). Fiir den Fall, dass die N Kernspins des Ensembles nicht

oder nur schwach miteinander wechselwirken, kann Gl. 2.11 auf die makroskopischen Magnetisierung

1 N
> i) (214)
=1

M =

iibertragen werden, und man erhélt fiir die Zeitentwicklung von M:

—

M(t) = M(t) x vB(t) (2.15)

&~

!Bleibt das System ungestért, so verschwinden die Erwartungswerte (yx) und {u,) der einzelnen magnetischen
Momente. Zur makroskopischen Magnetisierung tragen dann nur Anteile bei, die parallel zu By orientiert sind.
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Gleichung 2.15 beschreibt eine Kreiselbewegung von M (t) um die Achse des momentanen Mag-
netfelds é(t) Im Falle des statischen Magnetfelds By priizediert M mit der Larmorfrequenz
wr, = wy = vBy (s. GL. 2.9) um die z-Achse.? In der Gleichgewichtslage zeigt M ebenfalls in
Richtung der z-Achse, da im Fall M I By nach Gl. 2.15 die zeitliche Anderung von M verschwindet.

Hochfrequenzanregung der makroskopischen Magnetisierung

Um die makroskopische Magnetisierung zeitweise aus ihrer Ruhelage parallel zur z-Achse aus-
zulenken, wird ein hochfrequentes (HF), zirkular polarisiertes und senkrecht zu é(] stehendes

magnetisches Wechselfeld B; (t) der Frequenz wpr angelegt, so dass sich fiir B (t) ergibt:

0 B cos(wnrt)
B(t)=Bo+Bi(t)=| 0 | + | Bysin(wnrt) (2.16)
By

Die Bewegungsgleichung des Magnetisierungsvektors ergibt sich mit den Gln. 2.15 und 2.16 zu:

By cos(wnrt)
M(t) = yM(t) x | By sin(whrt) (2.17)
By

&~

Durch Transformation vom Laborsystem S in ein mit der Frequenz wyr um die z-Achse von S
rotierendes Koordiantensystem S’ (Achsen: 2’,y/,2" = 2) kann Gl. 2.17 vereinfacht werden. In S’
ruht der Bj-Vektor auf der z/-Achse. Mit Hilfe der Rotationsmatrix R kann B(t) in B'(t) iiberfithrt

werden:

By cos(wprt) sin(wppt) 0
Bt)=R-Bt)=] 0 mit R = | —sin(wnpt) cos(wnpt) 0 (2.18)
By 0 0 1

Durch diese Koordinatentransformation ergibt sich in S’ folgende Bewegungsgleichung fiir die
Magnetisierung:
By

— M'(t) = yM'(t) x 0 — yM'(t) x Blg (2.19)

By — 1
0 = JWHF

Analog zu GI. 2.15 beschreibt auch Gl. 2.19 eine Prézessionsbewegung von M’ (t) um die Richtung
des effektiven Magnetfelds Eéﬁ. Im Resonanzfall

wHF = wr, = wy = YBy (2.20)

verschwindet die z-Komponente von BZH, und M’ (t) rotiert um die 2/-Achse. Der Rotationswinkel

«, den der Magnetisierungsvektor nach Abschalten des Bi-Felds mit der z-Achse einnimmt, wird

2Dieses Ergebnis fiir die Larmorfrequenz ergibt sich auch aus der klassischen Betrachtung der Kreiselbewegung
eines Stabmagneten in einem statischen Magnetfeld.
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als Flipwinkel bezeichnet. Im allgemeinen Fall eines amplitudenmodulierten B, (t)-Felds, das fir

eine Zeitdauer 7 eingestrahlt wird, ist o gegeben durch:

T

a=r / By (t)dt (2.21)

t=0

Fiir eine konstante Amplitude B; des HF-Felds gilt: a« = By 7. Im ruhenden Laborsystem
S beschreibt der Magnetisierungsvektor M (t) unter dem Einfluss eines solchen HF-Felds eine
spiralformige Bewegung um die z-Achse. Hiufig werden in der MRT zwei spezielle Pulse verwendet,
die den Magnetisierungsvektor entweder vollstindig in die Transversalebene rotieren (90°-Puls)
oder den Magnetisierungsvektor invertieren (180°-Puls). Die Wirkung des eingestrahlten HF-Felds
auf den Magnetisierungsvektor kann in S” allgemein ebenfalls mit Hilfe einer Drehmatrix R,/ ()
formuliert werden:

Mt =Ry(a) M~ (2.22)

Dabei kennzeichnet M~ den Magnetisierungsvektor vor und M™ den Magnetisierungsvektor un-
mittelbar nach der HF-Anregung. Der Index x’ deutet an, dass um die x’-Achse rotiert wurde.
Nach Abschalten des resonanten HF-Pulses prizediert die transversale Komponente des Magneti-
sierungsvektors

|Myy| = |M(t)|sin o = My sin « (2.23)

wieder mit der Frequenz wr, um die z-Achse.

In einer senkrecht zu By orientierten Leiterschleife induziert die préazedierende Magnetisierung
eine Spannung, deren Grofle proportional zur Transversalmagnetisierung ist. Dieses Induktionssignal
stellt das eigentliche Messsignal der NMR, bzw. MRT dar.

Bloch-Gleichungen

Die Bewegungsgleichung 2.15 beschreibt fiir M(¢) nach einer HF-Anregung eine ungedimpfte
Prézessionsbewegung um die z-Achse. Im realen NMR-Experiment wird jedoch nach Anlegen eines
HF-Pulses ein exponentieller Zerfall der Transversalmagnetisierung beobachtet, wohingegen die
Longitudinalmagnetisierung exponentiell gegen den Gleichgewichtszustand My strebt. Um diese
Prozesse zu beriicksichtigen, wurde die Bewegungsgleichung 2.15 von Felix Bloch phinomenologisch

durch so genannte Relaxationsterme erweitert [Blo46]:

%Mx(t) - 7(M(t)><§(t)>x - M;jt) (2.24)
%My(t) - 7<M(t)><§(t))y - Mj{i’f) (2.25)
%Mz(t) - 7<M(t) xﬁ(t))z + MO_T?W (2.26)

In dieser Form gelten die Bloch-Gleichungen nur fiir Kernspins in wissriger Umgebung, da
beispielsweise die Relaxation in Festkorpern richtungsabhingig ist und durch die starke Dipol-

Dipol-Wechselwirkung dominiert sein kann. Der Parameter T; steht fiir die longitudinale oder
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Spin-Gitter-Relaxationszeit. To wird als transversale oder Spin-Spin-Relaxationszeit bezeichnet.
Beide Parameter sind gewebespezifisch (s. Tab. 2.1) und mitverantwortlich fiir den hervorragenden
Weichteilkontrast in der MRT.

Die Spin-Gitter-Relaxationszeit 17 charakterisiert die Riickkehr der Longitudinalmagnetisierung
in den thermischen Gleichgewichtszustand. Die Spin-Gitter-Relaxation wird durch die Brown’sche
Molekularbewegung und die inneren Rotationsfreiheitsgrade der Molekiile verursacht. Die im
Messobjekt vorhandenen magnetischen Momente erzeugen fluktuierende Magnetfelder mit einem
breiten Frequenzspektrum. Spektrale Anteile, deren Frequenzen in der Nihe der Larmorfrequenz
liegen, kénnen dabei Uberginge zwischen den beiden Zeeman-Niveaus des 'H-Kerns induzieren.
Das Spinsystem relaxiert so in seinen Grundzustand, und es wird Energie vom Spinensemble auf
seine magnetische Umgebung, das so genannte Gitter, tibertragen. Die T}-Zeit ist u.a. von der
Temperatur (s. Abschnitt 2.3.2) und nach der BPP-Theorie (Bloemberg, Purcell, Pound [Blo47])
von der Grundfeldstérke By abhéngig.

Die Spin-Spin-Relaxationzeit T5 beschreibt den exponentiellen Zerfall der Transversalmagne-
tisierung. Sie resultiert aus der Wechselwirkung der Kernspins untereinander. Direkt nach der
HF-Anregung des Systems sind alle Spins phasengleich in der z-y-Ebene ausgerichtet. Diese
Phasenbeziehung geht mit der Zeit in Folge von Dipol-Dipol-Wechselwirkungen der Spins un-
tereinander verloren, und die Amplitude der Transversalmagnetisierung nimmt ab. Bei diesem
Relaxationsprozess findet kein Energieaustausch statt, jedoch steigt die Entropie des Systems.

Aus den lokalen Feldinhomogenitéiten des Grundmagnetfelds go resultiert ein zusétzlicher Bei-
trag zum Zerfall der Transversalmagnetisierung. Daher wird im realen NMR-Experiment eine
effektive transversale Relaxationszeit T gemessen, die die eigentliche Spin-Spin-Relaxationszeit 15
und die Wirkung der Feldinhomogenitéiten A By beinhaltet:

1 1

— = — AB 2.2

Tab. 2.1: Mittlere Relazationszeiten fiir ' H-Kerne in menschlichem Gewebe bei By = 1,5 T und Korper-
temperatur (T = 310 K) nach [Bot84, Haa99, Rei02].

Gewebe Ty [ms] T, [ms]
Skelettmuskel 870 £ 160 4713
Leber 500 £110 43 +14
Fett 260+ 70 84+36

Graue Hirnsubstanz 920 + 160 101 +13
Weifle Hirnsubstanz 790 £ 130 92+ 22
Liquor ~ 4500 ~ 2200
arterielles Blut ~~ 1200 ~ 200
venoses Blut =~ 1200 ~ 100




2.1 Kernspinresonanz 11

1,0 10 p
- —— M, cos(at)*exp(-t/T,*)
— o8 —_ It e Einhillende
w —— My (1-exp(-HiT,) Y o5
N z
§ 06} =
>
;_ N 00
o
o L o
S 04 g
® ®
5 5 05|
» 02t »
010 ! 1 1 ! ! _1,0 ! ! ! ! !
0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0
t[s] t[s]
(a) (b)

Abb. 2.1: (a) Ty -Relazation: Zeitverlauf der Longitudinalmagnetisierung mit Startwert M,(to) = 0. (b) T5-
Relazation: Zeitverlauf des Realteils der komplexen Transversalmagnetisierung mit Startwert Mgy (to) =
My = 1. Die Relaxationszeiten wurden zu Ty = 1000 ms und Ty = 500 ms gewdhlt. Fir die Darstellung
wurde in (b) eine Offresonanz von w = 27 - 3,5 Hz verwendet.

Um den schnelleren T3-Zerfall der Transversalmagnetisierung zu beriicksichtigen, muss in den
Bloch-Gleichungen 2.24 und 2.25 die T-Zeit durch die T5-Zeit ersetzt werden. Die Relaxationsme-
chanismen werden ausfiihrlich im Rahmen der BPP-Theorie erklirt [Blo47].

Da die Zeitdauer eines HF-Anregepulses meist klein gegeniiber den Relaxationszeiten ist, konnen
Relaxationsprozesse wihrend der Anregung vernachléssigt werden. Daher kann die Wirkung des HF-
Pulses iiber eine Drehmatrix gemif Gl. 2.22 beschrieben werden. Die beiden Komponenten My und
M, der Transversalmagnetisierung kénnen in komplexer Schreibweise wie folgt zusammengefasst
werden:

My, = My +i1M, (2.28)

Aus den Bloch-Gleichungen (Gln. 2.24 - 2.26) folgt dann durch Integration im Zeitintervall ¢y bis ¢
in Abwesenheit eines HF-Feldes:

My (t) = My (to) <2~/ (2:29)
M, (t) = M, <1 - e_t/T1> + M, (tg) e~t/Th (2.30)

Dieser Prozess wird als freie Relaxation bezeichnet. Die komplexe Transversalmagnetisierung
beschreibt eine geddmpfte Schwingung, den freien Induktionszerfall (engl. free induction decay,
FID). Die Lingsmagnetisierung M, néhert sich von ihrem Ausgangswert M, (ty) exponentiell ihrem
Gleichgewichtswert Mp. In Abb. 2.1 sind typische Zeitverldufe der beiden Magnetisierungsanteile
gemaf Gl. 2.29 und 2.30 gezeigt.

In S’ kann die Zeitentwicklung der Magnetisierung wihrend der freien Relaxation in der

Matrixschreibweise folgendermaflen formuliert werden:

—

M'(t) = E(t) - M'(to) + Mo (1 - e_t/T1> (2.31)
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mit
e~ t/T3 0 0
Et)= 0o %% 0 und  My=| 0 (2.32)
0 0 et/ Moy

2.1.3 Spin- und Gradientenechos

Wie im vorangegangenen Abschnitt erldutert, unterliegt die Transversalmagnetisierung nach der
HF-Anregung einem exponentiellen Zerfall mit der effektiven Relaxationszeit 1%, die neben der
Spin-Spin-Relaxationszeit auch Inhomogenitétseffekte von Eg beinhaltet. Von der Anregung bis
zu einem Zeitpunkt t; akkumuliert ein Magnetisierungsvektor am Ort 7 einen Phasenwinkel

A¢(Tit = t1) gemessen gegen die y'-Achse:

Ap(7it1) = (B() — Bo) vt (2.33)

Dabei bezeichnet B(7) die Stérke des lokalen Magnetfelds am Ort 7. Diese durch Feldinhomogeni-
téten bedingte Dephasierung ist jedoch teilweise reversibel. Wird zum Zeitpunkt ¢; = TE/2 ein
HF-Puls angelegt, der die Transversalmagnetisierung um 180° um die x’-Achse rotiert, so wird der

Phasenwinkel invertiert:

AP (Ft1) = —Ag(7t1) (2.34)

Bis zum Zeitpunkt ¢t = TE wird dann erneut ein Phasenwinkel A¢(7,t1) aufgebaut, so dass bei ty
wieder alle magnetischen Momente refokussiert sind und damit konstruktiv interferieren. Diese
so genannte Spinecho-(SE)-Technik geht auf Erwin L. Hahn [Hah50] zuriick. Die Amplitude des
Spinechos hingt nur noch von der Th-Zeit ab (schematische Darstellung in Abb. 2.2).

1,0 j—
\

o \
L \ . ~ exp(-
s osfh T T i

z \ ~exp(-tiTy) T
S

>

N 00f

S

o

a
[ 0slll FID Spinecho
>
n

180°-Puls
1,0 - ' : ' ‘
0,0 0,5 1,0 1,5

tITE

Abb. 2.2: Die Transversalmagnetisierung zerfdllt exponentiell mit T5 . Durch Einstrahlung eines 180°-Pulses
zum Zeitpunkt t = TE /2 kénnen die Spinpakete teilweise refokussiert werden. Zum Zeitpunkt t = TE
erscheint das Spinecho.
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Ein Signalecho kann aber auch ohne Einstrahlung eines 180°-Pulses generiert werden. Dazu
wird dem Grundmagnetfeld By unmittelbar nach der Anregung fiir kurze Zeit ein ortsabhingiges
Zusatzmagnetfeld, ein so genanntes Gradientenfeld, der Form (0,0, C_j(t) - 7¥) tiberlagert. Dieses
Zusatzfeld verstirkt die Dephasierung der Transversalmagnetisierung, was zu einem schnelleren
Abklingen des MR-Signals fiihrt. Eine Inversion dieses Gradientenfelds zum Zeitpunkt ¢; = TE /2
bewirkt eine Kompensation der bisherigen, durch das Gradientenfeld hervorgerufenen Dephasierung.

Zum Zeitpunkt to = TE kann dann ein so genanntes Gradientenecho (GRE) beobachtet werden,

G(f) [b.E.]

Ad(t) [b.E]

-1+
w TP
=,
=
R A 1 e
- ettt K T TTE———
N o
o
0o
S Gradientenecho
©
C
o
»n 1
0,0 0,5 1,0 1,5

tITE

Abb. 2.3: Zeitlicher Verlauf des Gradientenfelds (oben), des Phasenwinkels (Mitte) und des MR-Signals
(unten) beim Gradientenecho. Durch Anlegen des Gradientenfelds wird der Ty -Zerfall der Transversalmag-

netisierung weiter beschleunigt. Das Maximum des Gradientenechosignals erscheint beim Nulldurchgang
des Phasenwinkels.
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dessen Amplitude jedoch von T abhéngt (s. Abb. 2.3), da lokale Feldinhomogenitéten mit dieser
Technik nicht refokussiert werden. Damit zum Zeitpunkt to der durch das Gradientenfeld zusétzlich

akkumulierte Phasenwinkel A¢(7,t = TE) verschwindet, muss gelten:

TE TE TE
Ap(Fty =TE) = 0=~ [ (B(F) — Bo) dt =~ [ G(t)-7dt =7 [ G(t)dt (2.35)
/ / [
—_———

=My

Das letzte Integral in Gl. 2.35 entspricht der Fliche unter der Gradienten-Zeit-Kurve. Mathema-
tisch bedeutet dies, dass zum Echozeitpunkt das nullte Moment M der Gradienten-Zeit-Kurve
verschwinden muss (graue Fliche in Abb. 2.3).

Da zur Erzeugung eines Spinechos zusétzliche HF-Pulse fiir die Refokussierung der Transversal-
magnetisierung benotigt werden, ist die Zeitdauer bis zum Auftreten des Echos beim Spinecho
linger als beim Gradientenecho. Auflerdem muss nach dem Einstrahlen des 180°-Pulses linger
gewartet werden, bis sich wieder eine nennenswerte Longitudinalmagnetisierung aufgebaut hat.

Gradientenechotechniken eignen sich daher insbesondere fiir schnelle MR-Bildgebungstechniken.

2.2 MR-Bildgebung

Im Weiteren werden die einzelnen Schritte zur Erzeugung eines Schnittbildes beschrieben. Da in
dieser Arbeit fast ausschliefllich zweidimensionale (2D) MR-Bildgebungstechniken verwendet wur-
den, beschriankt sich der folgende Abschnitt auf die Prinzipien der 2D-Bildkodierung. Ausfiihrlich
werden die einzelnen Techniken fiir die MRT, insbesondere auch die 3D-Datenakquisition, u.a. in
[Haa99] und [Ber04] erldutert.

Fiir die Erzeugung eines MR-Bildes sind die im vorherigen Abschnitt schon kurz eingefithrten

Gradientenfelder Egrad(F,t) von zentraler Bedeutung:

Gy (t T
Bgraa(Ft) = 0 mit  Gt)= [ Gy(t)| wnd 7=y (2.36)
Gt) -7 G, (1) 2

Durch Uberlagerung dieser definierten, ortsabhingigen Zusatzmagnetfelder zum Grundmagnetfeld
By ergibt sich fiir das Gesamtmagnetfeld B(7,t):

0
BFrt)=1| o0 | + 0 (2.37)
By Gx(t)x + Gy(t) y+ G,(t) 2

Mit Hilfe dieser Gradientenfelder wird in der MRT eine rdumliche Kodierung des Signals aus dem
Untersuchungsobjekt, z.B. dem menschlichen Kérper, erreicht (siehe Abschnitte 2.2.1 und 2.2.2).

Das Objekt kann somit in kleine Volumenelemente (so genannte Voxel) unterteilt dargestellt werden.
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Aus der definierten Ortsabhéngigkeit der Gradientenfelder resultiert, dass auch die Larmorfrequenz
eine Funktion des Orts wird. Aus den Gln. 2.20 und 2.37 folgt:

Wi (7) = (Bg +G() - F) (2.38)

Die Wirkung der Gradientenfelder auf den Vektor der Magnetisierung kann wiederum {iber Rotati-

onsmatrizen R,(¢) mit dem Phasenwinkel ¢ um die z-Achse beschrieben werden (vgl. Gl. 2.22):

—

Mt =Ry,(¢)- M~ (2.39)

M~ und M stehen hierbei fiir den Magnetisierungsvektor vor bzw. nach Schalten des Gradienten-
felds. Die Gradientenfelder werden in der 2D-MR-Bildgebung zum einen fiir die selektive Anregung
einer einzelnen Schicht des Messobjekts verwendet, wodurch das zuvor 3D-Ortskodierungsproblem
auf zwei Dimensionen reduziert wird. Zum anderen werden die Gradienten eingesetzt, um eine

2D-Ortskodierung der Signale innerhalb der Schicht zu realisieren.

2.2.1 Selektive Schichtanregung

Vor der Aufnahme der MR-Bilddaten wird zunéchst die Gleichgewichtsmagnetisierung selektiv
innerhalb einer bestimmten Schicht der Dicke Az angeregt. Dazu wird dem Grundfeld wihrend
des HF-Anregepulses ein so genannter Schichtselektionsgradient der Amplitude G,(t) iiberlagert.
Der Normalenvektor der Schicht soll dabei 0.b.d.A. parallel zur z-Richtung orientiert sein. Die

Larmorfrequenz ergibt sich dann zu:
wi(2) =7 (Bo + G,2) (2.40)

Wihrend des HF-Pulses él(t) folgt dann fiir die Bloch-Gleichungen in S’ unter Vernachlissigung

der Relaxation:

SMel) = My Gl(0)2 (2.41)
SMp(t) = —My Gult) = + M, Br(1) (242)
SM(1) = —BiD) My (2.43)

Die Gleichungen 2.41 - 2.42 kénnen nur ndherungsweise gelost werden. Fiir infinitesimal kleine
Zeitschritte wird ihre Losung durch eine Abfolge zweier Rotationen beschrieben: einerseits durch eine
Rotation durch den HF-Puls um die 2’-Achse (s. Gl. 2.22) und andererseits durch eine Rotation
in Folge des Schichtselektionsgradienten um die z-Achse (s. Gl. 2.39). Fiir kleine Drehwinkel
kommutieren die beiden Rotationen. In dieser Kleinwinkelndherung werden weitere zeitliche

Anderungen der Longitudinalmagnetisierung vernachlissigt (M, (t) = My = const.). Mit einem
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zeitlichen konstanten Schichtselektionsgradienten G,(t) = G, folgt in dieser Néherung fiir die

komplexe Transversalmagnetisierung (s. Gl. 2.28):

d

T Myy = —iyMyy Gy z +1ivMo By (t) (2.44)

Die Integration iiber die Pulsdauer 7 fiithrt auf [Jos84]:

-
My (z,m) =ivMy e_i'yGZzT/Bl (t) et7 G=2tqt (2.45)
0

Somit entspricht das raumliche Profil von My (z) der Fouriertransformierten der Einhiillenden des
HF-Pulses. Ein fiir die 2D-Bildgebung ideales, rechteckférmiges Anregungsprofil einer definierten
Schicht kann mit einem zeitlichen Verlauf der Bi-Amplitude gemif einer sinc-Funktion realisiert

werden:

sin(Awt)
Awt
Die Schichtdicke Az bedingt bei festem G, eine Frequenzbandbreite Aw mit

Bi(t) = B = By - sinc(Awt) (2.46)

Az

Aw =
w ’yGZ

(2.47)
des Pulses (s. Gl. 2.40).

2.2.2 Ortskodierung und Datenaufnahme

Das gemessene MR-Signal S(t) ist die Summe aller Kernspinsignale innerhalb der ausgewihlten
Schicht:

S(t)=C- / / My (z,y,t) dzdy = C - / / | My (,y,t)| e 9@ da dy (2.48)

Alle magnetischen Momente der Schicht prézedieren mit derselben Frequenz um die Richtung von
By und besitzen den gleichen Phasenwinkel ¢(x,y,t). Strenggenommen ist dies allerdings erst nach
der Balancierung des Schichtselektionsgradienten der Fall. Die Konstante C' beriicksichtigt sémtliche
Skalierungsfaktoren durch die verwendete Hardware (Empfangsspule, Analog-Digital-Konverter
(ADC), Verstarkereinheit, usw.). Zur Vereinfachung wird im Folgenden C' = 1 angenommen.

Die 2D-Ortskodierung innerhalb der Schicht erfolgt nun durch das Anlegen weiterer Gradienten-
felder in 2- und y-Richtung. In einem ersten Schritt wird fiir eine Zeitdauer 7pg ein Gradient Gy in
y-Richtung geschaltet, der Phasenkodiergradient (engl. phase encoding, PE) genannt wird. Fiir den
in Folge von Gy akkumulierten, ortsabhéangigen Phasenwinkel ¢1(z,y,t) am Ort (z,y) innerhalb

der angeregten Schicht erhélt man:
d1(z,yt) = d1(y) =wL(y) pE =7GyPEY =kyy  mit  ky =Gy TpE (2.49)
Nach dem Anliegen von Gy gilt fiir die komplexe Transversalmagnetisierung des Systems:

My (2,y,t) = | My (z,y,t)| e v ¥ (2.50)
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Nach Ausschalten des PE-Gradienten wird gleichzeitig zur Akquisition des MR-Signals ein drittes
Gradientenfeld Gy geschaltet. Dieser wihrend der Zeit 7ro anliegende Frequenzkodier- oder
Auslesegradient (engl. readout, RO) induziert analog zu Gy einen zusiztlichen ortsabhéngigen
Phasenwinkel ¢o(z,y,t):

p2(x,y,t) = p2(x) = wr(z) RO = YGx TRO T = kx mit kx = vGx TrO (2.51)

Es ergibt sich dann aus Gl. 2.48 mit Gln. 2.49 und 2.51:
S(t) = / |Myy (2,y,t)] e Ex2+hvt) qzdy (2.52)

Das eigentliche MR-Bild ist die rdumliche Verteilung der Transversalmagnetisierung. Somit ent-
spricht das aufgenommene Messsignal mathematisch der Fouriertransformierten des MR-Bildes.
Liegt umgekehrt ein vollstéindiger Rohdatensatz S (kx,ky) vor, so kann iiber eine inverse Fourier-

transformation das MR-Bild rekonstruiert werden:
1 ~ .
My(2,y) = 5~ / / Sk ky) eFx by ¥) g dk, (2.53)
T

Um ein vollstdndiges MR-Bild rekonstruieren zu kénnen, muss das beschriebene Akquisitionsschema
beginnend mit der Phasenkodierung so oft wiederholt werden, bis geniigend Rohdatenpunkte
aufgenommen sind, d.h. der so genannte k-Raum mit den Rohdaten S (kx,ky) vollstéindig abgetastet
ist. Dabei wird bei jeder Wiederholung die Stérke des PE-Gradienten variiert und der k-Raum
zeilenweise aufgefiillt.

Im realen MR-Experiment kann das Signal nicht kontinuierlich, sondern nur in diskreten Schritten
aufgenommen werden. Im Fall der Frequenzkodierung wird das Aufnahmezeitintervall Tro in Nro
gleich lange Teilstiicke zerlegt, so dass dem n-ten Messwert ein bestimmter k7-Wert zugeordnet
wird:

ky =nlAky=mn mit n=—-—— ———+41,...,0,...,— (2.54)
Fiir die Phasenkodierung bedeutet diese Diskretisierung® der Datenaufnahme eine schrittweise
Anderung der Amplitude von Gy in insgesamt Npg #quidistanten Schritten. Fiir den m-ten
PE-Schritt gilt also:
) Gy TPE : Npg  Npg Neg

mit m=—-——— ———+4+1,...,0,..., 5 (2.55)

m = A =
k m Ak, Now 5 5

y
Der PE-Gradient nimmt dabei alle Werte von —Gy /2 bis +Gy /2 an. Die Rekonstruktion des
MR-Bildes geméfl Gl. 2.53 wird dann iiber eine diskrete Fouriertransformation erreicht, wobei hier
eine sehr zeiteffiziente Berechnung mit Hilfe des FFT-Algorithmus (engl. Fast Fourier Transform
[Co065]) moglich ist, falls Nro und Npg von der Form 2/ mit j € IN sind. Die Zeit, die zwischen

zwei aufeinander folgenden Datenerfassungen mit getrennter HF-Anregung vergeht, wird als

3Dieses hier beschrieben Diskretisierungsschema, gilt in erster Linie nur fiir konventionelle Bildaufnahmetechniken
mit kartesischer Datenauslese.
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Repetitionszeit TR bezeichnet. Zusammen mit der Anzahl der PE-Schritte Npg folgt so fiir die
gesamte Akquisitionszeit TA = TR - Npg.

Im MR-Bild kénnen nur Strukturen bis zu einer minimalen Gréfle Az bzw. Ay aufgelost werden.
Nach dem Abtasttheorem [Sha49, J&h02] konnen zwei Bildpunkte (Pixel) genau dann unterschieden
werden, wenn ihre Phasendifferenz ¢ nach Ngro bzw. Npr Kodierschritten gerade 27 betréigt. In

RO-Richtung resultiert somit eine maximale Ortsauflosung Ax von

2
Ax = ——— 2.56
Y Gx TRO ( )
und in PE-Richtung ergibt sich analog:
2T
Ay= —— 2.57
Y v Gy TPE (2:57)

Soll ein MR-Bild einer bestimmten Grofle (engl. field of view, FOV') mit der Auflésung Az in RO-
Richtung aufgenommen werden, so ergibt sich aus Gl. 2.56 die dafiir erforderliche Gradientenstéirke
bei festem o zu: ov .
! ™
Ar== 5 Gi= o ;gv (2.58)
Diese Gleichung kann direkt auf die Stidrke des PE-Gradienten iibertragen werden.

Aufgrund der Komplexwertigkeit der MR-Bilddaten enthélt das fertig rekonstruierte Bild so-
wohl eine Magnituden- als auch eine Phaseninformation. In der Magnitudendarstellung bzw. im
Magnitudenbild skalieren die Helligkeitswerte mit dem Betrag der komplexen Transversalmagneti-
sierung | Myy(x,y,t)|. Im Phasenbild wird der Phasenwinkel ¢ € [—m,7] ebenfalls durch graduelle
Helligkeitsunterschiede von schwarz nach weifl dargestellt. Da die Phase des komplexen MR-Signals
nur im Wertebereich —m < ¢ < 7 eindeutig ist, entspricht ein Intensitdtssprung im Bild von
schwarz nach weifl einem Phasenunterschied von h - 2r mit h € Z. Phasenbilder sind fiir die
MR-basierte Temperaturbildgebung von zentraler Bedeutung, da sie auch die dafiir benotigte
Temperaturinformation enthalten (s. Abschnitt 2.3.3).

Dieses hier vorgestellte Prinzip fiir die 2D-Bildgebung kann nun mit unterschiedlicher Schichtan-
wahl so oft wiederholt werden, bis das gesamte abzubildende Volumen erfasst ist (engl. multislice
imaging). Daneben besteht jedoch auch die Moglichkeit einer 3D-Ortskodierung, indem ein nicht
selektiver HF-Puls zur Anregung der Magnetisierung in der gesamten Probe verwendet und das
Konzept der Phasenkodierung auf die dritte Raumrichtung iibertragen wird. Die genaue zeitliche
Abfolge von HF-Anregung, Gradientenkodierung und Datenauslese wird in der MRT als Messse-
quenz oder Pulssequenz bezeichnet. Je nachdem, wie nun die zeitlichen Parameter der Plussequenz
gewihlt werden, resultiert eine andere Abhéngigkeit des erzeugten MR-Signals von den gewebe-
spezifischen Parametern (Spindichte: p, Relaxationszeiten: 71, T5, T5). Mittels unterschiedlicher

Messequenzen kénnen somit MR-Bilder mit unterschiedlichen Bildkontrasten erstellt werden.

2.2.3 MR-Pulssequenzen

Wie im letzten Abschnitt beschrieben, wird die zeitliche Abfolge von HF-Anregung, Gradienten-
kodierung und Datenauslese in der MRT als Pulssequenz bezeichnet [Lau73, Man77]. Zu jeder
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Sequenz gehort eine Signalgleichung, die das gemessene Signal in Abhéngigkeit von den gewihlten
Sequenzparametern (TR, TE, a, usw.) beschreibt. Grundsitzlich wird zwischen Spinecho-(SE)- und
Gradientenecho-(GRE)-Sequenzen unterschieden, auf deren Grundprinzipien bereits in Abschnitt
2.1.3 eingegangen wurde. Im Rahmen dieser Arbeit wurden fast ausschlielich Gradientenechotech-
niken fiir die MR-basierte Temperaturbildgebung (s. Abschnitt 2.3.3) verwendet. Daher beschriankt
sich dieser Abschnitt auf die Erlauterung zweier Gradientenechosequenzen, die als FLASH- und

EPI-Sequenz bezeichnet werden.

FLASH-Sequenz

Die von Haase und Frahm 1986 vorgestellte FLASH-Sequenz (engl. Fast Low Angle Shot, [Haa86])
bringt die Longitudinalmagnetisierung bei einer HF-Anregung nicht vollstéindig in die Trans-
versalebene, sondern nutzt Flipwinkel o < 90°. Somit steht nach jeder Datenakquisitionauslese
ausreichend Longitudinalmagnetisierung fiir den néchsten Anregungsschritt zur Verfiigung, was
eine enorme Verkiirzung der Repetitionszeiten TR ermdglicht. Mit der FLASH-Technik kann ein
MR-Bild mit einer typischen Matrixgrofle von 256 x 256 Pixel und einer Repetitionszeit von
TR = 4 ms innerhalb einer Sekunde aufgenommen werden. Das FLASH-Sequenzschema ist in
Abb. 2.4 gezeigt, wobei in der trapezformigen Darstellung der Gradienten beriicksichtigt wurde,
dass eine endliche Zeit zum Ein- und Ausschalten der Gradienten benttigt wird.

Zusétzlich werden bei der FLASH-Sequenz am Ende eines TR-Intervalls noch vorhandene Anteile
an Transversalmagnetisierung zerstort (engl. spoiling). Dazu wird ein so genannter Spoilergradient
entlang mindestens einer der Gradientenrichtungen geschaltet, der eine besonders starke Depha-
sierung der Transversalmagnetisierung bewirkt. Neben dem Gradientenspoiling wird ein weiteres
Verfahren eingesetzt, das als HF-Spoiling bezeichnet wird. Dabei wird die Phase des eingestrahlten
HF-Pulses von einer Anregung zur nichsten variiert. Im rotierenden Bezugssystem bedeutet dies,
dass sich die Richtung der Achse, um die der Magnetisierungsvektor bei der HF-Anregung rotiert
wird, von einem TR-Intervall zum néchsten dndert. Die Transversalmagnetisierung erfahrt somit
von einem TR-Intervall zum nichsten eine Anderung der Phase und trigt daher im Mittel iiber
viele Repetitionsschritte nicht mehr zum resultierenden FLLASH-Signal bei.

Fiir die genaue Herleitung der FLASH-Signalgleichung sei auf die Standardliteratur verwiesen
[Haa99, Ber04]. Bei der Herleitung wird angenommen, dass am Ende eines jeden TR-Intervalls
keine Transversalmagnetisierung mehr vorliegt. Es zeigt sich, dass die Longitudinalmagnetisierung
nach einigen TR-Schritten ein dynamisches Gleichgewicht erreicht, das sich aus dem Wechselspiel
von HF-Anregung und Tj-Relaxation ergibt. Dieses dynamische Gleichgewicht wird auch als
steady state bezeichnet. Man findet fiir die Longitudinalmagnetisierung Mz_ gg vor der néchsten

HF-Anregung im steady state:

_ 1-FE; . —TR/T
M =My—— t E = L 2.59
2,58 07— cos(a) By i L=e (2.59)
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Abb. 2.4: Sequenzschema einer FLASH-Sequenz. Mittels Schaltung eines Schichtselektionsgradienten G,
und gleichzeitiges Anlegen eines HF-Pulses wird selektiv die Magnetisierung einer Schicht angeregt.
Zundchst erfolgt eine Kodierung der Magnetisierung in PE-Richtung durch Gy, danach wird entlang
der Richtung des RO-Gradienten G, ein Gradientenecho erzeugt und mit dem ADC aufgenommen.
Die hellgrau schraffierten Bereiche unter den Gradienten-Zeit-Kurven kompensieren sich. Nach der
Datenaufnahme wird noch vorhandene Transversalmagnetisierung durch Schaltung eines Spoilergradienten
(dunkelgrau gefirbt) in Schichtselektionsrichtung zerstirt.

Das bei TE aufgenommene Signal Sgg und damit die FLASH-Signalgleichung im steady state

ergeben sich aus Gl. 2.59 und unter Beriicksichtigung der T5-Relaxation zu:

Sss = M, gg sin(a) e TEITS = My sin(a) 1—10;3(241)]51 e TE/T; (2.60)
Durch eine entsprechende Wahl der Sequenzparameter TR, TE und « kénnen die gewebespezi-
fischen Parameter 77, 75 und die Spindichte p (o< Mp) im FLASH-Signal, und damit im Bild,
unterschiedlich gewichtet werden. Man spricht dann von 7T7-gewichteten, 7T5-gewichteten oder
Spindichte-gewichteten FLASH-Bildern. Aus Gl. 2.60 folgt schliefSlich noch, dass es fiir jedes
Verhéltnis TR/T} einen Flipwinkel gibt, fiir den Ssg maximal wird:

0Sss
oo

O

=0 = ap = arccos(e TR/Th) (2.61)

Dieser Flipwinkel wird als Ernst-Winkel ag bezeichnet.
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EPI-Sequenz

Die bisher erlduterten Bildgebungstechniken verwenden eine zeilenweise Abtastung des MR-
Signals im k-Raum. Eine wesentliche Beschleunigung der Bildakquisitionszeit auf unter 100 ms
kann erreicht werden, wenn nach einer erfolgten HF-Anregung die gesamten Rohdaten in nur
einem Akquisitionszyklus aufgenommen werden. Diese EPI-Technik (engl. Echo Planar Imaging)
wurde von Mansfield bereits 1977 [Man77] theoretisch beschrieben. Da diese Auslesetechnik
besonders schnelle Gradientenschaltungen erfordert, stellt sie hohe technische Anforderungen an
die Ansteuerung und Stérke des Gradientensystems. Grundsétzlich kann die EPI-Auslese sowohl
fiir SE- als auch fiir GRE-basierte Sequenzen genutzt werden. Im Rahmen dieser Arbeit wurde sie
jedoch nur fiir die schnelle Auslese von Gradientenechos verwendet. Das zugehorige Sequenzschema
und die resultierende k-Raum-Trajektorie zeigt Abb. 2.5.

Nach schichtselektiver HF-Anregung werden zunéchst in PE- und in RO-Richtung definierte
Dephasiergradienten Gy und Gy (in Abb. 2.5(a) grau schattiert) geschaltet, wodurch der Startpunkt
der k-Raum-Trajektorie (—kx max, + kymax) €rreicht wird (grau gepunkteter Pfeil in Abb. 2.5(b)).
Nach jeder aufgenommenen Zeile wird ein kurzer Gradientenpuls, ein so genannter Blip, in negativer
PE-Richtung angelegt, wodurch im k-Raum in die néchste Zeile gewechselt wird. In Abb. 2.5(b) ist
dies durch einen kleinen dunkelblauen Pfeil in negativer PE-Richtung angedeutet. Zwei aufeinander
folgende k-Raum-Zeilen werden also in entgegengesetzten Richtungen durchlaufen, entsprechend
den hellblauen Pfeilen mit wechselnder Richtung entlang der RO-Achse. Diese Abfolge von RO-
Gradienten und PE-Blips wird solange fortgesetzt, bis der k-Raum vollsténdig gefiillt ist. Die
Echozeit TE der EPI-Sequenz entspricht dabei der Zeit, die zwischen HF-Anregung und Erreichen
des k-Raum-Zentrums vergeht. Analog zur FLASH-Sequenz werden am Ende des EPI-Auslesezugs
Spoilergradienten geschaltet und verbleibende Transversalmagnetisierung zerstort.

Da die Daten von einer k-Raum-Zeile zur anderen mit unterschiedlicher Polaritidt von Gy
aufgenommen werden, muss vor der Fouriertransformation jede zweite Zeile im k-Raum gespiegelt
werden. In der Praxis zeigt sich jedoch, dass noch zusétzliche Korrekturen vorgenommen werden
miissen, um ein moglichst artefaktfreies Bild zu erhalten. Ein Problem der EPI-Technik liegt
darin, dass die Echos der einzelnen Zeilen aufgrund von Ungenauigkeiten des Systems, so genannte
Drifts, und Inhomogenitéten des Magnetfelds im Messobjekt nicht exakt untereinander liegen.
Diese pixelweise Verschiebung der Daten im k-Raum bewirkt nach dem Fourier-Shift-Theorem
einen linearen Phasenfaktor im Ortsraum. Es kann ein so genannter N/2-Artefakt oder N/2-Geist
entstehen [Sch98]. Um diese Bildartefakte zu reduzieren, werden bei jeder EPI-Bildaufnahme zu
Beginn Phasenkorrekturscans durchgefiihrt.

Ein weiterer Nachteil der EPI-Technik entsteht durch die verldngerte Datenauslese im Ver-
gleich zur Aufnahmedauer einer einzigen k-Raum-Zeile. Die Signalamplitude ist wahrend der
Datenakquisition nicht mehr konstant, sondern unterliegt dem 7%-Zerfall, was nach der Fourier-
transformation zu einer Verschmierung der Objekte im Bild fithrt. Auflerdem ist die Echozeit
fiir EPI-Techniken gegeniiber Standardauslesetechniken deutlich l&nger, was zu einer starken
T5-Gewichtung der Bilder fithrt (vgl. Gl. 2.60). Dies stellt besonders an Gewebegrenzschichten ein
Problem dar, an denen Spriinge in der Suszeptibilitéit intrinsische Gradienten erzeugen kénnen.

Diese wiederum verkiirzen gemafl Gl. 2.27 die T5-Zeit, was zu einer lokalen Signalreduktion fiihrt.
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Abb. 2.5: (a) Schema einer GRE-Sequenz mit EPI-Auslese. (b) Schematische Darstellung der zugehdrigen
k-Raum-Trajektorie. Die verwendeten Farben, die die einzelnen Abschnitte der Trajektorie kennzeichnen,
stimmen mit den Farben der entsprechenden Gradienten im Sequenzschema tiberein.

Die unerwiinschten 7T5-Effekte konnen reduziert werden, wenn mit einer HF-Anregung statt des
gesamten k-Raum-Datensatzes nur ein Teil aufgenommen wird. Fiir die einzelnen k-Raum-Segmente
resultiert eine verkiirzte Aufnahmedauer, wodurch kiirzere Echozeiten moglich werden. Dabei ist
die Echozeit fiir ein solches k-Raum-Segment durch die Zeit von HF-Anregung bis zum Erreichen
des zentralen Echos des jeweiligen Segments gegeben. Die als k-Raum-Segmentierung bezeichnete
Technik gestattet so insgesamt eine schnelle Datenaufnahme, wobei alle Rohdatenzeilen die nahezu
gleiche Echozeit aufweisen. Gegeniiber einer nicht-segmentierten EPI-Auslese ist die segmentierte
Datenakquisition etwas langsamer, da zusétzliche HF-Anregungen fiir jedes Segment benétigt

werden.

2.3 MR-Temperaturbildgebung

Minimal-invasive und nicht-invasive Thermotherapieverfahren fiir die Ablation gut- und bosartiger
Gewebserkrankungen haben insbesondere in den letzten Jahren an Bedeutung gewonnen. Ein kurzer
Uberblick iiber die einzelnen Therapieverfahren wird zu Beginn des Abschnitts 2.4 gegeben. Um
eine solche Therapie sicher und mit hoher Wirksamkeit durchfithren zu kénnen, sind Methoden fiir
eine nicht-invasive, ortsaufgeloste Temperaturmessung aus dem Inneren des Korpers unerlésslich.
Ein solches Thermometrieverfahren lasst sich mit Techniken der MRT realisieren. Daneben besitzt
die MRT weitere Eigenschaften, die fiir die Durchfithrung und Uberwachung von minimal-invasiven

FEingriffen von groflem Vorteil sind:

e Das Fehlen von Rontgenstrahlung oder anderen Arten ionisierender Strahlung.
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o Exzellenter Weichteilkontrast erlaubt sehr gute morphologische und anatomische Darstel-

lungen und damit eine exakte Therapieplanung.

o Bereitstellung funktioneller Messtechniken, z.B. zur Quantifizierung von Perfusionseigen-

schaften.
e Freie Wahl der Bildebene im Raum.

e Nahezu Echtzeitiiberwachung (in der MRT bedeutet dies mehrere Bilder pro Sekunde) der

Intervention mit Hilfe von schnellen Bildgebungstechniken.

Fiir die nicht-invasive Temperaturiiberwachung kénnen verschiedene im MR-Experiment detektier-
bare, temperaturabhéngige Parameter herangezogen werden. Als besonders sensitiv haben sich
herausgestellt: der Diffusionskoeffizient D von Wasser, die Spin-Gitter-Relaxationszeit T und die
Resonanzfrequenz der Wasserprotonen (Protonresonanzfrequenz, PRF). Die zugehorigen Prinzi-
pien und Messtechniken sollen im Folgenden beschrieben werden. Im Rahmen der Arbeit wurde
ausschliellich mit der PRF-Methode gearbeitet. Daher wird diese Methode am ausfiihrlichsten
dargestellt. Eine sehr gute Ubersicht iiber die verschiedenen Methoden zur Temperaturbestimmung
gibt [Rie08].

Da das MR-Signal proportional zur Gleichgewichtsmagnetisierung M ist, lieBe sich grundsétzlich
auch My zur Temperaturbestimmung heranziehen. Nach Gl. 2.13 gilt fiir ihre Temperaturabhéngig-
keit: )

My x T (2.62)
Dieses Ergebnis entspricht dem Curie’schen Gesetz. Allerdings beeinflussen u.a. auch Relaxations-
effekte die Stérke des gemessenen MR-Signals. Da die Anderung der Ti-Zeit mit der Temperatur
um etwa eine Groflenordnung grofler ist als fiir die Temperaturabhéingigkeit von M, miissen
Ti-Relaxationseffekte bei dieser Messmethode ausgeschlossen werden. Dies wird nur erreicht, wenn
sehr lange Repetitionszeiten im Bereich von TR = 5 — 10 s verwendet werden. Daher eignet sich

diese Methode nicht fiir die Echtzeitiiberwachung.

2.3.1 Diffusionsmethode

Diffusion ist die thermische Eigenbewegung von Teilchen aufgrund der Brown’schen Molekular-
bewegung. Jedes Molekiil besitzt eine thermische Energie und fithrt in Losung durch Stéfe mit
anderen Molekiilen eine statistische Bewegung aus. Der Diffusionskoeffizient D dient dabei als Maf
fiir die Beweglichkeit der Teilchen. D lésst sich aus der mittleren Wegstrecke ermitteln, die das
Teilchen pro Zeiteinheit zuriicklegt. Im Vergleich zur freien Diffusion, z.B. in Wasser, ist der Diffu-
sionprozess in biologischem Gewebe durch Hindernisse wie Zellmembranen oder Faserstrukturen
eingeschrénkt und im Allgemeinen nicht isotrop. Fiir biologisches Gewebe liegt D im Bereich von
1076 — 107> cm? /s, was einer typischen Ortsveréinderung eines Molekiils von etwa 10 pm innerhalb
von 10 ms entspricht.

Die Diffusionskonstante kann mit Techniken der MR-Bildgebung ortsaufgeldst gemessen wer-
den. Gemafl Gl. 2.33 ergibt sich der durch Anliegen eines Gradientenfelds G (Anlegedauer )
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Abb. 2.6: Zeitlicher Verlauf der Amplitude eines bipolaren Gradienten G(t) fir die Diffusionswichtung.
Zusdtzlich sind im Diagramm die zeitlichen Verliufe von Mg und My aus Gl. 2.64 gezeigt (Details siche
Text).

akkumulierte Phasenwinkel A¢ fiir einen Kernspin, der sich entlang einer Trajektorie 7(¢) bewegt,

=~ [ G@t) 7(t)dt (2.63)
/

Dabei wurde angenommen, dass das Gradientenfeld zum Zeitpunkt ¢ = 0 eingeschaltet wurde.

zu:

Entwickelt man den Ort des Spins in eine Taylorreihe und bricht nach der ersten Ordnung ab, d.h.
7(t) = 7o + Ut mit der mittleren Teilchengeschwindigkeit ¥, so folgt:

/G (To + Ut)dt =~ 7% - /G )dt 4+ / t)tdt (2.64)
0
=Mo —M1

Im Falle eines bipolaren Gradientenfelds (s. Abb. 2.6) verschwindet das nullte Gradientenmoment
My (= erstes Integral der rechten Seite von Gl. 2.64), wihrend das erste Moment M; (= zweites
Integral der rechten Seite von Gl. 2.64) einen Wert ungleich Null liefert. Dies bedeutet, dass fiir
einen ortsfesten Spin mit 7(t) = 7 der akkumulierte Phasenwinkel ebenfalls verschwindet, wihrend
ein bewegter Spin einen von der Geschwindigkeit ¥ abhéingigen Beitrag zum Phasenwinkel erhlt.
In Folge der statistischen Diffusionsbewegung der Teilchen erfihrt jeder Spin beim Anliegen eines
solchen bipolaren Gradienten geméfl Gl. 2.64 einen etwas anderen Phasenwinkel. Die Schaltung eines
bipolaren Gradienten vor der Auslese der MR-Bilddaten verursacht somit einen zusétzlichen Verlust
der Phasenkohérenz des Spinensembles und fiihrt zu einem diffusionsabhéngigen Signalverlust.
Man findet fiir die Stérke des MR-Signals in Abhéingigkeit von der Diffusionskonstanten D [Ste65]:

S =Sye P (2.65)
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Der b-Wert bestimmt die Stérke der Diffusionswichtung im Signal und ergibt sich aus dem zeitlichen
Verlauf der Amplitude des Gradientenfelds. Sy bezeichnet die Signalstédrke ohne Diffusionswich-
tung (b = 0). Aus der gemessenen Signalintensitét fiir verschiedene b-Werte kann damit der
Diffusionskoeffizient D bestimmt werden.
Das Stokes-Einstein-Gesetz beschreibt die Diffusionskonstante D in einem isotropen Medium
mit der dynamischen Viskositét #: -
B
D= T (2.66)

Ry steht fiir den hydrodynamischen Radius der diffundierenden Teilchen. Allerdings ist die

Viskositét des Losungsmittels ihrerseits temperaturabhéngig. In Folge dessen kann fiir die Tempe-

raturabhéingigkeit von D ein exponentieller Ansatz gewihlt werden [LB89]:
D(T) o e~ Fa(D)/ksT (2.67)

Unter der Annahme, dass die Aktivierungsenergie fiir den translatorischen Diffusionsprozess E, (D)

nicht von der Temperatur abhéngig ist, folgt:

dD E.(D)
— — 2.68
Dar ~ ker? P (2.68)
Fiir kleine Temperaturdanderungen AT =T — Ty < Tp kann GIl. 2.68 linearisiert werden und es
folgt:
kgT? (D — Dy (D - Dy
AT = = 2.69
E.(D) < Do “D \ "D, (2:69)

Aus der Messung der Diffusionskonstanten D und Dg bei unterschiedlichen Temperaturen 7" und T
kann so der Temperaturunterschied AT bestimmt werden. Der Temperaturkoeffizient ap betrigt
bei Ty = 20 °C in wéssriger Umgebung ap = 2,4 %/K [LB89]. Die Temperatursensitivitit ap der
Diffusionsmethode ist sehr grof}, so dass mit dieser Technik im Phantom Temperaturunterschiede
mit einer Genauigkeiten von unter 0,5 K gemessen werden konnten [LB89].

Allerdings hat die Diffusionsmethode auch Nachteile. Durch das Anlegen der zusétzlichen
Gradienten fiir die Diffusionswichtung werden lingere Repetitionszeiten benotigt, was die zeitliche
Auflosung dieser Methode auf ca. 10 s begrenzt. Auflerdem ist diese Methode sehr anfillig
fiir jede Art von Bewegung des Messobjekts (vgl. Gl. 2.63) wie z.B. Organbewegungen oder
Blutfluss, was zu groflen Temperaturfehlern fithren kann. ap ist gewebespezifisch, folglich sind
fiir jeden Gewebetyp zunéchst zeitaufwindige Kalibrationsmessungen erforderlich. Nicht-lineare
Temperatureffekte, mit denen eine Veriinderung der Gewebestruktur und damit eine groie Anderung
der Diffusionskonstanten einhergeht wie z.B. Proteindenaturierung bei hoheren Temperaturen,
stellen ein weiteres Problem dieser Methode dar. Grundsétzlich erschwert die rdumliche Anisotropie

der Teilchendiffusion in biologischem Gewebe eine schnelle und exakte Temperaturmessung.

2.3.2 T;-Methode

Die Temperaturabhéngigkeit der T1-Relaxationszeit wurde zuerst im Rahmen der BPP-Theorie

beschrieben [Blo47] und von Parker erstmals fiir die nicht-invasive MR-basierte Temperaturmessung
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eingesetzt [Par83]. Wie in Abschnitt 2.1.2 erldutert, verursachen fluktuierende Magnetfelder im
Messobjekt den Ti-Relaxationsprozess. Es zeigt sich, dass der spektrale Anteil der fluktuierenden
Magnetfelder, die einen Ubergang zwischen den beiden Zeeman-Niveaus des 'H-Kerns induzieren
konnen, mit steigender Temperatur abnimmt. Man beobachtet daher in biologischem Gewebe im
relevanten Temperaturbereich (7" = 0 — 100 °C) einen Anstieg der T7-Zeit mit der Temperatur. Wie
fiir die Diffusionskonstante D kann auch fiir die T7-Zeit eine exponentielle Temperaturabhéingigkeit
formuliert werden [Par83, Bot84]:

Ty(T) o e~ FalT1)/keT (2.70)

E.(T1) bezeichnet hier die Aktivierungsenergie fiir den T;-Relaxationsprozess. Analog zur Tempe-

raturbestimmung aus Messungen des Diffusionskoeffizienten liefert eine Linearisierung von GIl. 2.70

fiir kleine Temperaturianderungen AT =T — Ty:
dTy

T(T)=Tio+ —— (T —Tp) bzw. AT = ail <

7 (2.71)

T(T) - T1,0>
T

)

In Analogie zu Gl. 2.68 ergibt sich die T}-Temperatursensitivitit zu aq, = E,(T1)/kgT? und ist
typischerweise in der Groenordnung von 1 % /K [Lew80]. ag, ist fiir die einzelnen Gewebearten
unterschiedlich mit Werten von z.B. 1,4 %/K fiir Rindermuskel [Cli94], 1 — 2 %/K fiir Leber
[Mat92] und 0,97 % /K fiir Fett [Hyn00].

Da das gemessene MR-Signal S u.a. eine Funktion der T}-Zeit ist (vgl. Gl. 2.60), bedingt deren
Temperaturabhingigkeit auch eine entsprechende Anderung des Signals. Unter Vernachlissigung
der geringen Temperaturabhéngigkeit der Gleichgewichtsmagnetisierung M,y [Mat94] und der
Ty-Zeit [Nel87], folgt aus Gl. 2.60 die Temperatursensitivitat des FLASH-Signals:

ds  dTy TR(1 — cosa) By
Sdr 4T T?o(1— E1)(1 — cosa Ey)

(2.72)

Die Genauigkeit, mit der die Temperatur anhand von Anderungen der T}-Zeit gemessen werden
kann, wird durch die Genauigkeit der T1-Quantifizierung bestimmt.

Die exaktesten Ti-Messungen konnen mit Hilfe von so genannten inversion recovery-(IR)-
und saturation recovery-(SR)-Sequenzen erzielt werden. Diese Sequenzen nutzen zuséitzliche HF-
Pulse, mit denen die Magnetisierung vor der Datenakquisition in einem definierten Zustand
préapariert wird. Im Fall der IR-Technik wird dazu die Magnetisierung mit einem 180°-Puls
invertiert, bei der SR-Technik wird ein 90°-Préparationspuls appliziert. Nach Priparation wird
eine gewisse Zeit At; gewartet und dann mit der Datenaufnahme begonnen. Durch Variation
von Aty ergibt sich ein Signalverlauf (vgl. Gl. 2.30 und Abb. 2.1(a)), der fiir die jeweilige 77-
Zeit charakteristisch ist. Allerdings verléngern die zusétzlichen HF-Pulse und die Wartezeit At;
die Repetitionszeiten dieser Sequenzen erheblich. Mit diesen Techniken kénnen bei einer festen
Temperatur T7-Zeiten innerhalb von 1 — 2 min ortsaufgelost gemessen werden. Typischerweise
werden bei den thermischen Ablationsverfahren (s. Abschnitt 2.4) Temperaturunterschiede von ca.

30 K auf der Zeitskala von ca. 1 min und weniger erreicht. Daher sind diese beiden Sequenztechniken
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fiir die Darstellung der entsprechenden Temperatur-Zeit-Verldufe nur sehr eingeschriankt geeignet.
Es wurden stattdessen andere Messsequenzen vorgeschlagen, die Temperaturunterschiede direkt
aus den temperaturinduzierten Anderungen des MR-Signals, #hnlich zu Gl. 2.72, quantifizieren
[Cli94, Boh99]. Damit kénnen Temperaturbilder mit einer Genauigkeit von etwa 1 — 2 K bei einer
typischen zeitlichen Auflésung von ca. 2 — 3 s aufgenommen werden.

Allerdings ist a, wie ap gewebespezifisch. Daher erfordern sdmtliche Messmethoden zur
Ti-basierten Temperaturbestimmung fiir den jeweiligen Gewebetyp zeitaufwindige Kalibrations-
messungen. Desweiteren kénnen physiologische Verdnderungen im Gewebe in Folge der Tempera-
tureinwirkung sowie nicht-lineare Temperatureffekte wie z.B. Koagulation starke T;-Anderungen
hervorrufen [You94]. Derartige Effekte erschweren eine genaue Temperaturbestimmung iiber die

T1-Methode in biologischem Gewebe zusétzlich.

2.3.3 Protonresonanzfrequenz-Methode

Im Rahmen von Untersuchungen zu intermolekularen Kriften und zur Ausbildung von Wasserstoft-
briickenbindungen in Wasser wurde bereits 1966 durch Hindman eine Temperaturabhingigkeit der
Resonanzfrequenz der beiden 'H-Kerne des Wassermolekiils, kurz der Wasserprotonen, beschrieben
[Hin66]. Die Elektronenwolke, die ein HoO-Molekiil umgibt, bewirkt eine Abschirmung des &ufleren
makroskopischen Magnetfelds By am Ort der beiden 'H-Kerne. Wasserstoffbriickenbindungen
beeinflussen ihrerseits die Konfiguration der Elektronenwolke der an den Bindungen beteiligten
H,O-Molekiile und damit auch die Abschirmung. Es zeigt sich, dass die Abschirmung fiir ein freies
HsO-Molekiil effektiver ist als fiir ein HoO-Molekiil, das iiber Wasserstoffbriicken an ein anderes
Molekiil gebunden ist. Mit steigender Temperatur nimmt die Wahrscheinlichkeit zur Ausbildung
von Wasserstoffbriickenbindung ab. Folglich erfahren die beiden Wasserprotonen mit zunehmender
Temperatur im Mittel eine stirkere Abschirmung gegen das duflere Magnetfeld (s. Abb. 2.7). Fiir
das lokale Magnetfeld By am Ort der Wasserprotonen gilt mit der Abschirmkonstante o (7T'):

Biox = (1 —o(T)) By (2.73)
Damit folgt fiir die Resonanzfrequenz w der Wasserprotonen:
w= (1= 0o(T))¥By = (1 - o(T))wo (2.74)

In Wasser zeigt die Abschirmkonstante o(7") iiber einen weiten Bereich von 15 °C bis 100 °C eine li-

neare Temperaturabhéngigkeit [Hin66] mit der Proportionalitétskonstanten apgr = —0,01 ppm/K:
o(T)=aprr-T (2.75)

Die Temperatursensitivitit der Protonresonanzfrequenz (PRF) kann fiir die Temperaturbildgebung
auf zweierlei Arten genutzt werden: spectroscopic imaging- [Kur97, Kur05] und phase mapping-
Methoden [Poo95b, Ish95]. Im Rahmen dieser Arbeit wurde ausschlieBlich mit der phase mapping-
Methode gearbeitet, da diese Methoden eine hohere rdumliche Auflosung gestatten. Weitere

Ausfiithrungen beschrianken sich daher auf diese Verfahren.
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Abb. 2.7: Schematische Darstellung des temperaturabhingigen PRF-Effekts. Mit steigender Temperatur
nimmt die Bewegung der Wassermolekiile zu. Die Wahrscheinlichkeit zur Ausbildung von Wasserstoff-
briickenbindungen mit anderen Molekiilen nimmt folglich ab. Dadurch erfahren die Wasserprotonen eine

stirkere Abschirmung gegen das dufere Magnetfeld By, und die Resonanzfrequenz verringert sich (Grafik
in Anlehnung an [Kur05]).

Fiir gespoilte GRE-Sequenzen (s. Abschnitt 2.2.3) ist der Phasenwinkel ¢, den ein Kernspin
am Ort 7 nach der Anregung bis zum Echozeitpunkt TFE akkumuliert, proportional zum lokalen
Magnetfeld By (vgl. Gl. 2.33). Somit kann iiber Messungen der temperaturinduzierten Ande-
rungen des Phasenwinkels die Temperatur ortsaufgelost dargestellt werden. Jedoch tragen auch
temperaturunabhéngige Effekte wie z.B. Inhomogenititen des Grundmagnetfelds By zum Phasen-
winkel bei. Daher miissen Phasenbilder vor (¢(7p)) und Phasenbilder wéhrend oder nach (¢(7))
Einwirken der Temperaturinderung aufgenommen werden. Aus der Differenz der Phasenbilder

kann schliellich der Temperaturunterschied AT bestimmt werden:

A1) — ¢(To)

AT =
aprr 7By TE

(2.76)
Da aprr sehr klein ist, miissen die Phasenbilder mit relativ langen Echozeiten im Bereich von TE =
10 — 30 ms akquiriert werden, um den temperaturabhingigen PRF-Effekt auf den Phasenwinkel
detektieren zu konnen. Fiir konventionelle GRE-Sequenzen wie FLASH resultieren daraus relativ
lange Repetitionszeiten, so dass Temperaturbilder in ca. 2 s aufgenommen werden kénnen. Die
Genauigkeit dieser Methode zur Bestimmung von AT liegt dabei typischerweise im Bereich von
1-3 K.

Um jedoch eine bessere zeitliche Auflésung bei gleichzeitig hoher raumlicher Abdeckung des
Zielgebiets der Thermointervention zu realisieren, wurden in den letzten Jahren eine Reihe

von optimierten Messsequenzen fiir die PRF-Methode vorgestellt. Insbesondere segmentierte
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EPI-Sequenzen (s. Abschnitt 2.2.3) [Wei03, Sta04] kamen hier neben anderen zeitoptimierten
Akquisitionstechniken wie z.B. spiralférmiger k-Raumauslese [Sta00] oder paralleler Bildgebung
[Ban05] zum Einsatz. Mit diesen Techniken lassen sich Aufnahmen mit 3 — 5 Bildschichten in
1 — 3 s realisieren. Eine weitere Strategie, um mehrere Schichten mit hoher zeitlicher Auflésung
zu akquirieren, stellt das so genannte echo shifting (TE > TR) dar [Zwa99]. In dieser Arbeit
wurde eine Temperaturbildgebungssequenz entwickelt, die eine dem echo shifting &hnliche Technik
ausnutzt, um eine verschachtelte HF-Anregungstechnik zu implementieren, mit deren Hilfe zwei
zueinander orthogonale Schichten zeiteffizient aufgenommen werden kénnen (s. Abschnitt 3.3).

Ein entscheidender Vorteil der PRF- gegeniiber der Diffusions- und der Tj-Methode liegt
in der Gewebeunabhingigkeit des Temperaturkoeffizienten aprp. Er ist fiir fast alle Typen
von biologischem Gewebe nahezu gleich. Zeitaufwindige Kalibrationsmessungen fallen daher
weg. Experimentell wurden Werte fiir apgp im Bereich von —0,009 ppm/K bis —0,01 ppm/K
[Pet98, McDO05] gefunden. Nicht zuletzt aus diesem Grund ist die PRF-Methode aktuell die am
weitesten verbreitete Methode fiir die MR-basierte Temperaturbildgebung.

Eine Ausnahme hiervon stellt Fettgewebe dar. Molekiile in Fettgewebe bilden keine Wasserstoft-
briicken aus, folglich wird der oben beschrieben Abschirmeffekt nicht beobachtet. Stattdessen ist die
Temperatursensitivitéit von Fettgewebe fast ausschlieBlich auf temperaturinduzierte Anderungen
der Suszeptibilitatskonstante x(7") zuriickzufithren. Auch x beeinflusst das lokale Magnetfeld am
Kernort. Unter Beriicksichtigung der Suszeptibilitéit gilt ndherungsweise eine Erweiterung von

Gl. 2.73 [Sto98]:
2

Bk = (1 - 3 X(T) —o(T))Bo (2.77)
Auch x(T') zeigt eine lineare Temperaturabhéngigkeit, die im Gegensatz zu o(7) fiir die verschie-
denen Gewebearten unterschiedlich ist. Allerdings ist die Temperaturabhéingigkeit von y fiir alle
Gewebetypen mit ausreichend hohem Wassergehalt gegeniiber dem Temperatureffekt der Abschirm-
konstanten vernachléssigbar [Poo95a]. Die Temperatursensitivitit von x ist etwa um einen Faktor
10 kleiner als der Wert von aprr [Poo95a, You96], und spielt daher lediglich in Fettgewebe eine
Rolle. Allerdings enthalten viele Arten von Gewebe neben Wasser auch einen gewissen Fettanteil
[Poo95b]. Dieser Fettanteil zeigt nur eine sehr geringe Temperaturabhéngigkeit und kann somit den
aus der Phase bestimmten Temperaturwert verfialschen. Um diese Effekte zu vermeiden, miissen
Methoden fiir die Unterdriickung des Fettsignals angewendet werden [Zwa99, Wei03].

Neben Fettgewebe stellt Bewegung des Gewebes ein Hauptproblem der PRF-Methode dar. Da
die Temperaturinformation aus der Differenz zweier Phasenbilder gewonnen wird, kann jede Art
von Bewegung, wie z.B. Organbewegung im Abdomen durch die Atmung, sehr grofie Tempera-
turartefakte hervorrufen. Eine Mo6glichkeit fiir die Bewegungskompensation stellen so genannte
gating- [Mor04, LC06] und navigator-Techniken [Zwa01, Vig03] dar, die auf einer Synchronisierung
zwischen Bewegung und Akquisition der Bilddaten beruhen. Eine weitere Methode zur Aufnahme
bewegungskorrigierter Temperaturbilder besteht darin, anstatt eines Referenzbildes einen ganzen
Satz an Referenzbildern (Atlas) aufzunehmen, so dass nahezu fiir jede Organposition innerhalb
des Atemzyklus ein entsprechendes Bild existiert. Uber einen Bildkorrelationsansatz wird dann fiir
ein aktuell aufgenommenes Temperaturbild im Atlas das dhnlichste Bild gesucht, welches dann

fiir die Phasendifferenzenbildung herangezogen wird [Shm06, Sen07]. Eine andere Technik fiir die
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Bewegungskorrektur sind so genannte referenceless-Verfahren. Diese Verfahren verwenden keine
Phasendifferenzen, sondern extrahieren die Temperaturinformation iiber aufwiandigere Methoden

der Bildnachverarbeitung aus einem einzelnen Phasenbild [Rie04, Kur06].

2.4 MR-gefiihrte fokussierte Ultraschalltherapie (MRgFUS)

In der Medizin bezeichnet man mit Thermotherapieverfahren Behandlungsmethoden, bei denen
die Temperatur des Korpers in definierter Weise erhoht oder abgesenkt wird. In der Onkologie
finden Thermotherapien Anwendung, um durch Temperatureinwirkung Krebszellen zu zerstoren.
Im Allgemeinen lassen sich diese Verfahren in zwei Klassen unterteilen. In der konventionelle
Hyperthermie wird Gewebe in der Regel mit elektromagnetischen Wellen (Radio- oder Mikrowellen)
fiir 30 bis 240 Minuten auf Temperaturen von 42 — 45 °C erwédrmt. Der erwidrmte Bereich umfasst
dabei einzelne Organe bis hin zu ganzen Korperregionen. Im behandelten Gewebe kann dadurch
entweder der direkte Zelltod* induziert werden, oder die Zellen konnen fiir andere Therapien wie
Chemotherapie oder Bestrahlung sensibilisiert werden werden [Kim?79).

Die zweite Klasse stellen die Thermoablationsverfahren dar. Dabei wird das Gewebe gezielt
innerhalb kurzer Zeit (10 — 30 s) auf hohe Temperaturen (50 — 80 °C und hoher) erhitzt. Bei
diesen hohen Temperaturen kommt es zu einer Zerstérung der Zellen in Folge irreversibler Prozesse
wie Koagulation und Proteindenaturierung. Dies fiithrt schliefllich zur Ausbildung einer lokalen
Gewebenekrose und in Folge zu einer Gewebeldsion [Tho91]. Fiir die Tumorbehandlung mit
Thermoablationsverfahren stehen klinisch verschiedene minimal-invasive Techniken und Methoden
zur Verfiigung, um die erforderliche thermische Energie im Gewebe zu deponieren.

Die laserinduzierte Thermotherapie (LITT) nutzt zumeist infrarotes Laserlicht (Energiequelle
Nd:YAG-Laser, A = 1064 nm) fiir die Tumorbehandlung. Dazu wird mit Hilfe eines Katheters ein
Lichtleiter direkt im Tumor platziert, an dessen Spitze das Laserlicht diffus iiber eine Linge von
1 — 2 c¢m abgestrahlt wird. Durch Absorption der Lichtenergie wird das umgebende Gewebe stark
erhitzt und somit zerstort [Vog04].

Bei der HF-Ablation wird eine Elektrode in den Tumor eingestochen und ein hochfrequenter
Wechselstrom (typischer Frequenzbereich 375 — 500 kHz) appliziert. Ohm’sche Verluste bewirken
eine lokalen Temperaturerhhung im umliegenden Gewebe, wodurch eine Lision induziert werden
kann [Gol01].

Beim Verfahren der Mikrowellen-Ablation wird Gewebe durch Einstrahlung von Mikrowellen
(v =1— 3 GHz) zerstort. Auch bei diesem Verfahren werden entsprechenden Mikrowellenantennen
direkt in das zu behandelnde Gewebe eingebracht [Mor98].

Im Fokus dieser Arbeit stand die Entwicklung eines neuartigen Applikators fiir das Ablations-
verfahren mit hochenergetischem fokussiertem Ultraschall, der HIFU (engl. high intensity focused
ultrasound)- oder FUS (engl. focused ultrasound surgery)-Therapie. Die FUS-Therapie nutzt
ghnlich zur Optik, in der Licht mit einer Linse fokussiert werden kann, eine fokussierte Schallwelle
hoher Energie. Das US-Feld hat im Fokus der Welle eine hohe Energiedichte, so dass dort durch

Absorption der US-Energie in sehr kurzer Zeit Temperaturen von iiber 60 °C erzielt werden kénnen.

“Im Idealfall ist dies der programmierte Zelltod, die Apoptose.
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Ein Vorteil der FUS-Therapie gegeniiber den anderen drei Ablationsverfahren ist, dass die US-Welle
vollstandig nicht-invasiv von auflen durch die Haut eingestrahlt werden kann.

Eine erfolgreiche und wirksame Therapie mit Thermoablationstechniken setzt voraus, dass das
Gewebe im Tumorgebiet moglichst vollstéindig zerstort wird, ohne dabei gesundes Gewebe zu
schidigen. Daher ist eine Kontrolle des Temperaturverlaufs im Gewebe und damit eine Uberwachung
des Therapiefortschritts fiir diese Behandlungsformen von zentraler Bedeutung. Die MRT bietet
dazu verschiedene Moglichkeiten, um die entsprechenden Temperatur-Zeit-Verldufe nicht-invasiv
zu erfassen (s. Abschnitt 2.3).

Generell profitieren diese Therapieformen von der Kombination mit einem bildgebenden Verfah-
ren (diagnostischer US oder Sonographie, Computertomographie (CT), MRT). Die Bildgebung
erlaubt nicht nur eine Therapieiiberwachung, sondern kann u.a. auch zur Definition des zu be-
handelnden Gewebeareals bei gleichzeitiger Lokalisation des therapeutischen Applikators und zur
Kontrolle des post-therapeutischen Verlaufs verwendet werden. Auch in dieser Hinsicht bietet die
MRT gegeniiber den anderen beiden genannten Bildgebungsmodalitéten eine Reihe von Vorteilen,
die zu Beginn von Abschnitt 2.3 kurz genannt sind. Es wird daher zunehmend versucht, diese
Ablationsverfahren und auch andere minimal-invasive Eingriffe unter MR-Fiithrung durchzufiih-
ren [Sil05, Boc08]. Die Kombination aus FUS-Therapie und MRT fiir die Therapiekontrolle und

-itberwachung wird als magnetic resonance guided focused ultrasound (MRgFUS) bezeichnet [Jol08].

2.4.1 Physikalische Grundprinzipien des Ultraschalls

Schall mit Frequenzen im Bereich von 16 kHz bis 1 GHz liegt oberhalb der menschlichen Hor-
schwelle und wird als Ultraschall (US) bezeichnet. Schall oberhalb von 1 GHz wird Hyperschall
genannt. US-Wellen sind mechanische Storungen im Medium, also Druck- und Dichteschwankun-
gen, die sich in Gasen und Fliissigkeiten als Longitudinal- und in Festkorpern zusétzlich auch
als Transversalwellen ausbreiten. Eine US-Welle kann durch den Schallwechseldruck p und die
Dichteéinderung p charakterisiert werden. Der Zusammenhang zwischen Gesamtdruck p, und der
Gesamtdichte pg ist durch die Zustandsgleichung ps = pg(p,,T") des Mediums gegeben [Kut88]. Fiir
kleine Dichtednderungen und kleine Schallamplituden geniigt der Schalldruck p in einem fliissigen
Medium einer Wellengleichung;:

Ap— L (2.78)

c2 Ot?

Typische Werte fiir die Schallgeschwindigkeit ¢ betragen in biologischem Gewebe 1450 — 1600 m/s.
Bei einer Frequenz von 1 MHz liegt damit die US-Wellenléinge im Bereich von 1 —2 mm. Wie auch
fiir andere Wellenarten tritt beim US Brechung, Reflexion, Beugung und Interferenz auf. Abhéngig
von der Beschaffenheit des Mediums wird die US-Welle gestreut und absorbiert. Eine wichtige
Matrialkonstante ist dabei die akustische Impedanz oder Schallimpedanz Z, die fiir harmonische

Wellen mit der Materialdichte pg folgendermafien verbunden ist:
Z=pyc (2.79)

Trifft die US-Welle auf eine Grenzschicht zwischen zwei Medien mit unterschiedlichen Schallimpe-

danzen Z; und Z,, so wird die Welle teilweise reflektiert, und der transmittierte Anteil wird nach
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dem Snellius’schen Brechungsgesetz gebrochen. Féllt die Welle senkrecht auf die Grenzschicht, so

ergeben sich Reflexions- R und Transmissionskoeffizient 7 der US-Welle zu:

_Zg—Zl 222

R="FT—— und T=—"—
Z9+ 2 Z9+ 2

(2.80)

Reflexions- und Streuprozesse treten in Gewebe an Grenzschichten oder Inhomogenitéten auf. Die
Information iiber diese Prozesse aus dem reflektierten Anteil der US-Welle wird in der Sonographie
zur Bilddarstellung verwendet.

Beim Durchgang der US-Welle durch ein Medium treten Verluste auf, weil ein Teil der US-
Energie vom Medium absorbiert und schliefilich in Warme umgewandelt wird. Diese Absorp-
tionseffekte werden in der FUS-Therapie ausgenutzt, um einen Temperaturanstieg im Gewebe zu
erreichen. Fiir eine ebene harmonische Schallwelle, die sich in z-Richtung ausbreitet, nimmt die
Druckamplitude exponentiell mit dem zuriickgelegten Weg ab, d.h. p(x) = py exp(—a x). Dabei ist

der Absorptionskoeffizient & folgendermaflen definiert:

V-1

2|7
In dieser Gleichung bezeichnet 7 den Vektor der lokalen Intensitit der Welle. In biologischem Gewe-
be beobachtet man eine Frequenzabhéngigkeit des Absorptionskoeffizienten, die im Frequenzbereich

von v = 1 — 10 MHz beschrieben werden kann durch:
a(v) = apv™ (2.82)

& und m sind gewebespezifisch, wobei man fiir m Werte zwischen 1,0 und 1,3 findet [Par88|. Aus
der Schallintensitét \f | und dem Absorptionskoeffizienten kann schliefilich die pro Volumen- und

Zeiteinheit absorbierte Energie ¢ berechnet werden, die dann in Warme umgesetzt wird:

—

qg=-V-T=2a|I (2.83)

Um im Zielgebiet der FUS-Behandlung eine therapeutisch ausreichende Temperaturerhohung
(> 60 °C) zu erreichen und gleichzeitig umgebendes gesundes Gewebe zu schonen, verwendet die
FUS-Therapie nicht nur deutlich hohere Schallenergien als diagnostischer US, sondern erreicht
durch die Fokussierung der Welle eine weitere Steigerung der Intensitét in der Fokuszone. So
kénnen im Fokus die Schallintensitiiten im Bereich von einigen 1000 W /cm? liegen, wohingegen

fiir den diagnostischen US Intensititen um 100 mW /cm? {iblich sind.

2.4.2 Fokussierte Ultraschallfelder

Therapeutische US-Wandler, so genannte US-Transducer, sind aus speziellen Piezokeramiken
aufgebaut, deren Arbeitsfrequenzen im Bereich von 1 — 10 MHz liegen. Die Keramik wird wéihrend
des Betriebs entweder mit Luft (engl. air backed) oder mit Wasser (engl. water backed) an der
Riickseite gekiihlt. Eine Fokussierung der Welle kann auf verschiedene Arten realisiert werden

(s. Abb. 2.8). Dabei wird zwischen so genannten Fiz-Fokus-Transducern mit fester Schallfeldgeo-
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metrie und Phased-Array-Transducern mit elektronisch verinderbarer Feldgeometrie unterschieden
[Jen03b].

Fix-Fokus-Transducer haben entweder eine entsprechend vorgeformte Oberfliche oder verwenden
US-Linsen, um das US-Feld gezielt zu verformen und damit zur Fokussierung zu bringen. Phased-
Array-Transducer bestehen aus einzelnen Elementen, die jeweils mit eigener Phase und Amplitude
betrieben werden kénnen. Somit kann die Feldverteilung elektronisch gesteuert und angepasst
werden.

Allgemein kann die Feldverteilung eines US-Transducers mit dem Rayleigh-Sommerfeld-Beu-
gungsintegral berechnet werden [O’N49]. Dazu wird die Oberfliche des Transducers in viele
kleine Flichenelemente unterteilt, die dann Ausgangspunkt einer Kugelwelle sind (Huygens’sches
Prinzip). Diese Kugelwellen interferieren im Fokus konstruktiv und auflerhalb destruktiv. Fiir
einen sphérischen Fix-Fokus-Transducer (Durchmesser D, Brennweite f), wie er auch in dieser
Arbeit zum Einsatz kam, ergibt sich mit diesem Ansatz, dass der Fokus von ellipsoidaler Gestalt
ist (s. Abb. 2.9(a)), dessen Breite d und Lénge [ gegeben ist durch [Cli95, Hil95]:

et Caac (Y
d= 1,41?5 und l—9,9? <D) (2.84)

Als Breite wird die Ausdehnung des Fokus senkrecht zur Schallachse definiert, als Linge die

Ausdehnung parallel dazu. Breite und Linge sind die Bereiche, in denen der Druck hoher als

- Fokussierlinse

Piezokeramik
Piezokeramik

Sphdrischer Schallwandler Planer Schallwandler mit

Fokussierlinse

KReﬂek’lOf Phased Array Element

— -l

N e o e v » .
S et s ek are oy e > . Fokus
) s Sasss s a » .
§ ..... Sy > -
2
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....... i s -
\Reflekfor
Zylindrischer Schallwandler mit Phased Array
Reflektor

Abb. 2.8: Schematische Darstellung verschiedener Typen von US-Transducern fiir die Fokussierung der US-
Welle. Ein geometrischer Fokus kann mit einer sphdrischen Piezokeramik erreicht werden. Fokussierlinsen
oder Reflektoren konnen ebenfalls fir die Fokussierung verwendet werden. Phased-Array-Transducer
aus vielen einzelnen Elementen erlauben eine elektronische Fokussierung und Feldsteuerung (Grafik
entnommen aus [Jen03b] bzw. [WD05]).
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die Hélfte des Maximaldrucks ist. Typische Dimensionen des Fokus liegen im Bereich der US-
Wellenldnge von 1 — 10 mm.

Um grofere Tumoren zu behandeln, miissen viele US-Foki aneinander gereiht werden; man spricht
auch von der Erzeugung einer konfluenten Lésion (s. Abb. 2.9(b)). Bei einem Fix-Fokus-Transducer
werden die Verschiebungen des Fokus durch mechanische Bewegung des Transducers erreicht.
Im Gegensatz dazu kann mit einem Phased-Array-Transducer die Fokusbewegung elektronisch
und damit sehr schnell realisiert werden [Hyn96]. Phased-Array-Transducer besitzen gegeniiber
Fix-Fokus-Transducer auch den Vorteil, dass die Grofle und Form des Fokus variiert werden kann.
Der Betrieb von US-Transducern im MR-~Tomographen stellt wegen des hohen Grundmagnetfelds
und der HF-Felder hohe Anforderungen sowohl an die verwendeten Materialien wie auch die US-
Technologie. Klinische MR-Tomographen mit Feldstdrken von By > 1,5 T sind fast ausschliellich
als geschlossene Solenoidmagneten ausgefithrt. Der begrenzte Platz im réhrenféormigen Inneren
des Magneten erschwert die Integration des Transducers in den Tomographen zusétzlich. Die
meisten verfiigharen MRgFUS-Therapieeinheiten verwenden daher Phased-Array-Transducer, die
auf oder in die Patientenliege des Tomographen angebracht sind [Haa07, Jol08]. Die raumliche
Flexibilitét solcher Systeme ist daher eingeschrinkt und war Hauptmotivation fiir die Entwicklung
eines roboterunterstiitzten FUS-Applikators (s. Abschnitt 3.2).

Hautoberflache
Us- ~
d Transducer
— | |e— Zielorgan
(z.B. Leber)
J Fokus I O \
/ I A s
JAARYA AV
4 \
/ \
/ \
/ \
/ \
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// \\ f /”
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Transducer i S Fokis
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Abb. 2.9: (a) Schematische Darstellung eines sphirischen Fiz-Fokus-Transducers mit den Groffen aus
Gl. 2.84. (b) Schematischer Ablauf einer FUS-Behandlung. Fokussierte US-Wellen hoher Energie fiihren zu
Erhitzungen im Fokus auf iiber 60 °C. Durch Aneinanderreihung von Finzelldsionen kann eine konfluente
Lision erzeugt werden, um auch grofiere Zielgebiete zu zerstoren (Grafik in (b) in Anlehnung an [Ken03]).
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Neben den so genannten extrakorporalen Therapiegeriten, die die US-Welle von auflen durch
die geschlossene Haut in das Zielgebiet einstrahlen, existiert noch eine Reihe von anwendungs-
spezifischen FUS-Systemen, die in den Korper ins Zielgebiet der Intervention eingebracht werden
[Haa07]. So wurden etwa fiir die Behandlung von Prostatakrebs verschiedene experimentelle FUS-
Therapiesystem vorgestellt, die transrektale [Pau06], transuretale [Die04, ChoO8], interstitielle
[Laf07] oder endoluminale [Rat08] US-Transducer verwenden.

2.4.3 Wirkung des Ultraschalls in biologischem Gewebe und thermische Dosis

In biologischem Gewebe kénnen bei der Wechselwirkung mit Ultraschall thermische Effekte, mecha-
nische Effekte und Kavitation beobachtet werden. Ein mechanischer Effekte ist z.B. die Ausbildung
des so genannten Langevin’schen Strahldrucks, der zu gerichteten Stromungen im Medium innerhalb
des Schallfelds fiihrt. Unter Kavitation versteht man die Entstehung und den Kollaps von Hohl-
rdumen oder Blasen in Fliissigkeiten durch Einwirkung eines Unterdrucks. In der FUS-Therapie
sind die thermischen Effekte dominant. Gemifl Gl. 2.83 werden Schallwellen in biologischem
Gewebe absorbiert und in Wirme umgewandelt. Die damit verbundene Temperaturerhhung ist
abhéngig von der spezifischen Warmekapazitit C des jeweiligen Gewebes. Die Wérme breitet sich
in biologischem Gewebe insbesondere durch Wirmeleitung und Perfusion aus. Allgemein beschreibt
die bio-heat transport equation die zeitliche und rdumliche Temperaturentwicklung in biologischem
Gewebe [Pen48]:

AT (7,¢)
ot

pC = K AT(Ft) — wg(7t) Ca(T(7t) — Ts) + q(7't) (2.85)

Darin stehen p und K fiir die Dichte und die Warmeleitfahigkeit des Gewebes. Der mittlere Term
beriicksichtigt Warmetransporteffekte durch den Blutfluss (Perfusion), wobei wg die Blutperfu-
sionsrate, Cp die spezifische Wirmekapazitit von Blut und Ty die Bluttemperatur bezeichnen.
q(7,t) beschreibt die zusitzliche Warmequelle, die sich fiir FUS-Anwendungen aus Gl. 2.83 ergibt.

Die bio-heat transport equation kann nur unter bestimmten Voraussetzungen analytisch ge-
16st werden. Fiir einen sphérischen Transducer kann die rdumliche Verteilung der absorbierten
Leistungsdichte im Fokusbereich Q(7t) iiber eine GauB-Verteilung angenihert werden. Unter Ver-
nachlédssigung von Blutperfusionstermen, d.h. kurze Schalldauern, folgt damit fiir den Temperatur-
Zeit-Verlauf im Zentrum des US-Fokus wéahrend der Beschallung [Cli93]:

T(t) = %;0 In <1 + Ti)) (2.86)

Die Zeitkonstante 19 bestimmt sich aus der Breite der Gauf-Verteilung sowie den Gewebegrofien
K, C und p.

Die tatséchlich erzielte Schiadigung im Gewebe hingt nicht nur von der Temperatur 7' sondern
auch von der Expositionszeit ¢ ab. Empirisch ergibt sich zwischen beiden Grofien folgender
Zusammenhang;:

ty =ty RIT2

050, T >43°C
mit  R= { o = (2.87)

025, T <43°C
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Dieser Zusammenhang wurde von Sapareto [Sap84] gefunden und gibt an, wie grofl die Exposi-
tionszeit t1 bei einer Temperatur 77 sein muss, um den gleichen biologischen Effekt wie mit der
Zeit to und der Temperatur T5 zu erreichen. Diese ermittelte Expositionszeit wird als thermische
Dosis bezeichnet. Experimentell wurde gefunden, dass fiir die Erzeugung einer Lésion bei einer
Temperatur von 43 °C eine Expositionszeit von 50 — 240 min bendétigt wird [Dam94]. In der
Literatur wird meist ein Schwellenwert fiir die letale thermische Dosis von 240 min bei 43 °C
verwendet. In der Praxis bezieht man sich daher meist auf eine Referenztemperatur von 43 °C. Die

thermische Dosis berechnet sich dann folgendermafien [Sap84]:

tfinal

tﬁnal
TDyzc = / RUFCT) dt ~ " RUFCT) Ay (2.88)
t=0 t=0

Die Temperatur 1" steht hierbei fiir die mittlere Temperatur im Zeitintervall At. tg,, umfasst
sowohl Beschallungs- als auch Abkiihlzeit. Mit Hilfe von GI. 2.88 kann schliefllich der momentane
Verlauf einer FUS-Behandlung (oder allgemein einer Thermointervention) {iberwacht werden.
Dazu werden aus den aktuell akquirierten MR-Temperaturbildern die jeweiligen Verteilungen der
thermischen Dosis im Gewebe berechnet. Die aktuelle Lisionsgréfle kann dann iiber die Grofle
des Bereichs im Bild abgeschétzt werden, in dem die thermische Dosis den letalen Schwellenwert
erreicht hat bzw. iibersteigt. Bei sehr hohen Temperaturen geniigen sehr kurze Expositionszeiten
(< 1s), um eine Gewebeldsion durch Proteindenaturierung zu erzeugen. Diese Schwellentemperatur
liegt bei etwa 60 °C [Hil95].

Einsatzgebiete der Thermotherapie mit MRgFUS waren [Lyn42, Lel62, Fry78] und sind Gegen-
stand klinischer Forschung [Dub08, Jol08, Jol09]. MRgFUS-Therapieverfahren wurden erfolgreich
in einer Vielzahl von klinischen Anwendung getestet, wie z.B. zur Behandlung von Tumoren in der
Brust [Boh99, Hub01, HynO1b], in der Prostata [Haz02, Pau06] und in der Leber [Vis99] sowie
zur palliativen Behandlung von Knochenmetastasen [Cat07]. Die haufigste klinische Anwendung
ist gegenwértig die MRgFUS-Behandlung von Uterusmyomen [Tem03, Hin04]. Die Behandlung
von Hirntumoren mit FUS ist generell sehr schwierig, da eine Fokussierung der US-Welle durch
die geschlossene Schideldecke sichergestellt werden muss. Aktuell laufen erste klinische Tests, die
Phased-Array-Technologien in Kombination mit adaptiven Methoden fiir die Schallfeldformung
ausnutzen [Cle02, Hyn07, McD09].

Auch nicht thermische Effekte von FUS werden derzeit untersucht. So kann z.B. durch me-
chanische Wechselwirkungen der US-Welle eine transiente Offnung der Blut-Hirn-Schranke (engl.
blood-brain barrier, BBB) erzielt werden [Hyn0la, Hyn06, Kra09a], so dass etwa therapeutische

Substanzen die BBB passieren konnten.



37

3 Materialien und Methoden

Ein Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung eines dedizierten roboterunterstiitzten FUS-Applikators,
um auch im geschlossenen MR-Tomographen flexiblere Zugangswege fiir die FUS-Therapie realisie-
ren zu konnen. Bestehende Systeme fiir die MRgFUS-Therapie verfiigen meist iiber einen in die
Patientenliege des MR-Tomographen eingebrachten Phased-Array-Transducer (s. Abschnitt 2.4.2).
Der rdaumliche Zugangsbereich solcher Systeme ist dadurch beschrankt.

Fiir eine sichere und wirksame Anwendung der FUS-Therapie, ist insbesondere eine Uberwa-
chung der im Gewebe induzierten Temperatur notwendig. Um die Temperatur-Zeit- Verldufe einer
FUS-Anwendung ausreichend genau zu erfassen, sollten MR-basierte Temperaturmessungen (s. Ab-
schnitt 2.3) eine Temperaturgenauigkeit von etwa 43 °C und eine zeitliche Auflésung von etwa
einem Bild pro Sekunde bei moglichst hoher raumlicher Abdeckung des gesamten Zielgebiets der In-
tervention gestatten. Dazu wurde im zweiten Teil dieser Arbeit eine neuartige HF-Anregungstechnik

implementiert, um zwei zueinander orthogonal orientierte Bildschichten zeiteffizient aufzunehmen.

3.1 Robotisches Assistenzsystem

Um den Operateur bei der Durchfithrung perkutaner Eingriffe! in geschlossenen MR-Tomographen
zu unterstiitzen, wurde von der Firma InnoMedic GmbH (Herxheim, Deutschland; inzwischen:
Synthes Inc., West Chester, USA) in Zusammenarbeit mit dem Forschungszentrum Karlsruhe
(FZK, Karlsruhe, Deutschland) und dem Deutschen Krebsforschungszentrum (DKFZ, Heidelberg,
Deutschland) das vollsténdig MR-kompatible robotische Assistenzsystem InnoMotion" entwickelt
[Hem03, Gut03]. Das System erlaubt eine prézise Positionierung und zielorientierte Ausrichtung
eines medizinischen Instruments wie z.B. einer Punktionsnadel im Inneren der Bohrung des Mag-
neten (s. Abb. 3.1). Urspriinglich wurde das System fiir Nadelinterventionen im Rahmen von
Biopsien oder im Bereich der Schmerztherapie konzipiert.

Das Assistenzsystem besteht aus einem Roboterarm, der an einem C-féormigen Bogen angebracht
ist. Der C-Bogen kann mit Hilfe von Schienen auf dem Patiententisch des Tomographen verschoben
werden. Das System kann in insgesamt sieben Freiheitsgraden bewegt werden, wobei fiinf dieser
Freiheitsgrade iiber pneumatische Aktuatoren gesteuert und mittels optischer Sensoren iiberwacht
werden. Zu Beginn einer Intervention wird der Fiihrungsarm entlang des C-Bogens an einer
der diskreten Winkelpositionen? bei 0°, £35° oder +67° manuell vorpositioniert. Am distalen
Ende des Arms befindet sich das so genannte Applikationsmodul mit dem Instrumentenhalter,

an dem beispielsweise ein Koaxialnadelsystem fiir Biopsien angebracht wird. Zur Positionierung

!Perkutane Eingriffe sind minimal-invasive Eingriffe, bei denen das medizinische Instrument durch die Haut an das
Zielgebiet herangefiihrt wird.
2Winkelangaben beziehen sich auf Winkel gegen die vertikale Achse.
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Abb. 3.1: Das fir die Arbeit verwendete robotische Assistenzsystem InnoMotion” montiert auf dem
Patiententisch eines klinischen 1,5 T Ganzkirper-MR-Tomographen (MAGNETOM Symphony, Siemens
AG, Healthcare Sector, Erlangen, Deutschland). Das Applikationsmodul mit austauschbarem Nadelhalter
sowie das Koordinatensystem des MR-Tomographen sind gekennzeichnet.

und Ausrichtung des Instruments kann das Applikationsmodul ferngesteuert iiber das gesamte
Gesichtsfeld (engl. field of view, FOV') des Tomographen von 50 cm bewegt werden. Dabei steht
ein maximaler Rotationswinkel des Applikationsmoduls um die Symmetrieachse des Arms von
4+40° und ein maximaler Anstellwinkel in Richtung der Symmetrieachse von —23° und +70°
zur Verfiigung. Fiir das Robotersystem wird eine Positionierungsgenauigkeit von +1 mm fiir
Translations- und +1° fiir Rotationsbewegungen angegeben [Mel08§].

Mit Hilfe des Laserpositionierungssystems des MR-Tomographen werden zu Interventionsbeginn
die beiden Koordinatensysteme von MR-Tomograph und Roboter referenziert. Basierend auf den
MR-Planungsbildern erfolgt dann eine Definition der Nadeltrajektorie und des Zielpunkts der Nadel.
Das Robotersystem bewegt im néchsten Schritt das Applikationsmodul zum Einstichpunkt (auch:
Penetrationspunkt) und richtet es parallel zur geplanten Trajektorie aus. Vor dem Einstechen der
Nadel wird eine weitere Referenzierung zwischen MR-Koordinatensystem und Roboterkoordinaten-
system durchgefiihrt, um mogliche Positionierungsfehler zu korrigieren. Dazu befinden sich seitlich
am Applikationsmodul vier kugelfésrmige, mit MR-Kontrastmittellosung (Gd-DTPA-Lésung/H»O:
1/100; Magnevist® Bayer Schering Pharma AG, Berlin, Deutschland) befiillte Signalbehiilter, die
als passive Marker (s. Abb.3.3(b)) dienen und in 77-gewichteten MR-Aufnahmen detektiert werden
konnen. Uber eine rigide Transformation werden diese Markerpositionen mit den systemintern
ausgewerteten Positionsdaten der optischen Sensoren verglichen. Dabei akzeptiert das System eine
mogliche Abweichung der Positionsdaten von < 1 mm, die dann iiber eine Offset-Korrektur in
den weiteren Bewegungsschritten beriicksichtigt wird. Der eigentliche Vorschub der Nadel erfolgt
schliefllich manuell durch den Operateur entlang der Fiihrung durch den Instrumentenhalter am
Roboterkopf, so dass ein stabiler und sicherer Verlauf im Gewebe gewéhrleistet ist.

In der vorliegenden Arbeit wurde das robotische Assistenzsystem erstmals zur Ausfiihrung

mechanischer Bewegungsschritte eines Fix-Fokus-Transducers fiir die MRgFUS-Therapie eingesetzt.
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Abb. 3.2: Bedienoberfliche der entwickelten Software-Erweiterung [Mai09] fiir die Ansteuerung des roboti-
schen Assistenzsystems, um mehrfache, schrittweise translatorische und rotatorische Bewegungen des
Applikationsmoduls ausfithren zu kénnen.

In der FUS-Therapie werden grofiere Zielvolumina durch Aneinanderreihung vieler Einzelldsionen
abladiert (s. Abschnitt 2.4.2), was bei Verwendung eines Fix-Fokus-Transducers durch mechanische
Verschiebungen erreicht wird. Mit der bestehenden Steuerungssoftware des Robotersystems ist
eine Positionierung und Orientierung des Applikationsmoduls entsprechend der geplanten Na-
deltrajektorie von auflerhalb des MR-Tomographenraums méglich. Um damit auch mehrfache
schrittweise translatorische und rotatorische Bewegungen des Applikationsmoduls ausfiihren zu
konnen, wurde die Steuer-Software des Systems mit einem Software-Modul erweitert (s. Abb. 3.2).
Diese Software-Erweiterung wurde in C4++ implementiert und in das in der Arbeitsgruppe ent-
wickelte Software-Paket TAM (Thermal Ablation Monitoring [Mai09, Kra09b], s. Abschnitt 3.2.3)
integriert. Das Software-Paket TAM wurde auf einem eigensténdigen Arbeitsplatzrechner betrieben,

der iiber eine TCP/IP Verbindung mit dem Steuerrechner des Robotersystems verbunden wurde.

3.2 Roboterunterstiitztes FUS-System

Als Alternative zu bestehenden MRgFUS-Geréten wurde in dieser Arbeit ein flexibles System fiir
die FUS-Therapie aufgebaut, das einen Fix-Fokus-Transducer mit dem robotischen Assistenzsystem
kombiniert [KralOb]. Die Zielgenauigkeit dieses kombinierten FUS-Systems wurde ausfiihrlich in
Phantom- und Tierexperimenten getestet. Im Folgenden werden der Aufbau des Systems mit den

einzelnen Komponenten sowie die durchgefiithrten Experimente im Detail beschrieben.

3.2.1 Geschlossener FUS-Applikator

Wie beim diagnostischen US (Sonographie) muss wihrend der FUS-Behandlung eine gute Ein-

kopplung der Schallwelle ins Gewebe sichergestellt werden. Insbesondere miissen luftgefiillte
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Zwischenrdume im Einstrahlbereich des Schallfelds vermieden werden. An einem Wasser-Luft-
Ubergang tritt ein hoher Sprung der akustischen Impedanz auf, woraus mit Gl. 2.80 ein hoher
Reflexionsfaktor resultiert (R ~ 1), wihrend der Transmissionsfaktor sehr gering ist (7 & 0). Ein
groBer Teil der US-Welle wird also an einem solchen Ubergang reflektiert. Folglich kann nur ein
geringer Anteil der Welle tatséchlich ins Gewebe eindringen.

In der Sonographie wird daher ein stark wasserhaltiges US-Gel als Kontaktmittel auf die
Haut aufgetragen und so die Einkopplung der Welle ins Gewebe gewéhrleistet. Im Vergleich
zur Sonographie mit Schallintensititen im Bereich von 100 mW /cm?, werden bei der FUS-
Therapie wesentlich hohere Schallintensitéiten im Bereich einigen 1000 W/cm? verwendet. In
Folge dessen ergibt sich fiir die FUS-Anwendung ein deutliches Gefidhrdungspotenzial. Daher muss
wihrend einer FUS-Behandlung eine sichere Einkopplung der US-Welle garantiert sein, um etwa
Hautverbrennungen oder Verletzungen im Gewebe durch reflektierte Wellenanteile zu verhindern.
Bei bestehenden Therapieeinheiten werden dazu die Schallquellen (US-Transducer) iiber ein
Wasserbad mit einem schalltransparenten Fenster an das zu behandelnde Areal angekoppelt. Zur
Ankopplung des Schallfensters selbst wird meist ein US-Gel blasenfrei auf die Hautoberfliche im
Behandlungsbereich aufgetragen.

Um fiir das kombinierte Roboter-FUS-System eine einfache und sichere Ankopplung der US-Welle
ins Gewebe zu realisieren, wurde ein FUS-Applikator als Anbauelement an das Applikationsmodul
des robotischen Assistenzsystems entwickelt (s. Abb. 3.3). Dazu wurde ein wassergekiihlter Fix-
Fokus-Transducer (v = 1,7 MHz, f = 68 mm, D = 60 mm, numerische Apertur: NA = 0,44,
-6-dB-Fokusgrofle: d = 1,1 mm, [ = 8,1 mm, Masse: ca. 250 g; Siemens AG, Healthcare Sector,
Erlangen, Deutschland) in einen mit entgastem Wasser befiillten (O2-Gehalt < 1 mg/ml bei
T = 25 °C, Fiillmenge: V¢ =~ 0,5 1), elastischen Silikonbalg (Badekappe von Mitch Buchannon,
Turm 1, Baywatch AG, Malibu, Kalifornien, USA) integriert (s. Abb. 3.3). Der Balg wurde von
unten mit einer Mylar®-Folie verschlossen (Dicke: 70 pm; DuPont Teijin Films U.K. Limited,
Middlesbrough, England). Die Folie fungierte als akustisches Fenster, um die Einkopplung der
Schallwelle ins Gewebe zu optimieren. Zusétzlich wurde fiir die FUS-Experimente ein blasenfreies
US-Gel auf die Hautoberfliche aufgetragen, um Lufteinschliisse im Zwischenraum zwischen Mylar®-
Folie und Haut zu vermeiden.

Damit der Applikator wihrend des Einstrahlens der US-Welle nicht verrutscht, wurde der Ankop-
pelbalg mit Hilfe eines PVC-Ringsystems (Ringbreite: 20 mm, Innendurchmesser: D; = 130 mm)
und Haltegurten fest auf die Hautoberfliche aufgesetzt. Durch die Fixierung des Applikators auf
der Hautoberfliche muss vom Fiithrungsarm des Robotersystems lediglich das Gewicht des Trans-
ducers (ca. 250 g) im Wasserbad jedoch nicht das gesamte Gewicht (ca. 1 kg) von wassergefiilltem
Ankoppelbalg, Ringsystem und Transducer getragen werden. Somit wurde das Lastgewicht fiir
den Roboterarm erheblich reduziert, um einen moglichst prézisen Betrieb der pneumatischen
Aktuatoren zu gewiéhrleisten.

Der Instrumentenhalter des Robotersystems wurde modifiziert, um den Transducer so am
Applikationsmodul anbringen zu kénnen, dass die zentrale Achse des US-Strahls, die im Folgenden

als US-Achse bezeichnet wird, mit dem theoretischen Verlauf der Nadel, im Folgenden als Na-
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Abb. 3.3: (a) Schematische Darstellung (nicht mafstabsgetreu) des wassergefiillten Ankoppelbalgs mit
integriertem Fiz-Fokus-Transducer und HF-Empfangsspule. (b) In vivo Anwendung des FUS-Applikators.
Mit Hilfe von Haltebindern wurde der Applikator fest auf die Haut aufgesetzt und an der Patientenliege
fiziert (weitere Details im Text).

delachse bezeichnet, {ibereinstimmte. Dadurch konnte die zur Interventionsplanung erforderliche
Referenzierung und Registrierung des Systems analog zu Nadeleingriffen durchgefiihrt werden.

Fir FUS-Anwendungen wurde der Applikator zuerst nahe der zu behandelnden Zielregion
aufgesetzt und mit Haltebdndern am Patiententisch fixiert. In einem zweiten Schritt wurde der
Fithrungsarm herangefiihrt und mit dem FUS-Applikator verbunden. Zur Ansteuerung einzelner
Zielpunkte wurde der Transducer dann mit Hilfe des Roboterarms im wassergefiillten Ankoppelbalg
schrittweise verschoben und rotiert. Im Ankoppelbalg konnte der Transducer dabei maximal
iiber einen Bereich von +35 mm senkrecht zur Symmetrieachse des Ringsystems bewegt werden.
Dieser Bewegungsradius folgte aus dem Innendurchmesser des Ringsystem von 130 mm und
dem Durchmesser des Transducers von 60 mm. Durch die feste Brennweite des Transducers von
68 mm war eine maximale Tiefe der FUS-Zielpunkte von ca. 60 mm unterhalb der Hautoberfléiche
vorgegeben. Mit diesen rdumlichen Abmessungen und der Bewegungsfreiheit des Transducers
im Balg betrigt das abladierbare Volumen etwa 60 x 60 x 50 mm?. Das abladierbare Volumen
bezeichnet dabei das Volumen, in dem einzelne oder konfluente Lasionen durch Verschiebungen
des Transducers erzeugt werden kénnen.

Um Storungen des MR-Signals durch die elektrische HF-Versorgung des Transducers zu vermei-
den, wurde der Transducer iiber eine tiefpassgefilterte Koaxialleitung mit einem HF-Verstarker
(ENI 3200L RF Power Amplifier) verbunden, der sich aulerhalb der HF-Kabine des MR-Tomo-
graphen befand. Durch die HF-Filterung konnten héherharmonische Frequenzen des US-Signals
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bei der Larmorfrequenz des MR-Systems (wy, = 27 - 63,87 MHz fiir Bp = 1,5 T) um iiber 100 dB
reduziert werden.

Fiir alle Messungen und Experimente, die mit dem FUS-Applikator im MR-Tomographen
vorgenommen wurden, wurde ein klinischer 1,5 T Ganzkoérper-MR-Tomograph (MAGNETOM
Symphony, Siemens AG, Healthcare Sector, Erlangen, Deutschland) genutzt. Die Details zu diesem

Systems konnen dem Anhang A entnommen werden.

3.2.2 Dedizierte HF-Empfangsspule

Das beim MR-Signalempfang erreichbare Signal-Rausch-Verhéltnis (engl. signal to noise ratio,
SNR) kann durch die Verwendung von so genannten Oberflichenempfangsspulen gesteigert werden,
die moglichst nahe an die zu untersuchende Region herangebracht werden. Durch die Verringerung
des Abstands zwischen HF-Empfangsspule und Messobjekt steigt der Fiillfaktor der Spule, und
iiber die hohere Signalspannung® auch das SNR des gemessenen Signals [Hou76, Haa99).

Um einen optimalen Empfang des MR-Signals aus dem Zielgebiet des FUS-Applikators sicherzu-
stellen, wurde in das Ringsystem eine HF-Empfangsspule integriert. Die Spule wurde aus dem
Kupfergeflecht des Auflenmantels eines Koaxialkabels (Kabeldurchmesser: 1,5 mm) geformt und
auf der AuBenseite des Ringsystems (D, = 170 mm) aufgebracht. Zur Minimierung unerwiinschter
elektrischer Wechselwirkungseffekte zwischen Spule und Messobjekt muss die effektive Linge des
Spulenleiters moglichst klein gegeniiber der Wellenlénge der HF-Strahlung sein [Mis06]. Dazu
wurde der Spulenleiter an drei Stellen aufgetrennt und jeweils ein Kondensator mit der Kapazitét
Cseg eingesetzt. Die beiden Spulenenden wurden an ein elektrisches Netzwerk zur Impedanztransfor-
mation angeschlossen, das aus seriell (Cs; und Csz) und parallel (Cp) geschalteten Kondensatoren
aufgebaut wurde (s. Abb. 3.4). Die Spule stellte zusammen mit dem Kondensatornetzwerk einen
elektrischen Schwingkreis dar, dessen Resonanzfrequenz iiber eine Impedanztransformation auf die
Larmorfrequenz des MR-Tomographen abgestimmt wurde (engl. tuning and matching) [Mis06].
Die verwendeten Kapazitdtswerte sind in Tab. 3.1 aufgelistet.

Da die HF-Spule nur zum Signalempfang, nicht aber zur HF-Anregung verwendet wurde, wurde
sie wihrend der HF-Anregung mit dem homogenen Bj-Feld der Ganzkorperspule (engl. body
coil) des Tomographen ausgeschaltet (engl. detuned). Somit wurde verhindert, dass sie auch
im Bj-Sendefall resonant ist. Ware die Spule auch beim Anliegen des Bji-Felds resonant, so
wiirden in der Spule hohe Strome induziert, die ihrerseits zu einer starken Verzerrung des raumlich
homogenen Bi-Felds fithren wiirden. Dazu wurde das Anpassnetzwerk der Spule um eine PIN-Diode
und einen so genannten Sperrkreis (Induktivitdt Lgperr, Kapazitdt Csperr) erweitert (s. Abb. 3.4)
[Bos85, Ede86, Mis06]. Die PIN-Diode fungierte hierbei als Schalter, der iiber einen eingeprigten
Gleichstrom betétigt wird. Liegt die Gleichspannung in Sperrrichtung der Diode an, so ist die
Diode hochohmig und blockiert (HF-)Strome. Im Empfangsfall wird die Diode gesperrt, so dass
keine HF-Strome durch den Sperrkreis flieBen kénnen. Im Sendefall wird die Gleichspannung

umgepolt. Folglich flieit ein eingeprigter Gleichstrom durch die PIN-Diode. Die Diode besitzt

3Die in einer HF-Empfangsspule induzierte Spannung, die durch eine am Ort 7 prizedierende Magnetisierung
erzeugt wird, ist proportional zur Stiarke des transversalen magnetischen Felds, das durch einen in der Spule
anliegenden Wechselstrom am Ort 7 erzeugt wird.
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Abb. 3.4: Schematische Darstellung der wichtigsten Elemente zum Aufbau der HF-Empfangsspule mit
Anpassnetzwerk und Sperrkreis (nicht mafstiblich). Details zur Funktionsweise sind im Text erliutert.
Die Spule wurde tber das flex coil-Interface mit der Empfangseinheit des MR-Tomographen verbunden.

dann auch fiir HF-Strome einen sehr geringen Widerstand (< 0,1 ). Somit wird der Sperrkreis
aktiviert, der fiir in der Spule induzierte Spannungen einen grofien Widerstand darstellt (> 2 k).
Dieser hohe Widerstand unterdriickt dann HF-Strome in der Spule. Neben der Entkopplung der
Spule im Sendefall gestattet diese Schaltung auch ein selektives Ein- und Ausschalten der Spule.

Die Spule mit Anpassnetzwerk wurde iiber einen Vorverstirker (flex coil-Interface) mit dem
Empfangssystem des Tomographen (1,5 T Ganzkorpertomograph; MAGNETOM Symphony,
Siemens AG, Healthcare Sector, Erlangen, Deutschland, s. Anhang A) verbunden (s. Abb. 3.4
und 3.5), der auch die Spannungsversorgung der PIN-Diode steuert. Der Gleichspannungskreis
wurde im Anpassnetzwerk iiber eine HF-Drossel geschlossen (in Abb. 3.4 nicht gezeigt). Die
elektrische Schaltung wurde auf einer kupferbeschichteten Leiterplatte aus Epoxidharz ausgefiihrt.
Die Abstimmung des Netzwerks (Kapazitéitswerte s. Tab. 3.1) wurde mit einem Netzwerkanalysator
(R3765CG, Advantest, Tokyo, Japan) vorgenommen.

Um die Giite der Bi-Entkopplung zu untersuchen, wurde die Verzerrung des Bi-Sendefelds der
body coil durch die lokale Empfangsspule im MR-Tomographen quantifiziert (engl. Bi-mapping).

Tab. 3.1: Kapazititswerte der verwendeten MR-kompatiblen Kondensatoren fir das Anpassnetzwerk
und den Sperrkreis der HF-Spule. Neben Kondensatoren aus Keramik mit fester Kapazitdt wurden
auch Folientrimmer-Kondensatoren mit variabler Kapazitit fir die Impedanztransformation der Spule
verwendet.

CSl [pF] CSZ [pF] CP [PF] Cseg [pF] C'sperr [pF}

fest 39 22 47 47 —
variabel 4 —30 4-30 14-10 - 2—20
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Abb. 3.5: Darstellung des experimentellen Aufbaus mit Phantom zur Bestimmung der Bi-Entkopplung
der HF-Spule. Die Spule wurde tiber das flex coil-Interface mit dem Empfangssystem des Tomographen
verbunden.

Hierfiir wurde das Ringsystem mit der Spule zentral auf einem zylinderformigen Kunststoffbehélter
(Durchmesser: 26 cm, Hohe: 10,5 cm) platziert, der mit einer Phantomlsung (Zusammensetzung:
1000 ml destilliertes H2O, 1,25 g NiSO4 x 6 H2O, 5 g NaCl) gefiillt war (s. Abb. 3.5). Fiir das
Bi-mapping wurde eine Technik verwendet, die auf der Akquisition von FLASH-Bildern basiert.
Dazu wurde eine Serie von Bildern des homogenen Phantoms aufgenommen, wobei fiir jede
Bildakquisition bei sonst gleichen Aufnahmeparametern ein anderer nomineller Anregungswinkel
Qnom verwendet wurde. Um mogliche Fehler aufgrund eines ungenauen rdumlichen Profils des
Anregepulses zu vermeiden, wurde fiir jeden Wert von apem ein vollstindiger 3D-Datensatz
(FLASH 3D, 128 Schichten, TR = 6,1 ms, TE = 2,7 ms, FOV = 260 x 130 mm?, Matrix: 128 x 64,
Schichtdicke: 2,0 mm, Bandbreite: 260 Hz/Px) akquiriert. Durch die Variation von ayem ergab
sich eine charakteristische Kurve der Signalintensitéiten Srrasm(@nom), deren theoretischer Verlauf
durch die FLASH-Gleichung (s. Gl. 2.60) beschrieben wird. Fiir jedes Pixel wurde die gemessene
Intensitéits- Anregungswinkel-Kurve mit einer Funktion f(amom)
1—E

f(amom) = ¢1 sin(ez - amom) [ s—o mit B, = TR/T (3.1)

mit den Fitparametern ¢; und co angepafit. Die T1-Relaxationszeit des Phantoms wurde zu Beginn
des Experiments mit Hilfe einer SR-Sequenz (s. Abschnitt 2.3.2) gemessen.

Aus dem Maximum von f wurde der nominelle Ernst-Winkel o nom bestimmt. Dieser Wert
wurde mit dem theoretischen Wert des Ernst-Winkels ag aus Gl. 2.61 verglichen. ag héngt dabei
nur von 77 und TR ab und besitzt daher im gesamten Phantom den gleichen Wert. Das lokale
Verhiltnis von angepasstem agnom zu theoretischem ag entspricht der lokalen Anderung des
Bi-Sendefelds. Bei perfekter Entkopplung der Spule vom Bi-Sendefeld hat dieses Verhéltnis, im
Folgenden als Bi-Faktor bezeichnet, iiberall den Wert 1,0.
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3.2.3 MR-basierte Thermometrie

Um wéhrend der Experimente mit dem kombinierten Roboter-FUS-Setup die Temperatur im
Gewebe messen und iiberwachen zu kénnen, wurde eine Methode zur PRF-basierten MR-Ther-
mometrie (s. Abschnitt 2.3.3) umgesetzt. Eine HF-gespoilte, segmentierte GRE-EPI-Sequenz
(s. Abschnitt 2.2.3) wurde verwendet, um kontinuierlich drei parallele Schichten fiir Verlaufs-
messungen der Temperatur zu akquirieren. Die Temperaturdifferenzen wurden mit Gl. 2.76 aus
den komplexen Phasendifferenzen der Bilder vor, wihrend und nach der Beschallung berechnet
[Poo95b]. Um das Rauschen in den Temperaturbildern zu reduzieren, wurde vor Erwidrmung ein
gemitteltes Referenzphasenbild ¢ aus dem komplexen Mittelwert von zehn einzelnen MR-Bildern
erstellt.

Die Online-Auswertung und -Darstellung der Bilder wurde mit dem Software-Paket TAM
(Thermal Ablation Monitoring [Mai09]) vorgenommen. TAM ist in der Programmiersprache C++
implementiert und wird auf einem vom MR-Tomographen unabhingigen Arbeitsplatzrechner
ausgefithrt. Um Temperaturbilder mit einer moéglichst geringen zeitlichen Verzogerung darzustellen,
werden die aktuellen MR-Bilder unmittelbar nach der Rekonstruktion vom Rekonstruktionsrechner
des MR-Systems iiber eine TCP/IP-Verbindung an den TAM-Rechner iibertragen. In Abb. 3.6 ist
die Benutzeroberfliche der TAM-Software mit einem MR-Phasenbild gezeigt.

Bei der Berechnung der Temperaturbilder wurden verschiedene Korrekturen vorgenommen, um
ein moglichst artefaktfreies Temperaturbild zu erhalten. Durch die Anderung des Phasenwinkels
aufgrund der Temperaturverinderung (s. Gl. 2.76) kénnen so genannte Phasenumschléige (engl.
phase wraps) auftreten. Die Phase des komplexen MR-Signals ist allgemein nur in einem Bereich
von —7 < ¢ < w eindeutig darstellbar (s. Abschnitt 2.2.2). Ein solcher Phasenumschlag tritt

dann auf, wenn in Folge der Temperaturdnderung AT'(t;) zum Zeitpunkt ¢; der Phasenwinkel

1 TAM - Thermal Ablation Monitoring =]
fooks

g
i
i

R —
Status: listening to port 2000 ol

0 active connecion
Inages: 0

Acquistion: 11:54:07.194993
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Abb. 3.6: Bedienoberfliche der TAM-Software [Mai09] mit einem aktuellen MR-Phasenbild fiir die Online-
Temperaturiberwachung. Neben der Darstellung der Bilder werden zusdtzliche Informationen, wie z.B.
die verwendeten Sequenzparameter, zu den Aufnahmen angezeigt (linke Spalte).
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auflerhalb des zuldssigen Bereichs liegen wiirde, d.h. [¢(AT')| > m. Der Winkel ¢(AT) erfahrt dann
einen Umschlag um 27 und wird als invertierter Phasenwinkel dargestellt. Diese Phasenumschlége
wurden korrigiert, indem der zum Zeitpunkt ¢; aktuelle Phasenwert ¢(¢;) mit seinem Vorgénger

¢(ti—1) verglichen wurde. War die Bedingung

|p(t) — @(ti—1)| > 1,5+ (3.2)

erfiillt, so wurde dies als ein solcher Phasenumschlag interpretiert, und der aktuelle Phasenwert

entsprechend um 27 korrigiert:
¢k0rr(ti) = ¢(ti) + 27 (33)

Neben phase wraps kénnen auch andere Effekte den Phasenwinkel verfilschen. So wird generell eine
langsame Anderung des Phasenwinkels mit der Zeit beobachtet, auch wenn keine Temperaturinde-
rung auftritt. Diese so genannten Phasendrifts resultieren hauptséchlich aus Hardware-Instabilitéten
des Gradientensystems. Durch intensive Gradientenschaltungen, wie z.B. bei der EPI-Sequenz,
erwarmen sich die Gradientenspulen mit der Zeit, was zu minimalen Verzerrungen der Gradienten-
felder fiihrt, und damit Anderungen des Phasenwinkels bewirkt (vgl. Gl. 2.33). Zur Korrektur der
Temperaturwerte wurde der Phasendrift A¢p,ig (¢;) aus der Differenz des Phasenwinkels auflerhalb
der erwidrmten Region ¢pack(ti) gegeniiber den Referenzphasenwerten an den gleichen Positionen

brefback berechnet:
Aty (ti) = ¢ba€k(ti) - ¢ref,baok (3.4)

Der Phasendrift wurde dann bei der Berechnung der Temperaturdifferenzen AT'(¢;) (s. Gl. 2.76)

kompensiert:
AT () o appp * (Prore(ti) — Gret — Adprite (t1)) (3.5)

Nach jedem Bewegungsschritt des Transducers wurde das Referenzphasenbild ¢, neu ermittelt,
da Verdnderungen der Transducerposition im Balg zu einer Verdnderung der rdumlichen Verteilung
der makroskopischen Suszeptibilitdt fithrten. Diese Suszeptibilitdtsinderungen verursachen lokale
Verzerrungen des Grundmagnetfelds, was den gemessenen Phasenwinkel beeinflusst.

Die Temperaturkarten wurden dann zur Online-Berechnung der thermischen Dosis herange-
zogen. Die thermische Dosis wurde nach Sapareto et al. [Sap84] iiber Gl. 2.88 berechnet. Da
mit der PRF-Methode nur Temperaturdifferenzen bestimmt werden kénnen, zur Berechnung der
thermischen Dosis jedoch absolute Temperaturwerte T bendtigt werden, wurde hierzu die als
konstant angenommen Phantom- (Tppant = 24 °C) bzw. Kérpertemperatur des Tiers (Thoqy = 35 °C)
miteinbezogen:

T(t:) = AT(t:) + Tphant/body (3.6)

Die resultierenden Dosisbilder wurden ebenfalls mit der TAM-Software dargestellt, um den the-
rapeutischen Verlauf der FUS-Behandlung kontrollieren zu kénnen. Dabei wurde sowohl in den
Phantomversuchen als auch in vivo eine Koagulationsschwelle bzw. letale thermische Dosis von

TDy3¢ let = 240 min angenommen [Dam94].
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3.2.4 Phantomexperimente zur Zielgenauigkeit des kombinierten FUS-Systems

Die Zielgenauigkeit des roboterunterstiitzten FUS-Setups wurde in einer Reihe von Phantomex-
perimenten quantifiziert. Zur Signaldetektion im Tomographen wurde dabei fiir die Experimente
neben der im FUS-Applikator integrierten HF-Spule die spine array-Spule des MR-Systems
eingesetzt. Zundchst wurden Kalibrierungsmessungen zur absoluten Justiergenauigkeit des Aufbaus
im Koordinatensystem des MR-Tomographen durchgefiihrt. In einem zweiten Schritt wurde die
relative Zielgenauigkeit des Systems analysiert. Dazu wurden schrittweise Verschiebungen des
Transducers ausgefiihrt, um definierte geometrische Lésionsmuster zu induzieren.

Fiir die Versuche wurde ein homogenes Gelphantom aus Polyacrylamid (PAA) und Hiihnerei-
weifl [WDOT7b] hergestellt (spezifische Warmekapazitiat: Cpaa = 4270 J/kg K, Dichte: ppaa =
1045 kg/m3, PhantomgroBe: 11,5 x 7,5 x 3,5 cm?, Liinge x Breite x Hohe). Das im Phantom ent-
haltene Hiihnereiweify diente als Koagulationsindikator, um die induzierten L&sionen sichtbar
zu machen. In Abb. 3.7 ist das quaderférmige Gelphantom nach einem Beschallungsexperiment
gezeigt. Im Experiment wurde der FUS-Applikator mit Hilfe einer Haltevorrichtung von oben
auf das Gelkissen aufgesetzt (s. Abb. 3.8). Der Fithrungsarm des Robotersystems wurde dazu
in der 0°-Position entlang des C-Bogens fixiert. Um Reflexionen der US-Welle zu verhindern,
wurde zwischen Mylar®-Folie und Phantomoberfliche ein US-Gel (Henry Schein Inc., Melville,
New York, USA) aufgebracht. Das Phantom wurde in ein Wasserbad bei Zimmertemperatur
(T = 25 °C) eingesetzt, um Schallreflexionen an der Phantomunterseite zu vermeiden. Der gesamte
experimentelle Aufbau ist in Abb. 3.8 dargestellt.

Im Verlauf der Experimente wurden unterschiedliche Fokusposition angesteuert. An jeder
Position wurde eine Beschallung mit einer Dauer von Atyg = 40 s bei einer akustischen Leistung

von Pyg = 50 W durchgefiihrt. Aufeinanderfolgende Beschallungen waren durch eine Abkiihlzeit

Abb. 3.7: Fotographie des quaderformigen Gelkissens nach einem der Beschallungsexperimente. Im Phan-
tom sind die induzierten, zigarrenformigen koagulatierten Bereiche deutlich erkennbar.
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Abb. 3.8: (a) Experimenteller Aufbau fiir die Phantomversuche mit dem Roboter-FUS-System zur Bestim-
mung der Zielgenauigkeit. Der Applikator wurde von oben auf das Gelphantom aufgesetzt, das in ein
Wasserbad eingebracht war. (b) Ty-gewichtete MR-Aufnahme des experimentellen Aufbaus. Die passiven
Marker (My — My) des Robotersystems und deren geometrischer Mittelpunkt C' sind am oberen Bildende
erkennbar.

von Ateool = 135 s getrennt, um mogliche Effekte durch vorhandene Restwérme von vorherigen
Beschallungen zu minimieren.

Der Temperaturverlauf sowie der Verlauf der thermischen Dosis sémtlicher Beschallungen wurde
mit der TAM-Software PRF-basiert iiberwacht (s. Abschnitt 3.2.3), wobei die entsprechenden
Bildschichten entweder parallel oder senkrecht zur momentanen Richtung der US-Achse orientiert
wurden. Fiir die Temperaturmessungen wurden folgende Parameter fiir die segmentierte GRE-EPI-
Sequenz verwendet: drei parallele Schichten, TR = 91 ms, TE = 15 ms, FOV = 250 x 250 mm?,
Matrix: 192 x 192, Schichtdicke: 3,0 mm, EPI-Faktor: 9, TAi,; = 2,2 s. Wurden die Schichten
parallel zur US-Achse aufgenommen, so wurde eine Schichtdicke von 2,2 mm verwendet, um
Temperaturverfalschungen aufgrund der geringeren Ausdehnung des US-Fokus senkrecht zur

Schallrichtung (so genannte partial volume-Effekte) zu vermeiden.

Absolute Justiergenauigkeit

Die Genauigkeit der Justierung des Transducers am Applikationsmodul des Robotersystems
wurde anhand von Kalibrierungsmessungen iiberpriift, um Abweichungen zwischen US-Achse und

theoretischer Nadelachse zu quantifizieren. Dazu wurde die absolute Abweichung der theoretischen
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Fokuspositionen von den Positionen der tatséchlich induzierten Lésionen im MR-Koordinaten-

system folgendermaflen bestimmt:

1. Insgesamt wurden fiinf Beschallungen mit den oben angegeben Schallparametern an unter-
schiedlichen Positionen im Gelphantom durchgefiihrt. Die US-Achse war dabei stets parallel
zur vertikalen Achse orientiert (gestrichelte Linie in Abb. 3.8(b)). Die Zielpunkte der Be-
schallungen wurden entlang einer Geraden parallel zur z-Richtung des MR-Tomographen
(s. Abb. 3.1) in Absténden von Az = 5 mm definiert. Vor jeder Beschallung wurden drei
(eine transversale Schicht, zwei koronare Schichten) hochaufgeloste Ti-gewichtete Bilder
aufgenommen (FLASH, TR = 9,7 ms, TE = 4,3 ms, FOV = 280 x 280 mm?, Matrix:
512 x 512, Schichtdicke: 25 mm), um die Positionen der vier passiven Marker (M7, My, Ms,
My) im Bild und damit im MR-Koordinatensystem zu lokalisieren. Fiir die semi-automatische
Markerlokalisation wurde ein Algorithmus basierend auf einer Schwerpunktanalyse der Bildin-
tensititswerte implementiert (IDL 6.4, ITT Visual Information Solutions, Boulder, Colorado,
USA) [Rau07]. Aus den Positionen M; — My wurde deren geometrischer Mittelpunkt C
berechnet (s. Abb. 3.8(b)).

2. Mit Hilfe der Koordinaten von C, den bekannten rdumlichen Abmessungen des Applikations-
moduls und des US-Transducers sowie dessen Fokusléinge von 68 mm wurde fiir jede der
Beschallungen die theoretische Fokusposition im MR-Koordinatensystem berechnet, wobei
eine exakte Ubereinstimmung zwischen US-Achse und theoretischer Nadelachse angenommen
wurde. Der resultierende Abstand zwischen Punkt C' und theoretischer Fokusposition betrug
177 mm (s. Abb. 3.8(b)).

3. Die theoretischen Positionen der US-Foki wurden dann mit den Positionen der tatséch-
lich erzeugten Lé&sionen im Koordinatensystem des MR-Scanners verglichen. Die Positio-
nen der Lisionen wurden anhand von transversal und koronar orientierten hochaufgelGs-
ten Th-gewichteten MR-Bilddatensédtzen (Turbo-Spinecho-Sequenz (TSE), 20 Schichten,
TR = 5460 ms, TE = 97 ms, FOV = 260 x 260 mm?, Matrix: 512 x 512, Schichtdicke:
2,0 mm, Turbo-Faktor: 29) detektiert. Zur Bestimmung der Lésionspositionen wurde eben-
falls ein semi-automatischer Algorithmus?* angewendet, der auf einer Schwerpunktanalyse

der Intensitatswerte beruhte.

Mit Hilfe dieser Experimente und der nachfolgenden Analyse konnte die absolute raumliche
Abweichung zwischen theoretischer und tatsichlicher Fokusposition im Koordiantensystem des

MR-Tomographen evaluiert werden.

Relative Zielgenauigkeit

Zur Untersuchung der relativen Zielgenauigkeit des kombinierten FUS-Systems bei schrittweisen
Bewegungen des Transducers wurden mehrere vordefinierte geometrische Lésionsmuster (schemati-

sche Darstellung s. Abb. 3.9) im PAA-Gelphantom erzeugt. Zuerst wurde in einer zur z-z-Ebene

4Derselbe Algorithmus zur Analyse der Lisionspositionen wurde auch bei der Bestimmung der relativen Zielge-
nauigkeit verwendet und wird dort genauer beschrieben.
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Abb. 3.9: Schematische Darstellung der vorgegebenen geometrischen Ldsionsmuster zur Bestimmung
der relativen Zielgenauigkeit des Roboter-FUS-Systems. Die einzelnen Muster sind im Text detailliert
beschrieben. Die US-Achse war entweder senkrecht ((a) — Kreis mit Kreuz) oder parallel ((b)-(e) — dicke
Pfeile) zur Darstellungsebene orientiert. Die Trajektorie, entlang der die einzelnen Zielpunkte angesteuert
wurden, ist durch die dinnen Pfeile angedeutet.

parallelen Ebene des Tomographen ein quadratisches Koagulationsmuster aus 5 x 5 Lésionen
induziert (Muster 1, s. Abb. 3.9(a)). Zwischen benachbarten Zielpunkten wurde ein Abstand von
5,0 mm vorgegeben, wobei die US-Achse fiir alle Beschallungen parallel zur y-Achse (= vertikale
Achse) orientiert war. Beginnend im Zentrum des 5 x 5-Rasters wurden die einzelnen Punkte in
einer spiralférmigen Trajektorie angesteuert.

Zweitens wurde die Zielgenauigkeit entlang der vertikalen Richtung bei reinen Translationsbe-
wegungen des Transducers untersucht. Dazu wurde ebenfalls das 5 x 5-Raster herangezogen. In
Abb. 3.9(b) ist dazu schematisch eine Bildschicht dargestellt, die parallel zur US-Achse entlang einer
der Zeilen des 5 x 5-Raster orientiert ist (Muster 2). Zusitzlich wurde bei vertikaler Orientierung
der US-Achse ein Muster (Muster 3, s. Abb. 3.9(c)) aus fiinf Einzellésionen mit Zielpunkten entlang
einer abfallenden Geraden parallel zur z-y-Ebene vorgegeben (Absténde benachbarter Zielpunkte:
Az = 5,0 mm, Ay = 3,0 mm).

In einer dritten Beschallungsserie wurde die Zielgenauigkeit des Systems unter Einbeziehung
von Translations- und Rotationsbewegungen des Transducers studiert. Dazu wurde eine Serie
bestehend aus fiinf Einzelldsionen durchgefiihrt, wobei die US-Achse vor Beginn der Beschallungen
um einen Winkel von 18,0° gegen die Vertikale um eine zur z-Richtung des Tomographen parallelen

Achse rotiert wurde. Die Positionen der einzelnen Zielpunkte wurden dann in Schritten von 5,0 mm
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Abb. 3.10: Graphische Darstellung der Schritte des semi-automatischen Schwerpunktalgorithmus zur
Detektion der Lisionspositionen im Bild mit Sub-Pizel-Genauigkeit. (a) Exemplarische Darstellungen
eines der Lisionsmuster im vergriferten Ausschnitt eines Ty-gewichteten MR-Bilds. (b,c) Um die zu
untersuchende Ldsion wird manuell eine ROI ausgewdhlt. Basierend auf den invertierten Bildintensitdten
innerhalb der ROI wird der Lisionsschwerpunkt (Zpos,Ypos) bestimmt. Die Lasionsgrofien parallel (Linge a)
und senkrecht (Linge b) zur US-Achse wurden iber die lange und kurze Hauptachsen des Tragheitsellipsoids
abgeschitzt.

senkrecht zur momentanen US-Achse definiert (Muster 4, s. Abb. 3.9(d)). Zuletzt wurde ein
radiales Léisionsmuster (Muster 5, s. Abb. 3.9(e)) erzeugt. Dazu wurde das Applikationsmodul
(und damit die US-Achse) um eine zur z-Richtung des Tomographen parallelen Achse in Schritten
von 9,0° rotiert und an fiinf Winkelpositionen eingestrahlt (4+18,0°, +9,0°, 0,0°, —9,0°, —18,0°). Der
Abstand zwischen Transducermitte und Rotationszentrum betrug 91 mm.

Im Anschluss an die Beschallungsserien wurden die erzeugten Lasionsmuster analysiert. Dazu
wurden transversal und koronar orientierte Th-gewichtete Datensitze (TSE, 20 Schichten, TR =
5460 ms, TE = 97 ms, FOV = 260 x 260 mm?, Matrix: 512 x 512, Schichtdicke: 2,0 mm, Turbo-
Faktor: 29) akquiriert, um die relative Zielgenauigkeit des Systems zu bestimmen. Zunéchst erfolgte
eine semi-automatische Detektion der Positionen der einzelnen Lésionen. Dazu wurde manuell in
den Bildern ein kleiner Bereich (engl. region of interest, ROI) um die zu untersuchende Lésion
ausgewahlt. Allgemein ist dabei die Auflésung der Bilder durch die Pixelgrofie begrenzt. Daher
wurde zur Berechnung der Zentren und damit der Positionen der Lésionen (2pos,Ypos) mit Sub-
Pixel-Genauigkeit eine Schwerpunktanalyse basierend auf den invertierten Bildintensititswerten®
Ieg(i,y;) der Pixel an den Positionen (zj,y;) innerhalb der ROI implementiert (IDL 6.4):

$POS 1 Ty
=7 (o) Ineg(xi,yi) : ( > (3.7)
<yp05> % Ineg(xiayi) IZJ: Ui

»

In Abb. 3.10 ist das Konzept des semi-automatischen Detektionsalgorithmus graphisch veran-

schaulicht. Die so gemessenen Lésionspositionen wurden mit den theoretischen Positionen der

5Zur Positionsbestimmung wurden die invertierten Bilder herangezogen, da sich die koagulierten Areale im T»-Bild
gegeniiber den nicht-koagultierten Bereichen dunkler darstellten (s. Abb. 3.10(b)).
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jeweiligen Zielpunkte verglichen. Die dazu erforderlichen Koordinaten der theoretischen Zielposi-
tionen wurden entsprechend der vorgegebenen Trajektorie der einzelnen Lésionsmuster errechnet.
Als Bezugspunkt fiir die Berechnung der theoretischen Zielpunkte diente die gemessene Position
der ersten Einzelldsion eines jeden Musters. Aus dem Mittelwert der geometrischen Abstédnde zwi-
schen gemessenen und theoretischen Lésionszentren wurde fiir jedes Lasionsmuster schliellich eine
mittlere geometrische Abweichung Aryg bestimmt und als Maf fiir die relative Positionierungs-
bzw. Zielgenauigkeit des Systems herangezogen.

Um auch die Grofle und die Winkelorientierung der ellipsoidférmigen Koagulationslédsionen zu
quantifizieren, wurde zusétzlich zur Schwerpunktanalyse fiir jede Einzelldsion eine Berechnung des

Tragheitstensors Z vorgenommen:

—ziy x4y}

P+ y? —aiy;
T=) Ineg(xiy)- ( Lo e (3.8)
i’j

Aus den Abmessungen der langen und kurzen Hauptachsen von Z wurden die Durchmesser der
Lisionen parallel (a) und senkrecht (b) zur US-Achse abgeschitzt (s. Abb. 3.10(c)). Uber den
Winkel, den die lange Hauptachse des Lésionsellipsoids gegeniiber der vorgegebenen theoretischen
Richtung der US-Achse einnahm, wurde die relative Winkelgenauigkeit (Ay) des Systems evaluiert.

Neben der Auswertung der relativen Genauigkeit des Systems iiber die MR-Bilddaten erfolgte
eine Uberpriifung der internen Positionsdaten, die iiber die optischen Sensoren des Robotersystems
erfasst wurden. Dazu wurde fiir jede Beschallungsposition die systemintern gemessene Position
des Applikationsmoduls mit der theoretischen Position verglichen. Die hierfiir benotigten theo-
retischen Positionen wurden analog zur Analyse der Lisionsschwerpunkte im MR-Bild anhand
der vordefinierten Bewegungstrajektorie und der gemessenen Startposition als Bezugsposition
errechnet. Fiir das jeweilige Muster wurde wiederum die mittlere Abweichung Ariy,; als Mittelwert
der geometrischen Abstéinde zwischen gemessenen und theoretischen Positionen angegeben. Um
das Potenzial des kombinierten Systems fiir eine automatische Bewegungskorrektur zu ermitteln,
wurde die Dauer, die das Robotersystem fiir die Ausfithrung der einzelnen Bewegungsschritte des

Transducers bendétigte, manuell gemessen.

3.2.5 Evaluation im Tierversuch

Die Funktionalitéit des roboterunterstiitzten FUS-Systems wurde anschlieBend im Tierversuch
getestet. Die Versuche wurden an einem gesunden, narkotisierten Schwein (Alter: 3 Monate,
Korpergewicht: 40 kg) durchgefiihrt. Die Tierversuche waren durch das Regierungsprisidium
Karlsruhe unter dem Aktenzeichen 35-9185.81/G-6/06 genehmigt. Das Tier wurde zu Beginn mit
einer intravenosen Injektion von Ketamin und Benzodiazepin sediert und dann intubiert. Wahrend
des Versuchs wurde die Narkotisierung des Tiers durch kiinstliche Beatmung (Beatmungsgeriit:
Titus, Driager Medical AG & Co. KGaA, Liibeck, Deutschland) mit einem Gemisch aus Isofluran
(DeltaSelect GmbH, Pfullingen, Deutschland) und Sauerstoff aufrechterhalten.

Das Tier wurde zur Durchfithrung der Beschallungsversuche seitlich auf dem Patiententisch des
MR-Tomographen platziert (s. Abb. 3.11). Anhand von Planungsbildern wurde im Muskelgewebe

des rechten Hinterlaufs ca. 20 mm unter der Hautoberfléiche eine kiinstliche Zielregion fiir die FUS-
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Abb. 3.11: Evaluation des kombinierten Roboter-FUS-Systems im Tierversuch.

Behandlung definiert (s. Abb. 3.12). Um Reflexionen der US-Welle an luftgefiillten Hohlrdumen
im Schallfeldbereich zu vermeiden, wurde vor dem Auftragen des US-Gels (Henry Schein Inc.,
Melville, New York, USA) der betreffende Hautbereich rasiert und mit einer handelsiiblichen
Epiliercreme enthaart. Der FUS-Applikator wurde dann von oben aufgesetzt und wie in Ab-
schnitt 3.2.1 beschrieben mit den Haltebéindern am Patiententisch fixiert (s. Abb. 3.11). Der
robotische Fithrungsarm wurde fiir die Versuche in der 0°-Position entlang des C-Bogens arretiert.

Da Muskelgewebe die US-Energie stiarker absorbiert als das Gemisch des PAA-Gels, wurden
die US-Parameter angepasst (Atys = 20 s, Pys = 30 W). Zwischen zwei aufeinander folgenden
Beschallungen wurde eine Abkiihlzeit von At.qo = 120 s eingehalten. Fiir die Temperatur- und
Dosisiiberwachung wurde ein gegeniiber den Phantomversuchen veréindertes Sequenzprotokoll mit
zusétzlicher Fettunterdriickung verwendet, was zu einer lingeren Repetitionszeit von TR = 181 ms
fithrte. Daher wurden die Bilder mit einer reduzierten Matrix aufgenommen, um eine dhnliche
zeitliche Auflosung wie fiir die Phantomexperimente zu erhalten (segmentierte GRE-EPI, drei
parallele Schichten, TR = 181 ms, TF = 21 ms, FOV = 280 x 280 mm?, Matrix: 128 x 128,
Schichtdicke: 3,0 mm, EPI-Faktor: 9, TAo = 1,8 s).

Zur Evaluation der Funktionalitidt des Systems in vivo wurden ebenfalls definierte Lisionsmuster
vorgegeben. In einer ersten Beschallungsserie wurde in einer koronaren Schicht ein L-formiges
Lésionsmuster geplant. Das Muster bestand aus insgesamt neun Einzelbeschallungen (5 Zielpunkte
in einer Reihe parallel zur x-Achse, 4 Zielpunkte in einer Reihe parallel zur z-Achse), wobei zwischen
rdumlich benachbarten Zielpunkten ein Abstand von 5,0 mm vorgegeben wurde. In einer zweiten
Serie wurde im Muskelgewebe eine konfluente Lésion induziert. Dazu wurden neun Beschallungen
in einem 3 x 3-Muster im Abstand von 2,0 mm appliziert. Die Zielpunkte wurden ebenfalls in
der gleichen koronaren Ebene wie das L-Muster definiert und in einer spiralférmigen Trajektorie
angesteuert (Startpunkt in der rechten oberen Ecke des Rasters). Analog zum Phantomversuch
wurden auch hier die systeminternen Positionsdaten der optischen Sensoren ausgewertet, und die

bendétigte Zeit zum Anfahren der einzelnen Zielpunkte erfasst.
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Abb. 3.12: Ty-gewichtetes Ubersichtsbild mit Transducer und Ankoppelbalg. Im Muskelgewebe des rechten
Hinterlaufs eines Schweins wurde eine kiinstliche Zielregion fiir die FUS-Behandlung ausgewdhlt.

Zur Darstellung und Analyse der induzierten thermischen Léasionen im Gewebe wurden T5-
gewichtete Datensiitze der gesamten Zielregion aufgenommen (TSE, 16 Schichten, TR = 3770 ms,
TE = 81 ms, FOV = 240 x 240 mm?, Matrix: 256 x 256, Schichtdicke: 2,0 mm, Turbo-Faktor: 29).
Zusétzlich wurde MR-Kontrastmittel in die Ohrvene des Tiers (8 ml Gd-DTPA-Losung + 20 ml
isotone Kochsalzlosung) injiziert, um den Kontrast zwischen perfundiertem und nicht perfundier-
tem® Gewebe zu erhdhen (engl. contrast enhanced, CE). Die Ty-gewichteten 3D-Datensiitze wurden
mit einer 3D-FLASH-Sequenz (32 Schichten, TR = 9,1 ms, TE = 3,4 ms, FOV = 240 x 240 mm?,
Matrix: 256 x 256, Schichtdicke: 2,0 mm) akquiriert. Alle post-FUS Bilddatensétze wurden in
verschiedenen Orientierungen relativ zur US-Achse und unter Atmenanhalte erfasst.

Das Tier wurde ca. 6 h nach Ende der Beschallungssexperimente, geméafl dem Versuchsproto-
koll euthanasiert. Zur Durchfithrung einer histologischen Untersuchung wurde ein Gewebeblock
(GroBe ca. 10 x 5 x 2 cm?, Linge x Breite x Hohe) aus dem behandelten Areal entnommen. Direkt
nach Entnahme wurde die Gewebeprobe moglichst senkrecht zur Einstrahlrichtung der US-Welle
aufgeschnitten, um die Koagulationsnekrosen aufzufinden. Der Gewebeblock wurde dann in 4 %
gepuffertem Formalin fixiert. Um temperaturinduzierte Zellschddigungen im Zielgebiet nachzuwei-
sen, wurde das Préparat in Paraffin eingebettet und histologisch aufbereitet. Dazu wurden 4 pm
dicke Schnitte mit Trichrom nach Masson-Goldner gefirbt [Bur82], um zellulare Verénderungen

darzustellen.

SThermisch zerstértes und damit nekrostisches Gewebe wird nicht mehr perfundiert, so dass in diesen Gewebearealen
kein Kontrastmittel mehr angereichert wird.
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3.3 Zeitoptimierte HF-Anregungstechnik (CROSS) fiir die
PRF-Thermometrie

Im zweiten Teil dieser Arbeit wurde eine neuartige verschachtelte HF-Anregungstechnik, im Fol-
genden als CROSS (engl. Crushed Rephased Orthogonal Slice Selection) abgekiirzt, entwickelt
[KralOc], um simultan zwei orthogonale Bildschichten (s. Abb. 3.13) fiir die PRF-basierte Tempe-
raturmessung zeitoptimiert aufzunehmen. Bei der MRgFUS-Therapie konnen damit die rdumlichen
Temperaturverteilungen sowohl parallel als auch senkrecht zur US-Achse gleichzeitig dargestellt wer-
den. Konventionelle GRE-Sequenzen wie FLASH mit langen Echozeiten fiir die PRF-Thermometrie
weisen Totzeiten auf, da die zwischen HF-Anregung und Datenauslese zur Verfiigung stehende Zeit
nur teilweise mit Bildkodierschritten ausgefiillt wird. Eine kiirzlich publizierte Bildakquisitions-
strategie nutzt diese Totzeiten fiir eine zeitoptimierte Anregung und Datenauslese von mehreren
(typischerweise drei) parallelen Bildschichten [Boc07]. Die darin vorgestellte Technik dhnelt in
ihren Grundziigen wiederum einer Methode, die zur zeiteffizienten Akquisition mehrerer paralleler
Schichten im Bereich der funktionellen MRT vorgeschlagen wurde [Loe96] (Die funktionelle MRT
bezeichnet ein bildgebendes Verfahren zur ortsaufgelésten Darstellung von neuronalen Aktivie-

rungsmustern im Gehirn.). In der vorliegenden Arbeit wurde diese Strategie modifiziert, um zwei

GSL1/GPE2

GPE1/GSL2

Abb. 3.13: Schematische Darstellung der orthogonalen Schichten, die mit der CROSS-Sequenz zeiteffizient
aufgenommen werden konnten. Die Richtungen von Schichtauswahl-(SL)-, Phasenkodier-(PE)- und
Readout-(RO)-Gradienten der Schichten sind angegeben und gemdf$ den Abkirzungen im Text und im
Sequenzschema (s. Abb. 3.14) bezeichnet.
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zueinander senkrecht orientierte Schichten zeiteffizient aufzunehmen. Das Sequenz-Design sowie

die Messungen mit der Sequenz werden in den nichsten Abschnitten erldutert.

3.3.1 Sequenz-Design CROSS - Crushed Rephased Orthogonal Slice Selection

Die CROSS-Technik wurde in der C++-basierten Sequenzentwicklungsumgebung IDEA (Integrated
Development Environment for Applications, Siemens AG, Healthcare Sector, Erlangen, Deutsch-
land) implementiert. Abbildung 3.14 zeigt das zugehorige Sequenzschema. Das Grundmuster
der CROSS-Sequenz basiert auf einer konventionellen FLASH-Sequenz. Die in Folge der relativ
langen Echozeiten entstehenden Totzeiten wurden zur Anregung und Kodierung einer zweiten
Bildschicht genutzt, die orthogonal zur ersten Schicht orientiert ist. Die Richtung des Auslese-
oder readout-(RO)-Gradienten Gro, entlang der die Frequenzkodierung und die Datenauslese
erfolgte, war fiir beide Schichten gleich. Gro wurde so geschaltet, dass jeweils zur Mitte der beiden
Datenakquisitionen (ADC 1 und ADC 2) dessen nulltes Gradientenmoment balanciert war, und

ein Gradientenecho entstand.

HF

Abb. 3.14: Sequenzschema der verschachtelten Anregungs- und Auslesetechnik CROSS zur Akquisition
zweter orthogonaler Schichten. Die Gradientenschaltung ist so ausgefiihrt, dass fiir beide Schichten dieselbe
Echozeit TE realisiert wird. Die zu den jeweiligen Schichten gehdrenden Gradienten sind farblich getrennt
(hell — Schicht 1, dunkel — Schicht 2). Die Crushergradienten fiir die gezielte Dephasierung der Signale
von Schicht 2 bei der Datenakquisition von Schicht 1 sind hell-dunkel schraffiert dargestellt. Am Ende
des TR-Intervalls wird noch vorhandene Transversalmagnetisierung mit Spoilergradienten (dunkelgrau)
zerstort.
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Im Gegensatz zur gemeinsamen RO-Richtung diente die slice selection-(SL)-Richtung der
ersten Schicht als phase encoding-(PE)-Richtung der zweiten Schicht und umgekehrt. Jedoch
wirkt der SL-Gradient der zweiten Schicht Ggrs auf die mit dem ersten HF-Puls angeregte
Transversalmagnetisierung wie ein zusétzlicher Dephasiergradient. Daher wurde ein zusétzlicher
Gradient gleicher Dauer und invertierter Amplitude unmittelbar vor Ggrs geschaltet, um das
nullte Moment von Ggyo zu balancieren. Somit konnten unerwiinschte Dephasiereffekte durch Gsp,s
wihrend der Datenaufnahme von Schicht 1 (ADC 1) vermieden werden. Vor der Datenauslese der
ersten Schicht wurde Gsr,1 rephasiert. Nach der Datenauslese der ersten Schicht wurde Gsr,; wieder
dephasiert, damit moglichst keine Signalbeitrdge aus Schicht 1 die Datenakquisition von Schicht 2
(ADC 2) storen. Zusétzlich wurde zwischen ADC 1 und ADC 2 der PE-Gradient der ersten Schicht
Gpg1 rephasiert und gleichzeitig der PE-Gradient Gpgo fiir die zweite Schicht entlang der Richtung
von (g1 angelegt.

Zur vollsténdigen Bildaufnahme wurde das TR-Intervall mit unterschiedlichen Amplituden der
PE-Gradienten wiederholt. Dadurch kann Ggp2 abhéingig von der momentanen Stéirke von Gpg;
teilweise rephasiert werden, so dass wiahrend der Datenauslese von Schicht 1 nicht dephasierte
Signalbeitrage von Schicht 2 mit dem Kernspinsignal von Schicht 1 interferieren kénnen. Eine solche
Interferenz kann im Uberlappungsbereich der beiden Schichten zu Signalvariationen fithren, die
dann die fiir die Temperaturbestimmung benétigte Phase des komplexen MR-Signals verfilschen.
Um daher eine vollsténdige Rephasierung oder Kompensation von Ggro durch Gpg; zu verhindern,
wurden entlang der SL-Richtung von Schicht 2 definierte Zusatzdephasiergradienten, so genannte
crusher-(CR)-Gradienten (in Abb. 3.14 hell-dunkel schraffiert dargestellt), geschaltet. Diese wurden
sowohl bei der Balancierung des nullten Moments als auch bei der Rephasierung von Ggio
beriicksichtigt. Wie bei der konventionellen FLASH-Sequenz wurde am Ende des TR-Intervalls
noch vorhandene Transversalmagnetisierung mit Spoilergradienten zerstort. Fiir die Anregungspulse
wurde auflerdem ein HF-Spoiling durchgefiihrt. Die beiden HF-Pulse innerhalb eines TR-Intervalls
wurden mit der gleichen Phase eingestrahlt, zwischen zwei aufeinander folgenden TR-Zyklen wurde

fiir die Pulse ein Phaseninkrement von 117° verwendet [Zur91].

3.3.2 Simulation des CROSS-Signals

Mit Hilfe von numerischen Simulationen, basierend auf den Bloch-Gleichungen (s. Gln. 2.24-
2.26), wurde zunéchst untersucht, welche Signale mit der verschachtelten CROSS-Technik bei
beiden Datenakquisitionen beobachtet werden. Insbesondere ist dies fiir die Signale aus dem
Uberlappungsbereich der beiden Schichten interessant, da dieser Bereich im Zentrum der Interven-
tion liegt. Die Kernspins innerhalb dieser Region unterliegen dabei der Einwirkungen von zwei
HF-Anregungspulsen.

Fiir die Untersuchungen wurde eine Simulations-Software (unter Verwendung von IDL 6.4, ITT
Visual Information Solutions, Boulder, Colorado, USA) verwendet, die eine zeiteffiziente Berechnung
der CROSS-Signale gestattet [Rau09]. Wihrend einer MR-Sequenz unterliegt die Magnetisierung
der Einwirkung von HF-Pulsen, De- und Rephasierungen durch die Gradientenschaltungen und
Relaxationseffekten. Die damit verbundenen Anderungen des Magnetisierungsvektors kénnen

mathematisch mit Hilfe von Vektoren und Matrizen beschrieben werden. So lisst sich der Ubergang
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von einem Magnetisierungszustand M; zum néchsten M allgemein mit einem Vektor V; und

einer Matrix W; folgendermaflen ausdriicken:

— — —
1

M1 =Vi+ Wi M, (3.9)
Dieser Formalismus kann iterativ fortgesetzt werden, um alle weiteren Zustdnde zu bestimmen.
Unter Ausnutzung des Assoziativgesetzes fiir Matrizen konnen dabei die einzelnen Vektoren Vi,
17;+1, ... und Matrizen Wi, Wi1, ... immer zu einem Gesamtvektor V und einer Gesamtmatrix
W zusammengefasst werden, so dass sich stets eine Ubergangsgleichung in einer zu Gl. 3.9 analogen
Form ergibt. Im dynamischen Gleichwichtszustand, im steady state, ist die Magnetisierung vor
und nach der Abfolge der fiir die Sequenz charakteristischen Vektoren und Matrizen gleich, d.h. es
muss dann gelten:

MSS L 1% + W . Mgs (3.10)

Sind fiir die jeweilige Sequenz Gesamtvektor V und Gesamtmatrix W bekannt, so kann iiber eine
Inversion von Gl. 3.10 das steady state-Signal berechnet werden, ohne dass sémtliche TR-Intervalle
der Sequenz durchlaufen werden miissen.

Die Aufgabe der Sequenz-Simulation bestand also darin, V und W fiir die CROSS-Technik zu

bestimmen. Sie setzten sich aus den folgenden Matrizen und Vektoren zusammen:

e Die Wirkung des HF-Pulses mit Flipwinkel o wurde mit einer Rotationsmatrix Ry ()

ausgedriickt, wobei fiir die Anregung stets eine Rotation um die z-Achse angenommen wurde

(s. GL 2.22):
1 0 0
Ri(a) = [0  cos(a) sin(a) (3.11)
0 —sin(a) cos(a)

e Die Dephasierung der Transversalmagnetisierung durch Anlegen eines nicht balancierten
Gradienten wurde mit einer Rotationsmatrix R,(¢) um die z-Achse mit Dephasierwinkel ¢
beschrieben (s. Gl. 2.39):

cos(¢) sin(¢) 0
R,(¢) = | —sin(¢) cos(¢) 0 (3.12)
0 0 1

Der Dephasierwinkel ¢ wird dabei durch die Dephasierstéirke, d.h. das nullte Moment des
Gradienten bestimmt. Fiir die Wirkung der Rephasiergradienten wurde die gleiche Matrix

jedoch mit invertiertem Dephasierwinkel —¢ verwendet.
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e Relaxationsprozesse wurden iiber eine Matrix E(t) und einen Vektor E(t) beriicksichtigt,
wobei t fiir die Dauer des Zeitabschnitts steht, in dem die Magnetisierung relaxieren konnte
(s. Gl 2.32):

et 0 0 0
Et)=| 0 e¥E 0 und  E(t) = 0 (3.13)
0 0 e—t/Tl My (1 o e—t/Tl)

e Wie bei der konventionellen FLASH-Sequenz wurde auch am Ende des TR-Intervalls der
CROSS-Sequenz ein Spoilergradient geschaltet, der die Transversalmagnetisierung zerstort,
die Longitudinalmagnetisierung jedoch nicht beeinflusst. Dieser Effekt wurde iiber Anwendung

einer Matrix K erreicht:

000
K=100 0 (3.14)
00 1

In der Simulation wurden nun diese Matrizen und Vektoren geméfl ihrer Abfolge im TR-Intervall
der CROSS-Sequenz (s. Abb. 3.14) kombiniert. Die steady state-Magnetisierung bzw. das steady
state-Signal wurde dabei in Abhéngigkeit vom Anregungswinkel « fiir vier unterschiedliche virtuelle

Pixel simuliert:

#1 Auf die Spins innerhalb des Pixels wirkt nur der erste schichtselektive HF-Puls, das Signal
des Pixels wird mit ADC 1 aufgenommen. Im Bild wiirde dies einem Pixel entsprechen, das

in der ersten Schicht auferhalb des Uberlappungsbereichs der beiden Schichten liegt.

#2 Auf die Spins innerhalb des Pixels wirkt nur der zweite schichtselektive HF-Puls, das Signal
des Pixels wird mit ADC 2 aufgenommen. Im Bild wiirde dies einem Pixel entsprechen, das

in der zweiten Schicht auferhalb des Uberlappungsbereichs der beiden Schichten liegt.

#3 Auf die Spins innerhalb des Pixels wirken beide HF-Pulse, das Signal des Pixels wird mit
ADC 1 aufgenommen. Im Bild wiirde dies einem Pixel entsprechen, das im Uberlappungsbereich

der beiden Schichten liegt und in der ersten Schicht dargestellt wird.

#4 Auf die Spins innerhalb des Pixels wirken beide HF-Pulse, das Signal des Pixels wird mit
ADC 2 aufgenommen. Im Bild wiirde dies einem Pixel entsprechen, das im Uberlappungsbereich

der beiden Schichten liegt und in der zweiten Schicht dargestellt wird.

Jedes Pixel enthielt in der Simulation 500 einzelne Spins.” Allgemein bewirkt die Schaltung eines
nicht balancierten Gradienten eine Dephasierung der Transversalmagnetisierung, d.h. jeder Spin
innerhalb des Pixels erfihrt einen etwas anderen Dephasierwinkel. In Folge dessen verschwindet
bei vollsténdiger Dephasierung die Transversalmagnetisierung. Daher wurde zunéchst die steady

state-Magnetisierung MSS,i fiir jeden der 500 Einzelspins separat berechnet, wobei fiir jeden Spin

"Es zeigte sich in Ubereinstimmung mit [Rau09], dass oberhalb einer Anzahl von 500 Spins keine weiteren
Anderungen im Simulationsergebnis auftraten.
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der De- bzw. Rephasierwinkel ¢ in R,(¢) variiert wurde.® Die unterschiedliche relative De- bzw.
Rephasierstirke der Gradienten in Folge der unterschiedlichen Momente, insbesondere von SL-, PE-
und CR-Gradienten, konnte ebenfalls iiber entsprechend verschiedene Werte von ¢ beriicksichtigt
werden. Das Gesamtsignal eines Pixels im steady state qé‘s’t resultierte schliellich aus der Summe

der Einzelbeitriage MSS,i aller 500 Spins innerhalb des betrachteten Pixels:

500
ME =" Mss; (3.15)
io1

Die Wirkungen der HF-Pulse sowie der Gradienten wurden als instantan approximiert. Bei der
Berechnung wurden jeweils zur Mitte der Pulse bzw. der jeweiligen Gradienten die entspre-
chenden Matrizen und Vektoren angewendet. Dazwischen unterlag die Magnetisierungsdynamik
lediglich den Relaxationsprozessen. Die genauen Zeitintervalle und Zeitpunkte der Pulse und
Gradienten innerhalb eines TR-Intervalls sowie die Gradientenmomente ergaben sich aus den
tatséchlichen Sequenzparametern, wie sie fiir spitere Vergleichsmessungen verwendet wurden.
Die Ti-Relaxationszeit bezog sich auf die Ti-Zeit des fiir die Vergleichsmessungen eingesetzten
Phantoms (siche néchster Abschnitt 3.3.2). Fiir 75 wurde ein Wert von 10 ms angenommen, wobei
auf eine genaue 7T5-Messung des Phantoms verzichtet wurde. In Vorversuchen zeigte sich, dass
mit einer Variation der 7%-Zeit lediglich eine Skalierung der Signalhéhe einherging. Da in den
Simulationen keine absoluten MR-Signalwerte berechnet wurden, war dieser Skalierungsfaktor
unerheblich, da die Daten zum Vergleich mit dem Experiment ohnehin iiber einen Skalierungsfaktor

angepasst wurden.

Vergleichsmessungen zur Sequenz-Simulation

Die Ergebnisse der Sequenzsimulationen wurden mit Messungen der CROSS-Sequenz an einem
homogenen Phantom verglichen. Um Messfehler durch Stréomungen oder Teilchenbewegungen im
Phantom zu unterdriicken, wurde ein mit MR-Kontrastmittel versetztes Agarose-Gelphantom
(500 ml H2O, 3 % Agarose, 0,125 % Gd-DTPA) hergestellt. Die T}-Zeit des Phantoms wurde
zu Beginn in einem SR-Experiment (s. Abschnitt 2.3.2) ermittelt. Fiir die HF-Anregung und
zum Signalempfang wurde die Ganzkorperspule des MR-Systems (1,5 T Ganzkorpertomograph;
MAGNETOM Symphony, Siemens AG, Healthcare Sector, Erlangen, Deutschland, s. Anhang A)
verwendet, da diese gegeniiber dedizierten Oberflichenspulen ein rdumlich deutlich homogeneres
Sende- und Empfangsprofil aufweist. Somit konnten Verfilschungen des gemessenen Signals durch
ein inhomogenes Empfangsprofil der Spule minimiert werden. Zur Steigerung der Bildqualitdt und
des SNR wurde das gemessene Signal iiber mehrere Akquistionen gemittelt.

Um fiir die Vergleichsmessungen mit der Sequenz-Simulation ein moglichst ideales rechteckfor-
miges Schichtprofil sicherzustellen, wurden fiir diese Experimente explizit HF-Pulse einer Dauer
von 4,0 ms und mit einem bandwidth-time-Produkt von 10,0 in die CROSS-Sequenz implementiert.
Weiter wurden Verfilschungen des Signals durch ungenaue Schichtprofile reduziert, indem relativ

dicke Schichten (Schichtdicke: 10,0 mm) angeregt wurden. Fiir die CR-Gradienten wurde ein

8¢ wurde hierfiir so variiert, dass bei vollstindiger Dephasierung der Transversalmagnetisierung durch den jeweiligen
Gradienten die einzelnen Werte von ¢ gleichméfig iiber den gesamten Winkelbereich von —7 bis 7 verteilt waren.
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nulltes Moment My cr vorgegeben, dessen Wert doppelt so grof§ war wie das nullte Moment der
SL-Gradienten® Mg gr, (Mo,cr = 2- Most,). Mit den gewéhlten Sequenzparametern (s.u.) war das
maximale nullte Gradientenmoment des PE-Gradienten Mg pg etwa von der gleichen Grofle wie
das nullte Moment des SL-Gradienten My g1, (Mo pE =~ Moy gr). Eine vollsténdige Rephasierung
von Ggro durch Gpg; konnte folglich ausgeschlossen werden.

Fiir die Messungen der Signalkurven (Orientierung Schicht 1: koronar, Orientierung Schicht 2:
transversal) wurde der Anregungswinkel o schrittweise bei ansonsten gleichen Sequenzparametern
(TR = 35 ms, TE = 18 ms, FOV = 150 x 150 mm?, Matrix: 128 x 128, Schichtdicke: 10,0 mm,
Bandbreite: 510 Hz/Px) variiert. Die zuvor fiir die Simulationen benétigten Zeitpunkte der HF-Pulse
und Gradienten innerhalb des TR-Intervalls waren an diese Parameter angepasst. Die verwendete
Echozeit von 18 ms sowie die Repetitionszeit von 35 ms entsprachen dabei den in Folge der langen
Pulsdauern minimal moéglichen Werten. Insgesamt resultierte mit diesen Sequenzparametern eine
Gesamtakquisitionsdauer fiir die beiden Schichten von TAq; = 4,5 s.

Zum Vergleich zwischen simulierten und gemessenen Daten wurden in den Bildern jeweils zwei
gleich grofle ROIs (Grofle: 250 Pixel) an den Positionen ausgewihlt, die den Bildpositionen der
simulierten Pixel entsprachen. Fiir die weitere Analyse wurde der Signalmittelwert der jeweiligen
ROI gegen den Flipwinkel aufgetragen. Aus den gemessenen Signal-Flipwinkel-Kurven wurde
graphisch der jeweiligen Ernst-Winkel o, bestimmt (vgl. Gl. 2.61), an dem das gemittelte Signal

seinen Maximalwert erreicht.

3.3.3 Untersuchungen zum Effekt der Crushergradienten und zum SNR

Fiir die weiteren Versuche mit der CROSS-Sequenz wurde die Pulsdauer auf einen fiir die 2D-
MR-Bildgebung typischen Wert von 1,5 ms reduziert, so dass deutlich kiirzere Echozeiten im
Bereich von 10 ms und somit kiirzere Gesamtakquisitionsdauern im Bereich von 2 s moéglich
waren. Gegeniiber den Vergleichsmessungen zu den Sequenz-Simulationen wurde auflerdem in den
weiteren Experimenten mit diinneren Schichten (Schichtdicke: 5,0 mm) gearbeitet. Diese beiden
Schritte waren insbesondere im Hinblick auf den spéteren Einsatz der CROSS-Sequenz fiir die
Temperaturiiberwachung bei FUS-Anwendungen relevant. Wie in Abschnitt 2.4 erldutert, betriagt
der Durchmesser des US-Fokus meist nur wenige Millimeter. Die Verwendung von Schichtdicken,
die deutlich grofer als die Ausdehnung des US-Fokus sind, fiihrt dazu, dass innerhalb eines Vo-
xels die Signalbeitrdge von unterschiedlich stark erwérmten Spins gemittelt werden. Dieser so
genannte partial volume-Effekt kann eine systematische Verfilschung der gemessenen Temperatur-
werte bewirken. Die einzelnen Messungen wurden ebenfalls an dem homogene Agarose-Phantom
(s. vorheriger Abschnitt 3.3.2) durchgefiihrt, wobei zum Signalempfang die spine array-Spule des
Systems verwendet wurde, um das SNR der Bilder zu verbessern. Die erste der beiden zueinander
orthogonalen Schichten war dabei stets koronar, die zweite Schicht stets transversal im Phantom

orientiert.

°Das nullte Moment der SL-Gradienten My s, war stets fiir beide Schichten gleich, da sie mit gleicher Dicke und
gleicher Dauer der HF-Pulse angeregt wurden.
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Effekt der Crushergradienten

In die CROSS-Sequenz wurden zusétzliche Dephasiergradienten, die CR-Gradienten, entlang der
Richtung von Gsgr2 geschaltet (s. Abb. 3.14), um bei der Datenauslese von Schicht 1 unerwiinschte
Signalbeitrige von Schicht 2 zu unterdriicken. Die Effektivitdt dieser Dephasierwirkung durch
die CR-Gradienten wurde experimentell evaluiert. Dazu wurde eine Messreihe von zueinander
orthogonalen Bildern aufgenommen, wobei fiir die einzelnen Messungen die Stédrke der CR-
Gradienten schrittweise bei sonst gleichen Sequenzparametern (TR = 20 ms, TE = 10 ms,
FOV = 150 x 150 mm?, Matrix: 128 x 128, Schichtdicke: 5,0 mm, Bandbreite: 510 Hz/Px.)
gedndert wurde. Wie fiir die Vergleichsmessungen zu den Sequenz-Simulationen wurde die Stérke
der CR-Gradienten auf die Stérke der SL-Gradienten bezogen. Relativ zum nullten Moment
des SL-Gradienten M s1, wurde das nullte Moment der CR-Gradienten My cr folgendermafien

gedndert:
Mocr =C-Mpg, mit €=0,0/0,2]0,4[0,6/0,8/1,0(1,5/2,0/2,5/3,0/4,0/5,0 (3.16)

Die absolute Dephasierstéirke eines nicht balancierten Gradienten kann allgemein {iber die so
genannte Dephasierlinge Lgepn quantifiziert werden. Sie ergibt sich mit dem nullten Moment des

Gradienten My und dem gyromagnetischen Verhéltnis v aus folgender Relation:

2

Laeph =
Die Dephasierldnge entspricht der Lénge, tiber die durch Anlegen des Gradienten die Transversal-
magnetisierung eine Phaseninderung von 27 erreicht (vgl. Gl. 2.64). Das Signal eines Objekts,
dessen Grofie gerade Lgepn oder einem ganzzahligen Vielfachen davon entspricht, wird durch
die Wirkung dieses Gradienten vollstiandig unterdriickt, da die Signale der einzelnen Kernspins
destruktiv interferieren. Fiir die weitere Analyse des CR-Effekts wurde aus Mg g1, und der relativen
Starke C iiber Gl. 3.17 die Dephasierldnge Lqepn(C) des jeweiligen CR-Gradienten bestimmt.

Mit steigendem C nahm die Anlegedauer der CR-Gradienten zu. Der Wert von C = 5,0 ent-
sprach dabei dem durch die feste Echozeit von TE = 10 ms maximal moglichen Wert. Fiir die
Auswertung des CR-Effekts wurde das Magnituden- und Phasensignal der akquirierten Bilder
jeweils im Uberlappungsbereich der Schichten betrachtet. Zur Quantifizierung wurde ein relatives
Signalinderungsma fiir die Pixel, die in diesem Uberlappungsbereich lagen, eingefiihrt. An einem
h
Sf jha die Differenz zwischen dem bei einer Crusherstirke von C gemessenen Wert und dem jeweiligen
Wert fiir C = 5,0 gebildet. Fiir jedes Pixel wurde dann sowohl fiir Sfjlag als auch fiir Sf Jh * die

relative Signaldnderung AS{‘J?I iiber

Pixel (i,j) wurde dazu zunéchst sowohl fiir das Magnitudensignal S als auch das Phasensignal

AsIS(C) = (3.18)



3.3 Zeitoptimierte HF-Anregungstechnik (CROSS) fiir die PRF-Thermometrie 63

berechnet. Fiir jede Crusherstirke C (und damit fiir jede Dephasierldnge Lgepn(C)) wurde schliefilich
die relative Gesamténderung des Magnituden- und Phasensignals aus dem quadratischen Mittelwert

der Einzelbeitriige der betrachteten Pixel im Uberlappungsbereich gebildet:

Lj

1 2
rel _ rel
ASIEC) = \/ o 2 (asio) (3.19)
Niot bezeichnet dabei die Anzahl der Gesamtpixel innerhalb des Uberlappungsbereichs.

SNR

In einer weiteren Messreihe wurde untersucht, ob durch den verschachtelte Anregungsprozess
und die verschiedenen De- und Rephasierschritte der CROSS-Sequenz die Bildqualitit beeinflusst
wird. Dazu wurden Vergleichsmessungen mit einer konventionellen FLASH-Sequenz durchgefiihrt.
Mit beiden Sequenzen wurden zueinander orthogonal orientierte Bilder akquiriert, wobei die
jeweiligen Schichten fiir beide Sequenzen an identischen Positionen im Phantom mit den gleichen
Sequenzparametern wie zur Untersuchung des CR-Effekts aufgenommen wurden (TR = 20 ms,
TE = 10 ms, FOV = 150 x 150 mm?, Matrix: 128 x 128, Schichtdicke: 5,0 mm, Bandbreite:
510 Hz/Px). Basierend auf den Ergebnissen zur Evaluation des CR-Effekts wurde eine Crusherstérke
fiir die CROSS-Sequenz von C = 2,0 verwendet (zugehorige Dephasierlénge: Lyepn = 1,2 mm). Fiir
die Messungen mit der FLASH-Sequenz wurden dabei die Bilddaten sequentiell aufgenommen,
d.h. zunéchst wurden alle k-Raum-Zeilen der ersten und dann alle k-Raum-Zeilen der zweiten
Bildschicht akquiriert. Mit den gew&dhlten Parametern folgten Gesamtakquisitionsdauern von
TAtor = 2,6 s fiir die CROSS-Sequenz und von TAio = 5,1 s fiir die FLASH-Sequenz.

Fiir den quantitativen Vergleich wurde dann das SNR des Magnitudensignals der aufgenommenen
Bilder bestimmt. Dazu wurde der Quotient aus Signalmittelwert einer ROI Sgroj, die im jeweiligen
Bild innerhalb des Phantoms lag und Signalmittelwert einer ROI, die sich auflerhalb des Phantoms
befand Spack und damit nur den Signalbeitrag des Rauschens maf, gebildet:

SNR = 2ROL (3.20)

back

Die ROIs wurden hierfiir in den Bildern an identischen Positionen und mit gleicher Pixelanzahl

(Gesamtanzahl: 250) ausgewé&hlt.

3.3.4 Evaluation im Tierversuch

Nach der Evaluation im Phantom wurde die CROSS-Sequenz im Tierversuch fiir PRF-basierte
Temperaturmessungen bei einer FUS-Behandlung mit dem roboterunterstiitzten FUS-System
(s. Abschnitt 3.2) eingesetzt und getestet. Die Versuche wurden ebenfalls an einem gesunden,
narkotisierten Schwein (Alter: 3 Monate, Korpergewicht: 85 kg; Autorisierung durch das Regierungs-
priasidium Karlsruhe unter dem Aktenzeichen 35-9185.81/G-6/06, Details s. Abschnitt 3.2.5) durch-

gefithrt. Fiir die Versuche wurde das Tier in Riickenlage auf dem Patiententisch des Ganzkorper-
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wasser-

us gefullter
Transducer

Zielregion
US-Eokus

Abb. 3.15: T\ -gewichtetes Ubersichtsbild mit Transducer und Ankoppelbalg. Im Muskelgewebe auf der In-
nenseite des rechten Hinterlaufs eines Schweins wurde eine Zielregion fiir die FUS-Behandlung vorgegeben,
die mit der CROSS-Sequenz iiberwacht wurde.

MR-Tomographen positioniert. Zum Signalempfang wurde die spine array-Spule sowie die in den
FUS-Applikator integrierte HF-Spule benutzt.

Der FUS-Applikator wurde mit US-Gel (Henry Schein Inc., Melville, New York, USA) auf
die enthaarte Hautoberfliche angekoppelt und am Patiententisch fixiert. Um die US-Welle von
oben in das Gewebe einzustrahlen, wurde der Fiithrungsarm des Roboters in der 0°-Position
entlang des C-Bogens arretiert. Es wurden Beschallungen einer Dauer von Atyg = 35 s bei
einer akustischen Leistung von Pys = 40 W vorgenommen. Die Zielpunkte der Beschallungen
wurden in transversalen Ti-gewichteten Ubersichtsbildern (FLASH 3D, 56 Schichten, TR = 9,1 ms,
TE = 3,3 ms, FOV = 280 x 280 mm?, Matrix: 256 x 256, Schichtdicke: 2,0 mm) in einer Tiefe von ca.
35 mm im Muskelgewebe des rechten Hinterlaufs definiert (s. Abb. 3.15). Die Beschallungen wurden
mit Hilfe der CROSS-Sequenz iiberwacht, wobei Schicht 1 stets parallel und Schicht 2 stets senkrecht
zur vorgegebenen US-Achse orientiert wurde (TR = 20 ms, TE = 10 ms, FOV = 270 x 270 mm?,
Matrix: 128 x 128, Schichtdicke: 3,5 mm, Bandbreite: 250 Hz/Px, TAior = 2,6 s). Gegeniiber
den Phantomexperimenten wurde hierbei eine geringere Schichtdicke von 3,5 mm verwendet, um
eine mogliche Verfélschung der Temperaturwerte durch partial volume-Effekte zu reduzieren. Die
geringere Schichtdicke resultierte in einem hheren nullten Moment der SL-Gradienten, so dass
bereits mit einer Crusherstiarke von C = 1,0 (zugehorige Dephasierldnge: Lgeph = 1,6 mm) ein

ausreichender Dephasiereffekt erreicht wurde.



3.3 Zeitoptimierte HF-Anregungstechnik (CROSS) fiir die PRF-Thermometrie 65

Zur Online-Uberwachung wurden die komplexen Phasendifferenzen der Bilder gebildet, wobei
die Temperatur- und Dosisberechnungen mit dem Software-Paket TAM ausgefiihrt wurden (s. Ab-
schnitt 3.2.3). Zur Untersuchung der erzeugten FUS-Lésionen im Gewebe wurden im Anschluss
an die Beschallungen Th-gewichtete Bilder (TSE, 24 Schichten, TR = 5660 ms, TFE = 83 ms,
FOV = 250 x 250 mm?, Matrix: 256 x 256, Schichtdicke: 2,0 mm, Turbo-Faktor: 29) aufgenommen.






67

4 Ergebnisse

Im ersten Teil dieses Kapitels werden die Ergebnisse der Experimente mit dem roboterunterstiitzten
FUS-System gezeigt. Das System kombiniert ein MR-kompatibles kommerzielles robotisches
Assistenzsystem mit einer speziellen therapeutischen US-Quelle, wobei hierfiir ein so genannter
Fix-Fokus-Transducer verwendet wurde.

Der zweite Teil umfasst die Resultate der Simulationen und Experimente mit der neu entwickelten
CROSS-Sequenz fiir die zeitoptimierte Temperaturbildgebung. Die CROSS-Sequenz wurde fiir
die Uberwachung von in vivo Beschallungen mit dem Roboter-FUS-System eingesetzt. Die dabei

erzielten Resultate bilden den Abschluss dieses Kapitels.

4.1 Roboterunterstiitztes FUS-System

Als Alternative zu bestehenden MRgFUS-Therapieeinheiten wurde in dieser Arbeit ein flexibles
FUS-System aufgebaut. Zunichst werden in den folgen Unterabschnitten die Ergebnisse der
Messungen zur Evaluation des FUS-Applikators mit der integrierten HF-Spule présentiert. Da-
ran anschliefend folgen die Resultate zur Zielgenauigkeit des Systems sowie der Messungen im

Tierversuch.

4.1.1 FUS-Applikator

Der FUS-Applikator konnte bei allen Phantom- und Tierversuchen stérungsfrei betrieben werden.
Mit Hilfe des Ringsystems und in Folge der hohen mechanischen Festigkeit des Mylar®-Materials
wurde der Ankoppelbalg rutschfest auf die Hautoberfliche aufgesetzt und am Patiententisch fixiert.
Mit dem Ringsystem wurde der wassergefiillte Balg ausreichend dicht abgeschlossen, so dass
wéhrend der Versuche keine Luftblasen in den Balg eindringen konnten bzw. kein Wasser austreten
konnte.

Das SNR der Temperaturbilder wurde durch den Betrieb des kombinierten Roboter-FUS-Systems
im Tomographen wihrend der Bildgebung nicht beeintrachtigt, wobei hierfiir zur quantitativen
Bestimmung des SNR analog zu der in Abschnitt 3.3.3 beschriebenen Methode vorgegangen wurde.
So wurde fiir die Magnitudenbilder der segmentierten GRE-EPI-Sequenz mit den Parametern
fiir die Temperaturiiberwachung der Beschallungen im Phantom ein SNR bei angeschaltetem
US-Transducer von SNR,, = 9,6 und bei abgeschaltetem Transducer von SNR.g = 9,9 gefunden.
Aus dem Temperatur-Zeit-Verlauf eines Pixels, das in den Temperaturbildern aulerhalb des erhitz-
ten Bereichs lag (griine Kurve in Abb. 4.3(a)), wurde eine Temperatur-Standardabweichung von
0Ton = 1,0 K wihrend des Betriebs des Transducers bzw. von 6T, = 0,9 K bei abgeschaltetem

Transducer gemessen. Die gleiche Sequenz wurde mit verdnderten Parametern auch zur Tempera-
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turiiberwachung der Beschallungen im Tier herangezogen. Entsprechend resultierten hierbei Werte
fiir das SNR und die Temperatur-Standardabweichung 07" von SNRo, = 19,0 bzw. SNRyg = 20,2
und 07Ty, = 0,8 K bzw. 61,6 = 0,7 K.

4.1.2 Dedizierte HF-Empfangsspule

Zur Optimierung des Signalempfangs aus dem Zielgebiet des FUS-Applikators wurde in das
Ringsystem eine Oberflaichenempfangsspule eingebaut. Aufler der rdumlichen Néhe zum Messobjekt
ist hierbei eine Entkopplung der Empfangsspule vom homogenen HF-Anregefeld der body coil fiir
eine gute Bildqualitit entscheidend. Die Storung des Bi-Sendefelds wurde mit der in Abschnitt 3.2.2
beschriebenen Methode zum Bi-mapping charakterisiert: Anhand einer Serie von FLASH-Bildern
wurde pixelweise der Ernst-Winkel gemessen. Aus dem Vergleich von gemessenem und theoretischem
(durch TR und die T}-Zeit des Phantoms vorgegeben, s. Gl. 2.61) Wert des Ernst-Winkels wurde
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Abb. 4.1: Evaluation der in den FUS-Applikator integrierten HF-Empfangsspule. In (a) ist eine der Karten
des By-Verzerrungsfaktors gezeigt. Die Bildebene ist dabei senkrecht zur Ebene der Spule orientiert. Die
Querschnitte der Spulenleiters sind durch Kreis mit Kreuz bzw. Punkt symbolisiert. Das Rechteck deutet die
Grof$e des Zielbereichs des FUS-Applikators an. Exemplarisch zeigen die beiden Graphen den pizelweisen
Verlauf des By-Faktors entlang der in (a) gestrichelten Linien ((b) — By-Profil in horizontaler Richtung,
Nummerierung der Pizel von links nach rechts; (c¢) — B1-Profil in vertikaler Richtung, Nummerierung der
Pizel von unten nach oben).
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der Bj-Verzerrungsfaktor bestimmt. Uber ein SR-Experiment ergab sich fiir die Phantomlésung
eine Relaxationszeit von 77 = 317 + 10 ms, woraus mit TR = 6,1 ms ein theoretischer Ernst-Winkel
von ap = 11,2 4+ 0,2° folgte.

In Abb. 4.1(a) ist exemplarisch eine der Karten des resultierenden Bj-Verzerrungsfaktors gezeigt,
der im Fall perfekter Entkopplung iiberall einen Wert von 1,0 besitzt. Die grofiten Abweichungen
wurden dabei in der Niahe des Spulenleiters mit Werten fiir den Bi-Faktor von 0,72 4+ 0,01 bzw.
1,51 £ 0,01 gefunden. Im gesamten Zielvolumen des FUS-Applikators, dessen Querschnitt in
Abb. 4.1(a) durch das weiBe Rechteck angedeutet ist, zeigten sich Werte des Bj-Faktors im Bereich
von 0,81 + 0,01 bis 1,13 + 0,01, wobei die Abweichung des Bj-Faktors vom Idealwert 1,0 in diesem
Bereich im Mittel £8 % betrug. Exemplarisch sind dazu in Abb. 4.1(b) und 4.1(c) die pixelweisen
Profile des Bj-Faktors entlang der in Abb. 4.1(a) gestrichelten Linien dargestellt. Der mittlere
Fehler des Bp-Faktors von £0,01 folgte dabei aus der Standardabweichung der Fitparameter ¢;
und ¢z (s. Fit-Gl. 3.1) aller Pixel.

4.1.3 Phantomexperimente

Zur quantitativen Analyse der Zielgenauigkeit des kombinierten Roboter-FUS-Systems wurde
eine Reihe von Beschallungsserien in einem PAA-Gelphantom durchgefiihrt. Mit dem dafiir
vorgegebenen US-Protokoll (Atyg = 40 s, Pys = 50 W, Atcoo = 135 s) konnten im PAA-Gel
definierte, zigarrenférmige Koagulationslidsionen erzeugt werden (s. Abb. 3.7). Im vergrofierten
Ausschnitt eines Fotos (Bildebene senkrecht zur Einstrahlrichtung der US-Welle, s. Abb. 4.2(a)), das
im Anschluss an die 5 x 5-Beschallungsserie zur relativen Positionierungsgenauigkeit aufgenommen

wurde, sind die einzelnen Koagulationsldsionen als weiBlliche, kreisférmige Strukturen erkennbar.
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Abb. 4.2: (a) Vergriflerter Ausschnitt eines Fotos des PAA-Gels, das im Anschluss an die 5 X 5-
Beschallungsserie zur relativen Positionierungsgenauigkeit des System aufgenommen wurde. Die Ldsionen
sind als weiflliche, kreisformige Strukturen erkennbar. (b) Darstellung der Verteilung der thermischen
Dosis TDyzc im MR-Bild online. Die Bildebenen waren jeweils senkrecht zur Einstrahlrichtung der
US-Welle orientiert.
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Abb. 4.3: (a) Temperatur-Zeit-Verlauf im US-Fokus und in einem Pizel aufSerhalb des erwdrmten Bereichs
(Position im vergréferten Ausschnitt (b) durch Kreuz mit Pfeil angedeutet) einer Beschallungen des PAA-
Gelphantoms. Fir den Fit wurde an den Temperaturanstieg eine Funktion gemafs GI. 2.86 angepasst. (b)
PRF-basierte Temperaturverteilung zum Zeitpunkt des mazimalen Temperaturanstiegs. Das Temperaturbild
ist ausschnittsweise dem zugehdrigen Magnitudenbild farbig diberlagert. (c¢) Resultierende Dosiskarte zur
Abschitzung der Grifie der Koagulationslision. Die Bildschichten in (b) und (c) wurden parallel zur
Einstrahlrichtung der US-Welle orientiert.

Zur Temperaturiiberwachung im Phantom wurde eine segmentierte GRE-EPI-Sequenz eingesetzt.
Mit den verwendeten Sequenzparametern (s. Abschnitt 3.2.4) konnten Temperaturen mit einer
Genauigkeit von 67 = +1,0 K gemessen werden, wobei dieser Wert aus der Temperaturstandard-
abweichung des Temperatur-Zeit-Verlaufs eines Pixels aulerhalb des erwérmten Bereichs bestimmt
wurde (griine Kurve in Abb. 4.3(a)).

Im Mittel wurde fiir simtliche Beschallungen eine maximale Temperaturerhthung im Fokus der
US-Welle von AT = 53,3 &+ 3,8 K beobachtet. Der angegebene Fehler von AT entspricht hierbei
der Standardabweichung der Maximaltemperaturen der einzelnen Beschallungen. In Abb. 4.3(a)
ist der Temperatur-Zeit-Verlauf exemplarisch fiir eine Beschallung im Phantom aufgetragen. An
den Temperaturanstieg wurde eine Funktion der Form von Gl. 2.86 angepasst. Der Fit lieferte
unter Beriicksichtigung der in Abschnitt 3.2.4 spezifizierten thermischen Eigenschaften des PAA-
Phantommaterials einen Wert fiir die Anstiegszeit von 79 = 19,3 4+4,3 s und fiir die Leistungsdichte
im Fokusbereich von @ = 11,54 0,9 W /cm3.

In Abb. 4.3(b) ist beispielhaft eines der PRF-basierten Temperaturbilder gezeigt, wobei das
Bild die rdumliche Temperaturverteilung zum Zeitpunkt des maximalen Temperaturanstiegs von
Abb. 4.3(a) parallel zur US-Achse angibt. Die Auswertung und Darstellung der Bilder erfolgte
online mit der TAM-Software (s. Abschnitt 3.2.3). Zur Online-Uberwachung des Koagulations-
prozesses wurde mit der TAM-Software zusétzlich eine Berechnung der thermischen Dosis TD 43¢
vorgenommen. Fiir die Beschallung entsprechend dem Temperatur-Zeit-Verlauf in Abb. 4.3(a) ist
die resultierende Dosisverteilung parallel zur US-Achse in Abb. 4.3(c) dargestellt. Die Lésionsgrofie
wurde anhand der Dosiskarten iiber die Gréfle des Bereichs abgeschiitzt, in dem die thermische Dosis
die Koagulationsschwelle von TDy3:c jet = 240 min iibersteigt. Parallel zur US-Achse wurde damit

eine mittlere Lisionsgréfie von o/ = 11,0 &+ 1,1 mm gefunden. Abbildung 4.2(b) veranschaulicht
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exemplarisch die Verteilung der thermischen Dosis senkrecht zur US-Achse fiir das 5 x 5-Raster.
Es zeigten sich Lisionen einer mittleren Gréfie von b = 2,5 40,5 mm in Absténden von ca. 5 mm.

Im Folgenden werden die Resultate zur Evaluation der Zielgenauigkeit des roboterunterstiitzten
FUS-Systems présentiert. Dazu wurden im Anschluss an die Beschallungsserien Ts-gewichtete
Bilder sowohl parallel als auch senkrecht zur Richtung der US-Achse aufgenommen. Uber eine
Schwerpunktanalyse der Bildintensitdtswerte wurden die Positionen der einzelnen Lésionen in

diesen Bilden semi-automatisch detektiert.

Absolute Justiergenauigkeit

Zunichst wurde die Genauigkeit der Justierung des US-Transducers am Applikationsmodul des
Fiihrungsarms iiberpriift, um Abweichungen zwischen der tatsédchlichen und der theoretischen
US-Fokusposition im Koordinatensystem des MR-Tomographen S (s. Abb. 3.1) absolut zu be-
stimmen. Dazu wurden die passiven Marker des Robotersystems im MR-Bild lokalisiert. Unter
der Annahme einer perfekten Ubereinstimmung zwischen US-Achse und theoretischer Nadelachse
wurden dann die theoretischen Fokuspositionen berechnet. Es zeigte sich ein mittlerer geometrischer
Abstand zwischen gemessenen und theoretischen Lésionspositionen von Arﬁ‘}fﬁ =1,3+£0,8 mm.
Im Koordinatensystem des Roboterkopfes S§ ,, entsprach dieser Abstand einem Versatz zwischen
tatséchlicher und theoretischer Fokusposition von Az}, = 0,6 0,2 mm, Ay, = 0,7 £0,7 mm
und Azp = 0,7+ 0,5 mm, wobei gilt:

At =/ (Aloy)? + (Bulaon)’ + (Asy) (4.1)

Die Achsen in S}, waren dabei so definiert, dass die zg,,-Achse dem Verlauf der theoretischen
Nadelachse entsprach. Die zf ,-Achse war durch die Verbindungslinie der beiden Marker M; und
My (s. Abb. 3.8(b)) und die yg,-Achse durch das Kreuzprodukt 2, X @y, gegeben.

Relative Justiergenauigkeit

In einer zweiten Versuchsreihe wurde die relative Positionierungsgenauigkeit des kombinierten FUS-
Systems bei schrittweisen Bewegungen des Transducers ausgewertet. Dazu wurden im Gelphantom
mehrere geometrische Lisionsmuster (schematische Darstellung s. Abb. 3.9) induziert, deren
Zielpunkte gemifl vordefinierter Bewegungstrajektorien angesteuert wurden. In Abb. 4.4 sind T5-
gewichtete MR-Aufnahmen der verschiedenen Lésionsmuster gezeigt. Anhand dieser Bilddatensétze
wurden die Positionen der einzelnen Lésionen semi-automatisch bestimmt und mit den theoretischen
Zielpositionen entlang der vorgegebenen Trajektorien verglichen.

Die Ergebnisse dieser Experimente sind in Tab. 4.1 zusammengefasst. Aus dem Mittelwert der
geometrischen Abstinde zwischen gemessenen und theoretischen Fokuspositionen wurde fiir jedes
Muster eine mittlere relative Abweichung Aryg bestimmt. Fiir das 5 x 5-Raster wurde beispielsweise
eine mittlere Abweichung von Ari/f}? = 0,440,2 mm gefunden. Dabei erschienen die Lésionen im Th-
gewichteten MR-Bild (s. Abb. 4.4(a)) gegeniiber den theoretischen Zielpunkten, die im vergrofierten
Bildausschnitt durch die Kreuzungspunkte der Gitternetzlinien gekennzeichnet sind, systematisch

nach rechts verschoben. Dieser systematische Versatz wurde durch einer minimale Verkippung
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(c) Muster 2 (d) Muster 3 (e) Muster 4

Abb. 4.4: Darstellungen der induzierten Lisionsmuster in To-gewichteten MR-Aufnahmen zur Analyse der
relativen Zielgenauigkeit des Systems. Der vergrdfierte Ausschnitt in (a) des 5 x 5-Rasters zeigt neben der
vorgegebenen Bewegungstrajektorie (diimner schwarzer Pfeil) ein Gitternetz (Maschengrdfe: 5,0x 5,0 mm?),
dessen Kreuzungspunkte die Positionen der theoretischen Zielpunkte der Beschallungsserie kennzeichnen.
(b) MR-Bild des radialen Lisionsmusters. Die semi-automatisch bestimmten Trigheitsellipsoide der
einzelnen Ldsionen sind durch die grinen Ellipsen angedeutet. Die kleinen schwarzen Punkte gegeben
die theoretischen Zielpunkte an. Die US-Achse wurde in 9°-Schritten rotiert, wobei die theoretischen
FEinstrahlrichtungen durch die gestrichelten Linien gegeben sind. Die Bezeichnungen in (c)-(e) entsprechen
der Nummerierung der Muster von Abb. 3.9.

des Transducers am Applikationsmodul verursacht, die im Anschluss an diese Beschallungsserie
festgestellt und korrigiert wurde. Allerdings ergab sich mit Ari#¢ = 1,0 = 0,4 mm der grofte
relative Positionierungsfehler fiir das radiale Lasionsmuster (s. Abb. 4.4(b)), bei dem Translations-
und Rotationsbewegungen des Transducers kombiniert wurden. Fiir diese Beschallungsserie wurde

rad — 1.8 4 1,0° gemessen, wozu Berechnungen

auch die grofite relative Winkelabweichung von Agp
zum Trégheitstensor der Lésionen angestellt wurden. Die aus der langen und kurzen Hauptachse
der Trigheitsellipsoide resultierenden Ellipsen sind in Abb. 4.4(b) exemplarisch eingezeichnet. Fiir
die einzelnen Muster sind die jeweiligen Werte der Winkelabweichung A ebenfalls in Tab. 4.1
aufgefiihrt. Zusétzlich sind in Tab. 4.1 noch die jeweiligen mittleren Lisionsgrofien parallel (a)
und senkrecht (b) zur US-Achse angegeben, die aus den Abmessungen der beiden Hauptachsen
der Lésionsellipsoide abgeschéitzt wurden. Es zeigte sich, dass fiir alle Beschallungsmuster sehr

reproduzierbar Lisionen einer mittleren GroéBe von @ = 2,3 mm und b = 10,3 mm induziert wurden.
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Tab. 4.1: Zusammenfassung der Messergebnisse zur relativen Zielgenauigkeit des kombinierten Roboter-
FUS-System. Die Nummerierung der Lisionsmuster entspricht der Nummerierung der Muster in Abb. 3.9.
Der Fehler der einzelnen Griflen (Abkiirzungen siche Text) wurde aus der Standardabweichung ermittelt.

MR-Messungen systemintern
Muster Arygr [mm] @ [mm] b [mm] Ap [ Ariyt [mm]
#1 0,4+0,2 2,0+0,2 — 0,08 £ 0,03
#2 0,5+0,4 10,1£04 24402 0,24+0,7 0,09£0,01
#3 0,9+0,6 10,0£0,9 24402 0,5+0,7 0,06=£0,01
#4 0,5+ 0,1 10,2+0,3 23+0,2 0,6+08 0,06+0,01
#5 1,0+£0,4 11,0£05 244+0,1 18+10 0,05+£0,05

Fiir samtliche Beschallungsserien wurden neben den MR-Bilddaten auch die relativen Abwei-
chungen Arjy der internen Positionsdaten der optischen Sensoren des Robotersystems analysiert.
Dabei wurden unabhéngig von der Art der Transducerbewegung — Translation und/oder Rotation —
Positionierungsfehler von Arj,; < 0,1 mm registriert (minimaler vs. maximaler systeminterner
Positionierungsfehler: 0,05 £+ 0,05 mm vs. 0,09 + 0,01 mm; s. Tab. 4.1).

Fiir die jeweiligen Muster wurde die Ausfithrungsdauer der einzelnen Bewegungsschritte des
Transducers mit dem Robotersystem manuell erfasst. Unter Einbeziehung aller Translations- und
Rotationsbewegungen des Transducers betrug dabei die mittlere Zeitdauer, um den Transducer mit
Hilfe des Fiihrungsarm von einem Zielpunkt zum néchsten zu bewegen, ca. 6 s bei einer mittleren

Bewegungsstrecke von ca. 5 mm.

4.1.4 Evaluation im Tierversuch

Im Anschluss an die Phantomexperimente wurde das kombinierte Roboter-FUS-System im Tierver-
such unter realistischen Bedingungen erprobt. Ahnlich wie fiir die Beschallungsserien im Phantom
wurden auch hierfiir feste Beschallungsmuster vorgegeben. Mit dem gegeniiber den Phantom-
versuchen modifizierten US-Protokoll (Atys = 20 s, Pys = 30 W, At = 120 s) konnten im
Muskelgewebe definierte Lésionen erzeugt werden.

Auch im Tierversuch wurden die Beschallungen online mit der segmentierten EPI-Sequenz
iiberwacht, wobei mit den hierfiir verwendeten Sequenzparametern (s. Abschnitt 3.2.5) eine
Temperaturgenauigkeit von dT = 40,8 K resultierte. Dieser Wert wurde wiederum aus der
Temperaturstandardabweichung des Temperatur-Zeit-Verlaufs eines Pixels auflerhalb des erwarmten
Bereichs bestimmt (griine Kurve in Abb. 4.5(a)).

Im Mittel wurde fiir die Beschallungen ein maximaler Temperaturanstieg im Fokus der US-Welle
von AT = 31,24 2,9 K beobachtet. Die Fehlerangabe entspricht hierbei wiederum der Standardab-
weichung aller maximalen Temperaturanstiege. Diese Temperaturerh6hungen waren ausreichend
um lokalisierte nekrotische Bereiche im Gewebe durch Koagulation zu verursachen (s. Abb. 4.8(a)).
In Abb. 4.5(a) ist der Temperatur-Zeit-Verlauf einer Beschallung in vivo angegeben. Exemplarisch

wurde an diesen Temperaturanstieg eine Funktion der Form von Gl. 2.86 angepasst. Mit den ther-
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Abb. 4.5: (a) Temperatur-Zeit- Verlauf im US-Fokus und in einem Pixel auflerhalb des erwdirmten Be-
reichs (Position im vergriferten Ausschnitt (b) durch Kreuz mit Pfeil angedeutet) einer Beschallung
im Tierversuch. Fir den Fit wurde an den Temperaturanstieg eine Funktion gemdff GI. 2.86 angepasst.
(b) PRF-basierte Temperaturverteilung (farbige Uberlagerung) in einer koronaren Schicht senkrecht zur
US-Achse zum Zeitpunkt des maximalen Temperaturanstiegs.

mischen Eigenschaften von Muskelgewebe (Chruskel = 3500 J/kg K, patuskel = 1050 kg/m? [Duc90])
ergaben sich daraus Werte fiir die Anstiegszeit von 79 = 22,4 + 9,0 s und fiir die Leistungsdichte
im Fokusbereich von @ = 8,0+ 0,8 W/cm?.

In Abb. 4.5(b) ist ein in vivo PRF-Temperaturbild gezeigt. Das Bild veranschaulicht die rdum-
liche Temperaturverteilung zum Zeitpunkt des maximalen Temperaturanstiegs von Abb. 4.5(a)
in einer koronaren Schicht senkrecht zur US-Achse. Mit der TAM-Software wurde neben der

Temperaturauswertung eine Online-Uberwachung der thermischen Dosis vorgenommen. Fiir die
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Abb. 4.6: Kombinierte Darstellung der Verteilung der thermischen Dosis zur Abschdtzung der Ldsions-
grofen in einer koronaren Schicht senkrecht zur US-Achse fiir die beiden im Tierversuch vorgegebenen —
L-formig und 3 x 3-Raster — Beschallungsserien.
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beiden im Tierversuch vorgegebenen Lésionsmuster — L-formig und 3 x 3-Raster — ist eine kombi-
nierte Darstellung der Dosisverteilung in einer zur US-Achse senkrechten koronaren Schicht in
Abb. 4.6 prisentiert. Die Grofle der Lisionen bzw. der nekrotischen Gewebebereiche wurde wie im
Phantom iiber die Gréfle der Bereiche abgeschétzt, in denen die thermische Dosis iiber dem letalen
Schwellenwert lag (TDyzc 1t = 240 min). Im Bild sind neun, teilweise iiberlappende Einzelldsionen
einer mittleren Grofle von ca. 4 mm im Abstand von ca. 5 mm sowie eine mit dem 3 x 3-Raster
induzierte konfluente Lésion einer Grofle von ca. 8 mm erkennbar.

Die Zielpunkte der beiden Lésionsmuster wurden in derselben koronaren Ebene im Muskelgewebe
vorgegeben. Daher konnten die thermisch erzeugten Lisionen gemeinsam in post-FUS-Aufnahmen
(s. Abb. 4.7) untersucht und dargestellt werden. In Tj-gewichteten CE-Aufnahmen waren neun
Einzelldsionen der L-férmigen Beschallungsserie einer mittleren Gréfie von ca. 4 mm senkrecht

(s. Abb. 4.7(a)) und ca. 16 mm parallel zur US-Achse erkennbar. AuBerdem zeichnete sich in diesen
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Abb. 4.7: Zur Untersuchung der im Muskelgewebe des Tiers thermisch induzierten Ldsionen wurden
kontrastmittelverstirkte (CE) Ty-gewichtete ((a) — koronare senkrecht zur US-Achse orientierte Schicht)
und Ty-gewichtete ((b)/(c) — vergriferte koronare/transversale Bildausschnitte senkrecht/parallel zur
US-Achse) Datensitze akquiriert. Der weifie Pfeil in (a) kennzeichnet die Position einer Testbeschallung,
die zu Beginn des Versuchs appliziert wurde. In den Bildern sind definierte Finzelldsionen sowie eine
konfluente Ldsion erkennbar, die sich von nicht behandeltem Gewebe durch einen hyperintensen Saum
abgrenzen.
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Bildern eine mit dem 3 x 3-Raster induzierte konfluente Lésion einer Gréfle von ca. 9 mm senkrecht
und ca. 20 mm parallel zur US-Achse ab. In Ts-gewichteten MR-Aufnahmen wurden ebenfalls
neun Einzelldsionen einer Gréfle von ca. 5 mm senkrecht (s. Abb. 4.7(b)) und ca. 17 mm parallel
(s. Abb. 4.7(c)) zur US-Achse in Absténden von ca. 5 mm gefunden. Fiir die konfluente Lésion
wurden in diesen Aufnahmen entsprechende Gréfien von ca. 10 mm und ca. 20 mm gemessen. In den
CE-T1- und T»-gewichteten post-FUS-Bildern waren die Lésionen von einem hellen, so genannten
hyperintensem, Saum umgeben, der auf lokale 6demattse Gewebsreaktionen als Wirkung auf die
FUS-Behandlung hindeutete. Diese Aufnahmen wurden im Gegensatz zu den post-FUS-Bildern
des Phantoms nicht fiir eine detaillierte Genauigkeitsanalyse herangezogen (siehe dazu Diskussion
in Abschnitt 5.1).
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Abb. 4.8: (a) Gewebeprobe aus dem Zielgebiet der FUS-Behandlung im Muskel unmittelbar nach Entnahme.
E's sind definierte koagulierte Gewebebereiche erkennbar. Der gestrichelte Kasten deutet die Grofle der
histologisch aufbereiteten Schnitte an. (b) Nach Masson-Goldner Trichrom-Féirbung (4 pm dicke Schnitte)
unterscheiden sich die Ldsionen vom nicht behandelten Gewebe als gleichmdfig blassere Bereiche. Die
Pfeile kennzeichnen die Positionen der mikroskopisch vergrifierten Ausschnitte in ((c) — zentraler
Lisionsbereich) und ((d) — periphere Zone). Die Muskelfasern im Zentralbereich der Ldsionen (c)
erscheinen in ihrer Form nahezu unverdndert, jedoch zeichnet sich die fiir intakte Muskelfasern typische
Querstreifung (hellgriner Pfeil in (d)) nicht mehr ab. Im peripheren Bereich der Lésionen ist eine starke
Fragmentierung der Fasern erkennbar (dunkelblaver Pfeil in (d)).
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Auch fiir die in vivo Beschallungsserien wurden in Analogie zu den Phantomversuchen die
Positionsdaten der systeminternen optischen Sensoren ausgewertet. Dabei ergaben sich fiir das
L-formige Muster und das 3 x 3-Raster mittlere Positionierungsfehler von A'riI;nt = 0,11 £0,02 mm

bzw. Ari?’ni3 = 0,15+ 0,06 mm. Die mittlere Zeitdauer zur Verschiebung des Transducers von
einem Zielpunkt zum néchsten betrug fiir das L-Muster (Schrittweite: 5 mm) ca. 6 s. Im Fall des
3 x 3-Rasters resultierte fiir die Bewegungsschritte von 2 mm eine mittlere Zeitdauer von ca. 4 s.

In der am Ende des Versuchstags entnommen Gewebeprobe waren definierte koagulierte Gewe-
bebereiche einer mittleren Gréfie von ca. 4 mm in Abstédnden von ca. 5 mm sowie eine konfluente
Gewebelidsion einer Grofie von ca. 8 mm sichtbar (Groenangaben jeweils senkrecht zur Einstrahl-
richtung der US-Welle, s. Abb. 4.8(a)). Die Gewebeprobe wurde histologisch aufbereitet, und
eine Trichrom-Farbung nach Masson-Goldner von 4 pm dicken Schnitten vorgenommen. Auch
hier waren die nekrotischen Gewebebereiche eindeutig identifizierbar. Die Lésionen unterschieden
sich von nicht behandelten Gewebebereichen als gleichméflig blassere Areale und konnten vom
umgebenden Gewebe durch Diskontinuititen im Gewebe abgegrenzt werden (s. Abb. 4.8(b)). Es
fanden sich nahezu gleiche Lasionsgrofien und -formen wie vor der histologischen Aufarbeitung.
In lichtmikroskopischen Aufnahmen (Vergoflerung: x20) erschien die Form der Muskelfasern im
zentralen Bereich der Lésionen (s. Abb. 4.8(c)) gegeniiber Muskelfasern im nicht behandeltem
Bereich (hellgriiner Pfeil in Abb. 4.8(d)) nahezu unveréndert . Allerdings waren die Faserzwischen-
raume vergroflert, und die fiir Muskelfasern typische Querstreifung des Sakroplasmas zeichnete
sich weniger stark ab. Im peripheren Bereich der Lésionen war eine starke Fragmentierung der

Fasern und Zellen erkennbar (dunkelblauer Pfeil in Abb. 4.8(d)).

4.2 Zeitoptimierte HF-Anregungstechnik (CROSS) fiir die
PRF-Thermometrie

Im folgenden Abschnitt werden zunéchst die Ergebnisse der Simulationen zum CROSS-Signal
sowie die Resultate des Vergleichs zwischen Simulation und Experiment présentiert. Die weiteren
Ergebnisse zur Evaluation der CROSS-Sequenz im Phantom- und Tierversuch schlieffen dieses
Kapitel ab.

4.2.1 Simulation des CROSS-Signals und Vergleichsmessungen

Mit numerischen Simulationen der Bloch-Gleichungen wurde das steady state-Signal der CROSS-
Sequenz fiir verschiedene Pixel untersucht. In Abb. 4.9 ist der Signalverlauf fiir die vier in
Abschnitt 3.3.2 beschriebenen Pixel der Simulation in Abhéingigkeit vom Anregungswinkel o gezeigt,
wobei fiir die Darstellung der jeweilige Signalverlauf auf den maximalen Simulationssignalwert von
Pixel #1 normiert wurde (normiertes simuliertes Signal Sgimnorm). Die zeitliche Abfolge der HF-
Pulse und Gradientenschaltungen fiir die Simulationsrechnung war dabei an die Sequenzparameter
der nachfolgenden Vergleichsmessungen (TR = 35 ms, TE = 18 ms) sowie an die T}-Relaxationszeit
des verwendeten Phantoms angepasst. Die iiber eine SR-Messreihe im Vorversuch bestimmte 7T1-Zeit
des Agarose-Phantoms betrug 77 = 23045 ms, so dass ein Ernst-Winkel fiir die FLASH-Signalkurve
von ag = arccos(exp(—35/230)) = 30,8 £ 0,3° (s. Gl. 2.61) resultierte.
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Abb. 4.9: Mit den Parametern TR = 35 ms, TE = 18 ms und 17 = 230 ms simulierter Verlauf des
CROSS-Signals fiir die vier in Abschnitt 3.3.2 beschriebenen Pizel. Fir einige diskrete Anrequngswinkel
sind die normierten Signalwerte entsprechend der analytischen FLASH-Gleichung 2.60 aufgetragen.

Fiir die beiden Simulationspixel #1 (mit ADC 1 aufgenommen) und #2 (mit ADC 2 aufgenom-
men), die jeweils nur der Wirkung von einem der beiden HF-Pulse unterlagen, wurde ein identischer
Signalverlauf gefunden. Der Signalverlauf dieser beiden Pixel entsprach dabei exakt einem Verlauf,
wie er mit den spezifizierten Parametern durch die analytische FLASH-Signalgleichung (s. Gl. 2.60)
gegeben ist. Dazu sind in Abb. 4.9 die normierten FLASH-Signalwerte fiir einige diskrete Werte von
a aufgetragen. Dagegen ergab sich fiir die Simulationspixel #3 (ADC 1) und #4 (ADC 2), die im
Uberlappungsbereich der Schichten lagen und damit der Einwirkung beider HF-Pulse unterworfen
waren, ein von der FLASH-Signalkurve (und damit auch gegeniiber dem CROSS-Signalverlauf von
Pixel #1 und #2) verschiedener Verlauf, wobei das CROSS-Signal der beiden Pixel gegeniiber dem
FLASH-Signal reduziert war. Dabei zeigte sich fiir Pixel #4 ein etwas héheres CROSS-Signal als fiir
Pixel #3. Fiir den quantitativen Vergleich der CROSS-Signale sind in Tab. 4.2 die Maximalwerte
des normierten Signals sowie die Ernst-Winkel a%},sim fiir die vier Pixel der Simulation angegeben.

Zum Vergleich mit den Simulationsdaten wurden mit der CROSS-Sequenz fiir verschiedene
Anregungswinkel orthogonal orientierte Bilder eines homogenen Agarose-Phantoms aufgenommen
(s. Abb. 4.10(a)). Zur Auswertung des Signalverlaufs wurden jeweils in den Magnitudenbildern
ROIs an den Positionen ausgewéhlt, die den Bildpositionen der Simulationspixel entsprachen
(s. Abb. 4.10(b) und 4.10(c)): Schicht 1/ROI 1 — Pixel #1, Schicht 2/ROI 1 — Pixel #2, Schicht
1/ROI 2 — Pixel #3, Schicht 2/ROI 2 — Pixel #4. In Abb. 4.11 ist der Verlauf des gemessenen
Signalmittelwerts Spess der einzelnen ROIs in Abhéngigkeit vom Anregungswinkel o zusammen
mit den simulierten Signalkurven (rote Kurven in Abb. 4.11) illustriert. Die normierten Simu-
lationskurven wurden fiir diese Darstellung mit einem Skalierungsfaktor F an die gemessenen
Daten angepasst, der sich aus dem Signalmaximum ?mess’max von ROI 1 aus Schicht 1 ergab

(F = ?messmax = 285,7; absolute bzw. nicht normierte Signalwerte beziehen sich hierbei stets auf
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(a) (b) Schicht 1 (koronar) (c) Schicht 2 (transversal)

Abb. 4.10: (a) 3D-Darstellung (Software 8DSlicer, www.slicer.org) der beiden Messschichten im homogenen
Agarose-Phantom mit Ty = 230 + 5 ms (koronare/transversale Schicht griin/rot umrandet). (b) Schicht 1
— koronar, mit ADC' 1 aufgenommen. (c) Schicht 2 — transversal, mit ADC 2 aufgenommen. Die fiir die
Auswertung verwendeten ROIs sind eingezeichnet. Sie wurden an den Bildpositionen ausgewdhlt, die den
Positionen der Pizel in der Simulation entsprechen (Details im Text). Zur Quantifizierung des Rauschens
wurde in den Bildern jeweils noch eine dritte ROI (ROI 3) auflerhalb des Phantoms positioniert.

300 - _
\\\\
'-_'é 200 A . e
— /v s SST
— r s el ——— Px #1/#2 (Sim)
@ Cog TN S o SL1-ROI1
e)) ) SsU> —— SL2-ROI 1
- — L N . .
v 100 - e iy, P Px. #3 (Sim.)
Dy o SL1-ROI2
Sl —— Px #4(Sim.)
—+— SL2-ROI2
— . —o— SL1-ROI3
0 ‘ . . . —— SL2-ROI3

al’]

Abb. 4.11: Gemessener Verlauf des CROSS-Signals (TR = 35 ms, TE = 18 ms) fiir die unterschiedlichen
ROIs in den Bildern. Die Bezeichnungen der ROIs entsprechen Abb. 4.10(b) und 4.10(c). Die den ROIs
entsprechenden simulierten Signalkurven wurden tber einen Skalierungsfaktor an die gemessenen Daten
angepasst und sind im Graph rot eingezeichnet. Der Messfehler (Details im Text) ist exemplarisch fir
den Signalverlauf von ROI 1 aus Schicht 1 angegeben.
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Tab. 4.2: Zusammenfassung der Resultate von CROSS-Sequenzsimulation sowie der Vergleichsmessung
(Parameter: TR = 35 ms, TE = 18 ms, Ty = 230 ms). Die Nummerierung der Pizel fir die simulierten
Daten erfolgte entsprechend zu Abschnitt 3.3.2. Die in den Bildern ausgewdhlten ROIs sind in Abb. 4.10
gekennzeichnet. oy ;. und o'y ... bezeichnen jeweils den Ernst-Winkel. Fiir die tabellarische Darstellung

wurde ?meﬁ in Analogie zu den Simulationsdaten auf das Signalmazximum von ROI 1 aus Schicht 1
normiert (Smess norm,)-

CROSS-Simulation Vergleichsmessung
Pixel aiﬂ,sim [l Ssim,norm ROI oeiE,mess ] Smessnorm
#1 31 1 Schicht 1/ROI 1 3242 1
#2 31 1 Schicht 2/ROI 1 35+2 1,03 + 0,06
#3 17 0,569 Schicht 1/ROI 2 18+2 0,56 4+ 0,06
#4 21,5 0,684 Schicht 2/ROI 2 20+ 2 0,62 £+ 0,06

die Grauwerte der Magnitudenbilder und sind in der Arbeit grundsitzlich dimensionslos ([b.E.])
angegeben).

Die Kurvenverlidufe der gemittelten Signale aus ROI 1 (in den Schichten auBerhalb des Uberlap-
pungsbereichs; s. Abb. 4.10(b) und 4.10(c)) waren innerhalb der Fehlergrenzen identisch. Allerdings
weicht der Kurvenverlauf fiir hohe Flipwinkel (« > 40°) vom simulierten Signalverlauf systematisch
ab (maximale relative Abweichung 12,4 % fiir o = 80°). Fiir alle gemessenen Signalkurven wurde
der Fehler aus den Signalmittelwerten von ROI 3 (im Rauschen; s. Abb. 4.10(b) und 4.10(c))
abgeschétzt. Fiir beide Schichten war das Signal von ROI 3 iiber den gesamten Winkelbereich
nahezu konstant und betrug im Mittel ?mess’noise = ASmess = 17,9. Exemplarisch ist ASpess in
Abb. 4.11 fiir die Signalkurve von ROI 1 aus Schicht 1 durch Fehlerbalken angegeben.

Der Kurvenverlauf des mittleren Signals von ROI 2 (im Uberlappungsbereich; s. Abb. 4.10(b) und
4.10(c)) aus Schicht 1 stimmte mit dem Verlauf der simulierten Kurve iiberein (maximale relative
Abweichung 3,8 % fiir a = 14°). Fiir den Signalverlauf von ROI 2 aus Schicht 2 wurde eine gréfiere
Diskrepanz zur Simulation gefunden. Dabei ergab die Simulation systematisch hohere Signalwerte
(maximale relative Abweichung 12,2 % fiir o = 24°). In Analogie zur Analyse der Simulationsdaten
sind in Tab. 4.2 die Winkel ahmess, an denen die Kurven ihren jeweiligen Maximalwert erreichen,
sowie die normierten Werte des gemessenen Signals Spess norm der ROIs zusammengefasst (fiir die
tabellarische Darstellung erfolgte eine Normierung der Signalwerte auf das Signalmaximum von
ROI 1 aus Schicht 1). Der Fehler von af . Wurde anhand der Signalverldufe zu Aag 0 = £2°
abgeschétzt.

4.2.2 Untersuchungen zum Effekt der Crushergradienten und zum SNR

In den weiteren Versuchen wurde die CROSS-Sequenz im Phantom untersucht. Dabei wurde die De-
phasierwirkung durch die CR-Gradienten und die Beeinflussung des SNR durch die Verschachtelung

von HF-Anregung und Gradientenschaltung evaluiert.
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Effekt der Crushergradienten

Zur Unterdriickung unerwiinschter Signalbeitrdge von Schicht 2 zum Zeitpunkt der Datenauslese
von Schicht 1 wurden in die CROSS-Sequenz zusétzliche Dephasiergradienten implementiert, deren
Effekt im Phantomexperiment analysiert wurde. Dazu wurde eine Serie orthogonaler Bildschich-
ten aufgenommen (Orientierung und Positionierung der Bildschichten im Phantom analog zu
Abb. 4.10(a)), wobei die Stidrke der CR-Gradienten schrittweise variiert wurde (s. Gl. 3.16). Bei-
spielhaft ist die Wirkung der CR-Gradienten in Abb. 4.12 fiir die koronare Bildschicht (Schicht 1)
visualisiert.

Dabei waren sowohl im Magnitudenbild (s. Abb. 4.12(a)) als auch im Phasenbild (s. Abb. 4.12(c))
bei vollstdndiger Deaktivierung der CR-Gradienten (C = 0,0) deutliche Signaloszillationen im
Uberlappungsbereich der Schichten erkennbar. Diese Variationen nahmen mit steigendem C ab
(s. Abb. 4.12(b) und 4.12(d)), wobei fiir alle Crusherstérken im Magnitudenbild eine charakteristi-
sche Signalreduktion (im Mittel um ca. 40 %) im Uberlappungsbereich beobachtet wurde (siehe
dazu SNR-Analyse im néchsten Abschnitt). Zur Illustration ist in Abb. 4.13 das Magnitudensignal
S™as fiir die Pixel entlang der gestrichelten Linie in Abb. 4.12(a) fiir verschiedene Crusherstérken
aufgetragen.

Der Dephasiereffekt durch die CR-Gradienten wurde anhand des Magnituden- und Phasensignals
im Uberlappungsbereich der akquirierten Bilder (in Abb. 4.12(a) und 4.12(c) durch die rechteckigen
Kistchen angedeutet) quantitativ untersucht. Zur Analyse der Stirke der beobachteten Signaloszil-
lationen und damit des CR-Effekts wurde fiir die Pixel innerhalb des Uberlappungsbereichs iiber
Gln. 3.18 und 3.19 ein relatives Signalinderungsmaf AS™ bestimmt. Die so ermittelten Verldufe
von AS™ in Abhingigkeit von der Dephasierlinge sind in Abb. 4.14 sowohl fiir das Magnituden-
als auch das Phasensignal der beiden orthogonalen Schichten gegeben.

Die jeweilige Dephasierlénge Lgepnh = Ldepn(C) wurde dazu mit Gl. 3.17 aus dem nullten Moment
des Schichtselektionsgradienten Mg sy, und der Crusherstérke C berechnet. Mit abnehmendem

Abb. 4.12: (a) Magnitudenbild der koronaren Bildschicht des homogenen Agarose-Phantoms fiir C =
0,0, d.h. abgeschalteten CR-Gradienten. Im Uberlappungsbereich (schwarzer Kasten) sind deutliche
Signaloszillationen erkennbar. (b) Darstellung des Uberlappungsbereichs im koronaren Bild fiir verschiedene
C-Werte. (c),(d) Entsprechende Darstellungen in den zugehérigen Phasenbildern.
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Abb. 4.13: (a) Verlauf des Magnitudensignals S™ entlang der in Abb. 4.12(a) gestrichelten Linie fiir
C =0,0. (b) Ausschnitt des Magnitudenprofils aus dem Uberlappungsbereich fiir verschiedene C-Werte
(entsprechend zu Abb. 4.12(b)). Die Nummerierung der Pizel in (a) und (b) erfolgte aufsteigend von
unten nach oben.
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Abb. 4.14: Sowohl fir das Magnituden- als auch das Phasensignal wurde im Uberlappungsbereich der
beiden Schichten AS™ in Abhingigkeit von L gepn, bestimmt. Die (relative) Crusherstdirke C ist als zweite
z-Achse iiber dem Graph angegeben. Dabei sind nur Werte von AS™! im Bereich von 0,2 < C < 4,0
aufgetragen. Fir C = 0,0 wirde mit Gl. 3.17 eine Dephasierlinge von Lgepy, = 0o folgen. Daneben wurde
AS™ relativ zu den jeweiligen Signalwerte fiir C = 5,0 berechnet, so dass hierfir das Anderungsmaf
nicht sinnvoll definiert war.
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Tab. 4.3: SNR-Ergebnisse der Vergleichsmessungen zwischen CROSS- und FLASH-Sequenz (Nummerierung
der ROIs entsprechend Abb. 4.10(b) und Abb. 4.10(c)). Das SNR der jeweiligen ROI ergab sich aus dem
Quotienten (s. Gl. 3.20) des Signalmittelwerts der ROI Sgor und dem Signalmittelwert von ROI 3, die
in den Bildern im Rauschen positioniert wurde.

CROSS-Sequenz FLASH-Sequenz
Schicht 1 Schicht 2 Schicht 1 Schicht 2
ROI (koronar) (transversal) (koronar) (transversal)
33,4 24,8 34,5 25,2
2 (Uberlapp) 18,2 19,1 33,8 32,0

Lgepn (bzw. steigendem C) fillt AS"™ rasch ab. Ab einer Dephasierlinge von Lgepn = 1,2 mm
(in Abb. 4.14 durch die gestrichelte vertikale Linie gekennzeichnet) war fiir Magnituden- und
Phasensignal der beiden Schichten AS™ < 5 %. Mit den gewihlten Sequenzparametern und
dem daraus folgenden Wert von Mg g1, wurde dieses Lqepn ab einer relativen Stirke von C = 2,0
unterschritten. Die Dephasierlinge von Lqepn = 1,2 mm entsprach dabei gerade der Grofle eines
einzelnen Pixel im Bild Azpy = 150 mm/128 = 1,17 mm.

SNR

Die Beeinflussung des SNR durch die verschachtelte HF-Anregungen und die verschiedenen De- und
Rephasierschritte der CROSS-Sequenz wurde in Vergleichsmessungen mit einer konventionellen
FLASH-Sequenz untersucht. Mit beiden Sequenzen wurden orthogonale Bilder an identischen
Positionen im Phantom mit den gleichen Sequenzparametern aufgenommen.

In den Bildern wurden dazu ROIs ausgewihlt und mit Gl. 3.20 das jeweilige SNR des Magnitu-
densignals berechnet. Die ROIs waren in den CROSS-Bildern und in den FLASH-Bildern an den
gleichen Stellen wie fiir die Vergleichsmessungen zur CROSS-Simulation positioniert (s. Abb. 4.10(b)
und 4.10(c)). Dabei wurden die FLASH-Bilder sequentiell aufgenommen. Folglich konnte keine
gegenseitige Beeinflussung der HF-Pulse bzw. der Signale auftreten. So wurde fiir ROI 1 und
ROI 2 in den koronaren FLASH-Bildern ein nahezu identischer Signalmittelwert und damit ein
nahezu identisches SNR gemessen (s. Tab. 4.3). Das unterschiedliche SNR der beiden ROIs in
den transversalen FLASH-Aufnahmen resultierte aus dem inhomogenen Empfangsprofil' der fiir
diese Versuche verwendeten Empfangsspule (spine array-Spule). Die unterschiedlichen SNR-Werte
fir ROI 1 im koronaren und im transversalen Bild waren ebenfalls durch das inhomogene Emp-
fangsprofil der Spule bedingt. In den CROSS-Bildschichten ergaben sich fiir ROI 1 fast identische
SNR-Werte im Vergleich zu den entsprechende Bildern der FLASH-Sequenz. In ROI 2, d.h. im
Uberlappungsbereich der beiden CROSS-Bilder, wurde fiir Schicht 1 (koronar) eine Reduktion des
SNR um 46 % gegeniiber dem SNR von ROI 1 gefunden. Fiir ROI 2 von Schicht 2 (transversal)
betrug die entsprechende SNR-Reduktion 23 %. In Tab. 4.3 sind die SNR-Werte der jeweiligen
ROlIs fiir die CROSS- und FLASH-Aufnahmen zusammengefasst.

Tm Vergleich zu ROI 1 war der Abstand von ROT 2 zur Spule geringer (vgl. Positionen von ROI 1 und ROI 2 in
Abb. 4.10(c)), so dass fiir ROI 2 ein hiheres mittleres FLASH-Signal resultierte.
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4.2.3 Evaluation im Tierversuch

Nach der quantitativen Analyse im Phantom wurde die CROSS-Sequenz fiir die Temperaturiiber-
wachung einer FUS-Behandlung im Tierversuch verwendet. Die Beschallungen wurden mit dem
roboterunterstiitzten FUS-System (s. Abschnitt 3.2) durchgefiihrt, wobei Schicht 1 senkrecht und
Schicht 2 parallel zur Einstrahlrichtung der US-Welle orientiert waren. In Abb. 4.15 sind die beiden
orthogonalen CROSS-Schichten einer Beschallung dreidimensional dargestellt (Software 3DSlicer,
www.slicer.org).

Mit der in Abschnitt 3.3.3 beschriebenen Methode zur SNR-Bestimmung wurde das SNR des
Magnitudensignals fiir unterschiedliche Bildbereiche ausgewertet. Fiir Schicht 1 (koronare Schicht,
senkrecht zur US-Achse; s. Abb. 4.16(b)) wurde auBerhalb des Uberlappungsbereichs ein mittleres
SNR von 7,5 (= SNRs1,1,0ut) und im Uberlappungsbereich ein um 30,9 % reduzierter Wert von
SNRs11,in = 5,2 gefunden. Entsprechend ergab sich fiir Schicht 2 (transversale Schicht, parallel
zur US-Achse; s. Abb 4.17(b)) auBerhalb des Uberlappungsbereichs ein mittleres SNR von 7,6
(= SNRs1,2,0ut) und im Uberlappungsbereich ein um 25,3% reduzierter Wert von SNRs1.2,in = 5,6.
Die CROSS-Phasenbilder wurden fiir die PRF-basierte Temperaturbestimmung herangezogen. Dazu
wurden mit Hilfe der TAM-Software (s. Abschnitt 3.2.3) online die komplexen Phasendifferenzen der
Bilder gebildet. Mit den fiir diesen Versuch spezifizierten Sequenzparametern konnten orthogonale
Temperaturbilder mit einer zeitliche Auflésung von TA; = 2,6 s erstellt werden.

Exemplarisch sind die Temperatur-Zeit- Verlaufe einer CROSS-iiberwachten Beschallung senk-
recht (s. Abb. 4.16(a)) und parallel (s. Abb. 4.17(a)) zur US-Achse gezeigt. Aus der Temperaturstan-
dardabweichung des Temperatur-Zeit-Verlaufs eines Pixels, das im Bild aulerhalb des erwérmten

Bereichs lag, wurde die Temperaturgenauigkeit 07" abgeschéitzt. Fiir die koronare Schicht (senkrecht

Abb. 4.15: 3D-Darstellung (Software 8DSlicer, www.slicer.org) der beiden mit der CROSS-Sequenz akqui-
rierten Bildschichten fiir die Temperaturiberwachung einer Beschallung mit dem roboterunterstiitzten
FUS-System im Tierversuch. Die koronare/transversale Schicht (griin/rot umrandet) wurde mit ADC 1/2
aufgenommen.
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Abb. 4.16: (a) Temperatur-Zeit-Verlauf im US-Fokus der koronaren Schicht und in einem Pizel auflerhalb
des erwdrmten Bereichs (Position im vergrifierten Ausschnitt (b) durch Kreuz mit Pfeil angedeutet)
einer Beschallung im Tierversuch. Fir den Fit wurde an den Temperaturanstieg eine Funktion gemdyfs
Gl. 2.86 angepasst. (b) PRF-basierte Temperaturverteilung (farbige Uberlagerung) in einer koronaren
mit der CROSS-Sequenz aufgenommenen Schicht senkrecht zur US-Achse zum Zeitpunkt des mazximalen
Temperaturanstiegs. Im Uberlappungsbereich der Schichten ist das Magnitudensignal reduziert (dunkler
Streifen in der Bildmitte).

zur US-Achse) resultierten Werte im ﬂberlappungsbereich von 0751, = £4,1 K (griine Kurve in
Abb. 4.16(a)) und auBerhalb des Uberlappungsbereichs von 0751100t = £1,9 K (nicht dargestellt).
Fiir die transversale Schicht (parallel zur US-Achse) betrugen die Werte: 67512 = £3,0 K (im
Uberlappungsbereich; griine Kurve in Abb. 4.17(a)) und §Ts120ut = £1,5 K (auBerhalb des Uber-
lappungsbereichs; nicht dargestellt). Im Fokusbereich wurden maximale Temperaturanstiege von
ATsr1 = 45,5 K senkrecht und ATsro = 39,2 K parallel zur US-Achse beobachtet. Aufgrund der
relativ grofflen Temperaturungenauigkeit (07max ~ £4 K) wurden fiir die Graphen in Abb. 4.16(a)
und 4.17(a) jeweils die Temperaturwerte der drei wérmsten Pixel im Fokusbereich gemittelt. An
die beiden Temperaturanstiege in Abb. 4.16(a) und Abb. 4.17(a) wurde wiederum eine Funktion
der Form von GIl. 2.86 angepasst. Der Fit lieferte hierbei unter Beriicksichtigung der thermischen
Eigenschaften von Muskelgewebe (s. Abschnitt 4.1.4) fiir den Temperaturanstieg der korona-
ren/transversalen Schicht Werte fiir die Anstiegszeit von 7 xor = 5,4£1,4 8/70 tra = 7,3+ 2,2 s und
fiir die Leistungsdichte im Fokusbereich von Qyor = 15,2 + 2,1 W/em3/Qipa = 11,4 + 1,7 W /cm3.

Die rdumlichen Temperaturverteilungen senkrecht und parallel zur US-Achse zum Zeitpunkt
der maximalen Temperaturanstiege von Abb. 4.16(a) und 4.17(a) illustrieren Abb. 4.16(b) und
4.17(b). Das im Uberlappungsbereich der Schichten reduzierte Magnitudensignal zeichnete sich
in den Bildern durch die dunkleren Streifen in der Bildmitte ab. Auf eine Darstellung der indu-
zierten Lésionen in den Th-gewichteten post-FUS Aufnahmen wurde verzichtet. Es zeigten sich
zu Abb. 4.7(b) und 4.7(c) (s. Abschnitt 4.1.4) nahezu identische ellipsoidférmige Léasionen einer
Grofe von ca. 5 mm/18 mm senkrecht/parallel zur US-Achse.

Obwohl das SNR der CROSS-Aufnahmen im Tierversuch gegeniiber den Werten im Phan-
tomversuch deutlich reduziert war (vgl. Tab. 4.3), konnte basierend auf diesen Aufnahmen eine

Temperaturiiberwachung der mit dem roboterunterstiitzten FUS-System vorgenommenen Beschal-
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Abb. 4.17: (a) Temperatur-Zeit- Verlauf im US-Fokus der transversalen Schicht und in einem Pizel aufler-
halb des erwirmten Bereichs (Position im vergréferten Ausschnitt (b) durch Kreuz mit Pfeil angedeutet)
einer Beschallung im Tierversuch. Fir den Fit wurde an den Temperaturanstieg eine Funktion gemdyfs
Gl. 2.86 angepasst. (b) PRF-basierte Temperaturverteilung (farbige Uberlagerung) in einer transversalen
mit der CROSS-Sequenz aufgenommenen Schicht parallel zur US-Achse zum Zeitpunkt des maximalen
Temperaturanstiegs. Im Uberlappungsbereich der Schichten ist das Magnitudensignal reduziert (dunkler
Streifen in der Bildmitte).

lungen durchgefithrt werden. Die induzierten Temperaturverteilungen konnten dabei simultan
sowohl senkrecht als auch parallel zur US-Achse mit einer zeitlichen Auflésung von ca. 2 s online
dargestellt werden. Schliellich waren die induzierten Lésionen in Th-gewichteten im Anschluss an

die Beschallungen aufgenommenen Bildern eindeutig erkennbar.
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5 Diskussion

Im ersten Teil der vorliegenden Arbeit wurde ein neuartiger Aufbau fiir die MRgFUS-Therapie
entwickelt. Existierende Systeme fiir die MRgFUS-Therapie verfiigen zumeist iiber einen mit
der Patientenliege verbundenen Phased-Array-Transducer [Gor06, McD06]. Im MR-Tomographen
resultiert daher fiir derartige Systeme ein limitierter Zugangsbereich zum Patienten. Das vorge-
stellte System kombiniert ein kommerzielles robotisches Assistenzsystem mit einem Fix-Fokus-
Transducer, um auch in geschlossenen Ganzkorper-MR-Tomographen flexible Zugangswege fiir die
FUS-Behandlung zu ermdglichen.

Die sichere und wirksame Durchfiihrung einer FUS-Therapie setzt eine Uberwachung der im
Gewebe induzierten Temperatur voraus. Die MRT bietet verschiedene Verfahren diese Temperaturen
ortsaufgeldst und nicht-invasiv zu erfassen [Rie08]. Basierend auf dem PRF-Thermometrieverfahren
[Ish95, Poo95b] wurde im zweiten Teil der Arbeit eine neue MR-Bildgebungstechnik implementiert.
Diese CROSS-Technik erlaubt die zeiteffiziente Akquisition zweier orthogonaler Bildschichten, so

dass die Temperaturverteilung im Gewebe simultan in drei Raumrichtung dargestellt werden kann.

5.1 Roboterunterstiitztes FUS-System

Geschlossener FUS-Applikator mit integrierter HF-Empfangsspule

Bei der FUS-Therapie werden im Vergleich zur Sonographie US-Felder einer deutlich héheren
Intensitiit verwendet (FUS vs. Sonographie: 1000 W/cm? vs. 100 mW /cm?), woraus fiir die
FUS-Anwendung ein groies Gefahrdungspotenzial folgt. Um daher fiir das kombinierte Roboter-
FUS-System eine sichere und einfache Einkopplung der Schallwelle ins Gewebe zu gewéhrleisten,
wurde ein geschlossener FUS-Applikator als Anbauelement an das Robotersystem aufgebaut.
Weder im Phantom- noch im Tierexperiment waren damit unerwiinschte thermische Effekte
durch z.B. mogliche reflektierte Wellenanteile zu beobachten. Insbesondere im Anschluss an
die Beschallungsexperimente im Tier zeigten sich keinerlei temperaturinduzierte Rétungen oder
Verbrennungen an der Hautoberfliche. Anhand von SNR-Messungen bei an- und ausgeschaltetem
Transducer konnte gezeigt werden, dass der Applikator storungsfrei im MR-Tomographen betrieben
werden konnte.

Um eine moglichst optimale Detektion der Kernspinsignale aus dem Zielbereich des Applikators
zu gewéhrleisten, wurde in das Ringsystem des Applikators eine dedizierte Oberflichenempfangs-
spule eingebaut. Die mit einer solchen Spule erreichbare Bildqualitidt wird dabei mafigeblich
durch die Entkopplung der Spule vom homogenen Anregungsfeld der Ganzkorperspule des MR-
Tomographen bestimmt. Uber eine Bi-mapping-Technik wurde die Stérung des B;-Sendefelds

durch die Spule quantifiziert. Der gemessene Bi-Verzerrungsfaktor zeigte maximale Abweichungen
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von etwa +50 % in der Néhe des Spulendrahts. Allerdings lagen diese Bereiche maximaler Stérung
aulerhalb des erreichbaren Zielgebiets des FUS-Applikators und damit auflerhalb des Gebiets,
das fiir die Bildgebung mit dieser Spule relevant war. Innerhalb des Zielbereichs des Applikators
betrug die mittlere Abweichung des Bj-Faktors vom Idealwert +8 %. Fiir die Bildgebung mit
dieser Spule sind Storungen der Bi-Homogenitit im Bereich von ca. 10 % tolerabel: So wird
diese Spule fiir den Signalempfang bei der Temperaturbildgebung benétigt, wozu gespoilte GRE-
Sequenzen (FLASH, segmentierte GRE-EPI) verwendet werden. Diese Sequenztypen sind relativ
unempfindlich gegeniiber Variationen des Anregungswinkels. Fiir diese Sequenzen resultiert bei
Variationen des Flipwinkels in einem Bereich von +10 % um den Ernst-Winkel eine Abschwiichung
des Signals von weniger als 5 % (vgl. Gl. 2.60). Derartige Signalabschwichungen sind allerdings
gegeniiber Signalschwankungen, die sich aus dem rdumlich inhomogenen Empfangsprofil einer
solchen Oberflaichenempfangspule ergeben, vernachlédssigbar. Diese aus dem inhomogenen Emp-
fangsprofil folgenden Signalvariationen kénnen folgendermaflen abgeschétzt werden: Nach dem
Biot-Savart-Gesetz! gilt fiir das Magnetfeld B = B(z) einer kreisformigen Spule mit Radius R

entlang der Symmetrieachse im Abstand z:

R2

B(2) ox ——
R /R2 + 2’2

(5.1)
Mit dem Spulenradius von R = 85 mm ergibt sich eine relative B(z)-Anderung (und damit
auch eine relative Anderung des detektierten Signals) von z = 0 mm bis z = 60 mm (vgl.
Fokuslédnge des Transducers: 68 mm) von iiber 50 %. Insgesamt wurde also fiir die Spule eine fiir
die Temperaturbildgebung ausreichende Entkopplung der Spule vom Bji-Feld erreicht.

Um die Spule auch fiir Bildgebungstechniken zu optimieren, die eine héhere Bi-Homogenitét
erfordern (z.B. Spinechotechniken), kénnte die B;-Entkopplung der Spule weiter verbessert werden.
Dazu kénnen verschiedene technische Konzepte herangezogen werden. Beispielsweise konnte ein
zusétzlicher passiver Sperrkreis integriert werden, der wie der aktive iiber die PIN-Diode gesteuerte
Sperrkreis aus einer Induktivitéit und einem parallel geschaltetem Kondensator aufgebaut wird
(vgl. Abb. 3.4). Der passive Sperrkreis wird mit Hilfe eines gekreuzten Diodenpaars direkt in
die Spule an einem der Segmentierungskondensatoren eingefiigt [Ede86, Mis06]. Da der passive
Sperrkreis nur aus wenigen elektrischen Elementen aufgebaut ist, wére eine Integration in das
Ringsystem des Applikators mit nur geringem zusétzlichem Platzbedarf moglich. Jedoch wurde
die Spule im Rahmen der Arbeit hauptséichlich fiir die MR-Temperaturbildgebung eingesetzt. Auf
eine Optimierung der Spule fiir Bj-sensitive Bildgebungstechniken wurde daher verzichtet.

Im Allgemeinen ist das zu behandelnde Volumen einer FUS-Therapie sehr viel grofer als der
US-Fokus. Daher wird eine vollstindige Ablation des Zielvolumens durch eine Aneinanderreihung
vieler Einzelldsionen erreicht. Im Gegensatz zu bestehenden Phased-Array-MRgFUS-Geréten,
die Fokusbewegungen elektronisch gesteuert ausfithren, werden mit dem vorgestellten Roboter-
FUS-System die erforderlichen Verschiebungen und Rotationen des US-Fokus durch mechanische

Bewegungen des Transducers realisiert. Grundsétzlich bieten Phased-Array-Transducer Vorteile

!Die quasistationdre Niherung ist hier sehr gut erfiillt. Die Freiraumwellenliinge des HF-Anregungsfelds liegt bei
einer Feldstéirke von 1,5 T fiir Protonen im Bereich von 4,7 m und ist damit sehr viel grofler als der typische
Durchmesser einer solchen Oberflichenempfangsspule von 0,1 — 0,2 m.
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einer schnellen elektronischen Steuerung der Fokusposition und -form, allerdings erfordern sie
auch eine komplexere US-Technologie. Zudem ist der Bereich, in dem die Welle ohne Ausbildung
unerwiinschter Nebenmaxima fokussiert werden kann, rdumlich begrenzt. Fix-Fokus-Transducer
mit festem nicht variablem US-Fokus sind dagegen robust anwendbar und einfach ansteuerbar,
was die Einbringung in den MR-Tomographen erleichtert.

Mit der Konzeption des FUS-Applikators als austauschbares Anbauelement wurde eine einfache
Ankopplung des Applikators an das robotische Assistenzsystem realisiert. Dabei mussten am Ro-
botersystem nur geringfiigige Modifikationen vorgenommen werden: Nur der austauschbare Nadel-
bzw. Instrumentenhalter des Systems wurde abgeéndert, um den Transducer am Applikationsmodul
des Fithrungsarms anzubringen. Der US-Transducer wurde so am Applikationsmodul befestigt, dass
US-Achse und Nadelachse iibereinstimmten. In ihren Grundziigen sind die beiden Interventionsty-
pen — Nadeleingriff und FUS-Therapie — dhnlich. So muss in beiden Féllen ein Zielpunkt und eine
Trajektorie im Gewebe definiert werden. Somit konnte das Anwendungskonzept des Robotersystems
auf die FUS-Anwendung iibertragen werden, wobei die Steuer-Software mit dem Software-Paket
TAM [Mai09, Kra09b] erweitert wurde, um mehrfache schrittweise translatorische und rotatorische
Bewegungen des Transducers ausfithren zu kénnen. Diese Erweiterung war notwendig, da das
robotische Assistenzsystem urspriinglich fiir die Durchfiihrung von perkutanen Nadelinterventionen
in geschlossenen MR-Tomographen entwickelt wurde [Hem03, Gut03]. Dieser Interventionstyp
erfordert lediglich die einmalige Positionierung und Ausrichtung des Applikationsmoduls am
vorgegebenen Einstichpunkt der Nadel [Mel0§].

Fiir die Anwendung des kombinierten Roboter-FUS-Systems wurde der geschlossene Applikator
zunéchst fest auf die Hautoberfliche in der Nihe des Zielgebiets aufgesetzt und am Patiententisch
fixiert. Mit dem Robotersystem wurden dann nur Bewegung des Transducers im Inneren des
wassergefiillten Balgs ausgefiihrt, so dass vom Fiihrungsarm das Gewicht des US-Transducers im
Wasserbalg nicht aber des gesamten Applikators getragen werden musste. Um die Funktionsweise
der pneumatischen Aktuatoren des Robotersystems zu iiberpriifen, wurden die Positionsdaten der
internen optischen Sensoren des Robotersystems ausgewertet, wobei ein interner Positionierungsfeh-
ler von weniger als 0,1 mm beobachtet wurde. Dieser geringe systeminterne Positionierungsfehler
bestétigt, dass trotz des Gewichts des Transducers ein korrekter und préziser Betrieb der pneuma-
tischen Aktuatoren des Systems moglich war. Die Positionierungsgenauigkeit der pneumatischen
Aktuatoren ist vergleichbar zur Genauigkeit, die mit anderen Typen von mechanischen Aktuatoren
erzielt wurde. So wurde beispielsweise eine MRgFUS-Einheit fiir die Behandlung von Tumoren
in der Brust vorgestellt, bei der Verschiebungen eines Fix-Fokus-Transducers mit Hilfe eines
hydraulisch betriebenen Schrittmotors mit einem Positionierungsfehler von weniger als 1 mm
ausgefiihrt werden kénnen [Hub01, Jen03a]. Auch wurde ein System publiziert, das einen Fix-
Fokus-Transducer mit einem kommerziellen Industrieroboter kombiniert. Fiir dieses System wurde
eine Positionierungsgenauigkeit des Aktuators von 0,02 mm angegeben [Qiu09]. Allerdings ist ein

Einsatz dieses industriellen Robotersystems im MR-Tomographen nicht moglich.
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Phantomversuch

Die mit diesem Roboter-FUS-Systems insgesamt erreichbare Zielgenauigkeit wurde im Phan-
tomexperiment quantitativ untersucht. Im PAA-Eiweif}-Gelphantom wurden im Fokusbereich
reproduzierbar Temperaturinderungen von iiber 50 K hervorgerufen. Diese Temperaturianderungen
reichten aus, um definierte ellipsoidférmige Einzelldsionen in Folge einer Denaturierung des Hiih-
nereiweifl (Denaturierungstemperatur von Hiihnereiweifl: > 65 °C, [Har91]) zu induzieren.? In
Ts-gewichteten MR-Bildern der Zielregion wurden mit der semi-automatischen Schwerpunktanaly-
se Einzelldsionen einer mittleren Gréfie von ca. 2 mm/10 mm senkrecht/parallel zur US-Achse
gefunden. Obwohl die Auflésung der Online-MR-Temperaturbilder im Vergleich zu den post-FUS
T,-Aufnahmen deutlich geringer war (VoxelgroBe: 1,3 x 1,3 x 3,0 mm? vs. 0,5 x 0,5 x 2,0 mm?) waren
die aus der thermischen Dosis abgeschétzten Lasionsgroien von 2,5 mm/11 mm (senkrecht/parallel
zur US-Achse) in Ubereinstimmung mit den Abmessungen, die sich aus den Ts-gewichteten Bildern
ergaben. Da die Genauigkeit, mit der die Lésionsgrofle in den MR-Bildern bestimmt werden kann,
grundsitzlich durch die PixelgroBle Az der Bilder limitiert ist (Azpin = 0,5 mm), waren die
gemessenen Lésionsgrofien auch mit der theoretischen -6-dB-Fokusgréfie von ca. 1 mm/8 mm
(senkrecht /parallel zur US-Achse) konsistent.

Zur Untersuchung der relativen Zielgenauigkeit wurden im Phantom verschiedene geometrische
Lésionsmuster erzeugt. Neben der semi-automatischen Analyse der Muster in Th-gewichteten
post-FUS Aufnahmen wurden auch die Positionsdaten der internen optischen Sensoren des Robo-
tersystems erfasst (interner Positionierungsfehler < 0,1 mm, s.o.). Im Vergleich dazu wurde fiir die
Lésionsmuster in den MR-Bilddaten ein deutlich groflerer relativer Positionierungsfehler gefunden.
Der grofite Fehler von ca. 1 mm ergab sich fiir das radiale Lasionsmuster.

Ein Grund fiir die unterschiedlich grofien Positionierungsfehler kénnte sein, dass sich die opti-
schen Sensoren direkt an den pneumatischen Aktuatoren des Robotersystems befinden. Mogliche
Verwindungen und Verbiegungen der aus Kunststoffmaterialen gefertigten Gesamtverbindung von
den Aktuatoren bis zum FUS-Applikator (Fiihrungsarm, Applikationsmodul und austauschbarer
Instrumentenhalter) wurden daher von den optischen Sensoren nicht registriert. Zusétzlich konnen
die Bewegungen des Transducers und dadurch hervorgerufene Verlagerungen des Wassers im
Ankoppelbalg Zug- und Schwerkrifte bewirken, die an der Verbindung des Transducers mit dem
Applikationsmodul angreifen und unerwiinschte Verriickungen des Transducers verursachen. Aufer-
dem konnen lokale Inhomogenititen des PAA-Eiwei-Gels zu lokalen Anderungen der akustischen
Eigenschaften des Gelmaterials und damit der Absorption der US-Welle fithren. Dadurch kénnen
minimale Verzerrungen in der Schallwellenfront auftreten, was wiederum Abweichungen der Fokus-
position bewirkt. Der in den post-FUS Aufnahmen ermittelte relative Positionierungsfehler von ca.
1 mm ist allerdings fiir die Erzeugung konfluenter Lisionen ausreichend, da der Durchmesser des
US-Fokus typischerweise mindestens 2 — 3 mm betrégt.

Wihrend der Beschallungsexperimente im Phantom wurde der Applikator mit einer Haltevor-
richtung von oben auf das quaderférmige Gelkissen aufgesetzt. Durch das Gewicht des Applikators

traten dabei Verformungen des Gels im Bereich weniger Millimeter auf. Dieser systematische Effekt

2Derartige Temperaturen reichen aus, um auch in biologischem Gewebe thermische Lisionen in Folge einer
Proteindenaturierung zu induzieren [Wat86, Hil95].
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fithrte zu einer Deformation der Lasionsmuster nach der Entfernung des Applikators. Daher wurde
auf eine MR-unabhéngige Genauigkeitsanalyse der Lisionsmuster, etwa mittels eines Messschie-
bers, verzichtet. Um diesen systematischen Fehler zu reduzieren und um eine MR~unabhéngige
Vermessung der Lasionsmuster durchfiithren zu konnen, wére eine festere Zusammensetzung des
Gelmaterials notwendig. Ein festeres Material dndert allerdings die thermischen und akustischen
Eigenschaften des Phantoms, was in einer stark erhthten US-Absorption resultieren und damit

eine starke Verzerrung des Schallfelds bewirken konnte.

Tierversuch

Die Tauglichkeit des kombinierten Systems fiir die MRgFUS-Therapie wurde im Anschluss an
die Phantomexperimente unter realistischen Bedingungen im Tierversuch getestet. Fiir die Be-
schallungen im Tierversuch wurde ein gegeniiber den Beschallungen im Phantom modifiziertes
US-Protokoll verwendet. Mit diesem Protokoll wurden reproduzierbar Temperaturdnderungen
im Fokusbereich von etwa 30 K hervorgerufen. In biologischem Gewebe setzt Koagulation ab
einer Temperatur von ca. 60 °C ein [Wat86, Hil95]. In Folge dessen wurden im Fokusbereich
des Schallfelds thermische Lésionen induziert. Fiir die MR-basierte Temperaturiiberwachung der
Beschallungen wurde wie im Phantom eine segmentierte EPI-GRE-Sequenz eingesetzt. Dabei
wurden zum Phantomexperiment vergleichbare Werte fiir die Temperaturstandardabweichung
gefunden (Phantom vs. in vivo: 6T = 1,0 K vs. 6T = 0,8 K).

Exemplarisch wurde im Phantom- und im Tierversuch jeweils an den Temperatur-Zeit-Verlauf
einer Beschallung eine Kurve geméfl des theoretisch zu erwartenden Temperaturanstiegs ange-
passt. Eine Bestimmung der akustischen Gesamtleistung anhand der aus der Kurvenanpassung
resultierenden Leistungsdichte war im Rahmen dieser Untersuchung nicht moglich. So miissten
beispielsweise alle komplexen Dampfungs- und Absorptionseffekte der US-Welle auflerhalb des
Fokusbereichs beriicksichtigt werden. Jedoch ergaben sich fiir die Verhéltnisse der Leistungsdich-
ten (Phantom vs. in vivo: 11,5 W/cm? vs. 8,0 W/cm?, Verhiiltnis: 1,4) sowie der verwendeten
akustischen Gesamtleistungen (Phantom vs. in vivo: 50 W vs. 30 W, Verhéltnis: 1,7) konsistente
Werte.

Die anhand der Temperaturbilder berechneten Verteilungen der thermischen Dosis zeigten fiir
die erste Beschallungsserie ein L-formiges Muster von Einzelldsionen, die allerdings aufgrund
der geringen rdumlichen Auflésung der Bilder von ca. 2 mm nur teilweise separiert werden
konnten. Im Fall des 3 x 3-Musters wurde eine vollstindig konfluente Lésion beobachtet. Die
im Beschallungsprotokoll vorgesehenen Abkiihlzeiten (2 min) reichten aus, um auch im Bereich
der US-Foki einen Riickgang der Temperatur auf den thermischen Gleichgewichtswert (d.h. auf
Korpertemperatur) sicherzustellen. Unerwiinschte Erwérmungen im umliegenden Gewebe und an
der Hautoberfliche wurden folglich vermieden.

Die anhand der Dosisverteilungen berechneten Lésionsformen und -gréflen wurden durch die
post-FUS MR-Aufnahmen bestétigt. Die aus den Bildern abgeschitzten mittleren Léisionsgrofien
waren in guter Ubereinstimmung (Durchmesser der Einzelldsionen senkrecht/parallel zur US-
Achse: ca. 4 mm/16 mm; Durchmesser der konfluente Lésion senkrecht/parallel zur US-Achse:

ca. 10 mm/20 mm). Allerdings waren die induzierten Einzelldsionen um ca. einen Faktor 2
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grofer als die Abmessungen des theoretischen -6-dB-Fokus. Hauptursache hierfiir sind die US-
Absorptionseigenschaften von biologischem Gewebe. So ist die US-Absorption in Muskelgewebe
um einen Faktor von 2 — 3 hoher als im PAA-Gelmaterial [WDO07b]. Falls zukiinftig kleinere
Lésionen erzeugt werden sollen, muss daher das US-Protokoll modifiziert werden. Dennoch deutet
die Erzeugung der konfluente Lésion an, dass das roboterunterstiitzte FUS-System {iiber eine fiir
die MRgFUS-Therapie ausreichende Prizision verfiigt.

Die in den post-FUS Aufnahmen hell erscheinenden Lésionensrédnder wurden vermutlich durch
lokale Fliissigkeitsansammlungen (Odeme) im Gewebe in Folge von lokalen Entziindungsreaktionen
auf die FUS-Behandlung verursacht.? Eine priizise Genauigkeitsanalyse der induzierten Lisions-
muster in Analogie zu den Phantomexperimenten wurde nicht vorgenommen. So war erstens eine
einfache Schwerpunktanalyse basierend auf den Helligkeitswerten der MR-Bilder aufgrund der
Heterogenitéit der Gewebestruktur nicht moglich. Zweitens beeinflusst die Struktur und Zusammen-
setzung des Gewebes, das von der US-Welle durchlaufen wird, die Geometrie der US-Wellenfront.
Hieraus kénnen systematische Abweichungen der Fokuspositionen resultieren, obwohl keine feh-
lerhafte Positionierung des Transducers zugrunde lag [WDO07a]. Drittens konnen wéhrend der
FUS-Behandlung und im Anschluss daran im Gewebe verschiedene physiologische Effekte auftreten,
die eine Verzerrung der Lasionsmuster bewirken und damit deren Analyse systematisch verféilschen.
Derartige Effekte umfassen z.B. lokale Schwellungen durch édematise Gewebsreaktionen [Hyn01b],
Verénderungen der Gewebezusammensetzung durch die induzierten Temperaturanstiege [H&c06]
oder Gewebeverlagerungen durch Bewegung des Tiers zwischen FUS-Anwendung und Akquisi-
tion der post-FUS-Bilder. Diese physiologischen Effekte tragen hauptséchlich zur Verzerrung der
Lésionsmuster bei und konnten bei der FUS-Anwendung nicht vermieden werden.

Die Auswertung der Positionsdaten der internen optischen Sensoren des Robotersystems zeigte
fiir beide in vivo Beschallungsserien einen internen Positionierungsfehler von ca. 0,1 mm. Dieser
Wert war nahezu identisch mit dem Resultat des Phantomversuchs. Somit konnte auch in vivo
eine korrekte Funktionsweise der pneumatischen Aktuatoren trotz angebrachtem Transducer
demonstriert werden.

Die Histologie der aufbereiteten Gewebeprobe, die aus dem behandelten Gewebeareal entnommen
wurde, war in Ubereinstimmung zu bisherigen Studien zur Histologie nach FUS-Behandlung
[Hun08]. Die Ergebnisse bestétigten die Resultate der MR-Messungen der thermischen Dosis bzw.
der post-FUS Aufnahmen. Insbesondere konnten die in den Bildern hyperintens erscheinenden
Lasionsrander sehr gut mit den peripheren Lésionsbereichen korreliert werden. Die in diesen
Bereichen beobachtete starke Fragmentierung der Fasern und Zellen deutete auf einsetzende
Abbauprozesse (Phagozytose) von thermisch zerstortem, d.h. nekrotischem, Gewebe hin (Zeit nach
Ende der FUS-Behandlung: ca. 6 h). Um die Abbauprozesse von nekrotischem Gewebe auch im
zentralen Lésionsbereich beobachten zu kénnen, wiren aufwéndige histologische Verlaufsstudien

notwendig. Derartige Studien waren allerdings nicht Gegenstand der Arbeit.

3Man spricht hier von der Ausbildung eines so genannten hyperamischen Randsaums in Folge einer Anstauung des
Blutes am Rand der nicht durchbluteten Lésion.
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Vergleich zu bestehenden Techniken und Verfahren

Gegenwiirtig existiert ein MRgFUS-System (Exablate® 2000, InSightec Ltd., Tirat Carmel, Israel)
mit einer Zulassung zum klinischen Einsatz am Menschen (FDA-Zulassung fiir Behandlung von
Uterusmyomen, U.S. Food and Drug Administration). Dieses System verwendet einen Phased-
Array-Transducer fiir die elektronische Ansteuerung des US-Felds. Der Transducer ist in eine
spezielle wassergefiillte Ankoppeleinheit integriert, die wiederum fest in den Patiententisch des
MR-Tomographen eingebaut ist. Fiir dieses System wurde eine Zielgenauigkeit im Bereich von
2 — 5 mm ermittelt [Gor06, McDO06].

Um die Zielgenauigkeit des kombinierten Roboter-FUS-Systems mit diesem Referenzsystem
vergleichen zu kénnen, wurden in einem ersten Schritt Kalibrierungsmessungen im Phantom
durchgefiihrt. Dazu wurde die Justiergenauigkeit des Transducers am Applikationsmodul {iberpriift,
indem die absolute Abweichung zwischen tatsichlicher und theoretischer US-Fokusposition im
Koordinatensystem des MR-Tomographen bestimmt wurde. Der gefundene Wert von 1 — 2 mm
war in Uberstimmung mit der absoluten Zielgenauigkeit des robotischen Assistenzsystems, die vom
Hersteller fiir die urspriingliche Anwendung im Bereich perkutaner Nadeleingriffe angegeben wird
(1,0 mm bzw. 1°, [Mel08]). Der etwas grofiere Wert ist auf Ungenauigkeiten der Anbringung des
Transducers am Applikationsmodul zuriickzufithren und kénnte eventuell iiber eine verbesserte
mechanische Konstruktion dieser Anbringung verringert werden.

Die fiir die Kalibrierungsmessungen bendétigten theoretischen Fokuspositionen wurden aus den
Abmessungen der einzelnen Komponenten basierend auf den Positionen der passiven Marker des
Robotersystems im MR-Bild berechnet. Die Marker mussten dazu zunéchst relativ zeitaufwandig im
Bild und damit im Koordinatensystem des MR-Tomographen lokalisiert werden (Lokalisationsdauer
hier: ca. 1 min, [Rau07]). Daher wurde das Anwendungskonzept des Robotersystems mit (1.)
Definition von Interventionszielpunkt und -trajektorie, (2.) Registrierung der Koordinatensysteme
von MR-Tomograph und Robotersystem und (3.) Positionierung und Ausrichtung des Instruments
mit Hilfe des Fithrungsarms entsprechend der geplanten Trajektorie lediglich fiir die Planung und
Ausfithrung der ersten Beschallung einer FUS-Serie herangezogen. Nach erfolgter Registrierung
der Koordinatensysteme von MR-Tomograph und Robotersystem wurden dann alle weiteren
FUS-Zielpositionen relativ zur Position der ersten Beschallung definiert. Somit wurden keine
weiteren zeitaufwandigen Lokalisationsschritte der Marker benétigt. Aus diesem Grund wurde
in einer zweiten Versuchsreihe im Gelphantom nur die relative Positionierungsgenauigkeit des
Systems quantifiziert, wozu verschiedene Lésionsmuster vorgegeben und erzeugt wurden. Es ergab
sich insgesamt eine Zielgenauigkeit von 2 — 3 mm, die sich aus der absoluten Justiergenauigkeit
(1 — 2 mm) und der relativen Positionierungsgenauigkeit (1 mm) zusammensetzt. Somit wurde
fiir das roboterunterstiitzten FUS-System eine Zielgenauigkeit erreicht, die vergleichbar ist zur
Zielgenauigkeit des gegenwértigen Referenzgeréts fiir die MRgFUS-Therapie.

Im Gegensatz zu den mechanisch ausgefithrten Bewegungen des Roboters (Repositionierungs-
dauer ca. 6 s fiir Schrittweiten von 5 mm) gestatten Phased-Array-MRgFUS-Systeme eine elek-
tronische Steuerung des Schallfelds und folglich eine sehr viel schnellere Bewegung des Fokus
(Repositionierungsdauer < 100 ms). Schnelle Fokusbewegungen sind Voraussetzung um neuartige

Strategien fiir die beschleunigte FUS-Behandlung entwickeln und umsetzen zu kénnen. So wurden
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kiirzlich so genannte volumetrische Ablationsstrategien vorgestellt, bei denen der Fokus nicht mehr
schrittweise sondern quasi-kontinuierlich iiber das Zielgebiet hinweg bewegt wird, um grofiere kon-
fluente Lésionen in kiirzerer Zeit zu induzieren [Sal00a, Que09, Koh09]. Schnelle Fokusbewegungen
sind auch fiir adaptive Techniken zur Behandlung bewegter Organe, wie z.B. der Leber, notwendig.
Bei diesen Techniken versucht man, den Fokus entsprechender der Position des zu behandelnden
Organs im Bewegungszyklus (z.B. Atmung) nachzufithren [Sen07, Rie09]. Um diese Methoden
klinisch zu etablieren sind allerdings unter anderem auch aus sicherheitsrelevanten Fragestellungen
noch weitere Studien notwendig.

Aufgrund der langen Repositionierungsdauer sind derartige Verfahren mit dem Roboter-FUS-
System gegenwértig nicht realisierbar. Stattdessen miissen alternative Methoden fiir die Bewe-
gungskorrektur bzw. die Behandlung bewegter Organe entwickelt werden. Eine Moglichkeit wire
z.B. eine entsprechend der Bewegung getriggerte Einstrahlung der US-Welle. Die dafiir bendtigen
Triggersignale konnen etwa mittels eines Atemgurts oder auch mit MR-basierten Messtechniken
generiert werden [Zwa0l, Vig03]. Diese Verfahren akquirieren neben den MR-Bilddaten ein so
genanntes Navigatorsignal, das eine charakteristische Signalmodulation in Folge der Bewegung
aufweist. Mit Hilfe dieses Navigatorsignals wird dann eine Triggerung der Bildakquisition durchge-
fithrt, um bewegungskorrigierte Temperaturbilder zu erhalten. Das gleiche Navigatorsignal kénnte
auch fiir die getriggerte FUS-Einstrahlung herangezogen werden.

Bei konventionellen FUS-Behandlungsstrategien miissen Abkiihlzeiten (typische Dauer: 1—2 min)
zwischen den schrittweise applizierten Einzelbeschallungen eingehalten werden, um unerwiinschte
Temperatureffekte durch Restwérme von vorherigen Beschallungen zu vermeiden. Somit ist die Re-
positionierungsgeschwindigkeit des Roboter-FUS-Systems im Bereich von 1 mm/s fiir konventionelle
FUS-Behandlungsstrategien ausreichend. Um fiir konventionelle FUS-Strategien die Gesamtdauer
der Behandlung zu verkiirzen, wurde ein Verfahren zur Optimierung der Zielpositionen der US-Foki
prasentiert [Ras00]. Dieses Verfahren basiert auf einer Maximierung des rdumlichen Abstands
zweier zeitlich aufeinander folgender Beschallungen, so dass kiirzere Abkiihlzeiten ermdglicht
werden?. Beide Ansiitze — bewegungsgetriggerte Einstrahlung der Schallwelle und optimierte Posi-
tionierung der US-Foki — sind ohne weitere technische Anderungen mit dem Roboter-FUS-System
umsetzbar und koénnten fiir eine Optimierung des Roboter-FUS-System genutzt werden. Obwohl
die Integration eines Phased-Array-Transducers in das entwickelte Roboter-FUS-System technisch
anspruchsvoll und schwierig ist, wiirde vermutlich eine derartige Kombination das Potenzial des
roboterunterstiitzten Konzepts fiir die MRgFUS-Therapie voll ausschopfen kénnen — die Bereit-
stellung von flexiblen Zugangswegen fiir die FUS-Behandlung kombiniert mit den M&glichkeiten
einer schnellen elektronischen Schallfeldsteuerung.

Ein Nachteil des vorgestellten FUS-Systems ergibt sich aus der begrenzten Grofie des Applikators.
So kann der Transducer im Ankoppelbalg nur innerhalb eines durch den Innendurchmesser des
Ringsystems von 130 mm vorgegebenen Bereichs bewegt werden. Falls wihrend der Behandlung
sehr grofle Verschiebungen im Gewebe auftreten oder sehr grofie bzw. mehrere raumlich weit

auseinander liegende Zielvolumina behandelt werden sollen, muss sowohl der gesamte Applikator

1Je groBer der raumliche Abstand der Beschallungen desto kiirzere Abkiihlzeiten kénnen gewihlt werden. Somit
héngt die erreichbare Verkiirzung von der Grofle des Zielgebiets ab.
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repositioniert als auch eine erneute Registrierung der Koordinatensysteme vorgenommen werden.
Dieser Ankoppelprozess ist im Hinblick auf eine sichere Durchfithrung der Behandlung sehr kritisch.
Durch die Konzeption des Applikators als geschlossene Einheit wird dieser Prozess jedoch erleichtert:
So kann der Applikator zunéchst unabhéngig vom Fiihrungsarm von oben und unter visueller
Kontrolle auf die Hautoberflache aufgesetzt und dann mit dem Fithrungsarm verbunden werden.
Generell ist hierbei zukiinftig eine Optimierung der mechanischen Eigenschaften des Applikators
denkbar, um etwa mittels elastischerer Materialien die Ankopplung des Applikators an nicht ebene
Zielregionen zu vereinfachen.

Fiir die Anwendung des Systems miissen Fithrungsarm und FUS-Applikator zusammen mit dem
Patienten in die Rohre des MR-Tomographen eingefiihrt werden. Allerdings ist in geschlossenen MR-
Tomographen der Platz begrenzt, was die Positionierung des Systems eventuell stark einschrénkt.
Zwar werden in der klinischen Routine Tomographentypen mit gréfleren Bohrungsdurchmessern
von 70 cm statt 60 cm immer gebriuchlicher, die Dimensionierung des Applikators kénnte aber
auch mit einem flacheren US-Transducer verringert werden. So wire auch hierbei die Integration
eines Phased-Array-Transducers hilfreich, da mit dieser Technologie grundsétzlich eine flachere
Ausfithrung moglich ist. Dieses Platzproblem tritt fiir die in die Patientenliege eingebrachten
MRgFUS-Systeme nicht auf. Allerdings ist fiir diese System eine spezielle Patientenliege erforderlich
[Gor06, McD06, Haa07]. Im Gegensatz dazu stellt das roboterunterstiitzte FUS-System keine
speziellen Anforderungen an die Tomographen-Ausstattung und ist somit universeller einsetzbar
und austauschbar.

Der Bereich, in dem eine US-Welle elektronisch mit Hilfe eines Phased-Array-Transducers zur
Fokussierung gebracht werden kann, ist im Allgemeinen auf einige Zentimeter beschrinkt, da bei
zu groflen Auslenkungswinkeln des Schallfelds grofle Nebenmaxima auftreten, die zu Erwdrmungen
an unerwiinschten Stellen fithren kénnen. Auflerdem gestatten in die Patientenliege integrierte
MRgFUS-Systeme nur eine Einstrahlung der US-Welle von unten in den Patienten. Hierzu stellt das
entwickelte System eine Alternative dar. Der hier entwickelte FUS-Applikator kann zunéchst flexibel
auf der Hautoberfliiche in der Nihe des Zielgebiets unabhéngig vom Robotersystem positioniert
werden. Die fiir die FUS-Behandlung notwendigen Bewegungen des US-Transducer werden dann
mechanisch mit Hilfe des Fithrungsarms prézise ausgefiihrt. Im Vergleich zu bestehenden Systemen
ermoglicht das kombinierte System somit neuartige flexiblere Zugangswege fiir die FUS-Therapie,
wie z.B. aus seitlichen Richtungen oder von oberhalb des Patienten. Damit konnten eventuell
alternative Behandlungswege fiir Tumoren identifiziert werden, deren Behandlung aufgrund von
Risikostrukturen (z. B. luftgefiillte Hohlrdume oder Knochen) im Bereich des Schallfelds bisher nicht
moglich war. Um den klinischen Nutzen zu evaluieren sind allerdings umfangreiche klinische Studien
notwendig. Mogliche klinische Anwendungen konnten die FUS-Behandlung von abdominellen

Tumoren (z.B. der Leber) in der Nihe des Rippenbogens oder auch von Knochenmetastasen sein.
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5.2 Zeitoptimierte HF-Anregungstechnik (CROSS) fiir die
PRF-Thermometrie

Um die im Gewebe induzierten Temperaturdnderungen moglichst optimal zu iiberwachen, wurde
eine neue verschachtelte HF-Anregungstechnik (CROSS) fiir die MR-basierte PRF-Temperatur-
bildgebung entwickelt. Konventionelle FLASH-Sequenzen fiir PRF-Messungen weisen aufgrund
der langen Echozeiten relativ lange Totzeiten auf. Die Totzeiten wurden bei der CROSS-Sequenz
ausgenutzt, um eine zweite Bildschicht anzuregen und zu kodieren. Beide Schichten nutzen dieselbe
readout-(RO)-Richtung, wihrend in slice selection-(SL)-Richtung der ersten Schicht auch der phase
encoding-(PE)-Gradient der zweiten Schicht geschaltet wurde und umgekehrt.

Sequenzsimulation und Vergleichsmessung

Mit numerischen Simulationen der Bloch-Gleichungen wurde zunéchst das bei den beiden Daten-
akquisitionen zu beobachtende steady state-Signal der CROSS-Sequenz fiir verschiedene Bereiche
in den Schichten untersucht. Dabei zeigte sich fiir die Signale aus den Bereichen auflerhalb des
Uberlappungsbereichs ein zur analytischen FLASH-Signalkurve identischer Kurvenlauf. Dies ist
zu erwarten, da bei der CROSS-Sequenz beide HF-Pulse schichtselektiv eingestrahlt werden.
Folglich unterliegen Kernspins, die sich nicht im Uberlappungsbereich beider Schichten befinden,
lediglich der Wirkung von einem der beiden Anregungspulse. Dieses Ergebnis deutet an, dass die
Simulationen korrekt und zuverléssig funktionieren.

Im Gegensatz dazu wurde fiir die Bildbereiche, die im Uberlappungsbereich beider Schichten
lagen, ein reduziertes CROSS-Signal gefunden. Zusétzlich waren die Positionen der Maxima,
d.h. die Ernst-Winkel, dieser Signalkurven gegeniiber dem Maximum der FLASH-Signalkurve zu
kleineren Anregungswinkeln verschoben. Beide Resultate sind qualitativ in Folge der Einwirkung
der beiden HF-Anregungspulse auf die Kernspins innerhalb dieses Bereichs erkldarbar. So kann
die Longitudinalmagnetisierung in Bereichen auBerhalb des Uberlappungsbereichs nach erfolgter
HF-Anregung bis zur Einstrahlung des néchsten schichtselektiven HF-Pulses im nachfolgenden
TR-Intervall iiber die gesamte TR-Zeit relaxieren. Dagegen ist die Dauer der Abschnitte, in denen
die Longitudinalmagnetisierung im Uberlappungsbereich relaxieren kann, reduziert. Die effektive
TR-Zeit, d.h. die Zeit zwischen zwei Anregungsschritten, ist also fiir die Longitudinalmagnetisierung
im Uberlappungsbereich kiirzer als auerhalb. In Folge dieser Verkiirzung ist die bei jeder neuen
Anregung im Uberlappungsbereich noch zur Verfiigung stehende Longitudinalmagnetisierung
vermindert (s. Gl. 2.30). Somit sind auch die erzeugte Transversalmagnetisierung und damit
das zu beobachtende Signal geringer. Man spricht daher von einer Abséttigung des Signals im
Uberlappungsbereich. Zusitzlich bewirkt eine Verkiirzung der effektiven TR-Zeit gemif Gl. 2.61
eine Verschiebung des Ernst-Winkels zu kleineren Anregungswinkeln.

Die unterschiedlichen Kurvenverlidufe der beiden CROSS-Signale aus dem Uberlappungsbereich
der Schichten (Datenakquistion mit ADC 1 bzw. ADC 2) sind auf den asymmetrischen Aufbau der
CROSS-Sequenz zuriickzufithren. So kann das CROSS-Signal aus dem Uberlappungsbereich, das mit
ADC 2 aufgenommen wird, ldnger relaxieren als das entsprechende mit ADC 1 aufgenommene Signal.

Zusitzlich wurden entlang der SL-Richtung von Schicht 2 so genannte crusher-(CR)-Gradienten
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geschaltet. Fiir die beiden CROSS-Signale aus dem Uberlappungsbereich ergibt sich damit eine
unterschiedliche Abfolge von Anregungsprozessen, Gradientenschaltungen und Relaxation, woraus
die unterschiedliche Werte der steady state-Magnetisierung resultieren.

Im Anschluss an die numerischen Berechnungen wurden die Simulationsdaten mit Messungen
der CROSS-Sequenz an einem homogenen Agarose-Phantom verglichen. Fiir die Signale aufierhalb
des Uberlappungsbereichs wurde bis zu einem Anregungswinkel von 40° ein nahezu identischer
Kurvenverlauf zur Simulation gefunden. Fiir hohere Flipwinkel wurde jedoch eine systematische
Abweichung der gemessenen Daten von der Simulation von bis 12 % beobachtet. Diese Abweichungen
konnen durch das nicht ideale Schichtprofil eines sinc-Pulses erklédrt werden: Der Zusammenhang
zwischen der Einhiillenden des HF-Pulses und dem rdumlichen Profil der angeregten Schicht
ist iiber die Fouriertransformation gegeben.’ In der Praxis besitzen die sinc-Pulse eine endliche
Dauer, woraus eine Verfilschung des rdumlichen Schichtprofils resultiert. Im Schichtprofil kommt
es zur Ausbildung von so genannten Nebenmaxima (engl. side lobes), wobei der Flipwinkel
im Bereich dieser side lobes gegeniiber den zentralen Bereichen verringert ist [Ber04]. Da bei
der Datenaufnahme das Signal iiber die gesamte Dicke der angeregten Schicht integriert wird,
verfilschen somit Beitrige von Kernspins aus Bereichen der side lobes das gemessene Gesamtsignal.
Dieser Effekt wirkt sich bei hohen Anregungswinkeln verstéirkt aus. So wird bei hohen Flipwinkeln
im zentralen Bereich des Schichtprofils der Ernst-Winkel iiberschritten. Folglich sinkt das Signal
dort wieder ab (vgl. Gl. 2.60). Dagegen ist der Flipwinkel im Bereich der side lobes vermindert
und liegt daher noch im Bereich des Ernst-Winkels. In Folge dessen tritt dann in diesen Bereichen
ein hohes Signal auf, was zu starken Verfilschungen des Gesamtsignals fiihrt.

Im Uberlappungsbereich der beiden Schichten wurde eine systematische Abweichung der Signale
fiir hohere Flipwinkel (o > 40°) nicht beobachtet. In diesem Bereich kommt es zu einer Uber-
lagerung der Schichtprofile der beiden Pulse. In erster Ndherung ergibt sich hier ein effektives
rdumliches Anregungsprofil, das dem Produkt der beiden Schichtprofile entspricht. In Folge dieser
multiplikativen Uberlagerung sind die side lobes im Uberlappungsbereich der Schichten verringert
[Ber04].

Beim quantitativen Vergleich zeigte sich fiir das CROSS-Signal im Uberlappungsbereich, das
mit ADC 1 aufgenommen wurde, eine sehr gute Ubereinstimmung mit den Daten der Simulation
(Abweichung < 4 %), wihrend fiir ADC 2 eine deutlichere Abweichung von bis zu 12 % gefunden
wurde. Zwar wurde der simulierte Kurvenverlauf durch die gemessenen Daten qualitativ korrekt
wiedergegeben, allerdings sind die Messwerte iiber fast den gesamten Winkelbereich (o = 0°...80°)
systematisch zu klein. Dieser Effekte konnte von einer teilweise destruktiven Interferenz der
Kernspinsignale aus den beiden Schichten wihrend der Datenakquisition mit ADC 2 herriihren.
So nutzt die CROSS-Sequenz zusétzliche CR-Gradienten entlang der SL-Richtung von Schicht 2
(Gsr2), um eine unerwiinschte Rephasierung von Ggsr2 durch den PE-Gradienten der ersten Schicht
(Gpg1) zu verhindern. Ein solcher Rephasier- oder Kompensationseffekt konnte auch entlang
der SL-Richtung der ersten Schicht (Ggr1) durch die Wirkung des PE-Gradienten der zweiten
Schicht (Gpge) auftreten. Allerdings konnte die Ursache fiir diese systematische Abweichung nicht

5Strenggenommen gilt dies nur im Rahmen der Kleinwinkelniherung. So ergeben sich zwar ab Flipwinkeln von iiber
30° zusétzliche Verfialschungen der Schichtprofile in Folge einer Verletzung der Kleinwinkelndherung, allerdings
sind diese Verfélschungen gegeniiber den hier ausgefiihrten Effekten vernachlissigbar [Ber04].
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abschlieBend erklért werden. So kénnte auch ein fiir beide Signale unterschiedliches Zusammenspiel
von Spoiler- und CR-Gradienten sowie das Auftreten von Wirbelstrémen oder stimulierten Echos
[Ber04] derartige Abweichung bewirken. Die maximale Abweichung zwischen Simulation und
Experiment im Bereich von etwa 10 % erschien allerdings akzeptabel. So war das ADC 2-Signal um
ca. 30 % gegeniiber dem Signal aus Bereichen von auBlerhalb des Uberlappungsbereichs reduziert.
Dagegen betrug diese Reduktion fiir das ADC 1-Signal aus dem Uberlappungsbereich nahezu
45 %. Insgesamt waren die Daten der Simulation und der Vergleichsmessung konsistent. Es konnte
damit gezeigt werden, dass mit der vorgestellten CROSS-Sequenz eine verschachtelte Anregung

und Datenaufnahme zweier orthogonaler Bildschichten grundsétzlich moglich ist.

Crushereffekt und SNR

In die CROSS-Sequenz wurden zusétzliche Dephasiergradienten, die CR-Gradienten, implementiert,
um Signalbeitrdge von Schicht 2 wéihrend der Datenauslese von Schicht 1 zu unterdriicken. Die
Effektivitdt der Dephasierwirkung der CR-Gradienten wurde im Experiment quantitativ erfasst.
Dabei traten bei abgeschalteten CR-Gradienten im Uberlappungsbereich der Schichten starke
Ostzillationen sowohl des Magnituden- als auch des Phasensignals auf. Diese Signalvariationen sind
auf die beschriebenen Interferenzeffekte der Kernspinsignale der beiden Schichten zuriickzufiihren.
Mit zunehmender Stdrke der CR-Gradienten wurde eine Verringerung dieser Signalstérungen
beobachtet. Ab einer Dephasierlinge von Lgepn = 1,2 mm betrug das zur Quantifizierung des
CR-Effekts eingefiihrte relative Signaldnderungsmafl sowohl fiir Magnituden- als auch Phasensignal
weniger als 5 %. Eine relative Anderung der Phase um 5 % bewirkt bei einem Temperaturunterschied
von beispielsweise 50 K einen Temperaturfehler von 2,5 K. Dieser Fehler liegt in etwa im Bereich
der Temperaturgenauigkeit, die typischerweise mit Methoden der PRF-Thermometrie erreicht
wird [Que00, Rie08]. Daher wurde eine relative Anderung des Signals von < 5 % als akzeptabel
erachtet. Die Dephasierlinge von 1,2 mm entsprach dabei der verwendeten Pixelgrofie von Azpy =
FOV /Matrix = 1,17 mm. Dieses Ergebnis ist plausibel, da Lqepn die Distanz angibt, tiber die
Kernspinsignale destruktiv interfrieren und dadurch unterdriickt werden. Basierend auf diesem
Resultat wurde eine Bedingung fiir die minimale CR-Stérke bzw. Dephasierléinge abgeleitet, um

einen ausreichenden Dephasiereffekt zu erzielen:

FOV
Ldeph,min < Ame =

= 5.2
- Matrix (5.2)

Diese Bedingung kann genutzt werden, um in zukiinftigen Implementierungen der CROSS-Sequenz
eine automatische Anpassung der CR-Stdrke in Abhéngigkeit von den gewihlten Sequenzpa-
rametern vorzunehmen. Um auch mdgliche Kompensationseffekte entlang der SL-Richtung der
ersten Schicht zu vermeiden, kénnten auch in dieser Raumrichtung entsprechende CR-Gradienten
geschaltet werden. Dies wére ohne eine Verldngerung von TE (und damit TR) moglich, da die
CR-Gradienten gleichzeitig zu den bereits bestehenden CR-Gradienten angelegt werden kénnen.
Bei gleichzeitiger Schaltung von Gradienten entlang mehrerer Raumrichtungen kénnen jedoch bei

schnellen Gradientenschaltungen periphere Nervenstimulationen auftreten [For01]. Diese Effekte
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kénnen nur minimiert werden, indem die Schaltzeiten der Gradienten verlingert werden,® woraus
eine geringfiigige Verlangerung von TFE resultieren wiirde. Insgesamt deuten die erzielten Ergebnisse
an, dass mit den in Richtung von Ggro angelegten CR-Gradienten eine ausreichende Trennung der
MR-Signale erreicht wird.

In einem letzten Phantomversuch wurde untersucht, inwieweit das SNR der CROSS-Sequenz
durch die verschachtelte Abfolge von HF-Anregungen und Gradientenschaltungen beeinflusst wird.
Dazu wurde das SNR der CROSS-Bilder mit dem SNR der Bilder einer konventionellen FLLASH-
Sequenz verglichen. In den Bereichen auflerhalb des Uberlappungsbereichs zeigten sich fiir beide
Sequenztypen Aquivalente SNR-Werte. Im Uberlappungsbereich der beiden CROSS-Bilder war das
SNR reduziert, was durch den bereits beschriebenen Sattigungseffekt erklirt wird. Die gefundenen
Reduktionsfaktoren entsprachen nicht exakt den Werten, die im Rahmen der Vergleichsmessungen
zur Sequenzsimulation gefunden wurden, was auf das rdumlich nicht homogene Empfangsprofil der
Spule zuriickzufiihren ist. So wurde fiir die Vergleichsmessungen zur Simulation die Ganzkorperspule
des Tomographen eingesetzt, die im Gegensatz zu der Oberflichenempfangsspule ein sehr viel
homogeneres Empfangsprofil aufweist. Insgesamt konnte mit diesen SNR-Messungen bestétigt
werden, dass der verschachtelte Anregungs- und Kodierungsprozess der CROSS-Sequenz zwar
zu einer Reduktion des SNR im Uberlappungsbereich der Schichten fiihrt, jedoch ansonsten die
Bildqualitdt nicht negativ beeinflusst.

Evaluation im Tierversuch und Vergleich zu bestehenden Techniken und Verfahren

Abschlieend wurde die CROSS-Sequenz zur Temperaturiiberwachung einer FUS-Anwendung in
vivo eingesetzt. Die Bildschichten wurden dabei so orientiert, dass die Temperaturverteilungen
senkrecht und parallel zur Einstrahlrichtung der US-Welle dargestellt wurden. Die aus den Bildern
abgeschitzte Temperaturstandardabweichung war im Uberlappungsbereich der Schichten gegen-
iiber Bildbereichen auflerhalb erhoht (innerhalb vs. auBerhalb: +£4 K vs. £2 K). Dieser Anstieg
der Temperaturstandardabweichung erklirt sich durch die Reduktion des CROSS-Signals im Uber-
lappungsbereich. So kann man zeigen, dass sich die Temperaturstandardabweichung umgekehrt
proportional zur Stirke des Magnitudensignals verhilt [Rie08].

Gegeniiber den SNR-Werten des Phantomversuchs waren die SNR-Werte im Tierversuch erheblich
reduziert. Diese SNR-Reduktion wurde durch den unterschiedlichen rdumlichen Abstand der
jeweiligen Bildschichten von der verwendeten Empfangsspule bedingt. Die Temperaturgenauigkeit
der CROSS-Sequenz reichte allerdings aus, um die induzierten Temperaturanstiege mit einer
zeitlichen Auflésung von 2,6 s eindeutig zu detektieren. Die Maximaltemperaturen im Fokusbereich
waren fiir die beiden Schichten jedoch nicht vollstdndig konsistent (senkrecht vs. parallel zur
US-Achse: 45,5 K vs. 39,2 K). Obwohl relativ diinne Schichtdicken verwendet wurden, ist dieser
Unterschied auf partial volume-Effekte zuriickzufithren. So hat der US-Fokus eine ellipsoidformige
Gestalt, wobei die Ausdehnung des Fokus parallel zur US-Richtung sehr viel grofer ist als senkrecht
dazu (-6-dB-Fokusgrofle parallel vs. senkrecht zur US-Richtung: 8 mm vs. 1 mm). Somit ergeben
sich auch fiir den Bereich maximaler Temperatur unterschiedliche Ausdehnungen parallel und

senkrecht zur Einstrahlrichtung der US-Welle. Abhéngig von der Orientierung der Schicht relativ

In der Praxis miissten dazu die Schaltgeschwindigkeiten (engl. slew rates) der Gradienten reduziert werden.
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zur US-Richtung summieren sich somit in den Bildern Kernspinsignale aus unterschiedlich stark
erwarmten Bereichen.

Insgesamt konnte die CROSS-Sequenz erfolgreich im Phantom- und im Tierversuch getestet
und fiir eine optimierte Darstellung der Temperaturverteilungen in drei Raumrichtungen genutzt
werden. Bei der FUS-Anwendung konnte damit die im Gewebe induzierte Temperatur simul-
tan sowohl senkrecht als auch parallel zur Einstrahlrichtung der Schallwelle iiberwacht werden.
Mogliche Einfliisse auf die Temperaturausbreitung in Folge von anisotropen thermischen Gewebe-
eigenschaften oder Prozessen, wie Perfusion [I03, Shi06], konnen damit direkt festgestellt werden.
Allgemein kénnen die gemessenen Temperaturverteilungen nicht nur zur Online-Uberwachung
der FUS-Anwendung herangezogen werden. Beispielsweise wurden Techniken, so genannte feed-
back-Mechanismen, vorgestellt, die die Temperaturinformation nutzen, um eine dynamische und
damit moglichst optimale Anpassung der US-Leistung wiahrend des Einstrahlens der US-Welle
vorzunehmen [Vim99, Sal00Ob, Que02, Sen07]. Verfilschungen der gemessenen Temperaturen, etwa
durch partial volume-Effekte, kénnen bei diesen Methoden zu einer Fehlanpassung der US-Leistung
fithren. Mit den orthogonalen Schichten der CROSS-Sequenz konnten Temperaturunterschiede
in Folge von partial volume-Effekten detektiert werden. Diese Information kénnte verwendet
werden, um eine Online-Korrektur der fiir die Leistungsanpassung benttigten Temperaturwerte
vorzunehmen.

Diese feedback-Verfahren nutzen Modelle zur Wérmeausbreitung in biologischem Gewebe [Pen48§]
fiir die Anpassung der US-Leistung. Um die fiir diese Modelle benétigten thermischen Eigenschaften
des Gewebes zu ermitteln, werden z.B. Testbeschallungen mit sehr geringer US-Leistung appliziert.
Deren Temperatureffekt reicht nicht aus, um im Gewebe eine Schidigung hervorzurufen, jedoch
konnen anhand der dafiir gemessenen Temperaturverteilungen Riickschliisse auf die thermischen
Gewebeeigenschaften gezogen werden [Che02, Van03, Dra09]. Auch hierfiir kénnte die CROSS-
Sequenz eingesetzt werden. Insbesondere gegeniiber parallel orientierten multislice- Aufnahmen,
gestattet die CROSS-Sequenz mit den beiden simultan akquirierten orthogonalen Schichten eine
direkte Untersuchung dieser Gewebeparameter in drei Raumrichtungen.

Um allgemein MR-gefiihrte Interventionen mit hoher zeitlicher Auflésung und hoher raumlicher
Abdeckung zu iiberwachen, wurden so genannte local look- oder inner volume-Techniken vorgestellt
[Fei85, Hwa04, Zim06]. Bei diesen Techniken werden nur Kernspinsignale in einem begrenzten
Bereich um das Zielgebiet der Intervention angeregt. Bei der Datenakquisition werden aufgrund
dieser Einschrinkung des abzubildenden Bereichs nur wenige Kodierschritte benétigt, so dass
insgesamt eine kurze Gesamtakquisitionszeit resultiert (typischerweise 1 Bild pro Sekunde). Diese
Techniken nutzen jedoch nicht nur Gradientenechos sondern auch Spinechos (s. Abschnitt 2.1.3)
fiir die Signalgenerierung und kénnen daher nicht fiir die MR-Thermometrie auf der Grundlage
des PRF-Effekts angewendet werden.

Bei einer fiir die PRF-Thermometrie typischen Echozeit von 10 ms gestattet der verschachtelte
Anregungs- und Datenakquisitionsprozess der CROSS-Sequenz eine minimale Repetitionszeit” von
ca. 15 ms. Bei einer Bildmatrixgréfle von 128 x 128 Pixel folgt damit eine minimale Gesamtak-

quisitionsdauer fiir die beiden orthogonalen Schichten von TASROSS = 128 .15 ms = 1,9 s. Bei

"Hierbei wurde eine minimale Anlegedauer der Spoilergradienten von 1 ms beriicksichtigt.
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Verwendung derselben Echozeit betrigt die minimale Repetitionszeit einer FLASH-Sequenz ca.
12 ms. Werden mit einer konventionellen FLASH-Sequenz zwei orthogonale Schichten aufgenom-
men, so werden die benttigten k-Raumdaten sequentiell erfasst. Fiir die FLASH-Sequenz resultiert
damit fiir beide Schichten eine Gesamtakquisitionsdauer von TAFFASH = 2 x 128 .12 ms = 3,1 s.
Somit konnte mit der CROSS-Sequenz die zeitliche Auflésung gegeniiber der FLASH-Sequenz um
beinahe 40 % verbessert werden.

Um die Temperaturen im Zielgebiet der Thermointervention mit moglichst hoher rdumlicher
Abdeckung und schneller Bildwiederholrate darzustellen, kommen in der Praxis meist segmentierte
EPI-Techniken zum Einsatz, die die Aufnahme von 3 — 5 Bildschichten bei einer Dauer von ca.
TAEPT = 1-3 s gestatten [Wei03, Sta04]. Diese hohe Bildwiederholrate erreicht die CROSS-Sequenz
gegenwirtig nicht. Die zeitliche Auflosung der CROSS-Sequenz kénnte durch eine Optimierung
der Gradientenschaltungen noch verbessert werden, indem etwa der Schichtrefokussiergradient der
zweiten Schicht und der nachfolgende CR-Gradient zu einem effektiven Gradienten zusammengefasst
werden. Allerdings ist eine mogliche Verkiirzung der Schaltzeiten der Gradienten durch deren
endliche slew rate begrenzt. Die bei der PRF-Thermometrie fiir FLASH beschriebenen Totzeiten
treten allerdings in geringerem Mafle auch fiir segmentierte GRE-EPI-Sequenzen auf. Somit kénnte
die Kombination des verschachtelten CROSS-Anregungsprozesses mit einer EPI-Auslesetechnik
einen Ansatz sein, um die zeitliche Auflésung von CROSS substantiell zu verbessern.

Jedoch sind EPI-basierte Akquisitionstechniken aufgrund der langen Zeitdauern fiir die Daten-
auslese sehr anfillig fiir eine Reihe von Bildartefakten z.B. in Folge von Suszeptibilititsspriingen
an Gewebegrenzflichen (s. Abschnitt 2.2.3). Da das Akquisitionsschema der CROSS-Sequenz auf
einer FLASH-Sequenz beruht und damit die einzelnen k-Raum-Zeilen in kurzer Zeit ausgelesen
werden koénnen, treten diese Artefakte fiir CROSS-Sequenz nicht auf bzw. sind stark verringert.

Eine Erweiterung der CROSS-Sequenz zur verschachtelten Anregung und Akquisition von
drei jeweils zueinander orthogonalen Schichten ist generell moglich. Allerdings wére dafiir eine
wesentlich komplexere Schaltung der Gradienten erforderlich, da eine einfache Vertauschung von
SL- und PE-Richtungen fiir die Kodierung dreier Bildschichten nicht mehr ausreicht.

Um die CROSS-Sequenz auch fiir die Temperaturiiberwachung in Gewebe mit hoherem Fettanteil
einsetzen zu konnen, muss eine Methode zur Unterdriickung des Fettsignals integriert werden. Zur
Fettunterdriickung kénnen z.B. frequenzselektive HF-Pulse in Kombination mit Spoilergradienten
verwendet werden [Ber04]. Um eine effektive Fettunterdriickung zu erzielen, werden diese so
genannten Fettsdttigungspulse zu Beginn eines jeden TR-Intervalls vor dem HF-Anregungspuls der
Bildgebungssequenz appliziert. Um fiir die Séttigungspulse ein relativ schmales Frequenzspektrum
zu erreichen, werden lange Pulsdauern im Bereich von 10 ms benétigt [Ber04]. Diese Pulse fithren
zu einer erheblichen Verlangerung der TR-Intervalle. Insbesondere fiir multislice-Techniken, bei
denen die TR-Intervalle sequentiell wiederholt werden miissen, kénnen die Sattigungspulse zu einer
deutlichen Verldngerung der Gesamtakquisitionsdauer fiihren (Gesamtakquisitionsdauer fiir zwei
sequentiell aufgenommene FLASH-Schichten mit vs. ohne Fettsiittigung: 5,6 s vs. 3,1 s)%. Bei
der CROSS-Sequenz werden in einem TR-Intervall jedoch beide Schichten angeregt, so dass mit

8Fine solche Verlingerung der Gesamtakquisitionsdauer tritt auch bei Verwendung von multislice EPI-
Auslesetechniken auf, da die Daten hierbei ebenfalls sequentiell aufgenommen werden.
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nur einem zusétzlichen Séttigungspuls eine Fettunterdriickung in beiden Schichten erreicht wird
(Gesamtakquisitionsdauer fiir zwei CROSS-Schichten mit vs. ohne Fettséttigung: 3,2 s vs. 1,9 s).
Insgesamt ergibt sich auch hier ein Vorteil fiir die CROSS-Sequenz.

Generell kann die CROSS-Sequenz zur Temperaturiiberwachung bei samtlichen MR-gefiihrten
Thermoablationsverfahren eingesetzt werden. Daneben ist eine Verwendung der CROSS-Technik
auch zur Uberwachung von anderen Interventionen unter MR-Kontrolle denkbar. Beispielsweise
konnte der Verlauf der Nadel im Gewebe bei perkutanen Nadeleingriffen mit zwei orthogonalen
Schichten {iberwacht werden, um etwa mogliche Verbiegungen der Nadel schneller zu detektieren.
Eine Uberwachung von Nadelinterventionen mit Hilfe von EPI-Sequenzen ist dagegen schwierig,
da die hohen Suszeptibilitdtsspriinge zwischen Nadelmaterial und umgebendem Gewebe zu starken
Artefakten in den Bildern fithren. Um die zeitliche Auflésung konventioneller GRE-Sequenzen fiir
die Uberwachung von Nadelinterventionen zu verbessern, wurde kiirzlich ein neuartiges Verfahren
vorgestellt [Rau09]. Mit der dort vorgestellten Technik kann der Nadelvorschub mit einer Bildwie-
derholrate von bis zu 6 Bildern/s dargestellt werden. Die Methode basiert auf einer konventionellen
FLASH-Sequenz und ist grundsétzlich mit der CROSS-Sequenz kombinierbar, so dass eine Kom-
bination beider Verfahren eine optimierte rdumliche und zeitliche Darstellung des Nadelverlaufs

ermoglichen koénnte.
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Die Therapie mit hochenergetischem fokussiertem Ultraschall (FUS) ist ein nicht-invasives Ablati-
onsverfahren, bei dem Gewebe thermisch zerstért wird. Mit speziellen Ultraschall-(US)-Wandlern
(Transducern) wird eine hochenergetische Schallwelle fokussiert ins Gewebe eingestrahlt. Im Fokus
wird das Gewebe innerhalb von Sekunden auf Temperaturen von iiber 60 °C erhitzt, wodurch eine
scharf begrenzte thermische Gewebeldsion erzeugen wird. Zur Uberwachung und Kontrolle der
FUS-Therapie werden bildgebende Verfahren benotigt, um die fehlende Sichtkontrolle, wie etwa bei
einem chirurgischen Eingriff, zu ersetzen. Fiir die sichere und wirksame Durchfithrung einer solchen
FUS-Behandlung ist eine Erfassung der im Gewebe induzierten Temperaturen entscheidend.

Die derzeit beste Uberwachungsmethode fiir die FUS-Therapie ist die Magnetresonanz-(MR)-
tomographie (MRT). So erlaubt sie eine exakte bildgestiitzte Therapieplanung und Darstellung
der thermisch induzierten Léasionen. Zusétzlich stellt die MRT Messtechniken zur Verfiigung,
die eine kontinuierliche Messung der hervorgerufenen Temperaturdnderungen erlauben [Rie08].
Das heute am weitesten verbreitete Thermometrieverfahren basiert auf der Temperaturabhén-
gigkeit der Protonresonanzfrequenz (PRF) [Hin66]. Der PRF-Effekt bewirkt in konventionellen
Gradientenecho-(GRE)-Bildern (engl. Fast Low Angle Shot, FLASH [Haa86]) eine Anderung der
Phase des komplexwertigen MR-Signals, so dass aus der Phasendifferenz sukzessiv aufgenommener
FLASH-Bilder die Temperaturdnderung bestimmt werden kann.

Das Potenzial der MR-gefiihrten FUS-Therapie (engl. magnetic resonance guided focused ultra-
sound, MRgFUS) wurde in einer Vielzahl von klinischen Anwendungen [Dub08, Jol09], wie etwa
der Ablation von Tumoren der Brust, Prostata, Leber oder des Uterus, demonstriert. Fiir die
FUS-Behandlung werden viele einzelnen US-Foki schrittweise aneinandergereiht, um groere Areale
zu abladieren. Die erforderlichen Fokusbewegungen kénnen grundsétzlich auf zwei verschieden
Arten realisiert werden — mechanische Bewegungen der US-Quelle mit Hilfe von Aktuatoren oder
elektronische Schallfeldsteuerung mit Hilfe so genannter Phased-Array-Transducer [Haa07]. Die
Integration eines FUS-Applikators in den MR-Tomographen stellt jedoch immer noch eine grofie
Herausforderung dar. Neben einigen experimentellen MRgFUS-Systemen gibt es zur Zeit nur
ein kommerzielles MRgFUS-System, das fiir den klinischen Einsatz am Menschen zugelassen ist
[Gor06, McDO06]. Dieses System verfiigt iiber einen in die Patientenliege des Tomographen einge-
brachten Phased-Array-Transducer. Dieser Therapiezugang von unten schrinkt den Zugang zum
Patienten ein, so dass beispielsweise Beschallungen von Tumoren in der N&he des Rippenbogens
(z.B. der Leber) schwer durchfiihrbar sind.

Erstes Ziel der Arbeit war es, ein flexibles System fiir die MRgFUS-Therapie bereitzustellen.
Hierzu wurde ein vollstindig MR-taugliches robotisches Assistenzsystem mit einem Fix-Fokus-
Transducer kombiniert [Kra08, Kra09b, KralOa, KralOb]. Um fiir diesen kombinierten Ansatz eine

sichere Finkopplung der US-Welle ins Gewebe zu gewéhrleisten, wurde der Fix-Fokus-Transducer
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in einen geschlossenen wassergefiillten Ankoppelbalg eingebaut. In die Ankoppeleinheit wurde
eine Oberflichenempfangsspule integriert, um Kernspinsignale aus dem Zielgebiet der Intervention
moglichst optimal zu empfangen. Dieser geschlossene FUS-Applikator wurde als austauschbares An-
bauelement fiir das robotische Assistenzsystem ausgefiihrt. Die bestehende Interventionsplanungs-
und Steuerungssoftware des Robotersystems wurde mit einem Software-Modul ( Thermal Ablation
Monitoring, [Mai09]) erweitert, um mit dem System mehrfache schrittweise Transducerbewegungen
vornehmen zu kénnen.

Das kombinierte Roboter-FUS-System wurde in Phantomexperimenten und im Tierversuch
evaluiert. Dabei zeigte sich, dass mit dem kombinierten Ansatz eine Zielgenauigkeit im Bereich von
2 — 3 mm erreicht wurde. Diese Genauigkeit war ausreichend, um im Tierversuch eine therapeutisch
relevante konfluente Lésion zu erzeugen. Mit der erweiterten Steuerungssoftware konnten die
schrittweisen Bewegungen des Transducers in wenigen Sekunden ausgefithrt werden. Insgesamt ist
die mit dem kombinierten System erzielte Genauigkeit vergleichbar zur Zielgenauigkeit bestehender
MRgFUS-Systeme [Gor06, McDO06]. Mit dem roboterunterstiitzten FUS-System konnten erstmalig
neue flexiblere Zugangswege fiir die FUS-Therapie am Patienten realisiert werden.

Aufbauend auf dieser Arbeit konnten zukiinftige Optimierungsschritte identifiziert werden. So
sind z.B. schnelle aktive Lokalisationstechniken verfiighar [Kra06], mit deren Hilfe die Referenzie-
rung des Roboter-FUS-Systems gegeniiber der zeitaufwindigen Referenzierung anhand der passiven
Marker [Rau07] stark beschleunigt werden kénnte. AuBlerdem werden Techniken fiir eine bewe-
gungskorrigierte FUS-Behandlung und Erfassung der Temperaturbilder bené6tigt. Hierfiir wurden
verschiedene Konzepte diskutiert. So kénnte mit einer Kombination von Phased-Array-Technologie
und roboterunterstiitzter Transducerpositionierung das Potenzial des Roboter-FUS-Konzepts fiir
die MRgFUS-Therapie voll ausgeschopft werden.

Um die raschen Temperaturanstiege einer FUS-Behandlung méglichst exakt verfolgen zu kénnen,
sollten MR-Thermometrietechniken eine hohe rdumliche Abdeckung des erwéirmten Bereichs mit
einer zeitlichen Auflésung von ca. 1 — 2 s gestatten. Werden konventionelle GRE-Sequenzen fiir
die PRF-Thermometrie verwendet, so ist in Folge der langen Echozeiten die Zeit zwischen HF-
Anregung und Datenauslese nur teilweise mit Bildkodierschritten ausgefiillt [Ish95, Poo95b]. Im
zweiten Teil der Arbeit wurde daher eine neue Bildakquisitionsstrategie fiir die PRF-Thermometrie
implementiert, die diese Totzeiten fiir die verschachtelte Anregung und Akquisition einer zweiten
orthogonalen Bildschicht ausnutzt [KralOc]. Mit dieser als CROSS (engl. Crushed Rephased
Orthogonal Slice Selection) bezeichneten Bildgebungstechnik kénnen die Temperaturidnderungen
zwar nicht vollstdndig dreidimensional erfasst werden, jedoch wird eine simultane Beobachtung
des Temperaturverlaufs in drei Raumrichtungen ermdoglicht.

Im Uberlappungsbereich der beiden CROSS-Schichten unterliegen die Kernspins der Einwirkung
zweier Anregungspulse, so dass dort Interferenzeffekte der Kernspinsignale auftreten konnen.
Derartige Interferenzen bewirken Verfdlschungen des gemessenen Signals und damit der berechneten
Temperatur. Daher wurden in die CROSS-Sequenz definierte Zusatzgradienten, so genannte crusher-
(CR)-Gradienten, integriert, um Interferenzeffekte zu vermeiden. Mit numerischen Simulationen
und Vergleichsmessungen wurde gezeigt, dass die verschachtelte Anregung und Akquisition zweier

orthogonaler Bildschichten grundsitzlich maglich ist. Dabei ist das Signal im Uberlappungsbereich
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in Folge einer partiellen Abséttigung erwartungsgeméfl reduziert. Die CR-Gradienten konnten so
optimiert werden, dass sich unerwiinschte Signalinterferenzen unterdriicken lieffen. Basierend auf
diesen Resultaten konnte eine quantitative Bedingung fiir die Stirke der CR-Gradienten abgeleitet
werden, so dass zukiinftig eine automatische Anpassung moglich ist. Untersuchungen zum Signal-
Rausch-Verhéltnis (engl. signal to noise ratio, SNR) zeigten, dass der verschachtelte Anregungs- und
Kodierungsprozess der CROSS-Technik zwar ein geringeres SNR im Uberlappungsbereich bewirkt,
aber ansonsten die Bildqualitit nicht negativ beeinflusst. Im Tierversuch wurde die CROSS-Sequenz
erfolgreich fiir die Temperaturiiberwachung einer FUS-Behandlung mit dem roboterunterstiitzten
FUS-System eingesetzt, wobei trotz des geringen SNR im Uberlappungsbereich die Temperaturen
mit einer ausreichenden Genauigkeit von +4 K detektiert werden konnten.

Insgesamt gestattet die CROSS-Sequenz bei einer fiir die PRF-Thermometrie typischen Echozeit
von 10 ms eine minimale Akquistionsdauer von knapp unter 2 s und erreicht gegeniiber einer
konventionellen FLASH-Sequenz eine Verbesserung von ca. 40 %. In der praktischen Anwendung
der PRF-Thermometrie werden meist schnelle allerdings auch artefaktanfilligere Echo Planar
Imaging-(EPI)-Techniken eingesetzt, die die Aufnahme von 3 — 5 meist parallelen Bildschichten
innerhalb von ca. 1 — 3 s gestatten [Wei03, Sta04]. Die damit erreichbare zeitliche Auflosung wird
gegenwirtig mit der CROSS-Technik nicht erzielt. Ansétze zur Optimierung der CROSS-Sequenz
und mogliche weitere Anwendungsgebiete wurden ebenfalls diskutiert. Trotz der Artefaktanfilligkeit
der EPI-Techniken kénnte die Kombination aus CROSS-Anregung und EPI-Auslese eine Strategie
sein, ein nahezu optimales PRF-Thermometrieverfahren zu etablieren.

Mit den in dieser Arbeit vorgestellten Konzepten liasst sich die MRgFUS-Therapie methodisch
entscheidend verbessern. So wurde ein experimentelles MRgFUS-System aufgebaut, das eine
Moglichkeit aufzeigt, wie neue Behandlungswege realisiert werden kénnen. Zusétzlich wurde mit
der neuartigen CROSS-Thermometriemethode ein Verfahren realisiert, das es erlaubt die induzierten
Temperaturen zeiteffizient simultan in drei Raumrichtungen zu beobachten. Die Kombination
dieser beiden Konzepte konnte ein Weg sein, auch in schwerer zugénglichen Organen wie der Leber

oder des Pankreas bei anteriorem Zugang, d.h. von vorne, MRgFUS-Therapien durchzufiihren.
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A Anhang: MAGNETOM Symphony

Quelle: http://www.medical.siemens.com

Magnet
e Aktiv abgeschirmter 1,5 T Magnet (Lénge: 160 cm, Innendurchmesser der Bohrung: 60 cm)
o Magnetgewicht inklusive Helium: ca. 4050 kg

o Grofles DSV (diameter spherical volume) mit hoher Homogenitét iiber 50 cm

Gradientensystem

e Maximale Gradientenfeldstirke: 30 mT/m

Maximale Rampenanstiegszeit (slew rate): 125 mT/(mms)

Gesichtsfeld (field of view, FOV'): 50 cm

Kompakte, wassergekiihlte Gradientenverstérker in solid state-Technologie fiir ein minimales
TR von 1,8 ms und ein minimales TE von 0,8 ms bei eine Bildmatrixgrofle von 256 x 256
Pixel

Abb. A.1: Am DKFZ installierter klinischer 1,5 T Ganzkirpertomograph MAGNETOM Symphony (Sie-
mens AG, Healthcare Sector, Erlangen, Deutschland).
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Hochfrequenzsystem

e Bis zu 16 zirkular-polarisierte Empfangselemente von bis zu 8 verschiedenen integrierten TPA

(integrated panoramic array) erlauben den gleichzeitigen Einsatz von bis zu 8 Spulen

e [Integrated panoramic positioning (IPP) ermdoglicht eine fernbedienbare Patienetenpositionie-

rung {iber die MR-Konsole mit automatischer Tischverschiebung

Computer

e Softwareplattform syngo fiir medizinische Anwendungen bei allen bildgebenden Modalitéten

e Bildrekonstruktionsrechner mit Pentium4/2,2 GHz Bildprozessor kombiniert mit einem

Pentium4 Rechner mit 2 CPUs/2,2 GHz und 2 GB Arbeitsspeicher fiir die Arbeitsplattform
Zusatze fiir die interventionelle MRT

e Abkoppelbare Patientenliege

e MR-kompatibler Monitor innerhalb der HF-Kabine (in room-Monitor)



109

Literaturverzeichnis

[Abr61]
[Ban05]
[Ber04]

[Blo46]
[Blo47]

[Boc07]

[Boc08]

[Boh99)]

[Bos85]

[Bot&4]

[Bur82]
[Cat07]

[Che02]

[Cho08]

[Cle02]
[C1i92]
[C1i93]

[C1i94]

A. Abragam. Principles of nuclear magnetism. Clarendon Press, Oxford, England, 1961.

J. A. Bankson, R. J. Stafford, J. D. Hazle. Partially parallel imaging with phase-sensitive data:
Increased temporal resolution for magnetic resonance temperature imaging. Magnetic Resonance
in Medicine, 53(3):658-665, 2005.

M. A. Bernstein, K. F. King, X. J. Zhou. Handbook of MRI pulse sequences. Elsevier Acadacemic
Press, Burlington, MA, USA, 2004.

F. Bloch. Nuclear induction. Physical Review, 70(7-8):460-474, 1946.

N. Bloembergen, E. M. Purcell, R. V. Pound. Relazation effects in nuclear magnetic resonance
absorption. Physical Review, 73(7):679-712, 1947.

M. Bock, J. W. Jenne, G. Wilzbach-Divkovic, W. Semmler. Fcho-shifted proton resonance
frequency temperature mapping. In: Proceedings 15th Scientific Meeting, International Society for
Magnetic Resonance in Medicine, Berlin, Germany, 3373, 2007.

M. Bock, F. K. Wacker. MR-guided intravascular interventions: Techniques and applications.
Journal of Magnetic Resonance Imaging, 27(2):326-338, 2008.

C. Bohris, W. G. Schreiber, J. W. Jenne, I. Simiantonakis, R. Rastert, H.-J. Zabel, P. E. Huber,
R. Bader, G. Brix. Quantitative MR temperature monitoring of high-intensity focused ultrasound
therapy. Magnetic Resonance Imaging, 17(4):603-610, 1999.

E. B. Boskamp. Improved surface coil imaging in MR: Decoupling of the excitation and receiver

coils. Radiology, 157(2):449-452, 1985.

P. A. Bottomley, T. H. Foster, R. E. Argersinger, L. M. Pfeifer. A review of normal tissue NMR
Rrlazation times and relaxation mechanisms from 1-100 MHz: Dependence on tissue type, NMR
frequency, temperature, species, excision, and age. Medical Physics, 11(4):425-448, 1984.

H.-C. Burck. Histologische Technik. Thieme, Stuttgart, Germany, 1982.

R. Catane, A. Beck, Y. Inbar, T. Rabin, N. Shabshin, S. Hengst, R. M. Pfeffer, A. Hanannel,
O. Dogadkin, B. Liberman, D. Kopelman. MR-guided focused ultrasound surgery (MRgFUS) for
the palliation of pain in patients with bone metastases—preliminary clinical experience. Annals of
Oncology, 18(1):163-167, 2007.

H.-L. M. Cheng, D. B. Plewes. Tissue thermal conductivity by magnetic resonance thermometry
and focused ultrasound heating. Journal of Magnetic Resonance Imaging, 16(5):598-609, 2002.

R. Chopra, N. Baker, V. Choy, A. Boyes, K. Tang, D. Bradwell, M. J. Bronskill. MRI-compatible
transurethral ultrasound system for the treatment of localized prostate cancer using rotational
control. Medical Physics, 35(4):1346-1357, 2008.

G. T. Clement, K. Hynynen. A non-invasive method for focusing ultrasound through the human
skull. Physics in Medicine and Biology, 47(8):1219-1236, 2002.

H. E. Cline, J. F. Schenck, K. Hynynen, R. D. Watkins, S. P. Souza, F. A. Jolesz. MR-guided
focused ultrasound surgery. Journal of Computer Assisted Tomography, 16(6):956-965, 1992.

H. E. Cline, J. E. Schenck, R. D. Watkins, K. Hynynen, F. A. Jolesz. Magnetic resonance-guided
thermal surgery. Magnetic Resonance in Medicine, 30(1):98-106, 1993.

H. E. Cline, K. Hynynen, C. J. Hardy, R. D. Watkins, J. E. Schenck, F. A. Jolesz. MR temperature
mapping of focused ultrasound surgery. Magnetic Resonance in Medicine, 31(6):628-636, 1994.



110

Literaturverzeichnis

[C1i95)]

[Co065]

[Dam94]

[Deb9s]
[Die04]

[Dra09]

[Dub08g]

[Duc90]

[Edes6]

[Fei85)]

[For01]

[Fry78]

[Gol01]

[Gor06]

[Gut03]

[Haag6]
[Haa99]
[Haa07]

[Hah50]
[Har91]
[Haz02]

H. E. Cline, K. Hynynen, R. D. Watkins, W. J. Adams, J. F. Schenck, R. H. Ettinger, W. R.
Freund, J. P. Vetro, F. A. Jolesz. Focused US system for MR imaging-guided tumor ablation.
Radiology, 194(3):731-737, 1995.

J. W. Cooley, J. W. Tukey. An algorithm for the machine calculation of complex fourier series.
Mathematics of Computation, 19(90):297-301, 1965.

C. Damianou, K. Hynynen. The effect of various physical parameters on the size and shape
of necrosed tissue volume during ultrasound surgery. The Journal of the Acoustical Society of
America, 95(3):1641-1649, 1994.

J. F. Debatin, G. Adam. Interventional magnetic resonance imaging. Springer, Berlin, Germany,
1998.

C. J. Diederich, R. J. Stafford, W. H. Nau, E. C. Burdette, R. E. Price, J. D. Hazle. Transurethral
ultrasound applicators with directional heating patterns for prostate thermal therapy: In vivo
evaluation using magnetic resonance thermometry. Medical Physics, 31(2):405-413, 2004.

I. Dragonu, P. L. de Oliveira, C. Laurent, C. Mougenot, N. Grenier, C. T. W. Moonen, B. Quesson.
Non-invasive determination of tissue thermal parameters from high intensity focused ultrasound
treatment monitored by volumetric MRI thermometry. NMR, in Biomedicine, 22(8):843-851, 2009.

T. J. Dubinsky, C. Cuevas, M. K. Dighe, O. Kolokythas, J. H. Hwang. High-intensity focused
ultrasound: Current potential and oncologic applications. AJR: American Journal of Roentgenology,
190(1):191-199, 2008.

F. A. Duck. Physical properties of tissue. Academic Press, London, England, 1990.

W. A. Edelstein, C. J. Hardy, O. M. Mueller. FElectronic decoupling of surface-coil receivers for
NMR imaging and spectroscopy. Journal of Magnetic Resonance, 67(1):156-161, 1986.

D. A. Feinberg, J. C. Hoenninger, L. E. Crooks, J. C. Kaufman, L.and Watts, M. Arakawa. Inner
volume MR imaging: Technical concepts and their application. Radiology, 156(3):743-747, 1985.

L. K. Forbes, S. Crozier. On a possible mechanism for peripheral nerve stimulation during
magnetic resonance imaging scans. Physics in Medicine and Biology, 46(2):591-608, 2001.

F. J. Fry, L. K. Johnson. Tumor irradiation with intense ultrasound. Ultrasound in Medicine and
Biology, 4(4):337-341, 1978.

S. N. Goldberg, D. E. Dupuy. Image-guided radiofrequency tumor ablation: Challenges and
opportunities—Part I. Journal of Vascular and Interventional Radiology, 12(9):1021-1032, 2001.

K. R. Gorny, N. J. Hangiandreou, G. K. Hesley, B. S. Gostout, K. P. McGee, J. P. Felmlee.
MR guided focused ultrasound: Technical acceptance measures for a clinical system. Physics in
Medicine and Biology, 51(12):3155-3173, 2006.

B. Gutmann, A. Lukoschek, H. Fischer, A. Melzer. Development of an assistant robotic system for
interventional radiology inside CT and MR scanners. In: Proceedings 2. Jahrestagung CURAC,
2003.

A. Haase, J. Frahm, D. Matthaei, W. Héniki, K.-D. Merboldt. FLASH Imaging. Rapid NMR
imaging using low flip-angle pulses. Journal of Magnetic Resonance, 67(2):258-266, 1986.

M. E. Haacke, R. W. Brown, M. R. Thompson, R. Venkatesan. Magnetic resonance imaging.
Wiley-Liss, New York, USA, 1999.

G. ter Haar, C. Coussios. High intensity focused ultrasound: Physical principles and devices.
International Journal of Hyperthermia, 23(2):89-104, 2007.

E. L. Hahn. Spin echoes. Physical Review, 80(4):580-594, 1950.
V. R. Harwalkar, C. Y. Ma. Thermal analysis of foods. Elsevier, London, England, 1991.

J. D. Hazle, C. J. Diederich, M. Kangasniemi, R. E. Price, L. E. Olsson, R. J. Stafford. MRI-guided
thermal therapy of transplanted tumors in the canine prostate using a directional transurethral
ultrasound applicator. Journal of Magnetic Resonance Imaging, 15(4):409-417, 2002.



Literaturverzeichnis 111

[Hiic06]

[Hem03]

[Hil95]
[Hin66]

[Hin04]

[Hou76)

[Hub01]

[HunO8]

[Hwa04]

[Hyn93]

[Hyn96]

[Hyn00]
[HynO1la)

[HynO01b]

[Hyn06]

[Hyn07]

[1'03]

[Ish95)

A. Hécker, M. S. Michel, E. Marlinghaus, K. U. Kéhrmann, P. Alken. Extracorporeally induced
ablation of renal tissue by high-intensity focused ultrasound. BJU International, 97(4):779-785,
2006.

E. Hempel, H. Fischer, L. Gumb, T. Hohn, H. Krause, U. Voges, H. Breitwieser, B. Gutmann,
J. Durke, M. Bock, A. Melzer. An MRI-compatible surgical robot for precise radiological interven-
tions. Computer Aided Surgery, 8(4):180-191, 2003.

C. R. Hill, G. R. ter Haar. High intensity focused ultrasound—potential for cancer treatment.
British Journal of Radiology, 68(816):1296-1303, 1995.

J. C. Hindman. Proton resonance shift of water in the gas and liquid states. The Journal of
Chemical Physics, 44(12):4582-4592, 1966.

J. Hindley, W. M. Gedroyc, L. Regan, E. Stewart, C. Tempany, K. Hynnen, N. McDannold,
Y. Inbar, Y. Itzchak, J. Rabinovici, K. Kim, J.-F. Geschwind, G. Hesley, B. Gostout, T. Ehrenstein,
S. Hengst, M. Sklair-Levy, A. Shushan, F. A. Jolesz. MRI guidance of focused ultrasound therapy
of uterine fibroids: Early results. American Journal of Roentgenology, 183(6):1713-1719, 2004.

D. I. Hoult, R. E. Richards. The signal-to-noise ratio of the nuclear magnetic resonance experiment.
Journal of Magnetic Resonance Imaging, 24:71-85, 1976.

P. E. Huber, J. W. Jenne, R. Rastert, I. Simiantonakis, H. P. Sinn, H. J. Strittmatter, D. von
Fournier, M. F. Wannenmacher, J. Debus. A new noninvasive approach in breast cancer the-

rapy using magnetic resonance imaging-guided focused ultrasound surgery. Cancer Research,
61(23):8441-8447, 2001.

W. Hundt, E. Yuh, S. Steinbach, M. Bednarski, S. Guccione. Comparison of continuous vs.
pulsed focused ultrasound in treated muscle tissue as evaluated by magnetic resonance imaging,
histological analysis, and microarray analysis. European Radiology, 18(5):993-1004, 2008.

K.-P. Hwang, C. Flask, J. S. Lewin, J. L. Duerk. Selective missing pulse steady state free precession
(MP-SSFP): Inner volume and chemical shift selective imaging in a steady state sequence. Journal
of Magnetic Resonance Imaging, 19(1):124-132, 2004.

K. Hynynen, A. Darkazanli, E. Unger, J. F. Schenck. MRI-guided noninvasive ultrasound surgery.
Medical Physics, 20(1):107-115, 1993.

K. Hynynen, A. Chung, T. Fjield, M. Buchanan, D. Daum, V. Colucci, P. Lopath, F. A. Jolesz.
Feasibility of using ultrasound phased arrays for MRI monitored noninvasive surgery. IEEE
transactions on ultrasonics, ferroelectrics, and frequency control, 43(6):1043-1053, 1996.

K. Hynynen, N. McDannold, R. V. Mulkern, F. A. Jolesz. Temperature monitoring in fat with
MRI. Magnetic Resonance in Medicine, 43(6):901-904, 2000.

K. Hynynen, N. McDannold, N. Vykhodtseva, F. A. Jolesz. Noninvasive MR imaging-guided
focal opening of the blood-brain barrier in rabbits. Radiology, 220(3):640-646, 2001.

K. Hynynen, O. Pomeroy, D. N. Smith, P. E. Huber, N. J. McDannold, J. Kettenbach, J. Baum,
S. Singer, F. A. Jolesz. MR imaging-guided focused ultrasound surgery of fibroadenomas in the
breast: a feasibility study. Radiology, 219(1):176-185, 2001.

K. Hynynen, N. McDannold, N. Vykhodtseva, S. Raymond, R. Weissleder, F. A. Jolesz, N. Sheikov.
Focal disruption of the blood-brain barrier due to 260-kHz ultrasound bursts: A method for molecular
imaging and targeted drug delivery. Journal of Neurosurgery, 105(3):445-454, 2006.

K. Hynynen, G. Clement. Clinical applications of focused ultrasound-the brain. International
Journal of Hyperthermia, 23(2):193-202, 2007.

K. A. I’yasov, B. Eissner, J. Hennig. The effect of perfusion on the temperature distribution during
thermotherapy: Study on perfused porcine kidneys. Applied Magnetic Resonance, 24(2):215-224,
2003.

Y. Ishihara, A. Calderon, H. Watanabe, K. Okamoto, Y. Suzuki, K. Kuroda. A precise and
fast temperature mapping using water proton chemical shift. Magnetic Resonance in Medicine,
34(6):814-23, 1995.



112

Literaturverzeichnis

[Jen03a]

[Jen03b]

[J8h02]
[Jol08]

[Jol09]
[Jos84]
[Ken03]
[Kim79)]

[Koh09]

[Kra06]

[Kra08|

[Kra09a]

[Kra09b]

[KralOa]

[KralOb]

[KralOc]

[Kur97]

[Kur05]

J. W. Jenne, R. Rastert, G. Rademaker, G. Wilzbach-Divkovic, J. Debus, P. E. Huber. MRT-
iberwachte Chirurgie mit hochenergetischem fokussiertem Ultraschall. Zeitschrift fiir Medizinische
Physik, 13(3):193-197, 2003.

J. W. Jenne, G. Wilzbach-Divkovic, R. Rastert, J. Debus, P. E. Huber. Fokussierte Ultraschall-
chirurgie. Der Radiologe, 43(10):805-812, 2003.

B. Jahne. Digitale Bildverarbeitung. Springer, Berlin, Germany, 2002.

F. A. Jolesz, N. McDannold. Current status and future potential of MRI-guided focused ultrasound
surgery. Journal of Magnetic Resonance Imaging, 27(2):391-939, 2008.

F. A. Jolesz. MRI-guided focused ultrasound surgery. Annual Review of Medicine, 60(1):417-430,
2009.

P. M. Joseph, L. Axel, M. O’Donnell. Potential problems with selective pulses in NMR imaging
systems. Medical Physics, 11(6):772-777, 1984.

J. E. Kennedy, G. R. ter Haar, D. Cranston. High intensity focused ultrasound: Surgery of the
future? British Journal of Radiology, 76(909):590-599, 2003.

J. H. Kim, E. W. Hahn. Clinical and biological studies of localized hyperthermia. Cancer Research,
39(6 Part 2):2258-2261, 1979.

M. O. Kohler, C. Mougenot, B. Quesson, J. Enholm, B. Le Bail, C. Laurent, C. T. W. Moonen,
G. J. Ehnholm. Volumetric HIFU ablation under 3D guidance of rapid MRI thermometry. Medical
Physics, 36(8):3521-3535, 2009.

A. J. Krafft, S. Miiller, R. Umathum, W. Semmler, M. Bock. B1 field-insensitive transformers
for RF-safe transmission lines. Magnetic Resonance Materials in Physics, Biology and Medicine,
19(5):257-266, 2006.

A. J. Krafft, J. W. Jenne, J. Rauschenberg, W. Semmler, R. J. Stafford, M. Bock. MR-guided
HIFU thermotherapy with a robotic assistance system. In: Proceedings 16th Scientific Meeting
International Society for Magnetic Resonance in Medicine, Toronto, Canada, 65, 2008.

A. J. Krafft, J. W. Jenne, F. Maier, M. N. Krause, A. Martin-Villalba, P. E. Huber, W. Semmler,
M. Bock. Contrast enhanced MRI signal dynamics of FUS-induced BBB opening in mouse brain.
In: Proceedings 17th Scientific Meeting International Society for Magnetic Resonance in Medicine,
Honolulu, Hawaii, USA, 4366, 2009.

A. J. Krafft, F. Maier, J. W. Jenne, W. Semmler, R. J. Stafford, P. E. Huber, M. Bock. Robotically
assisted focal spot scanning MRgFUS: Initial in vivo experiments. In: Proceedings World Congress
on Medical Physics and Biomedical Engineering, Munich, Germany, 155-158, 2009.

A. J. Krafft, J. W. Jenne, F. Maier, P. E. Huber, W. Semmler, M. Bock. Mechanical focal spot
scanning with a robotic assistance system for MRgFUS therapy. In: Proceedings 18th Scientific
Meeting International Society for Magnetic Resonance in Medicine, Stockholm, Sweden, 4126,
2010.

A. J. Krafft, J. W. Jenne, F. Maier, R. J. Stafford, P. E. Huber, W. Semmler, M. Bock. A long
arm for ultrasound: A combined robotic focused ultrasound setup for magnetic resonance-guided
focused ultrasound surgery. Medical Physics, 37(5):2380-2393, 2010.

A. J. Krafft, J. Rauschenberg, F. Maier, J. W. Jenne, W. Semmler, M. Bock. Interleaved slice
excitation for echo-shifted acquisition of orthogonal proton resonance frequency temperature images.
In: Proceedings 18th Scientific Meeting International Society for Magnetic Resonance in Medicine,
Stockholm, Sweden, 4136, 2010.

K. Kuroda, K. Oshio, A. H. Chung, K. Hynynen, F. A. Jolesz. Temperature mapping using
the water proton chemical shift: A chemical shift selective phase mapping method. Magnetic
Resonance in Medicine, 38(5):845-851, 1997.

K. Kuroda. Non-invasive MR thermography using the water proton chemical shift. International
Journal of Hyperthermia, 21(6):547-560, 2005.



Literaturverzeichnis 113

[Kur06]

[Kut88]
[Laf07]
[LauT73]
[LB8Y]

[LCO6]

[Lel62]
[Lew80]
[Loe96]
[Lufog]
[Lyn42]

[Mai09]

[Man77]
[Mat92]

[Mat94]

[McDO5)]

[McDO6]

[McDO09]

[Mel08]

K. Kuroda, D. Kokuryo, E. Kumamoto, K. Suzuki, Y. Matsuoka, B. Keserci. Optimization of
self-reference thermometry using complex field estimation. Magnetic Resonance in Medicine,
56(4):835-843, 2006.

H. Kuttruff. Physik und Technik des Ultraschalls. Hirzel, Stuttgart, Germany, 1988.

C. Lafon, D. Melodelima, R. Salomir, J. Y. Chapelon. Interstitial devices for minimally invasive
thermal ablation by high-intensity ultrasound. International Journal of Hyperthermia, 23(2):153—
163, 2007.

P. C. Lauterbur. Image formation by induced local interactions: FExamples employing nuclear
magnetic resonance. Nature, 242:190-191, 1973.

D. Le Bihan, J. Delannoy, R. L. Levin. Temperature mapping with MR imaging of molecular
diffusion: Application to hyperthermia. Radiology, 171(3):853-857, 1989.

M. Lepetit-Coiffé, B. Quesson, O. Seror, E. Dumont, B. le Bail, C. T. W. Moonen, H. Trillaud.
Real-time monitoring of radiofrequency ablation of rabbit liver by respiratory-gated quantitative
temperature MRI. Journal of Magnetic Resonance Imaging, 24(1):152-159, 2006.

P. P. Lele. A simple method for production of trackless focal lesions with focused ultrasound:
physical factors. The Journal of Physiology, 160(3):494-512, 1962.

C. J. Lewa, Z. Majewska. Temperature relationships of proton spin-lattice relaxation time T1 in
biological tissues. Bulletin du Cancer, 67(5):525-530, 1980.

T. Loenneker, F. Hennel, J. Hennig. Multislice interleaved excitation cycles (MUSIC): An efficient
gradient-echo technique for functional MRI. Magnetic Resonance in Medicine, 35(6):870-874,
1996.

R. B. Lufkin. Interventional MRI. Mosby, Philadelphia, USA, 1998.

J. G. Lynn, R. L. Zwemer, A. J. Chick, A. E. Miller. A new method for the generation and use of
focused ultrasound in experimental biology. Journal of General Physiology, 26(2):179-193, 1942.

F. Maier, A. J. Krafft, J. W. Jenne, W. Semmler, M. Bock. TAM — A thermal ablation monitoring
tool: In vivo evaluation. In: Proceedings World Congress on Medical Physics and Biomedical
Engineering, Munich, Germany, 247-250, 2009.

P. Mansfield. Multi-planar image formation using NMR spin echoes. Journal of Physics C: Solid
State Physics, 10(3):L55-L58, 1977.

R. Matsumoto, K. Oshio, F. A. Jolesz. Monitoring of laser and freezinginduced ablation in the
liver with T1-weighted MR imaging. Journal of Magnetic Resonance Imaging, 2(5):555-562, 1992.

R. Matsumoto, R. V. Mulkern, S. G. Hushek, F. A. Jolesz. Tissue temperature monitoring for
thermal interventional therapy: Comparison of T1-weighted MR sequences. Journal of Magnetic
Resonance Imaging, 4(1):65-70, 1994.

N. McDannold. Quantitative MRI-based temperature mapping based on the proton resonant
frequency shift: Review of validation studies. International Journal of Hyperthermia, 21(6):533—
546, 2005.

N. McDannold, K. Hynynen. Quality assurance and system stability of a clinical MRI-guided
focused ultrasound system: Four-year experience. Medical Physics, 33(11):4307-4313, 2006.

N. McDannold, G. Clement, E. Zadicario, P. Black, F. A. Jolesz, K. Hynynen. Transcranial
MRI-guided focused ultrasound surgery of brain tumors: Initial findings in patients. In: Proceedings
17th Scientific Meeting International Society for Magnetic Resonance in Medicine, Honolulu,
Hawaii, USA, 446, 2009.

A. Melzer, B. Gutmann, T. Remmele, R. Wolf, A. Lukoscheck, M. Bock, H. Bardenheuer,
H. Fischer. INNOMOTION for percutaneous image-guided interventions: Principles and evaluation
of this MR- and CT-compatible robotic system. IEEE Engineering in Medicine and Biology
Magazine, 27(3):66-73, 2008.



114

Literaturverzeichnis

[Mis06]

[Mor98]

[Mor04]

[Nel87]
[O'N49]
[Par83]

[Parss]

[Pau06]

[Pend3|
[Pet98]
[Poo95a]

[Poo95b]

[Qiu09]

[Que00]

[Que02]

[Que09]

[Ras00]

[Rat08]

J. Mispelter, M. Lupu, A. Briguet. NMR probeheads for biophysical and biomedical experiments.
Imperial College Press, London, England, 2006.

J. A. Moriarty, J. C. Chen, C. M. Purcell, L. C. Ang, R. S. Hinks, R. D. Peters, R. M. Henkelman,
D. B. Plewes, M. J. Bronskill, W. Kucharczyk. MRI monitoring of interstitial microwave-induced

heating and thermal lesions in rabbit brain in vivo. Journal of Magnetic Resonance Imaging,
8(1):128-135, 1998.

S. Morikawa, T. Inubushi, Y. Kurumi, S. Naka, K. Sato, K. Demura, T. Tani, H. A. Haque.
Feasibility of respiratory triggering for MR-guided microwave ablation of liver tumors under
general anesthesia. CardioVascular and Interventional Radiology, 27(4):370-373, 2004.

T. R. Nelson, S. M. Tung. Temperature dependence of proton relazation times in vitro. Magnetic
Resonance Imaging, 5(3):189-199, 1987.

H. T. O’Neil. Theory of focusing radiators. The Journal of the Acoustical Society of America,
21(5):516-526, 1949.

D. L. Parker, V. Smith, P. Sheldon, L. E. Crooks, L. Fussell. Temperature distribution measure-
ments in two-dimensional NMR imaging. Medical Physics, 10(3):321-325, 1983.

K. J. Parker, M. S. Asztely, R. M. Lerner, E. A. Schenk, R. C. Waag. In-vivo measurements
of ultrasound attenuation in mormal or diseased liver. Ultrasound in Medicine and Biology,
14(2):127-136, 1988.

K. B. Pauly, C. J. Diederich, V. Rieke, D. Bouley, J. Chen, W. H. Nau, A. B. Ross, A. M. Kinsey,
G. Sommer. Magnetic resonance-guided high-intensity ultrasound ablation of the prostate. Topics
in Magnetic Resonance Imaging, 17(3):195-207, 2006.

H. H. Pennes. Analysis of tissue and arterial blood temperatures in the resting human forearm.
Journal of Applied Physiology, 1(2):93-122, 1948.

R. D. Peters, R. S. Hinks, R. M. Henkelman. Fz vivo tissue-type independence in proton-resonance
frequency shift MR thermometry. Magnetic Resonance in Medicine, 40(3):454-459, 1998.

J. de Poorter. Noninvasive MRI thermometry with the proton resonance frequency method: Study
of susceptibility effects. Magnetic Resonance in Medicine, 34(3):359-367, 1995.

J. de Poorter, C. de Wagter, Y. de Deene, C. Thomsen, F. Stahlberg, E. Achten. Noninvasive
MRI thermometry with the proton resonance frequency (PRF) method: In vivo results in human
muscle. Magnetic Resonance in Medicine, 33(1):74-81, 1995.

Z. Qiu, S. Gao, J. Cochran, Z. Huang, G. Corner, C. Song. The development of therapeutic
ultrasound with assistance of robotic manipulator. In: Proceedings 31st Annual International

Conference of the IEEE EMBS Minneapolis, Minnesota, USA, 733-736, 2009.

B. Quesson, J. A. de Zwart, C. T. W. Moonen. Magnetic resonance temperature imaging for
guidance of thermotherapy. Journal of Magnetic Resonance Imaging, 12(4):525-533, 2000.

B. Quesson, F. C. Vimeux, R. Salomir, J. A. de Zwart, C. T. W. Moonen. Automatic control of
hyperthermic therapy based on real-time Fourier analysis of MR temperature maps. Magnetic
Resonance in Medicine, 47(6):1065-1072, 2002.

B. Quesson, C. Laurent, G. Maclair, C. Mougenot, B. D. de Senneville, M. Ries, C. T. W. Moonen.
Real time volumetric temperature imaging of high intensity focused ultrasound thermal ablation on
the liver. In: Proceedings 17th Scientific Meeting International Society for Magnetic Resonance
in Medicine, Honolulu, Hawaii, USA, 2537, 2009.

R. Rastert, I. Simiantonakis, M. Moosmann, P. Huber, J. Debus, J. W. Jenne. Treatment
acceleration by modification of sound fields and sonication modalities. In: Proceedings Ultrasonics

Symposium, IEEE, 1441-1444, 2000.

M. Rata, R. Salomir, R. Umathum, J. Jenne, C. Lafon, F. Cotton, M. Bock. Endoluminal ultra-
sound applicator with an integrated RF coil for high-resolution magnetic resonance imaging-guided
high-intensity contact ultrasound thermotherapy. Physics in Medicine and Biology, 53(22):6549—
6567, 2008.



Literaturverzeichnis 115

[Rau07]

[Rau09]

[Rei02]
[Rie04]

[Rie08)]

[Rie09)]

[Sal00a]

[Salo0b)

[Sap84]

[Sch9g]
[Sen07]

[Sha49]
[Shi06]

[Shm06]

[Sil05]
[S1196]

[Sta00]

[Sta04]

[Ste65]

J. Rauschenberg, A. de Oliveira, S. Miiller, W. Semmler, M. Bock. Ein Algorithmus zur Lokalisation
von passiven Markersystemen in der interventionellen Magnetresonanztomographie. Zeitschrift
fiir Medizinische Physik, 17(3):180-189, 2007.

J. Rauschenberg. Optimierte Pulssequenzen fiir die interventionelle Magnetresonanztomographie
mit einem robotischen Assistenzsystem. Dissertation, Ruprecht-Karls-University Heidelberg,
Germany, 2009.

M. Reiser, W. Semmler. Magnetresonanztomographie. Springer, Berlin, Germany, 2002.

V. Rieke, K. K. Vigen, G. Sommer, B. L. Daniel, J. M. Pauly, K. Butts. Referenceless PRF shift
thermometry. Magnetic Resonance in Medicine, 51(6):1223-1231, 2004.

V. Rieke, K. Butts Pauly. MR thermometry. Journal of Magnetic Resonance Imaging, 27(2):376—
390, 2008.

M. Ries, B. D. de Senneville, G. Maclair, M. Kohler, B. Quesson, C. T. W. Moonen. Three
dimensional motion compensation for real-time MRI gquided focused ultrasound treatment of
abdominal organs. In: Proceedings 17th Scientific Meeting International Society for Magnetic
Resonance in Medicine, Honolulu, Hawaii, USA, 442, 2009.

R. Salomir, J. Palussiere, F. C. Vimeux, J. A. de Zwart, B. Quesson, M. Gauchet, P. Lelong,
J. Pergale, N. Grenier, C. T. W. Moonen. Local hyperthermia with MR-quided focused ultrasound:
Spiral trajectory of the focal point optimized for temperature uniformity in the target region.
Journal of Magnetic Resonance Imaging, 12(4):571-583, 2000.

R. Salomir, F. C. Vimeux, J. A. de Zwart, N. Grenier, C. T. W. Moonen. Hyperthermia by MR-
guided focused ultrasound: Accurate temperature control based on fast MRI and a physical model
of local energy deposition and heat conduction. Magnetic Resonance in Medicine, 43(3):342-347,
2000.

S. A. Sapareto, W. C. Dewey. Thermal dose determination in cancer therapy. International
Journal of Radiation Oncology, Biology, Physics, 10(6):787-800, 1984.

F. Schmitt, M. K. Stehling, R. Turner. Echo-planar imaging. Springer, Berlin, Germany, 1998.

B. D. de Senneville, C. Mougenot, C. T. W. Moonen. Real-time adaptive methods for treatment
of mobile organs by MRI-controlled high-intensity focused ultrasound. Magnetic Resonance in
Medicine, 57(2):319-330, 2007.

C. E. Shannon. Communication in the presence of noise. In: Proceedings of the IRE, 10-21, 1949.

T.-C. Shih, H.-L. Liu, A. T.-L. Horng. Cooling effect of thermally significant blood vessels in
perfused tumor tissue during thermal therapy. International Communications in Heat and Mass
Transfer, 33(2):135-141, 2006.

A. V. Shmatukha, C. J. G. Bakker. Correction of proton resonance frequency shift temperature
maps for magnetic field disturbances caused by breathing. Physics in Medicine and Biology,
51(18):4689-4705, 2006.

S. G. Silverman, K. Tuncali, P. R. Morrison. MR imaging-guided percutaneous tumor ablation.
Academic radiology, 12(9):1100-1109, 2005.

C. P. Slichter. Principles of magnetic resonance. Nummer 1 in Springer Series in Solid-State
Sciences. Springer, Berlin, Germany, 1996.

R. J. Stafford, J. D. Hazle, G. H. Glover. Monitoring of high-intensity focused ultrasound-induced
temperature changes in vitro using an interleaved spiral acquisition. Magnetic Resonance in

Medicine, 43(6):909-912, 2000.

R. J. Stafford, R. E. Price, C. J. Diederich, M. Kangasniemi, L. E. Olsson, J. D. Hazle. Interleaved
echo-planar imaging for fast multiplanar magnetic resonance temperature imaging of ultrasound
thermal ablation therapy. Journal of Magnetic Resonance Imaging, 20(4):706-714, 2004.

E. O. Stejskal. Use of spin echoes in a pulsed magnetic-field gradient to study anisotropic, restricted
diffusion and flow. The Journal of Chemical Physics, 43(10):3597-3603, 1965.



116

Literaturverzeichnis

[Sto98]

[Tem03]

[Tho91]
[Van03]

[Vig03]

[Vim99]

[Vis99]

[Vog04]

[Wat86]
[WDO5]

[WDO07a

[WDO7b)]

[Wei03]

[You94]

[You96]

[Zim06]

[Zur91]

R. Stollberger, P. W. Ascher, D. Huber, W. Renhart, H. Radner, F. Ebner. Temperature monitoring
of interstitial thermal tissue coagulation using MR phase images. Journal of Magnetic Resonance
Tmaging, 8(1):188-196, 1998.

C. M. Tempany, E. A. Stewart, N. McDannold, B. J. Quade, F. A. Jolesz, K. Hynynen. MR
imaging-guided focused ultrasound surgery of uterine leiomyomas: A feasibility study. Radiology,

226(3):897-905, 2003.

S. Thomsen. Pathologic analysis of photothermal and photomechanical effects of laser-tissue
interactions. Photochemistry and Photobiology, 53(6):825-835, 1991.

A. Vanne, K. Hynynen. MRI feedback temperature control for focused ultrasound surgery. Physics
in Medicine and Biology, 48(1):31-43, 2003.

K. K. Vigen, B. L. Daniel, J. M. Pauly, K. Butts. Triggered, navigated, multi-baseline method for
proton resonance frequency temperature mapping with respiratory motion. Magnetic Resonance
in Medicine, 50(5):1003-1010, 2003.

F. Vimeux, J. A. de Zwart, J. Palussiere, R. Fawaz, C. Delande, P. Canioni, N. Greiner, C. T. W.
Moonen. Real-time control of focused ultrasound heating based on rapid MR thermometry.
Investigative Radiology, 34(3):190-193, 1999.

A. G. Visioli, I. H. Rivens, G. R. ter Haar, A. Horwich, R. A. Huddart, E. Moskovic, A. Padhani,
J. Glees. Preliminary results of a phase I dose escalation clinical trial using focused ultrasound in
the treatment of localised tumours. European journal of ultrasound, 9(1):11-18, 1999.

T. J. Vogl, R. Straub, S. Zangos, M. G. Mack, K. Eichler. MR-guided laser-induced thermotherapy
(LITT) of liver tumours: Experimental and clinical data. International Journal of Hyperthermia,
20(7):713-724, 2004.

D. J. Watmough, W. M. Ross. Hyperthermia. Blackie, Glasgow, Scotland, 1986.

G. Wilzbach-Divkovic. Schallfeldformung zur Reduzierung der Behandlungszeit bei der Therapie
mit hochenergetischen fokussierten Ultraschallwellen. Dissertation, Ruprecht-Karls-University
Heidelberg, Germany, 2005.

G. Wilzbach-Divkovic, P. E. Huber, J. W. Jenne. Impact of fat layers on lesion development
during HIFU application — A precise experimental analysis. In: AIP Conference Proceedings,
911(1):232-236, 2007.

G. Wilzbach-Divkovic, M. Liebler, K. Braun, T. Dreyer, P. E. Huber, J. W. Jenne. Thermal
properties and canges of acoustic parameters in an egg white phantom during heating and
coagulation by high intensity focused ultrasound. Ultrasound in Medicine and Biology, 33(6):981—
986, 2007.

C. Weidensteiner, B. Quesson, B. Caire-Gana, N. Kerioui, A. Rullier, H. Trillaud, C. T. W.
Moonen. Real-time MR temperature mapping of rabbit liver in vivo during thermal ablation.
Magnetic Resonance in Medicine, 50(2):322-330, 2003.

I. R. Young, J. W. Hand, A. Oatridge, A. V. Prior. Modeling and observation of temperature
changes in Vivo using MRI. Magnetic Resonance in Medicine, 32(3):358-369, 1994.

I. R. Young, J. V. Hajnal, I. G. Roberts, J. X. Ling, R. J. Hill-Cottingham, A. Oatridge, J. A.
Wilson. An evaluation of the effects of susceptibility changes on the water chemical shift method
of temperature measurement in human peripheral muscle. Magnetic Resonance in Medicine,
36(3):366-374, 1996.

H. Zimmermann, S. Miiller, B. Gutmann, H. Bardenheuer, A. Melzer, R. Umathum, W. Nitz,
W. Semmler, M. Bock. Targeted-HASTE imaging with automated device tracking for MR-guided
needle interventions in closed-bore MR systems. Magnetic Resonance in Medicine, 56(3):481-488,
2006.

Y. Zur, M. L. Wood, L. J. Neuringer. Spoiling of transverse magnetization in steady-state
sequences. Magnetic Resonance in Medicine, 21(2):251-263, 1991.



Literaturverzeichnis 117

[Zwa99]

[Zwa01]

J. A. de Zwart, F. C. Vimeux, C. Delalande, P. Canioni, C. T. W. Moonen. Fast lipid-suppressed
MR temperature mapping with echo-shifted gradient-echo imaging and spectral-spatial excitation.
Magnetic Resonance in Medicine, 42(1):53-59, 1999.

J. A. de Zwart, F. C. Vimeux, J. Palussiere, R. Salomir, B. Quesson, C. Delalande, C. T. W.
Moonen. On-line correction and visualization of motion during MRI-controlled hyperthermia.

Magnetic Resonance in Medicine, 45(1):128-137, 2001.






119

Danksagung

An erster Stelle mochte ich mich bei PD Dr. Michael Bock bedanken. Er gab mir die Moglichkeit als ein
weiterer ,Bocktorand“ auf dem interessanten Gebiet der interventionellen Magnetresonanztomographie zu
forschen. Seine sehr gute Betreuung, seine Ideen und seine fortwihrende Unterstiitzung haben diese Arbeit
ermoglicht.

Ebenso danke ich Dr. Jirgen Jenne. Er stand nicht nur in allen Fragen zur Ultraschalltherapie zur
Verfiigung, sondern hat meine Arbeit stets hilfreich und motivierend begleitet. Auch danke ich ihm fiir die
vielen hilfreichen Anmerkungen zur Arbeit.

Vielen Dank an Herrn Prof. Dr. Uwe Oelfke aus der Abteilung Medizinische Physik in der Strahlentherapie
des Deutschen Krebsforschungszentrums fiir die Vertretung meiner Arbeit gegeniiber der Fakultét.

Ebenso danke ich Herrn Prof. Dr. Hans-Christian Schultz-Coulon vom Kirchoff-Institut fiir Physik vielmals
fiir die Bereitschaft das Zweitgutachten meiner Arbeit zu tibernehmen.

Auflerdem danke ich Prof. Dr. Dr. Wolfhard Semmler, in dessen Abteilung Medizinische Physik in der
Radiologie am Deutschen Krebsforschungszentrum ich meine Doktorarbeit durchfithren konnte. Er hat meine
Arbeit mit Interesse verfolgt und gibt uns Doktoranden (Diplomanden eingeschlossen) die Gelegenheit,
unsere Arbeiten auch auf internationale Konferenzen vorstellen zu kénnen.

Besonderer Dank an alle Mitarbeiter aus der Arbeitsgruppe fiir ein sehr angenehmes Arbeitsumfeld
und ein kollegiales Klima in all den Jahren. Zuerst geht mein Dank an Florian Maier und Dr. Jaane
Rauschenberg, so hiitte es ohne Florian das ganze TAMTAM — Moment — TAM (!) und damit wichtige
Teile der Arbeit nicht gegeben, und ohne Jaane wire CROSS wahrscheinlich mehr ein Kreuz geblieben. Ich
danke beiden fiir viele anregende Diskussionen und auch das Korrigieren der Arbeit. Besonders erwiahnen
mochte ich auch Barbara Dillenberger, sie hat mich immer verstanden und mit vielen kleinen und groflen
Tipps die Arbeit oftmals sehr erleichtert. Ich danke Dr. Reiner Umathum fiir die kompetente Hilfe in allen
Fragen rund um die HF-Technik und fiir so manche Diskussion, die mit Vorverstédrkern und Spulenbau
begann und bei der Spielkultur im Allgemeinen endete. Ich danke Dr. Ann-Kathrin Homagk fiir gemeinsam
verbrachte Tierversuche und gemeinsames Interesse an der 2. Bundesliga; Moritz Berger fiir div(Reh) = 0;
Frau Zhang — Koko fiir ein interessantes Katheter-Projekt; Christian Kindtner fiir viele praktische Hilfen
und eine neue Rolle; Marco Miiller fiir schéne Bilder; Dr. Armin Nagel fiir Einblicke jenseits von 'H; Paul
Begovatz, Alexander Brunner, Stefan Alt, Stefan Hoffmann und Jens Groébner danke ich neben all den
fachlichen Gespréchen fiir aufregende FIFA-Duelle.

Ein Dank geht auch an die ehemaligen Kollegen Dr. Sebastian Schmitter, Dr. Jessica Schulz, Dr. André
de Oliveira, Dr. Sven Miiller und Eissa Aguor fiir eine gute Zusammenarbeit wihrend der gemeinsamen
Zeit. Hervorheben mochte ich aus dieser Runde Dr. Matthias Korn fiir die gemeinsame Suche nach der
reinen Lehre und meinen Konferenzhasen Dr. Stefan Zwick nicht nur fiir das Korrekturlesen der Arbeit.

Roland Galmbacher und Dr. Patrick Zamecnik danke ich fiir ihre Hilfe und ihr Engagement bei der
Durchfiithrung der Tierversuche. Auch danke ich dem Team der Feinmechanikwerkstatt um Herrn Riihle fiir
eine unkomplizierte und fachkundige Zusammenarbeit.

Nicht unerwéhnt sollen jene bleiben, die mich als Freunde unterstiitzt und oftmals aufgemuntert haben:
Mo, Franzi, Uli S., Birte, Bernd, Nina, Max, Frieda, Steffi, Liam, Micha V., Tube, Micha M., Marion, Uli P.,



120 Danksagung

Wulle und Fabian; ebenso Zenthi, Hiibi und Benni, sowie Gerhard, Gunnar und Steffen. So, und jetzt bin
ich ferttisch mit dem Bledsinn! Das heifit fast.

So gilt abschliefend mein tiefster Dank meinen Eltern und meinen beiden Briider. Sie waren in allen
Hohen und Tiefen, die die Promotionszeit mit sich brachte, fiir mich da. Sie haben mich nach allen Kraften

unterstiitzt, immer bestdarkt und stets an mich geglaubt.



121

Veroffentlichungen

Im Rahmen der Arbeit resultierten die folgenden Publikationen. Die mit T gekennzeichneten Versffentli-

chungen standen dabei im direkten Bezug zur Dissertation.

Artikel

A. J. Krafft, J. W. Jenne, F. Maier, R. J. Stafford, P. E. Huber, W. Semmler, M. Bock. A long
arm for ultrasound: A combined robotic focused ultrasound setup for magnetic resonance-guided
focused ultrasound surgery. Medical Physics, 37(5):2380-2393, 2010.7

K. Zhang, A. J. Krafft, R. Umathum, F. Maier, W. Semmler, M. Bock. Real-time MR naviga-
tion and localization of an intravascular catheter with ferromagnetic components. Magnetic
Resonance Materials in Physics, Biology and Medicine, 2010, in print.

Konferenzbeitrage als Erstautor

A. J. Krafft, J. Rauschenberg, F. Maier, J. W. Jenne, W. Semmler, M. Bock. Interleaved slice
excitation for echo-shifted acquisition of orthogonal proton resonance frequency temperature
images. In: Proceedings of the 18th scientific meeting, International Society for Magnetic
Resonance in Medicine, Stockholm, Sweden, abstract: 4136, 2010.7

A. J. Krafft, J. W. Jenne, F. Maier, P. E. Huber, W. Semmler, M. Bock. Mechanical focal
spot scanning with a robotic assistance system for MRgFUS therapy. In: Proceedings of the
18th scientific meeting, International Society for Magnetic Resonance in Medicine, Stockholm,
Sweden, abstract: 4126, 2010.F

A. J. Krafft, F. Maier, J. W. Jenne, W. Semmler, R. J. Stafford, P. E. Huber, M. Bock.
Robotically assisted focal spot scanning MRgFUS: Initial in vivo experiments. In: Proceedings
World Congress on Medical Physics and Biomedical Engineering, Munich, Germany, pp. 155-158,
2009.

A. J. Krafft, J. W. Jenne, F. Maier, M. N. Krause, A. Martin-Villalba, P. E. Huber, W. Semmler,
M. Bock. Contrast enhanced MRI signal dynamics of FUS-induced BBB opening in mouse brain.
In: Proceedings of the 17th scientific meeting, International Society for Magnetic Resonance in
Medicine, Honolulu, Hawaii, USA, abstract: 4366, 2009.

A. J. Krafft, F. Maier, P. Zamecnik, A. O. de Oliveira, J. W. Jenne, R. J. Stafford, K. Ahrar, A.
Winkel, W. Semmler, M. Bock. Automatic passive tracking of an manually steerable instrument
holder for MR-guided interventions applied in LITT. In: Proceedings of the 17th scientific
meeting, International Society for Magnetic Resonance in Medicine, Honolulu, Hawaii, USA,
abstract: 4399, 2009.

A. J. Krafft, J. W. Jenne, J. Rauschenberg, W. Semmler, R. J. Stafford, M. Bock. MR-guided
HIFU thermotherapy with a robotic assistance system. In: Proceedings of the 16th scientific
meeting, International Society for Magnetic Resonance in Medicine, Toronto, Ontario, Canada,
abstract: 65, 2008.t






123

Erklarung

Ich versichere, dass ich diese Arbeit selbstéindig verfasst und keine anderen als die angegebenen Quellen und

Hilfsmittel benutzt habe.

Heidelberg, den 18. Mai 2010



	Abbildungsverzeichnis
	Tabellenverzeichnis
	Abkürzungsverzeichnis
	Einleitung
	Grundlagen
	Kernspinresonanz
	Kernspin und magnetisches Moment
	Makroskopische Magnetisierung
	Spin- und Gradientenechos

	MR-Bildgebung
	Selektive Schichtanregung
	Ortskodierung und Datenaufnahme
	MR-Pulssequenzen

	MR-Temperaturbildgebung
	Diffusionsmethode
	T1-Methode
	Protonresonanzfrequenz-Methode

	MR-geführte fokussierte Ultraschalltherapie (MRgFUS)
	Physikalische Grundprinzipien des Ultraschalls
	Fokussierte Ultraschallfelder
	Wirkung des Ultraschalls in biologischem Gewebe und thermische Dosis


	Materialien und Methoden
	Robotisches Assistenzsystem
	Roboterunterstütztes FUS-System
	Geschlossener FUS-Applikator
	Dedizierte HF-Empfangsspule
	MR-basierte Thermometrie
	Phantomexperimente zur Zielgenauigkeit des kombinierten FUS-Systems
	Evaluation im Tierversuch

	Zeitoptimierte HF-Anregungstechnik (CROSS) für die PRF-Thermometrie
	Sequenz-Design CROSS – Crushed Rephased Orthogonal Slice Selection
	Simulation des CROSS-Signals
	Untersuchungen zum Effekt der Crushergradienten und zum SNR
	Evaluation im Tierversuch


	Ergebnisse
	Roboterunterstütztes FUS-System
	FUS-Applikator
	Dedizierte HF-Empfangsspule
	Phantomexperimente
	Evaluation im Tierversuch

	Zeitoptimierte HF-Anregungstechnik (CROSS) für die PRF-Thermometrie
	Simulation des CROSS-Signals und Vergleichsmessungen
	Untersuchungen zum Effekt der Crushergradienten und zum SNR
	Evaluation im Tierversuch


	Diskussion
	Roboterunterstütztes FUS-System
	Zeitoptimierte HF-Anregungstechnik (CROSS) für die PRF-Thermometrie

	Zusammenfassung und Ausblick
	Anhang: MAGNETOM Symphony
	Literaturverzeichnis
	Danksagung
	Veröffentlichungen
	Erklärung

