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Kalium-39-NMR.  in-vivo am Menschen bei 7 Tesla: 32K-MR-
Bildgebung und Auflssung der Quadrupolaufspaltung der 3°K-
Resonanz

In dieser Arbeit wurde die Machbarkeit der In-vivo-3K-MR-Bildgebung am
menschlichen Oberschenkel sowie am Kopf mit einer nominellen Auflésung
von lcm? in einer Messzeit von 30min bei einer Grundmagnetfeldstirke von
7T gezeigt. Zur Optimierung der Sequenzparameter wurden sowohl die globa-
len longitudinalen Relaxationszeitkonstanten mit Ti(Kopf) = (9 £+ 1)ms und
T, (Oberschenkel) = (5,8 & 0,4)ms als auch die schnelle Ty (Kopf) = (0,6 +
0,1) ms und Tas" (Oberschenkel) = (0,39 £ 0,03) ms sowie die langsame Kompo-
nente To " (Kopf) = (7,8 4 0,9) ms und Ty (Oberschenkel) = (8,6 & 0,2) ms der
effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten bestimmt.

In Untersuchungsregionen mit hohem Muskelanteil, wie im Ober- und Unterschen-
kel, ist die Resonanz von 3°K in ein Triplett aufgespalten. Die beiden Satelliten-
resonanzen sind etwa achsensymmetrisch zur Zentralresonanz. Der Betrag ihrer
Frequenzverschiebung ist vom Winkel zwischen dem Bein und dem statischen
Magnetfeld By abhingig. Bei zu By paralleler Ausrichtung des Beins sind die
Satellitenresonanzen gegeniiber der zentralen Resonanz etwa um 200 Iz verscho-
ben. Der Empfang von 3°K-Signal nach Doppelquantenfilterung mit magic angle
Anregung stiitzt die These, dass die 3*K-Resonanz im Muskelgewebe aufgrund
der Wechselwirkung mit einem nicht fluktuierenden elektrischen Feldgradienten
in einer anisotropen Umgebung aufgespalten ist.

Potassium-39-NMR. In Vivo in Human at 7 Tesla: 3°K-MR-Imaging
and of the Quadrupole Splitting of the 39K Resonance

In this thesis, the feasibility of in vivo 3°K MRI of human thigh and head with a
nominal resolution of 1cm?® within a measurement time of 30 min was shown at
a 7T scanner. For sequence optimization, the global longitudinal relaxation time
constant of T1(head) = (9 4+ 1) ms and Ty (thigh) = (5.8 + 0.4) ms as well as the
fast Tos (head) = (0.6 £ 0.1) ms and T (thigh) = (0.39 & 0.03) ms, and slow
Ty (head) = (7.8 £ 0.9)ms and Ty (thigh) = (8.6 £ 0.2) ms component of the
effective transverse relaxation time constant were determined.

In tissues with high muscle fraction such as thigh and calf, the resonance peak
of 39K is split to a triplet. The two satellite resonances are somewhat axially
symmetric towards the central resonance. The frequency shifts of the satellites
depend on the angle between the calf and the static magnetic field Bg. When
the leg is oriented parallel to By, the satellites are shifted with reference to the
central resonance by about 200 Hz. K signal receftion after double quantum
filtration with 'magic angle’ excitation supports the assumption that the splitting
of 39K resonance in muscle tissue is caused by an interaction with a non-vanishing
electrical field gradient in an anisotropic environment.






Inhaltsverzeichnis

Abkiirzungsverzeichnis

1 Einleitung

2 Grundlagen

2.1
2.2
2.3
2.4
2.5
2.6
2.7
2.8

Eigenschaften von Kalium . . . .
Kernspin . . . . ... ... ....
Zeemann-Effekt . . . .. ... ..
Elektrisches Quadrupolmoment .
Hochfrequenzanregung . . . . . .
Relaxation . . . . .. .. .. ...

Filtertechniken zur Detektion von Mehrquantenkohérenzen . . . . . .

Spezifische Absorptionsrate . . .

3 Materialien und Methoden

3.1
3.2
3.3
3.4

3.5
3.6

Tomograph . . .. ... .. ...
Frequenzkonvertierung . . . . . .
SAR-Uberwachung . . . ... ..
Spulen . . ... ... .......
3.4.1 Volumenspule . . . . . ..
3.4.2  Oberflichenspule . . . . .
Phantome . . . . . ... ... ..
Sequenzen . . . . . . ... ....
3.6.1 Flipwinkelkalibrierung . .
3.6.2  Freier Induktionszerfall . .
3.6.3 Inversion Recovery . . . .
3.6.4 Mehrquantenfilter . . . . .

4 Messungen und Ergebnisse

4.1

4.2
4.3
4.4
4.5
4.6

Spektra . . . ... ... .. ...

4.1.1 Winkelabhéngigkeit der Aufspaltung . . . .. ... ... ...
4.1.2  Verhalten unter Mehrquantenfilterung . . . . . . ... . ...
'H-Spektroskopie am menschlichen Unterschenkel . . . . . . ... ..
Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeitkonstanten . . . . . .
Bestimmung der effektiven, transversalen Relaxationszeitkonstanten .
Abschétzung der Kaliumkonzentration im Muskelgewebe . . . . . . .

Mehrquantengefilterte Bildgebung

15
15
16
17
19
19
20
20
21
21
22
23
26

29
29
32
36
39
41
42
44
46

vil



0O W »r

viil

4.7 Kalium im Vergleich mit anderen X-Kernen . . . . . . .. . ... .. 49

4.7.1 Relaxationszeitkonstanten . . . . . . . ... ... ... L. 49

4.7.2  Oberschenkelbildgebung . . . . .. .. .. ... .. .. ... 20

4.7.3 Koptbildgebung . . . . . . . ... 0oL 52
Diskussion 55
5.1 Quadrupolaufspaltung . . . . . .. .. ... ... ... ... 95
5.2 Vergleich mit der direkten Dipol-Dipol- Aufspaltung . . . . . . . . .. 58
5.3 Relaxationseigenschaften . . . . . . .. ... ... .00 59
5.4 Bildgebung . . .. .. 61
5.5  Mehrquantenfilterung . . . . . . . ... 0oL 63
5.6 Fazit . . . . .. 65
Appendix I
Hochfrequenzspulen i
Veroffentlichungen \Y
Literaturverzeichnis VII
C.1 Abbildungsverzeichnis . . . . . . ... ... 0o X1V
C.2 Tabellenverzeichnis . . . . . . . . . .. . ... .. .. XVI



Abkiirzungsverzeichnis

0 2R gyromagnetisches Verhiltnis

Tl oo Evolutionszeit

TO e Entwicklungszeit

AMARES ..... Algorithmus zur Anpassung an Spektra (engl. advanced method
for accurate, robust, and efficient spectral fitling)

By covoiiiiiil statisches Magnetfeld

Byt oo Hochfrequenzanregungsfeld

BW ... Bandbreite (engl. bandwidth)

CRLB ......... untere Schranken der Varianz nach der Cramér-Rao-Ungleichung
(engl. Cramér—Rao lower bound)

DiCo-Test ..... Richtkopplertest (engl. Directional Coupler Test)

DQF .......... Doppelquantenfilterung

DQF magic angle -- Doppelquantenfilterung mit magic angle-Anregung

EFG ........... elektrischer Feldgradient (engl. electrical field gradient)

£ feminin (engl. female)

FID ........... Freier Induktionszerfall (engl. Free Induction Decay)

HE ............ Hochfrequenz

IDEA ......... Entwicklungsumgebung fiir MR-Sequenzen (engl. Integrated De-
velopment Environment for Applications)

110 E maskulin (engl. male)

Mo vovieiiit. Gleichgewichtsmagnetisierung im statischen Magnetfeld

MR ............ Magnetresonanz

170> U Anzahl der Anregungen (engl. number of excitations)

OS ............ Uberabtastungsfaktor (engl. oversampling factor)

Pp .ol vorlaufende Leistung (engl. forward power)

Pr ocoviviin. riicklaufende Leistung (engl. reflected power)

PRESS ........ lokalisierte Spektroskopie Sequenz (engl. Point RESolved Spectros-
copy)

RFSU ......... Hochfrequenzsignaleinheit (engl. RE Signal Unit)

SAR ........... spezifische Absorptionsrate (engl. Specific Absorption Rate)

SNR ..., Signal zu Rauschverhéltnis (engl. Signal-to-Noise Ratio)

TaQ «ovvevnenn. totale Aquisitionszeit (engl. total aquisition time)

Tro «vovnennn. Zeit der Signalaufnahme (engl. readout duration)

T i Echozeit (engl. echo time)

Ty oo Inversionszeit

TR ceeinn. Repetitionszeit (engl. repetition time)

TALES ........ Transmit Antenna Level Sensor

X



Gesamtkreatin (engl. total Creatine)

Tripelquantenfilterung

Methode zu Unterdriickung des Wassersignals (engl. Water sup-
pression Enhanced through T1 effects)

Jahre (engl. years)



1 Einleitung

Die Magnetresonanztomographie ist ein etabliertes Schnittbildverfahren in der me-
dizinischen Diagnostik. Da die Signalintensitat nicht nur von der Spindichte sondern
auch von der Spin-Gitter- und Spin-Spin-Relaxationszeitkonstanten abhéngt, kann
der Bildkontrast durch Parametereinstellungen variiert werden (Reiser und Semmler
[1997]). Diese Eigenschaft ermdglicht einen sehr guten Weichteilkontrast.

Neben 'H gibt es in lebendigen Organismen weitere mittels Magnetresonanz de-
tektierbare Kerne wie 170, 23Na, 3'P, 3Cl und *’K mit einem Spin ungleich Null
(Konstandin und Schad [2014]). Sie spielen in unterschiedlichen physiologischen Pro-
zessen eine wichtige Rolle (Klinke u. a. [2005]). Aufgrund ihrer im Vergleich zu 'H
geringeren In-vivo-Konzentration und Magnetresonanzsensitivitat ist ihre Detektion
unter In-vivo-Bedingungen herausfordernd (Graaf [2007]).

Bei der Untersuchung von verschiedenen Metaboliten bietet die 3! P-MR-Spektros-
kopie den Vorteil, dass die in-vivo auftretenden chemischen Verschiebungen grofier
sind als bei 'H und die verschiedenen Komponenten im Spektrum deshalb besser
voneinander separierbar sind (Lee u.a. [2012]).

Die In-vivo-22Na-MR-Bildgebung wurde 1983 erstmals bei Katzen durchgefiihrt
(Hilal u. a. [1983]) und hat sich zu einer verbreiteten Methode in der klinischen For-
schung entwickelt (Madelin u. a. [2014]). In den letzten Jahren konnte u.a. die Mach-
barkeit der in-vivo **CI-MR-Bildgebung (Nagel u.a. [2014]) am Menschen nachge-
wiesen werden. Dazu hat insbesondere die Verbreitung von Hochfeld-MR-Systemen
(Kraff u.a. [2015]) sowie Fortschritte in der Sequenzentwicklung, spezialisiert auf
schnell relaxierende Spin-3/2-Kerne beigetragen (Konstandin und Nagel [2014]). Ziel
dieser Arbeit war es Kalium via Magnetresonanz in-vivo im menschlichen Koérper
zu detektieren. In den meisten Zellen wird das Ruhemembranpotential von dem
Konzentrationsgradienten der Kaliumionen zwischen Intra- und Extrazellularraum
dominiert und in erster Naherung gut von der Nernst-Gleichung beschrieben (Klinke
u. a. [2005)).

Kalium hat zwei stabile Isotope *°K und *'K mit einer natiirlichen Hiufigkeit von
etwa 93 % und 7 %. In Bakterien wurde *K mit einem Spin von 3/2 mittels Magnetre-
sonanz 1970 detektiert (Cope und Damadian [1970]). Darauf folgten verschiedene
Ez-vivo-Untersuchungen am durchbluteten Rattenherz (Burstein u.a. [1989]), am
Hundeherz mit Infarkt (Fieno u.a. [1999]) sowie in Rattengewebe (Wellard u.a.
[1993]). Zeitweise wurde die MR-Unsichtbarkeit eines Teiles von *°K in lebendigen
Organismen diskutiert (Springer Jr [1987]). Erste In-vivo-Bilder eines Rattenkopfes
konnten an einem 9,4 T-Kleintierscanner realisiert werden (Augath u. a. [2009]). Mit
einer Kryospule wurde anschliefend das Signal-zur-Rauschverhéltnis erhoht (Ibra-
him Ibrahim Ali [2013]). Zeitgleich zu den Entwicklungen in dieser Arbeit wurden



39K-Kopfbilder aufgenommen mit einem 9,4 T-Kopftomographen priisentiert (Atkin-
son u.a. [2014]).



2 Grundlagen

Die Ausfiihrungen im Grundlagenteil dieser Arbeit iiber die Quantenmechanik von
Spin-3/2-Kernen orientieren sich an zwei Ubersichtsartikeln (van der Maarel [2003a),
Madelin u. a. [2014]). Die fiir MR-Experimente relevanten Eigenschaften von Spin-
3/2-Kerne werden in verschiedenen Lehrbiichern semi-klassisch sowie quantenmecha-
nisch betrachtet (Slichter [1990], Abragam [1961]). In Messiah [1991] wird der For-
malismus der irreduzierbaren Tensoroperatoren allgemein beschrieben.

2.1 Eigenschaften von Kalium

Vom chemischen Element Kalium mit der Ordnungszahl von 19 existieren zwei sta-
bile Isotope: 3K und 'K mit einer natiirlichen Haufigkeit von 93,26 % bzw. 6,73 %.
Das radioaktive Isotop K kommt mit einer Héaufigkeit von 0,012 % natiirlich vor.

Da %K mit I = 3/2 einen von Null verschiedenen Kernspin hat, konnen auf Basis
dieses Atomkerns MR-Experimente durchgefiihrt werden. Das empirisch bestimm-
te gyromagnetische Verhéltnis betriigt 1,25 107 rad/1s (Harris u.a. [2002]), d.h. die
Lamorfrequenz bei 7T betrigt 13,86 MHz. Im Vergleich zu 'H ergibt sich aus den
physikalischen Eigenschaften von 3°K nach

S ocny I(1+1) (2.1)

eine um den Faktor 2100 verringerte NMR-Sensitivitat. Tabelle 2.1 fasst die zur
NMR-Sensitivitit beitragenden physikalischen Eigenschaften von 'H, 23Na und 3K
zusammen.

Das empfangbare elektromagnetische MR-Signal ist von einem Rauschsignal iiber-
lagert. Die QQualitédt eines von Rauschsignal tiberlagerten Nutzsignals wird im allge-
meinem mit dem Quotienten aus der Nutzsignalleistung und der mittleren Leistung
des Rauschsignals beschrieben und Signal-zu-Rauschverhiltnis (SNR) genannt. Das

Kern Spin I gyromagnetisches natiirliche relative NMR-
Verhéltnis v [107 rad/1s] Haufigkeit [%|  Sensitivitét
'H /o 26,8 ~100 1
Na 3/2 7,08 100 9,27 107
39K 3/2 1,25 93 4,76 10

Tabelle 2.1: NMR-Sensitivitit von 3°K Die angegebenen Werte fiir den Spin I, das gyromagne-
tische Verhéltins v sowie die natiirliche Hiufigkeit sind Harris u. a. [2002] entnommen. Die relative
NMR-Sensitivitit bezogen auf 'H ergibt sich nach Gleichung 2.1.



SNR wird bei MR-Experimenten nicht nur von der NMR-Sensitivitdt des jewei-
ligen Atomkerns, sondern auch von seiner Resonanzfrequenz beeinflusst. Mit der
Curie-Ndherung fiir die Gesamtmagnetisierung und unter der Annahme von pro-
bendominiertem Rauschen héngt das SNR linear von der Lamorfrequenz ab (Hoult
und Richards [1976]).

Um das bei In-vivo-Messungen zu erwartende SNR abzuschétzen, muss zusitz-
lich die In-vivo-Konzentration von 3°K beriicksichtigt werden. Bei gesunden Zellen
wird von der Natrium-Kalium-ATPase ein Konzentrationsgradient der Na'- und
K*-Ionen aufrecht erhalten. Im Ruhezustand ergibt sich fiir Kalium im Extrazellu-
larraum eine Konzentration von 2,5 - 3,5 mmol/; und im Intarzellularraum eine von
140 mmol/; (Klinke u.a. [2005]). Fiir Natrium ist der Konzentrationsunterschied im
Vergleich zu *K etwas kleiner und umgekehrt (extrazellular: 145 mmol/i intrazellu-
lar: 10 - 15mmol/1), Tm Muskel mit einem intrazellularem Volumenanteil von ungefiahr
94 % ist aufgrund der Unterschiede in der NMR-Sensitivitit, der Lamorfrequenz so-
wie der In-vivo-Konzentration das fiir *°K erwartbare SNR etwa um den Faktor 20
geringer als fiir 2*Na.

2.2 Kernspin

Zum quantenmechanischen Effekt des Spins S gibt es kein klassisches Analogon. Er
tritt quantisiert auf und wird von einer Drehimpulsalgebra mit den Kommutatorre-
lationen

{Si, SJ] = eijkihSk (2.2)
[$%,5.] =0 (2.3)

beschrieben. Dabei ist /i das reduzierte Planck’sche Wirkungsquantum und e;;;, das
Levi-Civita-Symbol. Die Quantisierungsrichtung wurde 0.B.d.A. in z-Richtung ge-
legt (Schwabl [2008]).

Fermionen haben einen halbzahligen Spin und Bosonen einen ganzzahligen. Fiir
Atomkerne mit einer ungeraden Anzahl an Protonen und/oder Neutronen ergibt
sich ein von Null verschiedener Gesamtspin. Bei In-vivo-Messungen befinden sich
alle Kerne im Kernspingrundzustand mit geringster Energie (Levitt [2001]). Dieser
wird als Kernspin I bezeichnet. Empirisch wurden halb- und ganzzahlige Kernspins
zwischen 0 und 15/2 gefunden (Haken und Wolf [1987]). **K hat einen Kernspin
von 3/2. Daraus ergibt sich neben dem magnetischen Dipolmoment in Einheiten des
Kernmagneton py

p=0.505uy ~ 2,55 - 10—27% (2.4)
ein elektrisches Quadrupolmoment von

Q = 5,85fm’ (2.5)
(Harris u. a. [2002]).
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Tyo — \/110 (51,2 - (3L(1+1) - 1)L,)
Ty = F 4% BLY 1001 - 5, L,
To = 3 /3, 12,

Tse3 = F % \/g I.*°

Tabelle 2.2: Irreduzierbare Tensoroperatoren fiir Spin-3/2-Kerne Die Einheitstensoropera-
toren ergeben sich durch Multiplikation mit einem passenden Faktor und sind im Folgenden mit
T gekennzeichnet. I+ = I, i I, werden Auf- bzw. Abstiegsoperator genannt.

2.3 Zeemann-Effekt

Zur Beschreibung eines Ensembles von untereinander nicht wechselwirkenden Kern-
spins beschrieben durch identische Hamiltonoperatoren wird eine Dichtematrix ver-
wendet. Die verschiedenen Kernspins konnen sich in unterschiedlichen orthogonalen
Zusténden |®;) befinden. Die Wahrscheinlichkeiten p; fiir das Auftreten der Zusténde
sei auf eins normiert. Der Dichteoperator

p= sz‘ D) (P (2.6)

mit den Matrixelementen

beschreibt diesen gemischten Zustand vollstindig. Die Diagonalelemente der Dichte-
matrix entsprechen der mittleren Besetzungswahrscheinlichkeit des Zustandes v. Die
Elemente der Nebendiagonalen repriisentieren Uberlagerungen von zwei verschiede-
nen Zustdnden p und v. Diese werden als Kohédrenzen n-ter Ordnung mit n = p—v
bezeichnet.

Die Zusténde eines Kernspins I im statischen Magnetfeld bilden einen (21 + 1)-
dimensionalen Hilbertraum. Fiir Spin-3/2-Kerne ergibt sich entsprechend eine 4x4
Dichtematrix. Diese kann entweder im kartesischen Koordinatensystem oder durch



(21 + 1)? = 16 irreduzierbare Tensoroperatoren mit dem Rang 1 = 0, 1, 2, 3 und der
Ordnung m = -1, ..., 1

Im

beschrieben werden. Dabei ist ¢, eine komplexe Zahl. Die Darstellung der auf die
Zustinde wirkenden Operatoren mit irreduzierbaren Tensoren hat gegeniiber der
Betrachtung im kartesischen Koordinatensystem den Vorteil, dass Anderungen des
Rangs und der Ordnung von Kohérenzen in der Spindichtematrix anschaulich nach-
vollzogen werden kénnen. Diese 16 irreduzierbaren Tensoroperatoren Ty, bilden eine
vollstdndige Orthonormalbasis des Zustandsraums. Thre Definition aus den kartesi-
schen Spinoperatoren ist in Tabelle 2.2 angegeben. Ty ist die Identitit, Ty, ist
proportional zur longitudinalen und T;; zur transversalen Magnetisierung. Letztere
werden auch Einquantenkohérenzen ersten Ranges bezeichnet. Einquantenkohéren-
zen zweiten und dritten Ranges werden durch To; und Tj3; dargestellt, wihrend
Doppelquantenkohérenzen zweiten und dritten Ranges durch Tss und T3y reprasen-
tiert werden. T33 entspricht Tripelquantenkohirenzen dritter Ordnung. Ty und T
représentieren die quadru- bzw. octupolare Ordnung (van der Maarel [2003a]).

Die Aufhebung der (2I + 1)-fachen Entartung des Energieeigenzustandes durch
die Wechselwirkung mit einem &ufseren statischem Magnetfeld By wird Zeeman-
Effekt genannt. Im thermischen Gleichgewicht ergibt sich fiir ein 0.B.d.A. parallel
zur z-Achse ausgerichtetes By ein Zeeman-Hamiltonoperator von

HZ = —thlz = —thTm (29)

mit dem reduziertem Planck’schem Wirkungsquantum A und der Lamorfrequenz
wo = vBy. Fiir 3K entstehen vier dquidistante Energieniveaus mit einem Abstand
von § = fiwy (Type-d-Spektrum Abbildung 2.1).

Die Besetzungswahrscheinlichkeit der energetisch niedrigeren Niveaus ist im ther-
mischen Gleichgewicht grofer als die der héheren. Die daraus entstehende makro-
skopische Magnetisierung M eines aus N Atomkernen bestehenden Ensembles im
Volumen V kann aus dem Dichtoperator des Systems nach

Ev Spur (p I) (2.10)

(M) = oD =

Vv
berechnet werden. Der Erwartungswert einer Observablen O ist im Allgemeinen mit
(O) = Spur (p I) gegeben. Die Dichtematrix ist im thermischen Gleichgewicht bei
Wechselwirkung mit einem statischen Magnetfeld beschrieben durch den Zeeman-
Hamilton Hy

- < it ) (2.11)

T S (1))



Bei im Vergleich zur Energieaufspaltung hohen thermischen Energien (0 << kgT)
ergibt sich nach Taylorentwicklung fiir die longitudinale Magnetisierung von Spin-
3/2-Kernen

eq __ ?Eh272B0
z 2V kT '’

(2.12)

wahrend die transversale Magnetisierung verschwindet.

Die folgende Beschreibung der Dynamik von Spin-3/2-Kernen erfolgt in einem mit
der Lamorfrequenz rotierenden Koordinatensystem, sodass der Zeeman-Hamilton
verschwindet. Die entsprechenden Grofen sind mit * gekennzeichnet.

2.4 Elektrisches Quadrupolmoment

Aufgrund des Kernspins von > 1 besitzt der Atomkern von *°K neben dem magne-
tischen Dipolmoment zusétzlich ein elektrisches Quadrupolmoment. Dieses entsteht
durch eine von der Kugelsymmetrie abweichenden Ladungsverteilung innerhalb des
Atomkerns. Im Gegensatz zum magnetischen Dipolmoment wechselwirkt das elektri-
sche Quadrupolmoment nicht mit statischen Magnetfeldern sondern mit elektrischen
Feldgradienten (EFG).

Der elektrische Feldgradient kann vollstindig durch zwei Parameter beschrieben
werden. Nach einer Hauptkomponententransformation ist der den elektrischen Feld-
gradienten beschreibende (3 x 3)-Tensor V eine Diagonalmatrix. Des weiteren muss
die Laplace-Gleichung Vy + Vy, + V,, = 0 erfiillen werden (Man [2007]). Die grofite
Komponente

sz = €q (213)

mit der Elementarladung e und dem Feldgradienten ¢ pro Elementarladung sowie
der Asymmetrieparameter

Vi — vyy

2.14
v (2.14)

’r] =
charakterisieren den EFG vollstindig. Der EFG kann durch die molekulare Um-
gebung oder eine anisotrope Bewegungseinschriankung hervorgerufen werden. Im
Folgenden wird ein konstanter, zylindersymmetrischer EFG mit einem Asymmetrie-
parameter von Null angenommen. Der Einfluss von zeitlich fluktuierenden EFG auf
die Spektra und Relaxationseigenschaften von Spin-3/2-Kernen wird in Kapitel 2.6
diskutiert. Als Hamiltonoperator ergibt sich

Hgl] = % [SIZQ — I(I -+ 1)} = WQTQO. (215)

Bei hohen statischen magnetischen Grundfeldstirken kann die Quadrupolwechsel-
wirkung als kleine Stérung des Zeeman-Effekts betrachtet werden (Hy << Hy).



Dann ergibt sich nach Storungsrechnung erster Ordnung eine Verschiebung der
Zeeman-Energieniveaus um

AEq o< (3m* —I(I+1)). (2.16)

Die Energieaufspaltung héingt von |m| ab. Fiir Spin-3/2-Kerne werden die duferem
Energieniveaus der Zeeman-Aufspaltung mit |m| = 3/2 nach oben und die inneren
beiden mit |m| = 1/2 nach unten verschoben (Typ-a-Spektrum Abbildung 2.1). Neben
der Zentralresonanz ergeben sich im Spektrum zwei um die Frequenz von

3e’qQ 2
= 5“0 — 1 2.1
wo I —1) (3cos ) (2.17)

verschobene Satellitenresonanzen. Sowohl die Verschiebung der Energieniveaus als
auch die Aufspaltung der Resonanzen im Spektrum héngen vom Winkel 6 zwischen
der Hauptkomponente V,, des EFG und dem statischen Magnetfeld By ab. Bei einem
Winkel von 6 =~ 54,7° verschwinden beide Effekte.

Die Quadrupolwechselwirkung zweiter Ordnung Hg] ist invers proportional zu wy
und ruft eine Frequenzverschiebung der Zentralresonanz hervor (Man [2007]).

2.5 Hochfrequenzanregung
Ein resonanter Hochfrequenzpuls mit der Amplitude w; = —vB; ausgespielt entlang

der x-Achse ergibt im mit der Lamorfrequenz wy rotierenden Koordinantensystem
einen zeitunabhingigen Hamiltonoperator

Hl* = wllx = wlTU(a). (218)
Die zeitliche Entwicklung wird durch die Von-Neumann-Gleichung

dp*
dt

= —i[H", p"] = —iw [Tn(a), p"] (2.19)
mit, der formalen Losung
p*(t) = exp (—iH{t) p*(0) exp (iH{t) (2.20)

beschrieben (van der Maarel [2003a]). Diese ldsst sich mit Kommutatorrelationen
(Bowden u.a. [1986]) in gekoppelte Differenzialgleichungen erster Ordnung umfor-
men.
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Hierbei wurden die analog zum Auf- und Abstiegsoperator definierten symmetri-
schen (s) und antisymmetrischen (a) Kombinationen

Tim(s) = L (Tiem + Tim) (2.26)

-5

Tim(a) = NG (Trm — Tim) (2.27)

der irreduzierbaren Tensoroperatoren verwendet. Die Gleichungen fiir Tensoren mit
unterschiedlichem Rang sind entkoppelt. Ein optimaler HF-Puls verdandert lediglich
die Kohdrenzordnung und nicht ihren Rang. Kleine Abweichungen von der Resonanz
verdndern dieses Verhalten, sodass sowohl die Ordnung als auch der Rang durch
einen HF-Puls verdndert werden kann (van der Maarel [2003a]). Wenn die Pulslénge
nicht sehr kurz gegeniiber der Zeitkonstanten von Relaxationseffekten ist, kann diese
wahrend des HF-Pulses nicht vernachlissigt werden und den Rang der Kohérenz
beeinflussen (van der Maarel [2003b]).

Ein nicht entlang der x-Achse ausgerichteter HF-Puls kann durch eine entspre-
chende Phase ® charakterisiert werden. Um die oben angegebenen Berechnungen
durchfiihren zu kénnen, wird das Referenzkoordinatensystem zunéchst um den Win-
kel ® um die z-Achse gedreht, sodass der Puls im neuen Koordinatensystem entlang
der x-Achse appliziert wird. Die Transformation der Tensoren ins neue Koordina-
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Abbildung 2.1: Darstellung der Energieniveaus von Spin-3/2-Kernen im statischen Ma-
gnetfeld fiir unterschiedliche Korrelationszeiten 7. des Systems Diese Abbildung wurde
mit freundlicher Genehmigung des Verlages aus Rooney und Springer [1991] iibernommen.

tensystem erfolgt nach

Tim(s) = Tim(s) cos (m®) + i Ty (a) sin (m®) (2.28)

~

Tim(s) = Tim(a) cos (m®) 4 i Ty (s) sin (m®) (2.29)

(van der Maarel [2003a]). Nach der Berechnung der Wirkung des HF-Pulses, muss
das Koordinatensystem um den Winkel —® in den urspriinglichen Zustand zuriick
rotiert werden. Die Kohdrenzordnung m geht linear in das Argument der Sinus-
und Kosinusfunktion ein. Kohérenzen unterschiedlicher Ordnungen reagieren anders
auf die Phase eines HF-Pulses. Dieser Effekt wird bei der Mehrquantenfilterung auf
Basis von Phasenzyklen ausgenutzt.

2.6 Relaxation

Die Riickkehr eines durch einen Hochfrequenzpuls angeregten Spin-Ensembles in sei-
nen thermischen Grundzustand wird als Relaxation bezeichnet. Dies ist Aufgrund
der Wechselwirkung der Momente des Kern mit der Umgebung moglich. Die lon-
gitudinale Magnetisierung strebt dem thermodynamischen Gleichgewichtszustand
entgegen (Gleichung 2.12). Die beim Ubergang von einem héheren in ein niedrigeres
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Energieniveau frei werdende Energie wird als thermische Energie vom Gitter aufge-
nommen. Daher spricht man auch von einer Spin-Gitter-Relaxation. Da sie bei der
Entstehung von Mehrquantenkohérenzen eine untergeordnete Rolle spielt, wird sie in
dieser Arbeit nicht detailliert diskutiert. Fiir Spin-3/2-Kerne in einer bewegungsein-
geschrinkten Umgebung ist sie analog zu transversalen Relaxation bi-exponentiell.
Die schnelle Komponente triagt theoretisch zu 20% zum Signal bei und die langsame
zu 80%.

Der Zerfall der transversalen Magnetisierung wird von lokalen Magnetfeldschwan-
kungen induziert durch andere Atomkerne hervorgerufen. Kleine Unterschiede in der
Préazessionsfrequenz fiihren zu einer irreversiblen Dephasierung der priazedierenden
Kernspins. Die transversale Magnetisierung mittelt sich nach einer gewissen Zeit
wieder zu Null. Da der Effekt auf der Wechselwirkungen von verschiedenen Spins
beruht, wird er Spin-Spin-Relaxation genannt.

Die Bloch-Gleichungen beschreiben die Relaxationsprozesse empirisch mit Relaxa-
tionszeitkonstanten (Bloch [1946]), wihrend die Redfield-Gleichung quantenmecha-
nisch die Zeitentwicklung der Dichtematrix mit schwacher Kopplung an eine klassisch
beschriebene Umgebung berechnet (Redfield [1957]). Die Relaxationseigenschaften
unterscheiden sich bei Spin-3/2-Kernen in isotropen und anisotropen Umgebungen
van der Maarel [2003a]. In einer isotropen Umgebung existiert weder eine weitréiu-
mige Positionierung der einzelnen Atomkerne noch eine Orientierung.

Bei Spin-3/2-Kernen werden die Relaxationsprozesse von der elektrischen Quadru-
polwechselwirkung dominiert. Thre Grokenordnung betrigt 10° 1/s bis 10® /s und ist
damit stiirker als magnetische Dipolwechselwirkung in der Gréfenordnung von 104 1/s
bis 10° /s (Werbelow [2011]). Tm Allgemeinen haben Spin-3/2-Kerne kiirzere Rela-
xationszeitkonstanten als Spin-1/2-Kerne. Im Folgenden wird angenommen, dass die
Korrelationsfunktion der EFG-Fluktuationen exponentiell mit der Korrelationszeit
7. abféllt. Dann ergeben sich fiir die spektralen Dichtefunktionen

(2m)%  C?7,
20 1+ w?r?
K, (w) = wrdpy(w) (2.31)

Im(w) = (2.30)

mit der Kopplungskonstanten C (van der Maarel [2003a]). Anschaulich geben sie an,
bei welchen Frequenzen w die elektrische Quadrupolwechselwirkung am effizientesten
ist. Da die Dichtefunktionen im rotierenden Koordinatensystem dargestellt sind,
ergibt sich fiir Fluktuationen in der Groéfenordnung von der Lamorfrequenz eine
grofe Wirksamkeit. Die Zeitentwicklung der Dichtematrix hat fiir die transversale
Magnetisierung die Losungen

~ R(L) ~
Ty — Tl:l:lf1(1i1)(t) + T3i1f:§fﬂ)(t> (2.32)
A R(l) A~ A~
Tz41 — T1i1f1(3i1)(t) + TSﬂfgl)(t) (2.33)
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mit den bi-exponentiellen Ralaxationsfunktionen

S0 = 2 [Bexp(—REY) + 2exp(—RE'0) (2:34)
G000 = £55(0) = 2 [exp(~RE) + exp(~Ff'0)] (2.3
FED () é 2exp(—REMt) + 3exp(—RE)] (2.36)

und den Eigenwerten
Ri'=Jo+J - 1+iK, = T (2.37)
Ri'= i+ LhFi(K, — Ky) = Tim (2.38)

In isotropen Umgebungen gibt es keinen Ubergang zu Einquantenkohirenzen zwei-
ten Ranges statt. Die entsprechende Relaxationsrate ist unzugénglich und wird nicht
eingefiihrt. Fiir wor. << 1 ist die transversale Relaxation mono-exponentiell und es
findet kein Ubergang zu Einquantenkohirenzen dritten Ranges statt. Das entspre-
chende Spektrum kann nicht von dem eines Spin-1/2-Kerns unterschieden werden.
Nach Rooney und Springer [1991] wird es als Typ-d-Spektrum bezeichnet. Im CSF
wurde fiir den Spin-3/2-Kern ?*Na eine solches Spektrum beobachtet (siehe Abbil-
dung 2.1). Die bi-exponentielle Relaxation im Typ-c-Spektrum ist anschaulich durch
die gegenphasige Fluktuation der beiden inneren gegeniiber der beiden dufseren Ener-
gieniveaus zu verstehen. Dies fiihrt zu einer zusétzlichen Dephasierung beim den au-
feren Ubergangen. Der zentrale Ubergang ist davon unbeeinflusst, weil die beiden
inneren Energienivieaus in Phase fluktuieren. Ein Typ-d-Spektrum tritt auf, wenn
woT. > 1, aber woT, << 1, d.h. sich der Mittelwert der elektrischen Quadrupolauf-
spaltung weiterhin Null ist.

In anisotropen Umgebungen mit wy7, >> 1 und wgr, >> 1 wird das in Kapi-
tel 2.4 diskutierte Typ-a-Spektrum beobachtet. Das Spektrum ist symmetrisch zur
zentralen Resonanz in 21 Resonanzen aufgespalten. Die ungeordnete Uberlagerung
von Typ-a-Spektra ergibt ein Typ-b-Spektrum. Die Entkopplung der Relaxations-
mechanismen von Quantenkohirenzen geraden Ranges von denen mit ungeradem
Rang wird aufgehoben. Entsprechend kénnen durch Relaxation Einquantenkohé-
renzen zweiten Ranges entstehen. Die Existenz von Doppelquanten kann daher als
Beweis fiir eine anisotrope Wechselwirkung betrachtet werden Jaccard u.a. [1986].

2.7 Filtertechniken zur Detektion von
Mehrquantenkoharenzen

Mehrquantenkohdrenzen kénnen nicht mittels einem gepulsten HF-Puls aus dem
Grundzustand angeregt werden. Der Ansatz Spinsysteme mittels kontinuierlicher
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Einstrahlung von HF-Leistung iiber das lineare Verhalten hinaus anzuregen und so
verbotene Uberginge mit |Am/| > 1 zu beobachten ist herausfordernd (Bodenhausen
[1980]). Deshalb wurden Techniken zur indirekten Detektion von Mehrquantenkoh&-
renzen entwickelt. Wie in Kapitel 2.6 beschrieben entstehen Mehrquantenkohérenzen
aus einer Kombination von HF-Anregung und Relaxation.

Die Phasenzyklusmethode nutzt die Tatsache aus, dass die Kohdrenzen abhéngig
von ihrer Ordnung unterschiedlich auf die Phase des HF-Anregungspulses reagie-
ren (siehe Gleichung 2.28). Nachdem das MR-Signal mehrmals nach der Anregung
mit HF-Pulsen geeigneter unterschiedlicher Phasen aufgenommen wurde, wird die-
ses gemittelt. Bei geschickter Wahl des Phasenzyklus kann ein Koharenzpfad se-
lektiv untersucht werden, da sich die Beitrdge der unerwiinschten Kohérenzpfade
herausmitteln (Bax u.a. [1980b]). Im Ubersichtsartikel Kemp-Harper u.a. [1997]
sind geeignete Phasenzyklen zur Detektion von unterschiedlichen Kohérenzpfaden
beschrieben.

Die Kohérenzordnungen reagieren wahrend der Relaxation mit unterschiedlicher
Sensitivitdt auf eine Variation des Grundmagnetfeldes. Durch eine geeignete Schal-
tung von Gradienten vor und nach dem HF-Anregungspuls kénnen bestimmte Ko-
hérenzen selektiv zur Detektion rephasiert werden (Bax u.a. [1980a]). Da mit der
Phasenzyklusmethode beide Kohdrenzpfade einer Kohérenzordnung zum Signal bei-
tragen (siehe Abbildung 3.4), wihrend bei der Gradientenmethode immer nur ein
Kohéarenzpfad detektierbar ist, wurde erstere in der vorliegenden Arbeit verwendet.

2.8 Spezifische Absorptionsrate

Die zur Anregung des MR-Signales verwendete elektromagnetische Strahlung liegt
im Frequenzbereich der Radiowellen. Im Gegensatz zu der bei anderen bildgebenden
Verfahren verwendeten Strahlung ist sie nicht ionisierend (Haken und Wolf [1987]).
Die Bestrahlung von Gewebem mit hochfrequenter, elektromagnetischer Strahlung
kann jedoch zu einer Erwarmung des Objektes fiihren. Dieser Effekt beruht im
bei der MRT verwendeten Frequenzbereich hauptséichlich auf der Wechselwirkung
mit freien Ladungstrigern und molekularen Dipolen. Durch das elektromagnetische
Hochfrequenzfeld werden Strome induziert, die zu Joul’scher Wérme fiihren. Mole-
kulare Dipole erfahren eine oszillierende Orientierungspolarisation. Die direkte An-
regung der Rotationsfreiheitsgeraden von Molekiilen im Frequenzbereich von einigen
GHz ist unwahrscheinlich (Haken und Wolf [2013]). Die Rotationsfreiheitsgerade ei-
niger komplexer Proteine liegen im verwendeten Frequenzbereich. Ihre Anregung ist
jedoch gegeniiber der dielektrischen Wechselwirkung vernachlissigbar.
Temperaturen iiber 43°C kénnen zu irreparablen Zellschadigungen fiihren. Eine di-
rekte Uberwachung des lokalen Temperaturverlaufes ist withrend einer MR-Messung
nur schwer moglich. Deshalb wird die obere Grenze der spezifischen Absorbtionsrate
iiber die Messung der in die Hochfrequenzspule eingespeiste Leistung bestimmt, um
die in der europdischen Norm festgelegten SAR-Grenzwerte einzuhalten (IEC 60601-
2-33 [2010]). Wegen der niedrigen Resonanzfrequenz von *K ist die Wellenléinge in
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Medien mit einer kérperdhnlichen Permittivitit in der Grofenordnung von einigen
Meter. Deshalb konnte auf die Simulation von lokalen Uberhéhungen der SAR-Werte
mittels numerischer Verfahren aufgrund von konstruktiven Interferenzen verzichtet
werden. Temperaturverringernde physiologische Effekte wie die Durchblutung oder
die Wiarmeleitfihigkeit wurden in der Abschétzung ebenfalls nicht beriicksichtigt.
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3 Materialien und Methoden

3.1 Tomograph

Das statische Magnetfeld des in dieser Arbeit verwendeten MR-Ganzkorper-Tomo-
graphen (Magnetom 7 T; Siemens Healthcare AG, Erlangen, Deutschland) betréigt
7T. Der verfiigbare Durchmesser der Patientenréhre ist 60 cm. Zur Erzeugung von
By wird eine supraleitende Spulenanordnung aus einer Niob-Titan-Legierung mit
Heliumkiihlung verwendet. Der Tomograph verfiigt iiber ein wassergekiihltes Gra-
dientensystem, welches in z-Richtung eine maximale Amplitude von 45 mT/m sowie
in x- und y-Richtung von 40 mT/m mit einer maximalen Anstiegsrate von 200 mT/ms
erreichen kann SIEMENS [2013]. Mit diesem kann unter anderem die Ortskodierung
des MR-Signals realisiert werden. Zur Verstiarkung des Hochfrequenzanregungspul-
ses wird fiir 'H (297,2 MHz) sowie "F (279,5 MHz) ein 8 kW-Verstiirker (RFPA LP-
PA 30080; Dressler HF Technik GmbH, Deutschand) verwendet. Da der Tomograph
mit einer X-Kernoption ausgestattet ist, verfiigt er zusétzlich iiber einen breitban-
digen Hochfrequenzverstarker (RFPA LPPA 13080W; Dressler HE Technik GmbH,
Deutschand) mit einem angegebenen Arbeitsbereich von 16,5 MHz bis 123,7 MHz
und einer nominellen Leistung von 8 kW. Im Transmit Antenna Level Sensor (TA-
LES) wird mit Richtkopplern die eingespeiste und die an der Sendespule reflektierte
Leistung gemessen. Aus der Leistungsdifferenz kann die an die Spule abgegebene
Leistung bestimmt und die globale Absorptionsrate des exponierten Korperbereichs
noch oben abgeschitzt werden. Der Empfinger (D122) wird sowohl fiir 'H als auch
fiir die Messungen von Kernspinresonanzen anderer Kerne benutzt. Jedes MR-Signal
wird zunéchst auf eine Zwischenfrequenz von etwa 2 MHz konvertiert und anschlie-
fend komprimiert sowie digitalisiert. Die Bandbreite des Empfiangers ist 1 MHz.

Der Tomograph wird einschlieflich seines Gradientensystems sowie seines Sende-
und Empfangspfades iiber einen Computer mit der herstellereigenen Software ,,Syngo
MR VB1T* gesteuert. Obwohl die Hardwarekomponenten breitbandig sind, erlaubt
diese Software nur Messungen auf den Frequenzen festgelegter Kerne. In der op-
tionalen X-Kernoption sind Fluor F mit 279 MHz, Phosphor *'P mit 120 MHz,
Lithium “Li mit 115 MHz, Xenon '2Xe mit 82 MHz, Natrium *Na mit 78 MHz
sowie Kohlenstoff 1*C mit 74 MHz implementiert. An diesem Tomographen wurde
vom Hersteller zusitzlich der Kern 3Cl bei 29 MHz eingerichtet. Die Sendeleistung
des Breitbandverstirkers wird fiir diese Frequenzen iiber einen Bereich von 1 MHz
kalibriert. Des weiteren gewahrleistet in diesen Frequenzbereichen die TALES eine
fiir In-vivo-Messungen hinreichend genaue Bestimmung der SAR.

Die Sequenzprogrammierung und -simulation erfolgt in der Entwicklungsumge-
bung ,Integrated Development Environment for Applications (IDEA)“.
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Abbildung 3.1: Schematische Darstellung der Frequenzaufbereitung Im Modulator wird
das digitale Sendesignal (Tx digital) in ein analoges Signal mit einer Zwischenfrequenz (ZF) von
etwa 2 MHz herunter gemischt. Anschliefend wird dieses mit der zur Erzeugung einer bestimmten
X-Kernfrequenz (HF) benétigten Lokaloszillatorfrequenz (LO) gemischt, verstirkt und {iber die
TALES-Einheit zum Patiententisch weitergeleitet. Das Empfangssignal wird im X-Kernempfanger
mit der gleichen Lokaloszillatorfrequenz gemischt und danach digitalisiert. Zur Messung des 3°K-
Signals wird mit einem externen Signalgenerator eine Lokaloszilallatorfrequenz von 16 MHz mit
einer Leistung von -1dBm in den Modulator und Empfianger eingespeist.

In der TALES wird mittels Richtkopplern sowohl die vorlaufende (Py) also auch die riicklaufende
Leistung (Pgr) gemessen. Diese Daten werden fiir die integrierte SAR-Uberwachung genutzt und
sind nur fiir vom Hersteller vorgesehene Frequenzen kalibriert. Deshalb musste fiir 3 K-Messungen
eine eigene SAR-Kontrolle entwickelt werden. Sie ist detailliert in Kapitel 3.3 beschrieben.

3.2 Frequenzkonvertierung

Wegen der niedrigen Larmorfrequenz von 14 MHz bei 7T wird die Option, K-
Magnetresonanzsignale zu messen vom Hersteller nicht angeboten. Deshalb wurde
die hier beschriebene Frequenzkonvertierung sowie eine SAR-Uberwachung (erliu-
tert in Kapitel 3.3) entwickelt. Die Frequenzaufbereitung des Tomographen ist sche-
matisch in Abbildung 3.1 dargestellt. Sowohl die Sendesignalaufbereitung als auch
die Verarbeitung des Empfangssignals aller Kerne erfolgt intern auf einer Zwischen-
frequenz (ZF) von etwa 2MHz. Um die fiir die jeweilige MR-Messung bendtigte
Sendefrequenz zu generieren, wird dieses Signal mit einer entsprechend gewéhlten,
fir jeden Kern festen Lokaloszillatorfrequenz (LO) analog gemischt. Das empfan-
gene MR-Signal wird vor der Digitalisierung mit der selben Lokaloszillatorfrequenz
zuriick auf etwa 2 MHz gemischt.

Fiir 3K-Messungen wird ein Lokaloszillatorsignal von 16 MHz mit einem externen
Signalgenerator eingespeist. Der Pegel des Signalgenerators wird so gewahlt, dass die
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Leistung nach der Aufteilung des Signals sowohl am Modulator als auch am Empfan-
ger -1dBm betriagt. Anschliefend kann die Frequenz- und Sendespannungsjustage
normal durchgefiihrt werden. In den Sequenzen wird ein beliebiger X-Kern angege-
ben, dessen Sendesignal regulér mit dem breitbandigen Verstérker erzeugt wird. Bei
der Einstellung der gewiinschten nominellen Ortsauflésung einer Sequenz, muss die-
se um den Quotient aus dem gyromagnetischen Verhéltnis des aufgenommenen zum
angegebenen Kern korrigiert werden. Bei der Bildrekonstruktion muss diese Korrek-
tur ebenfalls durchgefiihrt werden, da in den Rohdaten das falsche gyromagnetische
Verhéltnis hinterlegt ist.

Die TALES-Einheit misst mittels Richtkopplern die gesendete (Pr) und reflektier-
te (Pr) Leistung der HF-Sendepulse. Sie ist nur fiir die vom Hersteller vorgesehe-
nen Frequenzen kalibriert. Vor dem Start einer Sequenz wird zunéichst eine Konsis-
tenzpriifung durchgefiihrt. Dadurch soll ein méglicher Defekt an der Spule erkannt
werden. Aufgrund der fehlenden Kalibrierung liefert dieses DiCo-Test genannte Pro-
zedere nach der oben beschriebenen Modifikation teilweise Ergebnisse, die zu einer
Fehlermeldung fiihren und ein Anlaufen der Sequenz verhindern. Deshalb ist der
DiCo-Test vor einer 3*K-Messung mit einem speziellen Passwort zu deaktivieren.

3.3 SAR-Uberwachung

Die SAR-Grenzwerte fiir MR-Messungen sind in der Norm IEC 60601-2-33 [2010]
festgelegt. Mit Volumenspulen darf der menschliche Kopf gemittelt iiber sechs Mi-
nuten maximal mit

SAR Korl — 3 2 W (3.1)

max k
exponiert werden. Fiir andere Teilkorperuntersuchungen mit Volumenspulen ist der
SAR-Grenzwert gemittelt {iber sechs Minuten nach

W W megyp

m Extremitaten _ 10 — — 8 —

3.2

aus dem Verhiltnis der exponierten Masse mey,, welche maximal 95% der vom Mess-
objekt aufgenommenen Leistung absorbiert, zum Gesamtgewicht M des Probanden
festgelegt.

Gewohnlich verfiigt der Tomograph iiber eine integrierte SAR-Vorhersage und
-Uberwachung. Die SAR-Vorhersage iiberpriift den zu erwartenden SAR-Wert ei-
ner eingestellten Sequenz unter Beriicksichtigung der vorhergegangenen Exposition
und verhindert ggf. deren Start. Die SAR-Uberwachung arbeitet unabhiingig von
allen anderen Subsystemen und erfasst fortlaufend die in die Spule eingespeiste
Leistung. Bei einer Uberschreitung des Grenzwertes wird die Messung automatisch
abgebrochen. Mit der zur Messung von *°K notwendigen Modifikation der Frequen-
zaufbereitung (siehe Kapitel 3.2) funktioniert diese im Tomograph integrierte SAR-
Uberwachung nicht, da die TALES nur fiir in der offiziellen X-Kernoption enthalte-
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nen Frequenzen kalibriert ist. Deshalb wurde die im folgenden beschriebene externe
Leistungskontrolle fiir **K-Messungen entwickelt.

Zunichst muss die Kennlinie des Leistungsverstirkers bei der Resonanzfrequenz
von %K linear sein. Analog zum Vorgehen des Herstellers bei der Installation ei-
nes neuen Kerns wird die am Spulenstecker ausgegebene Spannung in Abhéngig-
keit von der eingestellten Pulsspannung gemessen. Zur Korrektur der Abweichun-
gen vom linearen Verhéltnis zwischen den beiden Grofen wird eine kernspezifi-
sche Charakterisierungsdatei hinterlegt. Fiir 3°K wurde diese Messung der HF-
Charakteristika mit der in Kapitel 3.2 beschriebenen Frequenzkonvertierung unter
Benutzung der "Li-Frequenz durchgefiihrt. Vor jeder *°K-Messung ist die reguli-
re Li-Charakterisierungsdatei durch RFChara RFPAK2180WS8 LC 7Li.dat vom
26.11.13 zu ersetzen und “Li als Kern in allen Sequenzen anzugeben.

Aus dem Massenanteil der Untersuchungsregionen entnommen aus Hochmuth
[1967] und dem Gesamtgewicht des Probanden wird nach Gleichung 3.2 bzw. 3.1
das zuléssige Teilkorper-SAR fiir In-vivo-Messungen berechnet. Daraus ergibt sich
die maximal zuldssige durchschnittliche Leistung, welche um einen Sicherheitsfak-
tor von zwei nach unten korrigiert wird. Diese ist bei In-vivo-Anwendungen nicht
zu liberschreiten, was sowohl durch die manuelle Berechnung der zu erwartenden
Leistung einer eingestellten Sequenz als auch durch die zusitzliche Leistungsiiber-
wachung wiahrend der Messung sichergestellt wird.

Die erwartete durchschnittliche Leistung einer Sequenz wird vor dem Starten aus
ihrem Puls-Pause-Verhaltnis und der eingestellten Pulsspannung berechnet. Zur Ein-
haltung der maximal zuléssigen Leistung miissen gegebenenfalls Sequenzparameter
wie die Repetitionszeit Tg oder der Flipwinkel o angepasst werden.

Zur Uberwachung der Leistung withrend der Messung wurde nach dem Breitband-
verstirker ein Richtkoppler mit einer Auskoppeldidmpfung von -54dB bei 14 MHz
in die X-Kern-Sendeleitung eingebaut. Die zur Spule weitergeleitete sowie die re-
flektierte Leistung wird mittels zweier extern kalibrierter Leistungssensoren (NRP-
Z211; Rohde & Schwarz, Miinchen, Deutschland) gemessen, digitalisiert und auf
einem angeschlossenen Computer mit einer kompatiblen Software (Power Viewer
Plus; Rohde & Schwarz, Miinchen, Deutschland) angezeigt. Durch Softwareeinstel-
lungen kann die bekannte Auskoppelddampfung sowie die gemessene Kabelddmpfung
bei der Leistungsanzeige beriicksichtigt werden. Die Zeit, iiber die gemittelt wird,
kann im Programm eingestellt werden und muss langer als Tg gewéhlt werden. Bei
einer Uberschreitung der zulissigen durchschnittlichen Leistung sowie signifikanten
Abweichungen vom berechneten Wert muss die Messung manuell vom Benutzer ab-
gebrochen werden.

Mit der oben beschriebenen Uberwachung der Sendeleistung wird der tatsichli-
che SAR-Wert nach oben abgeschétzt, da weder der ohmsche Widerstand der Spu-
le noch Strahlungsverluste beriicksichtigt werden. Wenn nach elektromagnetischen
Feldsimulationen in Kombination mit Validierungsmessungen an Phantomen diese
Parameter bekannt sind, ist entsprechend eine Erhohung der eingespeisten Leistung
moglich. Hierauf wurde jedoch verzichtet.
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(a) Volumenspule (b) Oberflachenspule

Abbildung 3.2: 3K Sende-/Empfangsspulen Beide Spulen sind Sende-/Empfangsspulen, d.h.
sie werden sowohl zur Anregung als auch zur Detektion des 3K-MR-Signals verwendet. Mit der
Volumenspule im Birdcage-Design kann ein relativ homogenes Anregungsfeld iiber das gesamte
Volumen erzeugt werden. Die Oberflichenspule mit zwei Windungen hat ein inhomogenes Anre-
gungsfeld sowie Empfangsprofil, kann aber flexibler als der Birdcage im Tomograph positioniert
werden ohne an Effizienz zu verlieren.

3.4 Spulen

In dieser Arbeit wurden zwei verschiedene, fiir die jeweilige Anwendung optimierte
Spulen zur Anregung und Detektion des 3°K-MR-Signals entwickelt. Thre speziel-
len Eigenschaften sowie die Vor- und Nachteile werden im Folgenden beschrieben.
Beide Spulen bieten keine Mdoglichkeit, 'H-MR-Signale zu empfangen. Die automa-
tisierte Optimierung der Homogenitit von By mittels kleiner zusétzlicher Spulen im
Tomographen, genannt By-Shim, funktioniert deshalb nicht. Da Restriktionen vom
Hersteller auch bei X-Kernmessungen 'H-Signale erfordern, werden beide Spulen mit
einem 'H-Kanal enthaltenden Dummystrecker betrieben. Dieser empfingt lediglich
Rauschen, was bei der Rekonstruktion nicht beriicksichtigt wird.

Fiir Vergleichsmessungen mit anderen MR-detektierbaren Kernen im menschli-
chen Korper wurden kommerziell erworbene Spulen verwendet. Diese sind in Anhang
A aufgelistet und kurz beschrieben.

3.4.1 Volumenspule

Zur Untersuchung eines grofsen Volumens mit moglichst homogenem Hochfrequenz-
anregungsfeld (B;") wurde ein Tiefpass-Birdcage mit 12 Legs auf 14 MHz abge-
stimmt und auf 50 2 angepasst. Er hat eine Léange von 20 cm und einen Durchmesser
von etwa 20 cm. Diese Spule ist komplett von einem nichtleitenden Gehéduse umge-
ben, welches von einer ehemaligen 1,5 T-Protonenspule stammt. Die passive Sende-
/Empfangsweiche zum zirkularen Betrieb des Birdcages sowie der Vorverstérker sind
bereits im Spulengeh&use integriert.
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Abbildung 3.3: Phantome Phantomflaschen mit 154 mmol/; KCl sowie unterschiedlichen Agar-
konzentrationen zwischen 0% und 5 %. Das Agar erhoht die Viskositat der Phantomfiillung und
schrénkt so die Kaliumionen in ihrer brownschen Bewegung ein. Hierdurch wird die Korrelations-
zeit des Systems im Vergleich zur wéssrigen Losung verringert, was zu kiirzeren und fiir 3/2-Kerne
zu bi-exponentiellen Relaxationseigenschaften fiihrt.

3.4.2 Oberflachenspule

Fiir In-vivo-Messungen von oberflichennahem Gewebe wurde eine Oberflichenspule
mit einem Durchmesser von 10cm und zwei Windungen gebaut. Parallel zu allen
Kondensatoren des balancierten Anpassnetzwerkes befinden sich Trimmkondensato-
ren, die eine Feinabstimmung der Oberflachenspule auf verschiedene Beladungen und
Frequenzen ermdéglichen. Die Spule wird mit einer passiven Sende-/Empfangsweiche
betrieben, deren Totzeit beim Umschaltvorgang kiirzer als 50 us ist.

Die Anregungseffektivitit des durch die Oberflichenspule erzeugten B;T-Feldes
andert sich nicht, solange der Normalenvektor ihrer Fliche senkrecht zu By steht.
Allerdings nimmt sowohl das By "-Feld als auch die Empfangssensitivitat (B;”) mit
zunehmenden Abstand zur Spulenebene ab, sodass in dem anzuregenden Volumen
kein iiberall gleicher Flipwinkel erreicht werden kann. Das erreichbare SNR ist fiir
oberflichennahes Gewebe hoher als bei der Volumenspule.

3.5 Phantome

Fiir diese Arbeit wurden Phantome mit einer KCl-Konzentration (Kaliumchlorid
>99,5 %; Carl Roth GmbH + Co KG., Karlsruhe, Deutschland) von 154 mmol/j sowie
Agar-Konzentrationen (Agar-Agar, Kobe I; Carl Roth GmbH + Co KG., Karlsruhe,
Deutschland) zwischen 0 % und 5 % hergestellt. Hierzu wurde in entmineralisiertem
Wasser zunéchst 11,5 8/1 KCI gelost und anschliefend ggf. Agar untergemischt. Wéh-
rend des Erhitzens iiber die Geliibergangstemperatur in einem Mikrowellenherd war
der Behilter mit dem Gemisch abgedeckt, um Verdunstungsverluste zu minimieren.
Vor dem Aushérten wurde das Gemisch in verschliefsbare Plastikflaschen mit einem
Volumen von 550 ml abgefiillt (In Abbildung 3.3 oben abgebildet).
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Als Referenz fiir In-vivo-Konzentrationsmessungen wurden zwei Phantome mit
einer Agar-Konzentration von 4% und einer KCI-Konzentration von 104 mmol/i bzw.
einer NaCl-Konzentration von 20 mmol/i nach dem gleichen Verfahren hergestellt. Da-
mit diese neben dem Messobjekt in die Spule passen wurden, hierzu Platikflaschen
mit einem Volumen von 280 ml verwendet.

Die Zugabe von Agar erhoht die Viskositdt der Phantomfiillung und schrinkt die
Brownsche Molekularbewegung der Kaliumionen ein. Hierdurch wird die Korrelati-
onszeit des Systems im Vergleich zur wéssrigen Losung verringert, was zu kiirzeren
und fiir Spin-3/2-Kerne zu bi-exponentiellen Relaxationseigenschaften fithrt. Die ver-
schiedenen Phantome wurden bei der Quantifizierung der Kaliumkonzentration als
Referenz oder zur Validierung der verwendeten Methoden benutzt.

3.6 Sequenzen

Eine festgelegte Folge von HF-Pulsen und Gradienten mit einer Akquisition des MR-
Signals wird als Sequenz bezeichnet. Es gibt viele verschiedene MR-Sequenzen zur
Erzeugung von unterschiedlichen Bildkontrasten. Gingige Sequenzen sind in Lehrbii-
chern (Bernstein u. a. [2004], Haacke u. a. [1999]) umfassend beschrieben und kénnen
durch die Variation der Sequenzparameter teilweise fiir verschiedene Anwendungen
angepasst werden. Im Folgenden werden die in der Arbeit verwendeten Sequenzen
und ihre Funktionen erldutert.

Die Akquisition des 3*K-MR-Signals erfolgt in dieser Arbeit entweder spektrosko-
pisch ohne Gradienten oder lokalisiert mittels dichteangepasster, radialer k-Raum-
aufnahme zur Bildgebung. Bei Spin-3/2-Kernen ist diese Art der Ortskodierung des
MR-Signals sinnvoll, um das den Kontrast des Bildes enthaltende k-Raumzentrum
moglichst schnell abzutasten (Konstandin und Nagel [2014]). Die Auflésung der dich-
teangepassten Radialauslese kann entweder isotrop (Nagel u.a. [2009]) oder aniso-
trop (Nagel u. a. [2012]) eingestellt werden.

3.6.1 Flipwinkelkalibrierung

Der vom B;"-Feld der Spule erzeugte Flipwinkel bei einer angelegten Spannung
hangt auch von ihrer Beladung sowie ihrer elektrischen Umgebung ab. Deshalb muss
vor jeder Messung, bei der der Flipwinkel relevant ist, eine Kalibrierung der Span-
nung durchgefiihrt werden. Die in jeder Sequenz anzugebende Referenzspannung ist
definiert als die Spannung, die mit einem Rechteckpuls der Linge tp,s = 1 ms einen
Flipwinkel von 180° erzeugt. Bei einer Verdnderung der Pulslinge oder des Flipwin-
kels in einer Sequenz wird die tatsichlich Pulsspannung automatisch angepasst.
Fiir X-Kern-Messungen ist im Gegensatz zu 'H-Messungen keine automatisierte
Routine zur Flipwinkelkalibrierung implementiert. Deshalb wurde eine unlokalisier-
te Flipwinkelkalibrierung durchgefiihrt. Dabei wird die Pulsspannung schrittweise
von 0V auf einen anzugebenden Wert erhoht und anschliefend an die empfangenen
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Signalintensititen eine Sinusbetragsfunktion angepasst. Die sich ergebende Refe-
renzspannung wird berechnet und ist in den folgenden Sequenzen anzugeben.

In dieser Arbeit angegebene Flipwinkel wurden immer mit der oben beschriebenen
Methode kalibriert. Mit der Oberflachenspule wird im detektierbaren Volumen kein
homogenes B;"-Feld erzeugt. Deshalb wurde hier auf eine Flipwinkelkalibrierung
verzichtet.

3.6.2 Freier Induktionszerfall

Zunichst wird die Gleichgewichtsmagnetisierung mit einem hinreichend starken Puls
um den Flipwinkel @ ausgelenkt. Die Anregungsbandbreite ist reziprok zur Pulslan-
ge und muss so grof sein, dass alle Komponenten im Spektrum angeregt werden.
Zur Echozeit Ty wird mit der Aufnahme des freien Induktionszerfalls des elektroma-
gnetischen MR-Signals in der Zeitdoméne begonnen. Die Aufnahmezeit verhilt sind
reziprok zur Aufnahmebandbreite. Obwohl bei 3*K wegen der kurzen Relaxations-
zeitkonstanten kurze Aufnahmezeiten erstrebenswert sind, muss die Aufnahmezeit
fiir eine angemessene Akquisitionsbandbreite hinreichend lang gewahlt werden. Zur
Erhohung des SNR kann diese Abfolge nach der Repetitionszeit Tg beliebig oft
wiederholt werden.

Die Auswertung der spektralen Rohdaten erfolgt mittels der verbreiteten Software
JMRUI (Naressi u.a. |[2001]). Nach der Fouriertransformation kann das Spektrum
in der Frequenzdoméine manuell phasenkorrigiert werden. Zur Quantifizierung kon-
nen an die auftretenden Resonanzen lorentzformige Funktionen mittels AMARES
angepasst werden (Vanhamme u. a. [1997]). Der Algorithmus bietet die Moglichkeit,
Vorwissen durch feste Parametereinstellungen zu beriicksichtigen und die Phasen-
korrektur automatisiert durchzufiihren. Die in der Spektroskopie verwendeten Me-
thoden sowie Korrekturen zur Quantifizierung von Spektrallinien ist in Lehrbiichern
wie Graaf [2007| beschrieben.

Wird die Anregung des MR-Signals durch einen beliebigen Flipwinkel ov mit der
oben erwahnten, dichteangepassten radialen k-Raumauslese kombiniert, so wird die-
se Sequenz im Folgenden 3D-DA genannt. Die Bildrekonstruktion erfolgt nach dem
Export der aufgenommenen Rohdaten mit einem selbstgeschriebenen Programm ba-
sierend auf einer kommerziellen Software (Matlab; MathWorks, Natick MA, USA).
Auch mehrquantengefilterte Bilder (siehe Kapitel 3.6.4) konnen mit diesem Pro-
gramm unter Beriicksichtigung des Phasenzyklus korrekt rekonstruiert werden. Da-
bei kann vor der Fouriertransformation ein Hamming-Filter angewendet werden, um
Artefakte aufgrund der kurzen Aufnahmezeiten zu unterdriicken.

Mit unterschiedlichen Kombinationen von Tg und Ty ergibt sich abhéngig von den
Relaxationseigenschaften des Messobjektes ein spindichte-, T- oder Ty-gewichteter
Bildkontrast. In der X-Kernbildgebung ist meistens eine Spindichtewichtung des
Bildkontrastes erwiinscht. Hierzu muss die Repetitionszeit lang gegeniiber der lon-
gitudinalen Relaxationszeitkonstanten (Tg > 5T4) und die Echozeit kurz gegeniiber
der transversalen Relaxationszeitkonstanten (Tr << Ty) gewéhlt werden.

Die transversale Relaxationszeitkonstante ist durch die Akquisition von Bildern
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bei unterschiedlichen Echozeiten mit hinreichend langer Repititionszeit bestimmbar.
Dazu wird die Signalintensitdten des Untersuchungsvolumens in Abhingigkeit von
der Echozeit aufgetragen. Bei Messobjekte mit einem Typ-d-Spektrum kann durch
Anpassung der Formel

S(Ty) = \/ M2 exp (—%)2 + N2 (3.3)

an den Verlauf der Signalintensitit in Abhéngigkeit von Tg die Gleichgewichtsma-
gnetisierung My sowie effektive transversale Relaxationszeitkonstanten Ty" bestimmt
werden. Dabei beriicksichtigt N das sich im Magnitudenbild nicht zu Null mitteln-
de Rauschen. Fiir Messobjekte mit zwei unterschiedlichen effektiven transversalen
Relaxationszeitkonstanten Ty  und Ty wird eine Ausgleichskurve nach

T T 2
S(Te) = \/Mc? (076 - exp (—T—E> +0,4-exp <_TE)> + N2 (3.4)
2s 21

verwendet.

3.6.3 Inversion Recovery

Bei der Inversion-Recovery-Anregung wird die Gleichgewichtsmagnetisierung zu-
nachst mittels 180°-Puls invertiert. Nach Relaxation wihrend der Inversionszeit T
wird die verbleibende longitudinale Magnetisierung mit einem 90°-Puls in die Trans-
versalebene geklappt und gemessen. Die zeitliche Entwicklung der longitudinalen
Magnetisierung wird beschrieben durch

M (t) = My (1 + exp (—?—f) — 2exp (-%)) exp (—t ;Z*TI) (3.5)

mit Ti<t<Tg (Haacke u.a. [1999]). Durch Messung der Signalstidrken bei verschie-
denen Inversionszeiten mit hinreichend langer Repetitionszeit kann die longitudinale
Relaxationszeitkonstante T bestimmt werden. Dazu wird an den Verlauf der Signal-
intensitdten im Magnitudenbild in Abhéngigkeit von Ty eine Ausgleichskurve nach

st = o5 (120 (5)) v 20

zur Bestimmung der Gleichgewichtsmagnetisierung My, der longitudinalen Relaxa-
tionszeitkonstanten T; sowie des Rauschens N angepasst. Spin-3/2-Kerne kénnen je
nach Umgebung zwei unterschiedliche longitudinale Relaxationszeitkonstanten ha-
ben. Die schnelle Komponente tragt theoretisch mit 20% zur Gesamtintensitit des
Signals bei. Im dieser Arbeit wurden alle T;-Relaxationszeitkonstanten nach Glei-
chung 3.6 bestimmt.
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Abbildung 3.4: Schematische Darstellung der Mehrquantenfiltersequenz mit den ver-
wendeten Kohirenzpfaden Die Mehrquantenfiltersequenz besteht aus einem 90°-Puls gefolgt
von zwei weiteren mit einem Flipwinkel von a sowie einer anschlieftenden Aufnahme des Signals.
Die Phasen (¢1, 92, @3, @4) der Sequenzbestandteile sind in Tabelle 3.1 angegeben. Die Evoluti-
onszeit 7 zwischen den ersten beiden HF-Pulsen definiert iiber ihre Mitte kann zur Maximierung
des Signals auf die Relaxationseigenschaften des Untersuchungsobjektes abgestimmt werden. Die
Mischzeit o zwischen den letzten beiden HF-Pulsen sollte moglichst kurz sein und ist in der im-
plementierten Sequenz fest auf 50 us gesetzt. Zur Signalmaximierung erfolgt die Aufnahme des
Signals bei ortsaufgelosten Sequenzen Ty = 7 nach der Mitte des letzten HF-Puls.

Aus den Phasenzyklen ergeben sich die dargestellten Kohérenzpfade, sodass die angegebenen Mehr-
quantenkohérenzen detektiert werden. Bei der DQF magic angle-Sequenz werden aufgrund einer Null-
stelle in der entsprechenden Transferfunktion bei o = 54,7° zusétzlich Doppelquanten dritten
Rangs unterdriickt.
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Abbildung 3.5: Transferfunktion von Einquantenkoherenzen dritten (T3;) und zweiten
(T21) Ranges Die Transferfunktion beschreibt den Ubergang von Einquantenkoh#renzen dritten
(T31) und zweiten (T2;) Ranges in Doppel- (DQF) bzw. Tripelquanten (TQF) in Abhéngigkeit
von Flipwinkel des HF-Pulses. Die Abbildung ist Figure 2 in Navon u. a. [2001] nachgestellt.

TQF DQF DQFmagic angle
af] 90 90 54.7
o1[°] 0/0/0/0/0/0 0/90,/180/270 0/90/180/270
@o°]  30/90/150/210/270/330 0/90/180/270 0/90/180/270
es[°]  120/180/240,/300/0/60 0/0/0/0 0/0/0/0

os°]  0/180/0/180/0/180  180/0/180/0  180/0,/180/0

Tabelle 3.1: Phasenzyklus zur Filterung von Multiquantenkohirenzen Zur Filterung von
Tripelquanten ist ein Phasenzyklus mit sechs Schritten notwendig, wahrend fiir Doppelquanten nur
vier gebraucht werden. Die relative Phasen der drei HF-Pulse (o1, 2, ¢3) sowie der Signalaufnahme
(¢4) sind in der Tabelle angegeben. Der Flipwinkel des ersten HF-Pulses in der Mehrquantenfil-
tersequenz ist immer 90°. Die letzten beiden HF-Pulse haben den angegebenen Flipwinkel o.
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3.6.4 Mehrquantenfilter

Zu Detektion von Kohédrenzen hoherer Ordnung wird eine Sequenz mit drei HF-
Pulsen und einem addquaten Phasenzyklus verwendet. Das Sequenzschema ist mit
den relevanten Parametern in Abbildung 3.4 dargestellt. Alle drei HF-Pulse haben
eine Lange von 0,5ms und werden in der folgenden Diskussion als ideale Pulse
betrachtet.

Die Einquantenkohirenzen ersten Ranges erzeugt durch den ersten HF-Puls in
der Sequenz, konnen zu Einquantenkohérenzen zweiten und dritten Ranges relaxie-
ren. In Umgebungen mit zwei unterschiedlichen transversalen Relaxationszeitkon-
stanten entsteht wiahrend der Evolutionszeit 7 ein Ungleichgewicht zwischen den
Elementen auf der ersten Nebendiagonalen der Spindichtematrix. Aufgrund dieses
Ungleichgewichts konnen mit einem weiteren HF-Puls Mehrquantenkoh&renzen an-
geregt werden. Die Intensitdt des quantengefilterten Signals ist abhéingig von der
Evolutionszeit 7

S (1) ox exp (—]2 ) — exp (—;1) (3.7)
2s 2l

sowie der schnellen und langsamen Komponente der transversalen Relaxationszeit-
konstanten Tos bzw. Ty . Die optimale Evolutionszeit Topt fiir maximale Signalin-
tensitat ist nach

T*

In (72)

_ 2s 3 8

Topt - 1 1 ( . )
TQ*S T2*l

aus den transversalen Relaxationszeitkonstanten berechenbar.

Im Gegensatz zur Relaxation, welche den Rang der Kohérenz veréndert, beein-
flusst ein HF-Puls die Koharenzordung. Durch den zweiten HF-Puls werden in Ob-
jekten mit zwei unterschiedlichen transversalen Relaxationszeitkonstanten Kohéaren-
zen hoherer Ordnung erzeugt, die wiahrend der Entwicklungszeit 7, von 50 us rela-
xieren. Zur Detektion werden dieser Kohédrenzen hoherer Ordnung durch den letzten
HF-Puls in Einquantenkohérenzen transformiert, die wihrend der Echozeit und der
Aufnahme zu detektierbaren Einquantenkohérenzen ersten Rangs relaxieren.

Mittels addquatem Phasenzyklus werden bestimmte Koharenzen aus dem Gesamt-
signal herausgefiltert. Die verwendeten Phasenzyklen sind in Tabelle 3.1 zusammen-
gefasst. Zur Tripelquantenfilterung (TQF) ist ein Phasenzyklus mit sechs Schritten
notwendig, wihrend fiir die Doppelquantenfilterung (DQF) nur vier gebraucht wer-
den. Der Flipwinkel des ersten HF-Pulses ist in allen Mehrquantenfiltersequenzen
90°. Die letzten beiden HF-Pulse werden mit dem Flipwinkel o ausgespielt. Dieser ist
sowohl fiir die TQF- also auch fiir die DQF-Sequenz 90°. Bei der DQF-Sequenz mit
magic angle-Anregung (DQF magic angle) entspricht der Flipwinkel 54.7°. So werden
zusitzlich zu den durch den Phasenzyklus gefilterten Kohérenzen Doppelquanten-
kohdrenzen dritten Ranges, die auch in isotropen Umgebungen entstehen konnen,
unterdriickt. Die in Abbildung 3.5 dargestellten Transferfunktionen beschreiben in
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Abhingigkeit vom Flipwinkel o des HF-Pulses den Ubergang von Einquantenkohi-
renzen dritten (T3;) bzw. zweiten Ranges (Ts;) in Doppel- bzw. Tripelquantenko-
hérenzen. Bei einem Flipwinkel von 54,7° gehen keine Einquantenkohédrenzen drit-
ten Ranges in Doppelquantenkohéirenzen iiber (Abbildung 3.5a). Die Transfomation
von Einquantenkohirenzen zweiter Ordnung in Doppelquantenkohirenzen mit ei-
nem von 90° verechiedenen HF-Puls fiihrt zu einem Signalverlust (Abbildung 3.5b).

Das Anregungsschema zur Mehrquantenfilterung kann sowohl mit einer spektro-
skopischen als auch mit einer ortskodierten Signalaufnahme zur Bildgebung verbun-
den werden. Die Entwicklung der Signalintensitit wiahrend der Echozeit ist analog
zu ihrem Verhalten wihrend der Evolutionszeit. Die Trajektorien der verwendeten
dichte-angepassten, radialen k-Raumaufnahme beginnen im k-Raumzentrum. Um
dieses bei maximaler Signalintensitit abzutasten, wird die FEchozeit Tg bei der Bild-
gebung gleich der optimalen Evolutionszeit 7,, gewahlt.

Bestimmung der optimalen Evolutionszeit

Nach Gleichung 3.8 ist die optimale Evolutionszeit aus der schnellen und langsa-
men Komponente der transversalen Relaxationzeitkonstanten berechenbar. Fiir Ma-
terialien mit unbekannten Relaxationseigenschaften und zur Uberpriifung der be-
rechneten Werte wurde eine Sequenz zur Bestimmung der optimalen Evolutionszeit
verwendet. Hierzu wird die Tripelquantenfiltersequenz benutzt, bei der sowohl die
Evolutionszeit 7 als auch die Echozeit Ty gleichermaken (7, = Tg), schrittweise
erh6ht wird. Die Signalaufnahme erfolgt ohne Ortskodierung.

Anschliefiend wird die Signalintensitdt bestimmt aus der Magnitude des Signals
gegen die Evolutions- bzw. Echozeit aufgetragen. Beim Maximum dieser Kurve ist
die Evolutionszeit optimal. Wird die Gleichung

S(Tx) = /S ()" + N? (3.9)

_ \/ (30 (s (- 22) — o0 (- Z2))) o v .10

an den Signalverlauf angepasst, kénnen aus dieser Messung ebenfalls die beiden
Komponenten der transversalen Relaxationszeitkonstanten Ty und Ty bestimmt
werden. Wihrend der Evolutions- und Echozeit entwickelt sich die Signalintensitit
jeweils nach Gleichung 3.7. Deshalb geht dieser Term quadratisch in das Signal S
ein. My ist die Gleichgewichtsmagnetisierung. Mit N wird aufgrund des niedrigen
SNR nach Tripelquantenfilterung das Rauschen beriicksichtigt.
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4 Messungen und Ergebnisse

4.1 Spektra

Mit der Volumenspule (siehe Kapitel 3.4) und der FID-Sequenz (siehe Kapitel 3.6.2;
Tg = 0,35ms, Tg = 290ms, Bandbreite BW = 2000 Hz, 512 Datenpunkte, a =
90°, 2048 Anregungen (nez.), Aufnahmezeit Tro = 256 ms, Akquisitionszeit Tpyq =
10 min, Uberabtastungsfaktor OS =2) wurden 3°K-Spektra des Oberschenkels und
des Kopfes von zwei gesunden Probanden (28y,f; 29y.,f) aufgenommen. Die Fourier-
transformation sowie die quantitative Auswertung der auftretenden Resonanzkurven
einschliefslich der Phasenkorrektur erfolgten mit AMARES in JMRUI (Vanhamme
u.a. [1997], Naressi u.a. [2001]). An die Resonanzen in den **K-Kopfspektra wur-
den zwei Lorentzkurven angepasst, deren Mittenfrequenzen durch die Ubergabe von
Vorwissen bei AMARES gleich gesetzt wurde. Bei den 3°K-Oberschenkelspektra
wurde im Gegensatz dazu kein Vorwissen beriicksichtigt. Lediglich der Anfangs-
wert der Mittenfrequenz der drei anzupassenden lorentzférmigen Kurven wurde ma-
nuell im Spektrum auf einen sinnvollen Wert gelegt. Zum Vergleich wurde diese
Messung ebenfalls mit dem 0 %- und 5 %-Agarphantom durchgefiihrt. Fiir das 5 %-
Agarphantom erfolgte die Auswertung analog zu der der Kopfmessungen. An die
Resonanz des 0 %-Agarphantoms wurde eine lorentzformige Kurve angepasst.

Der Absolutbetrag der aufgenommenen FIDs ist in Abbildung 4.1 neben dem
Realteil der Spektra dargestellt. Die Summe der angepassten Lorentzkurven ist als
Ausgleichskurve in rot eingezeichnet. Das in griin aufgetragene Residuum ist die
Differenz zwischen den aufgenommenen Daten und der dazugehorigen Ausgleichs-
kurve. Die quantitativen Werte aus den Anpassungsprozeduren sind fiir die beiden
Oberschenkelmessungen in Tabelle 4.1 und fiir die beiden Kopfmessungen sowie die
Phantommessungen in Tabelle 4.2 zusammengefasst. Die angegebenen Fehler sind
untere Schranken der Varianz nach der Cramer-Rao-Ungleichung (CRLB) aus der
Anpassungsprozedur.

Die Ausgleichsprozedur mit der Annahme von drei lorentzférmigen Resonanzen
in den *°K-Oberschenkelspektra beider gesunder Probanden fiihrt zu rauschartigen
Residuen. Die zwei Satellitenresonanzen rechts und links neben der zentralen Re-
sonanz sind relativ zu dieser um einen Betrag von (188 £ 3) Hz bis (226 + 2) Hz
verschoben. Der Betrag der Frequenzverschiebung der beiden Satellitenresonanzen in
einem Spektrum hat die gleiche Grofenordnung, stimmt innerhalb der angegebenen
Fehlergrenzen jedoch nicht iiberein. Die langsame effektive transversale Relaxations-
zeitkonstante, bestimmt aus der Linienbreite der Zentralresonanz, ist fiir die beiden
gesunden Probanden (9,67 £ 0,04) ms bzw. (9,92 £ 0,04) ms. Fiir die schnelle effekti-
ve transversale Relaxationszeitkonstante ergeben sich aus der Linienbreite der Satel-
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T," [ms] Afsateniten |H7] relative Amplitude

zentral links rechts links rechts links rechts
Oberschenkel Awmv\v U 967+ 0,04 1,56 +0,03 1,424+ 0,03 -Gmw + wv 218 +2 0,48 + 0,01 0,42 4+ 0,01
Oberschenkel Awwv\v 3 992 +£0,04 1,824 0,056 0,93 + 0,02 -Gmm + wv 226 +2 0,33 £ 0,02 0,75 + 0,01
Unterschenkel Awm%u 3 9,75 £ 0,06 0,98 +£0,02 1,654 0,07 -Awom + wv 219 +4 0,62 £ 0,02 0,32 + 0,01

Tabelle 4.1: Quantitative Auswertung der 3®K-Spektra am menschlichen Oberschenkel An die aufgenommenen 3?K-Oberschenkelspektra
zweier gesunder Probanden sind drei lorentzformige Resonanzkurven angepasst worden. Die effektive transversale Relaxationszeitkonstante Ty”
wurde aus der Linienbreite der Resonanzen berechnet. Aufierdem ist die Frequenzverschiebung sowie die Amplitude der beiden Satellitenresonanzen
relativ zur zentralen Resonanz bestimmt worden. Zum Vergleich wurde die Unterschenkelmessung bei parallel zu By ausgerichtetem Bein aus Kapitel
4.1.1 analog zu den Oberschenkelmessungen ausgewertet und die Ergebnisse zur Tabelle hinzugefiigt. Alle angegebenen Fehler sind CRLB aus der

Anpassungsprozedur.
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Abbildung 4.1: 3°K-Spektra Abbildungen 4.1a, 4.1c, 4.1e und 4.1g zeigen einen Ausschnitt der
Absolutbetrige vom FID des jeweiligen Messobjektes und Abbildungen 4.1b, 4.1d, 4.1f und 4.1h den
Realteil der dazugehorigen Fouriertransformierten (blau) mit Ausgleichskurve (rot) und Residuum
(griin). Jeder Datensatz ist in 10 min und mit einer Bandbreite von 2000 Hz aufgenommen worden.
Die hier gezeigten In-vivo-Messungen wurde bei einem gesunden Probanden (28y, f) durchgefiihrt.
Im Gegensatz zu allen anderen Messobjekten fillt die Signalintensitét des FID vom Oberschenkel
nicht kontinuierlich. Im entsprechenden Spektrum ist eine Aufspaltung der Resonanz sichtbar.
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Ty [ms] Tys [ms] As/a,
Kopf (28y, f) 6,21 £ 0,056 0,51 £ 0,01 0,99 = 0,02
Kopf (20y, f) 7,48 4 0,07 1,29 + 0,03 0,80 % 0,02
5%-Agarphantom 142 + 0,6 3,54 0,1 2,31 + 0,2
0 %-Agarphantom 33,7+ 0,2 -

Tabelle 4.2: Quantitative Auswertung der 3°K-Spektra vom menschlichen Kopf An die
Resonanzen in den 3°K-Kopfspektra sowie im Spektrum des 5 %-Agarphantoms wurden zwei lor-
entzformige Kurven, deren Mittenfrequenz durch Vorwissen fest auf den gleichen Wert gesetzt
wurde, angepasst. Aus der Linienbreite der Lorentzkurven wurde die schnelle und langsame Kom-
ponente der transversalen Relaxationszeitkonstanten Tog* bzw. Ty~ bestimmt. Auferdem ist das
Verhiltnis der Amplituden von der schnell und langsam relaxierenden Komponente As/A, ange-
geben. Fiir das 0%-Agarphantom ist ein mono-exponentielles Zerfallsmodell fiir die transversale
Relaxationszeitkonstante angenommen worden, sodass nur Ty" angegeben werden kann.

litenresonanzen Werte zwischen (0,93 + 0,02) ms und (1,82 £ 0,05) ms. Auch beim
selben Probanden ist die Linienbreite der zwei Satellitenresonanzen nicht gleich. Die
Amplitude der Satellitenresonanzen ist um den Faktor (0,75 + 0,01) bis (0,33 +
0,02) geringer als die Amplitude der Zentralresonanz.

Fiir die Resonanz im 3°K-Kopfspektrum der beiden gesunden Probanden ergibt
eine Uberlagerung von zwei Lorentzkurven mit gleicher Mittenfrequenz ein kleineres
Residuum als eine einzelne lorentzférmige Resonanz. Jedoch folgt aus beiden An-
passungsprozeduren kein rauschartiges Residuum, d.h. nicht alle Komponenten des
Spektrums werden von der Ausgleichskurve korrekt beschrieben. Aus der Anpas-
sungsprozedur mit zwei angenommenen Resonanzen bei der gleichen Frequenz folgt
eine langsame effektive Relaxationszeitkonstante von (6,21 £ 0,05) ms bzw. (7,48 +
0,07) ms und eine schnelle von (0,51 £+ 0,01) ms bzw. (1,29 £+ 0,03) ms im Kopf der
beiden Probanden. Das Amplitudenverhéltnis der schnell und langsam relaxieren-
den Komponente ist (0,99 £+ 0,02) bzw. (0,80 £+ 0,02). Fiir das 5 %-Agarphantom
ergibt sich analog Ty~ = (14,2 4+ 0,6) ms und Ty~ = (3,5 £ 0,1) ms sowie ein Am-
plitudenverhéltnis von 2,31 4+ 0,2 fiir die beiden Komponenten. Die Linienbreite
der Resonanz im Spektrum des 0%-Agarphantoms entspricht einer transversalen
Relaxationszeitkonstanten von (33,7 £ 0,2) ms.

4.1.1 Winkelabhangigkeit der Aufspaltung

Zur Bestimmung der Frequenzverschiebung der beiden Satellitenresonanzen in Ab-
hangigkeit von der Orientierung des Schienbeins zu By wurde die Oberflichenspule
zwischen den beiden Waden eines seitlich liegenden, gesunden Probanden (28y, f)
positioniert (siehe Abbildung 4.2). Indem die Knie gebeugt wurden, konnte der Win-
kel zwischen dem Schienbein und By von -10° bis 100° in Schritten von 10° variiert
werden. Zur Ausrichtung des Schienbeins wurde das Laserkreuz sowie ein an der Vor-
derseite des Schienbeins vom Probanden fixiertes Lineal verwendet. Der Fehler diese
Methode wurde mit +5° abgeschétzt. Bewegungen des Sprunggelenks wurden mit
einer Gipsschiene unterbunden, um den Einfluss von Fufsbewegung auf die Orientie-
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Gipsschiene

Spule

Abbildung 4.2: Versuchsanordnung fiir die Messung der Winkelabhingigkeitsmessung
Der Winkel zwischen Schienbein und dem Bg-Feld kann durch Beugung der Knie variiert wer-
den ohne die Anregungs- und Empfangseffektivitit der Oberflichenspule zu verdndern. Mit der

Gipsschiene wurde das Sprunggelenk fixiert.

ﬁ[o] AfSa,telliten [HZ] TQ, zentral* [HlS] TQ, Sa,telliten* [mS] Asatelliten Azentral
-10 195 £ 1 9,57 £ 0,04 1,43 £+ 0,02 0,472 £ 0,004
0 193 £ 1 9,51 £+ 0,05 1,40 £ 0,02 0,512 4 0,005
10 171 + 2 9,46 + 0,05 1,25 + 0,02 0,527 & 0,005
20 132 + 2 9,21 + 0,05 1,17+ 0,02 0,518 & 0,005
30 100 £ 3 9,21 £ 0,06 1,30 £ 0,03 0,494 = 0,007
40 81+ 3 8,93 £ 0,08 1,77 £ 0,05 0,388 £ 0,008
20 65 + 2 8,74 £ 0,08 1,86 £ 0,05 0,384 £ 0,008
60 45 £ 2 8,75 £ 0,07 1,96 + 0,04 0,461 £+ 0,008
70 89 £ 2 8,22 £ 0,07 2,04 £ 0,04 0,378 = 0,007
80 96 + 2 7,69 + 0,06 214 + 0,05 0,335 + 0,007
90 92 + 1 7,51 = 0,06 2,22 + 0,05 0,322 £ 0,006
100 89 £ 1 7,55 £ 0,05 1,99 £+ 0,04 0,357 £ 0,006

Tabelle 4.3: Quantitative Auswertung der 3°K-Spektra vom menschlichen Unterschen-
kel Aus der Anpassungsprozedur mit Vorwissen bestimmte Werte fiir die Frequenzverschiebung
Afgateniten und die Amplituden Asateniiten/A, i der Satellitenresonanzen relativ zur zentralen Re-
sonanz sowie die effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten T sentral DZW. Ts, Satelliten
bestimmt aus der Linienbreite der Resonanz.
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Abbildung 4.3: Winkelabhiingigkeit der Quadrupolaufspaltung Abbildung 4.3a zeigt 3°K-
Spektra des Unterschenkels eines gesunden Probanden (28y, f) aufgenommen bei Winkeln S zwi-
schen Schienbein und By von -10° bis 100°. Die Aufspaltung der **K-Resonanz ist bei -10° dar-
gestellt im Vordergrund am grofiten und verdndert sich unter Variation des Winkels. In Ab-
bildung 4.3b sind 'H-Spektra des gleichen Messobjektes aufgenommen bei Winkeln zwischen
-10° und 40° dargestellt. Bei unterschiedlichen Winkeln ist die Aufspaltung der tCr-Resonanz
bei ungefihr 3,9ppm unterschiedlich grof. Ab einem Winkel von 40° (hinterstes Spektrum)
konnte sie nicht mehr aufgelost werden. Der Betrag der Frequenzverschiebung der Satelliten-
resonanzen (Afg, onitenresonanzen, k) 1M ° K-Spektrum relativ zur Zentralresonanz ist in Abbil-
dung 4.3c in blau gegen 3 aufgetragen. An diese Daten ist eine Ausgleichskurve nach Gleichung
Af(B) =a |3 cos? (B — Bo) — 1| mit dem Proportionalitéitfaktor a und dem unbekannten Winkel
Bo zwischen Schienbein und Muskelfasern angepasst worden. Zudem ist in der gleichen Abbildung
der Betrag der Frequenzaufspaltung (Afp; o1 pipol-Aufspattung, '1) der tCr-Resonanz in Abhéngigkeit
von A in rot aufgetragen. Die y-Achsenskalierung ist anders als bei 3°K.
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rung der Muskelfasern relativ zum Schienbein zu minimieren. Zur Datenakquisition
wurde die FID-Sequenz verwendet (Tg = 0,35ms, Tg = 290ms, BW = 2000 Hz,
512 Datenpunkte, nez. — 1024, Tro — 256 ms, Taq — 5min, OS —2). Die Fourier-
transformation der aufgenommenen FIDs wurde mit JMRUI durchgefiihrt. Die sich
ergebenden, phasenkorrigierten 3°K-Spektra des Unterschenkels sind in Abbildung
4.3a dargestellt.

An die Resonanzen wurden mittels AMARES drei Lorentzkurven angepasst. Da-
bei wurde durch Vorwissen sowohl der Betrag der Frequenzverschiebung der beiden
Satellitenresonanzen relativ zur zentralen Resonanz als auch die Linienbreite und
Amplitude der beiden gleichgesetzt. In Abbildung 4.3c ist die Frequenzverschiebung
Af von den Satellitenresonanzen gegen den Winkel S zwischen Schienbein und By
aufgetragen. An diese Daten wurde mit Matlab die Funktion

Af(8) = al3cos? (B fo) 1] (4.1)

mittels der nichtlinearen Methode der kleinsten Quadrate (nonlinear least square
method) angepasst. 3y ist der unbekannte Winkel zwischen Schienbein und Muskel-
fasern. Die Funktion folgt bei zylindersymmetrischen EFG (n = 0) aus der in Kapi-
tel 2.4 erlauterten Formel zur Frequenzverschiebung durch Quadrupolaufspaltung.
Der Proportionalititsfaktor ¢ hangt wie dort angegeben sowohl vom elektrischen
Quadrupolmoment des Kerns als auch vom EFG ab.

AuBerdem wurde das **K-Unterschenkelspektrum bei paralleler Ausrichtung des
Schienbeins zu By, analog zu den Oberschenkelmessungen wie in Kapitel 4.1 be-
schrieben, ohne Vorwissen ausgewertet. Die quantitativen Werte aus der Anpas-
sungsprozedur sind in Tabelle 4.1 angegeben und haben die gleiche Grofenordnung
wie beim Oberschenkel.

Die Frequenzverschiebung der beiden Satellitenresonanzen im *K-MR-Spektrum
des menschlichen Unterschenkels ist abhéangig von der Orientierung des Schienbeins
beziiglich By (siehe Abbildung 4.3). Bei zu By parallel ausgerichtetem Schienbein
sind die zwei Satellitenresonanzen relativ zur zentralen Resonanz nach dem Modell
mit Vorwissen um +193 Hz verschoben. Fiir Winkel § zwischen -10° und 60° nimmt
die Frequenzverschiebung kontinuierlich bis zu einem Wert von £45 Hz ab. Danach
steigt sie wieder auf etwa 100Hz an. Die konkreten Werte fiir die Frequenzver-
schiebung in Abhéngigkeit vom Winkel g zwischen Schienbein und By sind mit den
CRLB aus der Anpassungsprozedur als Fehler in Tabelle 4.3 angegeben. Die Aus-
gleichskurve in Abbildung 4.3, beschrieben durch Gleichung 4.1 mit a = (96 £ 12) 1/s
und By = (-1 £ 6)°, hat ein Bestimmtheitsmak von R? = 0,82. Daraus ergibt sich
mit dem **K-Quadrupolmoment von 5.85fm? (Harris u.a. [2002]) ein elektrischer
Feldgradient von (2,6 4+ 0,6) V/m2, der im Unterschenkel mit den 3K-Atomkernen
wechselwirkt.

Die relative Amplitude der Satellitenresonanzen im Verhéltnis zur Amplitude der
Zentralresonanz variiert fiir verschiedene Winkel 8 zwischen (0,322 + 0,006) und
(0,527 £+ 0,005). Bei grokerer Frequenzverschiebung Af der Satellitenresonanzen
(8 = -10° bis 30°) ist das Amplitudenverhéltnis grofer als bei kleinen (5 = 40° bis
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Abbildung 4.4: Bestimmung der optimalen Evolutionszeit mittels Tripelquantenfilterung
Die spektroskopisch gemessene Signalintentsitat nach Tripelquantenfilterung ist in Abhéngigkeit
von der zusammen mit der Evolutionszeit variierten Echozeit aufgetragen. Bei den Agarphantomen
hingt die Lage des Intensititsmaximums von der Agarkonzentration ab (Abbildung 4.4a). In-vivo
ergibt sich sowohl fiir den Kopf als auch fiir den Oberschenkel bei 71 = Tr ~ 1,5ms das grofite
TQF-Signal (Abbildung 4.4b). Alle dargestellten Signalintensitéitsverliufe sind auf das Maximum
der jeweiligen Ausgleichskurve normiert.

100°). Die langsame effektive transversale Relaxationszeitkonstante, bestimmt aus
der Linienbreite von der Zentralresonanz, liegt zwischen (7,55 4+ 0,05) ms und (9,57
+ 0,04) ms und die schnelle, bestimmt aus der Linienbreite der Satellitenresonanzen,
liegt zwischen (1,25 + 0,02) ms und (2,22 £ 0,05) ms. Die effektiven transversalen
Relaxationszeitkonstanten sowie das Amplitudenverhéltnis sind in Tabelle 4.3 fiir
die unterschiedlichen Winkel 8 zusammengefasst.

4.1.2 Verhalten unter Mehrquantenfilterung
Bestimmung der optimalen Evolutionszeit mittels Tripelquantenfilterung

Um bei der Mehrquantenfilterung die maximal mogliche Signalintensitit zu errei-
chen, wurde die optimale Evolutionszeit 7,, verschiedener Objekte wie in Kapitel
3.6.4 beschrieben durch spektroskopische Messungen bestimmt. Hierzu wurde nach-
einander der Oberschenkel und der Kopf eines gesunden Probanden (28y, f) sowie
die sechs verschiedenen Phantome in der Volumenspule platziert. Die Pulsléinge aller
drei zur TQF-Anregung verwendeten Pulse betrug 0,6 ms, die Repetitionszeit Tg =
200 ms. Die Evolutionszeit wurde zusammen mit der Echozeit zwischen 0,35 ms und
20ms in 0,1 ms-Schritten erhoht und anschliefend bei den In-vivo-Messungen in
1 ms-Schritten bis zu einer Evolutionszeit von 40 ms bzw. bei den Phantommessun-
gen in 0,8 ms-Schritten bis 100ms vergrofert. Die Variation der Evolutionszeit 7
iiber einen groferen Bereich als bei den In-vivo-Messungen erhohte insbesondere fiir
Phantome mit niedriger Agarkonzentration die Genauigkeit der Bestimmung des
Rauschniveaus, verlangerte allerdings die Messzeit. Fiir jeden Messpunkt wurden
zehn Mittlungen aufgenommen, sodass sich fiir jedes Phantom eine Messzeit von
60 min und fiir jede In-vivo-Messung eine von 44 min ergab.

Bei der Messung des 0 %-Agarphantom wurde nur Rauschen empfangen. Es wird
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Messobjekt N/Mo Ty  [ms] Ty [ms] Topt |MS]

Kopf 0,05 £ 001 11,0+ 04 039+ 0,03 1,35+ 0,01
Muskel 0,03 4+ 0,01 86+ 02 0,45+ 0,03 1,40 + 0,01
5%-Agar 0,05 £ 0,01 16,1 £0,6 0,78 + 0,05 2,48 + 0,01
4%-Agar 0,05+ 0,01 159+05 1,05+ 0,06 3,06 £ 0,01
3%-Agar 0,05+ 0,01 20,2+0,8 1,50+ 0,08 4,21 + 0,01
2%-Agar 0,05+ 0,01 2942 23402 633+ 0,03
1%-Agar 0,08 + 0,02 35 £ 3 5,4£0,3 11,94 £ 0,05

Tabelle 4.4: Quantitative Auswertung des TQF-Signalverlaufs unter Variation der Evo-
lutionszeit Aus der Anpassungsprozedur bestimmte Werte fiir das Rauschen des Absolutbetrages
sowie die beiden Komponenten der effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten Ts" und
Tss". Die angegebenen Fehler sind CRLB aus der Anpassungsprozedur. Die optimale Evoluti-
onszeit wurde nach Gleichung 3.8 aus den bestimmten Werten fiir die effektiven transversalen
Relaxationszeitkonstanten berechnet.

im Folgenden nicht weiter betrachtet. Die TQF-Signalintensitit hingt von der ge-
wihlten Evolutions- bzw. Echozeit ab (Abbildung 4.4). An die Messdaten ist mit
Matlab unter Verwendung der Methode der kleinsten Quadrate eine Ausgleichs-
kurve nach Gleichung 3.10 angepasst worden. Alle Signalintensitdtsverldufe sind
auf das Maximum der jeweiligen Ausgleichskurve normiert. Das sich aus der Aus-
gleichsprozedur ergebende Rauschen sowie die beiden Komponenten der effektiven
transversalen Relaxationszeitkonstanten sind in Tabelle 4.4 zusammengefasst. Das
Rauschniveau des Absolutbetrags normiert auf das jeweilige Signalmaximum der
Ausgleichskurve von der Messung ist fiir das 1 %-Agarphantom etwas grofer als bei
den anderen Phantommessungen. Fiir die Muskelmessung ergibt sich im Vergleich
zur Kopfmessung ein kleineres Rauschen. Insgesamt sind die Werte jedoch von der
selben Grofenordnung.

Beide Komponenten der effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten wer-
den mit zunehmender Agarkonzentration kleiner. Fiir die lange effektive transversale
Relaxationszeitkonstante Ty ergeben sich bei den Phantommessungen Werte zwi-
schen (16,1 & 0,6) ms und (35 & 3) ms und fiir die schnelle Ty, zwischen (0,78 +
0,05) ms und (5,4 + 0,3) ms. In-vivo sind die Relaxationszeitkonstanten kleiner als
in den verwendeten Phantomen. Im Kopf ist die langsame Komponente mit (11,0 +
0,4) ms groker als im Oberschenkel mit (8,6 + 0,2) ms, wihrend sich die schnellen
Komponenten nicht signifikant unterscheiden ((0,39 £ 0,03) ms vs. (0,45 £ 0,03) ms).

Aus den Relaxationszeitkonstanten ergibt sich fiir beide In-vivo-Messungen eine
optimale Evolutionszeit von etwa 1,4 ms. Bei den Phantomen erhoht diese sich mit
abnehmender Agarkonzentration von (2,48 + 0,01) ms auf bis zu (11,94 + 0,05) ms.

Mehrquantengefilterte Spektra

Die mehrquantengefilterten Messungen wurden mit der Volumenspule am Ober-
schenkel und am Kopf eines gesunden Probanden (29y, f) durchgefiihrt. Analog wur-
de das 0 %- und das 5 %-Agarphantom untersucht. Hierzu wurde die Mehrquantenfil-
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Abbildung 4.5: 39K-MQF-Spektra Fiir die unterschiedlichen Messobjekte sind die mehrquan-
tengefilterten 3°K-Spektra sowie die Fouriertransformierte des FID abgebildet. Die verschiedenen
dargestellten Spektra wurden zur Vermeidung von Uberlappungen entlang der y-Achse verscho-
ben, haben jedoch die gleiche Skalierung. Die Akquisitionszeit aller Spektra betrug 10 min. Die
Evolutionszeit war bei den In-vivo-Messungen 1,5ms und fiir die Phantommessungen 3,5 ms. Das
Signal des Phantoms mit 0% Agar wird von allen Mehrquantenfilterungstechniken unterdriickt.
Vom Kopf und dem 5%-Agarphantom wurde sowohl TQF- als auch DQF-Signal empfangen, wih-
rend sich nach DQF,,-Anregung kein Signal ergibt. Nur vom Oberschenkel konnte DQF,,-Signal
empfangen werden.
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tersequenz (Tg = 290ms, 7y = 1,5 ms (In-vivo-Messung) /3,5 ms(Phantommessung),
Ty = 50 us, BW = 2000 Hz, 512 Datenpunkte, nez. — 2048, Tro — 256ms, Txq —
10min, OS = 2) in Kombination mit einer spektroskopischen Datenaufnahme wie
in Kapitel 3.6.4 beschrieben mit unterschiedlichen Phasenzyklen und Flipwinkeln
zur Tripelquanten- (TQF), Doppelquanten- (DQF) oder Doppelquantenfilterung mit
magic angle-Anregung (DQF yagic angle) verwendet. In den Abbildungen 4.5 ist neben
der Fouriertransformierten der drei verschiedenen MQF-Datenaufnahmen ein Spek-
trum des jeweiligen Messobjekts, aufgenommen mit der FID-Sequenz (Sequenzpara-
meter analog zu Kapitel 4.1), dargestellt. Die Phasenkorrektur aller Spektra wurde
manuell in JMRUI durchgefiihrt.

Fiir alle Messobjekte mit einem Typ-c- oder Typ-a-Spektrum nimmt die maximal
erreichte relative Signalintensitidt von der FID- iiber die TQF- und DQF- bis zur
DQF magic angle-Anregung kontinuierlich ab. Das 0 %-Agarphantom mit einem Typ-d-
Spektrum liefert weder TQF- noch DQF- oder DQF magic angle=" K-MR-Signal.

Die TQF-Spektra von Messobjekten mit Typ-c- und Typ-a-Spektra bestehen aus
einer zentralen, absorptiven Resonanz mit zwei dispersiven Resonanzen rechts und
links von dieser. In den entsprechenden DQF-Spektra treten die gleichen Resonanzen
wie bei den TQF-Spektra auf. Beim Oberschenkel mit Typ-a-Spektrum sind die
beiden dispersiven Resonanzen im DQF-Spektrum ausgeprigter als bei der TQF-
Messung. Aufierdem liefert der Oberschenkel DQF pagic angle-Signal wéhrend sich die
DQF nagic angle-Iopf- und Phantomspektra kaum vom Rauschen unterscheiden.

4.2 1H-Spektroskopie am menschlichen
Unterschenkel

Die Messanordnung zur Durchfithrung von 'H-Spektroskopie am menschlichen Un-
terschenkel ist analog zu der in Kapitel 4.1.1 zur Bestimmung der Winkelabhén-
gigkeit von der Frequenzverschiebung der Satellitenresonanzen im 3K-Spektrum
verwendeten. Das 'H-MR-Signal wurde mit einer kommerziell erhiltlichen Oberfli-
chenspule, deren technische Daten im Anhang A aufgefiihrt sind, sowohl angeregt als
auch detektiert. Im Gegensatz zur 3K-Messung wurde die 'H-Spektroskopie mit ei-
ner lokalisierten Spektroskopiesequenz, genannt PRESS (Point RESolved Spectrosco-
py)- durchgefiihrt (Bottomley [1987]; Ty = 20 ms, Tr = 2000 ms, Bandbreite BW =
1200 Hz, 2048 Datenpunkte, o = 90°, nex. = 92, Auslesezeit Tro = 1706 ms, Ak-
quisitionszeit Taq = 3:04 min). Nach der Positionierung des (2 x 2 X 2) cm? grofen
Untersuchungsvolumens im Musculus gastrocnemius wurde die WIP-Sequenz fas-
testmap 577 zum By-Shim und eine lokalisierte Variante der WIP-Sequenz aus Ka-
pitel 3.6.1 zur Flipwinkelkalibrierung innerhalb dieses Volumens verwendet. Durch
den By-Shim wurde die Linienbreite der Wasserresonanz im 'H Spektrum bei je-
der Position auf unter 60 Hz verringert. Die damit erreichbare Auflosung von etwa
3 Hz ist schlechter als die nominelle Auflosung von 0,6 Hz. Vor der Akquirierung des
Spektrums wurde die standardméfkige WET-Wasserunterdriickung ( Water suppres-

39



m
2|
= 3| //Lfili
| esgunsiaree 2|
- 1% Agar 2|\
— Ausgleichskurve =S
- Aeoehskune ElR
oy i 5 “Muskel
oy e @ —Ausgleichskurve
72:1/osgAlgelaihskurve - Kopf .
) ) ) Ausgleichskurve| —Ausgleichskurve
0 50 100 150 200 0 30 40 50 60 70
Tl [ms] Tl [ms]
(a) Phantommessung (b) In-vivo-Messung

Abbildung 4.6: Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeitkonstanten Die Signalin-
tensitéten sind fiir die verschiedenen Agarphantome sowie den Kopf und den Oberschenkel eines
gesunden Probanden (63y, m) in Abhéngigkeit von der Inversionszeit aufgetragen. Die Fehlerbal-
ken entsprechen der Standardabweichung der Signalintensitdten. Bei den Phantomen verschiebt
sich das Intensitdtsminimum mit zunehmender Agarkonzentration zu kiirzeren Inversionszeiten
(Abbildung 4.6a). In Abbildung 4.6a ist die x-Ache anders als in Abbildung 4.6a skaliert. Das
Intensitdtsminimum liegt in-vivo sowohl fiir den Kopf als auch fiir den Oberschenkel bei kiirzeren
Inversionszeiten als bei den Phantomen. Die aus der Ausgleichsprozedur bestimmten Werte fiir
die longitudinale Relaxationszeitkonstante und das Rauschniveau sind in Tabelle 4.5 zusammen-
gefasst. Fiir die Agarphantome ist das BestimmtheitsmaR der Ausgleichskurve R? > 0,95, bei dem
0 %-Agarphantom ist es 0,89. Die Ausgleichskurve der Muskelmessung hat ein Bestimmtheitmafs
von 0,94 und die der Kopfmessung von 0,78.

sion Enhanced through T1 effects) ausgefiihrt.

Abbildung 4.3b zeigt die bei verschiedenen Winkeln g zwischen By und dem
Schienbein akquirierten 'H-Spektra. Das Spektrum im Vordergrund wurde bei § =
-10° aufgenommen. Bei den drauf folgenden wurde dieser Winkel jeweils um 10° bis
40° erhoht. Die bei der Justage bestimmte Frequenz der Wasserresonanz wurde als
Referenz auf 4,7 ppm gesetzt. In den 'H-Muskelspektra treten neben der Resonanz
der von Trimethylamin bei etwa 3,2 ppm auch Resonanzen von Kreatin iiberlagert
mit denen von Phosphorkreatin auf. Die beiden Kreatinresonanzen sind unter In-
vivo-Bedingungen nicht voneinander trennbar (Graaf [2007]) und werden im Folgen-
den als Gesamtkreatin (tCr) bezeichnet. Die Resonanz der Methylgruppe von tCr
liegt bei etwa 3,0 ppm und die der Methylengruppe bei etwa 3,9 ppm. Letztere ist
fiir Winkel zwischen -10° und 30° um bis zu 15 Hz aufgespalten, wihrend weder bei
40° noch bei 90° (Daten nicht gezeigt) zwei Resonanzen eindeutig separiert werden
kénnen. Der Wert der Frequenzaufspaltung wurde iiber das Intensitdtsmaximum der
beiden Resonanzen bestimmt und ist in Abbildung 4.3 zusammen mit der Frequenz-
verschiebung der Satellitenresonanzen im 39K-Spektrum in Abhingigkeit von dem
Winkel zwischen By und dem Schienbein aufgetragen.
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Messobjekt N/Mo Ty [ms]

Kopf 0,06 =01  9=+1
Muskel 0,12 £ 0,06 5,8 =04
5%-Agar 0,19 + 0,03 13,2+ 0,4
4%-Agar 0,18 + 0,04 14,7+ 0,3
3%-Agar 0,20 + 0,03 16,2 = 0,3
2%-Agar 0,20 + 0,03 20,6 + 0,5
1%-Agar 0,20 + 0,02 29,2 + 0,6

0%-Agar 025 + 0,02 43 + 2

Tabelle 4.5: Quantitative Auswertung des Signalverlaufs unter Variation der Inversi-
onszeit Aus der Ausgleichsprozedur wurde der Betrag des Rauschens N im Magnitudenbild sowie
die longitudinale Relaxationszeitkonstanten T; bestimmt. Die angegebenen Fehler sind statistische
aus der Ausgleichsprozedur. Fiir alle Messobjekte wurde ein mono-exponentielles Relaxationsmo-
dell angenommen.

4.3 Bestimmung der longitudinalen
Relaxationszeitkonstanten

Zur Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeitkonstanten wurde die in Kapi-
tel 3.6.3 vorgestellte Inversion-Recovery-Sequenz mit der radialen k-Raumaufnahme
kombiniert. Von den Phantomen wurden insgesamt 48 Bilder mit unterschiedlichen
Inversionszeiten zwischen 1,5ms und 195ms aufgenommen (Tg = 200ms, Ty =
0,35ms, nezx. —1, nom. res. — 7x7x14mm?, Tro = 2ms, Taq = 10:35min). Beide
Pulse in der Sequenz hatten eine Lénge von 0,5ms. In-vivo wurden vom jeweiligen
Messobjekt Bilder bei zwolf unterschiedlichen Inversionszeiten akquiriert. Wegen
SAR-Limitationen wurde die Pulslinge des Inversionspulses auf 1,4 ms und die des
90°-Pulses auf 0,7ms erhoht. Fiir den Oberschenkel wurde analog zur Phantom-
messung eine anisotrope k-Raumaufnahme verwendet (Tg = 120ms, Tg = 0,4 ms,
nex. =1, nom. res. = 12x12x24mm?, Tro = 2ms, Tpq = 6:21 min), wihrend fiir
den Kopf eine isotrope Auflosung eingesetzt wurde (Tg = 170ms, Ty = 0,4 ms,
ner. =1, nom. res. = 24x24x24mm?, Tro = 2ms, Tag = 9:00min). Die Repeti-
tionszeit wurde bei der Kopfmessung zur Reduktion des SAR verldngert. Nach der
Rekonstruktion unter Verwendung eines Hamming-Filters wurden die Signalinten-
sitidt in den Untersuchungsregionen gegen die Inversionszeit T; aufgetragen. Durch
Anpassung einer Ausgleichkurve nach Gleichung 3.6 mit der nichtlinearen Methode
der kleinsten Quadrate in Matlab wurde das Rauschen und die longitudinale Re-
laxationszeitkonstante zusammen mit den statistischen Fehlern bestimmt. Hierbei
wurde fiir alle Messobjekte ein mono-exponentielles longitudinales Relaxationsmo-
dell angenommen. Die quantitativen Werte, bestimmt aus der Ausgleichsprozedur,
sind in Tabelle 4.5 zusammengefasst.

In Abbildung 4.6a ist der Verlauf der Signalintensitét fiir die unterschiedlichen
Phantome in Abhéangigkeit von der Inversionszeit aufgetragen. Das Minimum der
Signalintensititen verschiebt sich mit zunehmender Agarkonzentration zu kiirze-
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Abbildung 4.7: Bestimmung der transversalen Relaxationszeitkonstanten Die Signalinten-
sitdten sind fiir die verschiedenen Agarphantome sowie den Kopf und den Oberschenkel eines gesun-
den Probanden (63, m) in Abhéngigkeit von der Echozeit aufgetragen. Sie sind auf das Maximum
der eingezeichneten Ausgleichskurve bzw. im Fall des Oberschenkels auf die maximale Signalinten-
sitdt normiert. Die Fehlerbalken entsprechen der Standardabweichung der Signalintensitéten. Die
Signalintensitat des Muskels fallt nicht stetig mit der Echozeit ab. Deshalb wurde keine Ausgleich-
sprozedur ausgefiihrt. Fiir die anderen Messobjekte liefert die Anpassung eines bi-exponentiellen
bzw. fiir das 0%-Agarphantom eines mono-exponentiellen Relaxationsmodell Ausgleichskurven mit
einem Bestimmtheitsmaft grofer als 0,99.

ren Inversionszeiten. Entsprechend nimmt die aus der Ausgleichsprozedur bestimm-
te longitudinale Relaxationszeitkonstante mit zunehmender Konzentration ab. Fiir
das 0 %-Agarphantom ergibt sich ein T; von (43 + 2) ms. Die Ausgleichskurve hat
ein Bestimmtheitsmaf von 0,91. Bei den Phantomen mit Agar ergeben sich Werte
zwischen (29,2 £+ 0,6) ms und (13,2 £+ 0,4) ms. Alle Ausgleichskurven haben ein Be-
stimmtheitsmafl grofergleich 0,95. Das Rauschniveau ist bei allen Phantommessun-
gen gleich grof. In-vivo ergeben sich sowohl fiir den Kopf mit (10 £ 1) ms als auch fiir
den Oberschenkel mit (5,8 £ 0,4) ms kiirzere longitudinale Relaxationszeitkonstan-
ten als bei den Phantomen. Die Ausgleichkurven haben ein Bestimmtheitsmafs von
0,78 bzw. 0,94. Der Signalverlauf der beiden Untersuchungsregionen unter Variation
der Inversionszeit ist in Abbildung 4.6b dargestellt. Die Minima der Signalintensi-
tiaten werden im Vergleich zu den Phantommessungen bei kiirzeren Inversionzeiten
erreicht. Die x-Achsen von Abbildung 4.6b und 4.6a sind unterschiedlich skaliert.

4.4 Bestimmung der effektiven, transversalen
Relaxationszeitkonstanten

Zur Bestimmung der effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten wurden von
den zu untersuchenden Objekten mit der 3D-DA-Sequenz Bilder zu unterschiedli-
chen Echozeiten aufgenommen. Zur Verkiirzung der Messzeit wurde das 3°K-MR-
Signal nach einer Anregung mehrmals zu verschiedenen Echozeiten ausgelesen. Fiir
die Phantommessungen wurde eine Sequenz mit drei Echos verwendet, sodass mit
15 Sequenzen (Tg = 200ms, Ty = var 0,35-175ms, a = 90°, 1 Anregung, 5000
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Messobjekt N/Mo Ty [ms| Ta [ms]
Kopf  0,11£ 0,02 7.8 +£09 06 +0.1
Muskel - - ~ 1,5+
5%-Agar 024 4 0,04 122404 23+ 0,1
A%-Agar 0,23 40,04 13,1406 27+ 0,1
3%-Agar 0,22 + 0,03 255+ 0,7 3,6 +0,2
2%-Agar 0224 0,03 2041 56«03
1%-Agar 0,21 + 0,03 24+3 10,7+ 0,9
0%-Agar 0,19 4 0,02 42 + 1

Tabelle 4.6: Quantitative Auswertung des Signalverlaufs unter Variation der Echozeit
Die aus der Ausgleichsprozedur bestimmten Werte fiir den Betrag des Rauschens N im Magnitu-
denbild sowie die beiden Komponenten der effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten T21*
und Ty" mit den jeweiligen statistischen Fehler sind angegeben. Fiir das 0%-Agarphantom wurde
ein mono-exponentielles Relaxationsmodell mit nur einer Zeitkonstanten angenommen.

+ Dieser Wert ist aus dem Verlauf der ersten zehn Messwerte mittels mono-exponentiellem Zerfall
abgeschétzt worden, da aufgrund der mit groferer Echozeit nicht stetig fallenden Signalintensitit
keine Ausgleichsprozedur durchgefiihrt wurde.

Projektionen, nom. res. = 6 mm?, Tro = 2,5ms, Taqg — 16:40min) die Signalin-
tensitdten bei 45 verschiedenen Echozeiten aufgenommen werden konnte. Bei der
Oberschenkelmessung (63y, m) wurde eine Doppelechosequenz mit anisotroper k-
Raumaufnahme verwendet (Tr = 50 ms, Tg = var 0,4-21 ms, a = 90°, 1 Anregung,
5768 Projektionen, nom. res. = 10x10x20 mm?, Tro = 2 ms, Taq = 4:48 min) und
bei der Kopfmessung eine Doppelechosequenz mit isotroper k-Raumaufnahme (Tg =
50ms, Ty = var 0,45-21 ms, a = 80°, 1 Anregung, 5768 Projektionen, nom. res. =
12mm?, Tro = 4ms, Tag = 3:45min). Bei der Rekonstruktion wurden alle Bilder
zur Erhohung des SNR Hamming gefiltert.

Zur quantitativen Auswertung wurden die aufgenommenen Signalintensititen in
dem Volumen des Messobjektes ausgewertet. Bei den Phantomen wurde hierzu der
Mittelwert und die Standardabweichung des Signals innerhalb der verschiedenen
Phantome iiber zehn Schichten berechnet. Bei der Muskelmessung wurden vier und
bei der Kopfmessung drei zentrale Schichten des Datensatzes ausgewertet. An die
Signalverldufe in Abhéngigkeit von der Echozeit wurden mit der nicht-linearen Me-
thode der kleinsten Quadrate in Matlab exponentielle Ausgleichskurven nach Glei-
chung 3.4 mit zwei verschiedenen Zerfallskonstanten bzw. fiir das 0%-Agarphantom
nach Gleichung 3.3 mit einer angepasst. Bei den Oberschenkeldaten wurde keine
Ausgleichsprozedur durchgefiihrt.

In Abbildung 4.7 sind die Signalintensitdten der verschiedenen Messobjekte zu-
sammen mit den Ausgleichskurven aus der Ausgleichsprozedur dargestellt. Die auf-
getragenen Fehlerbalken entsprechen der Standardabweichung der Signalintensitit
im ausgewerteten Volumen. Die Daten der Oberschenkel sind auf ihren Maximalwert
bei Tg = 0,4 ms normiert und die anderen Messdaten auf den Wert ihrer Ausgleichs-
kurven bei t = 0 ms. Das Bestimmtheitsmaf R? ist fiir alle Ausgleichskurven grofer
als 0,99. Die quantitativen Werte aus der Ausgleichsprozedur sind zusammen mit den
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statistischen Fehlern in Tabelle 4.6 zusammengefasst. Mit zunehmender Agarkon-
zentration nehmen beide Komponenten der transversalen Relaxationszeitkonstante
ab. Im Kopf ergeben sich die kiirzesten Werte fiir beide.

Im Oberschenkel fillt das Signal mit zunehmender Echozeit nicht stetig ab. Fiir
Echozeiten zwischen 3ms und 5ms stagniert der Signalabfall. Auf die Anpassung
eines Relaxationsmodells ist verzichtet worden. Die Abschitzung der schnellen Kom-
ponente der effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten aus den ersten zehn
Datenpunkten ergibt die Annéherung eines mono-exponentiellen Zerfalls einen Wert
von ungefdhr 1,5 ms.

4.5 Abschatzung der Kaliumkonzentration im
Muskelgewebe

Die Auswertung der Kaliumkonzentration im Oberschenkel eines gesunden Proban-
den (63y, m) erfolgt in dem Bild, das zur Bestimmung der effektiven transversalen
Relaxationszeitkonstanten bei Tr = 0,4 ms aufgenommen worden ist (siehe Kapitel
4.4). Neben dem Oberschenkel war das Agarphantom mit einer KCl-Konzentration
von 104 mmol/; im FoV platziert. Aus den aufgenommenen Daten wurden die beiden
Relaxationskomponenten Ty" = (20 #+ 5) ms und Ty~ = (2,7 & 0,1) ms analog zur
Auswertung in Kapitel 4.4 bestimmt. Sie weichen nicht signifikant von denen des
4%-Agarphantoms mit 154 mmol/; KC1 ab (siehe Tabelle 4.6). Fiir den Oberschenkel
wurde ein schnelle Komponente der effektiven transversalen Relaxationszeitkonstan-
ten von 1,5ms abgeschitzt (siehe Kapitel 4.4). Aus der TQF-Methode ergaben sich
fir den Oberschenkelmuskel eines anderen Probanden Werte von Ty = (8,0 +
0,2) ms und Ty~ = (0,45 4 0,03) ms (siche Tabelle 4.4) und aus der Auswertung der
Linienbreite der Spektrallinien Werte in der Gréfenordnung von To" = 9,5 ms und
Ty = 1,5ms (siche Tabelle 4.1).

Insgesamt relaxiert das 3*K-MR-Signal des Oberschenkels schneller als das des Re-
ferenzphantoms. Nach einer Zeit von 0,4 ms ist im Vergleich zum Referenzphantom
ein grokerer Signalanteil des Muskels bereits zerfallen. Zur Abschétzung der durch-
schnittlichen Kaliumkonzentration im Muskel aus der bekannten KCl-Konzentration
des Phantoms wurde aus den unterschiedlichen transversalen Relaxationszeitkon-
stanten von Toy phantom = (20 £ 1) ms, Tag phantom = (2,7 & 0,1) ms, Toj vuskel =
(9,5 4 0,5) ms, Tas, musket. = (1,0 £ 0,5) ms ein Korrekturfaktor von 1,2 4 1,0 berech-
net. Unterschiede in den longitudinalen Relaxationszeitkonstanten wurden wegen
der im Verhiltnis zu dieser langen Repetitionszeit nicht beriicksichtigt. Anschlie-
flend wurden die Signalintensititen im Bild auf die des Phantoms, ausgewertet in
drei zentralen Schichten des Bildes, normiert und mit dem Korrekturfaktor fiir Re-
laxationsunterschiede multipliziert.

Abbildung 4.8 zeigt die drei zentralen Schichten des Muskelbildes in der oberen
Reihe unkorrigiert (Abbildung 4.8a, 4.8b und 4.8c) und in der unteren Reihe nach
der Normierung sowie der Korrektur von Relaxationsunterschieden (Abbildung 4.8d,
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(a) Schicht 8, unkorrigiert (b) Schicht 9, unkorrigiert (c) Schicht 10, unkorrigiert
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Abbildung 4.8: Konzentrationsgewichtete Bilder des menschlichen Oberschenkels Ab-
bildung 4.8a, 4.8b und 4.8c zeigen die drei zentralen Schichten eines Bildes vom Oberschenkel
eines gesunden Probanden (63y, m) mit einem Referenzphantom (gelber Pfeil) aufgenommen bei
einer Echozeit von 0,4 ms und mit einer Repetitionszeit von 50 ms. Die nominelle Auflésung des
Bildes ist (10x10x20) mm?®. Es wurde bei der Rekonstruktion allerdings Hamming-gefiltert und
mit Nullstellen aufgefiillt. Die Akquisitionszeit betrug 4:48 min. Nach der Normierung der Daten
auf die bekannte Kaliumkonzentration im Referenzphantiom von 104 mmol/i und der Korrektur von
Unterschieden in den Relaxationseigenschaften ergeben sich Abbildung 4.8d, 4.8e und 4.8f. Die
abgebildete Farbskala ist nur fiir das Muskelgewebe korrekt, da das gesamte Bild mit einem Kor-
rekturfaktor multipliziert wurde. Die Auswertung der Signalintensitéit und der Standardabweichung
des Muskelgewebes im korrigierten Bild ergibt eine Kaliumkonzentration von (120 £ 10) mmol/j,
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4.8¢ und 4.8f). Da das gesamte Bild mit dem Korrekturfaktor multipliziert wurde,
ist im Phantom eine um diesen Faktor zu hohe Konzentration dargestellt. Die abge-
bildete Farbskala ist nur fiir das Muskelgewebe korrekt. Die Auswertung der Signal-
intensitdt und ihrer Standardabweichung des Muskelgewebes im korrigiertem Bild
ergibt eine Kaliumkonzentration von (120 £ 10) mmol/i. Wird der oben angegebene
Fehler des Korrekturfaktors beriicksichtigt, erhoht sich der Fehler der Kaliumkon-
zentration um eine Gréfenordnung auf (120 £ 100) mmol/y,

Unter der Annahme eines intrazellularen Volumenanteils von (92 £ 4) % im Mus-
kelgewebe (Cunningham u. a. [1971]) sowie den im Grundlagenkapitel 2.1 angegebe-
nen Konzentrationen von Kalium im Intra- und Extrazellularraum wird eine durch-
schnittliche Kaliumkonzentration von (129 £ 6) mmol/; erwartet.

4.6 Mehrquantengefilterte Bildgebung

Vom Oberschenkel gesunder Probanden (28y, f; 27y, f) wurde mit der Volumen-
spule sowohl ein *K-DQF pagic angle- als auch ein TQF-Bild aufgenommen. Bei der
DQF magic angle-Messung war neben dem Oberschenkel ein homogenes Agarphantom
im FoV platziert. Die DQF yagic angle-Anregung wurde mit der anisotropen radialen
k-Raumaufnahme kombiniert (Tg = 55ms, 77 = 1,5ms, 75 = 50us, Tg = 1,5ms,
32 Anregung, nom. res. = (15,7 x 15,7 x 31,5)mm?, Tro = 5ms, Taq = 1:17h).
Die Evolutions- und Echozeit wurde entsprechend den Ergebnissen aus Kapitel 4.1.2
fiir den Oberschenkel optimal gewdhlt. Im Phantom wire das DQF-Signal bei ei-
ner Evolutionszeit von etwa 2,5 ms maximal. Zusdtzlich wurde ohne den Probanden
umzulagern mit der 3D-DA-Sequenz ein Bild mit minimierten T, -Effekten aufge-
nommen (Tr = 55ms, Tg = 0,35 ms, @ = 90°, nex. = 20, gleiche Aufnahmeparameter
wie bei der DQF magic angle-Sequenz, Taq = 16h). Das DQF magic angle-Bild wurde mit
einem 10 mm3-Gauffilter rekonstruiert, wihrend bei dem 3D-DA-Bild kein Filter
angewendet wurde.

In Abbildung 4.9 sind drei transversale Schichten des DQF pagic angle-Bildes (Ab-
bildung 4.9a, 4.9b und 4.9¢) zusammen mit den entsprechenden Schichten des 3D-
DA-Bildes (Abbildung 4.9d, 4.9¢ und 4.9f) dargestellt. Das SNR des Muskels im
DQF magic angle-Bild (= 8) war trotz einer um den Faktor fiinf lingeren Messzeit und
der Anwendung eines SNR-erh6henden Filters dreimal kleiner als das des gleichen
Untersuchungsvolumens im 3D-DA-Bildes (~ 25). Im 3D-DA-Bild liefert das ho-
mogene Referenzphantom mit einer Kaliumkonzentration von 154 mmol/y die grofkte
Signalintensitéit, wihrend es im DQFnagic angle-Bild nicht sichtbar ist. Weder im 3D-
DA- noch im DQF magic angle-Bild kann wegen der geringen Auflosung zwischen ver-
schiedenen Strukturen im Oberschenkel unterschieden werden. Lediglich der Ober-
schenkelknochen ist erahnbar.

Die TQF-Bildgebungsexperimente wurden sowohl an den agarhaltigen Phanto-
men als auch am menschlichen Oberschenkel durchgefiihrt (Tg = 100ms, Ty = 7
= 4,7ms (Phantome)/ Ty = 7 = 1,5ms (in-vivo), 72 = 50 us, nex. = 24, Tpq =
34:53min, Tro = 5 ms, nom. res. = (14x14x28) mm?). Die Evolutionszeit wurde auf
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a) DQF,-Bild, Schicht 3 (b) DQFpa-Bild, Schicht 4 (¢) DQF,-Bild, Schicht 5
) 3D-DA-Bild, Schicht 3 ) 3D-DA-Bild, Schicht 4 ) 3D-DA-Bild, Schicht 5

Abbildung 4.9: DQF nagic angle-Bild mit intrinsisch koregistriertem 3D-DA-Bild eines
menschlichen Oberschenkels Die Akquisitionszeit des DQF pmagic angle-Bildes betrug 1:17h und
die des 3D-DA-Bildes 16 min. Die nominelle Auflésung beider Bilder ist (15,7 x 15,7 x 31,5) mm?3.
Bei der Rekonstruktion des DQF pagic angle-Bildes wurde ein Gauffilter (¢ = 10 mm) verwendet. Im
3D-DA-Bild liefert das Referenzphantom mit einer KCl-Konzentration von 154 mmol/1 (oben links)
die hochste Signalintensitét, wihrend es im DQF yagic angle-Bild nicht erkennbar ist.
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Abbildung 4.10: TQF-Bilder des Oberschenkels (Abbildung 4.10b) und der agarhaltigen
Phantome (Abbildung 4.10e) Abbildung 4.10a und 4.10d zeigen eine Schicht des 3D-DA-
Bildes vom Oberschenkel bzw. den Phantomen aufgenommen in 5:49 min. Die Phantome sind
in diesem Bild mit Zahlen entsprechend ihrer Agarkonzentration gekennzeichnet. Im Abbildung
4.10b und 4.10e sind die korrespondierend Schichten der 35- miniitigen TQF-Messung gezeigt.
Die Signalintensitéit des TQF- relativ zum 3D-DA-Bild korrigiert fiir Messzeitunterschiede ist in
Abbildung 4.10c und 4.10f dargestellt. Im Muskel ergibt sich ein durchschnittliches Signalverhaltnis
von etwa 4-5 %.
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die Relaxationseigenschaften des jeweiligen Messobjektes angepasst (siehe Kapitel
4.1.2) und unterscheidet sich bei den Phantommessugen von denen der In-vivo-
Messung. Zudem wurde ohne die Messobjekte umzulagern ein 3D-DA-Bild mit glei-
cher Auflosung, aber einer geringeren Anzahl an Anregungen aufgenommen (Ty =
100ms, Ty = 0,35ms, nez. = 6, Taq = 5:49min, die anderen Sequenzparameter
entsprechen denen der TQF-Messung). Die Bilder wurden bei der Rekonstruktion
Hamming-gefiltert. Anschliefsend wurden das Verhéltnis der Signalintensitédten vom
TQF- zum 2D-DA-Bild unter Beriicksichtigung des Faktors /6 aufgrund der un-
terschiedlichen Messzeiten berechnet. Im 3D-DA-Bild wurde mit einem geeigneten
Schwellwert eine Maske definiert.

Abbildung 4.10a und 4.10d zeigen eine Schicht des 3D-DA-Bildes vom Oberschen-
kel bzw. den Phantomen. Im Oberschenkelmuskel wurde ein SNR von 13 erreicht.
Die Phantome sind in diesem Bild mit Zahlen entsprechend ihrer Agarkonzentration
gekennzeichnet. Obwohl bei der 3D-DA-Sequenz die kiirzest mégliche Echozeit einge-
stellt wurde, ist das SNR. des 1 %-Agarphantoms mit 45 am héchsten und fallt mit zu-
nehmender Agarkonzentration auf 40 bei dem 5 %-Agarphantom ab. Im Abbildung
4.10b und 4.10e sind die korrespondierenden Schichten der TQF-Messung gezeigt.
Im Oberschenkel betragt das SNR 8. Im Phantombild liefert das 4 %-Agarphantom
mit 15 das hochste SNR. Das 5% hat ein SNR, von 13. Fiir die Phantome mit ei-
ner Konzentration von 3%, 2% und 1% fillte es von 14 iiber 11 bis auf 5 ab. Das
Signalintensitatsverhéltnis des TQF- relativ zum 3D-DA-Bild korrigiert fiir Mess-
zeitunterschiede ist maskiert in Abbildung 4.10c und 4.10f dargestellt. Im Muskel
ergibt sich ein durchschnittliches Signalverhaltnis von 4-5%. Fiir die Phantome liegt
dieses zwischen 0,7 % und 2,5 %.

4.7 Kalium im Vergleich mit anderen X-Kernen

Im Folgenden werden die Relaxationseigentschaften von 3°K in Phantomldsungen
mit denen von anderen zur Bildgebung verwendeten X-Kernen wie 2Na und 3°Cl
verglichen. Neben der NMR-Sensitivitdt des jeweiligen Kerns beeinflussen sie die
mit herkémmlichen Aufnahmetechniken erreichbare Bildqualitdt. Vom Oberschen-
kel eines gesunden Probanden wurden innerhalb von jeweils 10 min Bilder auf Basis
der drei unterschiedlichen X-Kerne aufgenommen und qualitativ miteinander vergli-
chen. Aukerdem wurden die Ergebnisse einer 3°K-Kopfmessung an einem gesunden
Probanden mit denen von ?3Na verglichen.

4.7.1 Relaxationszeitkonstanten

In Kapitel 4.3 und 4.4 wurden die longitudinalen bzw. transversalen Relaxationsei-
genschaften von KCl in Phantomen mit unterschiedlicher Agarkonzentration unter-
sucht. Die bestimmten Werte sind in Abbildung 4.11 symbolisiert durch ein rotes
Dreieck aufgetragen. Ab einer Agarkonzentration von 1% wurde fiir die effektive
transversale Relaxationszeitkonstante ein bi-exponentielles Relaxationsmodell ange-
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Abbildung 4.11: Vergleich der Relaxationszeitkonstanten mit anderen X-Kernen In Abbil-
dung 4.11a sind die longitudinalen Relaxationszeitkonstanten und in Abbildung 4.11b die effektiven
transversalen Relaxationszeitkonstenten von ?*Na (blau), 3Cl (griin) und 3°K (rot) gegen die Agar-
konzentration aufgetragen. Fiir To™ wurde ab einer Agarkonzentration von 1% ein bi-exponentielles
Relaxationsmodell angenommen. Die schnelle Komponente ist mit einem unausgefiilltem Symbol
und die langsame mit einem ausgefiillten dargestellt. Die 23Na- und ®>Cl-Daten sind aus Nagel
u.a. [2014] entnommen.

nommen. Die schnelle Komponente ist als unausgefiilltes Symbol dargestellt und die
langsame als ausgefiilltes. Die Relaxationszeitkonstanten von 2*Na und 3°Cl sind aus
Nagel u.a. [2014] entnommen. Die Phantome hatten eine NaCl-Konzentration von
154 mmol/; Die Ergebnisse wurden freundlicherweise zum Vergleich zur Verfiigung
gestellt und sind ebenfalls in Abbildung 4.11 aufgetragen. Die Relaxationszeitkon-
stanten von #*Na sind mit einem blauen Viereck dargestellt und die von 23Cl mit
einem griinen Kreis. Die Unterscheidung zwischen schneller und langsamer Kompo-
nente der effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten ist analog zu %K.
Fiir alle gemessenen X-Kerne nehmen beide Relaxationszeitkonstanten mit zu-
nehmender Agarkonzentration ab. Die Relaxationszeitkonstanten von *Na sind bei
allen Agrarkonzentrationen linger als die von *°K, wihrend die von **Cl am kiir-
zesten sind. Fiir 22Na und %3Cl als auch fiir 3K sind die beiden unterschiedlichen
Relaxationszeitkonstanten im Phantom ohne Agar dhnlich.

4.7.2 Oberschenkelbildgebung

Um die *K-MR-Bildgebung qualitativ mit anderen X-Kerne zu vergleichen wur-
de der Oberschenkel eines gesunden Probanden (27y, f) sowie zwei Phantome mit
Bauschaum in einer PMMA-Rohre fixiert. Beide Phantome enthielten 4 % Agar so-
wie entweder 104 mmol/; KC1 oder 20 mmol/; NaCl. Die 3*K-Aufnahmen wurden mit der
selbstentwickelten Volumenspule (Kapitel 3.4) durchgefiihrt. Die anderen verwende-
ten Spulen wurden von einem kommerziellen Hersteller erworben. Thre technischen
Daten sind im Anhang A aufgefiihrt. Fiir die 2*Na- und 2>Cl-Bilder wurde die “Head
Coil 3*Cl BNa™-Spule verwendet. Die anatomischen Vergleichsaufnahmen basieren
auf 'H-Kernen wurden mit der “TxRx CP Head ?*Na 78,6 MHz 'H 297 MHz"-Spule
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(b) 39K-Bild

(c) 2%Na-Bild (d) ¥CI1-Bild

Abbildung 4.12: MR-Bilder des menschlichen Oberschenkels Das zweidimensionale 'H-
Ubersichtsbild (Abbildung 4.12a) wurde innerhalb von wenigen Sekunden mit einer T,-gewichteten
TSE-Sequenz aufgenommen. Neben den beiden Agarphantomen markiert mit 1 (104 mmol/-KCl)
und 2 (104 mmol/1-NaCl) ist die das Muskelgewebe umgebene Fettschicht erkennbar. Aufierdem ist
der Oberschenkelknochen (unterhalb von Phantom 1) und einigen Blutgefifien, die ein Pulsations-
artefakt hervorrufen , sichtbar. Die Gesamtakquisitionszeit jedes 3D-DA-X-Kernbildes (Abbildung
4.12b, 4.12c¢ und 4.12d) betrug 10 min. Die Sequenzparameter waren dabei auf die Relaxations-
eigenschaften sowie die NMR-Sensitivitédt der verschiedenen Kerne angepasst. Von jeder Messung
wurde jeweils die zentrale transversale Schicht dargestellt. Die Fensterung ist auf den Kontrast
innerhalb des Oberschenkels angepasst. Gewebe mit einem hohen extrazellulirem Volumenanteil
haben sowohl im ?*Na- als auch im *°Cl-Bild eine hohe Signalintensitéit (Blutgefif), withrend im
39K-Bild Muskelgewebe die Hochste hat.



durchgefiihrt. Anhand von Markierungen auf der PMMA-Ro6hre wurde der Proband
in den unterschiedlichen Spulen moglichst gleich positioniert. Die Héhe der Spulen
ist unterschiedlich und wurde nicht justiert, was die Verschiebung des Objektes in
der Transversalebene zur Folge hat.

Alle X-Kernbilder wurden mit der anisotropen 3D-DA-Sequenz innerhalb von
10 min akquiriert. Die Sequenzparameter wurden auf die Relaxationseigenschaften
und die NMR-Sensitivitit des jeweiligen X-Kerns angepasst ( Na: Ty = 160 ms,
Tg = 0,35ms, a = 90°, ner. = 1, tpys = 0,6 ms, nom. res. = (3,7x3,7x10) mm?;
3CL Tr = 12ms, Tp — 0,55ms, o — 74°, nex. — 10, tpys — 1ms, nom. res. —
(12x12x24) mm?; 3¥K: Tgr = 13ms, Tg = 0,4ms, a = 70°, nex. = 8, tpys = 0,7 ms,
nom. res. = (8x8x16) mm?). Aufgrund von SAR-Limitationen musste teilweise die
Pulsldnge und damit die Echozeit verlingert oder der Flipwinkel verkleinert werden.
Bei der Bildrekonstruktion wurden die Bilder Hamming-gefiltert und mit Nullen auf-
gefiillt. Das zweidimensionale 'H-Bild wurde mit einer T;-gewichteten Turbo-Spin-
Echosequenz aufgenommen (T = 700ms, T = 11 ms, nom. res. = (1x1x1) mm?).

Abbildung 4.12 zeigt jeweils die zentrale Schicht der unterschiedlichen Datensétze.
Die gewihlte Fensterung zielt auf guten Kontrast im Oberschenkel ab und erfasst
teilweise nicht den kompletten Dynamikbereich des Bildes. Im 'H-Bild ist sowohl
das KCl-Phantom markiert mit einer gelben eins, als auch das NaCl-Phantom mar-
kiert mit einer gelben zwei sowie verschiedene anatomische Details sichtbar. Der
Oberschenkelmuskel ist von einer hell erscheinenden Fettschicht umgeben. Aufser-
dem ist der Oberschenkelknochen unterhalb des Phantom 1 erkennbar. Das darin
enthaltende Knochenmark liefert eine hohe Signalintensitit. Die Gefdafe unten links
im Oberschenkelmuskel verursachen das Pulsationsartefakt.

Im *K-Bild (Abbildung 4.12b) ist nur Phantom 1 erkennbar. Die hichste Signal-
intensitdt wird im Muskelgewebe erreicht. Sowohl an der Postion des Oberschen-
kelknochens also auch an der der Blutgefifse ist die Signalintensitit verringert. Thre
Lokalisierung ist aufgrund der geringen Auflosung nicht exakt moglich. Das den
Muskel umgebende Fettgewebe liefert kein vom Rauschen unterscheidbares Signal.
Im ?3Na-Bild (Abbildung 4.12¢) ist Phantom 2 sichtbar. Phantom 1 hingegen ist
schwach erkennbar. Im den Blutgefifen iibersteigt die Signalintensitdt den Dyna-
mikbereich der gewihlten Fensterung. Im Knochen und im Fettgewebe ist die Signal-
intensitiit geringer als im Oberschenkelmuskel. Im 33CI-Bild (Abbildung 4.12d) sind
beide Phantome erkennbar. Die Signalintensitdt von Phantom 1 iibersteigt ebenso
wie die an der Stelle der Blutgefifie den Dynamikbereich der gewéhlten Fenste-
rung. Ansonsten erlaubt das 2°CI keine Riickschliisse auf verschiedene anatomische
Strukturen.

4.7.3 Kopfbildgebung

Zur #Na- und *°K-Kopfbildgebung wurde die 3D-DA-Sequenz mit einer isotropen
Auflésung verwendet ( 2*Na: Tr = 160ms, Ty = 0,35ms, a = 90°, nex = 1, tpys —
0,6 ms, nom. res. = (3x3x3) mm?, Taq = 10:40 min; *K: Tg = 30 ms, Tr = 0,8 ms,
a = 90°, nex = 12, tpys = 1,5 ms, nom. res. = (9x9x9) mm?, Toq = 30min). Das
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a) 39K, coronal b) 3K, sagital c) 3K, transversal

(d) 23Na, coronal (e) Na, sagital (f) 22Na, transversal

Abbildung 4.13: MR-Bilder des menschlichen Kopfes Abgebildet sind drei nicht-koregistrierte
Schichten des 3°K und 23Na-Datensatzes. Im 3°K-Bild sind weniger anatomische Details erkennbar
als bei 2*Na. Im Gegensatz zum 3°-Bild hat im 2*Na-Bild Gewebe mit einem hohen extrazellula-
rem Volumenanteil eine hohe Signalintensitét (z.B. im Augapfel, CFS). In der Nackenmuskulatur
verhalten sich die Signalintensititen entgegengesetzt. Diese Abbildung ist in Umathum u. a. [2013]
publiziert und wurde mit freundlicher Genehmigung des Verlages nachgedruckt.
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MR-Signal des Kopfes eines gesunden Probanden (62y, m) wurde nacheinander in
der 3°K-Volumenspule (Kapitel 3.4) und in der “TxRx CP Head **Na 78,6 MHz 'H
297 MHz"-Spule gemessen. In der 3**K-Spule konnten neben dem Kopf keine Phan-
tome sinnvoller Grofe platziert werden. Deshalb wurde bei beiden Messungen auf
Referenzphantome verzichtet. Bei der Rekonstruktion wurden die Bilder Hamming-
gefiltert.

Abbildung 4.13 zeigt jeweils eine coronale, sagitale und transversale Schicht der
beiden Datensitze. Die 2*Na- und 3°K-Bilder sind nicht koregistriert. Im 3°K-Bild
sind weniger anatomische Details erkennbar als bei 2Na. Im 23Na-Bild hat Gewebe
mit einem hohen extrazellularem Volumenanteil eine hohe Signalintensitit, wihrend
diese im *K-Bild gering ist (z.B. im Augapfel, CFS). In der Nackenmuskulatur
verhalten sich die Signalintensititen entgegengesetzt.
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5 Diskussion

5.1 Quadrupolaufspaltung

Zur Untersuchung der im 3°K-Spektrum des Muskels zusétzlich zur Zentralresonanz
auftretenden Resonanzen sind verschiedene Experimente durchgefiihrt worden. Zu-
nichst wurden die im Spektrum auftretenden Resonanzen quantitativ ausgewertet.
Anschliefsend wurde die Abhéngigkeit der Frequenzverschiebung der beiden Satel-
litenresonanzen von der Orientierung des Beins relativ zu By. Zudem wurde die
DQF magic angle-Methode zur Detektion von Rang-2 Doppelquanten verwendet. Die
Ergebnisse werden im Folgenden diskutiert.

Analog zur Theorie der Quadrupolaufspaltung von Spin-3/2-Kernen treten in den
39K-Spektra von Gewebe mit hohem Muskelanteil wie dem Unter- und Oberschen-
kel drei Resonanzen auf. Entsprechend treten im FID Oszillationen auf. Diese haben
sowohl bei der spektroskopischen als auch bei der lokalisierten Messung die gleiche
Periodenlidnge. Abweichungen von der Achsensymmetrie der Spektra beziiglich der
zentralen Resonanz bei der Frequenzverschiebung und Linienbreite der Satellitenre-
sonanzen konnten durch einen nicht-linearen Phasenfehler in den Spektra, fiir den
keine Korrektur durchgefiihrt wurde, hervorgerufen werden. Die unterschiedlichen
Muskelfasern im Oberschenkel verlaufen wie in géngigen Anatomiebiichern skizziert
(Platzer [2013|, Zilles und Tillmann [2010]) nicht exakt parallel zueinander, was
zu einem Typ-b-Spektrum fithren wiirde. In diesem weichen die Linien theoretisch
von der Lorentzform ab und je nach Orientierung der Probe relativ zu By kénnen
asymmetrische Verschiebungen der Resonanzen entstehen. Da das Residuum bei der
Annahme eines Typ-a-Spektrums rauschartig aussieht, wurde dieses Modell dennoch
fiir alle weiteren Auswertungen verwendet. Die Amplituden der drei Resonanzen ha-
ben bei Spin-3/2-Kernen theoretisch ein Verhéltnis von 3:4:3. Die gezeigten Spektra
wurden bei einer Echozeit Tg = 0,35 ms aufgenommen. Zu diesem Zeitpunkt ist
bereits ein im Vergleich zur langsam relaxierenden Zentralresonanz groferer Signal-
anteil der schnell relaxierenden Satellitenresonanzen zerfallen. Mit den in Tabelle 4.1
fiir den Oberschenkel angegebenen Relaxationszeitkonstanten wird ein Amplituden-
verhéltnis von 1:0,5 bis 1:0,6 erwartet. Die Amplituden der Satellitenresonanzen bei
der verwendeten Echozeit entsprechen der theoretisch erwarteten Grofenordnung.
Dennoch kann nicht ausgeschlossen werden, dass Kaliumionen in einer elektrischen
Umgebung ohne Quadrupolaufspaltung zum Gesamtsignal des unlokalisierten Spek-
trums beitragen und die Amplitude der Zentralresonanz relativ zu den Satellitenre-
sonanzen vergrofern.

Am menschlichen Unterschenkel wurde gezeigt, dass die Frequenzverschiebung
der Satellitenpeaks im 3°K-Spektrum von der Orientierung des Muskels relativ zu
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By abhéngt. Die grofsen Abweichungen der Messdaten von der Ausgleichskurve ha-
ben verschiedene methodische Griinde. Zunichst treten beim unlokalisierten Un-
terschenkelspektrum die gleichen Schwierigkeiten hinsichtlich der unterschiedlichen
Muskelfaserorientierungen wie beim Oberschenkelspektrum auf (Platzer [2013], Zil-
les und Tillmann [2010]). Die Annahme von axialer Symmetrie innerhalb des Un-
terschenkels (n = 0) zur Verringerung der freien Parameter beim Ausgleichsprozess
entspricht nicht exakt der Realitdt. Auferdem wurden an die bei verschiedenen Win-
keln akquirierten Spektra immer drei Resonanzen mit Vorwisseneinstellungen ent-
sprechend der Theorie zur Quadrupolwechselwirkung angepasst, obwohl teilweise
keine Unterscheidung der einzelnen Resonanzen moglich ist. Damit sollte verhin-
dert werden, dass eine subjektive Wahl der verschiedenen Modelle, entsprechend
des zu erwartenden Ergebnisses, durchgefithrt wird. So wird die Frequenzverschie-
bung der Satellitenresonanzen insbesondere bei kleinen Verschiebungen, wodurch die
einzelnen Resonanzen schlecht voneinander separierbar sind, iiberschétzt. Beispiels-
weise wird ein Typ-c-Spektrum mit zwei ohne Frequenzverschiebung iiberlagerten
Resonanzen, was bei dem sogenannten magischen Winkel auftreten sollte, von den
verwendeten Einstellungen des Vorwissens nicht zugelassen. Dennoch sind die sich
bei verschiedenen Winkel ergebenden Werte fiir die effektiven transversalen Rela-
xationszeitkonstanten sowie fiir die Amplituden in der gleichen Groéfenordnung, so
dass das Modell trotz seiner bekannten Schwéchen verwendet wurde.

Im Oberschenkel wurde zudem sowohl spektroskopisch als auch lokalisiert mit-
tels Bildgebung DQF pagic angle—?’gK—MR—Signal empfangen. Dies kann ausschlieflich
durch Wechselwirkung mit einem auf der Zeitskala der Korrelationszeit nicht fluk-
tuierenden elektrischen Feldgradienten erzeugt werden. Bei der DQF yagic angle-Bild-
gebung liefert das neben dem Oberschenkel im FoV platzierte, homogene 5 %-Agar-
phantom kein 3*K-MR-Signal und bestitigt, dass diese in der Literatur beschriebene
Filtermethode funktioniert. Die absorptive Resonanz im DQF pagic angle-Oberschen-
kelspektrum deutet jedoch auf ungefiltertes Doppelquantensignal dritten Ranges hin
(Eliav und Navon [1994]). Méglicherweise wird dies von Flipwinkelungenauigkeiten
innerhalb des grofen FoV verursacht (Kemp-Harper u.a. [1997]). Im Kopf kann
ein **K-Pool mit einer sich nicht herausmittelnden elektrischen Quadrupolwechsel-
wirkung, hervorgerufen z.B. durch orientierte Nervenfasern, nicht ausgeschlossen
werden. Das kleine Signal im DQF pagic angle-Kopfspektrum konnte jedoch auch ein
Artefakt sein.

Alle Ergebnisse stiitzen die Annahme, dass die Resonanz aufgrund von sich auf
der Zeitskala der Korrelationszeit nicht herausmittelnden Quadrupolwechselwirkung
mit elektrischen Feldgradienten sowie einer anisotropen Umgebung aufgespalten ist.
Bislang wurde dieser Effekt der Quadrupolaufspaltung fiir verschiedene Kerne mit
einem Kernspin grofer als 1/2 vor allem in Festkorpern (Freude [2000]) sowie in Fliis-
sigkristallen (Dong [1997]) beobachtet. Fiir verschiedene anorganische Kaliumsalze
wurden mittels 3°K-MR-Spektroskopie Frequenzverschiebungen in der Gréfenord-
nung von einigen (hundert) Kilohertz gemessen (Bastow [1991], Blinc u. a. [1995]).
Die durch kristalline Strukturen hervorgerufenen elektrischen Feldgradienten schei-
nen grofer zu sein als die, mit denen die 3*K-Kerne bei In-vivo-Messungen im Mus-
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kelgewebe wechselwirken.

Der Asymmetrieparameter beschreibt die mogliche Abweichung des elektrischen
Feldgradienten von axialer Symmetrie. In Festkdrpern wird er hiufig mit Magic
Angle Spinning-Techniken bestimmt (Freude [2000], Goldbourt und Madhu [2002]),
welche ein schnelles Drehen der Probe mit Winkelgeschwindigkeiten in der Gréfsen-
ordnung der Quadrupolaufspaltung um teilweise unterschiedliche Achsen erfordern.
Bei In-vivo-Messungen kénnen sie aufgrund von geometrischen und physiologischen
Einschriankungen nicht angewendet werden.

Der Autorin ist nicht bekannt, dass die Quadrupolaufspaltung zuvor in-vivo fiir
3K oder andere Spin-3/2-Kerne direkt im Spektrum beobachtet wurde. Sowohl fiir
2Na als auch fiir 3°Cl wurden fiir verschiedene Gewebearten bei In-vivo-Messungen
am Menschen meistens bi-exponentielle oder teilweise mono-exponentielle Zerfille
der transversalen Magnetisierung ohne Oszillationen gemessen (Madelin u. a. [2014],
Nagel u.a. [2014]). Beide Ionen haben im Gegensatz zu Kalium im Extrazellular-
raum eine um etwa eine Grokenordnung héhere Konzentration als im Intrazellu-
larraum und befinden sich zumindest teilweise in einer anderen elektrischen Umge-
bung. Aufserdem konnten sich die Korellationszeiten aufgrund von unterschiedlichen
Kerneigenschaften unterscheiden. Molekulare Bindungen oder eine anisotrope Be-
wegungseinschriankung der Tonen im Intrazellularraum des Muskelgewebes kénnten
die beobachtete Quadrupolaufspaltung des *°K-MR-Signals hervorrufen. Die Lénge
der Muskelfasern in der quergestreiften Muskulatur des Skeletts ist ungefdhr 100 bis
1000 mal grofer als ihr Durchmesser und sie enthalten mehrere Hundert zueinan-
der parallel orientierte Myofibrillen (Klinke u.a. [2005]). Natrium- und Chlorionen
im Extrazellularraum blieben davon ebenso wie 3*K-Ionen im Kopf unbeeinflusst.
Aufgrund der fehlenden sichtbaren Aufspaltung der Spektra kann jedoch nicht aus-
geschlossen werden, dass Teile dieser Ionen einer nicht-fluktuierenden elektrischen
Quadrupolwechselwirkung unterliegen. Moglicherweise ist die Frequenzverschiebung
zu klein, um von der Zentralresonanz separiert werden zu konnen, oder der auf-
spaltende Anteil ist zu gering, um im Spektrum vom Untergrund unterscheidbar zu
sein.

Einige In-vivo-2*Na-DQF-Studien deuten auf die Existenz von Natriumionen in
einer anisotropen Umgebung im Gelenkknorpel des menschlichen Knies (Reddy u. a.
[1997]) sowie im Gehirn hin (Tsang u.a. [2015]). Bei spektroskopischen ez-vivo-
Untersuchungen von nasalem Knorpelgewebe wurde DQF magic angle->> Na-MR-Signal
gemessen, welches von den Autoren mit der anisotropen Bewegungseinschriankung
durch Tripelhelixlkollagenfasern in Verbindung gebracht wurde (Eliav und Navon
[1994)).
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5.2 Vergleich mit der direkten Dipol-Dipol-
Aufspaltung

Wegen des schnellen Abfalls der Dipol-Dipol-Kopplung mit dem Abstand der wech-
selwirkenden Spins (o 1/+3) kann dieses System in erster Ndherung als von anderen
Nachbarn isoliert betrachtet werden (Abragam [1961]). Fiir im Verhéltnis zu By
schwach koppelnde Paare aus zwei identischen Spin-1/2-Kernen ergibt sich quanten-
mechanisch ein System mit einem Gesamtspin von I = 1. Sowohl die Aufspaltung
einer Resonanz durch die direkte Dipol-Dipol-Kopplung von zwei Spin-1/2-Kernen in
ein Dublett als auch die durch die elektrische Quadrupolwechselwirkung von Spin-
3/2-Kernen in ein Triplett hidngt von der Orientierung der Probe relative zum EFG
ab. Die Analogie der Winkelabhingigkeit beider Effekte ist in verschiedenen Lehr-
biichern beschrieben (Levitt [2001], Slichter [1990]).

In-vivo wurde die Winkelabhiingigkeit der Aufspaltung eines Dubletts im 'H-
Spektrum des Musculus tibialis anterior zuerst von Kreis und Boesch [1996] entdeckt
und auf die direkte Dipol-Dipol-Wechselwirkung zweier gekoppelter 'H-Spins zu-
riickgefiihrt. Eingehende Untersuchungen mittels ein- und zweidimensionaler NMR
Spektroskopie bestitigten diese Aussage (Kreis und Boesch [1996]). Spéter wurde
diese Resonanz der Methylengruppe von Kreatin zugeordnet (Kreis u.a. [1997]).
Insbesondere fiir die hintere Wadenmuskulatur, zu der der Musculus gastrocnemius
gehort, wurde eine Abhédngigkeit der Aufspaltung von Bewegungen des Fuftgelenks
beobachtet (Agarwal u. a. [2014]). Deshalb wurde in dieser Arbeit wihrend den Win-
kelabhangigkeitsmessungen das Fufkgelenk mit einer Gipsschiene fixiert.

Die Qualitit der 'H-Spektroskopiemessung bei 7T war durch den By-Shim ein-
geschriankt. Groke Winkel zwischen der Richtung des Schienbeins und By erforder-
ten aus geometischen Griinden eine Platzierung der Oberflichenspule aufserhalb des
Isozentrums und erschwerten die Benutzung der Fastestmap-Methode zur Homoge-
nisierung von By. Da in diesem Algorithmus die physikalischen Grenzen der Stréme
in den Shim-Spulen nicht beriicksichtigt werden, waren die resultierenden Einstel-
lungsempfehlungen oft nicht realisierbar.

Die Veranderung der Frequenzdifferenz zwischen den beiden tCr-Resonanzen kon-
nte nur fiir Winkel des Schienbeins relativ zu By zwischen -10° und 30° reproduziert
werden. In diesem Bereich verhilt sie sich #hnlich wie die bei der 3°K-Spektroskopie
beobachtete Frequenzverschiebung der Satellitenresonanzen. Ab einem Winkel von
40° hat die erzielte Auflésung nicht mehr zur visuellen Separation der beiden Re-
sonanzen ausgereicht. Die Interpolation der anderen Messdaten prognostiziert fiir
diesen Winkel eine Aufspaltung von 4 bis 6 Hz, was nur knapp iiber der aus der
Linienbreite der 'H-Resonanz nach der Durchfiihrung des By-Shim erwarteten Auf-
16sung von 3 Hz liegt.

Im Gegensatz zur 'H-Spektroskopie wurden die 3°K-Messungen nicht lokalisiert
durchgefiihrt. Die geringe NMR-Sensitivitit von 3°K erfordert ein groferes Unter-
suchungsvolumen als bei 'H. Die Ortskodierung des MR-Signal mit drei HF-Pulsen
wie bei der PRESS-Sequenz ist aufgrund der kurzen transversalen Relaxationszeit-
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konstanten von 3°K nicht mdglich. Wegen des in Kapitel 3.4.2 beschriebenen Sensiti-
vitatsprofils der verwendeten Oberflichenspule sollte bei der gewéhlten Anordnung
39K-MR-Signal aus dem Musculus gastrocnemius die Spektra dominieren. Andere
Beitréige insbesondere aus dem Musculus soleus sind jedoch wahrscheinlich. Der aus
der Ausgleichsprozedur resultierende Winkel zwischen den Muskelfasern und dem
Schienbein, dessen Einschrankungen bereits in Kapitel 5.1 diskutiert wurden, von
(-1 £ 6)° stimmt mit den in der Literatur beschriebenen, iiberein (Platzer [2013],
Zilles und Tillmann [2010]).

Zukiinftige Messungen koénnten von einer direkten Koregistrierung des 3°K-Bildes
mit einem 'H-MR-Bild durch doppelresonante Spulen profitieren. Der Winkel zwi-
schen dem Schienbein und dem physikalischen Koordinatensystem des Tomographen
ist in 'H-Bildern genauer bestimmbar als bei einer Messung von auken. Durch eine
Verkleinerung des Durchmessers der 3*K-Spule kénnte die Herkunftsregion des *°K-
Signals eingeschrinkt werden. Dies macht vermutlich eine Verlingerung der Messzeit
notwendig, um trotz des kleineren detektierbaren Volumens ein angemessenes SNR
zu erreichen. Aufgrund der notwendigen unkomfortablen Positionierung der Proban-
den wihrend dieser Messung muss diese Option sorgfiltig abgewogen werden.

5.3 Relaxationseigenschaften

Aufgrund der beschrinkten Auflssung der 3°K-Bildgebung sind alle angegebenen
Relaxationszeitkonstanten Mittelwerte iiber grofe Volumen. Es ist wahrscheinlich,
dass sich insbesondere bei den In-vivo-Messungen in den Untersuchungsregion Kali-
umionen mit unterschiedlichen Relaxationseigenschaften befinden. Die Fehlerbalken
der Signalintensitdt in den Diagrammen (Abbildung 4.6 und 4.7) entsprechen der
Standardabweichung der Signalwerte in der Untersuchungsregion. Schwankungen
der Kaliumkonzentration rufen ebenfalls unterschiedliche Signalintensitidten hervor,
sodass der Fehler méglicherweise {iberschitzt wird.

In der folgenden Diskussion werden die fiir 3°K in-vivo bestimmten Relaxation-
zeitkonstanten mit denen von ?*Na und **Cl verglichen. Die Vergleichsdaten wurden
fiir 2Na aus dem Ubersichtsartikel Madelin u. a. [2014] sowie fiir den Kopf aus Nagel
u.a. [2011b] und fiir **ClI aus Nagel u.a. [2014] entnommen. Fiir *Na werden bei
einer Feldstiarke von 7T im Gehirn fiir die graue und weife Hirnsubstanz andere
Relaxationszeitkonstanten als fiir die CSF angegeben (Nagel u.a. [2011b]). Da die
39K-Konzentration in der CSF gering ist, werden zum Vergleich mit 3K die Daten
aus der grauen und weifien Hirnsubstanz verwendet.

Die longitudinalen Relaxationszeitkonstanten wurden mit der Goldstandardme-
thode bestimmt. Entsprechend der Erwartungen nehmen sie mit zunehmender Agar-
konzentration, d.h. Bewegungseinschrankung, ab. In-vivo liegen die gemessenen Wer-
te in der gleichen GroRenordnung bzw. liegen etwas iiber denen von 3°Cl und un-
ter denen von 2*Na. Messungen mit Agarphantomen haben die gleiche Tendenz.
Analog zu den Beobachtungen bei den anderen beiden Kernen ist die longitudi-
nale Relaxationszeitkonstante im Kopf grofier als im Muskel. Die prisentierte Be-

29



stimmung der T;-Relaxationszeitkonstante unterliegt verschiedenen methodischen
Ungenauigkeiten. Entgegen theoretischer Vorhersagen fiir Spin-3/2-Kerne in bewe-
gungseingeschrinkten Umgebungen wurde kein bi-exponentielles sondern ein mono-
exponentielles Relaxationsmodell angenommen. Da die kurze Komponente nur mit
20 % zum Signal beitragt und aufgrund ihrer Kiirze nur schwer exakt messbar ist,
ist dieses Vorgehen akzeptiert. Es wurde in der zum Vergleich zitierten Literatur
ebenfalls angewandt. Die zeitliche Verlingerung des Inversions- sowie Auslesepulses
bei den In-vivo-Messungen wegen SAR-Limitationen beeinflusst die Genauigkeit der
Messungen negativ. Des weiteren wurden in-vivo aufgrund von Messzeitlimitationen
insgesamt nur zwolf Messdaten aufgenommen um drei Parameter zu bestimmen. Die
Grofenordnung der longitudinalen Relaxationszeitkonstanten kénnen zur Optimie-
rung der Sequenzparameter herangezogen werden. Ab Repetitionszeiten von etwa
Tgr > 5T wird der Bildkontrast von longitudinalen Rlaxationseffekten nur minimal
beeinflusst. Ahnlich wie bei anderen Spin-3/2-Kernen konnen im Vergleich zu 'H-
Messungen viele Mittlungen in relativ kurzer Zeit aufgenommen werden ohne das
der Bildkontrast signifikant beeinflusst wird.

Die schnelle und langsame Komponente der transversalen Relaxationszeitkonstan-
ten sind nur iiber eine SAR- und Messzeitintensive Spin-Echo-Sequenz zuginglich
und haben im Hinblick auf die quantitative Auswertung der Signalintensitédt keine
praktische Bedeutung. Auflerdem kann bei schnell relaxierenden X-Kernen néhe-
rungsweise davon ausgegangen werden, dass sie den effektiven transversalen Rela-
xationszeitkonstanten entsprechen. Auf ihre Bestimmung wurde deshalb verzichtet.

Die effektive transversale Relaxationszeitkonstante wurde fiir einige Messobjekte
mit drei unterschiedlichen Methoden bestimmt. Die Werte liegen alle in der gleichen
Grolenordnung, stimmen jedoch innerhalb der angegebenen Fehlergrenzen nicht
miteinander iiberein. Die deutet auf zusétzliche systematische Fehler hin. Insbeson-
dere die kurze Komponente ist schwer zugéinglich. Sie wird im Spektrum teilweise
von der Resonanz der schnellen Komponente iiberlagert. Aukerdem ist bei der kiir-
zest moglichen Echozeit bereits ein grofser Signalanteil dieser Komponente zerfallen.
Zudem ist sie wegen der grofen Linienbreite schlecht von Untergrund trennbar. Die
Genauigkeit der anderen beiden Methoden ist ebenfalls dadurch eingeschrinkt, dass
der zu messende Wert etwa die gleiche Grofsenordnung hat wie die kiirzeste reali-
sierbare Echozeit.

Zum Vergleich mit den Relaxationszeitkonstanten anderer Kerne wurden die Wer-
te basierend auf der Auswertung der Signalintensitit unter Variation der Echo-
zeit verwendet. Die im 25Cl- und 23Na-Artikel angegebenen Relaxationszeitkon-
stanten wurden ebenfalls mit dieser Methode bestimmt (Nagel u.a. |2014], Nagel
u.a. [2011b]). Im Kopf unterscheiden sich die schnelle und langsame Komponen-
te der effektiven transversalen Relaxationszeitkonstanten von 3°K nicht signifikant
von denen, die fiir **Cl angegeben sind. Im Vergleich zu ?*Na sind die effektiven
transversalen Relaxationszeitkonstanten kiirzer. Im Muskel wurden die FID-Daten
aufgrund von Oszillationen nicht mit einer Ausgleichsprozedur ausgewertet werden.
Aus den anderen Messungen hat sich fiir die schnelle Komponente von 3°K vergleich-
bar mit der von ?*Na und *3Cl ergeben. Die langsame Komponente liegt zwischen
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den Werten von *Na und *3Cl. Fiir Muskelgewebe wurden die Na-Daten einem
Ubersichtsartikel entnommen, der die Relaxationszeitkonstanten bei unterschiedli-
chen Feldstiirken zusammenfasst Madelin u.a. [2014]. Die deutlich kiirzeren Ty -
Relaxationszeitkonstanten von >Cl im Muskel spiegelt sich auch in der Bildqualitit
der vergleichenden Oberschenkelmessung wieder.

Die *K-Tonen befinden sich in lebendigen Organismen mdglicherweise nicht in der
gleichen Umgebung wie die »*Na- oder 3*Cl-Tonen. AuRerdem konnen sich die Korre-
lationszeiten fiir die drei verschiedenen Atomkerne aufgrund von unterschiedlichen
physikalischen Eigenschaften wie der Masse oder der Lamorfrequenz unterscheiden.
Deshalb stellen die teils unterschiedlichen Verhéltnisse der Relaxationszeitkonstan-
ten keinen Widerspruch zu den Phantommessungen, wo die Werte von 3°K immer
zwischen denen von ?*Na und 3°Cl lagen, dar.

Der Einfluss der beschriebenen Ungenauigkeiten in der Bestimmung der Relaxa-
tionszeitkonstanten auf die quantitative Auswertung der Kaliumkonzentration wird
in Kapitel 5.4 diskutiert.

5.4 Bildgebung

Entsprechend der Erwartungen liefern Regionen mit einem groften intrazellularem
Volumenanteil wie Muskeln sowohl bei der Kopf- als auch bei der Oberschenkelbild-
gebung eine hohe 3*K-MR-Signalintensitiit, wihrend sie in extrazellularen Regionen
(z.B. CFS und Augen) gering ist. Mittels *K-MR wurde im Fettgewebe kein vom
Rauschen unterscheidbares Signal detektiert. Hier ist die Kaliumkonzentration sehr
gering. Friither wurde teilweise aus der Gesamtkaliumkonzentration auf den Fettan-
teil im Korper geschlossen (Forbes u. a. [1961]). Die Sichtbarkeit des KCl-Phantoms
im 23Na-MR-Bild konnte nachtriiglich auf eine geringe Natriumkonzentration im
Agar zuriickgefiihrt werden. Zukiinftig kénnten Phantomlésungen mit im Vergleich
zu Agar reinerer Agarose hergestellt werden.

Die momentan bei der **K-Bildgebung realisierbare Auflosung liegt in der Grofen-
ordnung von Kubikzentimetern und entspricht etwa der aus der NMR-Sensitivitit
und In-vivo-Konzentration erwarteten. Koregistrierte 'H-Bilder konnten zukiinftig
die Zuordnung des 3°K-Signals zu verschiedenen anatomischen Strukturen verein-
fachen und bei der Bildrekonstruktion zur Verringerung von Partialvolumeneffekte
herangezogen werden. In der Literatur sind einige Methoden beschrieben, die fiir an-
dere X-Kernbilder bereits erfolgreich angewandt wurden (Gnahm [2014], Niesporek
u. a. [2015)).

Neben der im Vergleich zu 'H geringen NMR-Sensitivitit und In-vivo-Konzentra-
tion verringern auch die kurzen transversalen Relaxationzeitkonstanten der Spin-3/2-
Kerne das mit herkémmlichen Methoden erreichbare Signal-zu-Rauschverhéltnis. Im
Oberschenkel ist dieser Effekt die Hauptursache fiir die schlechte Bildqualitit des
35Cl1-Bildes im Vergleich zu 3°K. Zukiinftig konnte das SNR durch die Anwendung
von Zero-Echo-Time-Techniken verbessert werden (Idiyatullin u. a. [2006], Idiyatul-
lin u.a. [2012]). Die Relaxationszeitkonstanten von Spin-3/2-Kernen in bewegungs-
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eingeschriankten Umgebungen sollten mit zunehmender Feldstirke grofer werden
(siehe Gleichung .. im Grundlagenteil). Diese schnell relaxierenden Systeme profitie-
ren von hohen statischen Magnetfeldstarken nicht nur aufgrund der Signalzunahme,
sondern auch wegen der zu erwartenden Verlingerung der Relaxationszeitkonstan-
ten. Die MR-Bildgebung mit Spin-3/2-Kerne wiirde von technischen Fortschritten im
Bereich der Entwicklung von Ultra-Hochfeld-Tomographen profitieren.

Die quantitative Auswertung der In-vivo-Kaliumkonzentration mit einem Refe-
renzphantom bekannter Konzentration wird von den in Kapitel 5.3 diskutierten Un-
genauigkeiten in der Bestimmung der Relaxationszeitkonstanten von 2K negativ
beeinflusst. Wegen der kleinen Relaxationszeitkonstanten von 2K muss aus diesen
selbst bei der kiirzest moglichen Echozeit von 0,4ms ein Korrekturfaktor zur Be-
riicksichtigung von unterschiedlichen Relaxationseigenschaften im zu untersuchen-
den Gewebe und im Referenzphantom berechnet werden. Relaxationszeitunterschie-
de flieken exponentiell in die Zeitabhingigkeit der Signalintensitéten ein. Aufgrund
der im Vergleich zur Repetitionszeit von 200 ms kurzen longitudinalen Relaxations-
zeitkonstanten von 3°K sowohl im Muskel aus auch im Phantom wurde auf eine
Korrektur von T;-Effekten verzichtet.

Bei der in Kapitel 4.5 prasentierten Auswertung der durchschnittlichen Kalium-
konzentration im Oberschenkel eines gesunden Probanden war der Fehler dieses
Korrekturfaktors von der Ungenauigkeit in der Bestimmung von Ts  im Muskel
dominiert. Die Bestimmung der kurzen Komponente der transversalen Relaxations-
zeitkonstanten ist aufgrund der schnellen Relaxation mit den verwendeten Methoden
am anfilligsten fiir systematische Fehler. Thr relativer Fehler wurde auf Basis der
zur Verfiigung stehenden Daten mit 50 % abgeschiitzt. Der grofe Fehler bei der
Bestimmung von Ty~ des Referenzphantoms aus den Daten der In-Vivo-Messung
wurde darauf zuriickgefiihrt, dass fiir seine Relaxationseigenschaften nicht geniigend
Daten bei langen Echozeiten aufgenommen wurden. Der Rauschterm in der Anpas-
sungsprozedur korreliert unter diesen Umstédnden stark mit der langen Komponente
der Relaxationszeitkonstanten. Fiir die Berechnung des Fehlers vom Korrekturfaktor
wurde deshalb der Fehler dieser Relaxationszeitkonstanten bestimmt aus den Phan-
tommessungen des 4%-Agarphantoms mit einer Kaliumkonzentration von 154 mmol/,
iibernommen. Aufgrund der Fehlerfortpflanzung ergab sich fiir den Korrekturfaktor
ein Fehler in der gleichen Grofenordnung seines Wertes. Die Auswertung der Ka-
liumkonzentration im Muskelgewebe wurde dennoch ausgefiihrt und fiithrte zu gut
mit der Literatur iibereinstimmenden Werten. Moglicherweise wurden die Fehler der
Relaxationseigenschaften zu grofs abgeschétzt.

Nach der Verbesserung der Genauigkeit konnte diese Methode zur systematischen
Untersuchung der Kaliumkonzentration in Abhéngigkeit von der Erndhrung, sport-
licher Aktivitit oder Krankheiten verwendet werden. Die 3°K-MR-Bildgebung er-
moglicht erstmals die relative Kaliumverteilung nicht-invasiv ortsaufgelost darzu-
stellen. Bislang wurden hierzu Biopsien gemacht, die das Ergebnis teilweise beein-
flusst haben. Die Gesamtkonzentration von Kalium im Korper kann iiber den Zerfall
des radioaktiven Isotops **K mit einer natiirlichen Hiufigkeit von 0,012 % mittels
Zwei-Photonen-Absorptionsmessungen bestimmt wird (Forbes u.a. [1961]). Erste
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Partientenuntersuchungen kénnten analog zu den in Nagel u.a. [2011a| beschrie-
benen durchgefiihrt werden. Hier wurden die beiden Unterschenkel von Patienten
mit unterschiedlichen Muskelkrankheiten mittels 2>Na-MR-Bildgebung dargestellt,
wahrend einer von beiden durch Kiihlung stimuliert wurde. Die Verdnderung der Si-
gnalintensitdt im gekiihlten Unterschenkel konnte relativ zum ungekiihlten beurteilt
werden.

5.5 Mehrquantenfilterung

Die Auflésung und das SNR der gezeigten mehrquantengefilterten Bilder sind ge-
ring. Deshalb ist die nachfolgende Diskussion von Partialvolumeneffekten und Unge-
nauigkeiten in der SNR-Bestimmung beeinflusst. Mit den hier bestimmten Relaxa-
tionszeitkonstanten vom Oberschenkel sollte sich nach Tripelquantenfilterung eine
Signalstirke von (8 + 4) % im Vergleich zu spindichtegewichteten Messungen oh-
ne Filter ergeben, wenn alle 3K-Atomkerne zum TQF-Signal beitragen und nicht
aufgrund von mono-exponentiellen transversalen Relaxationseigenschaften aus dem
Signal herausgefiltert werden. Das Verhiltnis der Signalintensititen von dem TQF-
und dem 3D-DA-Bild liegt innerhalb der Fehlergrenzen dieses Wertes. Offensichtlich
tragen auch in-vivo die meisten 3°K-Atomkerne zum TQF-Signal bei, d.h. sie besit-
zen zwei unterschiedliche transversale Relaxationszeitkonstanten. In der 23Na-MR
wird unter TQF ein im Vergleich zu K stérkerer Signalabfall beobachtet (Schepkin
u. a. [2015)).

Obwohl die Evolutionszeit von 4,7ms fiir das 3 %-Agarphantom optimal einge-
stellt wurde, wird im 4 %-Agarphantom das hochste SNR erreicht. Die maximal
erreichbaren Signalintensititen nach TQF sind bei verschiedenen Agarphantomen
unterschiedlich, sodass dies keinen Widerspruch zur Theorie darstellt.

Die DQF magic angle-Bilder wurden mit einem SNR erhéhenden Filter rekonstruiert.
Ein direkter SNR-Vergleich zum ungefilterten 3D-DA-Bild wére deshalb verzerrt.
Das DQF agic angle-Bild wurde zum Nachweis von Doppelquantenkohérenzen zweiten
Ranges im Oberschenkel aufgenommen. Die nach MQF akquirierten Spektra des
0 %- und 5 %-Agarphantoms sowie des Oberschenkel und Kopfes stimmen mit den
Erwartungen aufgrund von theoretischen Uberlegungen und den Beobachtungen in
den ungefilterten Spektra iiberein.

Die in dieser Arbeit verwendete Methode zur Mehrquantenfilterung beruht auf
Phasenzyklen und unterliegt dem Einfluss von Bg- und B;-Inhomogenititen sowie
der Abweichung des HF-Pulses vom Ideal eines sogenannten harten Pulses. Auf-
grund von SAR-Limitationen wurde zwischen den ersten beiden Pulsen der Sequenz
kein 180°-Puls zur Refokussierung von By-Inhomogenitdten implementiert. Dieses
Vorgehen ist bei In-vivo-Anwendungen etabliert und fiihrt zu einem Signalverlust
(Matthies u.a. [2010]). Die Effizient zur Unterdriickung der ungewiinschten Kohé-
renzpfade wird nicht negativ beeinflusst (Tanase und Boada [2005]). Entsprechend
der Transferfunktion dargestellt in Abbildung 3.5 ergibt sich fiir die TQF- und
DQF-Sequenzen bei einer Abweichung des Flipwinkels von 90° ebenfalls ein Signal-
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verlust. Der Einfluss von Flipwinkelimperfektionen auf die magic angle-Anregung
wird in Tsang u.a. [2015] und Kemp-Harper u.a. [1997| diskutiert. In dieser Ar-
beit wurde sowohl der zweite als auch der dritte HF-Puls in der DQF magic angle-
Sequenz auf einen Flipwinkel von 54.7°ingestellt, um den Beitrag von anderen
Kohérenzen als Doppelquantenkohérenzen zweiten Ranges zu minimieren. Entspre-
chend wird im DQF yagic angle-MR-Bild das Signal des isotropen Agarphantom kom-
plett unterdriickt. Auf die Anwendung der gegeniiber B;-Inhomogenititen robus-
teren Jeener-Broekaert-Sequenz mit insgesamt sechs HF-Pulsen wurde aufgrund
von SAR-Beschrankungen verzichtet (Kemp-Harper u.a. [1997]). Diese Methode
beruht auf der Phasenfilterung von Nullquantenkohéirenzen und ist gegeniiber Bg-
Inhomogenitaten empfindlicher als die in dieser Arbeit verwendete DQF nagic angle-
Sequenz. Der Einfluss der Pulsldnge ist in van der Maarel [2003a] beschrieben.

Analog zur Ralaxationstheorie von Spin-3/2-Kernen konnte fiir K in entspre-
chenden Umgebungen mehrquantengefiltertes MR-Signal aufgenommen werden. So-
wohl im Muskel als auch im Kopf wurden mittels TQF-3*K-MR-Signal zwei unter-
schiedliche effektive transversale Relaxationszeitkonstanten nachgewiesen. Mittels
DQF™agic angle konnten im Muskel Doppelquanten zweiten Rangs detektiert werden,
welche bei anisotroper elektrischer Quadrupolwechselwirkung entstehen.
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5.6 Fazit

Zur Detektion von %K an einem 7 T-Ganzkorper-MR-Tomographen wurde ein Fre-
quenzkonvertierungsschema entworfen. Mit einer selbst entwickelten Volumenspule
wurden **K-Bilder des Oberschenkel und Kopfes von gesunden Probanden mit einer
Aufldsung von etwa 1cm? in einer Messzeit von 30 min aufgenommen. Zur Sequenz-
optimierung und quantitativen Auswertung der Kaliumkonzentrationen wurden die
Relaxationszeitkonstanten an Referenzphantomen und global fiir den Kopf sowie den
Oberschenkel bestimmt. Oszillationen im freien Indutionszerfall des 3°K-Signals von
Muskelgewebe konnten auf die Quadrupolaufspaltung der °K-Resonanz zuriickge-
fithrt werden. Hierzu wurden die Spektra in Abhéngigkeit von der Orientierung des
Beines zum statischen Magnetfeld und nach Mehrquantenfilterung untersucht.

Die ortsaufgeloste Messung der In-vivo-K'-Verteilung im menschlichen Korper
war bislang nur mit invasiven Methoden wie z.B. Biopsien moglich, wihrend die Ge-
samtkonzentration im Korper iiber den Zerfall des radioaktiven Isotops *°K mit einer
natiirlichen Haufigkeit von 0,012 % mittels Zwei-Photonen-Absorptionsmessungen
bestimmt werden kann. Momentan ist die quantitative Auswertung der Kalium-
konzentration aufgrund von methodischen Unsicherheiten in der Bestimmung der
kurzen Relaxationszeitkonstanten mit Fehlern in der gleichen Grofenordnung wie
der eigentliche Wert behaftet. Jedoch kdnnen auch relative Signalinderungen zum
Verstindnis von (patho-)physiologischen beitragen. Die Entwicklung von Ganzkor-
pertomographen mit hoheren Feldstarken als in dieser Arbeit wiirde die Bildgebung
mit Spin-3/2-Kernen nicht nur wegen der vorhergesagten Signalerh6hung, sondern
auch wegen der erwarteten Verlingerung der Relaxationszeitkonstanten positiv be-
einflussen. Koregistrierte 'H-Bilder kénnten zukiinftig die Zuordnung des *°K-Signals
zu verschiedenen anatomischen Strukturen vereinfachen. Aufierdem konnten sie bei
der Rekonstruktion zur Korrektur von Partialvolumeneffekten beriicksichtigt wer-
den. Die klinische Bedeutung der Quadrupolaufspaltung der 3*K-Resonanz in Mus-
kelgeweben ist unklar.

Die Autorin ist iiberzeugt, dass weitere Untersuchung von Probanden und Patien-
ten mittels 3*K-MR-Bildgebung lohnenswert sind und zum Versténdnis von verschie-
denen (patho-)physiologische Prozessen in lebenden Organismen beitragen werden.
Mit der entwickelten Frequenzkonvertierung kann der 7 T-Ganzkorpertomograph un-
abhingig von den Herstellerrestriktionen im Frequenzbereich des Breitbandverstér-
kers von etwa 10 MHz bis 123,7 MHz flexibel betrieben werden. Alle Kerne, deren
Lamorfrequenzen in diesem Bereich liegen, kénnen jetzt an dem verwendeten To-
mographen detektiert werden. Moglicherweise sind einige im Hinblick auf In-vivo-
Anwendungen von Interesse.
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A Hochfrequenzspulen

In dieser Arbeit wurden neben den selbst entwickelten Spulen zur Anregung und
Detektion von 3°K-MR-Signal fiir verschiedene Vergleichsmessungen mit anderen
Kernen kommerziell erworbene Hochfrequenzspulen verwendet. Diese sind:
e 'H Oberflichenspule
— 'H Loop Coil 7T; SIEMENS AG, Miinchen, Deutschland

— einzeltresonante, linearpolarisierte Leiterschleife mit eingebauter Sende-
/Empfangsweiche zur Anregung und Detektion von oberflichennahem
Gewebe

— Im Gegensatz zur selbstentwickelten *K-Oberflichenspule ist diese 'H-
Oberflachenspule auf einer Seite abgeschirmt, sodass bei ihrer Platzierung
zwischen zwei Waden nur eine aufgenommen werden kann.

— Durchmesser: 10 cm

e doppelresonante 'H/?*Na Volumenspule

— TxRx CP Head ?*Na 78,6 MHz 'H 297 MHz; RAPID Biomedical GmbH,
Rimpar, Deutschland

— zwei zueinander verdrehte, zirkularpolarisierte Volumenspulen im Bird-
cagedesign mit integrierten Sende-/Empfangsweichen zur koregistrierten
Anregung und Detektion von »*Na und 'H MR-Signal

— Innendurchmesser: 26 cm, Linge: 28 cm

e doppelresonante »*Na/3*C1 Volumenspule
— Head Coil 3°Cl #Na; RAPID Biomedical GmbH, Rimpar, Deutschland

— zwei zueinander verdrehte, zirkularpolarisierte Volumenspulen im Bird-
cagedesign mit integrierten Sende-/Empfangsweichen zur koregistrierten
Anregung und Detektion von 23Na und *C1 MR-Signal

— Innendurchmesser: 29 cm, Léange: 27 cm

— Bemerkung: Diese Spule wurde nach speziellen Kundenwiinschen entwi-
ckelt. Thre Eigenschaften sind in Nagel u. a. [2013] publiziert.
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