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Biexponentiell gewichtete 2>Na-Magnetresonanz-Tomographie

Das Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung einer Methode zur Detektion von biexponentiell
relaxierenden Natriumionen mit hoherer Signal-Rausch-Verhéltnis(SNR)-Ausbeute und
niedriger spezifischer Absorptionsrate (SAR) im Vergleich mit der tripelquantengefilterten
2Na-MR-Bildgebung. Dafiir wurden Techniken entwickelt, die auf der Erzeugung eines
Differenzbildes auf Grundlage einer tripelquantengefilterten (TQF) Sequenz beruhen.
Die Bilder werden innerhalb einer Sequenz akquiriert, wobei das erste mit einer sehr kurzen
Echozeit (TE < 0,55 ms) nach dem ersten und das zweite nach dem dritten Hochfrequenz-
puls aufgenommen wird. Damit weist das erste Bild eine Spindichte-Wichtung auf und das
zweite Bild kann mit unterschiedlichen Techniken auf Einquantenkohérenzen gefiltert wer-
den. Mit diesen Sequenzen wurde bei In-vivo-Anwendungen ein biexponentiell gewichtetes
Bild mit bis zu 200% hoherem SNR erzeugt.

Durch den Verzicht auf den dritten Hochfrequenzpuls konnte eine Reduzierung der SAR
erreicht werden. Der zweite Hochfrequenzpuls transformiert Ein- in Tripelquantenkohé-
renzen in Regionen, in denen Natriumionen mit eingeschriankter Beweglichkeit vorkom-
men. Da nur Einquantenkohérenzen detektiert werden konnen, ist das zweite aufgenom-
mene Bild intrinsisch einquantengefiltert. Diese Zweipuls-Sequenz erreicht eine noch bes-
sere SNR-Effizienz (theoretisch bis zu etwa 40% hoher), welche bei hohen Feldstérken
By > 77T durch die Reduzierung der Repetitionszeit weiter gesteigert werden kann. Im
Vergleich zu einem Differenzbild, das auf einer Doppelecho-Sequenz basiert, erreicht die
Zweipuls-Sequenz hohere SNR-Werte und eine geringere Abhéngigkeit von der Korrelati-
onszeit.

Mit der Zweipuls-Sequenz konnten die Aufldsung (von (Ax)? = (8 mm)? auf (5 mm)?) und
die Messzeit (von 30 auf 10 min) bei In-vivo-Aufnahmen eines ganzen Kopfes bei By = 7T
im Vergleich zur konventionellen TQF-Bildgebung reduziert werden. Die erreichten SNR-
Werte sind mit 30 (TQF) bzw. 33 (Zweipuls) etwa gleich hoch.

Biexponentially Weighted > Na Magnetic Resonance Tomography

The purpose of this work was the development of a method to detect biexponentially
relaxing 2>Na ions with higher signal-to-noise ratio (SNR) efficiency and lower specific
absorption rate (SAR) in comparison with triple-quantum-filtered sodium MR imaging.
Techniques based on a triple-quantum-filtered (TQF) sequence were developed that are
based on the generation of a difference image.

The images are acquired during one sequence, where the first image is recorded after the
first pulse with very short echo time (TE < 0,55ms) and the second is recorded after the
third radiofrequency pulse. Thus the first image is a spin-density-weighted image and the
second image can be filtered for single-quantum coherences by different filtering techniques.
These sequences are capable of generating a biexponentially weighted image with up to
200% higher SNR in in vivo applications.

By omitting the third radiofrequency pulse SAR could be reduced. The second radiofre-
quency pulse converts single- into triple-quantum-coherences in regions where sodium ions
are restriced in mobility. Since only single-quantum coherences are detectable, the second
acquired image is intrinsically single-quantum filtered. The two-pulse sequence yields even
higher SNR efficiency (in theory up to 40% higher), which can be further improved at
high field strengths (By > 77T) by reducing the repetition time. The two-pulse sequence
yields higher SNR values and less dependence on correlation time in comparison with a
difference image which is generated from a double-echo sequence.

Compared to conventional TQF imaging resolution (from (Az)? = (8mm)3 to (5mm)?)
and measurement time (from 30 to 10 min) could be reduced with the two-pulse sequence
for acquiring In vivo images of a whole head at By = 77T. SNR values were very similar
(30 for TQF and 33 for the two-pulse sequence).
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1 Einleitung

Die %Na-Magnetresonanz(MR)-Bildgebung ist eine interessante Modalitét fiir die radio-
logische Diagnostik, da Natriumionen eine entscheidende Rolle in der Homoostase und der
Elektrophysiologie der Zellen spielen und bei pathophysiologischen Prozessen eine verén-
derte Konzentration im Intra- und Extrazelluldrraum aufweisen. Zudem besitzt Natrium
(?3Na) nach Wasserstoff (*H) das zweithochste MR-Signal im menschlichen Korper. Das
Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR - engl. signal-to-noise ratio) ist im Vergleich zur MR-
Bildgebung mit Wasserstoff aufgrund der niedrigeren Konzentration und der geringeren
Sensitivitdt um etwa vier Gréflenordnungen kleiner. Die intrazelluldre Natriumkonzentra-
tion ist in gesunden Zellen um etwa eine Groflenordnung gegeniiber der extrazelluldren
Konzentration reduziert. Daher ist eine Verdnderung der Natriumhomdostase mit einem
Anstieg der intrazelluldren Natriumkonzentration verbunden und kann als frithes Anzei-
chen fiir die Entwicklung einer Pathologie angesehen werden [Cameron et al., 1980]. Veran-
derungen der intrazelluldren Natriumkonzentration wurden fiir verschiedene Krankheiten
wie z.B. Hirntumoren [Ouwerkerk et al., 2003; Joshi et al., 2011], M. Alzheimer [Liguri
et al., 1990; Mellon et al., 2009; Vitvitsky et al., 2012], bipolare Stérung [Hokin-Neaverson
et al., 1974; El-Mallakh and Wyatt, 1995], manische Depression [Coppen et al., 1966; Nay-
lor and Smith, 1981}, Ischdmie des Herzmuskels [Regan et al., 1980; Van Emous et al.,
1997], Schlaganfall [Eleff et al., 1991; Stys et al., 1992; Thulborn et al., 1999] oder Muske-
lerkrankungen [Cannon et al., 1991; Weber et al., 2006; Nagel et al., 2011a] beobachtet
[Rose and Valdes, 1994; Madelin, 2012].

Aufgrund der hohen extrazelluldren Natriumkonzentration kénnen kleine Verdnderungen
der intrazelluldren Konzentration, die durch Stérungen der Homdostase verursacht sind,
in konventionellen 23Na-MR-Bildern verdeckt werden [Boada et al., 2004]. Unterschied-
liche Methoden zur selektiven Signaldetektion von intrazelluldren Natriumionen mittels
MR-Bildgebung wurden entwickelt, welche die Wechselwirkung der Ionen mit ihrer Um-
gebung nutzen. Es wurden z.B. chemical-shift-Reagenzien entwickelt, welche die Zellmem-
bran nicht passieren kénnen und durch paramagnetische Wechselwirkung die Resonanz-
frequenz der extrazelluldren Ionen verschieben [Seshan et al., 1997; Tauskela et al., 1997].
Dadurch kénnen die intrazelluldren Natriumionen mehr oder weniger getrennt von den
extrazelluldren detektiert werden. Jedoch verhindern ihre Toxizitdt und ihre Einschran-
kungen bei der Anwendung am Gehirn den Einsatz am Menschen [Boada et al., 2005]. Da
sie die Blut-Hirn-Schranke nicht iiberwinden kénnen, miissten sie fir Hirnuntersuchungen
direkt in die Zerebrospinalfliissigkeit injiziert werden.

Zur Untersuchung an Hirntumorpatienten und auch an Mausen wurden inversion-recovery-
Techniken verwendet [Stobbe and Beaulieu, 2005; Kline et al., 2000; Nagel et al., 2011b].
Untersuchungen an Patienten mit unterschiedlichen Muskelerkrankungen, welche auf Sto-
rungen der Ionenkanéle zuriickzufithren sind, zeigen die Moglichkeit einer Gewichtung hin
zu intrazelluldrem Natriumsignal [Nagel et al., 2011a]. Jedoch ist nicht bekannt, inwieweit
extrazelluldres Signal zum Gesamtsignal beitragt. Dasselbe gilt fiir die Erzeugung eines
Differenzbildes aus den Aufnahmen einer Doppelecho-Sequenz [Nagel et al., 2011a]. Diese
Methode wird in dieser Arbeit als Referenzsequenz verwendet. Eine tripelquantengefilte-
rete Natriumsequenz bildet die zweite Referenzsequenz.
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Pekar & Leigh [Pekar and Leigh, 1986] und Jaccard et al. [Jaccard et al., 1986] haben
1986 gezeigt, dass das biexponentielle Relaxationsverhalten mithilfe von Mehrquantenfil-
tern dargestellt werden kann. Deshalb wurde die Filterung von Mehrquantenkohérenzen
als nichtinvasive Technik vorgeschlagen, um die Detektion von Natriumionen zu ermogli-
chen, welche in ihrer Mobilitéit eingeschrinkt sind und infolge dessen eine biexponentielle
Relaxation aufweisen [Borthakur et al., 1999; Kalyanapuram et al., 1998; LaVerde et al.,
2007; Ooms et al., 2008; Griffey et al., 1990]. Es wurde davon ausgegangen, dass diese Vor-
aussetzung vor allem bei intrazelluldren Natriumionen erfillt ist. Dies scheint allerdings,
wie in Kapitel 2.1.5 beschrieben wird, nicht auf intrazellulare Natriumionen beschrankt zu
sein. Die Intensitét des gefilterten Signals ist um etwa eine Groflienordnung gegeniiber dem
ungefilterten Signal reduziert. Um gentigend SNR fiir die Bildgebung zu erreichen, muss
die Messung mehrmals wiederholt werden. Um das Problem der niedrigen Signalintensi-
tdt zu 16sen, wurde im Rahmen dieser Arbeit die biexponentiell gewichtete Bildgebung
entwickelt. Diese Methode wurde mit unterschiedlichen Sequenzen realisiert und das Si-
gnalverhalten mit dem eines Tripelquantenfilters (TQF) in Simulationen, Phantom- und
In-vivo-Messungen bei By = 37T und 77T verglichen.



2 Grundlagen

2.1 Natrium-23-NMR

In diesem Abschnitt werden die physikalischen Grundlagen der Kernspinresonanz (nuclear
magnetic resonance - NMR) eines Spin-3/2-Systems betrachtet. Dabei wird der Dichte-
operator-Formalismus verwendet, der im ersten Teil des Kapitels eingefiihrt wird. Da-
nach wird das Verhalten des Systems in einem Magnetfeld und unter Einwirkung eines
elektromagnetischen Wechselfelds untersucht. Die Berechnungen orientieren sich an den
Ausfithrungen in [Abragam, 1961; Slichter, 1990] und [van der Maarel, 2003].

2.1.1 Dichtematrix-Formalismus

Betrachtet wird ein statistisches Ensemble dquivalenter, nicht wechselwirkender Systeme,
die durch denselben Hamilton-Operator beschrieben werden kénnen. Eine makroskopische
Observable ergibt sich aus der Summe der etwa 1023 Beitréige der individuellen Systeme.
Es ist theoretisch moglich, jedes System einzeln zu betrachten und die Ergebnisse aufzu-
addieren, um makroskopische Groflen zu berechnen. Dies ist offensichtlich eine ineffiziente
Methode, weshalb man die elegantere Methode des Dichteoperators verwendet. Dieser be-
schreibt den Quantenzustand des gesamten Ensembles, ohne sich dabei auf die einzelnen
Systeme zu beziehen.

Der Dichteoperator-Formalismus basiert auf den Erwartungswerten einer Observablen 0.
Der Anteil aller Systeme, die sich in einem quantenmechanischen Zustand |v;) befinden,
wird in einem gemischten Zustand mit p; bezeichnet. Damit ist der Erwartungswert der
Observablen gegeben durch

0) = Zpi<¢i|é|¢i> (2.1)

Dieser Ausdruck kann mit einer vollstdndigen, orthonormierten Basis >, [v)(v| = 1 des
zugrundeliegenden Hilbertraums umgeformt werden

=33 pi(Wilw) (v|Ol ) (i) pr o = tr{pO} (2.2)

[T

Dabei wurde der Dichteoperator (oder statistischer Operator) definiert als

)= ZPiWQ(%\ (2.3)

Die Matrixelemente des Dichteoperators sind gegeben durch die Mittelwerte {iber das
Ensemble

oy = sz i) (ilv) = cien (2.4)

Diese Dichtematrix p enthélt alle Informationen, die nétig sind, um ein statistisches Ensem-
ble identischer Systeme zu beschreiben. Der Dichteoperator-Formalismus ist unabhéngig
von der Wahl der Basis. Die Diagonalelemente p,,, = |c¢,|? geben die mittleren Besetzungs-
wahrscheinlichkeiten an. Eine Kohéarenz existiert, wenn das Ensemblemittel des Produkts
der Koeflizienten nicht verschwindet, damit sind die sogenannten p-Quantenkohirenzen
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durch die Auferdiagonalelemente p,, = cj,c, gegeben. Sie stellen eine Uberlagerung der
Zusténde |p) und |v) dar. Die Kohdrenzordnung ist dabei durch die Differenz der Quan-
tenzahlen p = p — v gegeben.

Die zeitliche Entwicklung von p ldsst sich mit Hilfe der Schrédingergleichung berechnen.
Das Ergebnis ist die von-Neumann-Gleichung
ap i 5

7 LY (2.5)

Dabei ist H der Hamilton-Operator eines individuellen Systems. Die Losung ist gegeben
durch

p(t) = 0(1) 5(0) U1(1) (2.6)
Dabei ist U (t) der unitére Zeitentwicklungsoperator. Fiir zeitunabhéngige Hamiltonope-
ratoren kann U (t) durch folgende Gleichung beschrieben werden

N 7 ~

U(t) = emp(—ﬁ’Ht) (2.7)

2.1.2 Thermisches Gleichgewicht (statisches, duBeres Magnetfeld)

Die vorliegende Arbeit beschiftigt sich mit der Resonanz des ?*Na-Kerns. Natrium besitzt
im Gegensatz zu den im klinischen Alltag zur Magnetresonanztomographie verwendeten
Wasserstoffkernen (H, I = 1/2) einen Spin I von 3/2. Damit ist aufgrund der Defor-
mation des Kerns (fir I > 1) ein nichtverschwindendes elektrisches Quadrupolmoment
verbunden, das zu Effekten fiihrt, die in der konventionellen 'H-Bildgebung nicht beob-
achtet werden (z.B. biexponentielle Relaxation). Auflerdem besitzt der Hilbertraum eines
Spin-3/2-Teilchens die Dimension d = 2I + 1 = 4 (fiir Spin-1/2 ist die Dimension des
Hilbertraums d = 2), somit werden die Drehimpuls-Operatoren durch eine 4 x 4-Matrix
beschrieben. Die Wellenfunktion in der Basis der Drehimpuls-Operatoren lautet

C3/2
C
[y =1, (2.8)
-1/2
C_3/2

In diesem Abschnitt wird ein Ensemble von Spin-3/2-Kernen in einem statischen, dufleren
Magnetfeld betrachtet. Dieser Zustand stellt den Ausgangspunkt aller NMR-~Experimente
dar. Die Berechnungen gelten fiir alle Spin-3/2-Teilchen und kénnen analog fiir die Be-
trachtung von Kernen mit héheren Spins angewendet werden.

Der Spin ist eine intrinsische Eigenschaft eines Quantenteilchens, welche die allgemeinen
Drehimpulseigenschaften erfillt. Alle Atomkerne mit einer ungeraden Anzahl an Protonen
und/oder Neutronen, besitzen einen nicht verschwindenden Gesamtspin I. Kerne mit einer
geraden Anzahl an Protonen und einer geraden Anzahl an Neutronen haben Gesamtspin
Null (T = 0). Es existiert kein klassisches Analogon zu diesen Objekten, da ein klassisches
geladenes Teilchen mit Eigendrehimpuls Energie abstrahlen wiirde. Der Kernspin ist eine
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Tab. 2.1: Irreduzible Tensor-Operatoren fir Spin I = 3/2. Auf das Komma zwischen den Indizes
wird verzichtet.

7?00 = 1/2A T:10 = fz/A\/g

Trs1 = ¢I§:/\A/E Ty = (3}3 —I(I+1))/6

Tor1 = FllI., 1]+ /(2V6) Thro =13 /(2V6)

Tao = (513 — L(3I(I +1) —1))/(3V5) Tht1 = F[pI3 —I(I+1)—1/2,14],/(4V15)
Tsiy = (1., 13]4 /(2V/6) Tse3 =FI1/6

empirische GroBe, die experimentell bestimmt wird. So wurde der Kernspin von 23Na
1933 von Rabi und Cohen erstmals nachgewiesen [Rabi and Cohen, 1933]. Er erzeugt ein
magnetisches Dipolmoment [, das wie folgt definiert ist:

fu=nhi (2.9)

Dabei ist v das fiir jeden Atomkern mit I # 0 charakteristische gyromagnetische Verhdltnis
(v(*H) = 42,577 MHz /T, v(**Na) = 11,270 MHz/T).

eh

V=9 (2.10)

Es setzt sich aus dem Kern-Landé-Faktor g; und dem Kernmagneton ux = eh/2m zu-
sammen. Dabei ist e die Elementarladung und m die Masse des betrachteten Teilchens.

Die optimale Orthonormalbasis zur Beschreibung des Dichteoperators und der Hamilton-
Operatoren stellen die irreduziblen Tensor-Operatoren Tlm dar, da sie durch Kombina-
tionen der Drehimpuls-Operatoren dargestellt werden kénnen und deshalb auch deren
Symmetrien gehorchen. Sie sind in Tabelle 2.1 zusammengefasst. Auf das Komma zwi-
schen den Indizes wird im Folgenden verzichtet. Fiur sie gilt tr {Tlm T;m,} = 01y Oy Mt
Tsz = (=™ T)—m. Auf die Verwendung des »Dachs« zur Identifizierung von Operatoren
wird in den folgenden Berechnungen verzichtet. Es werden auch die symmetrischen (s)
und antisymmetrischen (a) Kombinationen der Tensor-Operatoren verwendet.

2.11

Tlm(a) = (Tl—m - Tlm)/\/ﬁ ( )
Der Dichteoperator liasst sich aus diesen 16 Basisoperatoren zusammensetzen. Dabei ist
Too die Identitét, T ist proportional zur longitudinalen Magnetisierung und 771 (a) und
T11(s) sind Einquantenkohérenzen ersten Rangs, welche der x- bzw. y-Magnetisierung ent-
sprechen. Ty ist die quadrupolare Spinpolarisation, T51(a) und 75 (s) sind Einquantenko-
hérenzen zweiten Rangs und Tha(a) und Tha(s) geben Doppelquantenkohirenzen zweiten
Rangs wieder. Analog geben T3, T31(a/s) und T32(a/s) die oktopolare Spinpolarisation
und Ein- bzw. Doppelquantenkohérenzen dritten Rangs wieder. Die T53(a) und T33(s) sind
Tripelquantenkohédrenzen dritten Rangs.
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Die im Fall von Spin-3/2-Teilchen auftretenden Mehrquantenkohérenzen erscheinen auch
bei gekoppelten Spin-1/2-Systemen. Ein aus zwei Spin-1/2-Teilchen gekoppeltes System
weist wie ein Spin-3/2-Teilchen eine Liouville-Dimension von d = 4 auf. Diese Koharenzen
entstehen jedoch aus interatomaren Ubergéingen. Mehrquantenkohirenzen eines Spin-3/2-
Teilchens kénnen jedoch ohne jede Kopplung zu anderen Atomen oder Molekiilen intra-
atomar auftreten. Nédheres hierzu wird in Kapitel 2.1.5 behandelt.

Bei der Berechnung des thermischen Gleichgewichtszustand eines isolierten Spin-3/2-
Systems in einem statischen Magnetfeld By (0.B.d.A. entlang der z-Achse ausgerichtet)
erhdlt man folgenden Hamilton-Operator

Ho=—-pBo=—hyByl, = —hwyl, = —V5hwyTio (2.12)

Hierbei wurde die Larmorfrequenz wg = v By eingefiihrt. Mit den Eigenzustdnden der
Drehimpuls-Operatoren |I,m) ergeben sich fiir die Energiezustande folgende Werte

E,, = (m|Ho|m) = —m hwy (2.13)

Diese Aufspaltung der Energieniveaus wird als Zeeman-Effekt bezeichnet. Ein Kern mit
Spinquantenzahl I besitzt (2 + 1) Energieniveaus, daher spaltet ein Spin-3/2-Kern wie
Natrium-23 in vier Niveaus mit der Energiedifferenz AE = hwy auf.

Die Besetzungswahrscheinlichkeit p,, eines bestimmten Zustandes ergibt sich fiir ein kano-
nisches Ensemble (in dieser Betrachtung wegen konstanter Temperatur und Teilchenzahl
berechtigt) aus der Boltzmann-Statistik:

1 m m
Pm = e~ mit der Zustandssumme Z = Z e T (2.14)
m

Dabei wurde die Boltzmann-Konstante k& verwendet. Hieraus ergibt sich auch der Dichte-
operator des thermischen Gleichgewichts

L "o _Hg
po= e * mit Z =tr{e *7} (2.15)

In der Hochtemperaturndherung F,, < kT vereinfacht sich dieser Ausdruck zu

hwq \/ghw() 1=3/2 \/ghw()
P0 = o7 U2 = o s Lo =
(21 + 1)kT (2[ + 1)kT 4 kT

To (2.16)

Nach dem Curie-Gesetz erzeugt das Besetzungsungleichgewicht der vier Energieniveaus
makroskopische Magnetisierung parallel zum Magnetfeld. Dies ergibt sich folgendermaflen

1 N
M = V;h7(1i> (2.17)
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Der Erwartungswert der Drehimpulse I; wird durch die Spurbildung des Produkts mit
dem Dichteoperator berechnet:

(L) =tr{pL} (2.18)

Die z- und y-Komponenten des Drehimpulses tragen nicht zur Gesamtmagnetisierung bei,
da sich fiir sie ein Erwartungswert von Null ergibt. Es existiert im thermischen Gleich-
gewicht also keine Transversalmagnetisierung. Fiir die Longitudinalmagnetisierung erhalt
man folgenden Ausdruck

N h?~%By

N N I(I+1)h*yw 1=3/2 5 N h*~* By
V (2I + 1)kT B

I
T2  — L 2o
{2} = v 3LT 1V kT

M, = (2.19)

2.1.3 HF-Anregung

In der gepulsten NMR wird die Magnetisierung des Spinensembles in einem statischen Ma-
gnetfeld durch pulsférmiges Schalten eines zusétzlichen, zeitverdanderlichen Feldes manipu-
liert, welches die magnetische Feldstéirke By (t) besitzt und mit der Kreisfrequenz wg in der
z-y-Ebene oszilliert. Da die Frequenz dieses Feldes fiir die Anregung der Spinzustdnde im
Bereich der Zeeman-Aufspaltung liegen muss, werden diese Pulse auch HF-Pulse genannt.
Die aus der Anregung resultierende transversale Magnetisierung kann von einer Empfangs-
spule detektiert werden. Relaxationsprozesse, welche die Riickkehr des Spinensembles in
den Gleichgewichtszustand beschreiben, werden im folgenden Abschnitt behandelt und
werden fiir die Berechnungen des Einflusses der HF-Pulse vernachléssigt.

Die Dynamik eines quantenmechanischen Systems kann, wie in Kapitel 2.1.1 beschrieben,
durch die Liouville-Gleichung berechnet werden. Dabei muss der Hamilton-Operator um
einen zeitabhingigen Wechselwirkungsanteil erweitert werden:

H=Ho+Huyr (2.20)

Da der Zeeman-Hamilton-Operator Hy zeitunabhingig ist, werden die folgenden Berech-
nungen zur Vereinfachung im Wechselwirkungsbild bzw. im mit wy um die z-Achse rotie-
renden System (rotating frame, ', 3/, 2/ = z) durchgefiihrt. Die Operatoren im rotierenden
System werden mit einem Stern gekennzeichnet. Der Zeitentwicklungsoperator fiir Ho kann
mit Gleichung 2.7 direkt angegeben werden

U= ea:p(—%?—[o t) (2.21)

Der zeitabhédngige Term des Hamilton-Operators und die Dichtematrix miissen mit diesem
Zeitentwicklungsoperator transformiert werden

Hyp = en 0 ype it (2.22)

*

pro= eiﬁﬂotpe*%ﬂot (2.23)
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Die Zeitentwicklung des Dichteoperators hat nun folgende Form

dp* i
dt h
1

(0", 7]
(2.24)

e Ut o
- ﬁ[p ,HO]“‘%[P 7HHF]

Der Kommutator des transformierten Dichteoperators p* mit dem Zeeman-Hamilton-
Operator Hg verschwindet im rotierenden System.

[p*, Ho| = e%HOtpe_%HotHo — Ho e%Hotpe_%HOt =0 (2.25)

Damit verbleibt fiir die Zeitentwicklung des Dichteoperators folgende Gleichung

dp* i
dt h

[p* Hir) (2.26)

Der Hamilton-Operator eines Hochfrequenzfeldes, das mit der Frequenz wg in z’-Richtung
eingestrahlt wird, B; = Bjcos(wst)e,, lautet

Hyr = —hwi I cos(wst)
. . (2.27)
= 5w I (et 4 e7"wsty mit w) =vB;
Dabei kann I, in Form der irreduziblen Tensor-Operatoren dargestellt werden:
1 V10
I, = §(I+ + I,) = T(Tlil — TH) (228)

Damit kann auch der Hamilton-Operator in Form der Tensor-Operatoren dargestellt wer-
den.

175 . A
Hor = —2\/;ﬁw1 (Th_1 — Ty1)(e'“st e7twst)

— —2\/;hW1 (Tlfl ezwst +T171 6—”stt _ Tll 6”Lw5t _ Tll 6—Zwst)

(2.29)

Um den Hamilton-Operator ins Wechselwirkungsbild zu transformieren, miissen die Tensor-
Operatoren transformiert werden. Dafiir verwendet man die Baker-Campbell-Hausdorff-

Formel
_ — 1
eXYe X = 1;—0: Y (2.30)

mit

(X, Y] = [X,[X,V],_1] und [X,Y]o=Y (2.31)
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Auflerdem wird der Kommutator von T}, mit dem Tensor-Operator des thermischen
Gleichgewichtszustands 779 benotigt:

m
[Tho, Tim] = ﬁTlm (2.32)
Daraus folgt
m\F
Ti0, Ti]s = (\/5> Ty (2.33)

Fiir die Transformation der Tensor-Operatoren in das Wechselwirkungsbild folgt also

. : < q S 1
* L Hot — L Hot __ . k
Tlm =er" 1, e R0 = g:O ol [hHOt Tlm kio ]? —1vVbwy t) [T107Tlm]k

o ' (2.34)
Z kii _imWOt)kﬂm = Tim e tmwot

Somit erhalten wir fiir den Hamilton-Operator des HF-Pulses im rotierenden Koordina-
tensystem:

. 1
HHF -5

5 . . . .
9 \/ghwl (T1_1 €_ZQt + T1_1 €Z®t — T11 e_let — T11 €ZQt) (2.35)

mit
O=wg—wyg und O =wg+wy

Die Sendefrequenz wg sollte moglichst im Bereich der Resonanzfrequenz wy liegen. Da
beide Frequenzen damit im Bereich von einigen MHz zu finden sind, gilt © > Q und
die Terme mit €*©* bzw. e ?©* verschwinden im zeitlichen Mittel, da T;_1 exp(i©t) —
Ti1 exp(—i©t) = /2 (I, cos Ot + I, sin Ot). Es folgt

5 . .
Hyp = —\Ehm (Tyq e =Ty €Y (2.36)

Fiir den Resonanzfall, in dem die Transmitterfrequenz der Resonanzfrequenz entspricht
wg = wy, vereinfacht sich der Hamilton-Operator weiter zu:

. 5
HHF = —fﬁwl (Tl 1— T11 \fhwl Tn( ) = —hw1 Ia; (2.37)

Da der Hamilton-Operator im Resonanzfall im rotierenden System zeitunabhéngig ist,
kann die zeitliche Entwicklung der Dichtematrix mit Gleichung 2.7 berechnet werden

p*(t) — eiwltlz p*(o) efiwltlz (238)
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Die Anregung des Systems durch einen HF-Puls entspricht damit einer Drehung des Sys-
tems um die 2’-Achse des rotierenden Systems. Der Winkel «;, um den das System gedreht
wird, wird Flipwinkel genannt und héngt von der Stirke des HF-Feldes B; und der Dauer
des Pulses t, ab:

a=wt,=7B1t, (2.39)

Um den allgemeinen Fall von HF-Pulsen mit beliebiger Phase relativ zur z’-Achse zu
behandeln, wird die Achse des Koordinatensystems, auf welcher der HF-Puls angewendet
wird, vor Einstrahlung um die z-Achse mit einer Phase ¢ auf die z’-Achse und danach mit
der Phase —¢ wieder zuriick in die Ausgangslage des Systems gedreht. Fiir eine Rotation
R um die Eulerwinkel («, 3, ) ist die Transformation der Tensor-Operatoren gegeben
durch

R(c, 8,7) Tim R, 8,7) = > Thg Dl (e, 8,7) (2.40)

Dabei stellen die Dfnm, die Komponenten der Wigner-Rotationsmatrix dar. Die Rotation
kann in drei Terme zerlegt werden:

R(a, B,7) = e 1z g7th 1z gial: (2.41)

Der gerade geschilderte Vorgang der Drehung des Systems mit der Phase ¢ vor und nach
Einstrahlen des HF-Pulses mit dem Flipwinkel o kann mit diesem Rotationsoperator kurz
beschrieben werden

,R’(_907 «, 90) = R(OZ, SO) (242)
Damit vereinfacht sich Gleichung 2.40 zu

R(OL, (70) Tim R_l(av 90) = Z T e—igom’ dfn’m(a) e

m , 2.43
=" T dip (@) €727 249

Dabei wurden die reduzierten Wigner-d-Matrixelemente d! ,(a) (siche Anhang A.4) und
die Anderung der Kohirenz Am = m’ — m verwendet. Der HF-Puls beeinflusst wie jede
magnetische Wechselwirkung nur die Ordnung, nicht aber den Rang der betroffenen Ko-
héarenz. Die Rotation kann separat von der Anregung durch den HF-Puls, die durch die
Wigner-d-Matrixelemente gegeben ist, auf die symmetrische und antisymmetrische Dar-
stellung der Tensor-Operatoren angewendet werden.

Tim(s) = Tim(s) cos(m ) + i Tym(a) sin(m @) (2.44)
Tim(a) = Tyn(a) cos(m ) + i Ty (s) sin(m p) (2.45)
Kohéarenzordnungen mit m > 1 reagieren nach diesen Gleichungen um einen Faktor m

sensitiver auf die Phase eines HF-Pulses als eine Kohérenzordnung m = 1. Dies ist in
spateren Betrachtungen von grofler Bedeutung.
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Sensitivitat

Die Sensitivitit des 23Na-Kerns im NMR-Experiment ist durch die Hohe der Spannung
Uind gegeben, die in der Empfangsspule nach dem Faraday’schen Induktionsgesetz durch
Anderung des Flusses ¢ erzeugt werden kann.

UWZ—% mt¢:/B£ (2.46)

Wie in [Haacke et al., 1999] beschrieben ist das detektierbare Signal proportional zur
transversalen Magnetisierung. Nur diese Komponente von M kann eine Spannung in der
Messpule induzieren.

Uind o< 7y Mgy (2.47)

Den Erwartungswert der Transversalmagnetisierung erhélt man durch Spurbildung des
Produkts mit dem Dichteoperator.

N

(May) = (M 40 My) = TRy (L) =

v hytr{pli} (2.48)
Der Aufsteigeoperator des Drehimpulses hat nur Eintrdge in der ersten oberen Nebendia-
gonalen. Nach der Spurbildung tragen also nur Eintrédge der ersten unteren Nebendiago-
nalen des Dichteoperators zum Signal bei. Damit kénnen nur Kohdrenzen mit Am = —1
detektiert werden. Kohérenzen hoherer Ordnung tragen nicht zur in der Empfangsspule
induzierten Spannung bei.

Die maximale transversale Magnetisierung wird erreicht, wenn die Gesamtmagnetisierung
(M) mithilfe eines HF-Pulses mit o = 90° und 0.B.d.A ¢ = 0° vollstdndig in x-y-Ebene
gebracht wird. Der Dichteoperator im thermischen Gleichgewicht dient als Ausgangslage.
Mit Gleichung 2.43 hat der Dichteoperator nach Anwendung des HF-Pulses folgende Form

ity e—wolzt \/5th T wOIzte—iaIz

P DR,
—Meiah]ﬁ e*ialz
I+ 1)kT 10
V5 hw i i
— m (cos(a) Tho — 7 sin(o) Typ — NG sin(a) Ti_1) (2.49)

\/ghwo )
(I +1)kT V2
. hwo
__(21'+1)1<T<y>

Durch das Einstrahlen des resonanten Feldes B; werden magnetische Dipoliibergdnge mit
Am = +1 induziert.

(Th—1 +T11)
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Fiir den Erwartungswert der Transversalmagnetisierung ergibt sich damit

N r2+2B NII+1)h? _ N i2~2 B
(My,) = & 50 g 1 y== (I+ 1) ywy 1=3/2 5 N h*° By
V (2l +1)kT 1% 3kT 4V kT

(2.50)

Dies entspricht wie erwartet dem Erwartungswert der z-Magnetisierung im thermischen
Gleichgewicht in Gleichung 2.19.

Bei den in der MR-Bildgebung verwendeten Frequenzen kann das Reziprozitatsprinzip
angewandt werden, d.h. die Sende- und Empfangscharakteristik der Spule sind gleich und
dadurch ist das Magnetfeld pro Einheitsstrom, das in der Spule induziert werden kann,
durch das Bji-Feld gegeben. Daraus folgt

d
Uina = _%/dgrBl M:cy (251)

Das fiihrt zu folgenden Signalabhéngigkeiten

, 15

N N
S o Upna o 3 7* BEI(I +1) = 329" By (2.52)

Da die natiirliche Haufigkeit von 23Na 100% betrigt, kann die gesamte Natriumkonzentra-
tion fiir N/V eingesetzt werden. Die Natriumkonzentration in vivo betrégt extrazelluléar
145 mM bzw. intrazelluliar etwa 5 — 15mM. Natrium befindet sich also iiberwiegend au-
Berhalb der Zelle. Es ergibt sich unter Beriicksichtigung der extra- und intrazelluldren
Anteile im Kérper eine mittlere 2>Na-Konzentration von 55mM im Gegensatz zu 110 M
des iiblicherweise in der MRT verwendeten Wasserstoffs (1H). Damit ist das Natriumsignal
alleine aufgrund der Konzentration um einen Faktor 2000 geringer.

Aufgrund des hoheren Spins von 3/2 im Gegensatz zum Spin-1/2-Kern, gewinnt Natrium
laut Gleichung 2.52 gegeniiber Wasserstoff an Sensitivitat. Gleichung 2.52 zeigt jedoch
auch, dass das gyromagnetische Verhéltnis mit der dritten Potenz in die Signalintensitét
eingeht. Damit ist das Natriumsignal nochmals um einen Faktor zehn reduziert. Insgesamt
ergibt sich somit ein um mehr als vier Gré8enordnungen geringeres Signal in der ?3Na-
NMR.

Gleichung 2.52 zeigt aulerdem die Abhéngigkeit des Signals von der Grundfeldstérke

S x B2 (2.53)

Gleichzeitig steigt jedoch auch das Rauschen mit wp und damit natiirlich auch mit By.
Laut [Hoult and Lauterbur, 1979] steigt das Rauschen linear mit der Frequenz, wenn Ver-
luste durch das Messobjekt dominieren und elektronische Verluste vernachlassigt werden
kénnen. Dies ist fiir Anwendungen der NMR am Menschen gut erfiillt. Insgesamt steigt
das SNR also linear mit der Grundfeldstarke. In Kleintierspulen sind hauptséichlich elek-
tronische Verluste fiir das Rauschen verantwortlich. Das Rauschen steigt nur mit Ywo,
was den Signalgewinn durch die héhere Grundfeldstérke erhoht.
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2.1.4 Relaxation

Um in der NMR ein Signal zu messen, wird das System mit Hilfe von HF-Pulsen aus seinem
Gleichgewichtszustand gebracht. Die Riickkehr des Systems in das thermische Gleichge-
wicht infolge der Wechselwirkung der magnetischen Momente der Kerne mit ihrer Umge-
bung wird als Relaxation bezeichnet. Dabei ist die T7-Relaxationszeit die Zeitkonstante
mit der das System in den Gleichgewichtszustand relaxiert. 15 gibt die Zeitkonstante an,
mit der die Gesamtmagnetisierung ihre Phasenkohérenz verliert und somit das Signal ver-
schwindet. Da die Th-Relaxation schneller ablduft als die Tj-Relaxation, wird letztere in
den folgenden Berechnungen nicht beriicksichtigt.

Die transversale Relaxation kann fiir Spin-3/2-Kerne tiber Wechselwirkung des Quadru-
polmoments mit den elektrischen Feldgradienten (EFG) der Umgebung oder iiber magne-
tische Dipol-Dipol-Wechselwirkung stattfinden. Da die Kopplungsstéirke der Dipol-Dipol-
Wechselwirkungen im Bereich 10* — 10° /s und der elektrischen Quadrupolwechselwirkun-
gen im Bereich 10° — 10® /s liegen, ist die Wechselwirkung iiber das Quadrupolmoment
im Allgemeinen der dominierende Relaxationsprozess fiir Kerne mit I > 1/2 [Werbelow,
1996]. Dies fithrt zu Relaxationszeiten, die etwa zwei Groenordnungen kiirzer sind als im
Falle der 'H-NMR, bei der die Dipol-Dipol-Wechselwirkung den alleinigen Relaxations-
mechanismus liefert. Im Folgenden werden andere Wechselwirkungen als die Quadrupol-
wechselwirkung bei den Berechnungen vernachléssigt. Die Orientierung, die Starke und
die Zeitskala der EFG der Umgebung beeinflussen die Quadrupolwechselwirkung. Die un-
terschiedlichen Félle werden in diesem Abschnitt behandelt. Die Berechnungen orientieren
sich an den Darstellungen in [van der Maarel, 2003].

Fir Kerne mit Spin > 1 ist die Ladungsverteilung nicht mehr kugelsymmetrisch, sie be-
sitzen damit ein elektrisches Quadrupolmoment e@. Dabei ist e die Elementarladung und
Q@ die Abweichung der Ladungsverteilung des Kerns von der Kugelsymmetrie. Die Kom-
ponenten des Quadrupoltensors lauten:

Qij = /d3r p(r) (3%1‘%]‘ - 7"2(5@']') (2.54)

Das Quadrupolmoment kann je nach Ladungsverteilung positiv oder negativ sein (prolat
oder oblat). Fiir den Natriumkern, der eine prolate Ladungsverteilung besitzt, ist es po-
sitiv. Um den Hamilton-Operator der Quadrupolwechselwirkung zu erhalten, muss Q) zu
einem Operator umgeformt werden. Dafiir wird das Integral durch eine Summe ersetzt

Z

z
Z Go(r—1p) = Qij =Y ar Bz — 17 6ij) (2.55)
Pt k=1

Aus der Multipolentwicklung der elektromagnetischen Wechselwirkung einer Ladungsver-
teilung in einem Potential V (r) ldsst sich ableiten, dass das elektrische Quadrupolmoment
mit dem EFG am Ort des Kerns wechselwirkt. Die Komponenten des EFG-Tensors sind
gegeben durch

0%V
8.1‘1'01'3'

Vi = (2.56)
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Mit den Gleichungen 2.55 und 2.56 und den Vertauschungsrelationen fiir Koordinaten und
Drehimpulse erhélt man den Hamilton-Operator der Quadrupolwechselwirkung

Z Vij Qij = Z Vi { (LI + I;1;) — 65 T2 (2.57)

Fluktuierende elektrische Feldgradienten

Die EFG kénnen am Ort des Kerns fluktuieren und somit unterschiedliche Effekte in
der 2Na-NMR hervorrufen. Diese werden im Rahmen der Redfield-Relaxationstheorie
betrachtet [Redfield, 1957]. Voraussetzung dafiir ist, dass die Anderungen des Dichteope-
rators auf der Zeitskala der Gitterbewegungen 7. klein sind <H222F> 72 < h. Die Master-

gleichung lautet nun:

Dabei ist f(p*) der Relaxationssuperoperator

1) = =5 [ drlr (@), e =) T 0l (259)

und Hpg und Hep sind der statische und der fluktuierende Teil der Quadrupolwechsel-
wirkung. Diese sind gegeben durch

H :ﬂ[iﬂ?—l(lﬂ)]:th (2.60)
QS T 4TI —1)" @-20 ‘

und

2

Hop=hwg Y (=1)" Top €™ [Fy_n(t) — Fa—pm) (2.61)
m=-—2

Dazu wurden folgende Ausdriicke definiert wg = 3e2qQ/(21(21 —1)h) = €2 qQ/(2h),
€q = ‘/;Za Fyy = sz/2a oy = :F(sz ilvyz)/\/é und Foyo = (sz - V;/y 2 V:):y)/(Q\/é)
Der Ausdruck fiir den Hamilton-Operator der statischen Quadrupolwechselwirkung gilt
nur wenn die z-Achse des Hauptachsensystems des EFG-Tensors mit der Richtung des
Hauptmagnetfeldes zusammenfallt. Fiir einen Winkel 6 zwischen diesen Achsen muss ein

zusétzlicher Faktor (3 cos?6 — 1)/2 hinzugefiigt werden.

In isotropen Umgebungen verschwindet der statische Anteil der Qudrupolwechselwirkung
Hps = 0 und durch molekulare Bewegungen gilt im zeitlichen Mittel Fa,, = 0. Die zeitliche
Veranderung des Dichteoperators ist nur noch durch den fluktuierenden Teil gegeben.

$67) = = [ dr e 0, e — 1), (0] (2:62)
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Damit ist der Hamilton-Operator gegeben durch

2
Hop =hwg > (=1)" Tom e ™00 By (1) (2.63)

m=—2
Es folgt mit Gleichung 2.59

dp* _
dt

2
> [ Toms [T 0°1) (i (m o) + Ko (m o)) (2.64)
m=—2

Dabei sind J,, und K,, der Real- und Imaginérteil der Fouriertransformierten der EFG-
Korrelationsfunktion. Sie geben an, bei welcher Frequenz die Quadrupolrelaxation am
wirkungsvollsten ist und werden als spektrale Dichten bezeichnet. Dabei muss beachtet
werden, dass sie hier im Wechselwirkungsbild definiert werden und sich die Frequenz w
auf die Larmorfrequenz bezieht. Deshalb bedeutet w = 0 im Laborsystem w = wy.

Jm(w) = Hw}Re / dr [F5 (1) — Fop | [Fom(t —7) — Fam] €7 (2.65)

Kn(w) = Kwdlm / dr [F5, (1) — Foo ] [Fom(t — 7) — Fam] @97 (2.66)

Der Imaginarteil K,, erzeugt eine kleine Verschiebung der Energieniveaus des Systems.
Diese Verschiebung ist bei Spin-3/2-Kernen fiir den zentralen und die dufleren Zeeman-
Ubergiinge unterschiedlich. Dadurch werden die Einquantenkohiirenzen in diesem Fall
durch die Summe zweier Lorenzkurven beschrieben. Im Allgemeinen ist die Verschiebung
zu klein, um sie experimentell beobachten zu kénnen.

Wird eine exponentielle Korrelationsfunktion mit einer Korrelationszeit 7. angenommen,
so folgt fiir die spektralen Dichtefunktionen

2T

32,2 c
Jm(W) = h CUQ 1 i m2 w2 7_2 (267)
Kpw) = wredn(w) (2.68)

Es konnen auch unterschiedliche Prozesse unabhéangig voneinander die Relaxationswech-
selwirkung verursachen. In diesem Fall kann eine multiexponentielle Korrelationsfunktion
angenommen werden. Die spektralen Dichten setzen sich dann aus der Summe einzelner
Lorenzkurven zusammen.

Fiir die Berechnung des Dichteoperators werden die Kommutatorrelationen und die daraus
folgenden Gleichungen aus Anhang A.5 verwendet. Die Kohdrenzordnungen sind vollstin-
dig entkoppelt, das bedeutet, sie bleiben wihrend der Relaxation erhalten. Der Rang
der Kohérenzordnung kann sich jedoch &ndern, wobei gerade und ungerade Ringe von-
einander entkoppelt sind. Das bedeutet, dass diese nicht ineinander iibergehen kénnen.
Im thermischen Gleichgewicht besitzt der Dichteoperator einen ungeraden Rang. Daher
werden in Medien, in denen die statische Quadrupolwechselwirkung im zeitlichen Mittel
verschwindet, keine Kohérenzen zweiten Rangs erzeugt. HF-Pulse erhalten also den Rang
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einer Kohérenz, kénnen deren Ordnung aber dndern, wahrend Relaxation die Ordnung
der Kohérenz erhilt und den Rang &ndern kann. Dabei wurde Relaxation wahrend der
Einstrahlung des HF-Pulses vernachléssigt. Ansonsten laufen beide Prozesse gleichzeitig
ab.

Die Ubergangsmatrix wird diagonalisiert, um das Potenzieren dieser Matrix zu vermeiden.
Am Beispiel von Nullquantenkohérenzen soll die Evolution des Systems illustriert werden.

Tio(t) ) 1%\ (Tio(0)
<T30(t)> - (fi?i(t) f;?z(t)> <T30(0)> (2.69)

Auf die Angabe der Abhéngigkeit wird im Folgenden verzichtet. Es wurden folgende De-
finitionen verwendet

£2.(8) = %(e—R?t e BSY (2.70)
Fat) = 2 (7 7T = ) (271)
£2.08) = %(46*3‘# + e FS (2.72)

mit den Eigenwerten von M

1

1
RY=2J = — R‘;:wg:ﬁ
2

2.

Die gekoppelten Nullquantenkohérenzen ersten und dritten Rangs relaxieren biexponenti-
ell. Im Gegensatz dazu relaxieren die entkoppelten Nullquantenkohérenzen zweiten Rangs
unabhéngig und damit monoexponentiell:

Too — [9() Too mit  fH(1) =e 8" und RY=2J, +2J; (2.74)

Analog kann fiir die anderen Kohérenzen vorgegangen werden. Fiir Einquantenkohérenzen

gilt
T4 @) fls@) (Tia
N 2.75
<T311> <f311 (t)  f33(t) ) \ T2 (275)
mit
1
L) = =t e Rt 4 9 e Rat) (2.76)
V6, _
Flg(t) = "5 (M — e = £ 1) (277)
1
fis(t) = £ (2 e Rit 4 3¢t (2.78)
und . .
Rl=Jy+Ji=— und Rl=J+J,= (2.79)
T2f T2$
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Zur Relaxation der detektierbaren Einquantenkohérenzen tragen die schnelle und die lang-
same Komponente der Relaxationszeit Toy und Ths mit einem Verhéltnis 3/2 bei. Das Si-
gnal nimmt damit biexponentiell ausgehend vom Maximalwert bei ¢ = 0 ab. Im Gegensatz
dazu erreicht f{;(t) seinen Maximalwert zu einer spéteren Zeit [Jaccard et al., 1986]

_ In(R{/Rj)
~ R _R

7_opif

>0 (2.80)

Fiir die Kohdrenzen mit dem entkoppelten zweiten Rang folgt

Torr — fh(t) Toxr mit  fl(t) =e ' und RL=Jo+Ji+2J (2.81)

Die Mehrquantenkohérenzen mit Kohédrenzordnung zwei und drei sind vollstdndig entkop-
pelt und relaxieren somit monoexponentiell. Sie kénnen nicht durch Relaxation angeregt
werden. Fiir Doppelquantenkohérenzen folgt

Toss — f5 (1) Tous mit f50t) =e f' und R2=Jy+2J; + J (2.82)
Tyio — fo(t) Tses mit fo(t) =e ' und R:E=Jy+Jy (2.83)

Fiir Tripelquantenkohérenzen folgt ganz analog

Tsis — fH(t) Taes mit  fi(t) =e ™' und R} =J, +J =

2.84
T, (2.84)

Die Tripelquantenkohérenzen relaxieren monoexponentiell mit der langsamen Komponente
der Relaxationszeit der Einquantenkohéirenzen.

Erfolgen die Fluktuationen sehr schnell im Vergleich zur Larmorperiode 7. wp < 1 (z.B.
in Fliissigkeiten), so gilt Jo = J; = Jo = J = 27,. Alle Réinge entkoppeln, da die Uber-
gangselemente f13 bzw. f3; verschwinden. Es existiert nur noch eine Relaxationszeit

_ Lt _ 1
20 4T,

1 (2.85)

Der Fall, in dem die Energieniveaus des Kerns nicht verschoben werden und damit nur
noch monoexponentielle Relaxation auftritt, wird in [Rooney and Springer, 1991] als Typ
d bezeichnet.

Typ ¢ bezeichnet den Fall langsam fluktuierender EFG 7.wy 2 1. Es gelten die voran-
gegangenen Berechnungen. Beide Félle sind in Abbildung 2.1 dargestellt. Die dufleren
Energieniveaus werden durch die elektrische Quadrupolwechselwirkung nach erster Ord-
nung Stérungsrechnung proportional zu m? relativ zu den inneren verschoben, wobei der
Abstand der inneren mit m = £1/2 und der dufleren mit m = £+3/2 gleich bleibt. Damit
werden die duBeren Ubergangsfrequenzen mit Am = 41 entgegengesetzt mit einer fluktu-
ierenden Frequenz Aw = wg moduliert. Im rotierenden Koordinatensystem prézedieren die
beiden Satelliteniibergénge damit zu jedem Zeitpunkt entgegengesetzt. Dies fiihrt zu einer

schnelleren Dephasierung der duleren Kohérenzen mit T5;. Da der Zentraliibergang nicht
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Abb. 2.1: Energieniveaus eines 3/2-Kerns fir fluktuierende und verschwindende statische Qua-
drupolwechselwirkung. In der Mitte spalten die Energieniveaus aufgrund des By-Feldes dquidistant
auf. Die Fluktuationen der elektrischen Feldgradienten laufen auf einer Zeitskala ab, die kleiner
als die Larmorperiode ist T.wy < 1 und bewirken damit keine Verschiebung der Energieniveaus.
Rechts ist der Fall langsam fluktuierender elektrischer Feldgradienten gezeigt: T.wo 2 1. Die Ver-
schiebung der Energieniveaus variiert mit der Zeit. Dabei bleiben die Abstinde der inneren und
duferen Niveaus erhalten, sie werden durch die Quadrupolwechselwirkung nicht beeinflusst.

moduliert wird, dephasiert dieser weiter mit T5s. Da fiir schnelles Fluktuieren der EFG
keine Anderung der Energieniveaus zu beobachten ist, existiert nur eine Relaxationszeit.

Im Einkompartimentmodell, in dem angenommen wird, dass das gesamte System diesel-
ben Wechselwirkungen erfiahrt, konnen die Korrelationszeit und die Kopplungskonstante
der Quadrupolwechselwirkung mit den Relaxationsraten in Verbindung gebracht werden.
Man formt dafiir die Relaxationsraten bzw. die spektralen Dichtefunktionen nach der Kor-
relationszeit 7, und der Kopplungskonstanten wg um. Es resultieren folgende Ausdriicke

1 /1
e _ 2 _
e=-\g (50-9+ V250> —58a+49) (2.86)
und
b 1+4wdr?
=0T 2.
wa 27. 4 wiT? (2.87)
mit den Abkiirzungen
B R e/ R S S S AR S 0 S A (2.88)
= — = = —_ = —_ = TC .
Ry Jitd e 91+ 4wgr?
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Anisotrope Umgebung

In Medien, in denen die EFG auf einer Zeitskala der inversen Larmorfrequenz eine Vor-
zugsrichtung aufweisen, mittelt sich die statische Quadrupolwechselwirkung nicht weg
(z.B. Flissigkristalle). Diese Medien werden anisotrop genannt und sind Thema dieses
Abschnitts. Es konnen zudem fluktuierende EFG zur Wechselwirkung beitragen. Der

Hamilton-Operator kann damit durch einen statischen und einen fluktuierenden Teil dar-
gestellt werden:

Ho =Hos + Hor (2.89)
Die Zeitabhéngigkeit des Dichteoperators ist gegeben durch
dp* 2 t
e —i hwg [T, p*] — Z [Tom, [To,,, P7]] (Im(mwo) + 1K (mwp)) (2.90)
m=—2

Durch den im Vergleich zum Fall isotroper Umgebung zusétzlichen Term [T, p*] wird die
Entkopplung der geraden und ungeraden Rénge aufgehoben. Es kénnen in anisotropen
Medien auch Rénge zweiten Rangs erzeugt werden. Werden in Experimenten also Kohé-

renzen zweiten Rangs nachgewiesen, kann somit auf eine makroskopische Anisotropie im
gemessenen Objekt zuriick geschlossen werden.
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Abb. 2.2: Energieniveaus eines 3/2-Kerns fir statische Quadrupolwechselwirkung. Die Energie-
niveaus spalten aufgrund des By-Feldes dquidistant auf. Rechts erzeugt die statische Quadrupol-
wechselwirkung eine Verschiebung der Energieniveaus. Dabei bleiben die Abstande der inneren und
dufleren Niveaus erhalten, sie werden durch die Quadrupolwechselwirkung nicht beeinflusst.
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Da die Tensor-Operatoren, welche die Kohérenzen nullter Ordnung darstellen, mit dem
statischen Hamilton-Operator kommutieren, verschwindet der erste Term in Gleichung
2.90. Fiir die longitudinale Relaxation gelten also dieselben Gleichungen wie im Fall iso-
troper Umgebung. Die geraden und ungeraden Koharenzréange bleiben entkoppelt.

Fir die Berechnungen der Relaxationseffekte fiir Kohédrenzen héherer Ordnung werden
die Effekte der fluktuierenden EFG vernachlassigt. Man erhalt folgende Ausdriicke fiir die
Relaxation von Einquantenkohérenzen in anisotroper Umgebung:

Ti41 @) £ M@\ (T
Towr | = | [ () faa(t)  £35'(8) | | Ton (2.91)
T3+41 ) f51 ) @) ) \ T
mit
A0 = 55 e g 2074 D g R (2.92)
Fha(t) = g (n e 4 py ) (2.93)
Fla(t) = S e M4 3 g gy o) (2.94)
510) = Y2 (e kit 3 ) = p1(0) (2.95)
810 = DLy ehli ot Ly ooty - gy (296)
510) = v (e E ) = 2 (2.97)
mit den Abkilirzungen
pe =1+ _ I und v = (2.98)

wQ
,/J%—wé ,/J%—wé
und

Ri=Jo+ i+ Jo—/J3 — (2.99)

RY=J1 +J (2.100)
Ry =Jo+ i+ Ja+/J5 — (2.101)

Mit wg = 0 entsprechen die Relaxationsraten denen im Fall isotroper Umgebung. Die
Relaxation der Einquantenkohérenzen in Gegenwart einer Anisotropie verlduft durch die
zusétzliche Kopplung des zweiten Ranges triexponentiell. Die beiden Satelliteniibergénge
werden um eine feste Frequenz Aw =/ w% — J2 entgegengesetzt verschoben, wenn wg >
Jo ist.
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Auch die Doppelquantenkohéarenzen 1545 und T34o sind im Falle einer anisotropen Um-

gebung gekoppelt
Toto @) £i50)) (Toxa
— 2.102
(TZ”ﬂ) ( 5t f3(t) ) \ T ( )

mit
2 1 —R%t —R3t
Joa(t) = §(M+€ Ut peem ) (2.103)
1 _p2 _p2
f(t) = 5(#— e Mt 4y e (2.104)
7: _p2 iy >
357 (1) = —5 v (Fe M F o710 = f32(1) (2.105)
und den Abkiirzungen
J
pp=1+—2  und v=—-29 (2.106)
J12 — wé J12 — wé

Der Hamilton-Operator im Laborsystem ohne Beriicksichtigung der fluktuierenden EFG
in einer Umgebung mit makroskopischer Anisotropie lautet in erster Ordnung Stérungs-
rechnung

h
H=Ho+Hos = —hwofﬁ%(wf—f(ul)) (2.107)
Die Energieeigenwerte fiir ein Spin-3/2-System sind damit
h 5
Em:mhwo—}—%(mQ— ) (2.108)

Die durch die statische Quadrupolwechselwirkung bewirkte Verschiebung der Energieni-
veaus ist in Abbildung 2.2 dargestellt und ist nach 2.108 proportional zu m?. Der Zen-
tralilbergang zeigt die gleiche Energieaufspaltung wie im Falle verschwindender Quadru-
polwechselwirkung. Auch der Abstand der beiden &ufleren Niveaus bleibt gleich. Tripel-
quantenkohérenzen, welche der Superposition der dufleren Niveaus entsprechen, werden
also nicht von einer statischen Quadrupolwechselwirkung beeinflusst. Auch die Kommu-
tatorrelation [Thg, T543] = 0 zeigt, dass fiir die Relaxation der Tripelquantenkohérenzen
dieselben Gleichungen wie im Fall isotroper Umgebungen gelten.

Es koénnen auch Félle vorkommen, bei denen die makroskopische Anisotropie nicht ho-
mogen iiber die ganze Probe, sondern nur in kleinen Bereichen konstant ist. Dies kann
analog zu den Weifi’schen Bezirken in ferromagnetischen Stoffen verstanden werden. Der
EFG-Tensor besitzt dann in unterschiedlichen Bereichen unterschiedliche Vorzugsrichtun-
gen. Die Verschiebung der Satellitenlinien ist dabei iiber einen breiten Bereich gestreut.
Dieser Fall wird mit Typ b, der Fall der homogenen Anisotropie {iber die ganze Probe mit
Typ a bezeichnet [Rooney and Springer, 1991].

Mit einem schmalbandigen HF-Puls ist durch die Verschiebung der Energieniveaus auch
eine selektive Anregung des Zentraliibergangs moglich. Das Natriumsignal wéire damit um
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bis zu 60% reduziert. Da die Anderungen der Resonanzfrequenzen im Korper jedoch sehr
klein sind, wird diese selektive Anregung in In-vivo-Untersuchungen nicht beobachtet.

2.1.5 Mehrquantenkohdrenzen

Als die ersten NMR-Experimente durchgefiihrt wurden, wurden continuous-wave Spektro-
meter benutzt, um verbotene Uberginge mit |Am| > 1 zu beobachten. Dabei wurde die
HF-Leistung soweit erhoht, dass die Spinsysteme tiber den Bereich des linearen Ansprech-
vermogens hinaus angeregt wurden. Die Moglichkeit der Untersuchung von Kohérenzen
hoherer Ordnung mittels continuous-wave wurde nicht weiterverfolgt, da sie zu schwer in-
terpretierbaren Ergebnissen fiihrt und ungewohnliche Anforderungen an den Messaufbau
stellt [Bodenhausen, 1981].

In der gepulsten NMR kann eine Kohérenz hoherer Ordnung nicht durch die Anwendung
eines HF-Pulses auf den Grundzustand erzeugt werden. Der HF-Puls kann die Ordnung
einer Kohérenz &dndern, was auf das thermische Gleichgewicht 719 angewendet nur die
Einquantenkohérenzen 7747 zugénglich macht. Durch Relaxation kann sich der Rang der
Kohérenz dndern Tj+q mit [ = 2 oder 3. Dies geschieht wie in Kapitel 2.1.4 beschrieben
nur fiir Ionen, die eine statische oder langsam fluktuierende Quadrupolwechselwirkung
erfahren. Durch die Anwendung eines weiteren HF-Pulses kénnen nun auch Kohérenzen
héherer Ordnung T}, mit m = +2 oder +3 angeregt werden. Ob Doppel- oder Tripel-
quantenkohérenzen angeregt werden héngt von den verwendeten HF-Pulsen und von der
Wechselwirkung ab, die fiir die Verschiebung der Energieniveaus verantwortlich ist. Da Ko-
héarenzen hoherer Ordnung nicht detektierbar sind, wird nach der Anregung dieser hohen
Kohérenzordnungen ein dritter HF-Puls benétigt, um diese wieder in Einquantenkohéren-
zen T;_1 umzuwandeln. Diese werden durch Relaxation in detektierbare Einquantenkoha-
renzen ersten Rangs 771 umgeformt.

Die Umgebung biologischer Natriumionen besteht aus Makromolekiilen, welche von einer
Hydrathiille umgeben sind. Die Wechselwirkung des Quadrupolmoments mit der Hydrat-
hiille erzeugt monoexponentielle Relaxation, da die Fluktuationen der Hydrathiille schnel-
ler als die Larmorperiode ablaufen. Zusétzliche EFG, welche von Makromolekiilen erzeugt
werden, kénnen biexponentielle Relaxation hervorrufen und damit die Anregung von Ko-
hérenzen hoherer Ordnung erméglichen. Um das gewiinschte Signal selektiv zu detektieren,
muss das aufgenommene Signal gefiltert werden, da bei Messungen von biologischem Ge-
webe ein Beitrag unterschiedlicher Relaxationsvarianten zu erwarten ist.

Filtertechniken

Um das erwiinschte Signal aus dem Gesamtsignal filtern zu koénnen, miissen die Eigen-
schaften der untersuchten Kohérenzen bekannt sein. Aus den Gleichungen 2.44 und 2.45
ist bekannt, dass Kohérenzen mit Ordnung m mit einem Faktor m sensitiver auf die Phase
eines HF-Pulses reagieren als Einquantenkohérenzen (m = 1). Dies wird in der Phasenzy-
klusmethode genutzt, um das Signal mit dem gewiinschten Koharenzpfad herauszufiltern.
Dazu wird das Signal mehrmals aufgenommen, wobei bei jeder Mittelung andere Pulspha-
sen verwendet werden. Durch geschickte Wahl des dadurch entstehenden Phasenzyklus
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konnen unterschiedliche Kohérenzpfade selektiv untersucht werden. Die unerwiinschten
Beitrige heben sich bei der Aufsummierung der Mittelungen genau auf und tragen da-
durch nicht zum resultierenden Signal bei.

FEine andere Methode basiert auf der unterschiedlichen Sensitivitdt der Kohdrenzordnungen
auf Variationen des Grundmagnetfelds. Dafiir kann man die zeitliche Entwicklung einer
Kohérenz im statischen Magnetfeld untersuchen

AT

W = \/5i"YBO [Tl()lem]

(2.109)
= —im~y BoTim,

FEine m-Quantenkohérenz prazediert in einem Magnetfeld also mit m-facher Frequenz im
Vergleich zu Einquantenkohérenzen. Das bedeutet auch, dass die zusétzlich akkumulierte
Phase nach Schalten eines Magnetfeldgradienten um einen Faktor m gréfler ist. Schal-
tet man vor und nach dem letzten HF-Puls jeweils einen Gradienten, so wird durch den
zweiten Gradienten nur die Kohérenz rephasiert, welche die Bedingung (G t1)/m = Ga to
bzw. G1t1 = m Ga to erfullt. Zur Detektion stehen nur Einquantenkohdrenzen zur Verfii-
gung, deshalb ist einer der Ausdriicke einfach gewertet, wohingegen der andere mit der
Kohérenzordnung vor Anwendung des letzten HF-Pulses gewichtet ist. Die Filterbedin-
gung ist hier vereinfacht fiir den Fall konstanter Gradienten ohne Anstiegsrampen gezeigt.
Fiir den allgemeinen Fall muss das Produkt aus Gradientenstirke G und Gradientendauer
t durch das jeweilige Gradientenmoment ersetzt werden. Eine anschauliche Beschreibung
der unterschiedlichen Filtertechniken und deren Realisierung findet sich in [Keeler, 2004].

In dieser Arbeit dienen Agargele mit Natriumionen als Modell fiir biexponentiell relaxie-
rende 22Na-Ionen in biologischen Systemen. Agar enthilt Agarose, die groBe Polysaccha-
ridmolekiile beinhaltet, welche langsam fluktuierende elektrische Feldgradienten erzeugen.
Mit Agar hergestellte Phantome weisen keine Anisotropie auf, weshalb die statische Qua-
drupolwechselwirkung im zeitlichen Mittel verschwindet. Es kénnen also keine Koharenzen
zweiten Rangs erzeugt werden. Doppelquantenkohérenzen dritten Rangs kénnen angeregt
werden, diese stammen jedoch aus der fluktuierenden Quadrupolwechselwirkung, wohinge-
gen Doppelquantenkohirenzen zweiten Rangs aus einer statischen Quadrupolwechselwir-
kung entstehen. Das Signal von Doppelquantenkohérenzen weist im Vergleich zu Tripel-
quantenkohérenzen eine niedrigere Amplitude und eine starkere Abhéngigkeit von lokalen
Schwankungen des Flipwinkels auf [Chung and Wimperis, 1990; Reddy et al., 1994]. Des-
halb wird die Detektion von Tripelquantenkohérenzen fiir die Untersuchung von isotropen
Medien bevorzugt.

Das biexponentielle Signal kann von intra- und extrazelluliren Natriumionen stammen
[Winter and Bansal, 2001; Schepkin et al., 1996], weshalb die Untersuchung dieses Signals
eventuell nicht fiir die quantitative Bestimmung des intrazelluldren Natriumgehalts zu
verwenden ist. Eine Gewichtung hin zu intrazelluldrem Natrium ist jedoch moglich und
kann somit z.B. die Detektion eines Anstiegs der intrazelluldren Natriumkonzentration
ermoglichen.
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2.2 Physiologische Grundlagen - Natriumionen

In diesem Abschnitt werden die physiologischen Grundlagen der Rolle der Natriumionen
im Organismus behandelt. Dafiir wurde auf die Ausfithrungen in den Standardwerken der
Physiologie zuriickgegriffen [Schmidt et al., 2007; Klinke et al., 2010].

In menschlichen und tierischen Zellen existiert ein Ruhemembranpotential im Bereich von
etwa —b0 bis —90mV, welcher durch die Verteilung der Ionen im Extra- und Intrazellu-
larraum erzeugt wird. Die Hohe des Ruhemembranpotentials hdngt von der Permeabilitat
der Zellmembran fiir die unterschiedlichen Ionen ab, wobei sie fiir K™ im Allgemeinen
am hochsten ist und damit gegen das KT-Potential von —91mV (aus Nernst-Gleichung
E; ~ —61mV/z 10g Cinnen/Caugen) strebt. Der Konzentrationsgradient fiir K™ und Na™
iiber die Zellmembran resultiert hauptsichlich aus der Aktivitit der NaT-KT-ATPase.
Ohne aktive Transportprozesse, die entgegen dem Konzentrationsgradienten arbeiten, wiir-
de die Ionenverteilung durch Diffusion ausgeglichen werden. Die Na™-KT-ATPase ist ein
Membranprotein, das unter Verbrauch von ATP (Adenintriphosphat) Natrium- und Kali-
umionen entgegen ihres Konzentrationsgradienten transportiert. Dabei werden pro ATP-
Molekiil 3 Na™ aus der Zelle und 2 KT in die Zelle gebracht, womit die NaT-K*T-ATPase
einen elektrogenen Transportmechanismus darstellt. Dies erzeugt die gegeniiber dem Ex-
trazelluldrraum 40-fach hohere Kalium- und etwa 12-fach niedrigere Natriumkonzentration
in der Zelle. Dieses Protein beansprucht etwa 30 —70% des im Stoffwechsel erzeugten ATP
und wird durch eine hohe intrazellulare Natriumkonzentration bzw. eine hohe extrazellu-
lare Kaliumkonzentration aktiviert. Es tragt mit etwa 5 — 10 ml/ zum Ruhepotential der
Zelle bei und sorgt fiir die Aufrechterhaltung der Ionenverteilung. Die Nat-K*-ATPase
stellt den dominierenden Prozess zur Gewéhrleistung der intrazelluldaren Zellhomd6osta-
se dar. Sie reguliert z.B. die Fliissigkeitsresorption der Zelle. Daher kommt es bei einem
ATP-Mangel und einer damit einhergehenden Hemmung der Nat-K™-ATPase zu einem
Anschwellen der Zelle und letztendlich zum Zelltod.

Der durch die Na™-K*-ATPase erzeugte NaT-Konzentrationsgradient dient der Informa-
tionsfortleitung, der Triggerung passiver Prozesse und durch die Regulierung der Fliis-
sigkeitsresorption auch der Einstellung des Zellvolumens. Der Einfluss auf andere, pas-
sive Transportmechanismen kann wiederum andere Prozesse in Gang bringen, weshalb
die Funktionsfihigkeit der Nat-K*-ATPase direkt mit der Lebensfihigkeit der Zelle zu-
sammenhdngt. Da die intrazelluldre Natriumkonzentration stark von der Aktivitdt der
NaT-KT-ATPase abhingt, kann sie fiir die Uberpriifung des Zellmetabolismus und die
Tonenhomoostase verwendet werden.

Die extrazellulire Natriumkonzentration dndert sich mit einer Konzentration von etwa
145 mM kaum. Die Angiogenese und Zellproliferation sind wichtige MafBe fiir die Maligni-
tat eines Tumors. Der Zellteilung geht eine Depolarisation mit Anstieg des intrazelluldren
Natriumgehalts voraus, infolgedessen ist bei einer erhohten Zellteilungsrate eine hohe-
re Natriumkonzentration im Intrazelluldrraum zu beobachten (> 50%) [Cameron et al.,
1980]. Aulerdem é&ndert sich das Verhéltnis der intra- und extrazelluldren Volumina. Im
Tiermodell konnte gezeigt werden, dass eine erfolgreiche Chemotherapie zu einer Normali-
sierung der Natriumkonzentration fithrt [Winter and Bansal, 2001; Schepkin et al., 2006].
Daher bietet sich die 22Na-MR-Bildgebung mit Gewichtung auf intrazellulire Natriumio-
nen als Untersuchungstechnik zur Beobachtung des Therapieverlaufs an. Verdnderungen
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des zelluldren Metabolismus treten auf bevor sich anatomische Pathologien manifestieren.
Deshalb kann die zusitzliche 22Na-MR-Untersuchung von Patienten erginzende Informa-
tionen iiber die Funktionalitédt des Tumors liefern [Ouwerkerk et al., 2003; Goldsmith and
Damadian, 1975].

Auch bei Herzinfarkten wurde ein Anstieg der intrazelluldren Natriumkonzentration be-
obachtet [Kim et al., 1997; Sandstede et al., 2004]. Durch die Unterversorgung des Herz-
muskels kommt es zu einer Hemmung bzw. zu einem Ausfall der Na™-KT-ATPase, was
einen Anstieg des intrazellularen Natriumgehalts zur Folge hat. Nach Reperfusion des
betroffenen Gewebes bevor irreversible Schiaden eintreten, normalisiert sich die intrazellu-
ldre Natriumkonzentration innerhalb von Minuten. Dauert die Ischdmie ldngere Zeit an,
kommt es zu Zellschdden und letztlich zum Zelltod in den betroffenen Gebieten. Durch
Narbenbildung, die zu einer Erhéhung des extrazellularen Volumenanteils fithrt, bleibt die
Gesamtnatriumkonzentration an dieser Stelle erhoht.

2.3 Spezifische Absorptionsrate (SAR)

Die Frequenzen der elektromagnetischen Felder, die in der NMR zur Anregung des Kernspin-
Systems verwendet werden, liegen im Bereich der Radiofrequenzen von einigen MHz bis zu
einigen Hundert MHz (z.B. etwa 300 MHz fiir 'H bei 77T). Die Energie eines HF-Feldes in
diesem Frequenzbereich ist um mehrere Groflenordnungen kleiner als die Bindungsenergie
eines Elektrons in einem Molekiil. Auch die Anregungsenergien fiir Elektronen in Molek{i-
len und die Wasserstoffbriickenbindungsenergie sind einige Gréflenordnungen hoher. Ein
HF-Feld ist somit nicht in der Lage, Verdnderungen der elektrischen oder kovalenten Struk-
tur der Molekiile im Gewebe hervorzurufen oder chemische Bindungen aufzubrechen. Auch
die Rotationsfrequenz von freiem Wasser liegt mit 20 GHz auflerhalb des verwendeten Fre-
quenzbereichs. Damit sind biologische Gewebe grofitenteils transparent fiir HF-Felder. Die
Wechselwirkung der HF-Felder mit biologischem Gewebe basiert hauptséchlich auf ihrem
Einfluss auf freie Ladungstriger und molekulare Dipole. Der Einfluss des Wechselfeldes
erzeugt Strome durch Bewegung der freien Ladungstréger, wodurch Joule’sche Wérme
entsteht. Die molekularen Dipole (wie z.B. das Wassermolekiil) erfahren eine oszillierende
Orientierungspolarisation, die bei hoher Leistungsabsorption zur Erwidrmung des Gewe-
bes fithren kann. Auflerdem kénnen Rotationsmoden von Proteinen angeregt werden, de-
ren Frequenzbereich mit 10 kHz bis 100 MHz innerhalb der verwendeten Frequenzen liegt
[EPA, 1984]. Diese Prozesse fithren zu einer Erhitzung des Gewebes (dielektrische Erwér-
mung), konnen jedoch gegeniiber der Joul’schen Wérmeerzeugung vernachléissigt werden.
Fiir kleinere Molekiile ist die Absorptionsfrequenz gréfler und liegt damit auflerhalb des
anregbaren Bereichs.

FEin Verstarker, der standardméfig in der MR-Bildgebung benutzt wird, kann Maximallei-
stungen von bis zu 35 W erzeugen (z.B. Magnetom Tim Trio (3T); Siemens Healthcare,
Erlangen, Deutschland; fiir andere Kerne als 'H wird am 7 — T-Scanner ein Verstérker mit
8 W Maximalleistung verwendet.). Da, wie im vorangegangenen Abschnitt beschrieben,
aber nur ein Teil dieser Leistung absorbiert wird, ist nicht die elektrische, sondern die
deponierte Leistung relevant fiir die Sicherheit bei der MR-Untersuchung. Um den Kérper
nicht zu erhitzen, miissen Grenzwerte fiir die vom Korper absorbierte Leistung eingehalten
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werden. Schon bei Temperaturen von etwa 41° bis 43°C' kénnen irreversible Zellschéadi-
gungen durch die Denaturierung von Proteinen auftreten. Es existieren daher gesetzliche
Vorgaben, welche die Grenzwerte der spezifischen Absorptionsrate (SAR) festlegen [Direc-
tive 2004/40/EC, 2004]. Diese wird angegeben in Leistung pro Masse (W/kg) und kann
als Maf fiir die Temperaturerh6hung angesehen werden. Die Leistung wird verwendet, da
sie einfacher zu messen ist. Die SAR ist somit definiert durch

_ o(r)[E(r)* _ dT
SAR = /Vdrp(r) = (2.110)

Dabei ist V' das exponierte Volumen, o die elektrische Leitfahigkeit der exponierten
Korperregion, E das Zeitmittel des elektrischen Feldanteils E(r,¢) des HF-Feldes, p die
Dichte des Koérpers und c¢ die spezifische Warmekapazitit. d7° und dt sind die Tempe-
raturdnderung und die Zeitspanne. Da die Temperaturdnderung nicht gemessen werden
kann, muss vor der Anwendung einer HF-Pulssequenz die SAR abgeschétzt werden. Eine
Beispielrechnung in [Haacke et al., 1999] ergibt folgende Abhéngigkeiten der SAR

SAR x P = %aw%B%R‘r’ (2.111)

Die Variable R stammt aus dem Modell der Beispielrechnung, in der die Leistungsab-
sorption in einer Kugel mit Radius R bestimmt wird. Die SAR steigt also quadratisch mit
der Larmorfrequenz wy und der B;-Stirke. Da die ?*Na-Bildgebung aufgrund des niedrige-
ren gyromagnetischen Verhéltnisses im Vergleich zur 'H-Bildgebung niedrigere Frequenzen
verwendet, konnte man also davon ausgehen, dass damit auch die SAR reduziert ist. Formt
man jedoch die Gleichung mit der Definition des Flipwinkels a = v B t,, (Gleichung 2.39)

um, so erhalt man )

SAR & P = 2T 5 B0 ps
15 t]%
Die SAR steigt damit quadratisch mit der Grundfeldstiarke By und dem Flipwinkel v an
und ist unabhéngig vom gyromagnetischen Verhéltnis v. Auflerdem verhélt sich die SAR
umgekehrt proportional zum Quadrat der Pulsldnge ¢,. Dabei muss beachtet werden, dass
die Pulsldnge klein gewéhlt wird, um Relaxationseffekte wihrend der Anregung vernach-
lassigen und die Echozeit in der in dieser Arbeit verwendeten Radialsequenz kurz halten zu
kénnen. Werden wéhrend einer Pulssequenz mehrere HF-Pulse verwendet, addieren dich
die resultierenden SAR-Werte.

(2.112)
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3.1 Hardware
Tomographen

Die Messungen in dieser Arbeit wurden an zwei MR-Ganzkdrpertomographen der Firma
Siemens am Deutschen Krebsforschungszentrum in Heidelberg durchgefiihrt. Die magne-
tische Flussdichte By betriagt 3 bzw. 7 Tesla (Magnetom Tim Trio und Magnetom 7T;
Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland). Die tatséchlichen Werte fir die Flussdichte
liegen leicht unterhalb der angegebenen Werte (2,897 bzw. 6,98 T'). Dies entspricht Re-
sonanzfrequenzen von 123,23 bzw. 297,16 M H z fiir 'H und 32,60 bzw. 78,60 M H z fiir
2Na. Beide Tomographen sind mit Breitbandverstirkern ausgestattet, welche die Anre-
gung und Messung unterschiedlicher Frequenzen und damit unterschiedlicher Atomkerne
ermoglichen. Beide Systeme sind mit dem gleichen Gradientensystem ausgestattet, das ei-
ne maximale Amplitude von 40 mT/m in x- und y-Richtung und 45m7T/m in z-Richtung
bei einer maximalen Anstiegsrate von 180 m71'/(m ms) erlaubt. Damit konnen die gleichen
Gradientenformen auf beiden Tomographen realisiert werden.

HF-Spulen

Fiir beide verwendeten Magnetfeldstirken stand jeweils eine doppelt-resonante (**Na/'H)
Hochfrequenzvolumenspule zur Verfiigung (Rapid Biomed GmbH, Rimpar, Deutschland).
Dies hat den Vorteil, dass sowohl ?3Na- als auch 'H-Bilder aufgenommen werden kén-
nen ohne das Messobjekt neu zu positionieren. Auflerdem kann die Shim-Prozedur (Opti-
mierung der Bg-Homogenitit mit Messobjekt) vor 23Na-Aufnahmen auf der 'H-Frequenz
durchgefithrt werden. Dies liefert ein hoheres Signal und ermoéglicht damit eine bessere
Optimierung. Beide Spulen werden zur Anregung des Spinsystems und zur Aufnahme des
Signals verwendet.

Die 3-T-Spule ist in Form eines Hochpass-birdcage-Resonators realisiert. Dabei handelt
es sich um zylindrisch angeordnete Stableiter, die an ihren Enden iiber Kondensatoren
ringférmig miteinander verbunden sind. In dieser Anordnung erzeugen bei korrekter Ab-
stimmung der Spule die Strome, die durch die Stableiter flielen, eine sinusférmige Strom-
verteilung I(t) = Ipsin(wt + ¢) tiber der Oberfliche des Zylinders, was zu einem homo-
genen, senkrecht zur Zylinderachse ausgerichteten Bjp-Feld fiihrt, welches mit der Win-
kelgeschwindigkeit w rotiert. Eine hohe Anzahl an Stableitern fiihrt zu einer besseren
Bj-Feldhomogenitét, jedoch senken die zusétzlichen Kondensatoren den Giitefaktor der
Spule.

In der 7-T-Spule wird eine Kombination aus einem birdcage- und einem TEM-Resonator
verwendet, da diese bei hohen Frequenzen (v > 100 MHz) eine bessere Feldhomogenitat
und geringere Verluste im Vergleich zu einem reinen birdcage-Resonator liefert. Ein TEM-
Resonator wurde als koaxial zum birdcage-Resonator ausgerichteter Hohlraumresonator
realisiert.

Die Innendurchmesser der Spulen sind fast identisch (26,5 cm bei 3T'; 26,0 cm bei 7T),
was fiir den Vergleich von SNR-Werten von Bedeutung ist. Bei demselben Messobjekt
wird bei kleinerem Abstand der Spule zum Messobjekt eine héhere Spannung induziert
und damit ein gréfleres Signal erreicht.

27
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3.2 Messphantome

Zur Charakterisierung der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Sequenzen wurden zwei
Messphantome verwendet. Um zusétzlich zu wassriger Kochsalzlosung Kompartimente mit
biexponentiellem Relaxationsverhalten der 23Na-Ionen untersuchen zu kénnen, wurden
Gele aus Agar (Agaropektin und Agarose) und physiologischer Kochsalzlosung (0, 9%,
153 mmol /1) angefertigt. Die Gele wurden hergestellt, indem eine bestimmte Menge Agar
in der 0,9%igen Kochsalzlosung gelost und das Gemisch anschliefend in der Mikrowelle
iiber die Gel-Ubergangstemperatur erhitzt wurde. Das Gemisch wurde dabei zwischen-
durch geriihrt. Durch die Mikrowelle konnte auch bei hoheren Agarkonzentrationen > 5%
eine gleichméBige Gelbildung erreicht werden, da die Hitzeverteilung in einer Mikrowelle
im Vergleich zum Erhitzen in einem Topf homogener ist.

Abb. 3.1: Fotos und ?3 Na-MR-Bilder der Messphantome A und B. Messphantom A (links) besteht
aus drei konzentrisch angeordneten Zylindern. Der innere Zylinder enthdlt 0,9%ige NaCl-Losung
in einem 5%igem Agargel. Der zweite Zylinder ist mit reiner 0,9%iger NaCl-Losung befillt. Im
aufersten Zylinder befindet sich destilliertes Wasser, um die Feldhomogenitdit innerhalb des Phan-
toms zu verbessern. Da keine Natriumionen in diesem Kompartiment enthalten sind, ist dieses
im MR-Bild nicht zu sehen. Phantom B (rechts) enthdlt sieben kleine Zylinder, die innerhalb ei-
nes grofien Zylinders angebracht sind. Alle Zylinder sind mit 0,9%iger NaCl-Lisung befiillt, wobei
die kleineren Zylinder zusdtzlich unterschiedliche Konzentrationen (siehe Beschriftung) von Agar
enthalten.

Beide Phantome sind in Abb. 3.1 gezeigt. Das erste Phantom (Phantom A, links) besteht
aus zwei konzentrisch angeordneten Zylindern mit Innendurchmessern von 62 und 140 mm.
Beide sind mit 0,9%iger NaCl-Losung befiillt. Der innere Zylinder enthalt zusatzlich 5%
Agar. Phantom A besitzt einen zusétzlichen grofien Zylinder (Innendurchmesser 190 mm),
der die beiden mit NaCl-Losung gefiillten Kompartimente enthélt. Dieser zusétzliche Zy-
linder ist mit destilliertem Wasser gefiillt und ist damit im Natrium-MR-Bild nicht zu
sehen. Er ermoglicht eine homogenere Feldverteilung innerhalb des interessierenden Be-
reichs, was sich bei den verwendeten Sequenzen als wichtig erwiesen hat.

Zur Uberpriifung der Méglichkeit, Natriumionen, die sich in unterschiedlichen Umge-
bungen befinden (unterschiedliche Agargelkonzentrationen), mit &hnlicher Signalintensitét
darzustellen, wurde Phantom B verwendet. Dieses Phantom enthélt mehrere Zylinder mit
derselben NaCl-Konzentration bei unterschiedlichen Agarkonzentrationen (1 —7%). Diese
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Zylinder mit einem Innendurchmesser von 43 mm sind ringférmig in einem Zylinder mit
190 mm Innendurchmesser angebracht. Dieser enthalt reine 0,9%ige NaCl-Losung. Beide
Phantome besitzen Kompartimente mit reiner Kochsalzlosung, um die Unterdriickung des
Signals freier 23Na-Ionen, welche kurze Korrelationszeiten und monoexponentielles Rela-
xationsverhalten aufweisen, mit den verschiedenen Sequenzen zu tiberpriifen.

3.3 Flipwinkelkalibrierung

Nach Gleichung 2.39 ist der Flipwinkel o, um den die Gesamtmagnetisierung aus der
Gleichgewichtslage ausgelenkt wird, linear abhéingig vom gyromagnetischen Verhéltnis +,
der Pulsdauer ¢, und der Starke des Bi-Felds der Spule. Fiir jede Messung muss eine Kali-
brierungsmessung durchgefithrt werden, die auf Grundlage des Zusammenhangs zwischen
angelegter Spulenspannung und erzeugtem Flipwinkel die notwendige Referenzspannung’
bestimmt. Dies ist notwendig, da die Stdrke des Bi-Felds nicht nur von der Geometrie
und Bauart der Spule abhéngt, sondern auch von der Beladung, die fiir jede Messung
unterschiedlich ist. Im Fall von 'H-Messungen kann dieser Kalibriervorgang durch eine
automatisierte Routine des Tomographen {ibernommen werden.

Fiir die ?2Na-Messungen steht diese Routine nicht zur Verfiigung. Zur Erzeugung von
Mehrquantenkohérenzen ist die genaue Kenntnis der Referenzfrequenz jedoch sehr wich-
tig, da bei deren Erzeugung eine starke Abhéangigkeit vom Flipwinkel vorliegt, z.B. bei Tri-
pelquantenkohirenzen S o sin® .. Die Flipwinkelkalibrierung fiir die Natriumbildgebung
wird durchgefiihrt, indem bei festem Flipwinkel o = 90° und fester Pulsdauer die angeleg-
te Spannung in Schritten von 10V variiert wird. Die maximale zugelassene Spannung der
in dieser Arbeit verwendeten Spulen ist 350 V. Uber die Einhiillende der aufgenommenen
FID-Signale wird integriert und eine Sinuskurve wird an die resultierende Kurve gefittet.
Das erhaltene Signal ist sinusférmig, da die durch einen Puls erzeugte Transversalmagne-
tisierung proportional zum Sinus des Flipwinkels ist M,, = Mysin a. Diese Auswertung
wurde zu Beginn dieses Projekts in Matlab (Mathworks, Natick, USA) vorgenommen. Im
Laufe dieser Arbeit wurde von Siemens auch eine an der Konsole durchfiihrbare Flipwin-
kelkalibrierung zur Verfiigung gestellt, die auf dem gleichen Messprinzip basiert.

!Dabei ist die notwendige Referenzspannung dariiber definiert, welche Spannung angelegt werden muss,
um mit einem Puls der Lange t, = 1ms einen Flipwinkel von a = 180° zu erzeugen. Dies entspricht
wiederum der gleichen Spannung, die benétigt wird, um einen Flipwinkel von o = 90° mit einer Pulsdauer
von t, = 0.5 ms zu erzeugen.
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3.4 Basissequenz

In diesem Abschnitt wird die Basissequenz beschrieben, auf der alle anderen in dieser
Arbeit entwickelten Sequenzen aufbauen. Das Sequenzdiagramm ist in Abbildung 3.2 in-
klusive der ausgewéahlten Kohédrenzpfade dargestellt. Diese Sequenz wurde so erstmals von
Wimperis et al. vorgestellt [Wimperis et al., 1992].

Abb. 3.2: Sequenzdiagramm

90°, 9, ¥ 90°, 9,9 90°,0° der TQF-Basissequenz. Die

p; kennzeichnen die Phasen

H H H der HF-Pulse. Der sechsstu-

HF-Pulse fige Phasenzyklus zur Filte-
T, T, TE rung der gewiinschten Kohd-

renzpfade ist durch folgen-
de Phasenschaltung realisiert

N 1 = (30°,90°,150°,210° und

Auslese

Gradienten, 330°), wobei zur Erzeugung
von Tripelquantenkohdrenzen

; die Bedingung po = @1 + 90°

1 erfillt sein muss. Die Phase
m=9 der Auslese wird dabei alter-
:; nierend zwischen ¥ = 0° und

180° geschaltet.

In den folgenden Berechnungen wird die Erzeugung und Detektion von Tripelquanten-
koharenzen erldutert. Um Mehrquantenkohérenzen indirekt zu detektieren, ben6tigt man
mindestens drei HF-Pulse. Die Phasen der HF-Pulse betragen dabei 0°, 90° und 90°. Die
resultierenden Ausdriicke zeigen das Ergebnis fiir die gewiinschten Kohérenzpfade, ohne
dabei einen Filter zu beriicksichtigen.

Zu Beginn geht man von dem statistischen Operator des thermischen Gleichgewichts aus
ot = 0) = S, = Tyg. Der erste HF-Puls wandelt diese longitudinale Magnetisierung
T10 um und erzeugt Einquantenkohdrenzen Tj+1;, welche der Transversalmagnetisierung
entsprechen und in der Dichtematrix durch die Elemente der ersten Nebendiagonalen
dargestellt werden.

Tio — Tipcosa— —= sin a [(Ti—1 + Ti+1)cosp — i (Th—1 — Thi41)sing]  (3.1)

V2

dabei ist o der Flipwinkel und ¢ die Phase des HF-Pulses. Die Vorfaktoren der dabei
entstehenden Kohérenzen sind durch die Wigner-d-Matrixelemente gegeben (sieche Anhang
A.4). Daraus folgt fiir einen Puls mit Flipwinkel v = 90° und Phase ¢ = 0°

1

V2

T10 — (T1_1 + T1+1) = —4 T11(S) (32)

Wiéhrend der Praparationszeit 71, die gewartet wird, um das System relaxieren zu lassen
und damit ein Ungleichgewicht der Verhaltnisse zwischen den Elementen der ersten Ne-
bendiagonalen zu erzeugen, entwickeln sich die Einquantenkohérenzen ersten Rangs 771
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in Einquantenkohérenzen zweiten und dritten Rangs (Tb+1, T541). Dies geschieht nur,
wenn die Umgebung der Spin—%—Teilchen anisotrop ist oder die Korrelationszeit der Kerne

etwa der Larmorperiode wg L entspricht oder linger ist. Die Evolution ergibt

Ty = fhi(m) Tu+ f310(11) Tor + fa1(m1) Ts

mit
1.3 Ja _pl 3 Jo _
fht) = 5(5(1 + =) far (1= —==—)e fist 4 9 Mat) (3:3)
1 /3 w _pl _Rl
i) = 52 (emeeomn = g (3.4
Jy —wj
6,1 J: 1 J:
() = f(2<1 e M D1 =) e ) = () (3.5)
und

Rl = Jo4+ i+ Jo—/J2 (3.6)

J.:
R% = Ji+ Jo
J.:

2
)
(
Ry = Jo+ i+ Ja+ /3 -} (3.8)

Dabei sind die R} die Relaxationsraten, die J; die spektralen Dichtefunktionen J;(i - wp)
und wq der quadrupolare Wechselwirkungsparameter.

Die quadrupolare Relaxation kann nur den Rang der Kohérenz dndern, wohingegen HF-
Pulse die Kohédrenzordnungen ineinander iiberfithren kénnen. Der zweite HF-Puls mit
Flipwinkel o = 90° und Phase ¢ = 90° iiberfiihrt in diesem Beispiel Einquantenkohéren-
zen dritten Rangs 731 in Tripelquantenkohérenzen 733, wihrend Einquantenkohérenzen
ersten und zweiten Rangs von dem Puls nicht merklich beeinflusst werden. Durch den
90°-Phasenversatz zwischen den ersten beiden HF-Pulsen werden méogliche Doppelquan-
tenkohérenzen nicht angeregt.

V15

Ty(s) — —% Ty (5) + Y1 Tss(s) (3.9)
Tgl(a) — ngl(a) (310)
T11(8) — T11(S) (3.11)

Die erzeugten Tripelquantenkoharenzen T33 relaxieren wiahrend der Entwicklungszeit
und andern dabei weder die Kohédrenzordnung noch den Rang:

Tss(s) —  fas(me) T35(5) (3.12)
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mit
fi5(t) = e7t/T2 = 7t/ T (3.13)

T3 ist die Relaxationszeit fiir Tripelquantenkohérenzen und Thg ist die langsame (engl.
slow) Komponente der transversalen Relaxationszeit.

1 1

= =Ry =J + J 3.14
To3 o 2 1k ( )

Da nur Einquantenkohirenzen ersten Rangs direkt messbar sind, ist ein dritter HF-Puls
notwendig (o = 90°, ¢ = 90°), um die Tripelquantenkohdrenzen T33 zuriick in Einquan-
tenkohérenzen dritten Rangs T31 zu transformieren, welche sich durch Relaxation wihrend
der Echozeit TE wieder in messbare Einquantenkohérenzen ersten Rangs 7717 umwandeln.

V15 1
Tss = —— T31(s) + 1 Ts3(s) (3.15)
T31 —  fi3(TE) Ty + fa3(TE) Tay + fi3(TE) T (3.16)
mit
7 w 1 _pl
Ba(t) = = (T — T = f (1) (3.17)
10 J3 — W}
1
fis(t) = £((1+ 2‘]2 _)e it (1 2‘]2 e (3.18)
Jy —wp Jy —wp

Wenn man nun die Faktoren aus Gleichungen 3.3, 3.9, 3.12, 3.15 und 3.16 kombiniert und
dabei den geeigneten Koharenzpfad berticksichtigt (737 — 751 — T33 — T31 — Ti1),
erhdlt man den Ausdruck der Signalbeitrige des konventionellen Tripelquantenkohérenz-
pfads. Der angegebene Kohérenzpfad zeigt den Zustand nach dem ersten Puls und in
welchen dieser durch Relaxation iibergeht. Der dritte Ausdruck entspricht dem Zustand
nach dem zweiten Puls und die letzten beiden zeigen die Zusténde nach dem dritten Puls,
die Einquantenkohérenz, welche durch Relaxation detektierbar wird.

TQF = 22 by (r) fa(r2) Py (TE) (319)

Betrachtet man den Fall einer isotropen Umgebung, vereinfachen sich die Ausdriicke, da
der Parameter der Quadrupolwechselwirkung im zeitlichen Mittel verschwindet.

@ =0 (3.20)

Beriicksichtigt man dies in Gleichung 3.4, kommt man zu dem Ergebnis, dass Kohérenzen
zweiten Rangs in isotropen Umgebungen nicht angeregt werden. Gleichung 3.6 &ndert sich
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zu

1

Rl =Jy+ J =
1 0 1 T2f

(3.21)

Ty stellt die schnelle (engl. fast) bzw. kurze Komponente der transversalen Relaxationszeit
dar. Damit vereinfachen sich Gleichungen 3.3, 3.5 und 3.18 zu

1

Mo =; (3¢71/T2r 4 2671/ (3.22)
Falt) = L (etms — et gl 3.23
fla(t) = % (2671725 4 ge /22 (3.24)

Da Gleichung 3.4 nur fiir Kohéirenzen mit Rang zwei gilt und @Wg = 0 zu f3; = fly =0
fiithrt, wird diese bei der Betrachtung von isotropen Umgebungen nicht benétigt.

3.4.1 Phasenbeitrage der HF-Pulse

In Kapitel 2.1.5 des Grundlagenteils wurden die Prinzipien zur selektiven Detektion des
gewiinschten Kohérenzpfads erldutert. In dieser Arbeit wurde als Standardtechnik zur
Tripelquantendetektion die eben beschriebene Dreipuls-Sequenz mit einem sechsstufigen
Phasenzyklus verwendet, welcher in Kapitel 3.4.2 dargestellt ist. Dafiir werden den HF-
Pulsen unterschiedliche Phasen ¢; in wiederholten Aufnahmezyklen zugewiesen. In diesem
Abschnitt soll der Effekt der HF-Pulsphasen auf die Kohédrenzpfade untersucht werden.
Dafiir wird das Referenzkoordinatensystem zuerst um die Phase ¢; relativ zur z-Achse
gedreht:

Tim(s/a) — Tin(s/a)cos(me;) + i Tim(a/s) sin(me;) (3.25)

wobei m den Rang der Kohérenz darstellt. Hierbei erkennt man auch, dass Kohérenzen
hoheren Rangs sensibler auf die Phase eines HF-Pulses reagieren. Die symmetrischen und
antisymmetrischen Kombinationen der Tensor-Operatoren sind mit s bzw. a gekennzeich-
net.

Das Bj-Feld des HF-Pulses wird dann entlang der x-Achse dieses neuen Referenzsystems
entsprechend der Ausdriicke in der Tabelle in Anhang A.3 eingestrahlt (B; || e;). Danach
wird das System wieder zuriick in seine urspriingliche Lage gedreht, indem Gleichung 3.25
mit —¢; verwendet wird.

Da der erste HF-Puls auf die Longitudinalmagnetisierung 71 angewendet wird, beeinflusst
die Phase des Pulses nur die resultierende Magnetisierung:

—iT11(s) — —iTii(s)cos(—p1) + Thi(a)sin(—¢1) (3.26)

Die Relaxationseffekte aus dem vorherigen Abschnitt wirken gleich auf symmetrische und
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antisymmetrische Kombinationen des Tensor-Operators. Vor dem néchsten Puls wird das
System wieder um die Phase des HF-Pulses 2 gedreht.

—iTp1(s) cos(—p1) — —iTp1(s)cos(—p1) cos(pa) + Ti(a)cos(—p1)sin(ps)  (3.27)
Tii(a)sin(—p1) — Ti1(a) sin(—p1) cos(p2) + @ Tj1(s) sin(—¢1) sin(p2)  (3.28)

Summiert man die Terme Tj;(s) und Tj;(a) erhélt man:

ifsin(—¢1) sin(pa) — cos(—1) cos(2)] Tin(s) (3.29)
[cos(—p1) sin(gpa) + sin(—¢p1) cos(a)] Tia(a) (3.30)

Fiir den Phasenfilter fiir Tripelquantenkohirenzen gilt immer @2 = ¢ 4+ 90°. Damit folgt:

i[sin(—¢1 ) sin(p1 + 90°) — cos(—p1) cos(p1 + 90°)] T (s)

— ifsin(g1) cos(pr) — cos(i1) sin(1)] Tha(s) (3.31)
=0
und
[cos(—p1) sin(p1 +90°) 4 sin(—¢1 ) cos(¢1 + 90°)] T11(a)
= [cos(i1) cos(p1) + sin(p1) sin(1)] Th(a) (3.32)

=T (a)

Durch den zweiten auf das System eingestrahlte HF-Puls werden nur aus Einquantenko-
héarenzen dritten Rangs Kohédrenzen hoherer Ordnung angeregt.

Tn(a) — Tu(a) (3.33)
Tgl(s) — —T21 (S) (334)
Tgl(a) — —i Tgl(a) — \44175 T33<CL) (3.35)

Nun wird das Referenzkoordinatensystem wieder zuriick in die urspriingliche Position ge-
dreht.

Ti1(a) — Tii(a)cos(—p2) + i T11(s) sin(—p2) (3.36)
~Toi(s) — —Tu(s)cos(—p2) — i Toi(a)sin(—p2) (3.37)

1 Ta(@) g (Ta(a) cos(—p2) +i T (s) sin(—2) (3.38)
\23 Ts3(a) — \21;5 (T33(a) cos(—3p2) + i T33(s) sin(—3p2)) (3.39)

Da der letzte HF-Puls der Pulsreihe immer eine Phase von 3 = 0° aufweist sind dies die
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Tensor-Operatoranteile, die von diesem beeinflusst werden. Das bedeutet fiir die einzelnen
Komponenten:

Ti1(a)cos(—p2) — Tii(a)cos(—p2)
i Thi(s)sin(—p2) — Tip(s)sin(—p2) (3.40)
—T51(s) cos(—p2) — Th(s)cos(—p2) (3.41)
—1 THy (CL) Sin(—g&g) — —ng(a) Sin(—g02) (3.42)
% Ty (a) cos(—) — %6 (T51(a) + V15 T3a(a)) cos(—p2) (3.43)

_i' Ty (s) sin(—pa) — % <\/§ Ty + \/g T32(5)> sin(—s) (3.44)
V15 V15

— Tisla)cos(—3p2) = 7 (V15 Tsi(a) — Tha(a) ) cos(—3a)  (3.45)
—%413 ) T33(8) sin(—3g02) — \/1275; (\/5 T30 — \ég T32(8)> sin(—3g02) (3.46)

Da nur Einquantenkohérenzen detektierbar sind, fallen die Beitrage weg, die vor dem letz-
ten Puls symmetrische Komponenten T,,(s) ersten bzw. dritten Rangs und antisymme-
trische Komponenten 73,,(a) zweiten Rangs enthalten haben (Gleichungen 3.40, 3.42, 3.44
und 3.46). Nach dem letzten Puls kénnen sich die Einquantenkohérenzen héheren Rangs
in Einquantenkohirenzen ersten Rangs umwandeln und stehen damit fiir die Detektion
zur Verfiigung. Zusammengefasst erzeugen folgende Komponenten das Signal:

(Tn(a) + To1(s) + % T31((l)> cos(—¢2) + 1—2 T31(a) cos(—3¢2) (3.47)

Dabei stammt der letzte Term von dem gewilnschten Kohérenzpfad, welcher zwischen
zweitem und dritten Puls Tripelquantenkohérenzen aufwies. Diesem Beitrag wurde durch
den zweiten Puls eine Phase aufgeprégt, die dreimal so grof ist wie die der anderen Si-
gnalbeitrdge. Wie schon im Grundlagenteil in Kapitel 2.1.5 beschrieben basiert hierauf die
Filtermethode der Phasenzyklen.

3.4.2 Phasenzyklus

Zur Filterung der Tripelquantenkohédrenzen wird, wie zuvor erwéhnt, ein sechsstufiger Pha-
senzyklus verwendet. Dieser benétigt sechs Mittelungen des Signals, wobei die ersten zwei
Pulse mit jeder Mittelung einen zusétzlichen Phasenbeitrag aufweisen. Die Phasendiffe-
renz der ersten Pulse muss Ap = @3 — 1 = 90° betragen, um Tripelquantenkohirenzen
anzuregen. Die Startphasen der Pulse sind @1 = 30° und @2 = 120° und der zusétzliche
Phasenbeitrag jeder Mittelung betrigt ¢; = 60° [Kemp-Harper et al., 1995]. Damit ergibt
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sich der Phasenzyklus zu:

o) = 30° + k- 60° (3.48)

o3 =120° + k- 60° = 1) + 90° (3.49)

o = 0 (3.50)

Dabei lauft £ von 0 bis 5. Zusétzlich wird die Phase der Auslese alternierend zwischen
1 = 0° und 180° gewéhlt. Dies wird in den Gleichungen dargestellt, indem das Vorzeichen
jeder zweiten Mittelung umgekehrt wird, da die Auslesephase mit e’ in die Terme eingeht.
Wenn man nun die Werte des zweiten Pulses in Gleichung 3.47 einsetzt, ergibt sich:

<T11(a) + Tou(s) + % Tgl(a)) (cos(—120%) — cos(—180°) + cos(—240°)

— cos(—300°) 4 cos(—0°) — cos(—60°)) + %2 T31(a)(cos(—0°)
— cos(—180°) + cos(—0°) — cos(—180°) + cos(—0°) — cos(—1807))

= (Tu(a) + Th1(s) + % Tgl(a)) (cos(240°) — cos(180°) + cos(120°)

— ¢c0s(60°) + cos(0°) — cos(300°)) + 1—2 T31(a)(cos(0°) — cos(180°) (3.51)
+ cos(0°) — cos(180°) + cos(0°) — cos(180°))

1
- (Tll(a) b Tou(s) + — Tgl(a)> (=0,5+1—0,5—0,5+1—0,5)

16
15
+Igﬁﬂ®0+1+1+1+1+ﬂ
15
= —T -6
16 (@)

Durch den gewéhlten Phasenzyklus addiert sich das Signal des gewiinschten Kohérenz-
pfades auf, wohingegen sich alle anderen Beitrage aufheben. In dieser Rechnung wurden
Relaxationseffekte nicht berticksichtigt. Bezieht man diese Effekt mit in die Betrachtung
ein, kommt man auf Gleichung 3.19 fiir den Beitrag zum Signal pro Mittelung. Der zu-
sdtzliche Faktor von sechs resultiert aus der Anzahl der Mittelungen.

3.4.3 Aufnahme eines zusatzlichen Bildes

Fiege et al. [Fiege et al., 2013] haben vorgeschlagen die Effizienz der TQF-Sequenz zu
erhohen, indem die Zeit zwischen den ersten beiden Pulsen der Sequenz genutzt wird, um
ein weiteres Bild aufzunehmen.

Wie in Kapitel 2.80 des Grundlagenteils beschrieben, muss der Abstand zwischen den
ersten beiden HF-Pulsen, als Priparationszeit 7 definiert, auf einen bestimmten Wert
7 " eingestellt werden, um das maximale TQF-Signal zu erzeugen. In dieser Arbeit wird
angenommen, dass die optimale Praparationszeit 7" = 11ms betréigt. Diese Sequenz-
zeitabfolge und eine Repetitionszeit von TR > 100 ms miissen fiir ein optimales TQF-Bild

eingehalten werden.
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Das zusétzliche Bild wird wiahrend der Praparationszeit aufgenommen. Der Bildgebungs-
gradient wird vor der Anwendung des zweiten Pulses vollstdndig rephasiert. Somit wird
die TQF-Aufnahme nicht durch die Aufnahme des zusétzlichen Bildes beeinflusst. Das
Sequenzdiagramm der TQF-Sequenz mit einer zweiten Auslese ist in Abbildung 3.3 ge-
zeigt. Innerhalb einer TQF-Aufnahme erhélt man ein weiteres Natriumbild mit Spindichte-
Wichtung (SD).

907, ¢, 90°, 0,8 90°,0°
Abb. 3.3: Sequenzdia-
H HH gramm der gleichen TQF-
HF-Pulse Basissequenz aus Abbildung
TE, T by TE, 8.2 mit zusdtzlicher Da-
Auslese Po=g® tenaufnahme zwischen den

lp(k)

ersten beiden HF-Pulsen. Da

der Auslesegradient vollstdin-

Gradienten,y, N N dig rephasiert wird bevor der
|_| zweite Puls beginnt, wird das
TQF-Bild durch die zweite

Auslese  nicht  beeinflusst.

Es resultieren zwei 23 Na-

Bilder mit unterschiedlichem
Kontrast.

I
Wwhio=-nw
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3.5 Doppelecho-Sequenz

Fiir den Vergleich mit den in dieser Arbeit neu entwickelten Sequenzen wurde auch die
bereits bekannte Doppelecho-Sequenz eingesetzt. Dabei wird nach einem 90°-Puls das
Signal zu zwei unterschiedlichen Zeitpunkten aufgenommen. Dies ist anhand des Sequenz-
diagramms in Abbildung 3.4 dargestellt. Um einen Kontrast zu erhalten, der mit den in
dieser Arbeit betrachteten Sequenzen vergleichbar ist, werden die dabei entstehenden Bil-
der gewichtet voneinander abgezogen. Der Wichtungsfaktor wird dabei so gewéhlt, dass
das Signal von freien Natriumionen in purer NaCl-Losung bzw. in der Zerebrospinalfliis-
sigkeit selektiv unterdriickt wird.

Die dieser Sequenz entsprechenden Signalgleichungen kénnen sofort bestimmt werden. Es
wird ein HF-Puls mit Flipwinkel o = 90° und Phase ¢ = 0° eingestrahlt. Die resultierende
Kohérenz ist durch Gleichung 3.2 gegeben. Da nur Einquantenkohérenzen erster Ordnung
detektiert werden konnen, fallen alle Koharenzbeitriage weg, die durch Relaxation in andere
Rénge tibergehen. Aus Gleichung 3.3 folgt damit der Signalbeitrag, der zu den Zeiten TFE,
und TE3 = 7 + TE, aufgenommen wird.

Signal « fi,(TE;) (3.52)

Abb. 3.4: Sequenzdiagramm
90°, 0° der Doppelecho-Sequenz.
Nach einem 90°-Puls wer-
den  zu  unterschiedlichen
Zeitpunkten — zwei  Bilder
TE TE,; aufgenommen. Dabei ist die
Auslese p=0 | |‘P:0° | zweite Echozeit zur besseren
Vergleichbarkeit ~ mit  den

anderen in  dieser Arbeit

Gradienten, . N N verwendeten Sequenzen als

|_| TE; = 11 + TEy definiert.

Aus den beiden Bildern wird

ein  gewichtetes  Differenz-

bild erzeugt, in dem das

Signal  freier Natriumionen
unterdriickt wird.

HF-Pulse

Il
WNiSo-aNwWw
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3.6 ?*Na-MR-Bildgebung

Damit das aufgenommene Signal auch einem bestimmten Ort zugewiesen werden kann,
wird dem Hauptmagnetfeld By ein Gradientenfeld iiberlagert. Dieses erzeugt eine orts-
und zeitabhéngige Komponente des Magnetfelds rG(t). Dadurch kénnen Frequenz- und
Phasenkodierungen vorgenommen werden, die zusammen einem bestimmten Punkt im
Wellenzahl- bzw. k-Raum entsprechen. Dieser k-Raum wird schrittweise abgetastet. Kli-
nische Anwendungen verwenden meist eine kartesische Abtastung des k-Raums, da die
Abtastpunkte damit schon auf einem kartesischen Gitter liegen und zur Rekonstruktion
des Bildes direkt eine fast fourier transformation (FFT) verwendet werden kann.

Natriumionen haben im Vergleich zu 'H sehr kurze Relaxationszeiten. Da die kartesi-
schen Auslesetrajektorien nicht beliebig kurze Echozeiten erlauben, mussten deshalb an-
dere Auslesetechniken fiir die 2*Na-Bildgebung entwickelt werden. In dieser Arbeit wird
eine radiale Auslesetrajektorie verwendet. Sie ermoglicht die kiirzest mégliche Echozeit an
einem kommerziellen Tomographen, da sie direkt im k-Raumzentrum zeitgleich mit der
Datenakquisition beginnt und damit keine vorgeschalteten Gradienten benétigt. Die Echo-
zeit ist nur noch durch die HF-Pulsdauer und die Totzeit des Tomographen (ca. 50 us)
begrenzt. Die Totzeit bezeichnet die Dauer, die der Tomograph bendétigt, um von Sende-
auf Empfangsmodus umzuschalten. Das Signal wird je nach gewtinschter Auflésung bis zu
einem Wert k4, abgetastet. Die Auflésung ist damit gegeben durch

1
Ax = .
T T (3.53)

Da durch die radiale Auslese die inneren k-Raumbereiche stérker abgetastet werden als
die dufleren, variiert auch der Abstand benachbarter Abtastpunkte. Das artefaktfreie field
of view (FOV'), welches den abgebildeten Bereich bezeichnet, ist durch den maximalen
Abstand zweier benachbarter Punkte im k-Raum gegeben.

1
FOV — W (354)

Anders ausgedriickt muss die k-Raum-Abtastrate mindestens dem gewtinschten FOV ent-
sprechen. Diese Bedingung nennt man Nyquist-Kriterium. Fiir die radiale Auslese gibt es
an, wie viele Projektionen notwendig sind, um fiir ein bestimmtes FOV Artefakte durch
Unterabtastung zu vermeiden.

ul OV)2 (3.55)

PNyquist > 4m ( I
Im Gegensatz zur kartesischen Auslese tritt eine Unterabtastung in der radialen Aus-
lese in der Regel nur bei hohen Frequenzen auf. Eine Unterabtastung in kartesischen
Sequenzen fithrt zu kohédrenten Artefakten, welche in Form von Einfaltungen auftreten.
Die inkohérenten Artefakte bei Unterabtastung in radialen Sequenzen werden erst bei ho-
hen Unterabtastung sichtbar und betreffen dann auch nur das duflere FOV fiir das die
Nyquist-Bedingung dann nicht erfiillt ist.
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Bei der radialen Auslese liegen die Abtastpunkte jedoch nicht auf einem kartesischen
Gitter. Um die FFT trotzdem anwenden zu konnen, miissen die k-Raumpunkte vor der
Rekonstruktion gegriddet werden. Dabei werden die Eintrdge der radialen Auslesepunkte
gewichtet auf benachbarte kartesische Gitterpunkte verteilt. Aulerdem werden die Roh-
daten zur Unterdriickung von Gibbs-Ringing-Artefakten und zur Erhohung des SNR mit
einer Hanning-Funktion gefiltert. Eine detaillierte Beschreibung des gesamten Rekonstruk-
tionsverfahrens findet sich in [Nagel, 2009].

Zur Kodierung fiir die Bildgebung wird die Auslese des erzeugten Signals von einem dich-
teangepassten Radialgradienten begleitet. Die Dichteanpassung sorgt bei einer radialen
Auslese fiir eine gleichméfligere Abtastdichte im k-Raum, was zu einer Abnahme des
Bildrauschens und damit zu einem SNR-Gewinn fiihrt. Die Dichteanpassung wird erreicht,
indem bei konstanter Abtastrate die Geschwindigkeit, mit welcher der k-Raum durchlau-
fen wird, auflen im k-Raum kontinuierlich abgesenkt wird. In den Sequenzdiagrammen
in dieser Arbeit ist die Gradientenform fiir eine solche Auslese dargestellt. Aufgrund von
Hardwareeinschrénkungen in der Gradientenanstiegsrate und -amplitude kann die dich-
teangepasste Gradientenform erst ab einem gewissen k-Raumradius k > ko = k(o) reali-
siert werden. Néheres zur dichteangepassten Radialauslese findet sich in [Nagel, 2009].

3.7 Bestimmung der Relaxationszeiten

Zur spektroskopischen Bestimmung der Relaxationszeiten wird der Auslesegradient auf
Null gesetzt. Eine wiederholte Anrege-/Ausleseprozedur zur Ortskodierung muss in die-
sem Fall nicht durchgefiihrt werden, weshalb die Messzeit deutlich reduziert werden kann.
Zur Tripelquantenfilterung sind jedoch mindestens sechs Mittelungen notwendig. Der Si-
gnalverlauf in Abhéngigkeit von den Sequenzparametern 7, und TE wird untersucht, in-
dem beide variiert werden, wobei immer 71 = TFE gilt. AnschlieBend werden To5 und Ty
ermittelt, indem der theoretische Signalverlauf an die Messdaten gefittet wird:

S = (f:)}l(ﬁ)f x (e_Tl/TQf - e_Tl/TQS)Q (3.56)

An der Fitkurve erkennt man den Vorteil der Bestimmung der Relaxationszeiten mit
Hilfe eines Tripelquantenfilters. Die kurze bzw. schnelle Komponente der transversalen
Relaxationszeit Ty kann man in diesem Signalverlauf genauer bestimmen, da sie den
Anstieg der Kurve hauptséichlich bestimmt.
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4.1 Dreipuls-Sequenzen und Einquantenfilter

Wie in Kapitel 2.1.5 bereits erwdhnt, hat sich der Tripelquantenfilter als niitzliches Werk-
zeug zur selektiven, nichtinvasiven Detektion von intrazelluldrem Natrium erwiesen. Je-
doch fithrt diese Bildgebungsmethode zu SNR-Werten, die etwa eine Gréflenordnung nied-
riger sind als bei konventionellen Bildgebungstechniken fiir *Na. Da die Messzeit der
Sequenz bei 77T schon mindestens 30 min betrégt sind wiederholte Messungen nicht an-
wendbar, mit denen in der NMR am einfachsten das SNR erhoht wird. Aulerdem héngt
die Stérke des Signals auch stark von der Korrelationszeit 7, der Natriumionen in ihrer
Umgebung ab, so dass aus einem tripelquantengefiltertem Natrium-MR-Bild ohne Kennt-
nis der Korrelationszeit im Gewebe nicht direkt auf die Konzentration der Natriumionen
geschlossen werden kann.

Um diese beiden Probleme zu 16sen, wurde im Rahmen dieser Arbeit eine neue Methode
entwickelt, um Natriumionen mit biexponentiellem Relaxationsverhalten zu detektieren.
Dabei wird wie in Kapitel 3.4.3 beschrieben ein zusédtzliches Spindichte-gewichtetes Na-
triumbild wéhrend der Sequenz aufgenommen, in dem der Kontrast im Idealfall nur von
der Gesamtkonzentration der Natriumionen abhéngt. Das zweite aufgenommene Bild wird
mit unterschiedlichen Methoden auf Einquantenkohérenzen gefiltert, um nur noch diese
im Bild sichtbar zu machen. Ein Einquantenfilter (EQF) stellt in einem Bild hauptséchlich
Natriumionen mit monoexponentiellem Relaxationsverhalten dar.

Abb. 4.1: Prinzip der Differenzbildung am Beispiel des Phantoms A (oben) und eines gesunden
Probanden (unten). Die Bilder in (a) und (d) entsprechen den ersten in der Sequenz aufgenom-
menen Bildern. Diese Bilder sind Spindichte-gewichtet. In (b) und (e) sind die entsprechenden
EQF-Bilder (EQF - Einquantenfilter) gezeigt. Die Bilder in (c¢) und (f) sind die resultierenden
Differenzbilder. In (a) ist der dritte, mit destilliertem Wasser gefillte Zylinder als gelber Kreis
angedeutet.

Die Bilder werden wéahrend der Rekonstruktion gewichtet voneinander subtrahiert, um wie
in der Doppelecho-Sequenz aus Kapitel 3.5 das Signal der frei beweglichen Natriumionen
mit monoexponentiellem Relaxationsverhalten zu unterdriicken. Das resultierende Bild
zeigt idealerweise nur Signal von Natriumionen, welche in ihrer Bewegung eingeschrankt
sind. In Abbildung 4.1 ist das Prinzip beispielhaft an einer Phantom- und einer In-vivo-
Kopfaufnahme dargestellt. Im folgenden werden die notwendigen theoretischen Betrach-
tungen zur Wichtung der Bilder und Filterung der Einquantenkohérenzen beschrieben.

41



42

Ergebnisse

4.1.1 Wichtungsfaktor

Um bei der Subtraktion der beiden Bilder eine vollstdndige Unterdriickung des unge-
wiinschten Signals zu erzielen, miissen diese mit einem Faktor v gewichtet werden. Dieser
beriicksichtigt T5-Relaxation zwischen den beiden Aufnahmen und Signalverluste, welche
durch die gewéhlte Filtertechnik verursacht werden. Es resultiert folgender Ausdruck fir
den Wichtungsfaktor

1 o—TE1/T;

%Zi|p%)QF| €

—1/Ty o—m2/T; o—1E2/T; (4.1)

Die zugehorigen Parameter sind in Abbildung 4.2 bzw. 4.3 definiert. Der Faktor prpgr
beriicksichtigt die Verluste, welche durch die Anwendung der Filtertechnik entstehen. Der
zweite Faktor kompensiert die 75-Relaxation zwischen den Bildaufnahmen. Der Zahler
und der Nenner ergeben sich aus der monoexponentiellen Relaxation vor der ersten bzw.
zweiten Bildaufnahme.

T35 wurde fiir den Wichtungsfaktor aus einem Bereich monoexponentieller Relaxationszei-
ten gewéhlt, welche im Gewebe des Menschen beobachtet wurden (Glaskorper: T = 46 ms
[Kolodny et al., 1993], Zerebrospinalfliissigkeit: T5 = 54 ms [Fleysher et al., 2009]).

Der »Verlustfaktor« der Filtertechniken kann mit Gleichung 3.47 berechnen werden. Der
Anteil des detektierbaren Signals wird durch die Phase des zweiten Pulses bestimmt.

Pir = cos(—pd)) = cos(py)) (4.2)
b = cos(—3p)) = cos(38") (4.3)

Diese Gleichungen gelten fiir Aufnahmen, welche mit einem Phasenzyklus gefiltert wurden.
Die obere gilt fiir Einquanten-, die untere fiir Tripelquantenbilder. Der Index ¢ gibt den
Zyklusschritt des Phasenzyklus an.

Der endgiiltige Verlustfaktor ergibt sich aus dem Mittelwert der Signalanteile der einzelnen
Phasenzyklen, wobei die Gesamtzahl der Zyklusschritte durch n gegeben ist:

1 i
PEQF = — Z \ p(E)QF | (4.4)

Die Signalanteile von jeder Phase, die wahrend des Phasenzyklus eingestellt wird, wer-
den aufsummiert, um das erreichbare Gesamtsignal des gewéhlten Filters zu erhalten. Der
Gesamtfaktor ist fiir jede Filtertechnik konstant. Fiir die Phasen des konventionellen Tri-
pelquantenfilters ergeben sich keine Verluste (prgor = 1). Gleichung 3.51 gibt somit das
Gesamtsignal von TQF-Bildern wieder.

Im Fall des Gradientenfilters geht die Hélfte des Signals bei jeder Akquisition fiir die
Detektion verloren. Daraus folgt direkt der Wert fiir den Verlustfaktor.

| Pbr = 0,5 = pegr =0,5 (4.5)
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4.1.2 Vier- und sechsstufiger Phasenzyklus

Mit einem geeigneten Phasenzyklus konnen nicht nur Mehrquantenkohérenzen, sondern
auch Einquantenkohirenzen aus dem Signal gefiltert werden. Da durch die Pulsfolge Ko-
hédrenzen hoherer Ordnung angeregt werden, welche nicht zum Signal beitragen, zeigen
Bereiche, in denen eine biexponentielle Relaxation zu erwarten ist, vermindertes Signal
im Vergleich zu einer Einpuls-Sequenz bei gleicher Echozeit. Die Einquantenfilterung wird
durch einen vier- oder sechsstufigen Phasenzyklus erreicht. Das Sequenzdiagramm und
die zugehorigen Kohérenzpfade sind in Abbildung 4.2 gezeigt. Es werden im Vergleich zu
Abbildung 3.3 andere Kohérenzpfade durchlaufen. Die Phasen eines vierstufigen Phasen-
zyklus sind gegeben durch

o = 45° 4+ k- 90° (4.6)

o) = 135° + & - 90° = ¥ 4 90° (4.7)
k o

o) =0 (4.8)

Dabei lauft £ von 0 bis 3 und die Auslesephasen sind gegeben durch P = @ = @°
und @ = ) = 180°. Der sechsstufige Phasenzyklus der Einquantenkohérenzen ent-
spricht dem fiir Tripelquantenkohérenzen mit den Gleichungen 3.48-3.50. Daraus kann
durch Nachbearbeitung der Daten ein Einquantenbild erzeugt werden. Dies wird erreicht,
indem man vor der Summation der Mittelungen retrospektive die Phasen der Auslese so
dndert, dass nur Einquantenkohérenzen zum resultierenden Signal beitragen. Die Ausle-
sephasen miissen dafiir den Phasenzyklen der HF-Pulse folgen.

Mit den Gleichungen 4.2 und 4.4 kann nun der Verlustfaktor fiir die Phasenzyklen berech-
net werden. Dieser betridgt ppor = 0,67 fiir den sechsstufigen und ppgr = 0,71 fiir den
vierstufigen Filter. Beide Phasenzyklen bendtigen eine Mindestanzahl von vier bzw. sechs
Mittelungen um eine vollstiandige Filterung zu erméglichen.

Abb. 4.2: Sequenzdiagramm

90°, ¢, 90°, ¢, % 90°, 0° der wverwendeten Filtertech-

niken mit Phasenzyklus zur

H H H Erzeugung eines Differenz-

HF-Pulse bildes. Die @; kennzeichnen
TE, T, o TE, die Phasen der HF-Pulse.

Auslese

Die erste Pulsphase betrdgt
fir den sechsstufigen Pha-

lp(k)
senzyklus wie auch bei der
Gradienten,,, N N TQF-Basissequenz @1 =
|_| (30°,90°,150°,210°, 270°

Y und 330°) und fir den vier-
' stufigen (45°,135°,225° und
315°). In beiden Fallen gilt
fir die Phase des zweiten

Pulses w2 = 1 +90°.

3
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4.1.3 Gradientenfiltermethode

Eine andere Technik, um das Signal fiir eine bestimmte Kohédrenz zu filtern, ist der Gra-
dientenfilter aus Abbildung 4.3. Das Prinzip beruht darauf, dass p-Quantenkohérenzen
um einen Faktor p sensitiver auf die Dephasierung durch einen Gradienten reagieren als
Einquantenkohérenzen. Dies ist im Grundlagenteil 2.1.5 ausfiihrlicher beschrieben. Diese
Methode der Kohéarenzfilterung erlaubt eine selektive Detektion der Kohédrenz innerhalb
einer Aufnahme. Dabei ist keine Mindestanzahl von Mittelungen notwendig.

Die Filterung wird erreicht, indem ein passendes Paar Feldgradienten (G1, G2) vor und
nach dem letzten Puls in der Pulsfolge geschaltet wird [Maudsley et al., 1978; Zhu and
Smith, 1995; Wimperis and Wood, 1991; Keltner et al., 1994]. Das zugehorige Sequenz-
diagramm und die Kohéarenzpfade, die mit dieser Methode ausgewéhlt werden, sind in
Abbildung 4.3 zu sehen. Alle Kohérenzen, die in der Zeit zwischen den letzten beiden
Pulsen angeregt sind, werden von dem ersten Gradienten (G; des Paars beeinflusst. Dabei
werden zum Beispiel Tripelquantenkohérenzen dreimal stirker dephasiert als Einquanten-
kohdrenzen. Der zweite Gradient Go wird nach dem letzten HF-Puls geschaltet, um die
gewiinschte Kohérenz zu rephasieren. Die Einquantenkohérenzen, welche nach dem letzten
Puls detektiert werden konnen, reagieren gleich und unabhéngig von vorherigen Kohéren-
zordnungen auf den zweiten Feldgradienten. Dadurch werden je nach Gradientenmoment
nur jene Signalbeitrdge rephasiert, die dem gewiinschten Kohédrenzpfad entsprechen. Um
einen p-Quantenfilter zu realisieren, muss die Bedingung G; = p - G erfiillt sein. Wer-
den die Gradienten in einem zeitlich kurzen Abstand geschaltet, wird die unvollstédndige
Rephasierung durch Diffusion minimiert [Bax et al., 1980].

Die in dieser Arbeit verwendete Sequenz besteht aus drei HF-Pulsen mit den zugehorigen
Phasen o1 = 0°, o3 = w3 = 90° und den beiden Filtergradienten, die das gleiche Gra-
dientenmoment besitzen (G7; = G3). Da jedoch die beiden Einquantenkohédrenzen T4
durch den ersten Filtergradient entgegengesetzt dephasieren, kann nur eine Halfte der
Kohérenzen rephasiert werden. Damit erkldrt sich der Verlustfaktor dieser Filtertechnik
aus Gleichung 4.5. Um beide Kohédrenzpfade zur Messung beitragen zu lassen, wird einer
der beiden Gradienten alternierend geschaltet. Der erste Filtergradient wechselt somit bei
jeder Aufnahme das Vorzeichen.

90°,0° 90°,90° 907, 90° Abb. 4.3: Sequenzdiagramm

der Gradientenfiltermethode

H H H zur FErzeugung eines Diffe-

HF-Pulse renzbildes. Die Phasen der
TE, T, T, TE, HF-Pulse werden in diesem

Auslese $=0 p=0 Fall nicht variiert. Die Fil-
terung erfolgt ausschliefSlich

_ R ! |—| aufgrund der Gradientenpul-
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4.2 Zweipuls-Sequenz

Alle vorangegangenen Sequenzen bendtigen mindestens drei Pulse und die gleiche Zeit-
folge, um eine effiziente Kohérenzfilterung zu ermoglichen. Aufgrund des vergleichsweise
niedrigen SNR der konventionellen und - noch betréchtlicher - der kohédrenzgefilterten Na-
triumbildgebung ist es naheliegend, bei hoheren Magnetfeldstidrken zu messen. Die Bild-
gebung mit anderen Kernen als 'H profitiert stark von dem Signalgewinn bei héheren
Feldstérken. Jedoch steigt mit der Grundfeldstérke die SAR quadratisch an. Um eine Ko-
hérenzfilterung mit reduzierter SAR bei mindestens gleichem SNR, zu erméglichen, wurde
die Zweipuls-Sequenz entwickelt.

Abb. 4.4: Sequenzdiagramm

90°, ¢, 90°,90° der Zweipuls-Sequenz zur Er-

zeugung eines Differenzbildes.

H H Die FEinquantenfilterung wird

HF-Pulse erreicht, indem andere Kohd-
TE, T, TE, renzen angeregt werden und

Auslese |¢“’=w1‘“ | |w‘k’=<pﬁ“ | dadurch nicht fiir die Detek-

tion zur Verfigung stehen.
Ein Exorcycle (vgl. Text) wird

Gradienten,. N N eingesetzt, un”{ unerwiﬁnsch—
|_| te Signalbeitrige zu unter-

driicken. Dabei wird die Pha-
se des ersten Pulses und der
beiden Auslesen abwechselnd

zwischen @1 = 0° und 180°
geschaltet.
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Das Prinzip der Sequenz beruht auf den gleichen Uberlegungen, die in den anderen EQF-
Sequenzen Einsatz fanden. Hier wird der Einquantenfilter realisiert, indem der zweite
Puls einen moglichst grofien Anteil des Signals in Kohdrenzen hoherer Ordnung iiberfithrt
und dieser Signalanteil damit nicht zur Detektion zur Verfiigung steht. Dadurch ist das
nach dem zweiten HF-Puls aufgenommene Signal automatisch auf Einquantenkohirenzen
gefiltert. Zur Veranschaulichung sind in Abbildung 4.4 das Sequenzdiagramm und der
zugehorige Kohédrenzpfad dargestellt. Man muss einen sogenannten Ezorcycle durchfithren,
um Signal zu unterdriicken, welches durch den zweiten Puls durch Umwandlung von Null-
zu Einquantenkohérenzen erzeugt wird.

Dieser Fxorcycle besteht aus einem zweistufigen Phasenzyklus. Dabei werden die Phasen
des ersten Pulses und der beiden Auslesen alternierend zwischen ¢; = ¥ = 0° und 180°
geschaltet. Alternativ kann der Fzorcycle realisiert werden, indem nur die Phase des zwei-
ten Pulses zwischen ¢ = 90° und 270° geschaltet wird, wahrend alle anderen Phasen
konstant auf ¢ = ¢ = 0° gehalten werden. Beide Exorcycles sollten dasselbe Ergebnis lie-
fern. Dies wird in den Kapiteln 4.5.2 und 4.6.1 untersucht. Das Prinzip der Erzeugung des
Differenzbildes mit dieser Technik ist in Abbildung 4.5 anhand des Phantoms B gezeigt.
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SD EQF Differenzbild

4% 5%

Abb. 4.5: Prinzip der Differenzbildung mit der Zweipuls-Sequenz anhand des Phantoms B. Das
Spindichte-gewichtete (SD) Bild gibt ein Natriumsignal wieder, das mit der 3 Na-Konzentration
korreliert. Da alle Kompartimente dieselbe 23 Na-Konzentration enthalten, ist das Signal homogen.
Das EQF-Bild zeigt vermindertes Signal fiir Natriumionen in Agargel. Im resultierenden Differenz-
bild ist das Signal der reinen NaCl-Losung vollstdndig unterdriickt. Das Bild zeigt nur noch Signal
fir Natriumionen mit biexponentiellem Relazationsverhalten.

Der Wichtungsfaktor aus Kapitel 4.1.1, welcher die T5-Relaxation bei der Subtraktion der
beiden Bilder beriicksichtigt, ist im Falle der Zweipuls-Sequenz kiirzer, da der dritte Puls
weggelassen wird. Auflerdem enthélt der Wichtungsfaktor keinen Verlustfaktor, da keine

Filterung notwendig ist.
o~ TE1 /T3
(4.9)

V= T T TS
In dieser Arbeit wurde die zweite Echozeit TFEy der Zweipuls-Sequenz in manchen Fallen
so kurz wie moglich gewéhlt, um auch die Effekte der Echozeit auf das Signalverhalten zu
untersuchen. Dies fiihrt dazu, dass beide Echozeiten den gleichen Wert haben TFE; = TFjs.
Das vereinfacht den Wichtungsfaktor weiter.

v=e/T (4.10)
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4.3 Signalgleichungen

In diesem Abschnitt werden die Gleichungen zur theoretischen Betrachtung des erwarteten
Signalverhaltens hergeleitet. Dabei wird derselbe Formalismus verwendet, der schon in
Kapitel 3.4 benutzt wurde. Alle betrachteten Sequenzen beruhen auf der Erzeugung eines
Differenzbildes (DB).

DB =SD —v-EQF (4.11)

Dabei bezeichnet SD das Spindichte-gewichtete Bild, EQF wie schon zuvor das einquan-
tengefilterte Bild und v ist der Wichtungsfaktor aus Kapitel 4.1.1.

4.3.1 Herleitung der theoretischen Signalgleichungen

Das SD-Bild, welches mit der Echozeit TE; nach dem ersten Puls aufgenommen wird,
lasst sich durch die gleiche Signalgleichung wie die Signalbeitrége der Doppelecho-Sequenz
in Gleichung 3.52 beschreiben. Die Signalbeitrage des FQF-Bildes der Zweipuls-Sequenz
unterscheiden sich von denen der Sequenzen mit drei HF-Pulsen.

Dreipuls-Sequenz

In der Dreipuls-Sequenz existieren sieben verschiedene Kohérenzpfade, die zum Signal des
EQF-Bildes beitragen:

(Tyh — T — T —Tu) (T — T — Ty — Tn) (T — Ty — T3 — 1)
(T — Ty — T — Tu) (T — T — Ton — Tia) (T — Ty — To1 — 1)
(T — Ton — T — Tn)

Dabei entspricht der erste Eintrag dem Zustand unmittelbar nach dem ersten Puls und
der zweite dem Zustand vor dem zweiten Puls. Der dritte Eintrag zeigt den Zustand nach
dem dritten Puls und der letzte ist schliellich die detektierbare Kohdrenz bzw. Trans-
versalmagnetisierung. Kombiniert man nun die passenden Faktoren und summiert die
Kohérenzpfade, kommt man zum Ausdruck fiir den Signalbeitrag des FQ F-Bildes.

Signalpgr < ppqgr [fir(11) fii(r2) fir(TB2) — i fir(m1) fs1(m2) fs1 (TE2)
+ oo Fh(m) Fla(m) Fh(TE) = § hin) fhim) fh(TE)

— fli(11) far(72) f1(TE2) + fa1(71) fao(72) for(TE2)

- f211(7'1) f211(72) flll(TE2)]

(4.12)

Dies ist der Ausdruck fiir den allgemeinen Fall mit Anisotropie. In isotropen Umgebungen
vereinfacht sich der Ausdruck, da keine Einquantenkohérenzen zweiten Rangs entstehen.
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Es existieren in diesem Fall nur noch vier Kohérenzpfade, die zum Signal beitragen:

Signalpgr o pgr [y (n) Fi(m) iy (TB2) — 1 Fi(m) fhy(m) i (TE)

. ; (4.13)
+ 16 f§1(7'1) f§3(72) f?}l(TEQ) 1 f?}1(71) f§1(72) f11(TE)]

Damit kann die Signalgleichung des Differenzbildes fiir isotrope Umgebungen angegeben
werden:

DB = fH(TE) ~ v (= | 1 fh(n) Fh(m) = fhi(m) fh(m)] 7h(TE

1

+Z Lllfél(ﬁ) f33(m2) = fii(m1) fsll(ﬁ)} F51(TE))

(4.14)

Diese Gleichung liefert das Signal, welches von biexponentiell relaxierende Natriumionen
stammt. Fiir monoexponentiell relaxierende Natriumionen bleibt nur der zweite Term des
FEQF-Bildes {ibrig. Dieser entspricht fiir monoexponentiell relaxierende Natriumionen dem
Kehrwert des Wichtungsfaktors multipliziert mit der Signalgleichung des SD-Bildes, wo-
durch das Signal wegféllt. Somit ist die Unterdriickung des unerwiinschten Signals erreicht.
Mit den Sequenzparametern und den Relaxationszeiten erhélt man das FQF-Signal.

Zweipuls-Sequenz

Da nur Einquantenkohérenzen ersten Rangs detektiert werden konnen, tragen auch nur
diese zum aufgenommenen Signal nach dem zweiten HF-Puls bei. Einquantenkohérenzen
zweiten und dritten Rangs kénnen wahrend der Echozeit TFE, durch Relaxation wieder in
detektierbare Einquantenkohérenzen ersten Rangs {ibergehen. Die Signalgleichung fiir das
EQF-Bild kann mit diesen Uberlegungen und den Gleichungen aus Kapitel 3.4 berechnet
werden. Das Ergebnis lautet:

SignalpQr = f111(7) f111 (TE7) — %fi&ll(T) f311(TE2) - f211(7) f211 (TE») (4.15)

Fiir isotrope Umgebungen der Natriumionen entféllt der Beitrag der Kohérenzen zweiten
Rangs:

Signalsgr = fly(r) fiy(TE2) — fh(r) Fi(TE) (416)

Damit ergibt sich die Signalgleichung des Zweipuls-Sequenzbildes fiir isotrope Umgebun-
gen:

DB = f4(TEy) — v [ (7) Fh(TE) — 3 Fh(r) f (TE)] (417)
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4.3.2 SNR-Analyse

Bei der Erzeugung des Differenzbildes muss der Einfluss des Wichtungsfaktors v auf das
SNR berticksichtigt werden. Der Wichtungsfaktor beeinflusst den Rauschanteil des resul-
tierenden Bildes:

N, = /N2 + N3 =+VN2 +12N2 =1+ 12N (4.18)

Die Herleitung der Abhéngigkeit des Rauschens vom Wichtungsfaktor zeigt, dass bei ei-
nem hoéheren Wichtungsfaktor ein Anstieg des Rauschpegels zu erwarten ist. Héhere Ver-
lustfaktoren fithren zu einem héheren Wichtungsfaktor und damit kénnen Sequenzen mit
unterschiedlichen Filtertechniken bei gleicher Signalintensitat unterschiedliche SNR-Werte
erzeugen. Da die Filtertechnik der Zweipuls-Sequenz verlustfrei ist, besitzt diese den klein-
sten Wichtungsfaktor aller hier betrachteten Einquantenfilter und ermoglicht deshalb den
niedrigsten Rauschpegel.
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4.4 Analyse der point-spread functions

In diesem Abschnitt werden die berechneten point-spread functions (PSF) der in dieser
Arbeit angewendeten Sequenzen untersucht. Sie gibt die Antwort des Mess- und Rekon-
struktionsvorgangs an, welche ein punktférmiges Objekt bei einer Messung erzeugen wiir-
de. Fiir die Berechnung wurde eine nominelle Auflésung von (6 mm)? angenommen. Diese
Auflésung ist mit der TQF-Basissequenz wegen des niedrigen SNR nicht in einer ange-
messenen Messzeit zu erreichen, wurde aber zur besseren Vergleichbarkeit der PSFs der
unterschiedlichen Sequenzen einheitlich gewahlt. Zusatzlich wurde die Beeinflussung der
PSF durch den Hanningfilter und die biexponentielle Relaxation beriicksichtigt [Rahmer
et al., 2006]. Die transversalen Relaxationszeiten wurden dabei auf folgende Werte festge-
legt: Toy = 7,2ms und Tos = 22,8 ms.

sechsstufig, vierstufig, Gradient

'| .
- SD
— EQF
0.8} Q
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Abb. 4.6: Point-spread functions der Bilder, aufgenommen mit den in dieser Arbeit entwickelten
Dreipuls-Sequenzen. Da die zeitlichen FEinstellungen und die aufgenommenen Kohdrenzpfade fiir
alle Filtermethoden gleich sind, sind auch die PSFs dquivalent. Fir die Echozeiten wurden die
Werte TE1 = 0,55ms und TEs = 11 ms angenommen. Zur Verdeutlichung der Unterschiede der
PSFs des SD- und des EQF-Bildes ist die Differenzkurve in rot zusdtzlich auf einer kleineren Skala
dargestellt. Die Abweichung der PSF-Formen betrigt hochstens 1%.
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Bei monoexponentieller Relaxation kann die Echozeit der Sequenz vernachléssigt werden,
da sie unabhéngig von der betrachteten Stelle den gleichen Kurvenverlauf aufweist. Bei
biexponentieller Relaxation, welche bei in ihrer Mobilitat eingeschriankten Natriumionen
auftritt, muss sie hingegen beriicksichtigt werden, da das Relaxationsverhalten wéihrend
der Aufnahme von der Echozeit abhéngt.

Zweipuls Doppelecho
1 1|
—-SD — Echo1
EQF Echo2
08| ; 08| -
— Differenz — Differenz
3
o 06} 06|
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Abb. 4.7: Point-spread functions der Bilder, aufgenommen mit der in dieser Arbeit entwickelten
Zweipuls-Sequenz und der Doppelecho-Sequenz. Fiir die Sitmulation der PSFs wurden Echozeiten
von TEy = 0,55ms und TEy = 0,55ms bzw. TE; = 11,55ms angenommen. Auch hier wird die
Differenzkurve zusdtzlich auf einer kleineren Skala dargestellt. Die gréfste Abweichung zwischen der
SD- und der EQF-PSF betragt fiir die Zweipuls-Sequenz weniger als 0,3%, wohingegen die hiochste
Abweichung fiir die Doppelecho-Sequenz fast 1% entspricht

Fiir Vergleichszwecke mit anderen Sequenzen wurde die PSF der TQF-Basissequenz be-
rechnet. Die Halbwertbreite (FWHM - engl. full width at half mazximum) ist in diesem
Fall gegeben durch FWHM = 2,26 Pixzel. Ohne Beriicksichtigung der Relaxation ergibt
sich ein Wert von FWHM = 2,24 Pixel. Wichtig fir die Tauglichkeit der Bilder zur Diffe-
renzbilderzeugung ist der Vergleich der PSFs des SD-Bildes und der FQF-Bilder, die da-
fiir voneinander subtrahiert werden. Auflerdem werden die PSFs der Doppelecho-Sequenz
einander gegentiibergestellt. Die Halbwertsbreite des SD-Bildes ist in allen Féallen gleich
FWHM = 2,37 Pixel.

Abbildung 4.6 zeigt die PSF des SD-Bildes im Vergleich zur PSF der EQF-Bilder der
Dreipuls-Sequenzen. Alle Filtermethoden detektieren die gleichen Kohérenzpfade, haben
die gleiche Zeitabfolge und besitzen somit die gleiche PSF. Die Halbwertsbreite der EQF-
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Bilder ist FWHM = 2,34 Pixel. Die rote Kurve im Diagramm zeigt die Differenz der
beiden PSFs. Zur besseren Visualisierung der Unterschiede ist diese Kurve in Teilabbildung
(b) auf einer kleineren Skala wiedergegeben.
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Abb. 4.8: Point-spread functions der Bilder, aufgenommen mit der in dieser Arbeit entwickelten
Zweipuls-Sequenz und der Doppelecho-Sequenz. Fiir die Stmulation der PSFs wurden Echozeiten
von TEy = 0,55ms und TE, = 11ms bzw. TES = 22ms angenommen. Auch hier wird die Dif-
ferenzkurve zusdtzlich auf einer kleineren Skala dargestellt. Diese Skala ist um einen Faktor zwei
grofier als die Differenzkurvenskalen in den Abbildungen 4.6 und 4.7. Die Abweichungen sind in die-
sem Fall gréfier im Vergleich zu den Ergebnissen in Abbildung 4.7 mit der kurzen zweiten Echozeit
TEs. Sie betragen fast 0,7% fiir die Zweipuls-Sequenz und etwa 1,6% fiir die Doppelecho-Sequenz.

Die PSFs der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz sind in den Abbildungen 4.7 und
4.8 gezeigt. Sie zeigen die Auswirkungen unterschiedlicher Echozeiten auf die PSF-Form.
Abbildung 4.7 zeigt den Fall, bei dem die Echozeit so kurz wie moglich gehalten wird
TEy = 0,55 ms. In Abbildung 4.8 ist die Echozeit der Priaparationszeit gleichgesetzt TFy =
71 = 11 ms. Zur Verdeutlichung der Formunterschiede der beiden aufgenommenen Bilder
ist auch hier die jeweilige Differenz als rote Kurve auf einer separaten Skala dargestellt. Fiir
den Fall der langeren Echozeit sind die Unterschiede gréfer, weshalb die Differenzskala um
einen Faktor zwei gréfler ist. In beiden Féllen besitzt die Differenzkurve der Doppelecho-
Sequenz eine grofere Amplitude. Im Falle kurzer Echozeiten sind die Halbwertsbreiten
gegeben durch FWHM = 2,37 Pixel fiir die Zweipuls-Sequenz und 2,34 Pizel fir die
Doppelecho-Sequenz. Fiir lange Echozeiten werden die Halbwertsbreiten kleiner, wobei
sie damit aber stidrker von der Form der SD-PSF abweichen. Sie betragen FWHM =
2,35 Pixel fir die Zweipuls-Sequenz und 2, 32 Pixel fiir die Doppelecho-Sequenz.



Ergebnisse

93

4.5 Untersuchung des Signalverhaltens

Mit den Uberlegungen aus Kapitel 4.3 ist es moglich die theoretischen Signalverliufe
der unterschiedlichen Sequenzen zu berechnen. Dabei wird angenommen, dass weder By-
Inhomogenitéten (£2 = 0) noch makroskopische Anisotropie (wg = 0) vorliegen.

Auflerdem werden im folgenden Abschnitt Messdaten zur Verifizierung des theoretischen
Signalverlaufs herangezogen. Dabei wurde das SNR in Experimenten nach dem NEMA-
Standard bestimmt [NEMA, 2001]. Das Signal des Bildes (S) ist durch den Mittelwert
innerhalb einer ROI (region of interest) des Magnitudenbildes gegeben. Das Rauschen (N)
wurde durch eine zweite Aufnahme bestimmt. Diese wurde mit denselben Einstellungen
durchgefithrt, wobei die Referenzspannung auf Null gesetzt und die Repetitionszeit TR so
weit wie moglich reduziert wurde. Dadurch kann das »Rauschbild« in einer kiirzeren Zeit
aufgenommen werden. Das Rauschen ist gegeben durch die Standardabweichung innerhalb
einer ROI des Rauschmagnitudenbildes. Das SNR berechnet sich damit zu 0, 66 - % Der
Faktor 0,66 = /(4 —7)/2 bertiicksichtigt dabei, dass das Rauschen im Magnitudenbild
der Rayleigh-Verteilung folgt.

4.5.1 Bestimmung der Relaxations- und Korrelationszeiten

Zur Bestimmung der Korrelationszeiten der Natriumionen in unterschiedlichen Agar-Kon-
zentrationen wurde eine Relaxationszeitmessung an beiden Scannern (37 und 77) durch-
gefiihrt. Wie in Kapitel 3.7 beschrieben ist die TQF-Sequenz besonders fiir die Bestim-
mung beider Relaxationszeitkomponenten geeignet. Das Agar-Phantom B wurde hierfar
verwendet. Durch Bildgebungsgradienten konnten alle Kompartimente zur gleichen Zeit
unter denselben Bedingungen gemessen werden. Die Mittelwerte der Ergebnisse dieser
Messungen sind in Tabelle 4.1 zusammengefasst. Fiir die Messung des Kompartiments mit
2% Agar konnte in beiden Messungen keine Kurve angefittet werden, da die Datenpunkte
ein oszillierendes Signal wiedergaben. Abbildung 4.11 zeigt beispielhaft die Fitkurve und
die Datenpunkte des Kompartiments mit 5% Agar. In dieser Arbeit wurde angenommen,

Tab. 4.1: FErgebnisse der Relazationszeitmessungen bes
By = 3T und 7T in Gestalt der transversalen Relaxati-
onszeiten und der resultierenden Korrelationszeiten der un-
terschiedlichen Kompartimente. Fine Tendenz zu hoheren
Korrelationszeiten mit steigender Agarkonzentration ist zu

erkennen.
Agar-Konz. Ty [ms] Tos [ms] Te [ns]
1% 20,6 £5,4 36,7+10,1 10,0£5,6
3% 7,3+1,1 47,44+2,0 31,6+3,2
4% 6,6 £0,3 39,7+1,3 30,44+1,1
5% 6,2+0,4 33,84+1,0 28,5+1,4
6% 4,84+0,2 36,0+1,0 34,54+1,1

™% 4,2+0,2 33,0+1,0 36,0+£1,2



54

Ergebnisse

dass die Korrelationszeit im Gewebe des Menschen der des Agarphantoms mit 5% ent-
spricht. Aus den Relaxationszeiten wurde mit Gleichung 2.86 die Korrelationszeit 7. be-
rechnet. Die Variationen durch eventuelle systematische Fehler sind zu grof, um genaue
Werte fiir die Korrelationszeiten der einzelnen Kompartimente anzugeben. Es lasst sich
jedoch eine Tendenz zu Werten zwischen 10 und 40ns feststellen.

Die angegebenen Fehler geben den Mittelwert des Bereichs des 95%-Konfidenzintervalls
der Fitprozeduren wieder. Zur Ermittelung der Fehler der Korrelationszeit 7. wurde die
Gaufische Fehlerfortpflanzung verwendet.

4.5.2 Abhangigkeit des SNR von Sequenzparametern

Das Signalverhalten als Funktion der Sequenzparameter wurde mit den Gleichungen aus
den jeweiligen Abschnitten in Kapitel 4.3 theoretisch bestimmt. Die Messdaten zur Va-
lidierung wurden ermittelt, indem Messreihen mit variierenden Werten fiir 7 bzw. TFEs
aufgenommen wurden.

Sequenzen mit drei Pulsen
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(c) vierstufiger Phasenzyklus (d) Gradientenfilter

Abb. 4.9: Berechnete relative SNR-Werte der unterschiedlichen Sequenzen mit drei HF-Pulsen als
Funktion der Priparationszeit T und der Korrelationszeit 7.. Die Werte ergeben sich aus den Vor-
faktoren der Gleichungen aus Kapitel 4.3. Die Differenzbildmethoden (b)-(d) zeigen alle das gleiche
Signalverhalten, wobei sich die maximal erreichbaren Werte unterscheiden. Die Skalen wurden auf
das Maximum des jeweiligen Diagramms normiert.
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Fiir alle Sequenzen, welche drei HF-Pulse benétigen, wird m = TFE, gewéhlt, da aus
Gleichung 3.19 folgt, dass die Signalabhéngigkeiten dieser beiden Parameter fiir die TQF-
Sequenz gleich fi,(t) sind. Das resultierende Signal verliuft biexponentiell, wobei es im
Gegensatz zum SD-Signal nicht mit dem maximalen Wert beginnt, sondern fiir TE; = 0
verschwindet. Das T'QF-Signal erreicht sein Maximum erst zu einem spateren Zeitpunkt
TEy = 7/F S 0, ebenso wie sich die ideale Zeitspanne zwischen den ersten beiden HF-
Pulsen nach Gleichung 2.80 berechnet.

Die Tripelquantenkohérenzen zerfallen dagegen zwischen dem zweiten und dritten HF-
Puls nach Gleichungen 3.12 und 3.13 monoexponentiell mit der langsamen Komponente
Ty der transversalen Relaxationszeit. Um das hochstmogliche SNR zu erhalten, muss
damit 7 so kurz wie moglich gewdhlt werden. Bei den Phasenzyklus-basierten Sequenzen
wird 79 = 50 us gewahlt. Fiir die Gradientenfiltermethode wird 7 so gewéhlt, dass der
Gradientenpuls zwischen den letzten beiden HF-Pulsen geschaltet werden kann. In den
folgenden Berechnungen und Messungen gilt fiir die Gradientenfiltermethode 5 = 520 us.

In Abbildung 4.9 sind die theoretisch erreichbaren relativen SNR-Werte als Funktion der
Préaparationszeit 71 bzw. der Echozeit TEy und der Korrelationszeit 7. fiir alle Sequenzen
mit drei HF-Pulsen gezeigt. Die neu entwickelten Sequenzen zeigen alle das gleiche Signal-
verhalten, wobei sich die SNR-Werte unterscheiden. Dabei erreichen alle Differenzbild-
basierten Sequenzen schon fiir kurze Korrelationszeiten einen viel hoheren SNR-Wert im
Vergleich zur TQF-Sequenz.
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Abb. 4.10: Theoretisch erreichbare relative SNR-Werte als Funktion der Prdparartionszeit T,. Der
Plot zeigt eindimensionale Schnitte aus Abbildung 4.9 fiir die Korrelationszeit 7. = 30,2ns. Der
vierstufige Phasenzyklus erreicht das hdchste effektive SNR. Es muss beachtet werden, dass mit
dem wvierstufigen Phasenzyklus ein Bild nach vier Mittelungen berechnet werden kann, wohingegen
fiir den sechsstufigen Phasenzyklus und die TQF-Basissequenz sechs Mittelungen notwendig sind.
Auch die Differenzbild-basierten Sequenzen besitzen eine optimale Priparationszeit, die in diesem
Fall gegeniiber der optimalen Praparationszeit der TQF-Sequenz zu héheren Werten verschoben
sind.

Abbildung 4.10 zeigt eindimensionale Schnitte der errechneten Kurven. Die Schnitte lie-
gen bei einer Korrelationszeit von 30,2 ns, was bei einer Kopplungskonstanten von wg =
53 kH z den Relaxationszeiten 155 = 30,6 ms und 1oy = 5, 1ms entspricht. Der vierstufige



56

Ergebnisse

Phasenzyklus fiihrt zum héchsten SNR-Wert. Bei dem Vergleich wird davon ausgegangen,
dass alle Signale in der gleiche Messzeit aufgenommen werden. Da mit dem vierstufigen
Phasenzyklus eine vollstdndige Filterung in nur vier statt sechs Mittelungen moglich ist,
ist die Messzeit um ein Drittel kiirzer. Dies fithrt experimentell zu einem geringeren SNR-
Wert.

Abbildung 4.10 zeigt auBerdem das Verhalten ( 3 (t))2 des TQF-Signals bei Variation
beider Parameter 71 und TFE» in einem Bereich von 2 bis 99 ms. Das maximale TQF-Signal
wird erreicht, wenn 777 b= TE, = 11ms gilt. Dagegen ist die optimale Praparationszeit
der neu entwickelten Sequenzen zu einem niedrigeren Wert verschoben, in diesem Beispiel
betrigt sie 77" = 9,3 ms. Zur besseren Vergleichbarkeit mit der TQF-Basissequenz und
um eine Auslese mit einer Bandbreite von 100 Hz/Pizel zu ermdglichen, wird fiir alle
Sequenzen eine Préaparationszeit 7 = 11 ms gewéhlt. Auflerdem entstehen das TQF-Bild
und das sechsstufige Phasenzyklusbild aus demselben Datensatz, weshalb es auch hier fiir
einen fairen Vergleich mit dem T'QF-Bild wichtig ist, die optimale T'QF-Praparationszeit
zu wahlen.

1.5
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Abb. 4.11: Ergebnis einer Relaxationszeitmessung mit der TQF-Basissequenz an Phantom B bei
By = T7T. Die Prdparationszeit und die FEchozeit wurden tber einen Bereich von 2 bis 99ms vari-
iert, wobei gilt 1 = TE. Fir die Sequenzparameter wurden folgende Werte gewdhlit: TR = 225 ms,
Mittelungen = 6, Tro = 10ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunkten und
Ta = 45:00min. Gezeigt ist das Ergebnis fiir das Kompartiment mit 0,9%ige Kochsalzlésung in
5% Agar. An die Messdaten wurde Gleichung 3.56 gefittet mit dem Ergebnis der folgenden Rela-
zationszeiten: Ths = 36,90 ms und Toy = 5,66 ms. Die Datenpunkte stimmen gut mit der Fitkurve
iberein.

In Abbildung 4.11 sind Daten einer Messreihe, welche bei By = 7T durchgefiihrt wurde,
gezeigt. Fir die Messung wurde Phantom B verwendet, in dem mit Kochsalz gefiillte
Zylinder enthalten sind, die in Agargelen unterschiedlicher Konzentrationen geldst sind.
Die hier exemplarisch gezeigten Daten stammen von dem Kompartiment, worin 5% Agar
enthalten ist. Die Abhingigkeit von der Priaparations- und der Echozeit wurde untersucht.
Ein Fit an die Kurven fiihrt zu folgendem Ergebnis fiir die transversalen Relaxationszeiten:
Tys = 36,90ms und Thy = 5,66 ms. Dies entspricht nach Gleichungen 2.86 und 2.79
wiederum einer Korrelationszeit von 7. = 32,02 ns.
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Zweipuls- und Doppelecho-Sequenz

Fiir die Untersuchung des theoretischen Signalverhaltens der Zweipuls-Sequenz wurde zu-
sitzlich zum Fall bei dem die Echozeit der Praparationszeit gleichgesetzt wird, die Abhén-
gigkeit vom Sequenzparameter TFE5 untersucht. Wird in Gleichung 4.16 der zweite Term
maximiert, so ist der Einfluss von Tripelquantenkohérenzen am gréfiten. Dies wird wie in
der TQF-Bildgebung erreicht, indem 7 = 7 = TE, gewshlt wird. Als Vergleichssequenz
wird eine Doppelecho-Sequenz verwendet und die Parameter werden entsprechend gesetzt.
Hierbei gilt TES = 11 + TE».
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(a) Zweipuls-Sequenz mit TE> = 0,55 ms (b) Doppelecho-Sequenz mit TE> = 0,55 ms
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(¢) Zweipuls-Sequenz mit TE> = 11 (d) Doppelecho-Sequenz mit TE> = 71

Abb. 4.12: Berechnete relative SNR-Werte der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz als Funktion
der Praparationszeit 7 und der Korrelationszeit T.. Die Werte ergeben sich aus den Vorfaktoren
der Gleichungen aus Kapitel 4.5. Die Fille TEy = 0,55ms (a)+(b) (bzw. TES = 7 + TEy =
71 + 0,55ms) und TEy = 71 (¢)+(d) (bzw. TEZ = 71 + TE2 = 2 - 171) werden betrachtet. Die
Zweipuls-Sequenz mit TEy = 71 (¢) erreicht die hichsten Werte. Auferdem fallt die Doppelecho-
Sequenz in beiden Fillen fiir héhere Korrelationszeiten stdrker ab. Die Skalen der Diagramme
wurden auf das maximale Signal in Teilabbildung (c) normiert.

In Abbildung 4.12 sind die erreichbaren relativen SNR-Werte beider Sequenzen in Ab-
héngigkeit von der Praparationszeit 7 und der Korrelationszeit 7. flir unterschiedliche
Werte der zweiten Echozeit (TE2 = 0,55ms bzw. TEs = 11) dargestellt. Die erreichbaren
relativen SNR-Werte sind fiir die Zweipuls-Sequenz etwas hoher. Die Signalverldufe der
Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz sind fiir eine kurze zweite Echozeit TFE, dhnlicher.
Fiir den Fall, bei dem die Echozeit der Préaparationszeit gleichgesetzt wird, sind sie stark
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unterschiedlich. Um die Unterschiede besser zu verdeutlichen, sind in Abbildung 4.13 Dia-
gramme dargestellt, welche die Differenz der Signale aus den beiden Sequenzen fiir beide
Echozeitvorgaben zeigen. Daneben sind jeweils die Diagramme der T'QF-Sequenz mit ent-
sprechenden Sequenzparametern abgebildet. Man sieht, dass sich die Differenz der Signale
aus den beiden Sequenzen und das T'QF-Diagramm stark dhneln.

0,035 0,035

0,03 20 ‘ 0,03

0,025 0,025
40

0,02 0,02

0,015 60 0,015

0,01 0,01
80

0,005 0,005
100

10 20 30 40 50 60 10 20 30 40 50 60
T_[ns]

T, [ms]

T [ns]
(a) Differenz mit TE; = 0,55 ms (b) TQF mit TE = 0,55ms
0,16 ‘ 0,16
20 0,14 014
E 012 E 0,12
o4 01 o 40 0,1
Z 008 % 0,08
5 60 % 60 ,
X 006 2 0,06
I~ =
80 0,04 80 0,04
0,02 0,02
100 10 20 30 40 50 60 100 10 20 30 40 50 60
T, [ns] T [ns]
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Abb. 4.13: Zur besseren Veranschaulichung der Unterschiede der Signalverliufe der beiden Se-
quenzen sind hier die Differenzen der Diagramme aus Abbildung 4.12 im Vergleich zur TQF-
Basissequenz mit entsprechenden Sequenzparametern gezeigt. Die Skalen der Diagramme in (a)
und (b) wurden auf das mazimale Signal in Teilabbildung (a), die Skalen der Diagramme in (c)
und (d) auf das mazimale Signal in Teilabbildung (c) normiert. Es zeigt sich eine grofie Ahnlichkeit
zwischen der Differenz der beiden Sequenzen und der TQF-Sequenz.

Eindimensonale Schnitte der Diagramme sind in Abbildung 4.14 zu sehen. Die Schnitte
liegen wie schon zuvor bei einer Korrelationszeit von 7. = 30,2ns. Man erreicht mit
TE, = 71 hohere SNR-Werte. Auflerdem ist die Differenz der Signale aus den beiden
Sequenzen viel grofler. Das TQF-Signal ist niedriger als das der Differenzkurve, da in
der TQF-Sequenz zwischen dem zweiten Puls und der Auslese die Evolutionszeit 7o und
der dritte HF-Puls liegen. Wahrend dieser Zeit relaxiert das Signal weiter. Die maximale
Differenz wird bei einer Praparationszeit von 7 ~ 12ms erreicht.

Abbildung 4.15 zeigt Daten einer Messreihe mit variierender Praparationszeit 71, gemessen
mit Phantom A bei By = 7T. Das Phantom besitzt nur ein im Bild sichtbares Komparti-
ment. In diesem ist 0, 9%ige Kochsalzlosung in 5% Agar gelost. Die Praparationszeit wurde
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in einem Bereich von 71 = 11 bis 98 ms variiert. An die Daten der Zweipuls-Sequenz wur-
den die theoretisch ermittelten Kurven angepasst. Die minimale Abweichung wird fiir die
Kurve mit einer Korrelationszeit von 7. = 18,9 ns erreicht, was mit der angenommenen
Kopplungskonstante transversalen Relaxationszeiten von Tys = 22,8 ms und Ty = 7,2 ms
entspricht. Die zugehorige Kurve wurde an die Daten der Doppelecho-Sequenz gefittet,
wobei ein kleinerer Skalierungsfaktor erzeugt wurde. Fiir fast alle gemessenen 71-Zeiten
erreicht die Zweipuls-Sequenz héhere SNR-Werte im Vergleich zur Doppelecho-Sequenz.
Ab einer Praparationszeit von etwa 7 = 60ms unterschieden sich die SNR-Werte der
beiden Sequenzen kaum.
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Abb. 4.14: Theoretische relative SNR-Werte als Funktion der Prdparationszeit 1. Findimen-
sionale Schnitte aus den Abbildungen 4.12 und 4.18 fir die Korrelationszeit 7. = 30,2ns. Die
gestrichelten Linien entsprechen den Kurven mit TEs = 0,55 ms, die durchgezogenen den Kurven
mit TEy = 11. (a) Der Signalverlauf der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz. (b) Das Differenz-
signal der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz im Vergleich zu den theoretischen SNR-Werten
der TQF-Basissequenz. Die Differenzkurve dhnelt fiir beide Echozeiten stark der TQF-Kurve. Sie
sind nicht identisch, da die zweite Echozeit aufgrund der unterschiedlichen Anzahl an HF-Pulsen
nicht gleich eingestellt werden kann.

Im néchsten Schritt wurde die TFEo-Abhéngigkeit direkt untersucht. Abbildung 4.16 zeigt
die relativen SNR-Werte beider Sequenzen nun in Abhéingigkeit von der zweiten Echo-
zeit TE5 und der Korrelationszeit 7.. Die Préparationszeit wurde fiir die Berechnung der
SNR-Werte konstant auf 7 = 11 ms gesetzt. Die Zweipuls-Sequenz erreicht hohere SNR-
Werte, welche mit der Korrelationszeit steigen. Dagegen weist die Doppelecho-Sequenz
einen begrenzten Bereich an Korrelationszeiten auf, fiir den maximale SNR-Werte erreicht
werden. Ab einer Korrelationszeit von ca. 7. = 45 ns fallen die SNR-Werte kontinuierlich
ab. Abbildung 4.17 zeigt die resultierende Differenz der Diagramme beider Sequenzen im
Vergleich zu den SNR-Werten der TQF-Sequenz mit angepassten Parametern. Die Ver-
ldufe dhneln sich wie erwartet. Jedoch ist deren Abweichung in diesem Fall gréfler als bei
den vorangegangenen Vergleichen. Die Echozeiten TF5 der Differenzbild-basierten Sequen-
zen konnen nicht exakt mit der TQF-Sequenz realisiert werden, da ein dritter HF-Puls
zu diesem Zeitpunkt eingestrahlt wird, an dem mit den anderen beiden Sequenzen schon
Signal aufgenommen werden kann.
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Abb. 4.15: Daten einer Messreihe mit Phantom A bei Bqg = 7T. Die Prdparationszeit 71 wurde
iber einen Bereich von 11 bis 98 ms variiert, wobei die zweite Echozeit auf TEs = 0,55 ms gesetzt
wurde. Kiirzere Prdparationszeiten konnten nicht untersucht werden, da das erste Bild in dieser
Zeit aufgenommen wird. Fir die Sequenzparameter wurden folgende Werte gewdhlt: TE, = TEy =
0,55ms bzw. TES = 74 0,55ms, TR = 150ms, Mittelungen = 2, Tro = 10ms, Anzahl an
Projektionen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunkten und T4 = 10 :00min. Die Fits ergeben die
Relazationszeiten Tos = 22,8ms und Toy = 7,2ms. Der Skalierungsfaktor der Fitroutine hat
aufgrund des niedrigeren SNR einen kleineren Wert fiir die Doppelecho-Sequenz.

In Abbildung 4.18 sind eindimensionale Schnitte aus den Diagrammen dargestellt. Die
Korrelationszeit ist dabei wie schon zuvor 7. = 30,2ns. Das linke Diagramm zeigt die
erreichbaren relativen SNR-Werte der beiden Sequenzen in Abhéngigkeit von der zweiten
Echozeit TEy (= TE; — 7). Die Zweipuls-Sequenz weist fiir alle TE>-Zeiten ein hoheres
SNR auf. Das Maximum der Zweipuls-Sequenz ist im Vergleich zur Doppelecho-Sequenz
zu hoheren Korrelationszeiten verschoben.
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Abb. 4.16: Berechnete relative SNR-Werte der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz als Funktion
der zweiten Echozeit TEy und der Korrelationszeit T.. Die Werte ergeben sich aus den Vorfaktoren
der Gleichungen aus Kapitel 4.3. Das Signal wurde auf das Maximum in Teilabbildung (a) normiert.
Mit der Zweipuls-Sequenz kénnen héhere SNR-Werte erreicht werden.



Ergebnisse

61

0,16
20 0,14
0,12
B 60 =

80

100 10 20 30 40 50 60 10 20 30 40 50 60
T, [ns] T [ns]
(a) Differenz aus den Diagrammen in Abb. 4.16 (b) TQF

Abb. 4.17: Zur besseren Veranschaulichung der Unterschiede der Signalverliufe der beiden
Sequenzen ist hier die Differenz der Diagramme aus Abbildung 4.16 im Vergleich zur TQF-
Basissequenz mit entsprechenden Sequenzparametern gezeigt. Das Signal wurde auf das Mazimum

in Teilabbildung (a) normiert. Beide Diagramme zeigen wie schon in Abbildung 4.13 eine starke
Ahnlichkeit.
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Abb. 4.18: Eindimensionale Schnitte aus den Abbildungen 4.16 und 4.17 fir die Korrelationszeit
7. = 30,2ns. Theoretische relative SNR-Werte als Funktion der zweiten Echozeit TEy. (a) Der
Signalverlauf der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz. (b) Das Differenzsignal der Zweipuls- und
der Doppelecho-Sequenz im Vergleich zu den theoretischen SNR-Werten der TQF-Basissequenz.

Das rechte Diagramm zeigt die Signalverldufe der Differenz der beiden Sequenzen und der
TQF-Sequenz. Auch hier ist eine starke Ahnlichkeit zwischen den Kurven zu erkennen.
Die Echozeit der TQF-Basissequenz ist definiert als die Zeitspanne zwischen der Mitte
des dritten Pulses bis zum Beginn der Auslese (vgl. Abbildung 3.2). Im Gegensatz dazu
beginnt die zweite Echozeit der Zweipuls-Sequenz wie in Abbildung 4.4 dargestellt von
der Mitte des zweiten Pulses. Aulerdem wird das TQF-Signal von der Relaxation der
Tripelquantenkohédrenzen zwischen dem zweiten und dritten HF-Puls beeinflusst.

Abbildung 4.19 zeigt Daten einer Messreihe bei By = 37T, in der die zweite Echozeit vari-
iert wurde. Die Messreihe wurde fiir die Zweipuls-Sequenz mit zwei moglichen Exorcycles
durchgefiihrt, um zu zeigen, dass beide Methoden zu dem gleichen Ergebnis fithren. Die
Zweipuls-Methode mit dem Fzorcycle, in dem die Phase des ersten HF-Pulses variiert
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wird, erreicht hierbei das hochste gemessene SNR. Die Signale beider Zweipuls-Sequenz-
Messungen zeigen einen dhnlichen Verlauf. Das maximale SNR wird mit der Zweipuls-
Sequenz bei kleineren Echozeiten TFEs erreicht als mit der Doppelecho-Sequenz. Die ge-
messenen SNR-Werte fiir die Doppelecho-Sequenz sind fiir alle Echozeiten TEy = TES — T
niedriger im Vergleich zu den Werten der Zweipuls-Sequenz. Die Sequenzparameter dieser
Messung waren: TE; = 0,3ms, 7 = 11 ms bzw. TE; = TFEy + 11 ms, TR = 100 ms, Mitte-
lungen = 2, Tro = 10 ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunkten
und T4y = 6:40 min.

55 Abb. 4.19: Daten einer
e » Daten Zweipuls-Sequenz Messreihe mit Phantom A
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Signalverlauf.

4.5.3 Signalverhalten fiir unterschiedliche Korrelationszeiten

In zukiinftigen Anwendungen von biexponentiell gewichteten Sequenzen ist die Kenntnis
der Abhéngigkeit des Signalverlaufs von der Korrelationszeit essentiell fiir eine mdogliche
Quantifizierung. Im folgenden Abschnitt wird dieses Verhalten fiir die unterschiedlichen
Sequenzen eingehend untersucht. Dabei ist ein Signalverlauf, der nicht stark durch die
Korrelationszeit beeinflusst wird, von Vorteil, da diese im Allgemeinen nicht bekannt ist.

Sequenzen mit drei Pulsen

Die TQF-Bildgebung gilt zur Zeit als Standardmethode zur selektiven Detektion von Na-
triumionen mit biexponentiellem Relaxationsverhalten. Es wird angenommen, dass die
Filterung des Signals zur Bildgebung dieser Natriumionen, eine Gewichtung hin zum in-
trazellularen Natriumgehalt erlaubt. Die selektive Aufnahme der in ihrer Bewegung ein-
geschrankten Natriumionen ist auch die Zielsetzung fiir die in dieser Arbeit entwickelten
Sequenzen. Um aus dem Signal auf die intrazellulare Natriumionenkonzentration schliefien
zu kénnen, muss das Signalverhalten als Funktion der Korrelationszeiten bekannt sein.

In den Diagrammen in Abbildung 4.9 des vorherigen Abschnitts ist zu erkennen, dass die
neu entwickelten Sequenzen alle dasselbe Signalverhalten zeigen. Die Kurven unterscheiden
sich nur in ihrer Signalhohe. Das Signal fiir relativ kurze Korrelationszeiten ist niedrig und
steigt mit grofler werdenden Werten an, bis ein Maximalwert erreicht wird und verbleibt
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dann relativ konstant auf diesem Wert. Im Gegensatz dazu steigt das TQF-Signal fiir ho-
here Korrelationszeiten kontinuierlich an. Damit ist das TQF-Signal fiir Natriumionen mit
langeren Korrelationszeiten immer héher im Vergleich zum T'QF-Signal von Natriumionen
mit kiirzeren Korrelationszeiten.
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Abb. 4.20: Theoretisch erreichbare relative SNR-Werte als Funktion der Korrelationszeit 7.. Ein-
dimensionale Schnitte aus Abbildung 4.9. Die durchgezogenen Linien geben die Schnitte mit einer
Praparationszeit von 71 = 11 ms wieder, die gestrichelten die Schnitte bei 71 = 9,3 ms. Dies ent-
spricht der optimalen Prdiparationszeit Tlopt der Differenzbildmethoden aus Abb. 4.10. Es ist kein
grofler Unterschied zwischen den durchgezogenen und den gestrichelten Linien zu erkennen. Alle
Differenzbild-basierten Sequenzen zeigen im Vergleich zur TQF-Sequenz weniger Variation tiber
einen grofien Bereich von Korrelationszeiten.

Um dies deutlicher zu zeigen, sind in Abbildung 4.20 eindimensionale Schnitte aus den
Diagrammen gezeigt. Hier sind die erreichbaren relativen SNR-Werte der unterschiedli-
chen Sequenzen gegen einen realistischen Bereich von Korrelationszeiten aufgetragen. Die
Schnitte liegen bei einer Priparationszeit von 71 = 7" = 11ms, da fiir alle Sequenzen
zur besseren Vergleichbarkeit die optimale Praparationszeit fiir TQF-Bildgebung gewihlt
wurde. Die gestrichelten Kurven geben zusétzlich den Signalverlauf der neu entwickelten
Sequenzen wieder, der auftritt, wenn 7 auf deren optimale Praparationszeit eingestellt ist.
In diesem Beispiel wire dies ein Wert von 71 = 9,3 ms. Man erkennt den kontinuierlichen
Anstieg des TQF-Signals mit steigender Korrelationszeit. Die Signalintensitdt der Bilder
héngt bei der TQF-Sequenz nicht nur mit der Konzentration der Natriumionen zusammen,
sondern hingt stark von deren Korrelationszeit ab. Fiir die neu entwickelten Sequenzen
zeigt sich fiir beide gezeigten Prédparationszeiten ein dhnlicher Verlauf. Das Signal steigt
schnell an, erreicht bald einen Maximalwert und &ndert sich dann nur noch geringfiigig mit
steigender Korrelationszeit. Natriumionen mit Korrelationszeiten von 7. = 10 — 70 ns er-
zeugen mit diesen Sequenzen einen dhnlichen Signalwert. Die Signalverlédufe der Sequenzen
unterscheiden sich nur in der Hohe des erreichbaren SNR-Wertes. Wie schon im vorherigen
Abschnitt zeigt dabei der vierstufige Phasenzyklus die beste SNR-Effizienz.
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Zweipuls- und Doppelecho-Sequenz

Fir die Untersuchung der Abhéngigkeit des Signals von der Korrelationszeit der Natri-
umionen werden fiir die Zweipuls- und die Doppelecho-Sequenz wieder beide Falle der
Echozeitwahl betrachtet. Im ersten Fall wird die zweite Echozeit auf einen moglichst klei-
nen Wert gesetzt, der hier TEs = 0, 55 ms betrigt. Dieser Wert wird gewéhlt, da auf Grund
der SAR-Grenzwerte bei By = 7T die Pulsdauer in den Messungen ¢, = 1ms betrégt. Im
zweiten Fall wird die zweite Echozeit wie in den Sequenzen mit drei HF-Pulsen auf den
gleichen Wert wie die Praparationszeit gesetzt: TEs = 71.

Betrachtet man den Signalverlauf der Kurven in Abbildung 4.12 in Bezug auf die Korrela-
tionszeit, erkennt man fiir beide Félle einen Bereich in der Doppelecho-Sequenz, in dem das
Signal maximal wird und zu hoheren Korrelationszeiten abfallt. Fiir die Zweipuls-Sequenz
erkennt man einen &hnlichen Verlauf fiir die kurze zweite Echozeit TE, = 0, 55 ms. Dieser
Bereich ist im Gegensatz zum Signalverlauf der Doppelecho-Sequenz zu langeren Korrela-
tionszeiten und kiirzeren Praparationszeiten verschoben. Der Maximalwertebereich ist also
grofer. Fir den Fall, dass die zweite Echozeit auf denselben Wert wie die Praparationszeit
gesetzt wird, erreicht die Zweipuls-Sequenz ein Maximum, das auch fiir grofie Echozeiten
(hier bis 70 ns gezeigt) nicht abfallt.
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Abb. 4.21: Theoretische relative SNR-Werte als Funktion der Korrelationszeit .. Eindimensionale
Schnitte aus Abbildung 4.12. Die durchgezogenen Linien entsprechen Schnitten mit einer Prdpa-
rationszeit von 71 = 11ms, die gestrichelten entsprechen Schnitten mit 71 = 18 ms. Dieser Wert
ist die optimale Prdparationszeit Tlopt aus Abb. 4.14 der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz.
Auferdem ist jeweils die SNR-Kurve des Differenzbildes mit sechsstufigem Phasenzyklus gezeigt.
In beiden Teilabbildungen ist fir diese Kurve die zweite Echozeit der Priparationszeit gleichgesetzt
TEs = 11. Die Zweipuls-Sequenz erreicht die hichsten Werte aller bisher betrachteten Sequenzen.
Auferdem variiert sie im Vergleich zur Doppelecho-Sequenz weniger in Abhdngigkeit von der Kor-
relationszeit. Man sieht in Teilabbildung (b), dass die optimale Prdparationszeit in diesem Fall
nicht das maximale SNR liefert.

Es zeigt sich auBerdem, dass fiir die optimale Préparationszeit der Differenzbilder (777" =
18 ms) die Abhéingigkeit des Signals von der Korrelationszeit stirker ist. Ist das Ziel ei-
ner Messung ein gleichméafiges Signal iiber einen weiten Bereich von Korrelationszeiten,
ist es somit von Vorteil eventuell auf Kosten des SNR eine kiirzere Prédparationszeit zu
wahlen. Dies ist auch in Abbildung 4.21 zu erkennen. Hier sind eindimensionale Schnitte
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der erreichbaren relativen SNR-Werte in Abhéngigkeit von der Korrelationszeit fiir beide
betrachteten Fille aufgetragen. Die gestrichelten Linien beschreiben das SNR-Verhalten
fiir die in diesem Beispiel optimale Praparationszeit (11 = 18 ms), wohingegen die durch-
gehenden Linien den Verlauf fiir eine kiirzere Préparationszeit (11 = 11ms) zeigen. Das
maximal erreichbare SNR ist fiir den Fall TEs = 0,55ms etwa 14% geringer, wenn nicht
die optimale Praparationszeit gewahlt wird. Dafiir ist die Variation iiber einen weiten Be-
reich von Korrelationszeiten deutlich geringer und fiir lingere Korrelationszeiten sind die
SNR-Werte hoher. Fir den Fall TEy; = 74 sind die erreichbaren SNR-Werte fir die kiirzere
Préaparationszeit iiber den ganzen Bereich verschiedener Korrelationszeiten hoher.
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Abb. 4.22: Differenzsignal der Zweipuls- und Doppelecho-Sequenz im Vergleich zur TQF-
Basissequenz mit entsprechenden Sequenzparametern als Funktion der Korrelationszeit 1.. Ein-
dimensionale Schnitte aus Abbildung 4.15. Die durchgezogenen Linien entsprechen Schnitten mit
einer Praparationszeit von 7y = 11 ms, die gestrichelten entsprechen Schnitten mit 7 = 18 ms. Es
zeigt sich in allen Féllen wieder eine starke Ahnlichkeit zwischen der Differenzkurve der Zweipuls-
und der Doppelecho-Sequenz und der TQF-Kurve.

In den Diagrammen ist auflerdem der theoretische SNR-Verlauf des Differenzbildes des
sechsstufigen Phasenzyklus gezeigt. Die Kurven des sechsstufigen Phasenzyklus in den
Teilabbildungen sind dquivalent, die zweite Echozeit wurde fiir die Berechnungen der Pra-
parationszeit gleichgesetzt: TFHy = 71 = 11ms. Die Zweipuls-Sequenz erreicht auch im
Vergleich zum sechsstufigen Phasenzyklus héhere SNR-Werte. Die Verldufe der Zweipuls-
Sequenz mit 71 = 11 ms und des sechsstufigen Phasenzyklus als Funktion der Korrelati-
onszeit sind ahnlich. Beide erreichen frith einen hohen Wert von dem das Signal auch fiir
hohe Korrelationszeiten nicht stark abweicht.

Beim Vergleich des Signalverhaltens zwischen der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz
sieht man eine geringere Korrelationszeitabhéngigkeit der Zweipuls-Sequenz in allen F&l-
len. In Abbildung 4.22 ist die Differenz des Signalverlaufs der beiden Sequenzen dargestellt
und mit dem TQF-Signalverlauf mit passenden Parametern verglichen. Es zeigt sich auch
hier eine starke Ahnlichkeit der Signalverliufe. Bei hohen Korrelationszeiten sinkt das Si-
gnal der Doppelecho-Sequenz. Dies wird in der Zweipuls-Sequenz durch den zusétzlichen
TQF-Anteil teilweise kompensiert.
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4.6 Phantommessungen mit optimierten Sequenzparametern

Die in den vorangegangenen Abschnitten gewonnenen Einsichten wurden zur Optimierung
der Sequenzparameter verwendet. Im Folgenden werden die Ergebnisse von Messungen
mit den unterschiedlichen Bildgebungssequenzen an Phantomen beschrieben. Dabei wer-
den die Sequenzen auf ihre Funktionsfahigkeit tiberpriift, selektiv Natriumionen, welche
ein biexponentielles Relaxationsverhalten zeigen, zu detektieren. Die Sequenzen wurden
wie beschrieben angewendet. Zur Bildakquisition wurde die in Kapitel 3.6 beschriebene
dichteangepasste Radialsequenz eingesetzt. In manchen Bildgebungsexperimenten wurde
Unterabtastung zur Verringerung der Messzeit verwendet, dabei wurde darauf Wert ge-
legt, eine geeignete Bildqualitdt zu erzielen. Die niedrigste Abtastung in dieser Arbeit
entspricht 40% der Projektionen aus der Nyquistbedingung in Kapitel 3.6.

4.6.1 Messergebnisse

Sequenzen mit drei Pulsen

sechsstufig Gradient TQF-Basis

vierstufig

Abb. 4.23: Willkiirlich ausgewdhlte Schichten eines 3D-Datensatzes des Phantoms A aufgenom-
men bei 3T mit der TQF-Basissequenz (a), der Gradientenfiltermethode (b), der sechs- (c) und
vierstufigen Phasenzyklusmethode (d). Die Sequenzparameter wurden auf folgende Werte gesetzt:
TE, = 0,3ms, i = TE; = 11ms, 179 = 50 bzw. 520 us, TR = 100ms, Mittelungen = 6 bzw.
4, (Ax)3 = (8mm)3, Tro = 10ms, Anzahl an Projektionen = 2000, FOV (engl. field of view)
= (20em)3, T4 = 20:00 bzw. 13:20min und Abtastpunkte pro Projektion = 256. Die Bilder wur-
den auf das Mazimum ihres jeweiligen Datensatzes normiert. Mit allen Methoden wird das Signal
der reinen Kochsalzlosung unterdriickt. An den Rdandern des Phantoms treten Inhomogenitdtsarte-
fakte auf (markiert durch rote Pfeile).
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Die mit den entwickelten Sequenzen aufgenommenen Bilder wurden mit den Ergebnissen
der TQF-Basissequenz verglichen. Abbildung 4.23 zeigt Messergebnisse aller Sequenzen,
welche drei HF-Pulse verwenden, eines Experiments mit Phantom A bei By = 3T Die ver-
wendeten Sequenzparameter wurden soweit moglich fiir alle Sequenzen gleich gewédhlt. Fiir
den Gradientenfilter musste eine lingere Zeit 7o zwischen dem zweiten und dritten Puls
gewahlt werden, um das Schalten des Filtergradienten zu erméglichen. Auflerdem wurden
sechs Mittelungen mit der Gradientenfilter-Sequenz aufgenommen. Fiir den vierstufigen
Phasenzyklus wurden vier statt sechs Mittelungen akquiriert. Die {ibrigen Sequenzpara-
meter sind wie in der gesamten Arbeit in der Bildunterschrift gegeben.

Mit allen Methoden wird das Signal der Natriumionen in reiner Kochsalzlésung weitgehend
unterdriickt. Das verbleibende Signal des &ufleren Zylinders, welcher mit purer Kochsalzl6-
sung gefiillt ist, betragt 11,0% fir die TQF-Basissequenz, 2, 1% fiir den Gradientenfilter,
2,4% fur den sechsstufigen Phasenzyklus und 3,2% fiir den vierstufigen Phasenzyklus.
Man muss beim Vergleich dieser Werte jedoch beachten, dass diese aufgrund des niedrigen
SNR durch Rauschen im Bild verfélscht sein kénnen [Gudbjartsson and Patz, 1995].
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Abb. 4.24: Schichtprofile der unterschiedlichen Sequenzen aus der Messung, die in Abbildung
4.23 dargestellt ist. Die gelben Linien in Abbildung 4.23 geben die Position der Schichtprofile an.
Das Signalpegel aller Differenzbild-basierten Sequenzen ist im Vergleich zum Signalpegel des TQF-
Bildes hoher. Die Signalpegel des sechsstufigen Phasenzyklus und das des Gradientenfilters sind wie
theoretisch erwartet etwa gleich. Die Signalintensitit des vierstufigen Phasenzyklus ist entsprechend
der verminderten Messzeit geringer.

An den Réndern des Phantoms, die aufgrund von Suszeptibilitdtsunterschieden an den
Ubergéngen zwischen Luft und Phantom Bg-Inhomogenititen aufweisen kénnen, ist in
dem T'QF-Bild eine Signalausloschung innerhalb des inneren Zylinders zu erkennen. Diese
ist mit einem roten Pfeil im Bild gekennzeichnet. Das Signal der reinen Kochsalzlésung
wird bei Anwendung der T'QF-Basissequenz von den By-Inhomogenititen nicht erkennbar
beeinflusst. Das Signal des &ufleren Zylinders ist in allen Schichten vollstdndig unterdriickt.
Die Differenzbilder zeigen fiir den inneren Zylinder, in dem sich Kochsalz in 5%igem Agar-
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gel befindet, in allen Bereichen eine gute Signalqualitit, wohingegen das Signal der reinen
Kochsalzlgsung im &ufleren Zylinder in inhomogenen Bereichen nicht vollstdndig unter-
driickt wird. Die Bereiche mit Restsignal aus dem aufleren Zylinder sind mit roten Pfeilen
markiert.

Um den Signalgewinn durch die neu entwickelten Filtertechniken hervorzuheben, sind in
Abbildung 4.24 Schichtprofile der Phantombilder gezeigt. Die Positionen, an denen die
Schnittprofile ausgewéhlt wurden, sind in Abbildung 4.23 mit gelben Linien gekennzeich-
net. Selbst das Bild des vierstufigen Phasenzyklus, welches in zwei Dritteln der Zeit auf-
genommen wurde, weist einen im Vergleich zum TQF-Bild héheren Signalpegel auf. Die
Signalintensitdt der beiden Differenzbild-basierten Sequenzen, die mit gleicher Messzeit
eingestellt wurden, haben einen dhnlichen Wert.

Zweipuls- und Doppelecho-Sequenz

Zweipuls

Zweipuls (2. Exorcycle)

Doppelecho

Abb. 4.25: Ausgewdhlte Schichten eines 8D-Datensatzes des Phantoms A aufgenommen bei 3T
mit der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz (c). Es wurden zwei unterschiedliche Ezorcycles
fiir die Zweipuls-Sequenz verwendet. Teilabbildung (a) zeigt das Ergebnis fiir den Ezorcycle, in
dem die Phase des ersten HF-Pulses alternierend zwischen p1 = 0° und 180° geschaltet wird. In
Teilabbildung (b) wurde ein Exorcycle benutzt, bei dem die zweite Pulsphase alternierend die Werte
w2 = 90° und 270° annimmt. Die Sequenzparameter wurden auf folgende Werte gesetzt: TE, =
0,3ms, 7 = TEy = 11ms bzw. TE; = 22ms, TR = 100ms, Mittelungen = 2, (Az)? = (5mm)3,
Tro = 10ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunkten, Ta = 6:40 min und
FOV = (20cm)3. Die zugehérigen Schichtprofile sind in Abbildung 4.26 zu sehen.

Als Néchstes werden die Bilder, die mit der Zweipuls-Sequenz bei beiden Feldstirken
(3T und 7T) aufgenommen wurden, analysiert. Als Vergleichssequenz dient hierbei die
Doppelecho-Sequenz. Zur Durchfithrung des Ezorcycles kann die Zweipuls-Sequenz nur mit
einer geraden Anzahl an Mittelungen eingestellt werden. In Abbildung 4.25 sind die Mess-
ergebnisse eines Experiments mit Phantom A bei By = 3T gezeigt. Die Sequenzparameter
wurden so gewédhlt, dass die Bilder in beiden Sequenzen zur gleichen Zeit aufgenommen
wurden, d.h. TES = 7 + TEy mit TEy = 11 ms. In diesem Experiment wurden beide Va-
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rianten des Fzxorcycles verwendet, um sie auch im Bildgebungsexperiment zu vergleichen.
Teilabbildung (a) zeigt das Ergebnis des im weiteren Verlauf verwendeten Ezorcycles, bei
dem die Phase des ersten Pulses alternierend die Werte ¢; = 0° und 180° annimmt. In
Teilabbildung (b) wurde die andere Exorcycle-Variante verwendet, bei welcher die zweite
Pulsphase alternierend zwischen den Werten o = 90° und 270° geschaltet wird.
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Abb. 4.26: Schichtprofile der Bilder aus Abbildung 4.25. Die gelben Linien in Abbildung 4.25 kenn-
zeichnen die Positionen der Schichtprofile. Die Signalstirke beider Bilder, die mit der Zweipuls-
Sequenz aufgenommen wurden, sind héher als die Signalstarke des Differenzbildes der Doppelecho-
Sequenz. Der Ezxorcycle, in dem die erste Pulsphase alternierend geschaltet wird (Zweipuls a), fihrt
zu etwas hoheren Signalwerten als der alternative Exorcycle (Zweipuls b).

Mit allen Techniken wird das Signal der reinen Kochsalzlosung im dufleren Zylinder gut
unterdriickt. Das Signal der Doppelecho-Sequenz zeigt eine etwas geringere Intensitdt. Um
dies genauer zu zeigen sind die mit gelben Linien angedeuteten Schichtprofile in Abbil-
dung 4.26 dargestellt. Anhand der Schichtprofile ist der Unterschied der Signalintensitaten
der beiden Zweipuls-Sequenzen im Vergleich zur Signalintensitdt der Doppelecho-Sequenz
besser zu erkennen. Beide FEzorcycles fithren zu einem &hnlich hohen Signal. Da alle
Bildgebungsparameter gleich eingestellt wurden, ist der Wichtungsfaktor derselbe fiir die
Zweipuls- und fiir die Doppelecho-Sequenz. Die gemessenen SNR-Werte betragen fiir dieses
Experiment 51,1 (a) bzw. 49,7 (b) fiir die Zweipuls-Sequenz und 42, 9 fiir die Doppelecho-
Sequenz (c).

In Abbildung 4.27 sind die Ergebnisse einer Messung am gleichen Phantom bei By = 7T
fiir die Zweipuls- und die Doppelecho-Sequenz gezeigt. Die Echozeiten wurden so kurz wie
moglich gewéahlt: TE, = TEo = 0,55ms. Auch bei der hoheren Feldstirke, bei der sich
Bo-Inhomogenititen stérker auswirken, funktioniert die Unterdriickung des Signals der
reinen Kochsalzlésung mit beiden Sequenzen. Willkiirlich ausgewéhlte Schichtprofile der
Bilder sind in Abbildung 4.28 dargestellt. Auch hier ist eine héhere Signalintensitét fiir das
Bild der Zweipuls-Sequenz zu erkennen. Die gemessenen SNR-Werte in diesem Experiment
betragen 149 (a) fur die Zweipuls-Sequenz und 140 (b) fiir die Doppelecho-Sequenz.



70

Ergebnisse

Zweipuls

Doppelecho

Abb. 4.27: Willkiirlich ausgewdhlte Schichten eines 3D-Datensatzes des Phantoms A aufgenom-
men bei TT mit der Zweipuls- (a) und der Doppelecho-Sequenz (b). Als Sequenzparameter wurden
folgende Werte benutzt: TEy, = TEy = 0,55ms, 7 = 11ms bzw. TES = 11,55ms, TR = 150ms,
Mittelungen = 6, (Az)® = (4mm)3, Tro = 10ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils
256 Datenpunkten, T4 = 30:00min und FOV = (20 cm)®. Die zugehérigen Schichtprofile sind in
Abbildung 4.28 gezeigt.
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Abb. 4.28: Schichtprofile der Bilder aus Abbildung 4.27. Die Signalstirke des Bildes, welches
mit der Zweipuls-Sequenz aufgenommen wurde, ist hoher als die Signalstirke des Doppelecho-
Differenzbildes. Die Sequenzparameter beider Sequenzen stimmen tberein, womit auch der Wich-
tungsfaktor zur Erstellung des Differenzbildes derselbe ist. Damit sind auch dhnliche Rauschpegel
in den resultierenden Bildern zu erwarten.
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Vergleich der Zweipuls-Sequenz mit der TQF-Basissequenz und der
Dreipuls-Sequenz mit dem sechsstufigen Phasenzyklus

Zur Untersuchung der Abhéngigkeit des Signals von der Agarkonzentration der Gele, in
der die Natriumionen gelost sind, wurde Phantom B verwendet. Gepriift wurde das Si-
gnalverhalten der TQF-Basissequenz im Vergleich zum sechsstufigen Phasenzyklus und
der Zweipuls-Sequenz bei By = 77T. Abbildung 4.29 zeigt das Ergebnis der Messung.
Das TQF-Bild und das Bild des sechsstufigen Phasenzyklus wurden dabei wie iiberall in
der Arbeit aus demselben Datensatz rekonstruiert. Zur besseren Vergleichbarkeit der Se-
quenzen wurden auch mit der Zweipuls-Sequenz sechs Mittelungen gemessen. Die zweite
Echozeit der Zweipuls-Sequenz wurde fiir die Messung auf einen kleinen Wert gesetzt:
TE = 0,55 ms. Die Repetitionszeit war fiir alle Sequenzen gleich und war durch die SAR-
Beschrankungen der Sequenzen mit drei HF-Pulsen vorgegeben.

TQF-Basis sechsstufig Zweipuls

Abb. 4.29: Ausgewdhlte Schichten eines 3D-Datensatzes des Phantoms B aufgenommen bei 7T
mit der TQF-, der sechsstufigen Phasenzyklus- und der Zweipuls-Sequenz (a). Das TQF-Bild zeigt
eine starke Abhdngigkeit des Signals von der Agarkonzentration in den Zylindern. Im Vergleich
ist die Signalintensitit in beiden Differenzbildern homogener fir unterschiedliche Agarkonzentra-
tionen. In Teilabbildung (b) sind Schichten vom Rand des Phantoms gezeigt, welche Artefakte
aufgrund von Bg-Inhomogenititen aufweisen. Dies fithrt im TQF-Bild zu Signalausléschungen, wo-
hingegen das Signal der Differenzbilder in diesen Regionen erhéht ist. Die Zweipuls-Sequenz zeigt
starkere Inhomogenitditsartefakte. Die Sequenzparameter wurden auf folgende Werte eingestellt:
TE, = 0,55ms, TE; = 11 bzw. 0,55ms (Drei- bzw. Zweipuls-Sequenzen), 11 bzw. 7 = 11ms,
o = 50 us, TR = 205ms, Mittelungen = 6, (Ax)3 = (4mm)3, Tro = 11ms, Anzahl an Projektio-
nen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunkten, Ta = 41:00min und FOV = (23 c¢m)3. Die TQF-Bilder
wurden mit einem Faktor zehn multipliziert, um sie mit der gleichen Skala darzustellen.

Das Signal der reinen Kochsalzlosung im groflen Zylinder ist mit allen drei Methoden in der
Mitte des Phantoms gut unterdriickt. Alle Kompartimente enthalten die gleiche Konzen-
tration an NaCl (0,9%). Im TQF-Bild des Phantoms steigt die Signalintensitit der kleinen
Zylinder kontinuierlich mit steigender Agarkonzentration. Dies ist nicht erwiinscht, da die
Signalintensitdt damit keinen Riickschluss auf die Natriumkonzentration erlaubt, wenn die
Korrelationszeit unbekannt ist. Im Gegensatz dazu liefern beide Differenzbild-basierten
Methoden &hnliche Signalintensitdten fiir mehrere Kompartimente auf. Der sechsstufige
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Phasenzyklus zeigt fiir die Zylinder gefiillt mit NaCl in 3 — 7%igen Agargel eine einheitli-
che Signalintensitat. Die Zweipuls-Sequenz kann erst ab 4%igen Agargel einen konstanten
Signalwert erreichen. Dies ist wahrscheinlich bedingt durch die kurz gewéhlte Echozeit,
welche zu einem langsameren Anstieg des Signals mit der Korrelationszeit fiihrt.

Teilabbildung (b) zeigt ausgewédhlte Schichten am Rande des Phantoms. Die Inhomogeni-
tatsartefakte, die in diesem Bereich auftreten, werden im néchsten Abschnitt behandelt.

Die Befunde in Abbildung 4.29 bestétigen sich in den Werten aus Tabelle 4.2. Die SNR-
Werte im TQF-Bild nehmen mit steigender Agarkonzentration im Phantom zu. Mit dem
sechsstufigen Phasenzyklus dndern sich die Werte ab einer Agarkonzentration von 3% nur
noch leicht. Dies ist fiir die Werte der Zweipuls-Sequenz erst ab einer Agarkonzentration
von 4% zu beobachten.

Tab. 4.2: Gemessene SNR-Werte der unterschiedlichen Kom-
partimente in Phantom B aus Abbildung 4.29. Die SNR-Werte
der TQF-Sequenz wachsen mit steigender Agarkonzentration,
wohingegen die sechsstufige Phasenzyklus- und die Zweipuls-
Sequenz ab 3% bzw. 4% Agar einen Wert erreichen, der sich
auch fiir hohere Agarkonzentrationen nicht mehr stark dndert.

Agar-Konz. 1% 2% 3% 4% 5% 6% ™%

TQF 4 13 18 20 22 23 25
sechsstufig 31 33 42 44 43 43 43
Zweipuls 31 37 52 66 64 64 65

4.6.2 Inhomogenitatsartefakte

In Abbildungen 4.23 und 4.29 wurden Schichten nahe des Phantomrands gezeigt, um das
Signalverhalten in Regionen zu untersuchen, welche bekannterweise Bp-Inhomogenitéten
erzeugen. Beide zeigen die gleichen Inhomogenitétsartefakte flir die untersuchten Sequen-
zen. In der TQF-Basissequenz sind Signalausloschungen am Rand des Phantoms zu be-
obachten. Das Signal der reinen Kochsalzlosung ist in allen Schichten unterdriickt. Im
Gegensatz dazu treten in den Differenzbildern an den betreffenden Stellen Signalerh6hun-
gen auf. Auflerdem wird in diesen Regionen das Signal der reinen Kochsalzlésung nicht
mehr vollstdndig unterdriickt. Dies wirkt sich in Abbildung 4.29 (b) scheinbar stérker in
der Zweipuls-Sequenz aus.

Um diese Effekte in vivo zu untersuchen sind in Abbildung 4.30 Schichten von TQF-,
sechsstufigen Phasenzyklus- und Zweipuls-Sequenzbildern gezeigt, die bekannterweise By-
Inhomogenitéaten aufweisen. Die luftgefiillten Nasennebenhéhlen erzeugen einen Suszepti-
bilitdtssprung, der zu Inhomogenitatsartefakten fithrt. Auch in diesen Bildern zeigt sich das
am Phantom beobachtete Signalverhalten. In TQF-Bildern erzeugen die By-Inhomogeni-
taten Signalausloschungen. Dieselben Regionen zeigen in den Differenzbildern eine starke
Signalerh6hung, welche auf unvollsténdige Unterdriickung des Signals freier Natriumionen
zuriickzufithren ist.
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TQF-Basis sechsstufig Zweipuls

Abb. 4.30: Willkirlich ausgewdhlte Schichten eines 3D-Datensatzes aus der Untersuchung eines
gesunden Probenden bei 7T, aufgenommen mit der TQF-, der sechsstufigen Phasenzyklus- und
des Zweipuls-Sequenz. Die Differenzbilder weisen ein deutlich hoheres SNR auf. Die TQF-Bilder
wurden mit einem Faktor zehn multipliziert, um sie in der gleichen Skala anzuzeigen. Regionen,
die anfdllig fir Bo-Inhomogenitditen sind, erzeugen im TQF-Bild Signalausloschungen, wohingegen
diese Regionen in den Differenzbildern ein erhéhtes Signal aufweisen. Sequenzparameter wurden in
dieser Messung auf folgende Werte eingestellt: TEy = 0,55 ms, TEy = 11 bzw. 0,55 ms (Drei- bzw.
Zweipuls-Sequenzen), 71 bzw. T = 11ms, TR = 160 ms, Mittelungen = 6, (Az)® = (Tmm)3, Tro =
10ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunkten, T4 = 32:00min und FOV
= (20em)3. Die gemessenen SNR-Werte sind 28 fiir das TQF-Bild, 85 fiir das Phasenzyklusbild
und 89 fir das Bild der Zweipuls-Sequenz.
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4.7 In-vivo-Bildgebung

4.7.1 Sequenzen mit drei Pulsen

Es wurden Bilder eines gesunden Probanden bei 37T und 77 mit der TQF-Basissequenz,
dem Gradientenfilter und dem vier- und sechsstufigen Phasenzyklus aufgenommen (Ab-
bildungen 4.31 und 4.32). Alle Methoden erzielen eine gute Unterdriickung des Signals
der freien Natriumionen in der Zerebrospinalfliissigkeit. In Regionen, welche aufgrund von
Suszeptibilitatsspriingen anféllig fiir Bp-Inhomogenitidten sind, wie z.B. die Nebenhohlen
und der Glaskoérper des Auges, kommt es wie schon zuvor beobachtet im TQF-Bild zu Si-
gnalausloschungen, wohingegen das Signal aus den von Feldinhomogenitéten beeinflussten
Geweben in den Differenzbildern erhoht ist (rote Pfeile). Die gemessenen SNR-Werte dieser
Untersuchung sind in Abbildung 4.33 zusammengefasst. Das SNR, des Hirngewebes ist in

sechsstufig Gradient TQF-Basis

vierstufig

Abb. 4.31: Ausgewdhlte Schichten eines In-vivo-3D-Datensatzes eines gesunden Probanden auf-
genommen bei 3T mit der TQF-Sequenz und den in dieser Arbeit entwickelten Dreipuls-Sequenzen.
Die Bilder der TQF- (a) und der sechsstufigen Phasenzyklus-Sequenz (c¢) wurden aus demselben Da-
tensatz rekonstruiert. Das %3 Na-Signal aus den Ventrikeln und den Augen wird in allen Differenzbil-
dern gut unterdrickt. Die roten Pfeile kennzeichnen Artefakte aufgrund von Feldinhomogenititen.
Fir die Sequenzparameter wurden folgende Werte gewdhlt: TE, = 0,3ms, TEy = 11 = 11ms,
T2 = 50 bzw. 520 us (lingerer Wert fiir den Gradientenfilter notwendig), TR = 100ms, Mitte-
lungen = 6 bzw. 4 (nur vier Mittelungen fiir den vierstufigen Phasenzyklus), (Ax)3 = (8 mm)3,
Tro = 10ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunkten, Ty = 20:00 bzw.
13 : 20min (kiirzer fiir den wvierstufigen Phasenzyklus) und FOV = (24cm)3. Die TQF-Bilder
wurden mit einem Foktor zehn multipliziert, um sie mit der gleichen Skala darzustellen.
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sechsstufig Gradient TQF-Basis

vierstufig

Abb. 4.32: Ausgewdhlte Schichten eines In-vivo-3D-Datensatzes eines gesunden Probanden auf-
genommen bei 7T mit der TQF-Sequenz und den in dieser Arbeit entwickelten Sequenzen mit drei
HF-Pulsen. Die Bilder der TQF- (a) und der sechsstufigen Phasenzyklus-Sequenz (c¢) wurden aus
demselben Datensatz rekonstruiert. Das Signal aus den Ventrikeln wird in allen Differenzbildern
gut unterdriickt. Die roten Pfeile kennzeichnen Artefakte aufgrund von Feldinhomogenitdaten, welche
im Vergleich mit den Bildern bei 3T stdarker ausgeprigt sind. Die Sequenzparameter sind diesel-
ben wie in Abbildung 4.31, bis auf die Repetitionszeit TR = 150ms und damit auch die Messzeit
Ta = 30:00 bzw. 20:00min (kiirzer fir den vierstufigen Phasenzyklus). Die TQF-Bilder wurden
mit einem Faktor zehn multipliziert, wm sie mit der gleichen Skala darzustellen. Die gemessenen
SNR-Werte im Vergleich zu den Ergebnissen bei 3T sind in Abbildung 4.33 gezeigt.

den Bildern, die mit den Sequenzen mit Gradientenfilter und sechsstufigem Phasenzyklus
aufgenommen wurden, um einen Faktor 2,4 bzw. 3,0 gegeniiber des SNR der TQF-Bilder
erh6ht. Die Bilder des vierstufigen Phasenzyklus wurden mit nur vier statt sechs Mitte-
lungen aufgenommen. Sie erreichen in der kiirzeren Messzeit SNR-Werte, welche zwischen
den beiden anderen Differenzbildmethoden liegen. Das Signal der Zerebrospinalfliissigkeit
wird mit der TQF-Basissequenz nicht vollstdndig unterdriickt.

Abbildung 4.34 zeigt das Ergebnis einer Kopfuntersuchung eines gesunden Probanden bei
3T. Die Bilder wurden mit dem sechsstufigen Phasenzyklus aufgenommen. Zusétzlich zu
dem Differenzbild wurde wie in allen anderen Messungen das T'QF-Bild aus den Rohdaten
des EQF-Bildes rekonstruiert. Die Abbildung zeigt, dass mit dem durch die Anwendung
der neuen Sequenz gewonnen SNR nominelle Auflssungen von (6 mm)?3 bei 37T moglich
sind. In den Bildern des sechsstufigen Phasenzyklus kénnen die Ventrikel bei der gegebe-
nen Auflésung klar vom Hirnparenchym unterschieden werden. Das SNR der TQF-Bilder
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ist fiir diese Sequenzeinstellungen hingegen zu niedrig, um Bilder mit addquater Quali-
tét zur Unterscheidung der gemessenen Strukturen zu erzeugen. Aufgrund der niedrigen
Signalintensitdt wurden fiir diese Messung keine SNR-Werte bestimmt.

100
=== TQF-Basis

=== Gradient
80 | == sechsstufig
— vierstufig

60

SNR

40 |

Ll

Abb. 4.33: Die gemessenen SNR-Werte aus den In-vivo-Bildern in den Abbildungen 4.31 und 4.32.
Die beiden Differenzbilder, welche mit dem Phasenzyklus-Filter aufgenommen wurden, fihren zu
den héchsten SNR-Werten im Hirnparenchym.

7T

TQF-Basis

sechsstufig

Abb. 4.34: Willkirlich ausgewdhlite Schichten eines In-vivo-8D-Datensatzes eines gesunden Pro-
banden aufgenommen bei 3T mit der TQF- und der sechsstufigen Phasenzyklus-Sequenz. Beide
Bilder wurden aus dem gleichen Datensatz rekonstruiert. Die TQF-Bilder bieten keinen verwertba-
ren Kontrast, wohingegen das SNR des Differenzbildes ausreicht, um die in diesem Kontrast dun-
kel dargestellten Ventrikel im Bild zu erkennen. Die Sequenzparameter in dieser Messung waren:
TE, = 0,3ms, TEy = 71 = 11ms, 7o = 50 us, TR = 100 ms, Mittelungen = 6, (Az)3 = (6 mm)3,
Tro = 10ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunkten, T4 = 20 : 00 min
und FOV = (24 em)3. Die TQF-Bilder wurden mit einem Faktor zehn multipliziert, um sie mit der
gleichen Skala darzustellen.
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4.7.2 Zweipuls-Sequenz

In Abbildung 4.30 wurde zur Untersuchung des Artefaktverhaltens die Zweipuls-Sequenz
mit der TQF-Basissequenz und dem sechsstufigen Phasenzyklus bei By = 7T verglichen.
Um die TQF-Bilder in der gleichen Skala anzuzeigen, mussten diese mit einem Faktor zehn
multipliziert werden. Die Bilder wurden mit denselben Sequenzparametern aufgenommen,
wobei die Repetitionszeit TR = 160 ms durch SAR-Limitationen der Sequenzen mit drei
HF-Pulsen vorgegeben war. Es wurden 2000 Projektionen mit jeweils 256 Datenpunkten
bei einer nominellen Auflésung von (Ax)® = (7mm)? aufgenommen. Das fithrt zu einer
Messzeit von 32:00min pro Sequenz. Die gemessenen SNR-Werte sind 28 fiir die TQF-
Bilder, 85 fiir den sechsstufigen Phasenzyklus und 89 fiir die Zweipuls-Sequenz.

Zweipuls langes TR

Zweipuls kurzes TR

Abb. 4.35: Ausgewdhlte Kopfbilder eines In-vivo-8D-Datensatzes eines gesunden Probanden auf-
genommen bei TT mit der Zweipuls-Sequenz. Fs wurden zwei unterschiedliche Repetitionszeiten
verwendet. In Teilabbildung (a) wurde die TR so gewdhlt, dass SAR-Grenzwerte fir die TQF-
Sequenz eingehalten wurden (TR = 160ms). Teilabbildung (b) zeigt das Bild, das mit einer um
ein Drittel verkiirzten Messzeit aufgenommen wurde (TR = 107 ms), womit innerhalb der gleichen
Messzeit mehr Mittelungen aufgenommen werden konnten. Die Sequenzparameter in dieser Mes-
sung waren: TEy = TEy = 0,55 ms, 71 = 11'ms, TR = 160 bzw. 107 ms (siche oben), Mittelungen
=4 (a) bzw. 6 (b), (Ax)3 = (5mm)3, Tro = 10ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils
256 Datenpunkten, Ta = 21:20min und FOV = (20cm)3. Die Bilder wurden auf das maximale
Signal in Teilabbildung (b) skaliert. Die gemessenen SNR-Werte betragen 46 (a) und 55 (b).

Die SNR-Effizienz der Zweipuls-Sequenz bei By = 71" kann weiter erhéht werden indem
die Repetitionszeit reduziert wird, da durch den Verzicht auf den dritten Puls ein Drittel
der SAR eingespart wird. Dies wird in Abbildung 4.35 untersucht. Hier ist das Ergebnis
einer Messung an einem gesunden Probanden bei 77 gezeigt. Beide Datensétze wurden
mit der Zweipuls-Sequenz in derselben Messzeit T4 = 21:20 min aufgenommen, wobei die
Repetitionszeit unterschiedlich gewéhlt wurde. Die Repetitionszeit in Teilabbildung (a)
wurde so gewéhlt, dass die SAR-Bedingungen fiir die TQF-Sequenz bei dieser Feldstéirke
erfiillt werden (TR = 160ms). Vier Mittelungen konnten mit dieser Einstellung aufge-
nommen werden. In Teilabbildung (b) wurde die Repetitionszeit so weit reduziert, bis
die SAR-Grenzen der Zweipuls-Sequenz erreicht wurden. Dies fithrt zu einer Repetitions-
zeit, die um ein Drittel kiirzer ist als die mogliche Repetitionszeit der T'Q)F-Basissequenz
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(TR = 107ms). Mit dieser Einstellung konnten sechs Mittelungen in der gleichen Mess-
zeit aufgenommen werden, was zu einer héheren SNR-Effizienz fithrt. Gemessen wurden
SNR-Werte von 46 (a) fiir die lange und 55 (b) fur die kurze TR-Zeit. Die Unterschiede in
der Stirke der Inhomogenitétsartefakte resultieren aus der Normierung beider Bilder auf
das Maximum der Teilabbildung (b).

Zweipuls

Doppelecho

Abb. 4.36: Willkiirlich ausgewdhlte Kopfbilder eines In-vivo-3D-Datensatzes eines gesunden Pro-
banden aufgenommen bei 7T mit der Zweipuls- und der Doppelecho-Sequenz. Regionen, die Feld-
inhomogenitdten aufweisen, erzeugen ein erhohtes Signal. Der Umfang der Signalerhéhungen ist
in den Bildern der Doppelecho-Sequenz héher. Die Sequenzparameter in dieser Messung waren:
TE; = 0,55ms, TEy = 71 = 11ms bzw. TES = 22ms, TR = 150ms, Mittelungen = 2,
(Az)? = (5mm)3, Tro = 10ms, Anzahl an Projektionen = 2000 mit jeweils 256 Datenpunk-
ten, Tq = 10:00min und FOV = (20 cm)3. Die Bilder wurden auf das mazimale Signal skaliert.
Es wurden SNR-Werte von 33 (a) und 26 (b) erreicht.

Abschlielend wird die Zweipuls-Sequenz auch in vivo mit der Doppelecho-Sequenz ver-
glichen. Die Daten der Messung eines gesunden Probanden bei 77 sind in Abbildung
4.36 dargestellt. Die Sequenzparameter wurden in beiden Sequenzen gleich gewéhlt (sie-
he Bildunterschrift). Es wurden zwei Mittelungen aufgenommen, was eine Messzeit von
T4 = 10:00 min ergibt. Die Bilder sind auf das maximale Signal von Teilabbildung (a) nor-
miert. Die gemessenen SNR-Werte betragen 33 (a) fiir die Zweipuls-Sequenz und 26 (b)
fir die Doppelecho-Sequenz. Die Inhomogenitédtsartefakte im Frontalbereich des Kopfes
scheinen in den Bildern der Doppelecho-Sequenz ausgeprégter zu sein.



5 Diskussion

5.1 Natrium-Magnetresonanztomographie und
Tripelquantenfilter

Die ?*Na liefert nach 'H das zweithéchste In-vivo-Signal in der MRT. Zum einen ist das
gyromagnetische Verhéltnis, das die Sensitivitdt des Kerns fiir die MR-Detektion mitbe-
stimmt, etwa viermal kleiner, zum anderen ist die Konzentration der Natriumionen trotz
einer natiirlichen Haufigkeit von 100% im Vergleich zu 'H um etwa drei Gréfenordnun-
gen geringer. Dies fiihrt zu einem um mehr als vier Gréfenordnungen kleineren Signal fiir
die #*Na-Bildgebung. AuBerdem sind die Relaxationszeiten des Natriumkerns aufgrund
des Quadrupolmoments, das einen wirksamen Relaxationsmechanismus zur Folge hat, um
etwa zwei Groflenordnungen kiirzer.

Die SNR-Werte in der Natriumbildgebung reichen also nicht aus, um eine mit der 'H-
Bildgebung vergleichbar hohe Auflésung in akzeptabler Messzeit zu erzielen. Ziel der
23Na-Bildgebung ist es deshalb, nicht eine neue Methode fiir morphologische Fragestel-
lungen zu bieten. Stattdessen soll sie Informationen liefern, die mit der 'H-Bildgebung
nicht gewonnen werden konnen. Natriumionen sind an vielen physiologischen Prozessen
im Korper beteiligt und spielen eine wichtige Schliisselrolle. Von besonderem Interesse
sind dabei Natriumionen, welche durch Wechselwirkung mit makromolekularen Struktu-
ren, beispielsweise im intrazelluldren Raum, in ihrer Beweglichkeit eingeschrankt sind und
die Wechselwirkung mit den dadurch langsam fluktuierenden EFG zu einem Signal fiihrt,
welches biexponentielles Relaxationsverhalten aufweist. Da die extrazellulare Natriumkon-
zentration um eine Gréflenordnung héher ist als die intrazelluldre Natriumkonzentration,
werden Effekte wie der Anstieg der intrazelluldren Natriumkonzentration (z.B. durch De-
fekte der Natrium-Kalium-Pumpe) vom hohen Signal der extrazelluliren Natriumionen
iiberdeckt.

Um das biexponentiell relaxierende Signal von Natriumionen selektiv zu untersuchen wur-
de 1986 von Pekar & Leigh sowie Jaccard et al. die Verwendung von Mehrquantenfil-
tern vorgeschlagen [Pekar and Leigh, 1986; Jaccard et al., 1986]. Diese Methode der Na-
triumbildgebung erlaubt eine nichtinvasive Untersuchung zellularer Prozesse, die sich in
pathologischen Prozessen abspielen, da man annimmt, dass in ihrer Beweglichkeit einge-
schrinkte Natriumionen hauptsichlich im Intrazelluldrraum zu finden sind. In chemical-
shift-Experimenten, die das intrazellulare Natriumsignal durch Verschiebung der extrazel-
luldren Resonanzfrequenz selektiv messen kénnen, wurde untersucht, ob die TQF-Sequenz
denselben Kontrast erzeugt. Es zeigte sich, dass das TQF-Signal hauptséichlich von den in-
trazelluldren Natriumionen stammt [Seshan et al., 1997; Tauskela et al., 1997]. Auflerdem
wurde beobachtet, dass das TQF-Signal nicht wesentlich von Anderungen der Natrium-
konzentration im Extrazelluldrraum beeinflusst wird [Seshan et al., 1997]. Im Gegensatz
dazu berichten andere Autoren von Experimenten an implantierten Tumoren in Ratten-
hirnen, in denen 40% des T'QF-Signals von extrazelluldren Natriumionen stammt [Winter
and Bansal, 2001]. In Messungen an Rattenherzen wurden noch gréfiere Beitriage des extra-
zelluldren Natriumsignals beobachtet [Schepkin et al., 1996]. Experimente mit chemical-
shift-Reagenzien kénnen nur am Tiermodell durchgefithrt werden, da diese toxisch sind.
Auflerdem konnen diese Chemikalien die Blut-Hirn-Schranke nicht iberwinden, was fiir
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Untersuchungen am Gehirn bedeuten wiirde, dass sie direkt in die Zerebrospinalfliissig-
keit infundiert werden miissten. Es bleiben also weiterhin Zweifel bei der Frage nach der
Zusammensetzung des T'QF-Signals. Im Verlauf der Forschung zu diesem Thema stellte
man fest, dass sich Tripelquantenfilter im Vergleich zu Doppelquantenfiltern besser fiir die
Bildgebung eignen, da diese ein hoheres Signal liefern und weniger sensitiv auf rdumliche
Variationen des Flipwinkels reagieren [Chung and Wimperis, 1990; Reddy et al., 1994].

Mit der Nutzung eines Tripelquantenfilters ergeben sich zusétzliche Probleme in der Bild-
gebung. Da Tripelquantenkohérenzen mit gepulster NMR nicht direkt gemessen werden
koénnen, sind spezielle Pulssequenzen notwendig, welche eine indirekte Detektion erlauben.
Dafiir sind mindestens drei HF-Pulse notwendig. Der erste erzeugt dabei Einquantenkoha-
renzen, die durch biexponentielle Relaxation ein Ungleichgewicht in der Spindichtematrix
erzeugen. Aus diesem Ungleichgewicht wandelt der zweite Puls einen Teil der Einquanten-
zu Tripelquantenkohérenzen um. Durch den dritten Puls werden diese wieder in detek-
tierbare Einquantenkohérenzen iberfithrt. Der Tripelquantenfilter sorgt dafiir, dass nur
Kohérenzpfade zum Signal beitragen, welche zwischen den letzten Pulsen im Zustand der
Tripelquantenkohérenz waren. Andere Signalbeitrige interferieren destruktiv. Dabei geht
nur ein Teil des Natriumsignals in Tripelquantenkohérenzen tiber. Deshalb ist das TQF-
Signal noch einmal etwa um einen Faktor zehn kleiner als das ungefilterte Signal.

Eine andere Technik, die den Unterschied der Relaxationszeiten von mono- und biex-
ponentiell relaxierendem Signal ausnutzt, ist die Doppelecho-Sequenz. Dabei wird nach
einem Anregungspuls das Signal zu zwei unterschiedlichen Zeitpunkten ausgelesen. Die
resultierenden Bilder werden gewichtet voneinander subtrahiert. Dadurch wird z.B. in
Kopfaufnahmen das Signal der Zerebrospinalfliissigkeit unterdriickt, welche das Signal in
reguldr aufgenommenen Natriumbildern dominiert. Es ist mit dieser Methode jedoch frag-
lich, inwieweit das resultierende Bild biexponentielles Signal wiedergibt.

Das Hauptziel dieser Arbeit war die Entwicklung von Sequenzen, die in der Natriumbildge-
bung eine Gewichtung hin zu biexponentiell relaxierendem Signal erlauben. Dabei sollten
diese Sequenzen zu einem SNR in der Gréflenordnung der konventionellen Natriumbildge-
bung fithren und die Akquisition eines Bildes in einer akzeptablen Messzeit ermdglichen.
Dafiir wurde eine Methode entwickelt, welche - wie mit der Doppelecho-Sequenz - auf der
Erzeugung eines Differenzbildes basiert. Der gewiinschte Kontrast wird erreicht, indem ein
einquantengefiltertes Bild, welches hauptséchlich Natriumionen mit monoexponentiellem
Relaxationsverhalten abbildet, von einem Bild subtrahiert wird, welches den gesamten
Natriumgehalt wiedergibt. Beide Bilder werden aus Griinden der Zeitersparnis innerhalb
einer Sequenz aufgenommen. Bei der Differenzbildung muss dabei ein Faktor zur Be-
riicksichtigung der monoexponentiellen Relaxation zwischen den Aufnahmen verwendet
werden.

Um ein Bild zu erhalten, das hauptséchlich das Signal von monoexponentiell relaxierendem
Signal von Kernen wiedergibt, wurden unterschiedliche Einquantenfilter entwickelt und
eingehend auf ihre Eigenschaften fiir das resultierende Bild untersucht.
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5.2 SNR-Vergleich
5.2.1 Dreipuls-Sequenzen

Die in dieser Arbeit entwickelten Dreipuls-Differenzbildmethoden erreichen &hnliche SNR-
Werte. Gegeniiber der konventionellen T'QF-Bildgebung wurde in In-vivo-Experimenten
ein SNR-Gewinn um bis zu 200% erzielt. Der SNR-Gewinn variiert mit der Korrelations-
zeit der Bewegung, da das Signal der TQF-Sequenz im Gegensatz zum Signal der neu
entwickelten Methoden stark von dieser abhéngt. Die Unterschiede im SNR zwischen den
unterschiedlichen Filtertechniken ist auf die verschiedenen »Verlustfaktoren« zuriickzu-
fiihren. Das mit den unterschiedlichen Filtern aufgenommene Signal entspricht 71% des
zur Verfiigung stehenden Signals fiir den vierstufigen Phasenzyklus, 67% fiir den sechs-
stufigen Phasenzyklus und 50% fiir den Gradientenfilter. Der » Verlustfaktor« verhélt sich
antiproportional zum Wichtungsfaktor, welcher mafigeblich das Rauschen im Differenzbild
beeinflusst. Das Signal ist fiir alle Dreipuls-Sequenzen gleich, wenn sie mit der gleichen An-
zahl an Mittelungen aufgenommen wurden. Durch den héheren Rauschpegel fiir niedrige
Verlustfaktoren sinkt damit das SNR (vgl. Kapitel 4.3.2).

Um die SNR-Werte aus Messungen vergleichen zu kénnen, muss der SNR-Wert des vier-
stufigen Phasenzyklus mit einem Faktor 1/3/2 multipliziert werden. Dieser beriicksichtigt
den SNR-Anstieg mit dem Quadrat der Messzeit. Die Verhéltnisse der in Abbildung 4.33
angegebenen SNR-Werte entsprechen, unter Beriicksichtigung der kiirzeren Messzeit des
vierstufigen Phasenzyklus, den Verhéaltnissen der » Verlustfaktoren«. Die SNR-Werte, die
bei unterschiedlichen Feldstérken erzielt wurden, folgen dem erwarteten linearen Verlauf.
Die Signalintensitét steigt proportional zu w3. Fiir hohe Frequenzen ist das Rauschen
durch induktive Verluste im Messobjekt dominiert und fithrt zu einer linearen Abhéngig-
keit von wg. Damit steigt das SNR linear mit der Larmorfrequenz und der Grundfeldstérke
wo ~ By [Hoult and Lauterbur, 1979]. Das Verhaltnis der Feldstérken (77/37 ~ 2,3)
ist nahe am Verhéltnis der einzelnen SNR-Werte (~ 2,2). Jedoch zeigen die Bilder, die
bei 7T aufgenommen wurden, eine héhere Anfélligkeit fiir Inhomogenititsartefakte und
SAR-Grenzwerte fiihren bei 7T zu langen Repetitionszeiten, was in langen Messzeiten
resultiert.

Im Vergleich der Filtermethoden erreicht der Gradientenfilter die niedrigsten SNR-Werte.
Es konnen jedoch Differenzbilder in sehr kurzer Messzeit aufgenommen werden, da die
Einquantenfilterung bei jeder Signalakquisition erreicht wird und keine Mindestanzahl an
Mittelungen notwendig ist. Falls man fiir eine bestimmte Fragestellung mit dem Gradi-
entenfilter also geniigend SNR erhélt, aber nur eine begrenzte Zeit fiir die Untersuchung
zur Verfiigung steht, kann diese Filtermethode der Filterung durch Phasenzyklen vorge-
zogen werden. Der Gradientenfilter wurde erst einmal in einer Publikation verwendet, in
der In-vivo- TQF-Bilder von einem Hundegehirn mit dieser Technik aufgenommen wurden
[Kalyanapuram et al., 1998].

Den besten Kompromiss zwischen besserer SNR-Effizienz und reduzierter Messzeit bietet
bei den Dreipuls-Sequenzen jedoch der vierstufige Phasenzyklus. Der sechsstufige Phasen-
zyklus wurde in dieser Arbeit benutzt, um TQF-Bilder mit Differenzbildern zu vergleichen,
die aus demselben Datensatz rekonstruiert wurden.



82

Diskussion

Die in dieser Arbeit gemessenen SNR-Werte der In-vivo- TQF-Kopfbilder &hneln den Wer-
ten, die von Tsang et al. veroffentlicht wurden [Tsang et al., 2012]. Auch die Qualitét der
TQF-Bilder ist vergleichbar mit der von T'QF-Bildern, die in vorherigen Veroffentlichun-
gen vorgestellt wurden [Tsang et al., 2012; Hancu et al., 1999]. Stobbe und Beaulieu haben
eine inversion recovery-Sequenz zur Unterdriickung von Signal, das von Zerebrospinalfliis-
sigkeit stammt, verwendet. Sie erzielten damit bei einer Messung am menschlichen Gehirn
innerhalb einer Messzeit von 11, 1min und einer Auflésung von 0,25 cm3 bei By = 4,7T
einen SNR-Wert von 18 [Stobbe and Beaulieu, 2005]. Bei einem Vergleich muss beachtet
werden, welche Methode zur SNR-Bestimmung gewéhlt wurde. Diese ist fiir diese Publika-
tion nicht bekannt. Auflerdem wurde eine andere Auslesetechnik verwendet, die das SNR
zusétzlich beeinflussen kann.

Unter idealen Bedingungen und in isotroper Umgebung der Natriumionen wird durch die
Differenzbildmethode nur Signal dargestellt, das auch in der Lage wére, Tripelquanten-
kohdrenzen zu erzeugen. Deshalb wurden die Dreipuls-Sequenzen in dieser Arbeit mit
der konventionellen T'QF-Bildgebung verglichen. Jedoch entstehen bei Anisotropie durch
statische elektrische Feldgradienten auch Einquantenkohdrenzen zweiten Rangs, welche
im resultierenden Differenzbild auch Signal verursachen kénnen. Deshalb ist in solch ei-
nem Fall der Vergleich mit einer TQF-Sequenz nicht mehr berechtigt. Allerdings kann
der Grofiteil der Gewebe im Korper als isotrop angesehen werden. Doppelquantenkohé-
renzen, welche auf Kohdrenzen zweiten Rangs zuriickzufiihren sind, wurden bisher nur
in Knorpelgewebe nachgewiesen [Borthakur et al., 2006]. Das resultierende zusitzliche
Doppelquantensignal ist auch hier biexponentiell gewichtet, da auch eine Anisotropie zu
biexponentiellem Relaxationsverhalten der Natriumionen fiihrt.

Die In-vivo-Bilder der Dreipuls-Sequenz zeigen, dass ein zur TQF-Bildgebung vergleich-
barer Kontrast erzeugt werden kann. Das Signal der Zerebrospinalfliissigkeit wird mit
der Differenzmethode in allen Bildern unterdriickt. Das zeigt die Fahigkeit dieser Tech-
nik, hauptséchlich Natriumionen mit langen Korrelationszeiten zu detektieren. Es kann
jedoch vorkommen, dass monoexponentiell relaxierendes Signal nur teilweise unterdriickt
wird, wenn der Wichtungfaktor falsch gewahlt wird. Der Wichtungsfaktor wird durch Va-
riationen in der 73-Relaxationszeit innerhalb des Messvolumens beeinflusst, da ein kon-
stanter Wichtungsfaktor fiir das gesamte Bild angenommen wird. Auflerdem muss die
T5-Relaxationszeit abgeschitzt werden. Eine Abschitzung des Restsignals von Natriu-
mionen mit monoexponentiellem Relaxationsverhalten ergibt, dass hochstens 7,3% des
unerwiinschten Signals im Differenzbild verbleiben, falls eine falsche Relaxationszeit fiir
den Wichtungsfaktor angenommen wird. Fiir diese Abschétzung wurde angenommen, dass
sich die monoexponentiellen Relaxationszeiten in einem Bereich von Relaxationszeiten be-
wegen, welche im Kopf des Menschen gemessen wurden (75 = 46 — 54 ms [Keltner et al.,
1994; Kolodny et al., 1993]).

5.2.2 Zweipuls-Sequenz

Neben der Erhéhung des SNR, die durch die Entwicklung der Dreipuls-Sequenzen erreicht
wurde, war die Reduktion der SAR ein weiteres wichtiges Ziel. Durch das generell relativ
niedrige SNR in der ?*Na-Bildgebung, erweist sich die Verwendung einer hoheren Grund-
feldstérke als niitzlich. Allerdings erhoht sich dadurch auch die SAR. Da bei der konven-
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tionellen TQF-Bildgebung und den in dieser Arbeit entwickelten Dreipuls-Sequenzen min-
desten drei 90°-Pulse notwendig sind, um den gewiinschten Kontrast zu erhalten, macht
die hohe SAR ungiinstige Parameter wie unzumutbar lange Repetitionszeiten bei In-vivo-
Anwendungen bei Grundfeldstiarken ab 77T erforderlich. Ein néchster Ansatz, um die Diffe-
renzbildmethode zu realisieren, war deshalb die Entwicklung der Zweipuls-Sequenz. Da sie
keine Filterung des Signals benétigt, erreicht sie ein hohes SNR und reduziert gleichzeitig
durch den Verzicht auf den dritten HF-Puls die SAR.

Mit der Zweipuls-Sequenz wird bei In-vivo-Messungen bei gleicher Einstellung der Se-
quenzparameter ein SNR-Gewinn von etwa 4% gegeniiber den zuvor betrachteten Dreipuls-
Sequenzen erzielt. Jedoch kann durch die Senkung der SAR um ein Drittel auch die Repeti-
tionszeit bei hohen Grundfeldstérken reduziert werden. Auflerdem ist nur eine Mindestan-
zahl von zwei Mittelungen fiir die Generierung des gewiinschten Kontrastes notwendig. Die
Untersuchung eines Probanden bei 77T (Abbildung 4.35) zeigt, dass der erwartete SNR-
Gewinn von 1/3/2 durch Reduktion der Repetitionszeit und damit Erhohung der Anzahl
an Mittelungen innerhalb der gleichen Messzeit im In-vivo-Experiment erreicht wird.

Auch bei der Zweipuls-Sequenz besteht die Moglichkeit, dass das monoexponenetiell rela-
xierende Natriumsignal nicht vollstdndig im Differenzbild unterdriickt ist. Eine Abschét-
zung wie im vorangegangenen Abschnitt zeigt, dass weniger als 5% Restsignal im Diffe-
renzbild zu erwarten ist. Somit ist das monoexponentielle Restsignal der Zweipuls-Sequenz
im Vergleich zu den Dreipuls-Sequenzen geringer.

Die Differenzkurven der Zweipuls- und Doppelecho-Sequenz zeigen einen zu den theoreti-
schen T'QF-Kurven sehr dhnlichen Verlauf. Dies resultiert aus der Anwendung des zweiten
Pulses, der Tripelquantenkohédrenzen anregt, welche damit nicht mehr fir die Detektion
zur Verfiigung stehen. Deshalb ist in den Bildern der Zweipuls-Sequenz ein im Vergleich
zum Differenzbild der Doppelecho-Sequenz héheres Signal erreichbar. Die Differenzkurven
stimmen nicht vollkommen mit den TQF-Kurven iiberein. Dies liegt hauptséchlich daran,
dass die Echozeiten der zweiten Aufnahme nicht gleich definiert werden kénnen. Wahrend
einer Aufnahme mit kurzer Echozeit wiirde in der TQF-Sequenz der dritte HF-Puls ange-
wendet werden. Dass das » Differenzsignal« grofer ist als das TQF-Signal liegt daran, dass
alle angeregten Tripelquantenkohérenzen in der Zweipuls-Sequenz fiir die Detektion des
Signals verloren sind. Die Relaxation der Tripelquantenkohédrenzen ist fiir die Aufnahme
des zweiten Bildes nicht von Bedeutung. Bei der indirekten Erzeugung eines T'QF-Bildes
findet zwischen den letzten beiden Pulsen Relaxation der Tripelquantenkohérenzen statt.
Damit ist ein Teil des TQF-Signals in jedem Fall verloren.

In beiden Sequenzen treten keine Signalverluste durch Filterung auf. Auflerdem werden
beide Bilder zur Differenzbilderzeugung zu den gleichen Zeitpunkten aufgenommen, wes-
halb der gleiche Faktor zur Kompensation monoexponentieller 75 -Relaxation verwendet
wird. Dadurch ist fiir die Differenzbilder, die aus der Doppelecho- und der Zweipuls-
Sequenz gebildet werden, der Rauschpegel gleich. In den Abbildungen 4.26 und 4.28 kann
das Verhéltnis der Signalintensitét also direkt mit dem SNR-Verhéltnis in Verbindung ge-
bracht werden. Das gilt auch fiir die In-vivo-Messung in Abbildung 4.36. Das Signal- und
das gemessene SNR-Verhéltnis beider Sequenzen stimmt gut mit dem aus den berechneten
Kurven erwarteten Ergebnis iiberein.
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5.3 Abhangigkeit des Signals von der Korrelationszeit

Alle in dieser Arbeit entwickelten Sequenzen zeigen einen dhnlichen Verlauf ihres Signals
in Abhéngigkeit von der Korrelationszeit. Sie haben im Vergleich zur TQF-Sequenz eine
geringere Abhéngigkeit des Signals von der Korrelationszeit. Das Signal wéchst mit stei-
gender Korrelationszeit schnell auf einen Maximalwert. Ist dieser erreicht, &ndert sich das
Signal nur noch relativ geringfiigig. Die Variation des Signals {iber einen Korrelations-
zeitbereich von 10 — 40 ns liegt bei der TQF-Sequenz bei etwa 93%. Dagegen zeigen die
Dreipuls-Sequenzen eine Signalschwankung von hochstens 13%. Das Signal der Zweipuls-
und der Doppelecho-Sequenz erreicht das Maximum in der Regel spéter im Vergleich zu
den Dreipuls-Sequenzen. Fiir einen Bereich von 20 — 70 ns liegt hier fiir eine kurze zweite
Echozeit (TE, = 0,55 ms) die Signalvariation bei 9,4% fiir die Doppelecho- und nur 5, 9%
fiir die Zweipuls-Sequenz. Fiir eine langere Echozeit (TE2 = 7 = 11 ms) ist der Unterschied
zwischen diesen Sequenzen gréfler. Die Doppelecho-Sequenz weist Signalabweichungen von
31,9% auf, wobei sich das Signal der Zweipuls-Sequenz um nur 3,5% veréndert.

Wahlt man fiir die Praparationszeit die jeweils optimale Zeit fiir jede Sequenz statt
der optimalen Préparationszeit der TQF-Sequenz, dann andert sich der Signalverlauf
der Dreipuls-Sequenzen als Funktion der Korrelationszeit nicht stark. Die Signalvariation
bleibt etwa gleich. Im Gegensatz dazu kann man in den Diagrammen in Abbildung 4.21
erkennen, dass die Signalvariation mit optimaler Priaparationszeit starker wird (gestrichel-
te Linien). Das Maximum des Signals ist mit dieser Einstellung zwar schneller erreicht,
jedoch erhélt man in diesem Beispiel aus Teilabbildung (a) Abweichungen von 28, 2% fiir
die Doppelecho- und 18, 1% fiir die Zweipuls-Sequenz. Fiir den Fall der langeren Echozeit
in Teilabbildung (b) ergeben sich Schwankungen von 54,3% fiir die Doppelecho- und nur
8,1% fur die Zweipuls-Sequenz. Es ist fiir quantitative Messungen also von Vorteil, wenn
auf einen eventuellen SNR-Gewinn verzichtet wird, um dafiir ein homogeneres Signal von
Geweben mit unterschiedlichen Korrelationszeiten zu erhalten. Die Zweipuls-Sequenz zeigt
die kleinste Variation iiber einen groflen Bereich von Korrelationszeiten. Werden jedoch
auch Objekte gemessen, die sehr kurze Korrelationszeiten aufweisen, sollte eine Dreipuls-
oder die Zweipuls-Sequenz mit optimaler Préparationszeit und langer zweiter Echozeit
vorgezogen werden.

Wie zuvor gezeigt entsprechen die unterschiedlichen Agarkonzentrationen in Phantom B
unterschiedlichen Korrelationszeiten (vgl. Tabelle 4.1). Die Messwerte erlauben wegen ih-
rer hohen Fehler zwar keine genaue Zuordnung der Agarkonzentrationen zu bestimmten
Korrelationszeiten, aber es ist eine Tendenz zu erkennen. Mit steigender Agarkonzentration
werden lingere Korrelationszeiten gemessen. Diese liegen im Bereich von etwa 10 — 40 ns.

Wie aus den berechneten Kurven in Abbildung 4.20 zu erwarten war, zeigt die Messung
an Phantom B (Abbildung 4.29 und Tabelle 4.2), dass trotz der gleichen Natriumkonzen-
tration in allen Kompartimenten das T'QF-Signal stark variiert. Dies konnte eine wichtige
Beobachtung sein fiir zukiinftige Versuche, quantitativ den Natriumgehalt mit biexponen-
tiellem Relaxationsverhalten zu bestimmen.

Im Gegensatz dazu zeigen die Messungen mit dem sechsstufigen Phasenzyklus und der
Zweipuls-Sequenz, dass ab einer bestimmten Agarkonzentration ein etwa konstanter SNR-
Wert erreicht ist. Das bedeutet, dass ab einer bestimmten Konzentration das SNR unab-
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héngig von der Korrelationszeit ist. Die Dreipuls-Sequenz erreicht diesen Punkt schon bei
einer Agarkonzentration von 3%, die Zweipuls-Sequenz erst ab 4%. Die Zweipuls-Sequenz
erreicht also wie in den theoretischen Kurven das maximale Signal erst spéter.

5.4 Artefaktverhalten

5.4.1 Point-spread functions

In dieser Arbeit wurden ausschliellich die nominellen Auflésungen in den Messungen ge-
nannt. Die tatséchliche Auslésung héngt wie in Kapitel 4.4 bei der Untersuchung der PSFs
von der Relaxation des Signals wéhrend der Auslese ab. Die PSFs der Bilder, die zur Erzeu-
gung eines Differenzbildes benutzt werden, wurden darauf untersucht, ob die Relaxation
wahrend der Auslese dhnliche Auswirkungen hat. Wiirden die PSFs grofle Unterschiede
aufweisen, wiirde eine Subtraktion der Bilder zu Artefakten im Differenzbild fithren. Die
PSF wurde als raumlich invariant betrachtet [Rahmer et al., 2006].

Bei der Analyse der PSFs zeigte sich, dass die Unterschiede in den Bildern, die mit der
Doppelecho-Sequenz aufgenommen wurden, im Vergleich zu den Differenzen der Bilder aus
den neu entwickelten Sequenzen grofler sind. Selbst mit den Sequenzparametern, welche
mit der Doppelecho-Sequenz zu kleinsten Unterschieden zwischen den Bildern fiithren, ist
die Amplitude der Differenzkurve und die Abweichungen der Halbwertsbreiten gréfler im
Vergleich mit den ungiinstigsten Ergebnissen der Zweipuls-Sequenz. Damit ist die EQF-
PSF der Zweipuls-Sequenz mit langer Fchozeit ndher an der Form der SD-PSF als die
PSF des zweiten Bildes der Doppelecho-Sequenz mit kurzer Echozeit.

Die Unterschiede zwischen den Bildern sind fiir die Dreipuls-Sequenzen und die Doppelecho-
Sequenz bei kurzer zweiter Echozeit (Abbildung 4.7) kleiner als 1%. Mit einer langen
zweiten Echozeit (Abbildung 4.8) liegt die Amplitude der Differenzkurve bei fast 2%.
Im Vergleich dazu weist die Zweipuls-Sequenz die kleinsten Werte auf. Die Abweichun-
gen liegen je nach Sequenzparametern bei nur etwa 0,3 bis 0,8%. Damit eignet sich die
Zweipuls-Sequenz am besten zur Erzeugung eines Differenzbildes.

Da die Relaxationszeiten in vivo von Person zu Person und Gewebe zu Gewebe unter-
schiedlich sind und sie nach Analyse der PSFs offensichtlich dhnliche Auswirkungen auf
die untersuchten Sequenzen haben, wurden die Effekte auf die Auflésung nicht berticksich-
tigt.

5.4.2 Inhomogenitatsartefakte

Inhomogenitatsartefakte machen sich bei der Differenzbildmethode als erhohtes Signal be-
merkbar. Im Gegensatz dazu wird an diesen Stellen in T'Q)F-Bildern eine Signalausléschung
beobachtet. Das Signal verschwindet durch von Bp- und Bj-Inhomogenitiaten verursach-
te destruktive Interferenz. Dies geschieht auch bei den mit den Differenzbildmethoden
aufgenommenen FEQF-Bildern. Deshalb ist das verbleibende Signal im Differenzbild an
dieser Stelle zu hoch. Jedoch reagieren Tripelquantenkohérenzen sensitiver auf Inhomoge-
nitdten als Einquantenkohédrenzen, da die zuséatzlich akkumulierte Phase um einen Faktor
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drei grofier ist. Daher sind diese Artefakte in der konventionellen T'QF-Bildgebung stér-
ker ausgepragt. Es gab viele Ansétze zur Korrektur von Inhomogenititen des Grundma-
gnetfeldes, welche zusétzliche Messungen beinhalteten [Matthies et al., 2010; Tanase and
Boada, 2005; Fleysher et al., 2010]. Diese zusétzlichen Messungen verbessern jedoch nicht
das SNR, verldngern aber die Messzeit. Dies ist ungiinstig fiir In-vivo-Anwendungen. Die
vorgeschlagenen Korrekturmethoden kénnen auflerdem nur einen Bruchteil des verlorenen
Signals bei Inhomogenitéten wiederherstellen [Tsang et al., 2013].

In den Vergleichsbildern zwischen der Drei- und der Zweipuls-Sequenz zeigt sich, dass
die Zweipuls-Sequenz offensichtlich sensitiver auf Bg-Inhomogenitdten reagiert. Das mag
daran liegen, dass bei diesen Aufnahmen die Echozeit TEy der Zweipuls-Sequenz sehr
kurz gewdhlt wurde. Die Gleichsetzung der Priparationszeit und der zweiten Echozeit
in der Dreipuls-Sequenz und die kurz nacheinander geschalteten Pulse resultieren in ei-
nem refokussierenden Effekt fiir einen Teil der detektierten Kohérenzpfade zur Zeit der
Signalaufnahme. Bei der In-vivo-Messung, deren Ergebnisse in Abbildung 4.36 gezeigt
sind, wurde die zweite Echozeit der Préparationszeit gleichgesetzt. Es zeigen sich hierbei
weniger Inhomogenitéatsartefakte fiir die Zweipuls-Sequenz im Vergleich zur Doppelecho-
Sequenz. Wie man im Kohérenztransferdiagramm in Abbildung 4.4 erkennt wird auch in
der Zweipuls-Sequenz ein » Echo« erzeugt, wenn 7 = TFE» gilt. Die Kohérenz T} _; reagiert
auf Inhomogenitdten genau entgegengesetzt zur Kohérenz 174 1.

Um T5-Effekte in TQF-Bildern teilweise zu kompensieren, kann ein vierter HF-Puls (Flip-
winkel o = 180°) zwischen den ersten beiden Pulsen eingestrahlt werden [Brown and Wim-
peris, 1994; Eliav et al., 1997]. Dieser zusétzliche Puls erhoht jedoch auch die SAR und
erfordert damit eine Verldngerung der Repetitionszeit und damit der Messzeit. Auflerdem
wird die Sequenz durch den vierten HF-Puls sensitiver auf rdumliche Anderungen des Bi-
Feldes [Hancu et al., 1999]. Ein vierter Puls koénnte auch in den Differenzbildmethoden
nicht angewendet werden, da zu diesem Zeitpunkt die erste Bildaufnahme stattfindet.

5.5 In-vivo-Bildgebung

Einer der wichtigsten Punkte bei der Integration einer ?Na-Sequenz in die klinische Routi-
ne ist die Messdauer. Da die 22Na-MRT zusitzlich zu klinisch etablierten, morphologischen
'H-Sequenzen durchgefiihrt werden muss und der Patient eventuell nicht lange stillliegen
kann, muss die Messdauer so kurz wie moglich gehalten werden. In der begrenzten Messzeit
sollte die Aufnahme der gewiinschten Bilder ohne Verluste in der Bildqualitiat méglich sein.
Die in dieser Arbeit entwickelten Techniken zur Bildgebung von Natriumionen, die in ihrer
Beweglichkeit eingeschréankt sind, ermoglichen Aufnahmen mit geniigend SNR in relativ
kurzer Messzeit. Zum Beispiel kénnen mit der Zweipuls-Sequenz Bilder mit einer isotro-
pen, nominellen Auflésung von (Ax)3 = (5mm)? in 10 min bei 7T mit einem SNR-Wert
von 33 aufgenommen werden.

Ein weiterer Punkt ist die quantitative Bestimmung des Gehalts an Natriumionen mit
biexponentiellem Relaxationsverhalten ohne Kenntnis der Korrelationszeiten in vivo. Die
Untersuchungen des Signalverhaltens unter verschiedenen Bedingungen zeigen, dass sich
die Differenzbildmethode unter Anwendung eines Einquantenfilters bzw. der Zweipuls-
Sequenz als niitzlich fir zukiinftige Ansétze bei diesem Vorhaben erweisen kénnte. Sie
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zeigt von den in dieser Arbeit betrachteten Sequenzen die kleinsten Signalschwankungen
iiber einen grofien Bereich von Agarkonzentrationen bzw. Korrelationszeiten. Fiir die quan-
titative Bestimmung des interessierenden Natriumgehalts muss ein Referenzphantom einer
Modelll6sung mit gentigend hoher Korrelationszeit zusammen mit dem zu untersuchenden
Objekt in das Messfeld gebracht werden. Dabei ist es nicht erforderlich, eine dem Objekt
dhnliche Korrelationszeit im Phantom zu erreichen. Nur Korrelationszeiten unterhalb einer
gewissen Grenze wiirden unterschétzt.

Das grofie Problem aller hier vorgestellten Bildgebungstechniken stellt die Anféalligkeit auf
Grundfeldinhomogenititen dar. Wenn z.B. ein Bereich nahe den Nebenhéhlen untersucht
werden soll, wiirden Inhomogenitéitsartefakte das Ergebnis verfilschen. Diese Problematik
ist auch fiir die TQF- und die Doppelecho-Bildgebung noch nicht gelést und sollte Be-
standteil zukiinftiger Fragestellungen in diesem Forschungsgebiet sein. Bereiche, in denen
keine Bp-Inhomogenititen auftreten, konnen mit den vorgestellten Methoden untersucht
werden [Tsang et al., 2013].






6 Zusammenfassung

In gesunden Zellen wird die intrazelluldre Natriumkonzentration iiber die Nat-KT-ATPase
konstant niedrig gehalten. Sie transportiert stindig Natriumionen im Austausch gegen Ka-
liumionen aus der Zelle, wofiir ein Teil der in der Zelle zur Verfiigung stehenden Energie
verbraucht wird. Ein Anstieg der intrazelluliren Natriumkonzentration ist damit ein Zei-
chen fiir eine pathologische Storung der Zelle. Zum Beispiel korreliert das intrazelluldre
Verhaltnis von Natrium- und Kaliumionen mit der Malignitédt von bestimmten Tumoren
[Zs-Nagy et al., 1983]. Die Verianderungen in der intrazelluliren Natriumkonzentration kon-
nen mithilfe der tripelquantengefilterten 2*Na-MR-Bildgebung detektiert werden [Seshan
et al., 1997; Winter and Bansal, 2001].

Der Tripelquantenfilter sorgt in der 2*Na-MR-Bildgebung jedoch fiir Herausforderungen,
die den Einsatz in der klinischen Routine bislang verhindert haben. So wird das ohnehin
niedrige Natriumsignal durch die Filterung um eine weitere Gréflenordnung reduziert. Bei
Anwendung bei hohen Feldstérken By > 7T verursachen die mindestens drei notwendigen
HF-Pulse SAR-Werte, die zur Einhaltung der Grenzwerte zu sehr langen Messzeiten fiih-
ren. Die beiden Problematiken wurden im Rahmen dieser Arbeit durch die Entwicklung
neuer Sequenzen reduziert. So konnte das SNR um einen Faktor zwei erhoht werden, wah-
rend die SAR um ein Drittel reduziert werden konnte. Dabei wurde zuerst die Problematik
des niedrigen Signals angegangen und eine biexponentiell gewichtete Sequenz entwickelt,
die drei HF-Pulse und die Anwendung von Filtern fiir die Erzeugung des gewiinschten
Kontrasts erfordert. Zur Reduzierung der SAR wurde die in dieser Arbeit entstandene
Sequenz zu einer Sequenz mit nur noch zwei HF-Pulsen weiterentwickelt.

Da beide in dieser Arbeit entwickelten Sequenzen auf der Erzeugung eines Differenzbil-
des basieren, kann es bei unterschiedlichen PSF der einzelnen Bilder bei der Subtraktion
zu Artefakten kommen. Bei biexponentieller Relaxation, welche im Gewebesignal haupt-
sdchlich vorliegt, hingt die PSF auch von der Echozeit der aufgenommenen Bilder ab.
Die Simulation der PSF fiir alle verwendeten Methoden zeigt eine bessere Ubereinstim-
mung der Bilder im Falle der in dieser Arbeit entwickelten Sequenzen im Vergleich zu den
Bildern einer Doppelecho-Sequenz. Die Erzeugung eines Differenzbildes aus den Bildern
einer Doppelecho-Sequenz wurde in der Natriumbildgebung bereits mehrfach angewendet
[Nielles-Vallespin et al., 2007; Nagel et al., 2011b].

Um den gewiinschten Kontrast mit der Dreipuls-Sequenz zu erhalten, muss das Signal des
zweiten aufgenommenen Bildes fiir Einquantenkohérenzen gefiltert werden. Dafiir wurden
drei unterschiedliche Filter implementiert und auf ihre SNR-Effizienz untersucht. Zwei der
Filter basieren auf dem Prinzip des Phasenzyklus und einer auf der Anwendung von Filter-
gradienten. Der vierstufige Phasenzyklus-Filter erreicht dabei die beste SNR-Effizienz und
bendtigt nur vier statt der sechs Mittelungen eines Tripelquantenfilters. Der sechsstufige
Phasenzyklus-Filter erreicht eine dhnlich hohe SNR-Effizienz (~ 95%), benétigt jedoch
sechs Mittelungen. Jedoch kann aus dem Signal der zweiten Aufnahme auch ein tripel-
quantengefiltertes Bild rekonstruiert werden. Man erhélt also einen weiteren Kontrast. Bei
guter Auflosung ((Az)? < (6/mm)?) des biexponentiell gewichteten Bildes reicht das SNR
des tripelquantengefilterten Bildes jedoch nicht fiir die Darstellung des Bildes aus. Die Fé-
higkeit der Filterung mit nur einer Akquisition besitzt der Gradientenfilter, der jedoch eine
um bis zu 25% kleinere SNR-Effizienz im Vergleichen zu den Phasenzyklus-Filtern zeigt.
Diese Filtermethode ist also nur fiir den Fall einer sehr begrenzten Messzeit zu erwagen,
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wobei die SNR-Effizienz dieser Methode fiir Korrelationszeiten im Bereich von 30 — 70 ns
um 45 — 120% iiber der des Tripelquantenfilters liegt.

Die Zweipuls-Sequenz benotigt keine Kohérenzfilterung des Signals, da dieses automatisch
durch den Verzicht auf den dritten HF-Puls auf Einquantenkoh&renzen gefiltert ist. Da-
durch wird eine im Vergleich zur Dreipuls-Sequenz hohere SNR-Effizienz erreicht. Es muss
jedoch ein Ezorcycle durchgefithrt werden, der dafiir sorgt, dass kein bereits relaxiertes
Signal zur Bilderzeugung beitrdagt. Dafiir wird ein Phasenzyklus mit nur zwei Schritten
verwendet, womit eine gerade Anzahl an Mittelungen fiir die Zweipuls-Sequenz verwen-
det werden muss. Durch die Senkung des SAR kann bei hohen Feldstarken By > 77 die
Messzeit reduziert werden, womit die SNR-Effizienz weiter steigt. Dabei muss beachtet
werden, dass die Repetitionszeit lang genug gewéhlt wird, um Effekte der Ti-Relaxation
vernachldssigen zu konnen (TR > 3T7).

Im Vergleich mit dem Differenzbild einer Doppelecho-Sequenz zeigt die Zweipuls-Sequenz
einen dhnlichen Bildkontrast. Das Differenzbild der Zweipuls-Sequenz enthélt zusétzlich
das Tripelquanten-Signal, womit das SNR der Zweipuls-Sequenz héher ist als das SNR
der Doppelecho-Sequenz. Dieser zusétzliche Signalanteil sorgt aulerdem fiir ein gleichmé-
Bigeres Signal iiber einen weiten Bereich von Korrelationszeiten. Das tripelquantengefil-
terte Bild zeigt eine starke Abhingigkeit der Signalintensitit von der Korrelationszeit des
untersuchten Spinsystems, wobei das Signal mit steigender Korrelationszeit wéchst. Die
Doppelecho-Sequenz besitzt je nach gewdhlten Sequenzparametern ein Maximalsignal fiir
eine bestimmte Korrelationszeit. Das Signal der Doppelecho-Sequenz fillt fiir grofiere Kor-
relationszeiten wieder ab. Im Gegensatz hierzu zeigen die in dieser Arbeit entwickelten,
biexponentiell gewichteten Sequenzen einen etwa konstanten Verlauf fiir einen weiten Be-
reich von Korrelationszeiten, sobald das maximale Signal erreicht wird. Die Abhéngigkeit
des Signals von der Korrelationszeit sollte so gering wie moglich sein, da diese im Geweben
im Allgemeinen nicht bekannt ist. Bei einer starken Korrelationszeitabhéngigkeit konnte
keine Aussage dariiber gemacht werden, ob ein Signal aufgrund einer héheren Natrium-
konzentration oder aufgrund einer verdnderten Korrelationszeit erhoht ist und das Signal
kénnte nicht mit einer Konzentration in Verbindung gebracht werden.

Die Wirkung der Differenzbildsequenzen auf Bg-Inhomogenititen duflert sich im resul-
tierenden Bild als Signalerhohung an den betroffenen Stellen. Im Gegensatz dazu wei-
sen tripelquantengefilterte Bilder in diesen Regionen eine Signalausloschung auf. Dieser
Unterschied entsteht dadurch, dass sich die Signalausléschung aufgrund der Feldinhomo-
genitidten in den Differenzbildern stérker auf das zweite Bild auswirkt, womit nach der
Subtraktion an dieser Stelle zu viel Signal zuriickbleibt. Der Vergleich der Phantom- und
In-vivo-Bilder zeigt, dass Inhomogenitédtsartefakte bei einer zweiten Echozeit von TEy; = 11
bzw. 7 im Vergleich zu einer sehr kurzen zweiten Echozeit von TEy = 0,55 ms weniger
stark ausgeprigt sind. Diese Signalerh6hungen verhindern die Nachweisbarkeit patholo-
gischer Verdnderungen in den betroffenen Regionen, womit z.B. die Untersuchung von
Tumoren nahe der Nebenhohlen mit dieser Technik ausgeschlossen ist. Deshalb ist es fiir
die zukiinftige Anwendbarkeit der entwickelten Sequenzen in der klinischen Routine von
grofler Bedeutung geeignete Korrekturverfahren fiir Byg-Inhomogenitéiten zu entwickeln.
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Schlussfolgernd lésst sich sagen, dass beide Zielsetzungen dieser Arbeit mit der Entwick-
lung der Zweipuls-Methode erreicht wurden. So konnten mit dieser Sequenz die héchsten
SNR-Werte im Vergleich zu allen anderen in dieser Arbeit verwendeten Sequenzen er-
zielt werden, wobei gleichzeitig die SAR im Vergleich zum Tripelquantenfilter reduziert
werden konnte. Die Sequenz erzeugt zwar einen doppelt so grofien SAR-Wert wie die
Doppelecho-Sequenz, jedoch ist eine weitere Reduzierung der Repetitionszeit auch fiir die
Doppelecho-Sequenz nicht moéglich, da die Bedingung TR > 3T} erfiillt sein muss, um
den Einfluss von 77 klein zu halten und eine Sattigung des Signals zu vermeiden. Mit
der letztlich entwickelten Sequenz konnten Bilder mit einer biexponentiellen Wichtung,
geniigend SNR. (33) und einer isotropen Auflésung von (Az)? = (5mm)? bei By = 7T in
zehn Minuten aufgenommen werden.
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Die symmetrischen und antisymmetrischen Kombinationen der Tensor-Operatoren sind in

der folgenden Tabelle wiedergegeben.
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0 -1 0 0 0 1 0 0
1 0 V3 0 1 0 =30
_ 1 =L

T31($) - 10 0 _\/g 0 -1 T31 (a) - 10 O _\/g 0 1
0 0 1 0 0 0 1 0

0 0 1 0 0 0 —-10
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T33(8) = % 00 0 0 T33(a) = % 000 0

1 0 0 O 1 0 0 O

A.3 Wirkung eines HF-Pulses entlang der x-Achse

Tho
T11(s)
Tn(a)

1o

Tyo cos(a) — i Ty (s) sin(a)
—i Ty sin(a) + T (s) cos(a)
Th1(a)
L Th(3 cos(2a) + 1) — BB Ty (s) sin(2a) — L2Tho(s) sin®(a)
— Y3 Ty sin(2a) + Tar (s) cos(2a) — & Tos(s) sin(2a)
Ty (a) cos(e) — i Thy(a) sin(c)

— Y3 Ty sin?(r) — & Ty (s) sin(2a) + L Tha(s)(cos(2a) + 3)
—i Ty (a) sin(e) + Tas(a) cos(a)
L T30(3 cos(a) + 5 cos(3a)) — &4/ Tau (s)(sin(a) + 5 sin(3a)

——V215 cos(a) sin® \[ Ts3(s) sin®()
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A.4 Wigner-d-Matrixelemente
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Bola) =d? | _5(a) =d3(a) =d*, i (a) = —i(sin 20+ 2 sin ) (A.10)
B _y(a) =d* 5(a) = di_i(a) = d> 41 (a) = —i(sin 200 — 2 sin ) (A.11)
d2y(0) = d2 5 o(ar) = cos® % (A.12)
d3_5(a) = & p(a) = sin (A.13)
d3y(a) = é(B cos o+ 5 cos 3a) (A.14)
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d3 1 (a) =d 1 (a) = 32( 6 4+ cos a — 10 cos 2a + 15 cos 3a) (A.19)
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A.5 Doppelkommutator-Relationen der Tensor-Operatoren

Da sich die Tensor-Operatoren aus den Drehimpuls-Operatoren zusammensetzen, kon-
nen die Kommutator-Relationen direkt aus denen der Drehimpuls-Operatoren abgeleitet
werden.

(T30, (T30, Tho]] = [Ta0, [Ty, Ts0l] = [To, [T, Tao]] = 0 (A.30)
[T, [Ty, Tiol] = £ (Tio +2Ti0) (A.31)
[Toto, [Tiio, Tho]] = % (2Tyo — T30) (A.32)
[Toe1, [T, Tool] = Too (A.33)
[Toia, (T35, Tao]] = Tho (A.34)
[Tos1, [Ty 41, Tol] = % (Tho + 2 Ts0) (A.35)
[Toa, [T 1o, Ts0l] = % (—2T1o + T3o) (A.36)

[T»0, [T§07T1i1]] = ngﬂ:l + ?TB:H (A.37)

[T, (T30, Tox1]] = Tox1 (A.38)

[T, [Thy, Tsa1]] = \gé Tz + %TZH:I (A.39)
[Toar, [Th4y, Tia)] = ngil + ?TS:H (A.40)
(ToF1, [TQT:FlaTlilH = %Tlil - \géTSil (A.41)
[Toa1, [Th 1, Toar)] = Toan (A.42)
[Toz1, [Thz1, Tian]] = 0 (A.43)
[To, [Th 1y, Ton]] = \f Tig + %T?,:I:l (A.44)
[Toz1, [Ther, T ] = —\f Tig1 + %T:Sil (A.45)
[Toao, [Thy0 Tia)] = %letl - \sz’)ﬂ (A.46)
[Toza, [Thry, Tiza]l = 0 (A.47)
[Toao, [Thio Toa1)] = Toas (A.48)
(Tox2, [TQT;% Tou1]] = Toxr (A.49)
[Toa, [Tp, Tyar]] = 2Ty - @T?)j:l (A.50)
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([Ta2, [They, Tasa]] = 0
[Too, [Ty, Toxo]] = Toro
[T, [T3o, Tsao]] = Taao

[To41, [Tgﬂ, Toro]] = Toto

[ToF1, [TQT;p Toyo]] = Toto

[Toa1, [Tdar, Too]] = 0

(To1, [Th1, Tha]] = 0

[To+2, [Tgﬂ, Toio]] = Toxo

[To2, [Thes, Toxo]] = 0

[Toiz, [Thy 0, Tsaa]] = Tsao

[Ta2, [Thrs, Tasol) = 0
(20, [Ty, Tiss]) = 0

[Tosr, [Ty, Tsas)) = Tsas

[To1, [Th1, Ths]] = 0

(T4, [T2i27 T343]] = T4

(Toa, (T30, Tss]] = 0

Fir p* « Tyg mit J_,, = J,,, und K_,, = —K,, folgt

dTl[) o _(2
a5

5

— (2 Tio — Tgo) (J_z(—2 w()) + iK_Q(—2 wo))

+ 1 (Tho +2T30) (J-1(=wo) + iK1 (~wo))

+ L T+ 2T50) (Ji(wo) + Ky (wo))

( (Tl(] + 2T30) J1+

5
L2
*5
2
5

2 8
~(Gh+s

Die Ubergangsmatrix lautet damit

2 8
(5t 52

Ji+ =J2)Tio + =

(2T10 — T30) (J2(2wo) + iK2(2wo)))
%(2 Tip — T30)J2)

(J1 J2) T3o)

[Salle e =All=S
oo

Ji — Jz)
1+ %Jz

(A.67)

(A.68)
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Die Berechnungen fiir p* o« T5g und x T3¢ folgen analog.

dT:
Wm = —(2 J1+ 2J2)T20 (A69)
dT3g 4 8 2
_ _(Z _ e ZI)T A.70
g (5(J1 Ja) Tio + (5J1 + 5J2) 30) (A.70)

Bei den Berechnungen der anderen moglichen Konstellationen wird analog vorgegangen
und der Beitrag der K, vernachlissigt. Es folgt die Ubergangsmatrix fiir p* o< Ti4; bzw.
X T341

1 V6
My, = <5(3{96+5J1+2J2) ) 5 (Jo JQ) > (A?l)
T(JO—JQ) 5(2J0+5J1+3J2)
Die zeitlichen Entwicklungen der restlichen moglichen Ausgangskohédrenzen lauten
dT:
thil = —(J() +J1+2 JQ) Tgil (A.72)
dT:
th:tQ = —(J() +2J1 + JQ) Toio (A.73)
dT:
jtiZ = —(Jo + J2) T342 (A.74)
dT:
;;EB = —(J1 + J2) T3+3 (A.75)

(A.76)
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