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Zusammenfassung

In Untersuchungen am lebenden Gewebe und an Modelllésungen wurden fiir die
spektroskopische NMR-Bildgebung (SI) mit 'H und *'P mehrere methodische
Ansétze an einem Ganzkorper-Kernspintomographen implementiert, die die ma-
ximale Untersuchungsdauer eines Patienten im Vergleich zu Standardmethoden
der ST unter Umsténden drastisch verkiirzen konnen. Je nach geforderter ortlicher
wie spektraler Auflosung und Qualitdt war dabei eine Verkiirzung der Messzeit
um bis zu einem Faktor 32 mdoglich. Dabei wurden die Anregungstechniken der
Standardsequenzen iibernommen und mithilfe von Mehrschicht-, Multispinecho-
oder Multigradientenechoverfahren eine simultane Kodierung von ortlicher und
spektroskopischer Information durchgefiihrt. Die Verfahren wurden in In-vivo-
Messungen an Probanden verifiziert und anhand verschiedener Fragestellungen
konnte die geeignete Methode gefunden und angepasst werden. In Patientenstu-
dien konnte die Nutzbarkeit der Sequenzen der sphérischen Kodierung und der
Mehrschichtverfahren gezeigt und in ein Routineprotokoll zur Tumordiagnostik
im Gehirn eingebunden werden. Es wurde mit der Echo-Planar-Methode die erste
Implementierung in der Phosphorspektroskopie realisiert und in diesem Zusam-
menhang gezeigt, dafl bei einer funktionellen ortsaufgelosten Muskelspektroskopie
Zeitauflésungen unter 10 s moglich sind. In der spektroskopischen Bildgebung des
Herzens konnte zwar eine Sequenz entwickelt werden, mit deren Hilfe die cardialen
Fettsduren dargestellt werden konnen, die Anatomie und Mobilitdt des Herzens
mit dem es umgebenden Fettbeutel macht jedoch eine strenge Trennung zwischen
epicardialem und myocardialem Fett sehr schwierig.

Abstract

In living tissue and in model solutions several methodical approaches to fast
NMR spectroscopic imaging (SI) with 'H and 'P were implemented on a clini-
cal NMR Scanner. The purpose was to reduce the duration of a SI experiment
compared to that of standard methods of SI. Depending on the required spatial
and spectral resolution and quality a maximum gain in scan time up to a factor
32 was achieved. Using the exitation techniques of standard SI, with multi-slice,
multi-spinecho or gradient-echo techniques a simultaneous encoding of spatial and
spectroscopic information was realized. These techniques were verified by in vivo
measurements of volunteers and based on the medical problem the appropriate
method could be adapted. In patient studies the use of the spherical encoding
and the multi-slice sequences could be demonstrated and the techniques could
be integrated into a routine procedur of tumor diagnostics in the human brain.
The first implementation of the echo-planar method in spectroscopy of *'P nuclei
was realised and in a functional experiment on the calf muscle spatially resolved
spectra could be obtained in scantimes shorter than 10 s. In SI of the heart cardi-
al fatty acids could be detected but the anatomy and mobility of the heart with
its surrounding epicardial fat tissue makes a separation between epicardial and
myocardial fat very difficult.
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Einleitung

Die experimentelle Entdeckung des Magnetresonanzsignals geschah 1946 durch
die beiden unabhéngigen Arbeitsgruppen von BLOCH und PURCELL. Die dadurch
ermoglichte Kernspinresonanzspektroskopie (NMRS) hielt zunéichst als Analyse-
verfahren in der Chemie Einzug, wo man mit ihrer Hilfe chemische Zusammense-
zung und den Aufbau von Molekiilen und Proteinen bestimmen konnte. Erst ab
1979 wurde die Magnetresonanz (MR) auch in der medizinischen Diagnostik nutz-
bar, nachdem LAUTERBUR 1973 das Prinzip an Projektionen zweier Glasrohrchen
demonstriert hatte. Seither wurden viele neue Techniken zur Diagnose verschie-
denster Fragestellungen entwickelt und die Magnetresonanztomographie ist in der
medizinischen Diagnostik nicht mehr wegzudenken. Der Vorteil besteht im Weich-
teilkontrast bei beliebiger Schnittfiihrung durch die Ausnutzung nicht-invasiver
Hochfrequenz-Strahlung.

Auch die NMRS ist eine nicht-invasive Diagnosemethode und dient in der Medizin
zur Untersuchung physiologischer Prozesse. Hier spielt vor allem die Detektion
von 'H- sowie 3'P- Kernen eine wichtige Rolle, die in natiirlicher ausreichender
Isotopenhéufigkeit im Kérper vorkommen und deren Ergebnisse dem Arzt eine
zusétzliche Diagnosemoglichkeit bieten, zum anderen aber auch helfen, Krank-
heiten und Prozesse im Gewebe im Verlauf einer Therapie besser zu verstehen.
Hinzu kommen andere Kerne wie 13C und °F, die als Tracer in den Kérper einge-
bracht den Stoffwechsel von Pharmaka untersuchen lassen. In der spektroskopi-
schen Bildgebung (SI) konnen diese Prozesse auch ortsaufgeldst verfolgt werden.
Zum Ermitteln der metabolischen Information ist zuséitzlich zur Ortsbestimmung
die Akkumulation des zeitlichen Verlaufes der Kernspinresonanz der untersuch-
ten Metaboliten notig. Aus diesem Grund leidet die SI unter langen Messzeiten,
die in Hinblick auf die maximale Dauer einer Patientenuntersuchung (weniger als
1h inklusive Bildgebung) eine Limitation der értlichen Auflosung bei akzeptabler
spektraler Qualitét nach sich ziehen.



2 BEINLEITUNG

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, auf einem handelsiiblichen MR-Scanner (Sie-
mens Vision) Methoden der spektroskopischen Bildgebung zu entwickeln und zu
implementieren, die es aufgrund der Kodierung von spektraler und ortlicher In-
formation erlauben, die maximale Dauer einer SI-Untersuchung im Vergleich zu
einer Standardmethode bei der geforderten Auflosung zu verkiirzen. Fiir verschie-
dene medizinische Fragestellungen sind in der Regel auch unterschiedliche o6rtli-
che und spektrale Auflésungen erforderlich. Dazu wurden verschiedene Ansétze
implementiert und an gesunden Probanden fiir unterschiedliche medizinische Fra-
gestellungen getestet und verifiziert.

Neben der langen Untersuchungsdauer bei SI gestaltet sich auch das Bearbeiten
der gewonnenen Daten als schwierig. Wahrend MR-Scans als anatomische Bilder
direkt auf dem Steuerrechner dargestellt werden konnen, gilt dies fiir mehrdimen-
sionale spektroskopische Datensétze nicht mehr. Es wird eine Nachverarbeitung
der Daten notwendig, die auf separaten Rechnern durchgefiihrt wird und die un-
ter Umstédnden linger dauern kann als die Messung selbst. Ziel soll es sein, diese
Nachverarbeitung auch fiir Laien durchfiihrbar zu gestalten um die Ergebnisse
so moglichst schnell in eine medizinische Diagnose einflieflen lassen zu konnen.
Dazu wurde eine bereits bestehende Methodik weitergefithrt und in Hinblick auf
neue Messverfahren ausgedehnt.



Kapitel 1

Grundlagen der NMR

Spektroskopie kann definiert werden als die Messung der Wechselwirkung zwi-
schen Materie und elektromagnetischer Strahlung, wobei Energie entsprechend
der Bedingung

AE = hy = h§ (1.1)

absorbiert oder emittiert wird. AE ist die Energiedifferenz (normalerweise quanti-
siert) zwischen Anfangs- und Endzustand der Materie. h ist dabei das Planck’sche
Wirkungsquantum, v die Frequenz, A die Wellenldnge der elektromagnetischen
Strahlung und c die Lichtgeschwindigkeit. Im Normalfall wird nur die Emission
der Strahlung gemessen. Je nach Wellenlédnge wird dabei das Spektrum der elek-
tromagnetischen Strahlung in verschiedene Bereiche unterteilt. Im folgenden soll
am Beispiel des Wasserstoffatoms die Verkniipfung der Theorie mit den Ergebnis-
sen der Spektroskopie dargestellt werden, bevor die kernmagnetische Resonanz
und ihren spektroskopischen Methoden besprochen werden.

0.75pm 0.6 pm 05pm  04pm 035pm

1

:
§

1000 Meter 1 Meter 1000 Mikrometer 1 Mikrometer

Langwellige

Abb. 1.1: Spektrum der elektromagnetischen Wellen.
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1.1 Spektroskopie am Beispiel
des Wasserstoffatoms

Nach dem Bohr’schen Atommodell bewegen sich Elektronen eines Atoms auf
Schalen um den Kern, und jede Schale entspricht einem anderen Energieniveau.
Ubergiinge von Elektronen von einem Energieniveau F; in ein anderes E, sind
nach bestimmten Auswahlregeln moglich, die dabei umgesetzte Energie betréigt

AFE = El - E2 = hv. (12)

Fiir den einfachen Fall des Wasserstoffatoms mit einem Elektron und einem Pro-
ton als Kern kann man die Energien dieser Niveaus im Rahmen der QED extrem
genau berechnen.

1.1.1 Spektrum und Eigenfunktionen

Das vorliegende Zweikorper-Problem kann auf ein Einkorper-Problem im Zen-

tralpotential mit der reduzierten Masse m zuriickgefithrt werden. Der Hamilton-
e

Operator fiir dieses Problem mit dem Zentralpotential V(R)=-;"2% = —F lautet
H=—Lpry ! L? + V(R)
C2m’ " 2mR? ’

wobei P, = I—’g . P der radiale Anteil des Impulsoperators und L =R x P der

Bahndrehimpulsoperator ist. Beim Ubergang zu Kugelkoordinaten separiert die
Wellenfunktion in Radial- und Winkelanteil, so daf§ sich die radiale Schrédinger-
Gleichung auf eine Differentialgleichung einer Variablen, ndmlich R reduziert . Es

ergibt sich mit p = xkr, K% = ZTELE‘, Po = —2}{?,3
d  I(l+1)  po
_ =1 =0.
( 0 =t Ju(p)

Dabei wurde vorausgesetzt, dafl die Eigenwerte des Operators L? bekannt sind
und Al(l + 1) betragen mit ganzzahligem 1. Fiir spdtere Betrachtungen ist in
diesem Zusammenhang auch noch von Bedeutung, daf§ die Eigenwerte zur z-
Komponente des Drehimpulses L, hm; betragen mit m;=-1,-14+1,....]1. Der Ansatz
u(p) = pre=? ST, axp® fiihrt letztlich iiber eine Rekursionsformel fiir ay zu der
beriihmten Balmerformel fiir die Energieniveaus

2my? meg 1

Cm2p2  2(4meg)?h2n?

mit n=N+141. n=1,2,... ist die Hauptquantenzahl, N=0,1,... die radiale Quanten-
zahl und 1=0,1... die Nebenquantenzahl. Zusétzlich wird m; die Magnetquanten-
zahl genannt. Ein Energiezustand des Elektrons ist damit durch diese drei Quan-
tenzahlen ausreichend beschrieben. Die Frequenzen der beobachteten Emissions-

E, =
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bzw Absorptionslinien entsprechen der Formel

| 1

mit der Rydbergkonstanten Ry. Fiir n; = 2 erhiilt man die Balmerserie, die im
Frequenzbereich des sichtbaren Lichts liegt.

1.1.2 EinfluB eines duBeren B-Feldes:
Der normale Zeeman-Effekt

Wie aus der Balmerformel ersichtlich ist, haben Zustédnde einer festen Hauptquan-
tenzahl n genau n? entartete Zustinde unterschiedlicher Nebenquantenzahl 1. Dies
dndert sich jedoch im Beisein eines Magnetfeldes, das als konstant in z-Richtung
angenommen wird. Der Hamiltonian des Problems dndert sich entsprechend zu

1 - . 1 = e =~ =
H=—(P —¢eyA)? = —(P— —ZRxB)? :
(P = oAy + V(R) = (P~ DR x B + V(R)
Fiir B = (0,0,B) und B = 1.5 T betriigt der in B quadratische Term nur etwa 1
ppm der in B linearen Terme und kann daher vernachlissigt werden. Es ergibt
sich fiir das Wasserstoffatom im konstanten Magnetfeld

]_ —
H=—p -1 _pr —Hg,— B (1.4)
2m R 2m 2m
Die Eigenvektoren von Hj sind auch Eigenzustdnde von L, mit den Eigenwerten
h m; und damit auch von H. Es kommt also im Magnetfeld zu einer (214-1)-fachen
dquidistanten Aufspaltung der Energieniveaus abhéngig von der Magnetquanten-

zahl m; gemif
€0B

E=FE,— —hm =FE, — wrm,. (1.5)
2m
wy, ist die Larmorfrequenz. Die Grofle der Aufspaltung betréigt
- B
fiwy, =4-10°. C—
g O B

Wegen dieser Aquidistanz sollte man im Experiment nur eine Resonanzlinie be-
obachten. Der experimentelle Befund ist allerdings ein anderer. Fiir das H-Atom
beobachtet man zwar eine Aufspaltung der Terme im Magnetfeld, diese ist aber
anders als oben vorhergesagt. Die Ursache dafiir ist der Spin, der im folgen-
den behandelt wird. Das oben beschriebene Phdnomen heiflt normaler Zeeman-
Effekt und ist nach seinem Entdecker P. Zeeman (1896) benannt. Er beruht dar-
auf, dafl der Bahndrehimpuls L mit einem magnetischen Moment m = 26—7?117
verkniipft ist, welches an das Magnetfeld koppelt und so einen weiteren Term
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zum Hamiltonoperator bildet. Der normale Zeemann-Effekt tritt bei einigen Ato-
men ohne resultierenden Gesamtspin auf. Der relevante Drehimpuls ist dann der
Gesamt-Bahndrehimpuls. Beispiele sind die 2-Elektronen-Systeme: He, Erdalka-
lien, Hg,Cd,Zn.

1.2 Spin 1/2 Teilchen

1.2.1 Experimentelle Hinweise

Der Spin ist eine Eigenschaft von Elektronen und anderen Teilchen, die im Rah-
men der bisher betrachteten Schrodinger-Gleichung nicht beschrieben werden
kann. Mehrere experimentelle Tatsachen haben schon friih auf die Existenz eines
Eigendrehimpulses von Elementarteilchen hingewiesen.

e Dublett-Charakter von Atomspektren
Bei Atomen mit ungerader Ordnungszahl, z.B. bei Alkali-Atomen oder beim
H-Atom, beobachtet man beim Zeeman-Effekt eine Aufspaltung der Linien,
die einer Aufspaltung der Spektralterme in eine gerade Anzahl von Nive-
aus entspricht. Dies wiirde formal eine halbzahlige Quantenzahl bedeuten.
Auf dieser Grundlage formulierten Uhlenbeck und Goudsmit 1925 die Spin-
Hypothese.

e Stern-Gerlach-Experiment

Otto Stern und Walter Gerlach fiihrten 1921 den beriihmten Versuch (No-
belpreis 1943) durch, bei dem ein aus Silber-Atomen bestehender Atom-
strahl durch ein inhomogenes Magnetfeld geschickt wurde. Das Magnet-
feld war so beschaffen, dass eine Ablenkung der Atome proportional zur
z-Komponente ihres magnetischen Momentes stattfand. Es zeigte sich ei-
ne Aufspaltung des Strahls in 2 Teilstrahlen. Unter der Annahme, dass
das magnetische Moment proportional zum Drehimpuls ist, kann die z-
Komponente des Drehimpulses in dem Experiment also nur 2 mdgliche
Werte zeigen. Dies deutet auf einen Drehimpuls mit 1=1/2 hin.

e Einstein-de Haas-Effekt
Die durch eine Ummagnetisierung eines Ferromagneten bewirkte Drehim-
pulséinderung ist mit dem Spin verkniipft.

1.2.2 Spinformalismus mit Pauli-Matrizen

Unter dem Spin eines Teilchens versteht man seinen Eigendrehimpuls S im Ge-
gensatz zum Bahndrehimpuls L = ¥ x p. Die Observable Spin ist durch einen
dreikomponentigen selbstadjungierten Drehimpulsoperator S = (S, S2,S3) zu
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beschreiben mit den Kommutatoren

(S, Si] = ihS), jk1=1,2,3 zyklisch so da8 ~ [S?, S;] =0, k=1,2,3.

Die zugehorigen Eigenwerte werden analog zum Bahndrehimpuls bestimmt zu
(S? — h?s(s +1))|s,ms) =0  und (S3 — himg)|s, ms) =0,

s=0,1/2,1,3/2, ...; mgy = -s, -s+1, ..., s. s ist die Spinquantenzahl, m die zu-
gehorige Magnetquantenzahl, fiir unseren Fall ist jedoch nur s = 1/2 interessant.
S kann mit Hilfe der drei Paulimatrizen

0 1 0 —i 10
(1) == (0 0) (0 )

dargestellt werden als
S =

o | S

7 (1.6)

1.2.3 Freie Spin-1/2-Teilchen im elektromagnetischen Feld

Analog zum Bahndrehimpuls sollte auch der Spin eines Teilchens mit einem ma-
gnetischen Moment verkniipft sein, welches an ein dufleres Magnetfeld koppelt.
Dieses magnetische Moment wird dargestellt als

/jspm = 926—:”5 =5S. (1-7)
Der Proportionalitédtsfaktor g heifit gyromagnetischer Faktor oder Landé-Faktor.
Der Wert von g kann bei Leptonen mit der Quantenelektrodynamik extrem ge-
nau errechnet werden. Fiir den Fall von Elektronen wurde g zu nahezu 2 be-
rechnet. 7 heifit gyromagnetisches Verhiltnis. Fiir Protonen hat es den Wert
v =2.675- 10824,
Damit lautet der Hamiltonoperator fiir ein freies Teilchen mit Spin 1/2 im elek-
tromagnetischen Feld:
1 S

H = —(]3—6014))2—75

— — — h_’ —
=5 B+ ey® = —(P —eyA)? — 757 B+e?. (1.8)

C2m
1.2.4 Spinprazession im Magnetfeld

Als Beispiel fiir die Dynamik des Spins werde ein Teilchen mit Spin 1/2 in einem
konstanten homogenen Magnetfeld betrachtet. Das Teilchen wird als ruhend an-
genommen und wir beschrinken uns auf die Diskussion des Spin-Freiheitsgrades,
d.h. die Abhéingigkeit der Wellenfunktion vom Ort wird nicht betrachtet. Die
zeitliche Anderung der Wellenfunktion 18t sich dann berechnen aus

d h

i () = =575 - BU(t) (1.9)
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Mit B = (0,0,B) lautet die zeitabhingige Schrodingergleichung dann

Ld (U (1) ho L S U.(t)

h— + - _ . B +

T ( T_(1) > 277 < U (1)
Diese Gleichung ldsst sich leicht 16sen. Mit der Larmor-Frequenz wy;=7B schreibt
man die Losung als

(2:0) = () = (Fo )

Fir ¥(0) = < ch > hiingt der Erwartungswert des Spins (S) = U (t)2w(t)

folgendermaflen von der Zeit ab:

h

(S1) = abhcos(wrt) (Sy) = —abhsin(wgt) (S3) = (a® — b2)§.

Er fiihrt also eine Prizessionsbewegung um die Achse des Magnetfeldes mit der

Frequenz wy, aus. Diese sogenannte Larmor-Prézession ist identisch mit derjeni-

gen, die ein magnetisches Moment pp = egfi/2m in der klassischen Elektrodyna-
mik vollfiihrt.

1.3 Makroskopische Magnetisierung einer
Probe

In einer makroskopischen Probe mit /N unabhéngigen Kernen im Volumen V" wer-
den beim Anlegen eines konstanten dufleren Feldes der oben beschriebenen Form
die moglichen Energieniveaus entsprechend der Boltzmann-Statistik besetzt. Die
Besetzungswahrscheinlichkeit fiir das Niveau m betrégt:
L g
— Lo Bm/kT
Pm Ze

Dabei ist Z die Zustandssumme des Systems: Z = anz# e~ Pm/kT  Fiir Spin-
1/2-Teilchen 148t sich das Verhéltnis der Besetzungszahlen fiir die beiden unter-
schiedlichen Energieniveaus bestimmen:

N_1/2 _ o YhB/KT
Nyi/2

Im Falle von Protonen ('H), i = 1.05-1073*Js und k = 1.38 - 107%J /K, erhiilt
man bei B = 1.5T einen Wert der Gréfienordnung 107° fiir den Besetzungszahl-
unterschied. Dies reicht bei der grofien Teilchenanzahl von etwa 10 pro mm?
Korpergewebe aus, um eine grofle Magnetisierung zu erhalten und ein messbares
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Kern vy natiirliche relative absolute
[108 rad (Ts)~'] | Hiufigkeit [%)] | Sensitivitit | Sensitivitit

H 2.675 99.93 1,0000 0.9998

&g 0,673 1,108 0,0159 0,0002

YR 2,517 100,00 0,8328 0,8328

3Lp 1,083 100,00 0,0664 0,0664

Tab. 1.1: Eigenschaften einiger NMR-detektierbarer Kerne mit Spin / = %

Signal zu erzeugen. Nach der obigen Uberlegung bedeutet dann eine Verdopp-
lung der Feldstédrke ein Anstieg des Besetzungszahlenverhiltnisses im Quadrat,
was bei Hochfeldgerdten ausgenutzt wird.

Die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung M fiihrt aufgrund der Uberlegung

A d N dye~= vd-=
R P R

analog zur Spinprizession eine Prizessionsbewegung um die z-Achse durch, und
zwar ebenfalls mit der Larmorfrequenz wy, = vB.

Fiir das NMR-Experiment ist die Haufigkeit des detektierten Kerns in der natiirli-
chen Isotopenmischung von Bedeutung. Wasserstoff ist nicht nur in grofien Kon-
zentrationen im Korper vorhanden, sondern liegt auch noch zu 99,985% als Pro-
tonium und nur zu 0,015% als Deuterium vor.

Die Signalstéirke hingt auflerdem von der relativen Sensitivitit des Kerns ab. Von
der Empfangsspule wird eine Induktionsspannung registriert, die der zeitlichen
Anderung des sie durchsetzenden magnetischen Flusses proportional ist. Dieser
wiederum ist proportional zur prézedierenden Magnetisierung. Fiir Koérper- bzw
Zimmertemperatur kann man den Boltzmannfaktor fiir die Magnetisierung nach
Taylor entwickeln und erhiilt eine Proportionalitit zu 72, d.h. man bekommt ei-
ne Proportionalitit des Signals zu v3. Das Produkt aus natiirlicher Hiufigkeit
und relativer Sensitivitit ergibt die absolute Sensitivitit, die bei gleichen mo-
laren Konzentrationen ein vergleichendes Maf} fiir erwartete Signalstérken ver-
schiedener Kerne darstellt. In Tab. 1.1 sind die Eigenschaften einiger fiir die
NMR-Spektroskopie interessanter Kerne aufgelistet.

1.4 Chemische Verschiebung
Die chemische Verschiebung tritt bei Kernen auf, die in unterschiedliche chemi-

sche Umgebungen eingebettet sind. Sie wird durch die feldabschirmende Wirkung
der Hiillenelektronen verursacht, die nach der Lenzschen Regel dem dufleren Ma-
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gnetfeld entgegenwirkt und damit eine Schwéchung des Magnetfeldes am Kernort
(Bioc) bewirkt:
Bio,c. = B+ 0B = B(1 — o).

Da ¢ mit der Position des Kerns im Molekiil variiert, kann die chemische Ver-
schiebung zur Strukturermittlung genutzt werden. Der Storoperator hat demnach
die Form

Hg:—ﬁ-ééz—yag-é.

Man sieht leicht, daf} die Eigenzustéinde zum ungestorten, nur durch die Zeeman-
Aufspaltung beschriebenen System auch Eigenzustinde zu diesem Operator sind.
Man erhilt in Abhéngigkeit von der chemischen Umgebung des betrachteten
Kerns eine Verschiebung der Energieniveaus um den Faktor (1 — ). Die Aquidi-
stanz bleibt erhalten, so dafl man weiterhin nur eine Resonanzlinie fiir den ent-
sprechenden Kern beobachtet. Die chemische Verschiebung liegt im Bereich von
einigen Parts per Million (ppm): fiir Protonen in unterschiedlichen Verbindungen
in vivo sind es etwa 10 ppm, bei dem Phosphor-Kern 3'P ca. 25 ppm.

1.5 Absorption von Radiowellen

Im thermischen Gleichgewicht steht der Vektor MO der Magnetisierung parallel
zum Magnetfeld. In diesem Fall hat man jedoch keine zeitliche Anderung des
magnetischen Flusses, es 148t sich also auch kein Signal detektieren.

Um kernmagnetische Resonanz zu beobachten, mufi Energie in Form eines oszil-
lierenden (HF)-Feldes él eingestrahlt werden, auf die das Kernspinsystem dann
reagieren kann. Dazu benutzt man Felder der Frequenz wyp, die in der Ebene
senkrecht zum Grundfeld B = (0,0, B) polarisiert sind:

cos(wypt)
By = B; | sin(wyrt)
0

Der Hamiltonoperator fiir dieses Storfeld lautet dann

cos(wprt)
HHF = —’)/hBl sin(wHFt)
0

Hier ist ein Wechsel vom Laborsystem in ein mit wyr um die z-Achse mitrotieren-
des Koordinatensystem (x’, y’; z” = z) angebracht, um die Bewegungsgleichung
fiir die Magnetisierung auf die einfache Form zu bringen:

dM’

= M'(t) x vBeg.
i (t) X v Begt
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—

Beg ist in diesem System statisch. Im rotierenden System prézediert die Magneti-
sierung natiirlich mit einer anderen Winkelgeschwindigkeit um die z-Achse. Damit
mufl auch die z-Komponente des nun effektiv wirkenden Feldes modifiziert wer-
den. Man erhilt Beg = (B1,0, B—wpr/7). Ist die Resonanzbedingung wyr = vB
erfiillt, so wirkt auf das magnetische Moment im rotierenden System nur noch
ein konstantes Feld in x’-Richtung, um welches M prazediert. Je nach Dauer t,
des eingestrahlten Pulses erreicht man so eine Drehung der Magnetisierung um
den Winkel

o = vBit,.

Durch geeignete Kombination von HF-Amplitude und Pulsdauer 148t sich eine
Drehung um jeden beliebigen Winkel relativ zur z-Achse erreichen. Fiir die wei-
tere Betrachtung sind besonders die so genannten 90° - und 180° -Pulse von
Bedeutung. Im Laborsystem beschreibt die Magnetisierung wéahrend des einge-
strahlten Pulses eine Spiralbahn bis zum ausgelenkten Winkel um die z-Achse.
Fiir 180° -Pulse ergibt sich eine Spiegelung der Magnetisierung an der Achse des
effektiven Feldes.

Nach dem Ende solch einer Resonanzabsorption prizediert die Magnetisierung
dann wieder um die Richtung des konstanten Grundfeldes B. Gleichzeitig setzen
sogenannte Relaxationsprozesse ein, die im Folgenden betrachtet werden sollen.

1.6 Ti- und T>-Relaxation

Wie bei jedem physikalischen System, das durch duflere Einfliisse gestort wurde,
beobachtet man, dal die Auslenkung im realen Spinsystem nicht konstant ist;
es stellt sich eine gewisse Zeit nach dem Ende eines HF-Pulses wieder der ur-
spriingliche Zustand mit der Gleichgewichtsmagnetisierung M, ein. Daher wurde
von BLOCH unter Beriicksichtigung folgender experimenteller Ergebnisse eine Be-
schreibung des zeitlichen Verhaltens der Magnetisierung erstellt [1]:

e Die zum Grundfeld parallele Komponente M, nihert sich proportional zu
ihrer momentanen Abweichung wieder dem Gleichgewichtszustand an.

e Die beiden transversalen Komponenten zerfallen proportional zu ihrer mo-
mentanen Grofle.

Dies impliziert eine exponentielle zeitliche Anderung der Komponenten mit cha-
rakteristischen Zeitkonstanten. In Fliissigkeiten stimmt dieses Verhalten sehr gut
mit der Wirklichkeit iiberein. Diese Befunde fiihren zu den so genannten Bloch-
Gleichungen :
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Abb. 1.2: Messbares Kernresonanzsignal (FID) mit exponentiellem Zerfall
(transversale Relaxation) mit der Zeitkonstante 7, und Darstellung
in der Zeitdomé&ne nach Fourier-Transformation

dM, oo M,
= ~(M x B), — ==
o v(M x B) T
dM, . . M
— ~(M x B), — =¥ 1.10
dM, L~ M, — M,
— (M x B), - —2 "=
o v(M x B) 7

Relaxationsprozesse wéihrend der HF-Pulse konnen aufgrund der kurzen Zeit
t, vernachléssigt werden, fiir die Losung muf} also nur das konstante Grund-
feld beriicksichtigt werden. Fafit man die beiden transversalen Komponenten zu
My, = M, + 1M, zusammen, dann erhilt man folgende zeitliche Entwicklung der
Magnetisierung;:

Mtr(o)eiwoteft/TQ
My — (My — M_(0))e"/", (1.11)

Dabei sind (M, (0), M,(0), M,(0)) die Komponenten des Systems zu Beginn der
Relaxation. Der Zerfall der Transversalmagnetisierung kann im Laborsystem mit-
tels einer Induktionsspule als freier Induktionsabfall (free induction decay, FID)
erfaBt werden. Uber die Fourier-Transformation ergibt sich in der Frequenz-
doméne eine verbreiterte Resonanzlinie (FWHM Aw = 2/T5) (Abb. 1.2). Ma-
thematisch kann dabei die Fourier-Transformation erst zwischen den beiden Fre-
quenzen +v und —v unterscheiden, wenn die Induktionsspule sowohl M, als auch
M, als Signal aufnimmt.

Die beiden Zeitkonstanten 77 und 75 beschreiben verschiedene Effekte. Zur Er-
klarung der Relaxationsproszesse wird folgendes physikalische Modell hinzuge-
zogen. In Spinsystemen ist jeder Kern von anderen magnetischen Momenten

M, (t)
M. (t)

[0
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umgeben, die in stindiger thermischer Bewegung sind und ein zeitlich fluktu-
ierendes magnetisches Zusatzfeld Eloc am Ort des betreffenden Kerns hervorru-
fen. Dieses Zusatzfeld wird ebenfalls komponentenweise beschrieben und kann
in verschiedene Frequenzen, mit der die Stérung auftritt, zerlegt werden. Tritt
die zum #ufleren Magnetfeld senkrechte Komponente mit der Larmorfrequenz
auf, so werden Uberginge zwischen den Energieniveaus des Spinsystems indu-
ziert. Dieser stindige Energieaustausch mit dem ,, Gitter (Warmebad) fiihrt zu
einem Gleichgewicht, wenn die Boltzmannverteilung erreicht ist, das Spinsystem
ist dann wieder voll relaxiert. Diese Art der Relaxation wird durch die Spin-
Gitter-Relazationszeit (T1) beschrieben.

Der beschriebene Prozef triagt aber auch zur Spin-Spin-Relazationszeit (1) bei,
denn nach induzierten Energieiibergingen geht der Phasenzusammenhang verlo-
ren, der entsprechende Kern besitzt keine Phasenkohérenz mehr zum makrosko-
pisch resultierenden Spinpaket. Auch die zum dufleren Feld parallele Komponente
von By, zerstort unabhéngig von induzierten Energieiibergéingen diese Phasen-
kohérenz. Sie verdndert lokal das herrschende Magnetfeld und damit auch die
Larmorbedingung. Die Folge ist, dafl so gestorte Spins mit einer von der Lar-
morfrequenz abweichenden Frequenz préizedieren und damit ebenfalls phasenin-
kohédrent zum Spinpaket werden.

Fiir den gleichen Effekt sorgen Inhomogenititen des Grundfeldes AB, denn lokal
leicht unterschiedliche wy fithren natiirlich auch zu einer Dephasierung. Daher
gibt man als Lebensdauer des FID die effektive transversale Relaxationszeit 1%

an: ) )

i =T + AB - const. (1.12)
Im Gegensatz zur reinen 7T,-Relaxation ist die durch Inhomogenitéten des Grund-
feldes hervorgerufene Dephasierung reversibel. Dies spielt beim Spinecho-Experi-
ment eine Rolle. In Tabelle 1.2 finden sich T}- und T5-Werte fiir einige Gewebe-

arten, die in vivo gemessen wurden.

Gewebe Ty [ms] T;, [ms]

Graue Hirnsubstanz 9204160 101+13
Weile Hirnsubstanz 790+130 92422

Skelettmuskel 870160 47+13
Herzmuskel 870+140 57416
Fett 26070 84436
Leber 500£110 43414
Niere 65080  58+24
Milz 780+150  62+27

Tab. 1.2: Relaxationszeiten von Gewebswasser in vivo ; Quelle: M. Reiser, W.
Semmler: Magnetresonanztomographie
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Wird ein hochfrequenter Puls mit Auslenkwinkel o periodisch nach gewissen
Zeitabstédnden T, eingestrahlt, so dndert sich bei jedem neuen Puls infolge der
Ti-Relaxation der Auslenkwinkel der Magnetisierung, bis sich nach einer von
T,/T,., und « abhiingigen Zeit ein Gleichgewicht zwischen Auslenkung und Ma-
gnetisierung eingestellt hat (“steady state“). Dieser Auslenkwinkel und damit
das Signal fiir eine bestimmte Repetitionszeit wird maximal wenn die Ernst-
Bedingung [2] fiir den Hochfrequenzpuls erfiillt ist:
Qrpst = arccos (e_T”p/Tl) .

Fiir In-Vivo-NMR-Spektroskopie am Hirn mit Ti~1s und 7;.,=1,5 s erhélt man
a = 78° , wobei der steady state bereits nach weniger als fiinf Anregungen erreicht
ist.

1.7 Sensitivitidt und zeitliche Auflésung
einer Messung

Um die Qualitét einer Messung mit einer anderen vergleichen zu kénnen, muf} es
eine gemeinsame Bemessungsgrundlage geben. Diese Grundlage leistet das Signal-
zu-Rausch-Verhiltnis (SNR) einer Messung. Es gibt an, wie gut sich ein Signal
vom statistisch verteilten Untergrund abhebt. Dabei konnen ortliche und spek-
trale Information, die die Messung liefert, formal gleich behandelt werden. Zur
Vereinfachung wird im folgenden das SNR eines Spektrums diskutiert.

1.7.1 SNR eines Spektrums

Es wird ein Ein-Puls-Experiment betrachtet, d.h. fiir jede Repetition wird ein
HF-Puls mit Auslenkwinkel o zur Anregung des Spinsystems eingestrahlt und
der FID der Magnetisierung aufgenommen. Die Darstellung folgt [3].

SNR im Zeitbereich

Der FID wird im realen Experiment in diskreten Schritten mit der “dwell time*
Aty abgetastet, wobei nach dem Kriterium von Shannon die Auslesebandbreite
Af durch das Inverse der dwell time gegeben ist. Hat der FID die Amplitude A
und die Frequenz vy, so betriagt das Signal des n-ten Abtastpunktes noch

S(TLAtd) — AeQWVOnAtde—nAtd/T; )

Die Amplitude A wird fiir den Gleichgewichtszustand der Magnetisierung berech-

net zu
1 _ e_Trep/Tl
A T.., o) = M, sin .
FID( rep ) 0 1— coS ae—Trep/Tl
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Jedes gemessene Signal ist noch zusétzlich mit statistischem Rauschen behaftet,
welches durch thermische oder von anderen dufleren Einfliissen bedingte Fluk-
tuationen von Elektronen in Probe und Empfangsspule entsteht. Durch einen
Filter der Bandbreite Af wird der hochfrequente Anteil des Rauschens vermie-
den. Die Standardabweichung des thermischen sogenannten Johnson-Rauschens
kann berechnet werden mit der Formel [4]

(o)) = \/AKT,RAf = a\/AF.

Da die Temperatur 7, der Spule und ihr Widerstand R fiir eine gegebene An-
ordnung gleich sind, bleibt das Rauschen bis auf die gewéhlte Bandbreite der
Messung konstant. Man erhilt also fiir den Zeitbereich

A
aV/Af

da fiir das SNR die Amplitude des FID zum Beginn der Auslese in Betracht
kommt.

SNRppy = (1.13)

SNR im Frequenzbereich

Die Analyse des FIDs wird iiblicherweise mit einer diskreten Fourier-Transfor-
mation durchgefiihrt, es ergibt sich also fiir die N Einzelfrequenzen des Spektrums

N-1
S(v) = Z e ImWnAl G (n Aty).

n=0
Die Amplitude der Resonanzlinie an der Stelle vy betrigt dann

NAt,

N-1
—n * 1 _ %
St) = 4 e Atd/TwAA—td / et
n=0 0

= AT;Af(1 — e VAT,

Die Integration kann man durchfithren, wenn At,; gegeniiber T vernachléssigt
werden kann, was meist der Fall ist. Demnach erhilt man durch einen lénger
anhaltenden FID eine héhere Amplitude der Resonanz im Spektrum. Diese Dar-
stellung ist insofern unschon, da sich das Signal mit der Léinge der Auslesezeit
andert. Insbesondere fiir die Quantifizierung der Signale eignet sich das Integral
der Resonanz im Frequenzbereich besser. Ist T; gegeniiber Ti., klein, so erhélt
man im Realteil des Spektrums ein Integral {iber eine Lorentzlinie, welches nur
noch von den Kenngréflen A und Af abhéngt. Es ergibt sich

Af
/S(V)dV = %AAf arctan(mAfTy)
m

0
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wobei der Arkustangens 7/2 betrigt fiir nicht zu kurze Relaxationszeiten bzw.
kleine Bandbreiten (AfT5< 2) . Fiir den Fall von zu kurzen Auslesezeiten erge-
ben sich Artefakte, die spater diskutiert werden.

Das Rauschen im Frequenzbereich berechnet man am einfachsten iiber ihr Be-
tragsquadrat. Da (oy) fiir alle Abtastpunkte gleich ist, ergibt sich im Frequenz-
bereich

(0,)2 = <i<at>€2munmd> (i(aﬁe%imm‘i)

n=0 n=0
NAt,

<@VZE(/CuZN@g%

0

Q

Die Standardabweichung des Rauschens vergroflert sich also mit der Wurzel aus
der Anzahl der Punkte, die aufgenommen werden, um den FID abzutasten. Mit
Toeq=N/Af 148t sich aber aus obiger Gleichung folgern: beldfit man die Akquisi-
tionszeit gleich, so wird das SNR der Resonanz im Frequenzbereich unabhéngig
von der Anzahl der aufgenommenen Punkte und bleibt daher gleich, egal mit
welcher Bandbreite man mif}t.

1.7.2 Sensitivitit einer Messung

Zum Vergleich von NMR-Methoden muf} die Gesamtmesszeit in die Betrachtung
mit einbezogen werden. Zu diesem Zweck definiert man die Sensitivitét ¢ als SNR
dividiert durch die Wurzel der Gesamtmesszeit T};:

p=NE (1.14)
VTiot

Da die Sensitivitidt ein Maf} dafiir ist, wie effektiv die Magnetisierung in einem
NMR-Experiment genutzt wird, ist sie ein geeignetes Kriterium, um die Signal-
qualitdt des Experiments zu beschreiben. In SI-Experimenten ist die spektrale
Dimension noch mit mehreren 6rtlichen Dimensionen verkniipft. Die Betrachtung
iiber das SNR muf} also noch erweitert werden. Fiir die Standardabweichung des
Rauschens ergibt sich mit der Anzahl der Datenpunkte pro rdumliche Dimension
analog zu oben:

(0,) = a\/N;N,N,N,Af.

Fiir das Signal ist auch noch der Einflufl der Fouriertransformation entlang der
Ortsdimensionen zu beriicksichtigen. Geht man davon aus, daf3 die Ortsdimen-
sionen voneinander entkoppelt sind, kann man formal fiir jede Dimension einen
Faktor f einfiihren, der den Signalverlust beschreibt:

Sw) = Afsfafyf:
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Beriicksichtigt man noch den Einflul der Voxelzahl so ergibt sich formal fiir die

Sensitivitit:
_ 1 Afsfalyt:
N:NyN. a\/NsN,N,N,Af

(G (1.15)

1.7.3 Spektrale Dimension
Auflsung und Unterscheidbarkeit

Die spektrale Auflésung einer Messung wird festgelegt durch die Bandbreite A f
und die Anzahl N der diskreten Punkte, mit denen abgetastet wird. Der Min-
destabstand zweier Resonanzfrequenzen muf dabei v2Af/N betragen, damit
die beiden Linien noch aufgelost werden konnen. Um also eine hohe spektra-
le Auflésung zu erreichen, wird die Anzahl der Abtastpunkte moglichst grof3
gewihlt, der FID wird lange abgetastet. Ob die Linien dann wirklich unterscheid-
bar sind, wird meist durch das Rayleigh-Kriterium [5] bestimmt. Es besagt, daf
zwei gleich grofle Linien genau dann unterscheidbar sind, wenn zwischen ihnen
die Signalamplitude auf mindestens 81 % des Maximums abgesunken ist.

Filterung in der Zeitdomine

Die lange Abtastung des FID hat Nachteile fiir das SNR, da ja die Standard-
abweichung des Rauschens in der Frequenzdoméne proportional zur Wurzel der
Abtastpunkte ist. Um aus diesem Dilemma herauszukommen, wird der FID im
Zeitbereich mit einer Filterfunktion multipliziert. Dieser Filter beléifit den Be-

Abb. 1.3: Beispiele fiir eine Filterung von Spektren.
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Abb. 1.4: Beispiele fiir Artefakte durch ungeniigende Akquisition des FID: a)
normaler FID eines Tripletts mit zugehorigem Spektrum, b) Abschnei-
deartefakte, c)ADC-Artefakte, d) Einfaltungen durch halbierte Band-
breite

ginn des FID nahezu konstant und verringert die Amplitude immer stérker zum
Ende des Zeitsignals hin. Dadurch wird insbesondere die Rauschamplitude unter-
driickt, wéhrend das Resonanzsignal nur leicht verdndert wird. Meist hat dieser
Filter Gaussform. Dadurch wird ein schnellerer Abfall des Signals erzwungen, das
Integral der Linie im Frequenzbereich , die dann gaussférmig ist, bleibt jedoch
gleich, wihrend die Standardabweichung des Rauschens deutlich geringer ist. Es
sei noch angemerkt, daf} sich die Amplitude der Resonanz verkleinert, da die Linie
im Frequenzbereich aufgrund der scheinbar verkiirzten Zerfallszeit breiter wird.
Beispiele fiir solche Filtereffekte sind in Abbildung 1.3 gezeigt.

Artefakte im Frequenzbereich

e Abschneideartefakte
Wird der FID nicht lange genug abgetastet, spiegelt sich die Information,
die man dadurch verliert, in Artefakten wieder. Die Linie hat im Frequenz-
bereich keine Lorentzform mehr, sondern wird noch zusédtzlich mit einer
Sinc-Funktion moduliert.

e ADC-Artefakte
Eine andere Art von Artefakt entsteht erst bei falscher Einstellung des
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Analog-Digital-Konverter (ADC), in dem der aufgenommene FID digita-
lisiert wird. Der ADC deckt nur einen bestimmten Amplitudenbereich ei-
nes ankommenden Signals ab. Ist das Signal zu grofl um in seiner vollen
Amplitude im ADC dargestellt werden zu konnen, wird das Signal vorher
abgeschwicht. Geschieht dies nicht, schneidet der ADC ab einer Bestimm-
ten Grenze die Amplitude des FID ab. Es entsteht dadurch ebenfalls ein
Artefakt im Spektrum, der eine Sinc-Form besitzt.

e Einfaltungen

Die Bandbreite der Auslese des FID bestimmt, wie weit Resonanzlinien von
der Tragerfrequenz 1y im Spektrum entfernt sein diirfen, um noch optimal
dargestellt werden zu konnen. Tritt eine Resonanzlinie mit v; — vy = Av >
Af/2 auf, so kommt es zu einer Einfaltung, d.h. die Linie wird auf der
gegeniiberliegenden Seite des Spektrums um die Frequenz Av — Af/2 vom
dufleren Rand verschoben dargestellt. Dies liegt an der Periodizitdt im Fre-
quenzraum, die durch die diskrete Fouriertransformation des FID erzeugt
wird.

Beispiele fiir die genannten Artefakte finden sich in Abb 1.4

1.8 Phasenkodierung durch Gradienten

Um Objekteigenschaften rdumlich abzubilden ist es normalerweise erforderlich,
dafl das Objekt mit einem Strahlungsfeld wechselwirkt, dessen Wellenlénge die
Abmessungen der abzubildenden Strukturen unterschreitet. Im Fall der NMR
liegt die Wellenlénge jedoch im Bereich von einigen Metern. Daher mufl man
zur Ortsbestimmung auf andere Methoden zuriickgreifen [6]. Die Grundlage fiir
eine ortsaufgeloste Messung bilden die sogenannten Gradientenfelder. Dies sind
zuséitzliche Magnetfelder, die sich vom Zentrum des herrschenden Magnetfeldes
ausgehend linear mit dem Abstand vom Ursprung #ndern und so einen Magnet-
feldgradienten produzieren. Es werden drei orthogonale Felder erzeugt, die un-
abhéngig voneinander sind. Die Wirkung dieser Zusatzfelder soll jetzt erldutert
werden.

1.8.1 Wirkung eines Gradientenfeldes

Ein Gradientenfeld wird dargestellt als

3 dB dB dB
G = (60 GyG) mit Go="",Gy="" G.= .

Dadurch wird das konstante Magnetfeld B, ortsabhingig modifiziert und damit
auch die Resonanzbedingung:

w(F,t) = yB(7,t) = v(By + 7+ G(F, 1)). (1.16)
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Demnach wird auch die Magnetisierung von dem Gradientenfeld beeinflufit. Nach
Glg.1.11 gilt dann fiir die Transversalmagnetisierung

My (7, 1) = My, (7, 0)e™ote=tT2 ™G,

Ist das Gradientenfeld nur fiir eine gewisse Zeit T; aktiv, so gilt danach wieder
die normale Resonanzbedingung, die Magnetisierung besitzt dann jedoch eine
ortsabhéngige Phase. Daraus leitet sich der Begriff der Phasenkodierung in der
NMR ab. Das Signal, das man fiir Zeiten nach Wirkung des Gradientenfeldes
erhilt, ergibt sich aus der Integration iiber den Ort:

Aﬂﬂ:i/ﬂﬂﬂﬁok““ewﬁéwémnﬂﬁ (1.17)

1.8.2 k-Raum-Formalismus
k-Raum

Gleichung 1.17 stellt die 6rtliche Fouriertransformation der Magnetisierung dar.
Daraus la88t sich folgendes folgern: Die Gleichung ist analog zur Streuung von
ebenen Wellen an einem Objekt mit der gleichen Ortsabhingigkeit wie die Ma-
gnetisierung. Kennt man die Verteilung dieser virtuellen Streuung, so kann man
daraus die ortliche Verteilung der Magnetisierung durch Fouriertransformation
zuriickrechnen. In der Praxis wird dies gemessen, indem man fiir verschiedene
Werte des Gradientenfeldes, welches nach einer Hochfrequenzanregung geschaltet
wird, das erzeugte Signal aufnimmt. Fiir die Rekonstruktion der értlichen Vertei-
lung geniigt es, nur jeweils die Amplitude des FID zu kennen, was die Grundlage
fiir die Bildgebung in der NMR darstellt. Mit der Abkiirzung

T
E:%/ﬁ@ﬂﬁ(:%@@n falls G konstant ist) (1.18)
Vs Vs
0

bezeichnet man den Wertebereich von k als E—Raum, welcher reziprok zum Orts-
raum ist. ¥ wird auch als Wellenvektor bezeichnet.

Die allgemeine Zeitabhéngigkeit von Gin Glg.1.18 ermdglicht es, den k-Raum auf
verschiedene Arten abzutasten. Dies fiihrt zu prinzipiellen Unterschieden der ein-
zelnen Bildgebungsmethoden in der NMR. Beispielsweise erlaubt die Gradienten-
echo-Technik die Aufnahme eines Datensatzes in sehr kurzer Messzeit.

Auflésung bei diskreter Abtastung

In einem realen Experiment kénnen die Messwerte im k-Raum nicht kontinuierlich
aufgenommen werden, sondern sie liegen diskret vor, man tastet den k-Raum
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\-- ’

Abb. 1.5: Darstellung der Bildinformation im k-Raum: a) Transversaler Schnitt
durch den Kopf eines Probanden mit einer Auflésung von 512x512
Pixeln, b) Bildinformation aus dem inneren, c) Bildinformation aus
dem HuBeren Bereich des k-Raums

meist gitterformig ab. Daraus ergeben sich Einschriankungen in der Auflosung.
Sieht man die Phasenkodierung wieder als Streuung von virtuellen Wellen mit
dem Wellenvektor k an, so bestimmt die Wellenldnge der virtuellen Welle A =
1/|k| die riumliche Auflssung. Wird der k-Raum bis zu einem maximalen kpqq
abgetastet, so haben zwei benachbarte Punkte im Ortsraum den Abstand

Ar =1/kpap-

Die Anzahl der Kodierungsschritte M pro Ortsdimension stellt gleichzeitig auch
die Anzahl der Voxel im Ortsraum dar. Die Grofle des Gesamtbildes, das soge-
nannte Field of View (FOV) ist dann gegeben durch

FOV = MAr = M/kpas = 1/ Ak,

also durch das Inverse des Abstandes zweier Punkte im k-Raum.

Kontrast und Struktur der Signalverteilung im k-Raum

Die Stérke eines Gradienten bestimmt, wie grof3 die Phasenunterschiede der Si-
gnale aus verschiedenen Positionen sind. Da dadurch auch die Phasenkohérenz
der Spins zerstort wird, bewirkt ein Gradient auch eine Dephasierung und da-
mit ein Abfall des Signals. Je grofler der Gradient desto kleiner das Signal. Das
SNR der Messung wird daher durch die Signalhdhe im Inneren des gemessenen
k-Raumes bestimmt. Fiir die Signalverteilung stellt diese auch den Kontrast im
Bild dar. Umgekehrt préagen grofle Gradienten dem Spinsystem auch eine Pha-
senabhingigkeit auf, die stark ortsabhingig ist. Das Auflere des k-Raumes enthélt
also genauere Informationen der Struktur als das Innere. In Abb.1.5 wird dies an
einem Beispiel demonstriert.
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Abb. 1.6: Demonstration des Voxelbleedings. Fiir ein Objekt im Ortsraum

(links oben) wurde ein gemessener k-Raum mit den Matrixgrofen
128,64,32,16 und 8 (zeilenweise von links nach rechts) simuliert, zu
einem 128x 128 Pixel Datensatz mit Nullen aufgefiillt und das Objekt
rekonstruiert.

1.8.3 Artefakte durch diskrete Abtastung

Wie bereits fiir den Frequenzbereich beschrieben, entstehen durch diskrete Mes-
sungen auch im Ortsraum Artefakte, die jenen sehr dhnlich sind.

e Voxelbleeding

Der k-Raum besitzt eine unendliche Ausdehnung, kann jedoch durch eine
Messung nicht vollstindig aufgenommen werden. Man beschrankt sich dabei
auf das Innere des k-Raumes bis zu einem |kimaz|- Dabei geht Information
aus dem AuBeren k-Raum verloren. Mathematisch spiegelt sich dies wieder-
um in einer Faltung mit einer Sinc-Funktion wieder, die Information aus
einem Voxel wird also noch iiber die benachbarten Voxel verschmiert. Die-
ses sogenannte Vorelbleeding ist vor allem in der spektroskopischen Bildge-
bung mit schlechter 6rtlicher Auflésung ausgeprégt. Das Voxelbleeding wird
durch die sogenannte Point-spread-Function (PSF) beschrieben, die in Form
einer Faltung mathematisch darstellt, in welcher Beziehung die rekonstru-
ierte Spinverteilung zur wirklichen Verteilung steht. Abb. 1.6 demonstriert
die Verschmierung der Ortsinformation durch ungeniigende Abtastung des
k-Raumes.

ADC-Artefakte
Ahnlich wie im Frequenzraum kann es auch wihrend der Phasenkodierung
zu einem Abschneiden der Signalamplitude kommen, wenn der ADC falsch
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Abb. 1.7: Demonstration von Bildartefakten an einem Probanden. (a) normales
Bild, (b) Einfaltungen durch zu kleines FOV, (c¢) Artefakte durch
Bewegung, (d) Kontrastinderung durch falsches Justieren des ADC.

eingestellt ist. Dies betrifft das Zentrum des E—Raumes, da dort die Signalin-
tensitdt am hochsten ist. Dadurch wird der Kontrast im Bild herabgesetzt,
wahrend die 6rtliche Auflésung gleich bleibt.

e Einfaltungen
Ahnlich wie im Frequenzraum kommt es aufgrund der diskreten Abtastung
des k-Raumes nach der Fouriertransformation zu einer Periodizitit des
Ortsraumes. Dies bedeutet, dafl es bei einem Objekt, dessen Ausdehnung
grofler ist als das FOV der Messung, zu Einfaltungen der auflenliegenden
Strukturen auf der gegeniiberliegenden Seite des Bildes kommt (Aliasing-
Artefakte).

e Bewegungsartefakte
Die Phasenkodierung als Ortskodierung ist nur dann sinnvoll, wenn das dar-
gestellte Objekt in Ruhe ist. Ist dies nicht der Fall kommt es zu Uberlage-
rungen von Momentaufnahmen, die das Bild verfilschen. Besonders stérend
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sind dabei Bewegungen wéhrend Daten aus dem Zentrum des k-Raumes
aufgenommen werden.

Die genannten Artefakte sind in Abb. 1.7 an Beispielen dargestellt. Diese Ar-
tefakte treten auch in der spektroskopischen Bildgebung auf, wihrend andere
Artefakte aus der Bildgebung bei den géingigen Auflésungen der SI unbedeutend
sind.



Kapitel 2

Material und Methoden

2.1 Der Ganzkorpertomograph

Fiir diagnostische Untersuchungen und experimentelle Studien mit MR-Tomo-
graphie (MRT) und In-vivo-NMR-Spektroskopie verfiigt das Deutsche Krebs-
forschungszentrum (DKFZ), Heidelberg, iiber zwei Ganzkérpertomographen des
Typs MAGNETOM VISION Plus© der Firma Siemens AG, Erlangen. Das Grund-
feld hat eine Stiarke von By = 1,5T und wird durch einen supraleitenden, helium-
gekiihlten Magneten erzeugt. Fiir die zusétzlich ben6tigten Gradientenfelder sind
die Tomographen mit drei zueinander orthogonalen Spulen ausgestattet. Diese
sind aktiv abgeschirmt, um bei schneller Schaltung Wirbelstrome innerhalb des
Kryotankes zu vermeiden. Die Feinabstimmung zur Optimierung der Homoge-
nitdt des Grundfeldes wird mittels acht Shimspulen realisiert. Zusétzlich sind
sogenannte EPI-Booster eingebaut, durch die die Ansteuerung des Gradienten-
systems auf eine maximale Stérke von 25mT/m in 300us erreicht wird.

Die In-vivo-Untersuchungen erfolgten je nach Organ mit verschiedenen Spulen.
Fiir die Hirnspektroskopie wurde die Kopfspule benutzt, die als Sende- und Emp-
fangseinrichtung zum Einsatz kommt. Muskeluntersuchungen wurden an der Wa-
de durchgefiihrt, wo in der 3'P-Spektroskopie eine doppelresonante Oberflichen-
spule zum Einsatz kommt, die sowohl empfingt, als auch sendet und in der 'H-
Spektroskopie eine um die Wade gelegte Flexspule, die als Empfangsspule arbeitet
(Anregung iiber Body-Resonator). Messungen an Herz und Prostata wurden mit
einem zirkular polarisierten Array von vier gleichméflig um die untersuchte Re-
gion angeordneten Empfangsspulenelementen durchgefiihrt, wobei ein Element
durch eine Endorektalspule speziell fiir Prostatamessungen ersetzt werden konn-
te. Als Sendeeinrichtung diente dabei der Body-Resonator des Tomographen. Fiir
die Messungen an Phantomen wurde die Kopfspule benutzt. Die Ansteuerung des
Tomographen erfolgt iiber eine SUN© SPARC™_Workstation, auf der die Soft-
ware NUMARIS/3 (Nuclear Magnetic Resonance Ima-ging System) installiert
ist. Als Pulssequenzen stehen nicht nur die ab Werk fiir den Klinikbetrieb mitge-

25
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t=0

Abb. 2.1: Erzeugung eines Spinechos durch eine 90°-180°-Pulsfolge

lieferten Standardsequenzen zur Verfiigung, sondern es konnen zusétzlich eigene
Sequenzen mit dem Programm PARGEN (Parameter Generaor, ebenso wie NU-
MARIS von Siemens) erzeugt werden.

2.2 Erzeugung von Echo-Signalen

2.2.1 Das Spinecho-Experiment

Von E. HAHN wurde 1950 entdeckt, dafl man die wihrend des FID verschwin-
dende Transversalmagnetisierung durch einen zweiten HF-Puls teilweise wieder
zuriickgewinnen kann. Diese so genannte Spinecho-Sequenz ist in Abbildung 2.1
dargestellt (Betrachtung im rotierenden Koordinatensystem) und lduft folgender-
maflen ab:

Die in z’-Richtung orientierte Gleichgewichtsmagnetisierung wird zunéchst durch
einen 90° -Puls (das HF-Feld zeige in Richtung x’) auf die y’-Achse geklappt.
Sofort beginnt die Relaxation mit der schon angesprochenen Dephasierung in der
Transversalebene. Nach der Zeit TE/2 wird ein 180° -Puls eingestrahlt, der eine
Spiegelung des momentanen Zustandes an der x’-Achse bewirkt. Dadurch wird in
der nachfolgenden Evolution der Anteil der Dephasierung, der durch Feldinhomo-
genitidten verursacht wird, wieder riickgédngig gemacht. Zum Zeitpunkt TE sind
die einzelnen Spinpakete wieder in Phase, so dafl man ein messbares Spinechosi-
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Abb. 2.2: Signalverlauf beim Spinecho-Experiment

gnal erhilt. Anschlielend setzt wieder eine Dephasierung ein, so daf} das Signal
wieder exponentiell abfillt (75 ist die relevante Zeitkonstante). Diese Technik ist
also unempfindlich gegeniiber Feldinhomogenitéten.

TE wird als Echozeit bezeichnet. Die Amplitude des Signals ist wegen der schon
wihrend TFE einsetzenden Th-Relaxation um den Faktor e=7/™ geringer (s. Ab-
bildung 2.2). Das Echo kann mehrfach erzeugt werden, wenn nach TE/2 wieder
ein 180°-Puls eingestrahlt wird. Die Amplitude ist jedoch nach ~ 57, nicht mehr
messbar, da sich der exponentielle Abfall fortsetzt.

2.2.2 Erzeugung von stimulierten Echos

Die Bildung eines Spinechos tritt nicht nur nach Applikation eines 180°-Pulses
auf. Teilweise Rephasierung von Spinpaketen erhilt man nach jeder Einstrahlung
eines hochfrequenten Pulses. Diesen Effekt mufl man bei allen Pulssequenzen die
mehr als nur einen Anregungspuls enthalten beriicksichtigen. Ansonsten kénnen
unerwiinschte Signalentstehungen das Ergebnis beeinflussen [8]. Ein Beispiel fiir
eine gewollte Erzeugung von Echos ist der Stimulated Echo Acquisition Mode
(STEAM) [7], wodurch &hnlich wie bei der nachfolgend beschriebenen PRESS-
Sequenz ein Volumen angeregt werden kann.
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2.2.3 Erzeugung von Gradientenechos

Die Erzeugung von Spinechos oder stimulierten Echos bewirkt nicht nur eine Re-
phasierung in der Transversalebene, sondern auch eine weitere Auslenkung der
Longitudinalmagnetisierung. Dadurch wird man auch nach kleinen Auslenkungen
der Magnetisierung gezwungen, ein Relaxieren der Magnetisierung im Bereich von
T, abzuwarten. Es sind also keine kurzen Repetitionszeiten (T << T}) moglich,
was insbesondere bei der Bildgebung einen Nachteil beziiglich der Messzeit dar-
stellt. Wird ein magnetischer Feldgradient nach der Anregung des Spinsystems
geschaltet, so fiithrt dies zu einer ortsabhingigen Dephasierung der Transversal-
komponente der Magnetisierung. Durch das Schalten eines weiteren Gradienten
mit umgekehrten Vorzeichen aber gleicher Amplitude kann die Dephasierung um-
gekehrt werden. Das Signal erreicht ein Maximum, wenn sich die Wirkung aller
vorher geschalteten Gradienten kompensiert:

TE
/édt =0
0

Es bildet sich ein sogenanntes Gradientenecho. Dieses Gradientenecho hat den
Vorteil, da3 es nach sehr kurzen Echozeiten TE produziert werden kann. Au-
Berdem wird die Longitudinalmagnetisierung nur geringfiigig veréndert, wodurch
kurze Repetitionszeiten bei kleiner Auslenkung der Magnetisierung moglich sind.
Der Nachteil ist, dal im Gegensatz zu einem Spinecho die Intensitdt des Gra-
dientenechos nach einer Zeit t nach dem Anregungspuls durch den T -Zerfall
verringert ist. Durch Datenauslese wihrend eines Echos kann aufgrund der all-
gemeinen Zeitabhingigkeit des Wellenvektors (Glg.1.18) ein Teil, normalerweise
eine Zeile, des k-Raumes aufgenommen werden. Gradientenechos spielen daher
in allen schnellen Bildgebungsverfahren eine Rolle.

2.3 Selektive Anregung von Spins
in Schichtebenen

Als Beispiel einer Schichtselektion soll die Ansteuerung einer Ebene parallel zur -
y-Ebene betrachtet werden. Dazu wird dem Grundmagnetfeld ein Gradientenfeld
(auch Schichtselektionsgradient G's genannt) der Stirke zG, iiberlagert, so dafl
die Larmorfrequenz neben der chemischen Verschiebung eine Abhéngigkeit von z
erhélt:

w(z) =v(By + 2G,)(1 = 9). (2.1)

Um die Resonanzbedingung fiir eine Schicht der Dicke d um die mittlere Positi-
on 2 zu erfiillen, wird ein HF-Impuls eingestrahlt, der in einer Bandbreite von
w(zo —d/2) bis w(zg+d/2) Frequenzen gleicher Amplitude enthélt. Die benotigte



2.4. PRAPARATIONSTECHNIKEN 29

Bandbreite ist dann
Aw = vG,Az(1 —9) ~ 7G,Az.

Die chemische Verschiebung kann also fiir die Schichtdicke vernachléssigt werden.
Das gilt aber nicht fiir die Schichtposition. Sie zeigt eine im wesentlichen lineare
Abhingigkeit von d, so dafl verschiedene Resonanzen in leicht versetzten Schichten
angeregt werden. Lost man Gleichung (2.1) nach der Schichtposition auf, so erhélt

man
Wo 1 ")/BU 1 - B()
= (aty ) e - (o) & =g

Fiir Protonenspektren bei 1.5T bewirkt dies noch keine allzu groflen Fehler bei
der Lokalisation. Beispielsweise betridgt der Schichtversatz bei Gg = 1 mT fiir
Lipide in der Kopfkalotte etwa 5 mm. In der 3'P-NMR-Spektroskopie oder bei
starkeren Feldern wird die Lokalisation einzelner Resonanzen aber schon beein-
trachtigt und es kommt zu den sogenannten ,,Chemical-Shift-Artefakten*.

Die Form der Schicht wird durch die Hiillenkurve des HF-Pulses bestimmt, denn
durch Fouriertransformation aus der Zeitdoméne des Pulses erhélt man die Fre-
quenzverteilung des Pulses und damit den Schichtverlauf. Fiir ein rechteckiges
Schichtprofil verwendet man also einen sinc-férmigen Puls. Da die Anregungspul-
se jedoch eine endliche Dauer haben, kommt es zu Abschneideartefakten bei der
Transformation und es lassen sich keine exakt rechteckigen Schichtprofile erzielen.
Die Pulslénge tp geht iiber

Aw x —
lp

in die Bandbreite des Pulses ein.
Durch die innerhalb der Schicht mit z leicht variierende Resonanzfrequenz kommt
es zu einer Dephasierung der Spins, deren Kompensation durch Hinzufiigen eines
Refokussierungsgradienten (R) erreicht wird, der in entgegengesetzter Richtung
geschaltet wird. Deshalb ist die Aufnahme des Signals direkt nach der Anregung
nicht moglich.

2.4 In der Arbeit verwendete
Praparationstechniken

2.4.1 Anregung der Magnetisierung

Je nach Anforderung an die Messung und nach Mafigabe der zur Anregung der
Magnetisierung benutzten Spule wurden in der vorliegenden Arbeit drei verschie-
dene Anregungstechniken verwendet.
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(a) 'H-NMR-Spektrum aus einem (b) 'H-NMR-Spektrum des gleichen
mit Sonnenblumeno! gefiillte Phantom Phantoms nach einer Spinecho-
nach einer einfachen Schichtanregung Anregung. Die einzelnen Resonanzen
sind leichter zu differenzieren.
Abb. 2.3: Vergleich zwischen FID und Spinecho-Anregung
Schichtselektion

Die einfache Schichtselektion mit nur einem Anregungspuls wird in der Spek-
troskopie nur noch selten benutzt. Im allgemeinen wird eine Spinechofolge vor-
gezogen, obwohl man damit einen Signalverlust aufgrund der 75-Relaxation in
Kauf nehmen muf}. Bei der Entscheidung, wann eine einfache Schichtselektion
vorzuziehen ist, sollten folgende Gesichtspunkte beachtet werden:

e Nach der Applikation eines Anregungspulses beginnt sofort die Relaxati-
on mit der Zeitkonstante T%;. Diese ist abhédngig von Magnetfeldinhomoge-
nitdten im Gewebe, nur indirekt vom Gewebe selbst. Da man nicht direkt
nach der Anregung das Signal aufnehmen kann, werden die relativen Inten-
sitdten von Metaboliten an unterschiedlichen Orten verfilscht. Erst durch
Aufnahme eines Spinechoes wird der T3 -Zerfall aufgehoben, die relativen
Intensitédten sind dann nur noch vom Gewebe abhingig.

e Die nach Beginn des FID einsetzende Akquisition fiithrt dazu, daf§ die Re-
sonanzen von Metaboliten unterschiedlicher chemischer Verschiebung auf-
grund der verschiedenen Resonanzfrequenzen zu Beginn der Auslese unter-
schiedliche Phasen entwickelt haben. Im Spektrum kann diese Phasendis-
persion oftmals nicht mehr kompensiert werden und eine korrekte Beur-
teilung von eng beieinanderliegenden Metabolitresonanzen wird unméglich.
Im Zentrum eines Spinechos ist dieser Phasenunterschied jedoch nicht mehr
vorhanden. Abb. 2.3(a) stellt diesen Sachverhalt iiberzeugend dar.

e In der Spektroskopie mit anderen Kerne als 'H werden hauptsiichlich Ober-
flichenspulen benutzt, die sowohl als Empfangs- als auch als Sendespule
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dienen. Diese Spulen koénnen kein homogenes Hochfrequenzfeld erzeugen,
die Amplitude des B;-Feldes nimmt vom Zentrum der Oberflichenspule
her ab und damit auch der Flipwinkel fiir die Magnetisierung. In diesem
Fall kann die Spule keine Pulse erzeugen, die iiber groflere Volumina eine
180°-Bedingung erfiillen.

Aus dem letzten genannten Grund wurden alle Messungen der *' P-Spektroskopie
mit einfacher Schichtanregung durchgefiihrt.

Schichtselektive Spinechoanregung

Die Volumenresonantoren, die in der 'H-NMR verwendet werden, sind in der La-
ge, ein weitgehend homogenes B;-Feld zu erzeugen. Dadurch werden Spinecho-
Techniken moglich. Bei einer schichtselektiven Spinecho-Anregung werden zeit-
gleich mit den beiden Pulsen Schichtselektionsgradienten geschaltet, so dal beide
Pulse bei gleicher Bandbreite die gleiche Schicht anwihlen. Mit De- und Repha-
sierungsgradienten, welche den 180°-Puls flankieren, wird dabei sichergestellt,
da} Signale, die nicht mit dem Spinecho zusammenfallen, dephasiert werden.
Durch Variation der Echozeit, iiblicherweise zwischen 5 und 300 ms, kénnen ge-
zielt Kontraste erzeugt werden, die mit der Protonendichte gewichtet sind (kurze
Echozeiten) oder mit 75 (lange Echozeiten). Eine Variation der Repetitionszeit
verdndert zusétzlich den Kontrast relativ zu 7). In der Spektroskopie werden
lange Echozeiten benutzt, um die Signale unerwiinschter Resonanzen mit kurzer
T»-Zeit abklingen zu lassen (beispielsweise Lipide), kurze Echozeiten um noch
Resonanzen mit kurzer 75-Zeit darstellen zu konnen.

Doppel-Spinecho-Anregung (PRESS)

Bei den Hybrid-Techniken erreicht man die gezielte Auslese eines Volumens (ein
Quader) durch die Uberlagerung von drei Anregungsschichten. Nur die Spins,
die gleichzeitig in allen drei Schichten liegen, bilden dann das gesuchte Volu-
men. Dieses Verfahren (Point Resolved Spectroscopy) wurde von BOTTOMLEY
entwickelt [9] und ist eine der ersten Schichtselektion nachgeschaltete Doppel-
Spinecho-Sequenz. Die Pulsfolge hat folgendes Schema:

90° — TE,/2 — 180° — (TE,/2+ TE,/2) — 180° — TE,/2.

Dabei entsteht zunfchst ein Echo SE;,, das nur aus dem Schnittvolumen der
beiden ersten Schichten kommt. Der zweite 180°-Puls 1aft dann nach T E; + 1T Es
ein Echo entstehen, das nur noch aus dem vorher gewihlten Volumen kommt.
Damit wihrend der Auslese nicht unerwiinschte Signale wie das erste Echo oder
FIDs der ersten beiden Schichten registriert werden, benutzt man zusétzliche
Dephasierungsgradienten (D) (s. Abb. 2.4). Dabei gleichen sich zwei gleich grofie
Gradienten D um einen 180°-Puls fiir Spinpakete, fiir die die 180°-Bedingung
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Abb. 2.4: Aufbau einer PRESS-Sequenz

erfiillt ist, gerade aus, der zweite Gradient wirkt hier rephasierend. Dies ist fiir
Signale auflerhalb des VOI nicht der Fall, diese werden dephasiert.

Insgesamt befindet sich die Magnetisierung wihrend TF = TF, + TE; in der
Transversalebene und relaxiert dort mit 75.

Durch das doppelte De- und Rephasieren des Systems und die relativ langen
Echozeiten eignet sich die Sequenz eher fiir Metaboliten mit groflen T5-Zeiten.
Diese Technik wird besonders dann angewandt, wenn das interessierende Areal
von Gewebe umgeben ist das Lipide enthélt, oder wenn man nur kleine Areale
untersuchen will. Dies ist z.B. im Kopf der Fall, wo die Lipide in der Kalotte die
betrachteten Metaboliten iiberdecken kénnen, oder auch bei der Spektroskopie
der Prostata. In der Praxis ist es dabei auch relevant, welche der drei Schichten
zuerst angeregt wird. Dabei sollten Schichten mit hohen Suszeptibilitdtsunter-
schieden erst am Ende angeregt werden. Im Kopf wihlt man deshalb die trans-
versale Schnittebene als letzte Anregungsschicht (sieche Abb.2.5).

2.4.2 Unterdriickung des Wassersignals

Aufgrund der hohen Wasserkonzentration von ca. 40 mol/l in biologischem Ge-
webe ist die Resonanz der Wasserprotonen wesentlich intensiver als die Reso-
nanzen der interessierenden Metaboliten, die in Konzentrationen von weniger
als 15 mmol/l vorliegen. Durch die starken Intensitétsunterschiede zwischen den
Metabolitresonanzen und der Wasserresonanz ist eine optimale Ausnutzung des
dynamischen Bereiches des ADC fiir die eigentlich interessierenden Signale nicht
moglich. Ist die Signalverstirkung so eingestellt, dafl das Wassersignal den dyna-
mischen Bereich des ADC vollsténdig ausnutzt, stehen fiir die wesentlich schwiche-
ren Signale nur wenige Digitalisierungsstufen zur Verfiigung. Dadurch ergeben
sich grofle Ungenauigkeiten in der Bestimmung dieser Signalamplituden. Im Ex-
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Abb. 2.5: Vertauschung der Orientierung der Anregungsschichten bei einer
PRESS-Sequenz von sag-cor-tra (a,c) nach tra-cor-sag (b,d). (a,b)
Phantommessung, (c,d) Gehirn. Die Artefakte in
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alle Komponenten gleichzeitig erfiillt sein. Hier kann Abhilfe geschaffen werden,
indem man mehrere frequenzselektive Pulse mit unterschiedlichen Flipwinkeln
einstrahlt. Es wurde eine 82°-102°-70°-162°-Pulsabfolge mit jeweiliger Dephasie-
rung verwendet, die die resultierende Wasserunterdriickung unempfindlich auf
Unterschiede der T)-Zeit und auf Magnetfeldinhomogenitéiten macht [10]. Die
Unterdriickung wirkt auch bei groflen Volumina recht gut. Eine Unterdriickung
der Wasserresonanz auf ein Restsignal vergleichbar mit dem von Metaboliten ist
dadurch moglich.

2.4.3 Unterdriickung von Fettresonanzen

Neben dem starken Signal der Wasserprotonen ist fiir die 'H-NMR-Spektrokopie
das starke Signal von Lipiden problematisch, welches auch um mehrere Grofien-
ordnungen intensiver ist als das der interessierenden Metaboliten. Die Unter-
driickung der Fettresonanz wird durch den groflen Bereich der chemischen Ver-
schiebungen (§ = 0 - 6 ppm) sowie die groflen Liniebreiten der Resonanzen er-
schwert. Es konnten jedoch mehrere Ansitze zur Fettsignal-Unterdriickung ver-
wirklicht werden.

Globale Fettsdttigung

Analog zur oben beschriebenen Methode zur Wassersignalunterdriickung kénnen
auch starke Lipidsignale mit frequenzselektiven Pulsen und anschlieender De-
phasierung unterdriickt werden. Die Methode hat jedoch Nachteile. Die Resonan-
zen von Fettsduren kommen in einem groflen Bereich zwischen 0 und 6 ppm im
Spektrum vor. Es ist daher unmdéglich alle Lipidresonanzen mit der frequenzselek-
tiven Unterdriickung abzudecken. Man beschriankt sich jedoch auf die intensivste
Resonanz der C'Hs-Gruppe bei 1.4 ppm. Aufgrund der kurzen Relaxationszeit
von Fett ist diese Linie im vergleich zu Wasser stark verbreitert. Fiir eine gu-
te Unterdriickung miissen also breitbandigere Pulse benutzt werden als bei der
Wasserunterdriickung. Dadurch werden jedoch auch benachbarte Resonanzen wie
NAA bei 2 ppm oder Lactat bei 1.3 ppm erheblich beeinflufit. Die Technik kann
demnach nur dort benutzt werden, wo die interessierenden Metaboliten relativ
weit von der Lipidresonanz entfernt sind. Dies ist beispielsweise bei der Spektros-
kopie der Prostata der Fall, wo Citrat bei 2.6 ppm eine Resonanz aufweist. Die
benutzten selektiven Pulse sind gaussformig und haben eine Verschiebung von
3.45 ppm zu Wasser bei einer Bandbreite von etwa 1.2 ppm. Im Zusammenspiel
mit einer Wasserunterdriickung erfolgt die Fettunterdriickung spéter, da Fett im
Vergleich zu Wasser kurze Relaxationszeiten besitzt.
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Schichtselektive Sittigung

Im Gegensatz zum Wassersignal stammt das Fettsignal des Kopfes aus einem
gut lokalisierten Bereich um das Gehirn herum, nidmlich der Kalotte. An die-
sem Bereich ist man bei der Untersuchung des Hirnstoffwechsels nicht interes-
siert. Um das Fettsignal selektiv zu unterdriicken, werden vor der eigentlichen
Anregung sechs Sattigungsschichten entlang der Kopfkonturen positioniert und
angeregt. Nach jeder dieser Schichtanregungen wird die Transversalmagnetisie-
rung durch starke Gradientenpulse dephasiert. Die Longitudinalmagnetisierung
in der Schicht muf} dann zuerst wieder relaxieren um wieder ausgelenkt werden zu
konnen. Erfolgt die eigentliche Anregung direkt im Anschlufl an die Dephasierung
so liefern die Schichten entlang der Kalotte nur noch wenig Beitrag zum Messsig-
nal. Im allgemeinen bezeichnet man diese Form der schichtselektiven Séttigung
als Outer Volume Suppression (OVS). Auf dem benutzten Tomographen ist man
jedoch mit nur sechs Séttigungsschichten in der optimalen Positionierung stark
limitiert, insbesondere bei Mehrschicht- und 3D-Techniken. Auch die OVS wird
aufgrund der im Vergleich zu Wasser kurzen Relaxationszeiten von Fett nach der
Wasserunterdriickung, die dadurch ebenfalls eingeschrénkt wird, durchgefiihrt.

Inversion Recovery

Die Methode der Fettsignalunterdriickung mittels Inversion Recovery nutzt ge-
rade die kurze T3-Zeit von Fettsduren aus. In dieser Pulssequenz wird schicht-
selektiv oder global die gesamte Magnetisierung durch einen 180°-Puls invertiert
und danach dephasiert. Aufgrund der 7}-Relaxation strebt die Magnetisierung
wieder zu ihrem Gleichgewicht. Da die Magnetisierung invertiert ist, wird ihr Be-
trag erst kleiner, hat einen Nulldurchgang, um danach wieder zu ihrem Gleich-
gewichtswert anzuwachsen. Der Zeitpunkt des Nulldurchgangs ist bei Fett dabei
um einiges friither als bei anderen Metaboliten. Wird zu diesem Zeitpunkt ein An-
regungspuls eingestrahlt, so steht fiir Fett keine Longitudinalmagnetisierung zur
Verfiigung, das resultierende Fettsignal ist Null. Fiir die Longitudinalmagnetisie-
rung anderer Metaboliten ist dies aufgrund lingerer Relaxationszeiten nicht der
Fall, die entsprechende Resonanz kann nachgewiesen werden. Die Methode hat die
Vorteile einer homogenen Fettunterdriickung fiir das gesamte Anregungsvolumen
ohne eine etwaige Wasserunterdriickung durch Wartezeiten zu verschlechtern. Der
Signalverlust in den iibrigen Metaboliten ist jedoch nicht mehr zu vernachléssi-
gen. Auf den entstehenden Fehler wird spéter eingegangen. Auflerdem wird auch
die klinische Aussage insbesondere dann verfilscht, wenn im Anregungsvolumen
eingelagerte Fettsduren Informationen zu Pathologie im Gewebe liefern konnen.
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2.5 Nachbearbeitung der Datenséitze

Die Nachbearbeitung der Daten der spektroskopischen Bildgebung wurde mit
dem Paket SiTools (zur Verfiigung gestellt von Andrew Maudsley, MR Unit,VA
Medical Center, San Francisco) durchgefiihrt. Dazu werden die Daten vom Steuer-
rechner des Tomographen auf einen extern betriebenen PC transferiert, auf dem
die Software unter IDL installiert war. Das Paket besteht aus mehreren Kompo-
nenten, wobei die wichtigsten FT, FITT und SID sind.

FT

FT erlaubt die Fouriertransformation der Datensétze in bis zu drei 6rtlichen und
einer spektralen Dimension, wobei ortliche und spektrale Fourriertransformation
unabhéngig voneinander angewendet werden konnen. Die Transformation bein-
haltet: Zerofilling, Vorab-Phaseneinstellung, diverse Filterungen, ortlicher und
zeitlicher Shift des Datensatzes und die Erstellung eines Referenzbildes.

SID

Das Spectral Image Display ermoglicht die Darstellung der Daten. Hier wird
dem Benutzer ermdglicht, manuell die Darstellung der Spektren seinen Interes-
sen anzupassen. SID besteht im wesentlichen aus der Darstellung von Einzelspek-
tren und deren graphische Bearbeitung, einer Metabolitenkarte, die die rdumliche
Verteilung beliebiger Teile des Spektrums darstellt und die Korrelation mit den
Basisbildern der gemessenen Region.

FITT [11][12][13]

FITT ist das Herzstiick des Paketes. Die Komponente erlaubt eine autmatische
Auswertung der Spektren. Die Auswertung des Datensatzes stellt ein Iterations-
verfahren dar, welches folgende Schritte ausfiihrt:

e Erstellen eines Modellspektrums: Die Auswerteprozedur lebt von der soge-
nannten prior knowledge, es ist also bekannt, welche Peaks im Spektrum
an welcher Stelle vorkommen und welche Intensitdt und Form sie in etwa
haben. Anhand dieser Daten wird ein Modellspektrum erstellt.

e By-Korrektur: Aufgrund von Inhomogenitéiten des Grundmagnetfeldes kon-
nen Spektren in einzelnen Voxeln verschoben sein. Das Spektrum wird mit
dem Modellspektrum korreliert und korrigiert.

e Baseline-Korrektur: Aufgrund von anderen Resonanzen und Artefakten ist
oft in den Spektren ein Untergrund vorhanden, der mit geeigneten Metho-
den abgezogen werden mufl. Die Verfahren dazu sind recht vielfiltig.

e Nach Abzug der Baseline wird anhand der Residuen ein neues Modellspek-
trum bestimmt, das besser zu den Daten pafit. Dabei kann auch die In-
formation aus benachbarten Voxels korreliert werden, um das Verfahren
stabiler zu machen.
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Abb. 2.6: Verschiedene Nachbearbeitungsstufen der 'H-NMR-Spektren: a) Roh-
daten, b) By-Korrektur und berechnete Baseline, ¢) Ermitteltes Mo-

dellspektrum nach Baseline-Korrektur, d) Residuum.

Danach startet die Iteration erneut und wird 4-6 mal wiederholt. Aus dem letzt-
lich gewonnenen Modellspektrum kénnen nun die Peakflichen der einzelnen Si-
gnale bestimmt werden. Diese Methode funktioniert um so besser, je weniger die
Spektren von den Anfangswerten abweichen. Insbesondere die By-Korrektur und
die Wahl einer ungeeigneten Methode zur Baselinekorrektur kénnen jedoch die
Auswertung unbrauchbar machen.

2.6 Messungen an Modell-Losungen

Fiir die Tests der Messsequenzen und zur Optimierung der Messparameter wur-
den verschiedene Modelllosungen mit bekannten Konzentrationen verwendet.

Phantom1

Dieses Phantom enthélt Metaboliten mit Konzentrationen entsprechend der wei-
Ben Hirnsubstanz des Menschen. Es wurde mit 2l isotonischer Kochsalzlosung
angesetzt und auf einen pH-Wert von 7.3 eingestellt. Anhand dieses Phantoms
wurden alle Sequenzen in der ! H-Spektroskopie auf SNR und Ortsauflosung ge-
testet.
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Abb. 2.7: Spektren aus den verwendeten Phantomen: Phantoml (*H) a) lan-
ge, b) kurze Echozeit, ¢) Phantom?2 ('H, Wasserkompartiment), d)
Phantom3 (*1P).

Phantom?2

Diese Phantom ist ein Zwei-Kompartimente-Phantom. Es besteht aus 11 Salatol
und 1l isotonischer Kochsalzlosung, welche noch verschiedene Metaboliten enthélt
und auf einen pH-Wert von 7.3 eingestellt ist. Aufgrund des hohen Fettgehalts
wurden an diesem Phantom verschiedene Methoden der Fettunterdriickungen
validiert und ihre Auswirkung auf Metabolitensignale betrachtet.

Phantom1l Phantom2 Phantom3

Metabolit [mmol/l] [mmol/l] [mmol/l]  T5 [ms]
N-Acetyl-Aspertat 7.79 100 - 370
(Phospho-)Creatin 5.29 - 50 220
Cholin 1.61 - - 360
Lactat — 100 — 57+16
Acetat - 100 - 84436
Myoinositol 3.9 - - 130
Glutamat 6.6 — — 130

Tab. 2.1: Die Metabolitkonzentrationen und Relaxationszeiten der benutzten
Phantome.
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Phantom3

Dieses Phantom wurde bei allen *' P-NMR-Messungen verwendet. Das Phantom
ist scheibenformig aufgebaut, bei einer Dicke von 4 cm und einem Radius von 12
cm. Es enthélt ausschliefllich Phosphokreatin in waflriger Losung. Zur Konser-
vierung wurde Alkohol zugefiigt, welcher keine Phosphorresonanz enthélt. Nach
einer gewissen Zeit bildet sich durch chemischen Zerfall des Phosphokreatins an-
organisches Phosphat. Dieses Phosphat hat eine Ressonanz bei 5 ppm.

Die in den verschiedenen Phantomen enthaltenen Metaboliten sind mit der jewei-
ligen Konzentration und Relaxationszeit in Tabelle 2.1 aufgefiihrt. Die entspre-
chenden Spektren finden sich in Abb.2.7. Fiir das Fettkompartiment findet sich
ein Spektrum in Abb.2.3(b).

2.7 Shim

Um eine erfolgreiche Spektroskopie zu gewdéhrleisten, mufl vor jeder Messung
die Grundfeldinhomogenitéit im Messvolumen minimiert werden. Feldinhomoge-
nitdten werden durch das Untersuchungsobjekt selbst, durch eine inhomogene
Zusammensetzung des Gewebes, bzw. deren unterschiedlichen Suszeptibilitdten
oder eine unterschiedliche Auslastung der Spule verursacht. Sie fiithrt zu einer
Verbreiterung der Resonanzen, bei sehr schlechtem Shim unter Umsténden auch
zu Aufspaltung der Resonanzsignale aus unterschiedlichen ortlichen Regionen.
Die Homogenisierung erfolgt zuerst global mit dem sogenannten Map-Shim, bei
dem automatisch die Strome in den Shimspulen durch Iteration soweit veriandert
werden, bis ein gewiinschter Offset unterschritten ist. Die Qualitéit dieses Map-
shims héngt von der Ausleuchtung der benutzten Spule und der Homogenitét der
Probe ab. Je grofler das ausgeleuchtete Volumen und je inhomogener das gemes-
sene Objekt, desto schwerer ist es, global eine gute Linienbreite zu erreichen. Bei
Kopfmessungen kann der globale Shim in manchen Fillen sogar ausreichend fiir
eine Messung sein. Im Regelfall wird jedoch von Hand auf das kleinere Messvo-
lumen geshimmt. Dazu benutzt man meist eine Sequenz, die nur die gewiinschte
Anregung der Magnetisierung ohne Wasser- oder Fettunterdriickung und Phasen-
kodierung enthélt. Dann werden von Hand die Strome in den Shimspulen linearer
Ordnung so lange verédndert, bis die gewiinschte Linienbreite in der Wasserreso-
nanz erreicht ist. Bei den meisten Anwendungen ist in vivo eine Linienbreite von
0.15 ppm (entsprechend 10 Hz FWHM) erforderlich. Bei Messungen im Muskel
oder im Abdomen kommt man aufgrund der kiirzeren 75-Zeiten jedoch selten
unter 0.3 ppm. Dies stellt gleichzeitig auch die Untergrenze dar, um die 0.2 ppm
entfernten Resonanzen PCr und Cho noch nach dem Rayleigh-Kriterium unter-
scheiden zu kénnen. Da Wasser jedoch meistens kiirzere T5-Zeiten als die interes-
sierenden Metaboliten hat, liegt deren Linienbreite noch darunter, weshalb PCr
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und Cho auch noch bei schlechterem Shim auf die Wasserlinie unterschieden wer-
den konnen. Dies verdeutlicht die nachfolgende Rechnung. Eine Linienbreite von
10 Hz FWHM der Wasserlinie entspricht einem 75 von etwa 46 ms. Rechnet man
mit einem 75, von etwa 100 ms fiir Wasser und zwischen 200 ms fiir (P)Cr und
350 ms fiir NAA im Kopf, so kommt man auf ein 7} zwischen 60 und 68 ms und
damit einer Linienbreite zwischen 6.75 und 7.65 Hz FWHM. Im Skelettmuskel
hat Wasser ein 75 von 50ms, die Metaboliten haben zwischen 110 ms fiir (P)Cr
und 190 ms fiir Cholin. Bei einem Shim auf die Wasserlinie von normalerweise
etwa 25 Hz FWHM ergibt dies Linienbreiten fiir die Metaboliten zwischen 18 und
20 Hz FWHM.



Kapitel 3

Sphirische Phasenkodierung

In der spektroskopischen Bildgebung erfolgt die Phasenkodierung und damit die
Aufnahme des k-Raumes schrittweise, d.h. innerhalb einer Repetitionszeit wird
nur ein Punkt des k-Raumes aufgenommen. Die Messdauer geht damit linear mit
Tr und der Anzahl der aufgenommenen Punkte des k-Raumes. Bei einer typi-
schen Repetitionszeit von 1.5 s dauert die Aufnahme einer 32x32 groflen Matrix
25.6 Minuten. Dies stellt insbesondere bei Patientenuntersuchungen bereits die
zeitliche Obergrenze fiir die Spektroskopie dar. Im folgenden soll eine Moglichkeit
untersucht werden, bestimmte Kodierungsschritte wegzulassen, ohne durch den
damit verkniipften Zeitgewinn das Ergebnis mafigeblich zu beeinflussen.

—

3.1 Sphérische Kodierung im k-Raum

3.1.1 Abtastschemata

Ein Gradient zur Phasenkodierung bewirkt auch eine Dephasierung des Spinsy-
stems. Der Grad dieser Dephasierung ist umso grofler, je stérker der anliegende
Gesamtgradient ist. Daher steuern die &ufleren k-Raum-Punkte weniger zum SNR
bei als die inneren Punkte, wobei dieser Effekt in den Diagonalen des k-Raumes
noch stirker ausgeprigt ist. Dies wird in der sphérischen Kodierung genutzt.
Hier geht man davon aus, dafl bei gleichbleibender Ortsauflosung die Ecken des
k-Raumes so wenig Signal relativ zu anderen k-Raum-Punkten liefern, dafl man
sich nur kleine Verluste einhandelt, wenn sie nicht gemessen werden. Die Orts-
auflosung hingt von der Grofle des Maximalgradienten in x- bzw. y-Richtung ab.
Legt man diesen als Obergrenze fiir den Gesamtgradienten fest, so nimmt man
alle k-Raum-Punkte auf, die auf einer Kreisscheibe bzw. in einer Kugel (fiir den
dreidimensionalen Fall), mit dem Radius des Maximalgradienten liegen. Den da-
durch resultierenden Zeitgewinn kann man ndherungsweise durch Vergleich des
Volumens eines Ellipsoids und eines Quaders berechnen, wobei die Achsen des
Ellipsoids den Kantenldngen des Quaders entsprechen. In unserem Fall betrigt

41
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der Zeitgewinn im zweidimensionalen Fall fiir ein quadratisches FOV ca. 22 %,
im dreidimensionalen Fall bei gleicher Voxelgrofie in z-Richtung bis zu 48 %.

3.1.2 Abschitzung des Informationsverlustes
Verlust von Signal

Der Anteil am Signal, der durch die sphérische Kodierung verloren geht, ist deut-
lich abhéngig von der Form und der Grofle des gemessenen Objekts. Je grofier
das Objekt ist, desto wirksamer wird die Dephasierung durch grofle Gradienten,
da das dephasierende Magnetfeld zu den dufleren Kanten des Objekts grofier ist.
Ebenso besitzt das Signal eines eckigen Objektes im k-Raum bestimmte Vorzugs-
richtungen, wihrend dies fiir runde Objekte nicht der Fall ist. Abb.3.2 zeigt das
Ergebnis einer Simulation (mit Hilfe des Programmes IDL) des Signalverlusts fiir
verschieden grofle und verschieden geformte Objekte bei sphirischer Kodierung
bezogen auf das Signal bei konventioneller Kodierung. Demnach ist der Signal-
verlust fiir Objekte, deren Vorzugsrichtung im k-Raum in Richtung der Achsen
liegt am geringsten (kleiner als 5%), bei Objekten mit Vorzugsrichtung in den
Diagonalen am groiten (bis zu 10%). Zur Berechnung wurde angenommen, daf
das Integral der Resonanz mit Hilfe der Anfangsamplitude des FID bestimmt
werden kann. Der Signalverlust wurde damit als Differenz der Gesamtsumme der
Amplituden aller Phasenkodierschritte fiir beide Kodierungsverfahren angenom-
men.

Andererseits bewirkt die Gleichverteilung des Rauschens in allen Phasenkodier-
schritten, daf in der sphérischen Kodierung entsprechend dem Betrag an Zeiter-
sparniss auch weniger Rauschen in die Messung einflie§t. Man erhilt daher einen
Zuwachs an SNR abhéngig vom Verhéltnis des Verlusts an Signal und dem Zeit-
gewinn.

Abb. 3.1: Darstellung von Vorzugsrichtungen im k-Raum bei verschieden ge-
formten Objekten am Beispiel eines quadratischen (a), eines um 45°
gedrehten quadratischen (b) und eines runden Objektes (c).
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Abb. 3.2: Anteil der &duBleren Phasenkodierschritte am Gesamtsignal in
Abhéngigkeit von der Grofle des gemessenen Objektes. Ergebnis einer
2D-IDL-Simulation mit einem quadratischen (1), einem runden (2)
und einem um 45° gedrehten quadratischen Objekt (3).

Abb. 3.3: Konstruktion von zwei Objekten von der Grofie eines Voxels (links).
Rechts ist das Ergebnis einer Simulation mit IDL gezeigt, die darstellt,
wie stark das Voxelbleeding bei einer gemessenen Auflésung von 24x24
(sphirische Kodierung) wére.

Verluste in der Ortsauflésung

Da die duleren Phasenkodierschritte fiir die Ortsauflésung verantwortlich sind,
ist zu erwarten, daf} sich diese bei der sphirischen Kodierung verschlechtert. Um
dies zu {iberpriifen, wurden zwei runde Objekte von der Groéfle eines in Pati-
entenstudien vorkommenden Voxels konstruiert (siche Abb.3.3). Es wurde der
minimale Abstand der Objekte bestimmt, bei dem man sie noch anhand des
Rayleigh-Kriteriums unterscheiden kann. Um richtungsabhingige Effekte darzu-
stellen, wurde noch der Winkel «v der Verbindungslinie der Objekte zur x-Achse
variiert. Das Ergebnis der Simulation stellt Abb.3.4 dar. Deutlich erkennbar ist
die starke Richtungsabhéngigkeit der normalen Phasenkodierung, wéhrend dies
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Abb. 3.4: Vergleich der Ortsauflésung bei normaler und sphérischer Kodierung.
Es wurden zwei Objekte von der Grofle eines Voxels konstruiert und
die Abhédngigkeit der Signalintensitdt in der Mitte der Objekte von
ihrem Abstand in Einheiten der Voxelgrofle und ihrem Winkel zur
x-Achse simuliert.

fiir die sphérische nicht der Fall ist. Dies ist erkldrbar durch die gréferen Gradi-
enten und damit bessere Auflésung der normalen Kodierung in Diagonalrichtung,
wodurch das Voxelbleeding in Diagonalrichtung kleiner wird. Bei der sphérischen
Kodierung sind die Maximalgradienten in alle Richtungen isotrop und damit auch
das Voxelbleeding. Dadurch wird jedoch die Bewertung der Daten leichter, da man
die Folgen des Voxelbleeding bei Isotropie leichter abschidtzen kann. Andererseits
betriagt der Mindestabstand der Objekte von Mittelpunkt zu Mittelpunkt 1.71
Voxelgréflen, um bei der sphirischen Kodierung noch unterschieden werden zu
kénnen, wihrend er bei normaler Kodierung 1.5 Voxelgroflen betrigt.

Alle IDL Simulationen basieren auf der sphérischen Auslese eines 24x24 grofien
Gitters, wie sie auch in Patientenstudien benutzt wird. Ein Rauschen im Signal
wurde nicht angenommen, fiir diesen Fall wird jedoch sowohl der Verlust an
SNR als auch an Ortsauflosung geringer ausfallen. Der Grund ist, dafl weniger
Rauschen akkumuliert wird und schwache Signale in den dufleren Phasenkodie-
rungsschritten durch das Rauschen {iberdeckt werden und so keinen Beitrag zur
Ortsauflosung geben.

3.1.3 Nachbearbeitung

Zur Aufnahme der k-Raum-Punkte wurde das sogenannte , centric reordering"
Verfahren angewendet, um Bewegungsartefakte zu unterdriicken. Im zeitlichen
Verlauf beginnt die Phasenkodierung im Zentrum des k-Raumes und nach der
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Abb. 3.5: Anderung der dargestellten Auflésung eines mit 24x24 Datenpunkten
gemessenen Objekts (siehe Abb 1.6) durch Zerofilling: a) ohne Zer-
ofilling, b) Zerofilling auf 32x32, ¢) 64x64, d) 128x128. Durch spéitere
Interpolation auf 256x256 Punkte wird die tatsdchliche Ortsinforma-
tion bei kleiner Matrixgrofle verfilscht dargestellt.

Aufnahme eines k-Raum-Punktes wird sein Partner mit negativem Vorzeichen
gemessen. Aufgrund dieser nichtlinearen Aufnahmetechnik mufiten die Phasenko-
dierschritte durch extern vorgegebene Tabellen festgelegt werden. Der gemessene
Datensatz enthilt dann die Phaseninformation als lineare Kette der einzelnen
Kodierungsschritte. Um diesen Datensatz auf das normale 2D-Gitter zu sortieren
und in das von SITools benutzte Datenformat zu konvertieren, wurde das Pro-
gramm GUI-DICOM (von Norbert Schuff, VA Medical Center, San Francisco),
bzw. eine selbstgeschriebene Prozedur unter IDL benutzt. Nach Transferieren der
Daten auf einen externen PC konnte die Auswertung unter SITools beginnen.
StandardméBig wurde durch Zerofilling eine Datengrofle im spektralen Bereich
von 1024 Punkten und eine ortliche Matrix von 64 durch FT erzeugt und analy-
siert. Ein Zerofilling im Ortsbereich stellte sich als zweckmiflig heraus, da durch
spétere Interpolation der metabolischen Bilder auf 256x256 Punkte zur Korrela-
tion mit der Routine-Bildgebung Informationen verloren gehen (siehe Abb. 3.5).
Fiir Matrixgroflen iiber 64 wurde jedoch die Zeit, die zum Fit der Datensitze
erforderlich war, unzumutbar lang.

3.2 Anwendungen an Probanden/Patienten

Die sphirische Kodierung ist vollig unabhéngig von der Art der benutzten Anre-
gung, sie kann daher in vielen Bereichen eingesetzt werden.
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3.2.1 Hirn
Medizinischer Hintergrund

Im Allgemeinen findet man durch das benutzte SI-Verfahren fiinf verschiede-
ne Metaboliten, deren Erscheinung oder Konzentrationsinderung eine Patholo-
gie des Gewebes bestimmt. Es sind N-Acetylaspartat (NAA), (Phospho-)Kreatin
((P)Cr), Choline (Cho), Laktat (Lac) und Lipide (Lip). Die Bedeutung der einzel-
nen Metaboliten und die chemische Verschiebung ihrer wichtigsten Resonanzen
ist wie folgt [14].

e (P)Cr: Phosphokreatin (0: 3.02 und 3.9 ppm) dient als temporérer Ener-
giespeicher. Sein unverdndertes Vorhandensein ist ein verlésslicher Marker
fiir einen intakten Energie-Metabolismus im Gehirn.

e Laktat: Das Endprodukt eines gestorten Metabolismus (anaerobe Bedin-
gungen, Oy-Mangel) im Gehirn ist Laktat (0: 1.33 ppm), sein Auftreten im
NMR-Spektrum ist also ein Zeichen fiir Ischdmie. Es tragen jedoch auch
noch andere pathologischen Prozesse zur Laktatbildung bei.

e NAA: NAA (0: 2.01 ppm) kommt nur im Gehirn vor und stellt den
grofiten Peak im wasserunterdriickten Spektrum dar. Die genaue Funktion
ist noch weitgehend unbekannt, ein Zusammenhang zwischen dem Vorkom-
men von NAA und der Funktionsfihigkeit von Neuronen gilt jedoch als
sicher.

e Lipide: Uber 20% des Trockengewichtes des Gehirns besteht aus Lipiden
(0: 1.4 ppm), jedoch in der Form verschiedener Makromolekiile, die in der
In-Vivo-NMR-Spektroskopie nicht aufgel6t werden. Erst bei schweren pa-
thologischen Prozessen werden diese Lipide in Form von Triglyceriden frei
und konnen detektiert werden.

e Cholin: Cholin (4: 3.22 ppm) ist ein Hauptbestandteil von Zellmembra-
nen jedoch wiederum im NMR-Spektrum nicht aufgeldst. Beim Aus- und
Umbau von Membranen entstehen jedoch freies Cholin, bzw mobile Grup-
pen, die Cholin enthalten, damit wird die Resonanz im Spektrum sichtbar.
Bei pathologischen Anderungen kann der Peak dieses freien Cholins bis
um einen Faktor 10 intensiver werden und stellt daher eine Goldmine fiir
klinische Information dar.

Im Tumorspektrum kann man folgende Anderungen der Metaboliten feststellen:
Eine Reduktion oder gar Abwesenheit der NAA-Linie driickt ein Fehlen von Neu-
ronen aus. Laktat akkumuliert in Zysten, nekrotischem Gewebe oder in aktiven
Tumoren wegen einer hohen Rate der anaeroben Glycolyse. Lipide im Tumorspek-
trum spiegeln nekrotische Regionen in unbehandeltem Gewebe wieder, im Verlauf
einer Therapie jedoch auch therapieinduzierte, nekrotische Regionen, welche auf
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NAA

Cho Cho/NAA

Abb. 3.6: Ergebnisse einer 2D-Hirn-'H-NMR-Spektroskopie an einem Patien-
ten. Neben der Anatomie sind auch die Metabolitenkarten von NAA,
Lipiden, Cholin und dem Verhéltnis Cho/NAA dargestellt. Messpara-
meter: Tr=1500 ms, Tp=135 ms, NxN=24x24 (sphérisch), Messzeit:
11.2 min, Voxelgréfe: 1.15 cm?, Kopfspule.

die Behandlung ansprechen. Eine Reduktion der Kreatinlinie findet man in Tumo-
ren nicht besténdig. Wenn dies der Fall ist, wird es normalerweise dem niederener-
getischen Status der Glycolyse in Tumoren zugeschrieben. Bei Sekundéirtumoren
ist dies jedoch die Regel, weil hier normalerweise die Kreatin-Kinase-Reaktion
nicht mehr stattfindet. Eine Erhohung des Cholins ist dafiir fast immer in Tu-
moren zu finden. Fiir die spektroskopische Bildgebung ist noch zu beachten, dafl
oftmals alle Metabolitkonzentrationen reduziert sind, bzw in therapiegeschidig-
ten Gewebe auch ganz fehlen. Deshalb werden Anderungen im Hirnstoffwech-
sel besser durch Bildung von Verhéltnissen einzelner Metaboliten reflektiert als
durch absolute Anderungen der Metabolitensignale. In diesem Zusammenhang
wird hauptséchlich das Verhiltnis Cho/(P)Cr oder Cho/NAA benutzt, in man-
chen Féllen auch die Molenbriiche Cho/((P)Cr+Cho) und Cho/(NAA+Cho), um
den Wertebereich der Verhiltnisse einzugrenzen.

2D-SI

Wie bereits oben beschrieben werden durch sphérische Kodierung 448 Phasenko-
dierschritte im ,centric-reordering“-Verfahren aufgenommen und danach auf ein
24x24 grofles 2D-Gitter einsortiert. Die restlichen Gitterplédtze werden mit Nullen
aufgefiillt. Bei einem FOV von 210 mm ergibt sich daher eine Voxelgréfle in der
Ebene von 8.75x8.75 mm?. Fiir jeden Phasenkodierschritt wird der FID mit einer
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Abb. 3.7: Ergebnisse einer 2D-Hirn-'H-NMR-Spektroskopie an einem Patien-
ten. Die ausgewéhlten Spektren stammen aus gesundem Gewebe, Tu-
morzenturm und Randbereich. Messparameter: Tr=1500 ms, Tr=135
ms, NxN=24x24 (sphérisch), Messzeit: 11.2 min, Voxelgrofie: 1.15
cm?, Kopfspule.

Bandbreite von 1 kHz und 512 Punkten abgetastet. Die Anregung erfolgt durch
PRESS mit einer Schichtdicke von 15 mm und einer Fliche zwischen 16 und 80
cm? je nach Fragestellung. Die Wasserunterdriickung erfolgt durch einen Puls von
51,2 ms Lénge, der dreimal eingestrahlt wird, mit anschlielender Dephasierung
des Wassersignals. Bei einem Tk von 1.5 s betrigt die Messzeit 11.2 min. Die
Sequenz wird standardméfig bei der Beurteilung verdéchtiger Lésionen im Ge-
hirn in Patienten, die einer stereotaktischen Radiotherapie unterzogen werden,
eingesetzt, um die Diagnostik zu unterstiitzen.

Eine Schichtanregung ist auch im Zusammenhang mit der sphérischen Kodierung
moglich, wird aber in dieser Form nicht zu Patientenuntersuchungen benutzt. Es
wird jedoch im néchsten Kapitel bei Mehrschichtverfahren darauf eingegangen.
Abb.3.6 stellt die Ergebnisse einer Patientenuntersuchung mit SI dar. Der Patient
ist an einem Astrozytom vom Grad II erkrankt und wurde bestrahlt. Neben dem
anatomischen Schichtbild sind auch die Metabolitenkarten fiir NAA, Cholin, Li-
piden und dem Verhéltnis von Cho zu NAA+Cho dargestellt. Betrachtet man die
NAA-Karte, so stellt man eine deutliche Absenkung des NAA im Tumorbereich
fest. Diese Absenkung kommt jedoch auch im Bereich der Ventrikel vor, weshalb
man sich allein darauf bei einer Diagnose nicht verlassen kann. Die Cholinkarte
zeigt im Bereich des Tumors eine Erh6hung, die in diesem Fall jedoch wiederum
im Vergleich zu anderen Regionen nicht sonderlich signifikant ist. Eine Absen-
kung im Bereich der Ventrikel ist ebenfalls festzustellen. Erst das Verhéltnis der
beiden Resonanzen Cholin zu NAA+Cho differenziert zwischen normalem Ge-
webe und Tumorgewebe. Hier ist der Tumorbereich deutlich abgegrenzt, wobei
in der Mitte dieses Bereiches wiederum eine Absenkung des Verhiltnisses zu be-
obachten ist. Hier gibt die Lipidkarte Klarheit. Man stellt in Tumormitte eine
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deutliche Erh6hung des Lipidgehaltes fest. Dies spricht fiir abgestorbenes Gewe-
be, welches auf die Bestrahlung angesprochen hat. Die entsprechenden Spektren
in Abb.3.7 untermauern die Aussagen. Im Randbereich des Tumors stellt man
eine Erhohung von Cholin, eine Erniedrigung von NAA und das Auftreten von
Lipiden fest, wihrend im Tumorzentrum fast ausschliellich Lipide hoher Kon-
zentration vorkommen.

3D-SI

Um bei einer dreidimensionalen spektroskopischen Bildgebung trotz sphérischer
Kodierung noch innerhalb der 30 min Messdauer zu bleiben, muf} die Auflésung
in der Ebene reduziert werden. Eine gleichbleibende oder sogar kleinere Voxel-
grofle bringt somit ein Verkleinern des FOV mit sich. Dies bietet mehr Raum
fiir Einfaltungen aus der Kalotte bei ungeniigender Dephasierung dieser Berei-
che bei der PRESS-Anregung. Die Anregung der Magnetisierung erfolgte wie im
zweidimensionalen Fall, lediglich in z-Richtung wurde die Schichtdicke auf 50-
100 mm vergroBert. Aufgrund dieser Schichtdicke und der vergroflerten Anzahl
der Phasenkodierungen ist das SNR der 3D-Sequenz betrichtlich gesteigert. Will
man vermeiden, mit dem Anregungsvolumen zu Nahe an die Kalotte zu kom-
men, so ist man gezwungen die Fliache desVolumens zu vermindern. die Fliche
des 3D-Volumens betriigt dann typischerweise 50x50mm? bei Positionierung des
Volumens in Kopfmitte. Dadurch wird man insbesondere bei Pathologien in Ka-
lottennéhe eingeschriankt, bzw auf Pathologien in Kopfmitte begrenzt. Es wurden
mehrere Kodierungen implementiert, alle mit ca. 1000 Phasenkodierungsschrit-
ten, d.h. einer Messzeit von ca. 25 min. Gemessen wurde jeweils mit 1 ¢cm?® Voxel
isotroper Kantenléinge mit einer Auflsung von wahlweise 15x15x9 (1008 Phasen-
kodierschritte), 18x18x7 (1104 Phasenkodierschritte) oder 21x19x7 (1168 Phasen-
kodierschritte).

Auch fiir den dreidimensionalen Fall wire eine Schichtanregung méoglich, wiirde
aber eine Vergroflerung der Voxelflichen mit sich bringen, da das FOV aufgrund
der Einfaltungen aus der Kalotte nicht weiter verkleinert werden kann.

3.2.2 Prostata

Medizinischer Hintergrund

In der Prostata findet man durch das beschriebene SI-Verfahren hauptséchlich
drei Metaboliten, die Informationen iiber eine mogliche Pathologie liefern [15].
Wie auch im Gehirn sind in der Prostata (P)Cr und Cholin vorhanden. Auch
hier wird die pathologische Information hauptséchlich durch ein dramatisches An-
steigen des Cholinpeaks geliefert, wihrend die Aussagekraft der (P)Cr-Resonanz
fraglich bleibt. Zusétzlich erscheint im Spektrum Citrat (6: 2.5 - 2.6 ppm), das
in der Prostata den dominierenden Peak darstellt. Citrat dient hauptséchlich
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zum Ausgleich des pH-Wert im Prostatasekret. Bei pathologischen Verédnderun-
gen kommt es zu einer Reduktion des Citrates. Als zusétzlicher, wenn auch schwer
quantifizierbarer Marker kommen Polyamine (0: 3.1 ppm) hinzu. Wihrend in der
Diagnostik die Bildgebung nur zu 70% zwischen malignen und benignen Prosta-
takarzinomen unterscheiden kann, wird die Differenzierbarkeit in Kombination
mit einer spektroskopischen Bildgebung bis auf 95% erhoht. Daher ist die Pro-
stataspektroskopie in ihrer klinischen Wertigkeit inzwischen unumstritten und
wird sténdig vorangetrieben [16].

Technische Schwierigkeiten

Im Gegensatz zum Gehirn ist die Prostata fiir die MR-spektroskopische Unter-
suchung nicht leicht zugénglich. Thre Lage im Kortex bringt aufgrund des wech-
selnden umliegenden Gewebes wie Darm, Blase, Beckenknochen, Muskel usw.
massive Suszeptibilitdtsspriinge mit sich. Dies erschwert den Shim auf eine gan-
ze Schicht erheblich. Das PRESS-Verfahren erméglicht zwar eine selektive An-
regung eines kleinen Volumens, welches die Prostata enthilt und auf das auch
vergleichsweise gut geshimmt werden kann, aufgrund der Suszeptibilitdten 148t
sich jedoch das Signal aus dem umliegenden Gewebe oftmals nicht geniigend de-
phasieren. Einen weiteren Beitrag zu diesem Restsignal liefert die physiologische
Bewegung, bei der sich die Prostata um ca. 5 mm verschieben kann. Dies bewirkt
eine ebensogrofle Verschiebung des Anregungsvolumens und damit einen Verlust
an Signal. Erfolgt die Verschiebung wéhrend der Anregung, so kommt es auch
zu ungeniigender Dephasierung des umliegenden Gewebes. Bei entsprechend klei-
ner Wahl des FOV kann es zu Einfaltungen dieses Restsignals kommen, wobei
Restsignale von Lipiden aufgrund der Resonanzverschiebung durch den voxel-
selektiven Shim oftmals in den spektralen Bereich der Metaboliten eingefaltet
werden. Andererseits ist jedoch eine mdoglichst kleine Voxelgréfie in der Prostata
vonnéten, um eine ausreichend informative Diagnostik zu erhalten. Eine weitere
Unzulédnglichkeit ist durch die Empfingerspule gegeben. Der Empfang der Signa-
le kann durch einen Array von vier Oberflichenspulen erfolgen, die um den zu
untersuchenden Bereich positioniert werden. Die Ausleuchtung der Spulen nimmt
von ihrem Zentrum aus quadratisch ab, so daf} die Sensitivitét fiir Signale aus
der Mitte des Arrays, wo gerade die Prostata liegt, deutlich herabgesetzt ist, im
Gegensatz zu den Randbereichen in der Nidhe der Spulenzentren, wo sich un-
geniigend dephasierte Signale finden. Ein Kombinieren der vier Arrayelemente
durch Addition der Individualdaten ist zwar moglich, bringt jedoch aufgrund von
Phasenverschiebungen der empfangenen Signale der Spulen zueinander Probleme
mit sich. Der Ganzkorperresonator des Tomographen, der das zu untersuchende
Objekt homogen ausleuchtet, wird zur Anregung benutzt, hat jedoch beim Emp-
fang eine zu geringe Sensitivitit fiir die Spektroskopie.

Eine Losung stellt die Messung mit einer Endorektalspule dar, einer ca. 8 cm
langen und ca. 3.5 cm dicken Spule, die im Rektum des Patienten so positio-
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Abb. 3.8: Ergebnisse einer 2D-Prostata-'H-NMR-Spektroskopie an einem ge-
sunden Probanden. Neben der Anatomie ist auch die Verteilung des
Citrates in der Prostata dargestellt. In den ausgewéhlten Spektren
sind alle Metaboliten deutlich erkennbar. Messparameter: Tr=1500
ms, Tp=130 ms, NxN=24x24 (sphérisch), Messzeit: 11.2 min, Voxel-
grofe: 1.5 cm?®, Spulenarray.

niert wird, daf} sie direkt unter der Prostata liegt. Die Spule ist in einem Ballon
enthalten, der auf ein Volumen von ca. 100 ml aufgepumpt werden kann. Da-
durch wird die Prostata so weit fixiert, daf} sie sich wiahrend der Atmung nicht
mehr bewegt. Die Sensitivitét ist durch die Ndhe der Spule zur Prostata drastisch
erhoht und die relativ geringe Ausleuchtung des Nahfeldes der Spule von etwa
5 cm unterdriickt zusétzlich schlecht dephasierte Signale aus dem umliegenden
Gewebe. Eine Untersuchung mit dieser Anordnung wird jedoch als unangenehm
empfunden, besonders bei den relativ langen Mess- und Vorbereitungszeiten in
der Spektroskopie stellt dies ein grofes Hindernis dar. Bei der Bildgebung kommt
es mitunter auch zur Erwdrmung der Spule, abhingig von der applizierten HF-
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Cit

Abb. 3.9: Ergebnisse einer 2D-Prostata-'H-NMR-Spektroskopie an einem Pati-
enten. Das linke Spektrum ist aus der Prostatamitte entnommen, das
rechte aus dem Randbereich. In diesem Fall konnte anhand der Spek-
tren der Verdacht eines Karzinoms nicht bestétigt werden. Messpara-
meter: Tr=1500 ms, Tr=130 ms, NxN=24x24 (sphérisch), Messzeit:
11.2 min, Voxelgréfe: 1.5 cm?3, Spulenarray.

Leistung.

2D-SI

Die Sequenz zur zweidimensionalen spektroskopischen Bildgebung unterschei-
det sich zur vorher beschriebenen nur durch eine zusétzliche globale Fettun-
terdriickung mit einem ca. 20 ms langen Puls, der selektiv 220 Hz neben der
Wasserresonanz anregt. Dadurch werden die wichtigen Metabolitresonanzen nicht
gestort. Ergebnisse einer 'H-NMR-Spektroskopie der Prostata an einem gesun-
den Probanden sind in Abb.3.8 dargestellt. Die Resonanzen von Citrat, Cholin
und Kreatin sind gut erkennbar, Polyamin-Signale sind aufgrund der Lage zwi-
schen Cholin und Kreatin weniger gut auszumachen. In [15] wurde jedoch eine
deutlich héhere Resonanz von Citrat fiir den gesunden Fall gemessen. Erkennbar
ist auch ein geringer Lipidgehalt, welcher durch Voxelbleeding zustandekommt.
Abb.3.9 zeigt zwei Spektren einer Patientenuntersuchung. Beim Patienten wurde
eine Erhohung des Blutwertes von PSA (prostate specific antigen) entdeckt, was
normalerweise auf eine Pathologie in der Prostata hindeutet. Dies konnte jedoch
durch die Spektroskopie nicht bestéitigt werden. Im Gegenteil, die Resonanz von
Citrat ist deutlich hoher als die beiden Resonanzen von Cholin und Kreatin, was
eher fiir eine gesunde Prostata spricht. Histologisch konnte eine benigne Prosta-
tahypertrophie befundet werden. Das erste Spektrum der Abbildung wurde aus
der Prostatamitte entnommen, das zweite aus dem Randbereich. Die Resonanz
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Abb. 3.10: Ausgewiihlte Spektren einer 3D-Prostata-"H-NMR-Spektroskopie an
einem gesunden Probanden. Es sind alle Metaboliten erkennbar, Ein-
faltungen von ungeniigend dephasierten Signalen im Bereich der Li-
pide sind ebenfalls deutlich ausgepréigt. Messparameter: Tr=1500
ms, Tp=130 ms, NxXN=15x15x9 (sphérisch), Messzeit: 24.6 min, Vo-
xelgrofie: 1.0 cm?®, Spulenarray.

der Polyamine ist im ersten Spektrum zu erkennen. Die Messungen wurden mit
dem Spulenarray durchgefiihrt bei einer Voxelgrofie von 1.5 cm?®. Die dargestellte
metabolische Karte der Citratresonanz pafit sehr gut mit der Anatomie iiberein.
Das SNR der Messung lafit jedoch in Hinblick auf die recht groflen Voxel zu
wiinschen {ibrig. In der Literatur sind Voxelgréfen von etwa 0.5 cm?® mittlerweile
Standard.

3D-SI

Analog zur 3D-Spektroskopie des Gehirns wird lediglich die Schichtdicke in z-
Richtung vergréflert, ansonsten ist die Anregung der Magnetisierung gleich der
fiir den zweidimensionalen Fall. Hier wirken sich die Atembewegungen des Pro-
banden/Patienten jedoch noch storender aus, da aufgrund des kleiner gewihl-
ten FOV die Einfaltungen von ungeniigend dephasierten Signalen auflerhalb der
PRESS-Box grofler sind und die Metabolitresonanzen stark iiberlagern. Damit
wird eine Messung ohne Einsatz der Endorektalspule fast nicht moglich. Gemes-
sen wurde mit einer Phasenkodierung von 15x15x9. Ausgewihlte Spektren einer
Prostataspektroskopie mit 3D-SI an einem gesunden Probanden sind in Abb.3.10
dargestellt. Zur Messung wurde wiederum der Spulenarray bei einer Voxelgréfie
von 1 cm? verwendet. Die Metaboliten sind zwar in diesem Fall deutlich zu erken-
nen, Einfaltungen von ungeniigend dephasierten Signalen im Bereich der Lipide
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und des Wassers iiberwiegen jedoch im Spektrum. Spektren dieser Qualitit waren
bei 3D-SI mit dem Spulenarray nur dann mdéglich, wenn bereits der globale Shim
ausreichend gut war. Anderenfalls wurden auch die Bereiche der Metaboliten
vollig von Lipideinfaltungen iiberlagert.



Kapitel 4

Multi-Slice Verfahren

Die T5- bzw die T} -Relaxationszeit ist in vivo deutlich kleiner als 77 . Aufgrund
der 71-Relaxation mufl man jedoch eine gewisse Zeitspanne T abwarten, um ei-
ne neue Anregung zu starten. Da der FID nur fiir kurze Zeit abgetastet werden
kann, mufl eine Wartezeit eingefiigt werden. Diese Wartezeit stellt messtechnisch
eine Totzeit dar, die die Effizienz der Messung einschrinkt. Bei bestimmten Fra-
gestellungen kann man wéhrend einer Tr-Periode jedoch mehrere Messvolumen
unabhéngig voneinander anregen. Auf diesem Prinzip basiert die Mehr-Schicht-
Technik [17]. Dadurch wird zwar die Messzeit fiir SI nicht verkiirzt, die Methode
erlaubt jedoch eine simultane Untersuchung unterschiedlicher Messvolumina.

4.1 Technik

4.1.1 Anregung

Transversale Magnetisierung wird durch eine Spinecho-Schichtanregung erzeugt.
Da sowohl 90°- als auch 180°-Puls den gleichen Schichtselektionsgradienten benut-
zen, wird jeweils nur die Magnetisierung in der entsprechenden Schicht beeinflufit.
Bei einer PRESS-Anregung ist dies beispielsweise nicht der Fall, da alle Pulse zu-
einander senkrecht stehende Schichten anregen und daher das tatséchlich ange-
regte Volumen sich vom Messvolumen deutlich unterscheidet. Eine unabhéngige
Anregung mehrerer Messvolumina in einer Tx-Periode ist also mit PRESS nicht
moglich. Die Spinecho-Anregung hat auflerdem den Vorteil, da3 lange De- und
Rephasierungsintervalle zwischen den Hochfrequenzpulsen entfallen und so auch
kurze Echozeiten (bis etwa 20 ms) moglich werden.

4.1.2 Wassersignalunterdriickung

Bei einer Unterdriickung von Resonanzen besteht immer eine Abhéngigkeit vom
Verhiltnis der Ti-Relaxationszeit und der Repetitionszeit. Es stellt sich nach
wenigen Anregungen ein Gleichgewichtszustand der Magnetisierung ein, fiir den

25
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die jeweiligen Unterdriickungspulse vor der Messung optimiert werden. Bei jeder
Anderung der Repetitionszeit #ndert sich damit auch der Gleichgewichtszustand
und somit auch der Auslenkwinkel der Unterdriickungspulse. Bei Repetitionszei-
ten grofler als 1500 ms ist dieser Effekt nicht sonderlich ausgeprigt, da sich die
Gleichgewichtsmagnetisierung nur noch wenig dndert. Im Falle von Mehrschicht-
Verfahren dndert sich die Repetitionszeit fiir Metaboliten nicht, fiir die Wasserres-
sonanz jedoch drastisch, da die Unterdriickung global und nicht schichtselektiv
erfolgt. Die effektive Repetitionszeit bewegt sich in diesem Fall zwischen 600 und
1000 ms fiir Mehrschicht-Messungen und bis zu 2000 ms fiir Einzelschichtmessun-
gen. Um die Flexibilitdt der Sequenz beziiglich der Wahl der Anzahl der Schichten
zu gewdhrleisten, ist daher eine Voreinstellung der Wasserunterdriickung durch
CHESS ausgeschlossen. Es wird daher eine Ernst-Wasserunterdriickung verwen-
det, wobei der Auslenkwinkel des benutzten Pulses bei jeder Messung justiert
werden muf3.

4.1.3 Selektive Unterdriickung von Fettsignalen

Aufgrund der Schichtanregung werden auch die Fettresonanzen aus der Kalotte
angeregt. Daher ist eine zusétzliche Fettunterdriickung erforderlich.

Outer-Volume-Suppression (OVS)

Bei der Benutzung der OVS kommt es wie auch bei der Wasserunterdriickung
zur Verkiirzung der effektiven Repetitionszeit auf ca. 650 ms. Aufgrund der 7T7-
Relaxationszeit der Lipide von ca. 250 ms fillt dies jedoch nicht so ins Gewicht.
Weitaus storender ist die ungeniigende Position der Saturierungsschichten. Da
nur sechs Saturierungspulse zur Verfiigung stehen, kann die OVS nur auf eine
Schicht effektiv positioniert werden, durch die Rundung des Schidels werden alle
andere Schichten stets eine schlechtere Fettsignalunterdriickung aufweisen, wenn
das Messvolumen nicht zu sehr eingegrenzt werden soll. Besonders bei Pathologien
in Kalottennéhe ist diese Art der Fettsignalunterdriickung nicht empfehlenswert.

Inversion Recovery

Die Inversionsmethode benutzt zusitzlich einen schichtselektiven Inversionspuls
fiir jede gemessene Schicht. Damit erreicht man eine homogene Unterdriickung
der Lipidresonanzen iiber die gesamte Schicht, unabhéngig von der Position und
der Anzahl der Schichten. Die Lipide werden dabei so weit unterdriickt, daf}
ihre Signalintensitdt nur noch etwa das Doppelte der NAA-Resonanz betrégt.
Aufgrund der Breite des spektralen Bereichs der Lipidsignale und der Anzahl der
zum Signal beitragenden Resonanzen ist eine vollstdndige Unterdriickung mit der
Methode nicht moglich. Der Nachteil liegt auf der Hand. Abb.4.1 zeigt das Verhal-
ten der Longitudinalmagnetisierung nach einem Inversionspuls fiir verschiedene
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Abb. 4.1: Verhalten der Transversalmagnetisierung nach einem Inversionspuls
fiir verschiedene Relaxationszeiten. Beim Nulldurchgang von Fett
(Iy = 250ms) stehen fiir die Metaboliten (1100ms < T} <
1500ms) noch zwischen 70 und 80 % der Ausgangsmagnetisierung
zur Verfiigung

T1-Zeiten. Zum Zeitpunkt des Nulldurchgangs der Lipide mit 77 = 250ms ist
die Longitudinalmagnetisierung der Metaboliten mit 1100ms < T} < 1500ms
auf 70-80 % der Ausgangsmagnetisierung zuriickgegangen. Daher sollte das SNR
der Metaboliten im Spektrum &hnlich verringert sein. Da die einzelnen Metabo-
liten &hnliche T}-Zeiten haben, ist eine signifikante Anderung der Metaboliten-
verhéltnisse jedoch nicht anzunehmen. Die Wasserunterdriickung erfolgt bei der
IR-Methode wihrend der Inversionsphase.

4.1.4 Repetitionszeit

Der gesamte Zeitablauf fiir die Aufnahme einer Schicht wurde bei einer Inversi-
onszeit von 170 ms und einer Echozeit von 135 ms auf etwa 650 ms eingestellt, d.h.
nach jeweils 650 ms ist es moglich, innerhalb der Repetitionszeit weitere Schich-
ten anzuregen. Die Auslesedauer wurde dabei auf 333 ms beschrinkt, bei einer
Bandbreite von 1,54 kHz. Diese Auslesedauer stellte sich als ausreichend fiir Mes-
sungen in vivo heraus, bei Phantomexperimenten kann die reduzierte Auslesezeit
jedoch zu Abschneideartefakten fithren.
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Abb. 4.2: Vergleich der Anregungsprofile von Mehrschichttechniken mit IR (c)
oder OVS (b) mit dem von Standard-SI (a) an Phantom 1. Aufge-
tragen ist das Integral der NAA-Linie gegen den Ort. Der Artefakt
am oberen Rand entsteht durch eine im Phantom enthaltene Luftbla-
se und den dadurch verursachten Suszeptibilitdtssprung. Messpara-
meter: Tr=1500 ms, Tp=135 ms, NxN=24x24 (sphérisch), Messzeit:
11.2 min, Voxelgréfle: 1.15 cm?®, Kopfspule.

4.2 Ergebnisse

4.2.1 Phantommessungen

Anhand von Phantommessungen wurden die Pulse der Wasser- und Lipidsignal-
unterdriickung eingestellt und das SNR der Sequenz mit dem von Standard-SI
verglichen. Fiir die Phantommessungen wurde Phantom 1 (siehe Tab.2.1) be-
nutzt. Es wurden bei den Mehrschicht-Techniken jeweils drei parallel orientierte
transversale Schichten gemessen, einmal unter Benutzung eines Inversionspulses
und einmal ohne. Die gemessenen Schichtprofile sind in Abb.4.2 fiir eine Schicht
dargestellt. Es wurde jeweils das Integral der NAA-Linie in Abhéngigkeit vom Ort
bestimmt. Zur Phasenkodierung wurde eine sphirische Kodierung in 448 Schrit-
ten mit einer resultierenden Auflésung von 24x24 bei einem FOV von 210 mm
benutzt. Bei einer Repetitionszeit von 2 s ergab sich eine effektive Repetitionszeit
von 666 ms fiir jede Schicht. Zum Vergleich wurde ein Standard-SI mit Schicht-
anregung sowie mit PRESS-Anregung durchgefiihrt, jeweils mit Tr = 2s. Die
Schichtprofile der Mehrschicht-Sequenzen waren dabei vergleichbar mit Standard-
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Abb. 4.3: Vergleich der ungefilterten Spektren von Mehrschichttechniken mit
IR (b) oder OVS (a) mit den von Standard-Schicht-SI (c¢) und einer
PRESS-Anregung (d) an einem Phantom. Die Anderung der Metabo-
litverh&ltnisse durch IR ist in der Graphik angedeutet, der Verlust an
SNR zwischen (a) und (b) betriagt 25 %. Messparameter: Tr=1500 ms,
Trp=135 ms, NxN=24x24 (sphérisch), Messzeit: 11.2 min, Voxelgrofie:
1.15 em?®, Kopfspule.

Schicht-SI, wobei eine leichte Verschlechterung bei einem zusétzlichen Inversi-
onspuls erkennbar war. Dies ist erkldrbar durch leichte Bi-Imperfektionen der
180°-Pulse, deren Spannungen teilweise am Maximum lagen. Diese Storungen im
Schichtprofil waren umso stirker, je weiter die Schicht vom Spulenzentrum ent-
fernt war. In Abb.4.2 ist ein Artefakt am oberen Rand des Phantoms erkennbar.
Dieser resultiert aus einer eingeschlossenen Luftblase und dem damit verbundenen
Suszeptibilitdtssprung. Bei lingerer Abtastung des FID bei Standard-SI ist dieser
Effekt weniger ausgeprigt. Spektren, die mit den verschiedenen Techniken erhal-
ten wurden, sind in Abb.4.3 dargestellt. Ein Vergleich des SNR von Mehrschicht-
und Standard-SI zeigt eine Verbesserung des SNR, der Mehrschichtsequenz auf-
grund der groferen Bandbreite, der erwartete Unterschied von 45 % wird jedoch
bei weitem nicht erreicht. Bei einem zusétzlichem Inversionspuls ergibt sich eine
Verminderung des SNR um etwa 25 %, in Einklang mit den Vorraussagen. Eine
ebenfalls leichte Reduzierung des SNR bei der PRESS-Anregung im Vergleich
zu Standard-Schicht-SI 148t sich aufgrund des kleineren Anregungsvolumens er-
kldaren. Die bei einer PRESS-Anregung beobachteten HF-Artefakte im Phantom
(vergl.Abb.2.7) kommen bei Schichtanregung nicht vor. Ein Vergleich der beiden
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Abb. 4.4: Vergleich der beiden Fettsignalunterdriickungstechniken OVS und IR
an einem Probanden fiir zwei verschiedene Schichten (a) und (b).
Dargestellt ist von links nach rechts das T5-gewichtete Referenz-
bild, ein protonengewichtetes Bild unter Benutzung der OVS (S&tti-
gungsschichten sind eingezeichnet), das metabolische Referenzbild der
Mehrschichtsequenz mit IR und das metabolische Referenzbild der
Mehrschichtsequenz mit OVS bei gleicher Skalierung, jeweils bei ei-
nem FOV von 210 mm. Die metabolischen Referenzbilder stellen das
integrierte Spektrum zwischen 1.0 und 1.7 ppm dar und sind auf
256x256 Punkte interpoliert.

Mehrschicht-Techniken zeigte im betrachteten Fall eine Anderung der Verhélt-
nisse (P)Cr/Cho und NAA/Cho um etwa 13 % in den Amplitudenwerten jedoch
nur etwa 5 % in den Integralwerten. Diese Anderung liegt jedoch innerhalb der
Schwankungsbreiten der spektroskopischen Bildgebung.

4.2.2 Probandenmessungen

Zum Vergleich der beiden Fettunterdriickungstechniken OVS und IR wurde Mes-
sungen an einem Probanden durchgefiihrt. Abb.4.4 zeigt das Ergebniss fiir zwei
parallele transversale Schichten. Zur Orientierung wurden neben T,-gewichteten
Referenzbildern fiir jede Schicht auch protonengewichtete Bilder unter Benutzung
der Sattigungsschichten der OVS gemacht und diese in das Bild eingezeichnet. In
der ersten Schicht ist eine gute Positionierung der OVS moglich, in der zweiten ist
diese aufgrund der Rundung des Kopfes nicht optimal. Hier kommt die Schicht-
dicke von 15 mm zum Tragen, da die Kalotte in diesem Bereich des Schidels
iber eine grofle Fliche angeschnitten wird. In beiden Schichten ist noch ein Rest-
signal an Lipiden erkennbar. Aufgrund des Schichtprofils der benutzten Pulse
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Abb. 4.5: Darstellung des spektralen Intensitdt zwischen 0 und 4 ppm in
Abhéngigkeit vom Ort bei einem sagittalen Schnitt durch die Mehr-
schichtdatensétze. Links sind die Ergebnisse der Mehrschichtsequenz
mit IR, rechts die Ergebnisse mit OVS dargestellt, jeweils fiir die bei-
den Schichten aus Abb.4.4.

ist eine recht gute Signalunterdriickung an den Schichtkanten gegeben, wihrend
dies in Schichtmitte nicht der Fall ist. Andererseits liegt die Kalotte nie direkt
im Spulenzentrum, wodurch sich dort zwangsldufig Inhomogenitéiten im B;-Feld
der HF-Pulse ergeben. Auch bei guter Positionierung der OVS ist ein deutlicher
Vorteil der IR-Methode erkennbar. Die Unterdriickung erfolgt hier homogen iiber
die ganze Kalotte, wihrend sich bei der OVS-Methode Maxima und Minima der
Sattigung abwechseln. Die Intensitit der Maxima ist dabei deutlich hoher als die
Lipidreste bei der IR-Methode. Noch dramatischer wird dieser Unterschied bei
nicht optimaler Positionierung der OVS.

Den Effekt einer nicht optimalen Fettsignalunterdriickung durch OVS auf den
Rest des Datensatzes zeigt Abb.4.5. Hier ist fiir einen sagittalen Schnitt durch
die Schichten die spektrale Intensitéit der Datenséitze als Funktion des Ortes auf-
getragen. In den oberen und unteren Randbereichen sieht man fiir beide Fettun-
terdriickungstechniken deutlich das Signal der Kalotte, welches zwischen 0 und
2 ppm liegt. Dazwischen sind die Resonanzen von NAA, (P)Cr und Cho zu er-
kennen, links davon noch das Signal von Restwasser. Bei der zweiten Schicht
kommt es zu einer deutlichen ortlichen Verbreiterung des Kalottensignals, so-
wie zu einer Verschlechterung der Wassersignalunterdriickung, da sich diese im
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Abb. 4.6: Ergebnisse einer Patientenuntersuchung in zwei transversalen Schich-
ten (1,2) mit der Mehrschichtsequenz. Dargestellt sind die anatomi-
schen Schnittbilder, die NAA-Metabolitkarten und jeweils ein Tumor-
spektrum. Messparameter: Tr=1500 ms, Tp=135 ms, NxN=24x24
(sphiirisch), Messzeit: 11.2 min, Voxelgréfie: 1.15 cm?3, Kopfspule.

oberen Kopfbereich und daher nicht mehr im Zentrum der Spule befindet. Fiir
die OVS ist ein deutliches Voxelbleeding der Lipidresonanz in die Schidelmitte
hinein zu beobachten, gut erkennbar ist die sinc-féormige Modulation des Signals
mit dem Ort. Dieses Voxelbleeding ist fiir die zweite Schicht teilweise stéirker als
die NAA-Resonanz. Aufler dem storenden Einfluf}, den dieser Effekt auf den Fit
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des Datensatzes hat, tduscht dies auch Pathologien vor, bzw. iiberdeckt andere
Lipidresonanzen. Dies wird durch das bessere SNR der Metaboliten gegeniiber
dem SNR bei der Sequenz mit IR nicht mehr ausgeglichen.

4.2.3 Patientenuntersuchungen

Die Ergebnisse einer Patientenuntersuchung sind in Abb.4.6 dargestellt. Bei die-
sem Patienten wurden zwei transversale Schichten aufgenommen, wobei die Mess-
parameter und die Auflésung mit der SI-Sequenz iibereinstimmen. Der Patient
leidet unter einem niedriggradigem Gliom (Gliomatosis Cerebri), welcher auf-
grund seiner Lage und Grofle inoperabel ist. Bei diesem Patienten bietet sich
die Mehrschichtsequenz an, da der Tumor grofle Teile des Gehirns befallen hat,
welche durch eine 2D-PRESS-Anregung nur in geringem Mafle abgedeckt wer-
den. Eine Schicht (1) wurde an den Rand des Tumors gelegt, die zweite (2) in
das Tumorzentrum. In Tumormitte zeigt die Abbildung das erwartete deutliche
Absinken des NAA-Wertes, wéihrend dieser Unterschied zum Normalgewebe in
der zweiten Schicht nicht so stark ausgeprégt ist. Jeweils deutlich zu erkennen
sind die Ventrikel mit ihrem geringen Gehalt an Metaboliten. Es sind Beispiel-
spektren aus dem Tumor dargestellt, die dies wiederum untermauern. In diesem
Fall konnte kein Einschrinkung der Auflésung der Mehrschichtsequenz beziiglich
einer vergleichbaren SI-Sequenz festgestellt werden. Der untersuchte Bereich ist
in der Mehrschichtsequenz grofler, was eine bessere spektrale Trennung von ge-
sundem und krankem Gewebe bewirkt. Im vorderen Teil des Datensatzes von
Schicht (2) konnten jedoch aufgrund von Suszeptibilitétsartefakten der Augen
und Nebenhohlen keine Spektren erhalten werden. Dieser Bereich wurde beim
Fit der Daten ausgespart. Solche Artefakte konnen jedoch auch leicht den gan-
zen Datensatz unbrauchbar machen. In solchen Fillen ist die PRESS-Anregung
zu bevorzugen.






Kapitel 5

Multi-Echo Verfahren

Die oft deutlichen Unterschiede in der 75- und 7T;-Relaxation von Spins ermogli-
chen das Abtasten eines FID nur fiir kurze Zeit. Aufgrund der langen 77-Relaxa-
tion mufl man jedoch wiederum mehrere T5-Perioden warten, um eine neue An-
regung zu starten. Diese Wartezeit stellt messtechnisch eine Totzeit dar, die die
Effizienz der Messung einschréinkt. Andererseits ist es jedoch moglich, durch einen
180°-Puls einen Teil des Signals wiederzugewinnen, welches dann nur durch 75-
Zerfall abgeschwiicht ist. Dieser Ansatz wird in der Multi-Echo-Technik weiter-
gefiithrt. Nach der Anregung durch ein einfaches Spinecho wird das entstehende
Signal abgetastet. Nach seinem Zerfall durch 75-Relaxation werden durch 180°-
Pulse neue Spinechos erzeugt, die wiederum ausgelesen werden koénnen. Dies
kann sooft geschehen, bis aufgrund des T,-Zerfalls kein Signal mehr {iibrig ist.
In der spektroskopischen Bildgebung wird jedes zusétzliche Echo individuell pha-
senkodiert. Dadurch wird die Effizienz in der Aufnahme der nétigen k-Raum-
Information betréchtlich gesteigert. In Analogie zur Turbo-Spin-Echo-Sequenz in
der Bildgebung nennt man diese Technik Turbo-SI.

5.1 Multi-Echo Technik

5.1.1 Anregung und Priparation

Die Priaparation einer Multi-Echo-Sequenz bis zur ersten Ausleseperiode basiert
im wesentlichen auf einer Standard-SI-Sequenz, wie sie bereits vorher beschrieben
wurde. Im Falle einer PRESS-Anregung ist die Pulsfolge inklusive der Wasser-
signalunterdriickung identisch, bei einfacher Schichtanregung wurde zur Fettsi-
gnalunterdriickung entweder eine Outer-Volume-Suppression oder die Inversion-
Recovery-Methode benutzt. Die Multi-Echo-Sequenz benutzt zusitzliche 180°-
Pulse in dquidistanten Zeitabstinden, wobei die erste Ausleseperiode analog zu ei-
ner PRESS-Sequenz erst das zweite produzierte Echo aufnimmt. Um das Schicht-
profil der Anregung zu verbessern, selektieren die 180°-Pulse eine etwa 10%

65
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dickere Schicht als der 90°-Puls. Die 180°-Pulse sind mit zusétzlichen Spoiler-
Gradienten in x-, y-, und z-Richtung flankiert, um stimulierte Echos bzw. Spin-
echos hoherer Ordnung zu unterdriicken. Die Auslese erfolgt dann symmetrisch
als Voll-Echo-Auslese, d.h. es wird nicht wie bei Standard-SI nur der abfallen-
de Ast des Echos aufgenommen, sondern zusétzlich auch der ansteigende Ast.
Zur Feinjustierung der Wasser- und der Fettsignalunterdriickung wurde eine Se-
quenz benutzt, die bis zum ersten ausgelesenen Echo mit der Multi-Echo-Sequenz
iibereinstimmt.

5.1.2 Wahl der Echozeit

In der Multi-Echo-Technik stellt die Wahl der Echozeit und damit der Anzahl
der produzierten Echos den Knackpunkt dar. Die insgesamt mogliche Auslesezeit,
ndmlich die Anzahl der Echos mal der Echozeit, ist durch den T5-Zerfall limitiert.
Damit ist ein Anstieg der Echozahl mit einer Verminderung der Echozeit TE
verkniipft. Eine Verkiirzung der Echodauer zieht jedoch eine Verkiirzung der ein-
zelnen Auslesezeiten und damit eine Verminderung in der spektralen Auflésung
mit sich, insbesondere dann, wenn die Auslesezeit kleiner als 77 ist. TE und auch
die Echozahl hingen stark vom Verhiltniss T3 /T, ab. Wie bereits vorher gezeigt,
betragen die T;-Zeiten der Metaboliten bei einem Shim auf die Wasserlinie von
10 Hz zwischen 60 und 70 ms, die der Wasserlinie sogar nur 46 ms. Geht man
von einer Auslesezeit aus, die etwa eine 7 -Periode fiir eine Halb-Echo-Auslese
betriagt, kommt man zu einer Echozeit von etwa 150 ms. Es ist mit 75-Zeiten
zwischen 200 und 400 ms zu rechnen, d.h. bei der Wahl von 150 ms Echozeit
kommt es pro Echo zu einem Signalverlust von einem Faktor 2 fiir ein 7T, von
200 ms und einem Faktor 1.45 fiir ein 7, von 400 ms. Ublicherweise hat man
bei Standard-SI fiir die Metabolit-Resonanzen ohne Phasenkodierer ein SNR im
Zeitbereich von etwa 20. Es kénnen dann etwa vier Echos akquiriert werden ohne
daf} die Amplitude der Resonanzen unter die Nachweisgrenze sinken. Man spricht
dann von einem Turbofaktor 4. In dieser Arbeit wurden zwei verschiedene Echo-
zeiten benutzt, zum einen eine Echozeit von 148ms und Turbofaktor 4 bei einer
Auslesedauer von 128ms entsprechend einer Bandbreite von 2kHz analog zu der
Implementierung in [18], zum anderen eine Echozeit von 195 ms und Turbofak-
tor 3 bei einer Auslesedauer von 175 ms entsprechend einer Bandbreite von 1.46
kHz. Der Signalverlust zwischen dem ersten und dem letzten Echo ist in beiden
Sequenzen vergleichbar.

5.1.3 Phasenkodierung

In jeder Akquisitionsphase wird das entsprechende Echo individuell phasenko-
diert und nach der Datenakquisition wurde das Spinsystem durch entgegenge-
setzt gleiche Gradienten wieder rephasiert, um Artefakte aufgrund ungewollter
Kohérenzen zu minimieren. Es wurde eine sphérische 32x32 Kodierung benutzt,
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Abb. 5.1: Schematische Darstellung des Zeitablaufs einer Turbo-SI-Sequenz mit
OVS (nach [18]).

Abb. 5.2: Darstellung der Segmentierung des k-Raumes durch das centric-
ordering-Verfahren am Beispiel von Turbofaktor vier. Die Segmen-
te sind entsprechend den Akquisitionsintervallen der einzelnen Echos
durchnummeriert.

wobei zur Kodierung das centric-ordering-Schema benutzt wurde. Dabei wird
mit dem ersten Echo jeder Anregung das Zentrum des k-Raumes abgestastet,
mit jedem folgenden Echo ein weiter auflen liegender Teil des k-Raumes. Da-
durch wird ein maximales SNR des Datensatzes gewéhrleistet. Schematisch ist
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Abb. 5.3: Einfluf} des Signalverlusts durch 75-Relaxation auf die Ortsauflésung
fiir T, von 85 ms (gepunktete Linie), 200 ms (gestrichelte Linie) und
400 ms: a) ohne Amplitudenkorrektur, b) Amplitudenkorrektur ent-

sprechend 75 = 400 ms. IDL-Simulation zweier Objekte analog zu
Abb.3.4.

diese Segmentierung des k-Raumes in Abb.5.2 dargestellt. Die Phasenkodierung
in den Implementierungen wurde so gewéhlt, dafl zur vollstindigen Messung 256
Sequenzdurchlidufe benotigt werden, das entspricht bei einem Tx von 1.5 s einer
Messdauer von 6.4 min.

Eine Darstellung des Sequenztimings fiir Turbo-SI findet sich in Abb.5.1 und folgt
dem Vorschlag in [18].

5.1.4 Amplituden-Korrekturen

In jedem neuen Echo der Sequenz vermindert sich das Signal aufgrund des 75-
Zerfalls Aufgrund des centric- ordering- Schemas wirkt diese Signalschwichung
vom k-Raum-Zentrum hin zum k-Raum-AuBeren. Dadurch kommt es zu einer
Verschlechterung der ortlichen Auflésung bei gleichbleibendem SNR, abhéngig
vom jeweiligen T5-Zerfall der betrachteten Resonanz. Diesen Effekt kann man teil-
weise kompensieren, wenn man den Schwichungsfaktor der Resonanzen fiir jedes
Echo kennt und dies nachtriglich im Datensatz korrigiert. Dazu wird vor jeder
Messung ein Datensatz aufgenommen, der die nicht phasenkodierte Information
der Echos beinhaltet. Eine vollstindige Korrektur ist jedoch aufgrund der unter-
schiedlichen T5-Zeiten aller betrachteten Metaboliten nicht moglich. Man benutzt
meist als Korrekturfaktor die Schwichung der Resonanz mit der lingsten Relaxa-
tionszeit, um das SNR durch Uberbewertung der duferen k-Raum-Punkte nicht
zu stark zu beeinflussen. Die Ortsauflosung fiir die betrachteten Metaboliten ist
aufgrund der langen Relaxationszeiten vergleichbar, wahrend sie sich fiir Reso-
nanzen mit kleineren T,-Zeiten dramatisch verschlechtert (siehe Abb.5.3). Dies
ist beispielsweise fiir Lipide aus der Kalotte der Fall. Hier erwartet man eine hohe
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Sensitivitit gegeniiber Restlipiden, also ein starkes Voxelbleeding dieser Resonan-
zen. Um auch diesen Effekt einzuschrinken, fiigt man einen weiteren 180°-Puls
ein und 1488t das erste akquirierte Echo auf eine Zeit t>TE fallen, um Signale un-
vollstdndig unterdriickter Lipidresonanzen relaxieren zu lassen. In unserem Fall
wurde t = 200 ms als Zeit fiir das erste akquirierte Echo gewéhlt.

5.1.5 Spektrale Auflésung

Die physikalische Auflésung im Frequenzbereich ist gegeben durch den Quotien-
ten aus der Bandbreite und der Zahl der aufgenommenen Punkte. In unserem Fall
ist bei Turbofaktor 4 die Bandbreite der Auslese 2kHz, wobei 256 Punkte aufge-
nommen werden, bei Halb-Echo-Auslese sogar nur 128. Dadurch ergibt sich eine
physikalische spektrale Auflésung von ca. 8 Hz pro Punkt fiir Voll-Echo-Auslese
und ca. 16 Hz pro Punkt fiir Halb-Echo-Auslese. Bei einer Standard-SI-Messung
betriagt die Auflosung zum Vergleich ca. 2 Hz pro Punkt. Dies bedeutet, dafl Li-
nien die weniger als 22 Hz auseinanderliegen bei Halb-Echo-Auslese nicht mehr
unterschieden werden kénnen. Das ist beispielsweise fiir Cholin und (P)Cr der
Fall. Durch Zerofilling im Zeitbereich kann diese Auflésung jedoch virtuell gestei-
gert werden.

5.1.6 Auslese Echoshifting-Phasenartefakte

Aufgrund der nur kurzen méglichen Auslesezeit zwischen den Spin-Echos wird
die spektrale Auflosung eingeschriankt. Bei standardméfiger Halb-Echo-Auslese
kann dies zu einer Ununterscheidbarkeit von Cholin und (P)Cr fijhren. Daher
ist man gezwungen, das ganze Echo abzutasten und so die spektrale Auflésung
zu steigern. Dies bringt jedoch Probleme mit sich. Zum einen sind dies techni-
sche Probleme. Wie Abb.5.4 zeigt, ist es notig, das im Datensatz zentrierte Echo
soweit zu verschieben, dafl das Echomaximum auf den Rand des Zeitverlaufs
zu liegen kommt. Andernfalls kommt es zu Phasenartefakten, die eine Analyse
der Linie unmdglich machen. Dies erfordert vor der F'T eine zusétzliche Umfor-
mung des Datensatzes. Ist das Echo nicht exakt zentriert, bleiben auch nach der
Transformation noch Restphasen iibrig, die das Signal storen. Ein nachtrigli-
ches Zerofilling des Datensatzes durch SITools ist nicht moglich, ohne wiederum
Phasenartefakte zu produzieren. Das Zerofilling mufl nach dem Verschieben des
Datensatzes zwischen den beiden Asten des Echos erfolgen. Bei Filterung des Da-
tensatzes ist zu beachten, dafl der Filter spiegelsymmetrisch zur Mitte der Daten
ist, um nicht einen Ast des Echos zu unterdriicken.

Eine weitere Schwierigkeit ergibt sich aus der Tatsache, dafl in einem Spinecho
der zeitliche Verlauf nicht symmetrisch zum Echozentrum verlduft. Dies ergibt
sich einfach aus der Tatsache, dafl wihrend des ansteigenden Astes des Echos der
Signalverlauf dem T3-Zerfall entgegengerichtet ist, wihrend im abfallenden Ast
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Abb. 5.4: Nachverarbeitung der Daten bei Voll-Echo-Auslese. (a),(c),(e) Zeitsi-
gnale, (b),(d),(f) entsprechendes Spektrum nach FT. Bei Zentrierung
des Echos im Datensatz (a) kommt es nach FT zu Phasenartefak-
ten, nach einem Shift der Daten um eine halbe Auslesedauer (c) nicht
mehr. Im Allgemeinen sind Spinechos nicht zeitsymmetrisch sondern
haben eine lingere ansteigende Flanke (e), dadurch wird die Linie bei
Voll-Echo-Auslese schmaler.

beide Mechanismen gleichgerichtet sind. Da jeweils Magnetfeldinhomogenititen
den Zerfall/Anstieg bestimmen ergibt sich als Zerfallskonstanten fiir die beiden
Aste

1 1
——— = — — AB - constant
T2steigend T2
1 1
= — + AB - constant. (5.1)

*
T2fallend T2

Fiir Metaboliten mit einem 75 von 300 ms und einem 7% im FID von 60 ms ergibt
sich im steigenden Ast des Spinechos beispielsweise eine Zerfallskonstante von
-100 ms (das Vorzeichen zeigt ein negatives Abfallen des Signals an, also ein An-
steigen). Diese unterschiedlichen Zerfallskonstanten in den beiden Asten fiihren
dazu, daf die Linie keine Lorentzform mehr hat. Die Linie ist aber im Vergleich
zur Halb-Echo-Auslese schmaler (vergl. Abb.5.4 und 5.5). Zusitzlich kommt es
hierbei auch zu Phasenartefakten nach der F'T. Diese &uflern sich darin, dafl Real-
und Imaginérteil des Spektrums keine Phasenverschiebung von 90° mehr haben,
sondern die Signalhohe durch Phasierung von Real- zum Imaginérteil verlagert
werden kann. Dies bringt besonders beim Fit der Linien Probleme, die nur gelost
werden konnen, wenn man den Absolutwert der Spektren betrachtet.
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Abb. 5.5: Darstellung der Abschneideartefakte bei zu kurzer Auslesedauer an-
hand von Messungen an Phantom 1. (a) Voll-Echo-Auslese, (b) Halb-
Echo-Auslese des ansteigenden Astes, (¢) Halb-Echo-Auslese des ab-
fallenden Astes. In der Zeitdoméne wurde auf 1024 Punkte aufgefiillt,
dargestellt ist der Absolutwert der Spektren.

5.1.7 Abschneideartefakte

Wie bereits vorher gezeigt, fiihrt ein zu kurz abgetasteter FID zu Artefakten
im Frequenzbereich. In Abb.5.5 ist dies fiir den Fall von Voll-Echo- und Halb-
Echo-Auslese dargestellt. Durch die Voll-Echo-Auslese werden diese Artefakte
unterdriickt und man erreicht eine kleinere Linienbreite. Die Nebenmaxima der
eingefalteten Sinc-Funktion erschweren die Analyse der Linien. Besonders stark
bemerkbar machen sich die Artefakte, die durch die Resonanz von Restwasser
entstehen. Ist das Wassersignal ungeniigend unterdriickt, kommt es zu einer volli-
gen Uberdeckung der interessierenden Resonanzen. Ungeniigende Unterdriickung
bedeutet jedoch in diesem Fall, dal die Amplitude der Wasserresonanz die Meta-
boliten um mehr als einen Faktor 10 {iberragt. Gleiches gilt fiir eine ungeniigende
Eliminierung der Lipide. Eine sehr gute Unterdriickung der Wasserresonanz iiber
eine ganze Schicht ist in den meisten Fillen in vivo nicht moéglich, sondern nur an
Phantomen. Daher mufl man sich anderer Methoden bedienen, um die Artefakte
der Wasserresonanz zu beseitigen. Dazu kann man im Zeitbereich den FID von
Wasser mittels der Baseline-Korrektur in FITT herausrechnen [19]. Da der aufge-
nommene FID immer eine Modulation relativ zur eingestellten Resonanzfrequenz
von Wasser darstellt, betrigt die Modulation des FID im Héchstfall wenige Hertz,
wiahrend die Modulation der Metaboliten zwischen 100 und 200 Hz liegt. Durch
eine iterative Baseline-Korrektur, die Fluktuationen der Daten im Bereich iiber 20
Hz aufler acht 148t, kann man den FID von Wasser relativ genau anfitten. Nach
Subtraktion dieser Linie kann der Rest der Zeitinformation analysiert werden.
Die Methode ist dann am erfolgreichsten, wenn die Wasserresonanz im Vergleich
zum Metabolitsignal hoch und die Linie des Restwassers nahezu lorentzformig
ist. Kin Beispiel fiir eine solche Nachverarbeitung ist in Abb.5.6 dargestellt. Bei
Restlipiden versagt diese Methode, weil ihre Modulation im FID mehr als 200
Hz betriagt und mehrere Resonanzen zum Fettsignal beitragen. Man ist also auch
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Abb. 5.6: Nachverarbeitung des FID eines Phantomexperiments mit Multi-
Echo-Sequenzen zur Beseitigung von Restwasserartefakten: (a) auf-
genommenes Spinecho mit Restwassersignal bei Tp=148 ms und
Tr=1500 ms (b) zugehoriges Spektrum nach Shift des Datensatzes
und Zerofilling (Restwassersignal dominiert), (c) Spinecho nach Fit
und Subtraktion des FID des Restwassers, (d) zugehoriges Spektrum
ohne Restwasserartefakte.

aus diesem Grund auf eine gute Fettsittigung angewiesen.

5.1.8 Nachbearbeitung

Die Multi-Echo-Technik erfordert einen groflen Aufwand bei der Nachverarbei-
tung der Daten. Die einzelnen Schritte in ihrer zeitlichen Reihenfolge sollen hier
kurz erlautert werden.

e Messung mit Hilfe der Multi-Echo-Technik und Vergleichsmessung ohne
Phasenkodierung am Tomographen

e Transfer der Daten zu einem externen PC
e Konvertierung der Daten mit einer IDL-Routine zur Auswertung in SITools

e Bestimmung des FID der Wasserresonanz im Zeitbereich mit FITT und
Subtraktion des Ergebnisses von den Datensétzen mit einer IDL-Routine

e Shift der Datensétze um eine halbe Linge, Zerofilling zwischen den beiden
Asten der Echos mit einer IDL-Routine
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Abb. 5.7: Ergebnisse von Messungen an Phantom 1 mit Turbo-SI. Die Spektren
stammen aus Datensétzen mit Echozeiten von 148 ms (a) und 195 ms
(b-d). In (a) und (b) ist der Absolutwert des Spektrums dargestellt, in
(c) und (d) der Realteil. (a-c¢) wurden mit OVS gemessen, (d) mit IR.
Messparameter: Tr=2000 ms, NxN=32x32 (b-d sphérisch), Messzeit:
8.6 min, Voxelgrofie: 0.65 cm?, Kopfspule.

e zeitliche F'T der Vergleichsmessung und Bestimmung der Abschwéichfakto-
ren der einzelnen Echos anhand der NAA-Linie in SITools

e Korrektur des Datensatzes mit Hilfe der Abschwichfaktoren mit einer IDL-
Routine

e Fouriertransformation des Datensatzes und weitere Analyse in SITools.

Dieser Aufwand an Nachverarbeitung mit verschiedenen Routinen und Software-
paketen macht die Technik sehr benutzerunfreundlich. Eine Automatisierung der
einzelnen Schritte ist zur Zeit nicht moglich.
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Abb. 5.8: Ergebnisse von Messungen an einem gesunden Probanden mit Turbo-
SI. Die Spektren stammen aus einem Datensatz mit einer Echozeit von
195 ms und einer Repetitionszeit von 2 s. Dargestellt ist der Signal-
abfall nach einer Anregung ohne Phasenkodierung bei jedem neuen
Echo (a-c).

5.2 Phantommessungen

5.2.1 Spektrale Auflésung

Abb.5.7 zeigt einen Vergleich von Spektren aufgenommen mit Turbo-SI bei unter-
schiedlichen Echozeiten. Bei lingeren Echozeiten (195 ms, Turbofaktor 3) sind die
Resonanzen von Cholin und Kreatin deutlich zu unterscheiden, wihrend dies bei
Echozeiten unter 150 ms (Turbofaktor 4) nicht mehr moglich ist. Das SNR bei bei-
den Sequenzen ist jedoch aufgrund der gleichen Anzahl von Sequenzdurchldufen
fast identisch. Um die Quantifizierung von Kreatin und Cholin zu gewihrlei-
sten, wurde fiir die folgenden Messungen nur noch die Sequenz mit der lingeren
Echozeit benutzt. Abb.5.7 zeigt einen Vergleich von Messungen mit den beiden
Fettunterdriickungsmethoden OVS und IR. Wie erwartet verringert sich das SNR
bei der IR-Methode.

5.3 In Vivo Messungen

5.3.1 Anwendung an Probanden

Abb.5.8 zeigt Messergebnisse von Turbo-SI an einem gesunden Probanden. Dar-
gestellt ist der Signalabfall im Spektrum fiir jedes der drei Spinechos ohne Phasen-
kodierung. Wiahrend das Verhiltnis von Cho zu NAA in etwa gleich bleibt, zeigt
sich schon bei (P)Cr mit einer kleineren Ty-Zeit ein relativ groler Signalabfall
beziiglich der anderen Metaboliten. Bei den Lipiden ist dieser Effekt noch stérker
ausgeprigt. Das fiihrt dazu, dafl beim letzten Echo keine Lipide mehr gemessen
werden, diese auch nicht in die Ortsauflésung einfliefen kénnen. In diesem Fall



5.3. IN VIVO MESSUNGEN 75

NAA

Abb. 5.9: Ergebnisse von Messungen an einem gesunden Probanden mit Turbo-
SI. Links sind die Lipidkarten fiir Messungen mit OVS (a) und IR (b)
dargestellt. Das starke Voxelbleeding der Lipide ist deutlich zu erken-
nen. Auf der rechten Seite ist ein Beispielspektrum aus der grauen
Hirnsubstanz zu sehen. Messparameter: T=2000 ms, NxN=32x32
(sphérisch), Messzeit: 8.6 min, Voxelgrofie: 0.65 cm?®, Kopfspule.

ergibt sich auch nach der Amplitudenkorrektur keine wesentliche Verbesserung
im Voxelbleeding der Lipide. Abb.5.9 zeigt diesen Sachverhalt anhand einer Li-
pidkarte fiir die beiden Fettsignalunterdriickungsmethoden OVS und IR. Mit der
IR-Methode ist wiederum eine homogenere Fettsignalunterdriickung mdoglich, was
sich auch im Ausmaf} des Voxelbleedings bemerkbar macht. Bei der OVS kommt
es zu ungeniigender Unterdriickung an einigen Stellen, dort ist der Fettanteil im
Spektrum sehr hoch, d.h. es kommt in dieser Region zu einem stéirkeren Vo-
xelbleeding in den benachbarten Voxeln als bei der homogenen Unterdriickung
der IR-Technik. Die 6rtliche Auflésung der {ibrigen Resonanzen ist ebenfalls nicht
besser als bei Standard-SI mit 24x24 Ortskodierung. Dies kénnte am schwachen
Signal der Metaboliten liegen, deren FID bei den starken Gradienten der dufleren
k-Raum-Punkte nicht mehr vom Rauschen unterscheidbar sein kénnte. Ange-
sichts der Tatsache, dal man die Position der Metaboliten im Spektrum kennt,
ist die spektrale Qualitit der Daten ausreichend fiir eine Quantifizierung der drei
Standardresonanzen. Will man jedoch auch andere Resonanzen bestimmen, die
nicht die Intensitdt dieser Resonanzen haben, ist die spektrale Qualitit nicht
mehr ausreichend.






Kapitel 6

Spektroskopische
Gradienten-Echo-Verfahren:
EPSI

Echo-Planar-Spectroscopic-Imaging (EPSI) beruht auf der schon 1977 von Mans-
field entwickelten EPI-Bildgebungsmethode [21]. In einer EPI-Sequenz wird nach
einem Anregungspuls eine Folge von Gradientenechos aufgenommen und jedes da-
von unterschiedlich phasenkodiert. So ist es moglich ein zweidimensionales Bild
mit lediglich einer Anregung zu kodieren. Wegen technisch hoher Anforderungen
an das Gradientensystem hat EPI in der MR-Anwendung erst fast 20 Jahre nach
dem Vorschlag durch Mansfield groere Bedeutung erlangt. Gleiches gilt fiir EPSI
[22]. Mit der Methode kann man die Messzeit drastisch verringern, typischerweise
um einen Faktor entsprechend der Matrixgrofie.

6.1 Implementierung von EPSI

6.1.1 Prinzip

EPSI benutzt wihrend der Datenaufnahme einen periodisch oszillierenden Gra-
dienten, in unserem Fall einen sinusférmigen Gradienten. Ist zur Zeit T,.,, die

Bedingung
Techo
/ G, (t)dt = 0
0

erfiillt, wird ein Gradientenecho erzeugt. Die ansteigende bzw. abfallende Flanke
des Echos enthélt dann die 6rtliche Information in x-Richung kodiert im k-Raum-
Formalismus. Der Messpunkt zur Zeit ¢ stellt daher den k-Raum-Punkt dar, fiir

den gilt
v
fy = - L(1)dt.
L / Ga()
77
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Abb. 6.1: Prinzip einer EPSI-Sequenz: Ein periodisch oszillierender Auslesegra-
dient G, (t) erzeugt eine Reihe von Gradientenechos, die durch den
T5-Zerfall zeitlich moduliert sind. Je zwei Echos einer Gradientenpe-
riode enthalten die k-Raum-Information in zeitlich umgekehrter Rei-
henfolge, was zur Trennung nach geraden und ungeraden Echos fiihrt.

Durch geeignete Wahl der Amplitude des Gradienten und der Messpunkte kann
so der k-Raum in Richtung des Gradienten mit der geforderten Auflésung ab-
getastet werden. Wird die Dephasierung des Spinsystem durch die zweite Peri-
odenhilfte des Gradienten aufgehoben, kommt es bei periodischer Schaltung des
Gradienten zu einem Zug von Gradientenechos, welche alle die gleiche k-Raum-
Information enthalten. Zusétzlich sind die Echos in ihrem zeitlichen Verlauf mit
dem T3 -Zerfall der Magnetisierung moduliert. Setzt man das gemessene Signal
eines bestimmten k-Raum-Punktes aus allen Gradientenechos des Zuges zusam-
men, erhilt man fiir diesen den FID, kann also die spektrale Verteilung fiir die-
sen speziellen k-Raum-Punkt bzw. Phasenkodierschritt ermitteln. Die Bandbreite
des so gemessenen Spektrum ergibt sich einfach aus dem Inversen des Abstandes
zweier Gradientenechos, also das Inverse einer halben Periodendauer. Um den
k-Raum aufzufiillen, wird in y- bzw z-Richtung noch ein Phasenkodiergradient
geschaltet. Die Zeit zur Aufnahme eines kompletten Datensatzes betrigt dann
nur noch die Zeit, die man zur Phasenkodierung in y- bzw z-Richtung benétigt,
also

Tueg = T - N,(-N.).

EPSI ist daher um einen Faktor N, schneller als Standard-SI, wenn N, der ge-
forderten Auflésung in x-Richtung entspricht.
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Abb. 6.2: Verschiedene Mé6glichkeiten zur Abtastung des Signals wihrend eines
sinusformigen Auslesegradienten.

6.1.2 Datenaufnahme

Um die E—Raum—Punkte, die aufgenommen werden, um den E—Raum—Ursprung zZu
zentrieren, wird vor dem periodischen Gradienten ein Gradient halber Periode,
halber Amplitude und entgegengesetztem Vorzeichen geschaltet. Dies bewirkt,
daf} die Gradientenechos mit den Maxima bzw. Minima des periodischen Gradi-
enten zusammenfallen (siehe Abb.6.1). Fiir die zeitliche Positionierung der Daten-
punkte gibt es die Mdoglichkeiten, diese dquidistant oder variabel aufzunehmen.
Die Abtastpunkte sind in Abb.6.2 dargestellt.

zeitlich dquidistante Datenaufnahme

Normalerweise wird ein Signal zeitlich dquidistant abgetastet, pro Periode des
Gradienten werden 2N, Punkte aufgenommen. In Verbindung mit einem geform-
ten zeitlich nicht konstanten Gradienten fiihrt dies jedoch zu einer nicht-dquidi-
stanten Verteilung der Punkte im k-Raum. Die Dichte der Messpunkte ist am
Rand des k-Raumes grofer als in der Mitte. Die Richtungen, die normal pha-
senkodiert werden, sind davon nicht betroffen. Die Datenpunkte miissen daher
auf ein regulires Gitter im k-Raum interpoliert werden (gridding [23]). Dieses
Verfahren stellt beziiglich Handhabung der Daten und auch Rechenleistung mit
passendem Algorithmus eine Hiirde dar.

zeitlich variable Datenaufnahme

Ist der zeitliche Verlauf des Gradienten bekannt, so ist es einfach die Abtastpunkte
zeitlich so zu wihlen, daf§ die Datenpunkte in k,-Richtung dquidistant liegen. Fiir
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zwei benachbarte Punkte in einem Gradientenecho muf3 dabei gelten:

tn+1
G (t)dt = konstant fiir alle n=0,1,2 ..IV,-1. (6.1)

tn

Die zeitlich variable Datenabtastung wird vom MR-System unterstiitzt. Die Punk-
te werden durch eine extern definierte Datei festgelegt, wobei das Zeitraster aus
technischen Griinden auf 1024 Punkte limitiert ist.

Auch bei dquidistanter Abtastung ist die Anzahl der Punkte in der Datenauf-
nahme auf 1024 limitiert. Ublicherweise sammelt man pro Echozug 1024 Punkte
in der spektralen Dimension multipliziert mit N, fiir die Ortsdimension. Um dies
zu bewerkstelligen, ist man gezwungen eine Schleife mit N, Wiederholungen zu
schalten, in der jeweils 1024 Datenpunkte gesammelt werden. Ein Schleifendurch-
gang enthélt daher auch nur % Perioden des Auslesegradienten (pro Periode
werden zwei Gradientenechos erzeugt). Aufgrund dieser speziellen Aufnahmestra-
tegie waren bei EPSI als Matrixgréflen nur Zweierpotenzen moglich, es wurden

die Matrixgréflen 8, 16, 32 und 64 implementiert.

6.1.3 Rekonstruktion

Durch den sinusférmigen Gradienten werden pro Periode zwei Gradientenechos
produziert, sogenannte gerade und ungerade Echos, die die k-Raum-Information
in jeweils umgekehrter Reihenfolge enthalten [24](sieche Abb.6.1). Dies ld8t sich
aus der umgekehrten Polaritéit der beiden Periodenhilften des Gradienten leicht
ableiten. Der aufgenommene Datensatz enthélt durch den Echozug alle Daten in
Spektral- und x-Richtung als lineare Kette. Daher mufl der Datensatz so umge-
ordnet werden, daf} jeder Punkt dem zugehorigen Phasenkodierschritt zugeordnet
und zeitlich einsortiert wird. Dies geschieht offline mit selbstgeschriebenen Pro-
zeduren unter IDL.

Oversampling

Durch lokale Magnetfeldinhomogenitéten fiihrt die periodische Invertierung der
Gradienten zu Stérungen in den Messdaten. Diese machen sich im rekonstru-
ierten Datensatz als Einfaltungen bemerkbar. Gleiches zeigt sich, wenn positive
und negative Gradientenamplituden nicht symmetrisch geschaltet werden. Au-
Berdem sind zwar die Punkte im FID fiir gerade bzw ungerade Echos konstant,
zwischen geraden und ungeraden Echos zusammen erhilt man jedoch zeitlich
variable Punkte im FID. Eine Moglichkeit, solche Stoérungen im Datensatz zu
vermeiden, ist die getrennte Bearbeitung der geraden und ungeraden Echos. Bei-
de Datenséitze enthalten die vollstdandige k-Raum-Information und jeweils die
Hilfte der spektralen. Die spektrale Abtastzeit halbiert sich dann jedoch fiir die
getrennten Datensétze, betréigt jetzt also eine volle Periode des Gradienten. Nach
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der mehrdimensionalen F'T der Datensétze konnen diese phasenrichtig aufaddiert
werden, um das SNR zu verbessern.

interlaced FT

Die Verkleinerung der spektralen Breite durch Oversampling kann bei Scannern
mit langsamer Gradientenschaltung zu Problemen fiihren, insbesondere wenn
die zu messenden Resonanzen weit auseinanderliegen und es so zu Einfaltun-
gen kommt. Abhilfe kann hier eine Fouriertransformation iiber Kreuz (interlaced
FT) schaffen, mit deren Hilfe die Spektren wiederum die doppelte Bandbreite
aufweisen [25]. Da der zur Verfiigung stehende Scanner geniigend schnell oszillie-
rende Gradienten erzeugen kann, soll auf die Beschreibung hier nicht eingegangen
werden. Die Methode wird als robust angenommen fiir den Fall, daf} zusétzlich
noch die entsprechende (k,,t)-Trajektorie gemessen wird. Sie erfordert jedoch
wiederum einen zusétzlichen Aufwand an Mess- und Rechenzeit.

interleaved Messungen

Eine weitere Moglichkeit, die spektrale Breite der Messungen zu erhohen, ist
durch die sogenannte interleaved Messung gegeben [27]. Dabei werden mehrere
Akquisitionen aufgenommen, wobei bei jeder Akquisition der Gradientenecho-
zug beziiglich des anregenden Pulses zeitlich verschoben wird, typischerweise um
eine halbe (bei 2 Akquisitionen) oder eine viertel Gradientenperiode (bei 4 Ak-
quisitionen). Die gemessenen Punkte werden dann anhand ihres Abstandes zum
Anregungspuls im FID einsortiert. Dadurch ergibt sich eine Verdopplung bzw.
Vervierfachung der spektralen Breite. Die Rekonstruktion kann auch wieder ent-
weder durch das Oversampling-Verfahren oder die interlaced FT stattfinden. Die-
se Art der Messung wurde in der Phosphorspektroskopie angewendet, um die hohe
Bandbreite von 4 kHz des Standard-SI zu erreichen.

6.1.4 SNR und Auflésung
Tiefpafifilter des Empfingers

Die Methode der Datenaufnahme impliziert eine hohe Datenrate wihrend des
oszillierenden Gradienten. Bei gleicher spektraler Breite und Oversampling wer-
den 2N,-mal soviele Daten aufgenommen wie bei Standard-SI. Daher muf} auch
der Tiefpaffilter im Empfénger, der ja hochfrequentes Rauschen unterdriickt,
entsprechend angeglichen werden. Es wird also bei einer Akquisition /2/N,-mal
soviel Rauschen in den Spektren akkumuliert als bei Standard-SI, bei nachtrégli-
chem Aufaddieren der Datensétze von geraden und ungeraden Echos enthalten die
Spektren noch v/N,-mal soviel Rauschen als beim Standard-SI. Die Sensitivitét
von EPSI ist daher gleich der einer dquivalenten SI-Messung. Dies bedeutet jedoch
auch, dal das SNR einer SI-Messung durch EPSI nur in der gleichen Messzeit,
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Abb. 6.3: Darstellung der Artefakte von EPSI bei schlechtem Timing zwi-
schen Gradientensystem und Datenaufnahme in der 1H-NMR-
Spektroskopie des Herzens. Dargestellt ist von links nach rechts: ana-
tomisches Schnittbild, metabolisches Fettbild (zwischen 0 und 2.5
ppm), metabolisches Fettbild bei interner Verschiebung des Daten-
satzes.

also bei N, Akquisitionen erreicht werden kann. Dadurch wird der Einsatzbereich
von EPSI stark eingeschrinkt. Im Falle einer zeitlich variablen Signalabtastung
muf} der Tiefpafifilter auf den kleinsten Abstand zweier Stiitzstellen angepaflt wer-
den, um eine Signalunterdriickung in den Echos zu vermeiden. Bei sinusférmigem
Gradienten verschlechtert sich das SNR und damit die Sensitivitit auf etwa 80%.
Bei kleinen Konzentrationen der Metaboliten kann es auch vorkommen, daf3 die
Signalhohe durch das eingefaltete Rauschen unter die Nachweisgrenze sinkt, und
die Resonanzen auch bei lingeren Messzeiten nicht mehr nachgewiesen werden
kénnen.

ADC

Aufgrund von Imperfektionen im Timing zwischen Gradientensystem und Da-
tenaufnahme kommt es zu einem Zeitunterschied zwischen Beginn des Auslese-
gradienten und Beginn der Datenaufnahme. Der Zeitunterschied betrigt typi-
scherweise 20us. Damit verkniipft ist ein falsches Einordnen der Datenpunkte im
I;—Raum, was zu einer Fehllokalisation fiihrt. Der dadurch entstehende Artefakt
ist besonders bei schlechtem Shim in Form von Streifen im metabolischen Bild zu
erkennen (sieche Abb.6.3). Bei fdquidistanter Datenaufnahme ist es moglich, den
Datensatz zu verschieben, um die grobsten Fehler auszugleichen. Bei variabler
Datenaufnahme miifite man den Datensatz wieder auf den gewiinschten k-Raum
zuriick interpolieren. Um diese Probleme zu vermeiden, kann vor jeder Messung
der Zeitunterschied zwischen Gradienten und Datenaufnahme bestimmt und aus-
geglichen werden.
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Abb. 6.4: Messung der PCr-Linie des Phosphorphantoms mit verschiedenen
Bandbreiten bzw. Gradientenperioden. Das SNR der Linie ist gegen
die Inverse der Bandbreite (Dwell time DW) aufgetragen (aus [26]).

Periodendauer des Gradienten

Der gewéhlte sinusférmige Zeitverlauf des Auslesegradienten bietet den Vorteil,
den sogenannten EPI-Booster zu benutzen, mit dem eine schnellere Schaltung der
Gradienten aufgrund einer resonanten Auf- und Entladung von Kondensatoren
moglich ist. Mit dem EPI-Booster erreicht man die maximale Gradientenstéirke
von 24mT/m in 300us. Legt man die rdumliche Auflésung zu b5mm Voxelldnge
bei einer Matrixgréfle von 32 fest, wire eine minimale Periodendauer von 860us
moglich [28]. Bei kleinerer Matrixgrofie bzw. grofieren Voxeln kann sich die mini-
mal mogliche Periodendauer entsprechend verkleinern. Wie bereits oben erldutert
sollte bei gleicher Anzahl von Messpunkten das SNR der Messung mit der Wurzel
der Bandbreite ansteigen. Um dies auch fiir EPSI zu verifizieren, wurden Sequen-
zen mit verschiedener Bandbreite implementiert und ihr SNR in der Phosphor-
spektroskopie anhand der PCr-Linie bestimmt. Das Ergebniss einer Messung mit
Oversampling zeigt Abb.6.4. Die Abhéngigkeit des SNR von der Quadratwurzel
der Bandbreite ist fiir lange Periodendauern erfiillt, bei schneller oszillierenden
Gradienten deuten sich Unzulidnglichkeiten in der Umsetzung an. Die nachfolgend
dargestellten Messungen in der Protonenspektroskopie wurden mit einer Band-
breite von 1kHz entsprechend der Standard-SI-Sequenzen gemacht, sofern nicht
anders kommentiert.
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6.2 Mogliche Anwendungen von EPSI - Ergeb-
nisse

6.2.1 Muskel

Medizinischer Hintergrund

Im Muskel sind durch die In-vivo-NMR-Spektroskopie eine Reihe von Metaboliten
zuganglich. Fiir die Sensitivitit der spektroskopischen Bildgebung von Protonen
reduziert sich dies jedoch im wesentlichen auf die Resonanzen von (P)Cr, Cholin
und Lipiden, in der Phosphorspektroskopie werden neben PCr noch die Reso-
nanzen von anorganischem Phosphat (Pi) und Adenosin-5'-Triphosphat (ATP)
beobachtet [29][30]. Die Resonanzen der ATP sind fiir die Bestimmung des Ener-
giestatus der Zellen von grofler Bedeutung. Die Lipidresonanzen in der Proto-
nenspektroskopie stellen im Muskel eine Besonderheit dar. Es konnen im Muskel
zwei verschiedene Lipidkompartimente nachgewiesen werden, die jeweils die glei-
che Zusammensetzung unterschiedlicher Fettsduren haben, jedoch eine Verschie-
bung der entsprechenden Linien im Spektrum um ca. 0.2 ppm aufweisen [31]. Die
beiden Kompartimente bezeichnet man als extra- und intramyozellulare Lipide
(EMCL und IMCL). EMCL sind in Fettzellen enthalten, wie sie auch in der Ka-
lotte des Kopfes vorkommen. Diese Fettzellen formieren sich im Gegensatz zu den
Fettspeichern in Kalotte oder unter der Haut entlang der Muskelfasern zu makros-
kopischen Plittchen. Innerhalb dieser Strukturen kommt es zu einer Anderung
der Suszeptibilitdt und damit auch zu einer Verschiebung der entsprechenden Re-
sonanzfrequenzen. Dieser Effekt ist abhingig von der Richtung der Muskelfasern
gegen das duflere Magnetfeld. IMCL sind in den Muskelzellen selbst als Lipidre-
serven vorhanden und bilden neben Glykogen die wichtigste und ebenfalls schnell
mobilisierbare intrazellulire Energiereserve bei erh6htem Bedarf [32]. Thre Reso-
nanzen korrespondieren zu den iiblicherweise aus Lipidspektren bekannten. Die
Tatsache, dafl es hier nicht zu einer Verschiebung der Resonanzen kommt, liegt an
der tropfchenférmigen Einlagerung der Lipide in die Zelle. Es werden dadurch kei-
ne makroskopischen Objekte geformt [33]. Diese Trennung von EMCL und IMCL
erlaubt Studien bei endoKrinologischen Erkranukngen und trigt zum Verstind-
nis des Fettstoffwechsel bei erhhtem Energiebedarf bei. IMCL sind auch mit der
Insulin-Toleranz assoziiert. Im Gegensatz zu (P)Cr und Cholin sind IMCL und
ECML im Muskel in hoher Konzentration vorhanden. Aus diesem Grund kann
die spektroskopische Bildgebung zur Differenzierung von IMCL und EMCL mit
EPSI in nur kurzer Messdauer bei hoher Auflésung eingesetzt werden, ohne dafl
das SNR der Linie zu gering ist.
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Abb. 6.5: Ergebnisse einer 'H-NMR-Spektroskopie mit EPSI an der Wade. Die
ausgewéhlten Spektren stammen aus Muskulus tibialis anterior (1),
Muskulus soleus (2) und Muskulus gastrocnemius (3). Die spektrale
Aufteilung der Lipide in EMCL und IMCL ist je nach Orientierung
des Muskels zum Grundmagnetfeld gut zu erkennen. Messparameter:
Tr=1500 ms, Tr=20 ms, NxXN=32x32, Messzeit: 48 s, Voxelgrofle: 1.15
cm?, Flexspule

EPSI-Messungen an der Wade

Die Ergebnisse einer Muskelspektroskopie an der Wade mit EPSI sind in Abb.6.5
dargestellt. Im anatomischen Schnittbild sind die unterschiedlichen Muskeln der
Wade deutlich abgegrenzt. Die Fasern der Muskeln bilden eine Vorzugsrichtung,
die unterschiedlich zum Grundmagnetfeld liegen kann, woraus sich ebenfalls ei-
ne unterschiedliche Verschiebung zwischen IMCL und EMCL ergibt. Als Beispiel
wurden hier der Muskulus tibialis anterior, der Muskulus soleus und der Musku-
lus gastrocnemius ausgewihlt. Die Orientierung der Fasern des muskulus soleus
haben den grofiten Winkel zum Grundmagnetfeld (ca. 45 °), wihrend die anderen
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beiden Muskel bei nromaler Postitionierung fast parallel zum Grundmagnetfeld
laufen. Dadurch kommt es im Muskulus Soleus nur zu kleinen Verschiebungen
zwischen EMCL und IMCL. Dies duflert sich nur in einer Verbreiterung der Lipid-
resonanz, die Linien sind nicht aufgel6st. Anders ist dies bei den beiden anderen
Muskeln. Hier hat man die grofite Verschiebung zwischen IMCL und EMCL, was
auch klar aus der Abbildung hervorgeht. Den Effekt der Verringerung in der Ver-
schiebung durch nichtparallele Orietierung des Magnetfeldes kommt in nahezu
jedem Muskel vor, da diese zusétzlich noch verdrillt sind. Eine Erniedrigung von
IMCL aufgrund von Stoffwechselstorungen sollte jedoch leicht auch dann anhand
eine Linienverschmilerung zu beobachten sein, wenn keine spektrale Trennung
von IMCL und EMCL moglich ist.

6.2.2 Herz

Medizinischer Hintergrund

Im Herzmetabolismus spielen neben (P)Cr und Cholin [34] wie auch im Skelett-
muskel wiederum Lipide eine Rolle. Das Herz benutzt vorzugsweise Fettsduren
als Brennstoff fiir aerobe Energieproduktion. Bei Ischdmie im Myokardium, also
einer ungentigenden Durchblutung des Herzmuskels, beispielsweise nach Arterien-
verschluf}, wird jedoch die sogenannte 3-Oxidation der Fettsduren gehemmt, d.h.
der Fettmetabolismus wird gestort. Dabei gibt es zwei Effekte: Eine drastische Re-
duktion des Blutflusses verursacht myofibrillire und mitochondriale Zersetzung
und Anreicherung von Acylcarnitinen und Lysophospholipiden innerhalb von 60
Minuten nach dem Infarkt. Diese Anderungen verursachen oder verschlimmern
das Voranschreiten des Absterbens von Herzmuskelgewebe. Diese zentrale Zone
des Infarkts ist von der sogenannten Risikozone umgeben, wo der Blutfluf} ein-
geschriankt ist, jedoch nicht vollig aussetzt. Diese Zone ist reversibel geschidigt,
da die morphologische Integritdt nicht zerstort wird. Nach 24 Stunden koronarer
Okklusion akkumulieren hier reine Lipidtropchen, die aus einer erh6hten Vereste-
rung aufgrund reduzierter 5-Oxidation resultieren. In stark infarktgeschidigtem
und normalem Myokardium kommt diese Akkumulation nicht vor [35]. In Tier-
versuchen wurde nach 24stiindiger koronarer Okklusion eine Akkumulation der
Lipide in der Risikozone um bis zu 160 % im Vergleich zu nicht geschidigtem
Gewebe beobachtet [36]. Die Veresterung, die zur Akkumulation von Triacylgly-
ceriden fiihrt, ist ein Prozess der Energie verbraucht. Daher kénnten diese Lipide,
die man in der NMR-Spektroskopie beobachten kann, Marker fiir nichtvernarb-
tes Gewebe im Myocardium sein. Dadurch kann die wahre Infarktgrofe bestimmt
werden, was einen klinisch groflen diagnostischen und prognostischen Wert sowie
Bedeutung in der Therapieverlaufskontrolle hat.
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Abb. 6.6: Darstellung des EKG-Signals und des Kammerinnendrucks wéhrend
des Herzzyklus mit ungefihren Zeitangaben.

Technische Schwierigkeiten

Ahnlich wie bei der Prostata (siehe oben) hat man das Problem der stéindig wech-
selnden Gewebe in Herznihe. Die dadurch resultierenden Suszeptibilitdtsspriinge
machen den Shim auf eine Schicht zu einer Herausforderung. Ein weiterer, nicht
zu vernachléssigender Effekt stellt die Bewegung der untersuchten Regionen dar,
sei es durch Atmung oder durch den Herzschlag selbst. Eine gidngige Methode
den Einflufl des Herzschlages auf die NMR-Messung zu vermindern, ist eine auf
das EKG (Elektrokardiogramm) synchronisierte Datenaufnahme. Die vier Ak-
tionsphasen des Herzens laufen in weniger als einer Sekunde ab (typischerwei-
se in 0.8s): die Anspannungs- (I) und Auswurfphase (II) der Systole und die
Entspannungs- (III) und Fiillungsphase (IV) der Diastole (vergl. Abb.6.6). In der
Phase der Diastole bewegt sich das Herz am wenigsten, weil es nicht zu Kon-
traktionen, sondern nur zu einem passiven Fiillen der Herzkammern kommt. Hier
ist die Datenaufnahme zu starten. Das EKG-Signal zeigt seinen grofiten Aus-
schlag, die sogenannte R-Zacke, bei Beginn der Kontraktion des Herzens, also in
Phase I. Die Ausstattung des Tomographen erlaubt es nun, den Sequenzablauf
zu einem beliebigen Zeitpunkt nach der R-Zacke des EKG-Signals zu starten.
Schwierigkeiten ergaben sich bei unseren Messungen aus der Tatsache, daf die
oszillierenden Auslesegradienten von EPSI eine Riickkopplung im standardméifig
benutzten EKG-Gerit verursachten. Dadurch wurde das eigentliche EKG-Signal
vollig {iberlagert, was eine Eigen-Triggerung der Sequenz auch bei schnellen Se-
quenzen der Bildgebung zur Folge hatte. Dies wurde durch ein spezielles, optisch
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Abb. 6.7: Darstellung des Epicardiums in zwei transversalen Schichten (a,b)
durch das Herz eines Probanden. Die Bildgebung wurde jeweils ohne
(a) und mit (b) Unterdriickung des Wassersignals durchgefiihrt.

entkoppeltes EKG-Gerét auch fiir die Bildgebung gelost. Je nach Herzfrequenz
mufl man mit einer Repetitionszeit von etwa 700ms auskommen. Daher muf3te der
Praparationsteil und die Datenauslese verkiirzt werden. Zur Minderung der Be-
wegungsartefakte durch die Atmung wurde jeweils in einer Atemanhalte-Periode
gemessen. Als Empfiangerspule wurde ein Element des bei der Prostatamessung
erwdhnten Spulenarrays verwendet. Die Anregung erfolgte wiederum durch die
Ganzkorper-Spule. Eine deutliche Stérung im Messvolumen verursacht subkuta-
nes Fett bzw. Fett im Brustmuskel, welches dort hoch konzentriert ist und direkt
an der Empfiangerspule liegt. Diese Resonanzen mufiten durch schichtselektive
Sattigungspulse unterdriickt werden.

Durchfiihrung der Probandenmessungen

Der Proband wurde in Bauchlage so positioniert, dal eine optimale Ausleuch-
tung der untersuchten Region mit einem Element des Spulen-Arrays gewéhr-
leistet war. Die Bauchlage verhindert dabei eine Verschiebung der Position der
betreffenden Spule und eine daraus resultierende mogliche Fehllokalisierung. Der
Beginn der Auslese wurde auf 350 ms nach der R-Zacke des EKG gelegt. Die
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Position der Schicht wurde mit einer herkommlichen MRI-Sequenz kontrolliert.
Diese Sequenz konnte zusdtzlich mit einer Wassersignalunterdriickung versehen
werden, um die Bereiche mit grofitem subkutanem Fettgehalt darzustellen. Sechs
Fettsittigungsschichten zur Unterdriickung des Fettgewebe-Signals wurden vor
der Messung positioniert und ihre Lage ebenfalls mit einer Bildgebungssequenz
gepriift. Die Anregung erfolgte schichtselektiv mit einer Spinecho-Anregung kur-
zer Echozeit (ca.20ms). Dies ist durch die kurzen T,-Zeiten der Lipide begriindet,
die eine PRESS-Anregung nicht zulassen. Angesichts des meist schlechten Shims
von iiber 25 Hz Linienbreite des Gewebswassersignals und der resultierenden
kurzen T3-Zeiten wurde die EPSI-Auslese auf 256 ms beschrénkt. Die CHESS-
Wassersignalunterdriickung konnte um etwa 100 ms durch Variation der Gradi-
enten gekiirzt werden, so dafl eine minimale Repetitionszeit von etwa 600 ms
moglich wurde. Fiir die Messung wéhrend einer Atemanhalte-Periode ist EPSI
bestens geeignet, weil die minimale Akquisitionszeit bei einer geforderten Orts-
matrix von 32x32 auch 32 Herzschlidge andauert. Bei einem FOV von 240mm und
einer Schichtdicke von 15mm war die Voxelgréfie ca 0.85 cm?®.

Ergebnisse

Abb. 6.7 zeigt transversale Schnittbilder durch das Herz fiir die gemessenen
Schichten. Es wurden jeweils zwei Schichten durch das Herz mit und ohne Wasser-
unterdriickung gemessen. Das Myocardium mit seinem relativ hohen Wasseranteil
ist auf der linken Seite zu erkennen, wihrend auf der rechten Seite das Epicardi-
um zu erkennen ist. Dieses Gewebe umgibt das Herz wie ein Beutel und besteht
zum grofiten Teil aus Lipiden. In der Spektroskopie des Herzens ist dies eine grofle
Hiirde, was die Quantifizierung von Lipiden im Myocardium betrifft. Aufgrund
der relativ zur Dicke der Herzwand noch groflen Voxel, kommt es zu Voxelblee-
ding dieser epicardialen Lipide. Daher ist in der Ndhe des Epicardiums nie si-
chergestellt, ob Lipide im Spektrum aus dem Myocardium stammen, oder durch
Voxelbleeding des Herzbeutels hervorgerufen werden. Wie die zweite Schicht recht
klar zeigt, ist dies auch fiir die Herzscheidewand der Fall, die zwar oftmals weit
genug vom Herzbeutel entfernt liegt, in einigen Fiéllen jedoch auch hier Teile des
Epicardiums aufweist. Die Dicke der Messschicht tut ein Ubriges dazu. Das wird
in Abb.6.8deutlich, wo die Ergebnisse einer Spektroskopie mit EPSI gezeigt sind.
Alle entnommenen Spektren stammen aus verschiedenen Positionen im Myocar-
dium. Das Spektrum mit der gréften Distanz zum Epicardium ist Spektrum Nr.2,
dort ist der geringste Beitrag der Lipide aus dem Herzbeutel zu erwarten. Die
Resonanzen der Lipide sind gut aufgelost und konnen den Fettresonanzen der
C Hs-Gruppe bei 1.4 ppm und der C'H3-Gruppe bei 0.9 ppm zugeordnet werden.
In anderen Spektren 148t sich auch noch eine C'Ho-Gruppe zwischen 2.0 und 2.3
ppm zuordnen. Geht man davon aus, dafl die in diesem Spektrum dargestellte
Konzentration der Lipide deren eigentlichen Konzentration im Myocardium ent-
spricht, so wird schnell klar, daf} alle anderen Spektren einen hohen Anteil an
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Abb. 6.8: Darstellung der Ergebnisse einer ! H-NMR-Herzspektroskopie mit Hil-
fe von EPSI an einem gesunden Probanden. Es sind die metabolischen
Wasser- und Fettbilder der Herzregion dargestellt und mehrere loka-
lisierte Spektren ausgewéhlt. Messparameter: T ~1000 ms, Tr=20
ms, NxN=32x32, Messzeit: 32 Herzschlige, Voxelgrofie: 0.84 cm?, Spu-
lenarray

epicardialem Fett enthalten. Im besten Fall ist hier die Einfaltung von epicar-
dialen Lipiden doppelt (Spektrum 3) bzw. dreimal (Spektrum 7) so hoch wie der
Lipidgehalt in Spektrum 2. Diese Tatsache macht eine isolierte Betrachtung myo-
cardialer Lipide schwierig, wenn nicht sogar unméglich. Eine Abhilfe kann hier
nur durch grole Matrixgrofien geschaffen werden, was jedoch wieder Sensitivitit
und minimale Messzeit beeintréichtigt.
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Abb. 6.9: 3! P-NMR-Spektren aus Phantom 3: (a) EPSI, (b) SI (dargestellt
ist nur 1kHz, also ein Viertel der spektralen Breite). Voxelgrofie
37.5x37.5x40 mm?, Tr=1100 ms, Messzeit jeweils 5.9 min.

6.2.3 Phosphor-EPSI

EPSI-Messungen von Metaboliten mit Phosphorresonanzen sind bisher noch nicht
durchgefiihrt worden, obwohl SI bereits seit langem ein Standardverfahren in der
3P-Spektroskopie ist [37]. Daher war das Ziel der nachfolgend beschriebenen
Messungen die Moglichkeit von In-vivo-Phosphor-EPSI an einem Tomographen
zu ergriinden [26].

Messparameter

Alle Messungen wurden mit einer einfachen Schichtanregung durchgefiihrt, da die
benutzte Oberflichenspule sowohl Sende- als auch Empfangsspule war und daher
aufgrund der Bj-Inhomogenitiit keine 180°-Pulse iiber gréflere Volumina produ-
zieren konnte. Dazu wurde ein sinc-formiger Puls mit 1280 pus Linge benutzt, der
eine Schicht von 40 mm Dicke anregt. Es wurde mit einer Matrix von 8x8 gemes-
sen, bei groflerer Matrix wurde bei EPSI die Nachweisgrenze der Metaboliten in
vivo unterschritten. Zum Vergleich wurde bei jeder Messung eine SI-Messung mit
gleicher Anregung und gleichen experimentellen Parametern mit einer Bandbrei-
te von 4kHz gemacht. Fiir die EPSI-Sequenz hat sich eine Gradientenperiode von
Ims als optimal erwiesen (siehe Abb.6.4). Es wurden 256 Echopaare wéhrend
der Gradientenschaltung aufgenommen, wihrend die SI-Messung den FID mit
1024 Punkten abtastet. Aus der Wahl der vierfachen Auslesebandbreite und der
vierfachen Anzahl von Punkten im FID bei der SI-Sequenz sollte ein vergleich-
bares SNR zur EPSI-Sequenz erreicht werden. Als Repetitionszeit wurde 1100
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Abb. 6.10: Vergleich des SNR der EPSI-Sequenzen mit SI (O0) in Abhé#ngig-
keit der Dwell time. Bei EPSI wurden als Gradientenperiode 1 ms
und 2 ms (x) benutzt, wobei zur VergroBerung der Bandbreite je-
weils Interleaved-Messungen mit den Faktoren zwei () und vier (A)
durchgefiihrt wurden.

ms gewahlt, eine Akquisition dauerte daher ca. 9 s, bei der SI-Sequenz ca. 71
s. Fiir Phantommessungen wurde Phantom 3 benutzt, In-vivo-Messungen wur-
den an der Wade vorgenommen. Alle Spektren wurden phasenkorrigiert, auf 1024
Punkte aufgefiillt und mit einer Gauss-Linienverbreiterung von 1.5 Hz versehen.

Phantommessungen

Abb.6.9 zeigt Spektren aus dem Phantom 3, aufgenommen mit EPSI bzw. mit
Standard-SI. Deutlich erkennbar ist der Verlust an SNR bei der EPSI-Messung
bedingt durch die oben beschriebenen Effekte und die Einfliisse des Filters bei der
Nachverarbeitung der Spektren. Die Bandbreite der EPSI-Sequenz ist zwar aus-
reichend; sind jedoch breitere Spektren gefordert, so muf§ die Interleaved-Technik
fiir die Auslese benutzt werden. Eine weitere Verkiirzung der Gradientenperi-
ode fiihrt zu Unzulinglichkeiten in der Umsetzung und auch zur Uberschreitung
der Schwelle zur physiologischen Stimulation. Abb.6.10 zeigt das Ergebnis eines
Vergleichs verschiedener EPSI-Messungen mit und ohne Interleaved-Technik und
SI aus dem gleichen experimentellen Aufbau mit gleicher Messzeit. Da die Gra-
dientenpulse die gleichen sind, bringt die Verwendung der Interleaved-Technik
keine Erh6hung des SNR im Vergleich zu einer normalen EPSI-Messung gleicher
Dauer. Die rdumliche Auflosung der EPSI-Sequenz ist vergleichbar mit der der
SI-Sequenz, Abweichungen im metabolischen Bild der PCr-Resonanz waren nicht
erkennbar.
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Abb. 6.11: Lokalisierte In-Vivo-3' P-NMR-Spektren aus der Wade: (a) EPSI,
(b) SI (dargestellt ist nur 1 kHz, also ein Viertel der Bandbreite).
VoxelgroBe 25x25x40 mm?, Tr=1100 ms, Messzeit jeweils 9.4 min.
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Abb. 6.12: (a) Lokalisiertes In-Vivo-*' P-NMR-Spektrum einer funktionellen
EPSI-Messung aus dem Muskulus gastrocnemius eines Probanden.
Messzeit 20.5 s, VoxelgroBe 37.5x37.5x40 mm3, Tpr=640 ms. (b) Zeit-
verlauf des SNR einer funktionellen EPSI-Messung an der Wade ei-
nes Probanden mit einer Zeitauflosung von 20.5 s. Bei Beginn der
Belastung (angedeutet durch einen Pfeil) zeigt sich eine Reduktion
des SNR von PCr um 40%.

Messungen an der Wade

Abb.6.11 zeigt Spektren aus der Wade eines Probanden, aufgenommen mit EPSI
bzw. mit Standard-SI. Erkennbar sind die Resonanzen von PCr und NTP, bei S 1
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zusitzlich noch P;. Die schwachen NTP-Resonanzen waren bei EPSI-Experimen-
ten nur mit Gradientenperioden zwischen 600 ps und 3 ms aufzulésen. Das gerin-
gere SNR der EPSI-Messung im Vergleich zur SI-Messung ist wiederum erkenn-
bar. Bei einer funktionellen Messung an der Wade (sieche Abb.6.12), konnte die
minimale Akquisitionszeit von SI mit EPST um einen Faktor 2 unterboten werden,
bei immer noch auswertbarem SNR der PCr-Linie. Zur Durchfiihrung wurde der
Proband angewiesen, den Fufl auf- und abzubewegen, wobei dieser mit einem 3
kg Gewicht beschwert war. Dadurch mufite der Wadenmuskel Arbeit verrichten.
Bei Belastung des Muskels konnte ein Riickgang des Signals von PCr um 40%
beobachtet werden.



Kapitel 7

Résumé und Ausblick

In der vorliegenden Arbeit wurden verschiedene Techniken zur schnellen spek-
troskopischen Bildgebung an einem handelsiiblichen MR-Scanner implementiert
und ihre Qualitdt und Nutzbarkeit im Hinblick auf verschiedene medizinische
Fragestellungen getestet. Die sphérische Phasenkodierung stellt nach wie vor den
Goldstandard der spektroskopischen Bildgebung dar. Durch die kreisférmige Ab-
tastung hat sie gegeniiber Standard-SI einen leichten Vorteil durch das isotrope
Voxelbleeding, das eine Abschéitzung dieses Effektes vereinfacht. Auflerdem ist
die Messdauer um ca. 25 % kiirzer als bei Standard-SI, ohne daf} sich dadurch
das SNR verschlechtert. Im Falle der dreidimensionalen Spektroskopie liegt die
Zeiteinsparung sogar bei bis zu 50 %. Es wurden mehrere Phasenkodierschemata
implementiert, die im Falle der 2D-Spektroskopie von einer Auflésung von 16x16
bis zu 36x36 reichen. Die entsprechenden Messzeiten liegen dann zwischen 5 und
25 min. Fiir die 3D-Kodierung sind Auflésungen von 12x12x12 bis hin zu 21x19x7
moglich bei Messzeiten um die 25 min. Damit ist eine ausreichende Flexibilitét
in der geforderten Ortsauflosung gewihrleistet. Die Sequenzen mit sphérischer
Kodierung werden zur Zeit mit einer Auflésung von 24x24 zur Bestirkung der
Routinediagnose im Fall der Verlaufskontrollen nach Strahlentherapie eingesetzt.
Bei der Untersuchung der Prostata ist die Methode nur im Zusammenspiel mit
der Endorektalspule sinnvoll, da ansonsten die Signalintensitit zu schwach und
die Stérungen durch umliegendes Gewebe zu stark sind.

Das Mehrschichtverfahren liefert eine vergleichbare Auflésung sowohl im spek-
tralen, als auch im ortlichen Bereich. Sie kann so besonders gut bei Pathologien
in Kalottennéhe eingesetzt werden oder wenn Metastasen vorliegen, also mehre-
re Bereiche simultan gemessen werden sollen. Die Technik ist dadurch limitiert,
dal nur Schichtanregung moglich ist und dadurch Lipidsignale aus der Kalotte
und verschieden starke Suszeptibilitdtsspriinge als Storfaktor hinzukommen. Es
mufiten daher geeignete Techniken zur Fettunterdriickung gefunden werden. Die
Outer Volume Suppression (OVS) ist aufgrund der zeitaufwendigen und auch im
Falle mehrerer Schichten ungeniigend guten Positionierung der Sattigungsschich-
ten nicht zu empfehlen. Die Inversionsmethode ist bei weitem leichter anzuwen-
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den und liefert zudem noch eine gute und homogene Fettunterdriickung. Im Ver-
dachtsfall von Lipiden innerhalb des Kopfes muf§ jedoch eine zusétzliche Single-
Voxel-Spektroskopie Sicherheit geben. Die Mehrschichtverfahren werden ebenfalls
in der Routinediagnose im Fall der Verlaufskontrollen nach Strahlentherapie ein-
gesetzt, besonders bei Metastasenbildung oder Tumoren in Kalottenndhe. Dazu
werden die oben genannten Phasenkodierschemata fiir den zweidimensionalen
Fall benutzt, die auch hier eine ausreichende Flexibilitdt in der Ortsauflésung
gewihrleisten. Aufgrund der Schichtanregung ist das Untersuchungsvolumen be-
trachtlich grofler als bei PRESS-Anregung. Dadurch ist ein besserer Vergleich
von pathologischem mit gesundem Gewebe moglich, die Qualitdt der Spektren
ist besser zu beurteilen.

In der Arbeit konnten auch Multi-Echo-Verfahren implementiet werden, die in
Zusammenhang mit der sphéirischen Kodierung die Messzeit um einen Faktor 4
in Bezug auf Standard-SI gleicher Auflésung verkiirzen. Eine Sequenz wurde mit
einer Echozeit von 195 ms bei einer Ortsauflésung von 32x32 implementiert. Bei
den Multi-Echo-Verfahren ist die Limitation aufgrund der kurzen Auslesezeiten
besonders grofl. Diese Technik eignet sich daher nur bei gutem SNR der interes-
sierenden Resonanzen. Auflerdem sollte keine sehr gute spektrale Auflésung ge-
fordert sein. Dies ist beispielsweise dann der Fall, wenn man sich in der Hirn-
spektroskopie nur die drei Standardresonanzen NAA, (P)Cr und Cho auswerten
will. Das starke Einfalten der Lipidresonanzen stellt hier wiederum ein Manko
dar, das nicht zu vernachlissigen ist.

Gradientenecho-Techniken haben in Bezug auf die Zeiteinsparung gegeniiber Stan-
dard-SI den grofiten Effekt. Hier wird durch einen oszillierenden Auslesegradien-
ten simultan spektrale und ortliche Information einer Dimension kodiert und
aufgenommen. Die Messzeitverkiirzung liegt dann bei einem Faktor gleich der
Matrixgrofle. In dhnlichem Mafle ist jedoch auch das SNR der Resonanzen ver-
kleinert. Daher wird diese Technik nur dann rentabel, wenn die betrachteten
Resonanzen bereits in messbarer Konzentration vorliegen. Es konnte gezeigt wer-
den, dafl in Messzeiten, die kleiner als 1 min. waren, die Unterschiede zwischen
intra- und extramyozellularem Fett im Muskel auf 0.5 cm genau darzustellen
sind. Dies kann beispielsweise bei Muskelerkrankungen und Diabetes ausgenutzt
werden. Ahnlich gute Auflsung kann auch erzielt werden, wenn das im Knochen-
mark enthaltene Fett auf geséttigte Fettsduren untersucht werden soll. Anhand
der Knochenmarksspektroskopie sind einige Krankheiten diagnostizierbar [38].
Es konnte gezeigt werden, daf3 sich EPSI hier zu einer schnellen Charakterisie-
rung der vorkommenden Lipide, besonders dem Verhiltniss von geséttigten zu
ungeséttigten Fettsduren eignet [39]. Dies hilft ebenfalls Knochenmarkserkran-
kungen darzustellen und zu diagnostizieren.

Es wurde mit der Echo-Planar-Methode die erste Implementierung in der Phos-
phorspektroskopie realisiert und in diesem Zusammenhang gezeigt, dafl bei ei-
ner funktionellen ortsaufgelosten Muskelspektroskopie Zeitauflosungen unter 10
s moglich sind. In der spektroskopischen Bildgebung des Herzens konnte zwar eine
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Sequenz entwickelt werden, mit deren Hilfe die cardialen Fettsduren dargestellt
werden konnen, die Anatomie des Herzens mit dem umgebenden Fettbeutel macht
jedoch eine strenge Trennung zwischen epicardialem und myocardialem Fett sehr
schwierig. Hier kann nur eine Untersuchung am Patienten Gewif3heit verschaffen.
Ein Patient,der kurz zuvor einen Herzinfarkt erlitten hat, wird jedoch Probleme
damit haben, die spektroskopische Untersuchung in dieser Form korperlich zu
ertragen.

Fiir die Spektroskopie des Gehirns ist die Sensitivitdt von EPSI zu gering im Ver-
gleich zu Standard-SI. Hier konnte jedoch die 3D-Spektroskopie mit EPSI Vorteile
bieten. Die Messzeit fiir einen Datensatz mit akzeptabler Auflésung wiirde in die-
sem Fall im Bereich der von SI liegen. Da ein groles Volumen angeregt wird, ist
das SNR der Metaboliten ebenfalls erh6ht und kénnte grofl genug sein fiir eine
geeingete Quantifizierung im 3D-Datensatz.

EPSI kann jedoch noch als andere Form der Fettunterdriickung fungieren [40]. Die
Methode geht von einer Standard-SI Messung aus, die das Innere des k-Raumes
gegebenenfalls mehrmals abtastet. Dadurch ist ein hohes SNR der Metaboliten
gewihrleistet. In einem zweiten Schritt wird das AuBere des k-Raumes mit ei-
ner EPSI-Sequenz relativ hoher Auflésung (Matrix 64 oder hoher) aufgenommen.
Die gewonnenen Daten werden mit den vorherigen zu einem einzigen Datensatz
mit hoher oOrtlicher Auflésung und trotzdem gutem SNR ergénzt. Dies gilt je-
doch nur fiir Metaboliten, die in hoher Konzentration vorliegen und so auch in
einer EPSI-Messung bei hohen Phasenkodiergradienten noch ausreichend Signal
liefern. Die ist meistens fiir schlecht unterdriickte Lipidresonanzen der Fall. Die
Methode konnte also helfen, das Voxelbleeding der Lipide in Grenzen zu halten,
wahrend die iibrigen Metaboliten in normaler Ortsauflésung vorliegen.

Als weiteren Ausblick seien noch zwei weitere Techniken erw#hnt. Zum einen
bietet sich bei einem Array von Spulen das sogenannte SENSE-SI an [41]. Die
SENSE-Technik ist bereits in der Bildgebung etabliert und geht davon aus, daf}
jede Spule des Arrays die Signale ihrer unmittelbare Umgebung aufnimmt, welche
nur mit méfliger Ortsauflosung phasenkodiert sind, jedoch ein gutes SNR haben.
Gewebe in weiterer Entfernung von der Spule liefern nur einen geringen Beitrag
zum Gesamtsignal. Die von allen Arrayspulen erhaltenen Datenséitze konnen wie-
derum zu einem Datensatz mit gutem SNR und guter Ortsauflosung kombiniert
werden. Die Zeiteinsparung liegt dann meist bei Faktoren die der Anzahl der
Spulen im Array entsprechen.

Eine ganz andere Moglichkeit der schnellen spektroskopischen Bildgebung stellt
die sogenannte spektroskopische U-FLARE Sequenz dar [42]. Diese Sequenz nimmt
innerhalb jeder Repetitionszeit die gesamte ortliche Information durch eine Ab-
folge von Phasenkodierern und 180°-Pulsen nach einer Anregung auf. Die spek-
trale Information erhélt man folgendermaflen. Nach jeder Repetitionszeit wird
der ortskodierende Sequenzteil beziiglich des anregenden Pulses um ansteigende
Vielfache der Dwelltime verschoben. Die Signalstérke im ortskodierenden Bereich
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zeigt also einen 7 -modulierten Abfall in der Intensitét, also einen zeitlichen Ver-
lauf entsprechend der gesuchten spektralen Information. Die spektrale Auflésung
hidngt in diesem Fall nur von der gewidhlten Dwelltime und der Anzahl der Re-
petitionen ab, die ortliche Auflosung wird vorgegeben. Die Messzeit hdngt damit
direkt von der geforderten spektralen und nicht von der ortlichen Auflésung ab
wie sonst.

In der Abteilung ist geplant, einen neuen Scanner mit héherem Feld (3 T oder
mehr) zu installieren. Mit dem hoheren Feld vergrofiert sich die Sensitivitét der
Messungen betrichtlich. Die dargestellten Arbeiten zur schnellen Spektroskopie
kénnten in diesem Fall weitaus effektiver genutzt werden. Eine Ubertragung der
Sequenzen auf das neue Gerdt konnte dann eine bessere Nutzung der Spektros-
kopie auch in einem Standardprotokoll bewirken.
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