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Entwicklung von Methoden zur Messung der Elastizitit von Geweben mittels
statischer und dynamischer Magnetresonanz-Elastographie

Aufgrund ihres grofien Schwankungsbereichs stellt die Gewebeelastizitit einen interessanten Para-
meter fiir die Medizin da. In der Magnetresonanz-Tomographie (MRT) kann man durch phasen-
sensitive Verschiebungsmessungen die mechanische Antwort eines Objekts auf eine externe Anre-
gung messen und daraus die Elastizitédt bestimmen. In dieser Arbeit wurden die statische und die
dynamische Methode der MR-Elastographie (MRE) in Experimenten mit Agarose-Gel-Phantomen
entwickelt und erprobt. Fiir Verhértungen in elastischer Umgebung konnte mit der statischen MRE
das Verhiltnis zwischen den entsprechenden Elastizitdtsmodulen gemessen werden. Die in Agarose-
Gelen bei einer Untersuchung mit der dynamischen MRE gemessenen Elastizitdtsmodule lagen im
Bereich von E = (9,6+0,1)-103Nm~2 bis F = (133,9+3,5)-103Nm~2. Erstmalig konnte dabei die
Abhéngigkeit der Phasenamplitude von der An-/Abstiegszeit der bipolaren Gradienten nachgewie-
sen werden. Dieser Effekt beeinflusst zwar nicht die Elastizitdtsbestimmung, dafiir kommt es aber
zu einer zusitzlichen Reduzierung der Bewegungssensitivitiat bei groflen Anregungsfrequenzen. So
wird z.B. die Phasenamplitude auf dem verwendeten Tomographen bei der schnellst moglichen
Gradientenschaltung und f = 400Hz bereits um 19,2% reduziert. Anhand von Experimenten an
Ex-vivo-Schweine-Muskelgewebe konnte gezeigt werden, dass eine Darstellung von mittels hoch-
fokussierten Ultraschall erzeugten Lésionen mit beiden Methoden der MRE moglich ist. Bei der
Aufnahme der radialen Scherwellen, die bei gepulster Beschallung um den Fokus auftreten, wur-
de ein in der Literatur bisher noch nicht beschriebener Temperatureffekt in den aufgenommenen
Bildern beobachtet.

Development of methods for the measurement of tissue elasticity using static
and dynamic magnetic resonance elastography

Elasticity is an interesting tissue parameter in medicine because of its large range of values.
In magnetic resonance imaging (MRI) it is possible to measure the mechanical response of an
object after external excitation by phase sensitive measurement of the displacement. This allows
the determination of elasticity. In this work the static and dynamic method of MR elastography
(MRE) were developed and proved in experiments with agarose gel phantoms. For hard inclusions
inside soft environment the static MRE allows the measurement of the corresponding elastic
moduli ratio. Inside agarose gels the elastic modulus measured with dynamic MRE were in the
range between £ = (9.6 £ 0.1) - 10°Nm~2 and E = (133.9 £ 3.5) - 103Nm~2. The dependency of
the phase amplitude on the ramp up/down time of the bipolar gradients could be demonstrated
for the first time. This effect has no influence on the determination of elasticity but causes an
additional reduction of motion sensitivity at high frequencies. For example, for the used MR
system and f = 400Hz, the phase amplitude is already reduced by 19.2%. Experiments with ex
vivo porcine muscles show that focused ultrasound lesions can be displayed using both methods
of MRE. Radial shear waves generated by pulsed focused ultrasound near the focal spot were
imaged. In this experiment a temperature effect, which is not described in the literature, was
observed in the acquired images.
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Kapitel 1

Einleitung

Viele Krankheiten fithren zu einer Verdnderung der elastischen Eigenschaften des betroffe-
nen Gewebes. Das Abtasten gefihrdeter Koérperregionen (Palpation) ermdglicht daher oft
eine frithzeitige Diagnose von pathologischen Gewebeverinderungen. Diese Methode wird
daher in der Onkologie zur Fritherkennung von Mamma- oder Prostatatumoren schon lan-
ge eingesetzt. Durch Abtasten kénnen jedoch nur qualitative Aussagen iiber die Elastizitéit
gewonnen werden, deren Beurteilung subjektiv vom behandelten Arzt abhingt. Auflerdem
ist diese Untersuchungsmethode auf oberflichennahe Gewebe beschrinkt.

Im Vergleich zu anderen Parametern, wie z.B. die T1-Relaxationszeit, die in der Magnet-
resonanz-Tomographie (MRT) fiir den Aufbau eines Gewebekontrasts sorgt, variiert das
Elastizitdtsmodul zwischen einzelnen Gewebearten jedoch iiber mehrere Gréfenordnungen
(sieche Abbildung [1.1). In den letzten Jahren wurden daher Erweiterungen bestehender
Bildgebungsverfahren entwickelt, die eine ortsaufgeloste Messung der Elastizitét erlauben.
Diese basieren alle auf einer Messung der mechanischen Antwort des Gewebes auf eine
dufere Anregung.

Driisengewebe Dermis Epidermis
Lebergewebe Tumorknoten Knorpel

Elastizititsmodul [Nm?]

T T
10% 104 106 108 10"

Fett Leber Muskel

Dimpfungskoeffizient [cm™]

T T T T T
103 102 10! 10° 10!
Fett Leber Muskel

| T,-Relaxationszeit [s] \i |

T T T T
103 102 10 10° 10!

Abbildung 1.1: Vergleich verschiedener gewebespezifischer Gréflen (aus [Fun93, Sarv95]). Der Elas-
tizitdtsmodul dndert sich im Vergleich zur T3 -Relaxationszeit um mehrere Gréenordnungen. Daher
sind in einer elastizititssensitiven MR-Aufnahme erheblich gréoiere Kontrastdifferenzen zu erwarten
als in Standard-MRT-Aufnahmen.
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KAPITEL 1. EINLEITUNG

So konnen z.B. mit Ultraschall-Dopplertechniken die internen Verschiebungen nach einer
duBeren Kompression gemessen und daraus die Elastizitit rekonstruiert werden [Oph91].
Ultraschall besitzt jedoch eine schlechte axiale Auflésung und ist meistens auf zweidimen-
sionale Bildebenen beschrinkt, was eine genaue Quantifizierung der Elastizitdt verhindert.

Dagegen erlaubt MRT eine dreidimensionale Bildgebung, die aufgrund des groflen Weich-
teilkontrasts bereits eine wichtige Rolle fiir die medizinische Diagnostik spielt. In den
meisten Fillen werden dabei aber nur die Amplitudenbilder der eigentlich komplexen Auf-
nahmedaten verwertet. Durch eine spezielle Schaltung der normalerweise fiir die Ortsko-
dierung verwendeten Magnetfeldgradienten ist es jedoch moglich, Verschiebungen wéhrend
der Aufnahme in der Phase der MR-Daten zu kodieren. Neben den iiblichen Amplituden-
bildern kénnen so zusétzliche phasenkodierte Bilder der internen Verschiebung gewonnen
und danach fiir eine Rekonstruktion der Elastizitit verwendet werden.

Dieses Verfahren wird in der sogenannten Magnetresonanz-Elastographie (MRE) ange-
wendet. Ausgehend von der Art der mechanischen Anregung, die die Verschiebungen im
Objekt erzeugt, unterscheidet man zwei Methoden:

Bei der statischen MRE [Chen98, Stee00] werden direkt die internen Verschiebungen beim
Ubergang zwischen zwei statischen Kompressionszustinden gemessen. Die Elastizitéits-
information ergibt sich aus der rdumliche Variation dieser Verschiebungen. Der Nachteil
dieser Methode ist, dass sie nur relative Aussagen iiber die Elastizitdtsverhiltnisse in einem
Untersuchungsobjekt erlaubt.

Dagegen werden bei der dynamischen MRE [Muth95, Muth96] mechanische Wellen in
das Versuchsobjekt eingekoppelt und die auftretenden Schwingungsbewegungen mit syn-
chron zur Wellenanregung oszillierenden Gradienten kodiert. In diesem Fall ist die lokale
Wellengeschwindigkeit der eingekoppelten mechanischen Wellen direkt mit dem Elasti-
zitdtsmodul verkniipft. Aus den Bildern der eingekoppelten Welle wird daher die lokale
Wellenlidnge bestimmt. Dabei stellen vor allem nicht vermeidbare Wellenreflexionen und
Beugungsmuster in den Wellenbildern grofle Probleme da.

Neben einer Vielzahl von Phantomexperimenten wurden bereits Elastizitdtsmessungen an
der Mamma [Sink00] und der Skelettmuskulatur [Dres01, Sack02] durchgefiihrt. Bei der
dynamischen Untersuchung der Skelettmuskulatur konnten z.B. v-formige Wellenmuster
beobachtet werden, die mit dem Faseraufbau der Muskeln erkliart werden konnten. Anhand
von Modellrechnungen kénnte aulerdem gezeigt werden, dass auch eine Einkopplung von
mechanischen Wellen durch die Schédelkalotte fiir eine Elastizitdtsmessung im Gehirn
prinzipiell moglich ist [Braun01].

Fiir eine breite klinische Anwendung der MRE miissen jedoch sowohl die Aufbauten fiir
die mechanische Anregung der Untersuchungsobjekte als auch die Rekonstruktionsalgo-
rithmen fiir die Elastizitdtsbestimmung aus den aufgenommenen Bewegungsbildern ver-
bessert werden. Eine Verbesserung der Bildqualitit konnte durch eine weitere Optimie-
rung der verwendeten Bildgebungssequenzen erreicht werden und sollte damit die Giite
der Elastizitdtsbilder nach der Rekonstruktion steigern.

Im Rahmen dieser Arbeit sollte daher versucht werden die beiden Methoden der MRE auf
einem klinischen MR-Tomographen zu implementieren und dabei zu optimieren. Dabei
sollte auch iiber die Moglichkeit einer Integration der MRE in die Therapie mit hochfo-
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kussierten Ultraschall nachgedacht werden.

Im zweiten Kapitel werden die Grundlagen der Mechanik deformierbarer Korper darge-
stellt und insbesondere die Entstehung von mechanischen Wellen in Festkérpern erldutert.
Auflerdem werden die Grundlagen der MRT erkldrt. Im dritten Kapitel folgt die Be-
schreibung der beiden Methoden der MRE. Es werden jeweils die Theorie, der entwi-
ckelte Aufbau zur Erzeugung der mechanischen Anregung sowie der verwendeten MR-
Bildgebungssequenzen dargestellt. Zusétzlich wird das Grundprinzip der hochfokussierten
Ultraschall-Therapie und die Entstehung der Scherwellen bei Pulsen der Beschallung er-
kléart. Im vierten Kapitel werden zuerst die Ergebnisse einer statischen MRE-Untersuchung
von durch hochfokussierten Ultraschall hervorgerufenen Elastizitdtsdnderungen in Ex-
vivo-Schweinemuskelgeweben vorgestellt. Es folgt die Beschreibung der Besonderheiten
der implementierten Sequenzen sowie die dreidimensionale Messung einer mechanischen
Welle in einem homogenen Phantom. Daran anschlieBend werden die Konsequenzen von
nicht verschwindenden An-/Abstiegszeiten der bipolaren Gradienten fiir die dynamische
MRE analysiert. Nach einer dynamischen MRE-Untersuchung von homogenen Phantomen
mit unterschiedlicher Agarose-Gel-Konzentration folgt ein Vergleich von beiden Methoden
der MRE sowie eine Beschreibung der Probleme bei der Entwicklung eines Rekonstrukti-
onsalgorithmus fiir die dynamische MRE. Am Ende des Ergebnis-Kapitels wird mit beiden
Methoden der MRE eine HIFU-Lision in Ex-vivo-Schweinemuskelgewebe untersucht und
die Scherwellen, die von gepulsten hochfokussierten Ultraschall erzeugt werden koénnen,
mit der dynamischen MRE aufgenommen. Nach der Diskussion der Ergebnisse im fiinften
Kapitel folgen am Ende die Zusammenfassung und ein Ausblick auf zukiinftige Entwick-
lungen.
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Kapitel 2
Grundlagen

Ziel der MRE ist eine Messung der Elastizitdt mit Methoden der MRT. In diesem Kapitel
sollen daher kurz die grundlegenden Begriffe zur Beschreibung deformierbarer Kérper und
der MRT ercrtert werden.

2.1 Elastizitat

2.1.1 Statischer Fall - gedehnter Festkorper

Fiir die Definition der notwendigen Gréfien soll von einem isotropen Kreiszylinder [H&n93]
mit der Linge [ und der Querschnittsfliche A ausgegangen werden, der an der einen
Stirnseite festgehalten wird. An der anderen Stirnseite greife die Kraft F an. Die Kraft-
komponente F}, in Richtung der Fldchennormalen von A bewirkt eine Vergréflerung der
Zylinderlange um Al und eine Verkleinerung des Durchmessers um Ad. Dagegen wird
durch die tangentiale Kraftkomponente F; die Zylinderachse um den Scherungswinkel «
geneigt.

Fiir die Beschreibung von deformierbaren, isotropen Koérpern werden daraus die Nor-
malspannung oy, die Tangential- bzw. Schubspannung oy, die Normaldehnung € und die
materialabhéngige Poissonsche Zahl p (siehe Tabelle 2.1) definiert:

F Al F; Ad Al
On , € o ot und 7 7 T (2.1)

Die Abhéngigkeit der Dehnung von der Spannung durchlduft verschiedene Bereiche:

e Im unteren Spannungsbereich zeigt sich eine lineare Zunahme der Dehnung mit der
Spannung (Proportionalitétsbereich).

e Nach dem Uberschreiten der Proportionalitiitsgrenze nimmt die Dehnung immer
schneller zu. Der Korper ist bis in diesen Bereich elastisch, d.h. nach Abnahme der
Spannung auf Null bleibt keine Dehnung erhalten.
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KAPITEL 2. GRUNDLAGEN

Material n E [10'°Nm~2] | & [10'°Nm2]
Iridium 0,26 52,00 20,60
Stahl 0,28 19,13 7,85
Kupfer 0,35 11,77 3,92
Quarzglas 0,17 7,46 3,24

Eis bei -4°C 0,33 0,97 0,36
Epidermis/Knorpel - ~ 1071 -
Karzinome - ~107° -
Driisen- /Lebergewebe - ~ 1077 -

Tabelle 2.1: Poissonsche Zahl u, Elastizitdtsmodul £ und Torsionsmodul @ fiir einige Materialien
[H&n93, Bran96| und biologische Gewebe [Fun93, Sarv95s].

e Oberhalb der Elastizitétsgrenze geht diese elastische Eigenschaft verloren (mecha-
nische Hysteresis). Nach dem Einstellen der Spannung stellt sich die entsprechende
Dehnung jedoch immer noch schlagartig ein (Plastizitdtsbereich).

e Nach dem Plastizitdtsbereich setzt das Flielen ein, d.h. der Kérper benttigt nun
eine gewisse Zeit bis die Dehnung ihren Endzustand erreicht.

e Bei zu grofien Spannungen zerreifit der Korper schliellich.

Im Proportionalitidtsbereich gilt das Hookesche Gesetz:
on=F-¢ und o= a. (2.2)

Die auftretende Proportionalitdtskonstante E ist der Elastizitdtsmodul und ® der Torsions-
oder Schubmodul ([E] = [®] = Nm~?2). Beide GrofBen sind materialabhingig (siche Tabelle

2.1).

Betrachtet man einen Punkt an der urspriinglichen Stelle  innerhalb des zylinderférmigen,
isotropen Korpers, so wird dieser durch die Dehnung an die Stelle 2/ = z+u(x) verschoben.
Fiir die auftretende lokale Verschiebung gilt nach Gleichung [2.2:

Al x

u(a:)::z:‘T—a:f:E-an. (2.3)

2.1.2 Dynamischer Fall - Schallwellen im Festkorper

Zur Erklarung der Enstehung von Schallwellen, soll von einem unendlich langer, isotroper
Kreiszylinder mit der Querschnittsfliche A, dem Elastizititsmodul £ und der Dichte p
ausgegangen werden, der durch eine kurz einwirkende duflere Kraft F' in Schwingung ver-
setzt wird. Dies bedeutet, dass die Spannung innerhalb des Zylinders ortsabhéngig ist. Ein
Volumenelement AV, das im spannungsfreien Zustand die Position zg und die Linge Ax
besitzt (siehe Abbildung 2.1a)), wird durch diese ortsabhéngige Spannung an die Position
xo + & verschoben und um A¢ gestreckt (sieche Abbildung 2.1b)).
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2.1. ELASTIZITAT

Xo Xot+Ax

, 1]

xotg Xt EHAx+AS

b)

3 Ax  AS

Abbildung 2.1: Verdnderung der Lage und der Grofle eines Volumenelements AV im spannungs-
freien Zustand a) und bei Vorliegen einer Spannung b)

Fiir die Normaldehnung £(z) und die Normalspannung oy, (z) gilt nach den Gleichungen
2.1 und 2.2t

e(z) = % und  op(z) = E% (2.4)
Damit ergibt sich fiir die Anderung der Normalspannung entlang eines Volumenelements
dV = Adx:
o€ 0%¢
doy=d| F—= | = E—dx. 2.5
7 < 0x> 922" (2:5)
Die resultierende Kraftverdnderung lasst sich auf zwei Arten schreiben:
0%¢ 0%¢
dF = Edoy und  dF = dm—3 = pAds— . (2.6)

Damit ergibt sich fiir die Auslenkung & des Volumenelements dV aus der Ruhelage xg die
Wellengleichung:

P g o 1 o g
9x2 EOt2 0x2 vghlﬁtQ' (2.7)

|E
Uph,l = ] — (2.8)
0

die Phasen- bzw. Schallgeschwindigkeit der sich ausbreitenden longitudinalen Schallwelle.

Dabei bezeichnet

Als Losung der Gleichung 2.7 erhélt man
& =&y cos(krg — wt + ), (2.9)

mit der Beziehung zwischen der Wellenzahl k£ und der Kreisfrequenz w bzw. der Wel-
lenléinge A und der Frequenz f:

w

vpha = 7 = £+ A (2.10)
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KAPITEL 2. GRUNDLAGEN

Analog zu der oben beschriebenen Ausbreitung einer longitudinalen Schallwelle, kénnen
sich auch Verdrillungen in Form einer Torsionswelle (transversale Schallwelle) mit der
transversalen Phasengeschwindigkeit vpn ¢ = /®/p fortsetzen.

Gleichung gilt eigentlich nur fiir stabférmige Korper mit gegeniiber der Linge ver-
nachléssigbarem Durchmesser. Fiir einen rdumlich unendlich ausgedehnten Kérper lautet
der korrekte Ausdruck fiir die longitudinale Phasengeschwindigkeit:

_ E(—p)
Vel = \/ o+ (1 —2)° (211)

2.2 Grundlagen der Magnetresonanz-Tomographie

2.2.1 Makroskopische Magnetisierung und Resonanzanregung

Der Effekt der Kernspinresonanz (engl. Nuclear Magnetic Resonance, NMR) wurde 1946
unabhéngig von Bloch und Purcell entdeckt, die dafiir beide 1952 den Nobelpreis erhielten.

Alle Atomkerne mit einer ungeraden Anzahl von Nukleonen weisen im Grundzustand
cinen Kernspin I auf (Kerndrehimpuls) auf. Dieser Kernspin ist iiber das kernspezifische
gyromagnetische Verhiltnis v und das Plancksche Wirkungsquantum A = 1,05 - 10734Js
mit einem magnetischen Dipolmoment fi verkniipft:

fi = yhl. (2.12)

Die Wechselwirkung zwischen einem solchen Kern mit einem dufleren Magnetfeld By kann
durch den folgenden Hamiltonoperator beschrieben werden:

H = —ji- By. (2.13)

Fiihrt man nun ein Koordinatensystem ein, in dem das Magnetfeld in z-Richtung verlduft,
d.h. By = (0,0, By)*, so vereinfacht sich der Hamiltonoperator zu:

H = —~hL.By. (2.14)

Analog zu anderen Drehimpulsoperatoren ergeben sich als Losung der Schrodingerglei-
chung diskrete Energieniveaus (Zeemann-Aufspaltung):

E,, = —vhmBy ,mit m=—1I,...,1. (2.15)

Die Spinquantenzahl I stammt aus der Betragsquantifizierung (|I] = fi/I(I + 1)) und die
magnetische Quantenzahl m aus der Richtungsquantifizierung (I, = mh) [Reis97].

Bei einem Ubergang zwischen zwei benachbarten Energieniveaus miissen folglich Photonen
mit einer festen Frequenz wr, absorbiert bzw. emittiert werden:

wr, = vByp. (2.16)
Diese Frequenz wird Lamorfrequenz genannt.
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2.2. GRUNDLAGEN DER MAGNETRESONANZ-TOMOGRAPHIE

Die Besetzung der Energieniveaus F,, erfolgt im thermischen Gleichgewicht nach der
Boltzmann-Statistik, d.h. fiir die Anzahl der Spins N,,, im Energieniveau E,, gilt (Boltzmann-
Konstante: kg = 1,38 - 10723J/K) [Morn95]:

Ny hB
L — exp (—7 °> . (2.17)

N, ksT

Wegen ihrer H&ufigkeit in biologischen Geweben werden fiir medizinische MR-Unter-

suchungen fast ausschliefilich Protonen eingesetzt. Fiir diese betrégt das gyromagnetische
Verhéltnis v = 27 - 42, 577TMHz/T.

Alle Experimente in dieser Arbeit wurden an einem MR-Tomographen mit einem sta-
tischen Magnetfeld von By = 1,5T durchgefiihrt. Folglich betrug die dazugehorige La-
morfrequenz der Protonen wy, = 27 - 63, 9MHz, was im Frequenzbereich von Radiowellen
liegt.

Die Spinquantenzahl fiir Protonen betrégt I = 1/2. Die beiden dazugehorigen Energie-
zustdnde mit m = —1/2 und m = +1/2 entsprechen einer parallelen bzw. antiparallelen
Ausrichtung der Spins zum Magnetfeld. Nach der Boltzmann-Statistik ist der energe-
tisch giinstigere Zustand mit der parallelen Ausrichtung der Spins stérker besetzt als der
antiparallele Zustand. Obwohl bei Raumtemperatur der Unterschied in den Besetzungs-
wahrscheinlichkeiten p,, nur etwa 1076 ist, entsteht aufgrund der sehr groBen Anzahl N
der betrachteten Spins (ca. 10’ Protonen pro mm?) eine makroskopisch beobachtbare
Magnetisierung:

Die groflie Anzahl der Spins erlaubt auflerdem eine klassische Beschreibung der MR-
Bildgebung: Statt den einzelnen Spins wird nur die makroskopische Magnetisierung

N/
M=) v (2.19)
i=1

d.h. der gemittelte Erwartungswert der magnetischen Momente der Spins, betrachtet.
Diese folgt der klassischen Elektrodynamik.

Kommt zu dem statischen By-Feld ein zeitabhéngiges Feld hinzu, so lésst sich das zeitliche
Verhalten der Magnetisierung M (t) in Abh#ngigkeit vom gesamten duBleren Magnetfeld
B t) analog zu einem Kreisel im Schwerefeld mit folgender Bewegungsgleichung beschrei-
ben [Abra61]:

d]‘gt(t) — . M) x B(t). (2.20)

Falls M (t) und é(t) nicht parallel ausgerichtet sind, fithrt dies zu einer Prézession der
makroskopischen Magnetisierung um das Magnetfeld mit der Lamorfrequenz wy, (siehe
Gleichung 2.16)).
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KAPITEL 2. GRUNDLAGEN

2.2.2 Resonanzanregung und Datenakquisition

Fiir eine Auslenkung der makroskopischen Magnetisierung aus der Gleichgewichtslage wird
ein senkrecht zum statischen By-Feld zirkularpolarisiertes Hochfrequenzfeld B; (HF-Feld)
mit der Frequenz wyr verwendet:

. By cos(wprt)
Bl (t) = Bl sin(wHFt) . (2.21)
0

Im resultierenden Gesamtfeld B(t) = By + Bi(t) ergibt sich aus der Gleichung 2.20 die
folgende Bewegungsgleichung [Slic89]:

- By cos(wprt)
dM (t o
*) =~-M(t) x | Bysin(wgrt) | . (2.22)
dt By

Durch eine Koordinatentransformation vom ortsfesten Laborsystem in das mit der Fre-
quenz wyy rotierende Koordinatensystem (2,1, 2/ = z), in dem die 2/-Achse mit der Rich-
tung des Hochfrequenzfelds iibereinstimmt, vereinfacht sich diese Gleichung zu [Haac99]:

- Bl
dM(t 5
® _ . 3t x o . (2.23)
dt _ WHF
v

Die makroskopische Magnetisierung M (t) prézediert im rotierenden Koordinatensystem
also um ein effektives Magnetfeld, dessen z’-Komponente zeitlich konstant ist. Ist nun die
Resonanzbedingung

wHF =7 - By = wL (2.24)

erfiillt, so erfolgt diese Prézessionsbewegung der makroskopischen Magnetisierung M (t)
nur noch um die 2’-Achse des rotierenden Koordinatensystems, d.h. um die Richtung
des eingestrahlten Hochfrequenzfelds (siehe Abbildung|2.2a)). Im ortsfesten Laborsystem
ergibt sich daraus eine Spiralbahn der makroskopischen Magnetisierung M (t) auf einer
Kugeloberfldche (siehe Abbildung [2.2b)). Der Winkel « zwischen der makroskopischen
Magnetisierung M und der 2/ = z-Achse &ndert sich also mit der Einstrahldauer ¢ des
Hochfrequenzfelds:

at) =« /O By (tdt'. (2.25)

Auf diese Weise lassen sich durch Hochfrequenzfelder definierter Amplitude B; und Dauer
t beliebige Auslenkungen der Magnetisierung um beliebige sogenannte Flipwinkel « erzeu-
gen. Ein 90°- bzw. 7/2-Puls klappt z.B. die Magnetisierung vollsténdig in die zy-Ebene.
Bei kleineren Flipwinkeln bleibt dagegen ein Teil der Magnetisierung in der z-Richtung
erhalten.

Nach einem solchen HF-Puls ldsst sich die makroskopische Magnetisierung M in eine
Komponente M, in Richtung des By-Feldes (Longitudinal-Magnetisierung) und eine Kom-
ponente My, senkrecht zum By-Feld (Quer- bzw. Transversal-Magnetisierung) aufteilen.
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Rotierendes Koordinatensystem Laborsystem

’

AZ

M

a) b)

Abbildung 2.2: Prinzip der HF-Anregung: a) Im rotierenden Koordinatensystem (z’,4',2') ent-
spricht dem HF-Puls ein konstantes Magnetfeld in z’-Richtung, um das die Magnetisierung wihrend
der Einstrahlung des Pulses rotiert und damit den Winkel o zur der z’ = z-Achse erhéht. b) Im
Laborsystem entspricht dies einer Bewegung der Magnetisierung auf einer Schraubenlinie auf einer
Kugeloberfliache.

Da M auBerdem wieder mit der Lamorfrequenz wy, um das statische By-Feld prazediert,
erzeugt die Transversal-Magnetisierung M, in zwei senkrecht zum éo—Feld platzierten
Empfangsspulen zwei Induktionssignale S;(¢) [Morn95]. Zusammen ergeben diese beiden
Signale das komplexe MR-Signal, von dem in den meisten Fillen die Amplitude /5% + S5
und die Phase tan(S;/52) angegeben wird.

2.2.3 Relaxationszeiten und Bloch-Gleichungen

Nach der Bewegungsgleichung [2.20 miisste die makroskopische Magnetisierung M nach
einem HF-Puls unendlich lange mit dem Flipwinkel oo um das statische By-Feld rotieren.
Die sténdige Wechselwirkung der Protonenspins untereinander und mit ihrer Umgebung
fithrt jedoch zu zwei unterschiedlichen Effekten:

1. Die Longitudinal-Magnetisierung bewegt sich nach einiger Zeit wieder in den ur-
spriinglichen longitudinalen Gleichgewichtszustand My (siehe Gleichung/2.18) zuriick.
Die Ursache hierfiir liegt in einem Energieaustausch zwischen den Kernspins und der
Umgebung, der zu einem Angleichen der Besetzung der Energieniveaus an die Um-
gebungstemperatur fiihrt. Den Energieaustausch erméglichen durch die Umgebung
(Gitter) erzeugte fluktuierende Magnetfelder am Ort eines jeden Kernspins, die Fre-
quenzkomponenten im Bereich der Lamorfrequenz wy, besitzen.

2. Die z-Komponente der fluktuierenden Felder fithrt auflerdem nach der Gleichung/2.16
zu einer rdumlichen Variation der Préizessionsfrequenzen der einzelnen Kernspins.
Dadurch geht die anfingliche Phasenkohérenz der Kernspins mit der Zeit verloren
(Dephasierung). Die Spinpakete fichern sich in der transversalen Ebene immer weiter
auf, was ein Verschwinden der Transversalmagnetisierung zur Folge hat.
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Beide Effekte verkleinern die Transversalmagnetisierung und damit das MR-Signal, was
als Relaxation bezeichnet wird. Sie wurden erstmals von F. Bloch phanomenologisch durch
die folgende Erweiterung der Bewegungsgleichung 2.20| beriicksichtigt [Blo46]:

d]\i;(t) — - (M) x Bt))s — M;Q(t)

dﬂg(t) = (M(t) x B(t), - M;_(ﬂ 226)
2

dﬂfgg(t) — - (M(t) x B(t)). - Mo%lM(t)

Bei einer Grundfeldstirke von By = 1,5T liegen die Relaxationszeiten im menschlichem
Gewebe im Bereich von 250ms< 77 < 1000ms und 40ms< 75 < 100ms. Die Erweite-
rungen der Bewegungsgleichung fithrt dazu, dass sich die Longitudinalmagnetisierung M,
exponentiell der Gleichgewichtsmagnetisierung My néhert:

M, (t) = My — (Mg — M?) . e t/T (2.27)
und der Betrag der Transversalmagnetisierung exponentiell zerfallt:
Moy (t) = MY, - e /™2, (2.28)

Die Gleichung 2.28 gilt streng genommen nur fiir ein perfekt homogenes Bp-Feld. Tech-
nisch bedingte raumliche Feldinhomogenitdten A By des statischen Bg-Felds bewirkt einen
schnelleren Zerfall der transversalen Magnetisierung mit der sogenannten T4 -Zeit, fiir die
naherungsweise gilt:

1 1

— = — - ABy. )

o T AR (2.29)
Die gewebespezifischen Relaxationszeiten fithren zu einem unterschiedlich starken Abfall
der transversalen Magnetisierung und damit des aufgenommenen MR-Signals nach ei-
ner HF-Anregung. Abhéngig von der Relaxationszeit, die den Gewebekontrast hervorruft,
spricht man von einer T7- oder T5-Wichtung der MR-Bilder.

2.2.4 Ortskodierung

Fiir die Aufnahme eines Schnittbildes miissen die MR-Signale noch raumlich zugeordnet
werden. Die Methoden, um das Signal 6rtlich zu kodieren und so ein Bild punktweise
aufzubauen, wurde 1973 von Paul Lauterburg an der State University of New York at
Stony Brook beschrieben, der dafiir 2003 zusammen mit Peter Mansfield den Nobelpreis
erhielt. Die Frequenz- bzw. Phasenkodierung fiir die Bildgebung wurde bereits 1975 von
Ernst vorgestellt.

Fiir die Ortskodierung verwendet man in der MRT drei zusétzliche Gradientenfelder, die
eine ortliche Variation des statischen Bp-Feldes in z-Richtung hervorrufen, d.h. das resul-
tierende Magnetfeld B(7) lautet:

B(f) = 0 : (2.30)
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Fiir die Erzeugung der Gradientenfelder dienen drei Gradientenspulen, die sich unabhéngig
voneinander ansteuern lassen. Die Gradienten liegen typischerweise bei einer Gréfienord-
nung zwischen 20mT/m und 40mT/m.

Durch das ortsabhiingige Magnetfeld E(F) wird die auch Lamorfrequenz nach der Glei-
chung[2.16 ortsabhiingig. Diese Tatsache nutzt man in der MR-Tomographie folgenderma-
Ben aus:

e Schichtselektion:
Durch die Schaltung eines Gradienten, z.B. in z-Richtung, wihrend eines HF-Pulses
wird erreicht, dass die Resonanzbedingung (Gleichung(2.24) nur innerhalb einer aus-
gewdhlten Schicht senkrecht zur Richtung des Gradientenfelds erfiillt ist:

wiar =wr(z) =7 - (Bo+ G; - 2). (2.31)

Es erfolgt also eine schichtselektive Anregung, wobei die Lage der Schicht iiber die
Frequenz wpr des HF-Pulses bestimmt werden kann. Durch die Wahl der Frequenz-
bandbreite Awpr kann zusétzlich die Schichtdicke Az in Abhéngigkeit von der Starke
des Schichtselektionsgradienten G, eingestellt werden:

AwlHF

Az = ———.

(2.32)

Um eine moglichst rechteckiges Schichtprofil zu erreichen, werden HF-Pulse mit ei-
nem rechteckférmigen Frequenzspektrum verwendet, was zeitlich gesehen einer Sinc-
Funktion entspricht.

¢ Frequenzkodierung:

Nach der schichtselektiven Anregung muss das MR-Signal nun innerhalb der Schicht
ortsaufgelost werden. Fiir eine der beiden verbleibenden Dimensionen verwendet man
dazu die sogenannte Frequenzkodierung.

Dabei wird wéhrend der Signalaufnahme ein Gradient parallel zur angeregten Schicht
geschaltet, der als Frequenzkodier- oder Auslese-Gradient bezeichnet wird. Erfolgte
die Schichtselektion wie oben in z-Richtung, kann dies z.B. der Gradient G, sein.
Wihrend der Auslese rotiert nun die transversale Magnetisierung mit einer orts-
abhéingigen Lamorfrequenz wr () = v(By + Gzx) und das gemessene Signal kann
folgendermaflen beschrieben werden:

S(t)a // My (z,y) - e*=O%dg dy mit ky(t) :=vGyt. (2.33)

D.h. das Frequenzspektrum des Signals entspricht der rdumlichen Verteilung der
Spins entlang der z-Achse. Damit kann durch eine inverse Fouriertransformation
aus diesem Signal die auf die xz-Achse projizierte Verteilung der transversalen Ma-
gnetisierung berechnet werden.

Da aus technischen Griinden das Signal in N Abtastschritten der Dauer At aufge-
nommen wird, gilt fiir die erreichbare Ortsauflésung in Frequenzkodierrichtung:

2

. —
YT LG NAL

(2.34)
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e Phasenkodierung
Um nun das Signal noch in der letzten verbliebenen Raumrichtung-im Beispiel y-
zu kodieren, verwendet man die sogenannte Phasenkodierung. Dabei wird vor dem
Auslese-Gradient der sogenannter Phasenkodiergradient G, fiir die Dauer 7, geschal-
tet. Da die Lamorfrequenz dadurch wieder ortsabhéngig wird, weist die transversale
Magnetisierung nach dem Gradienten eine zusitzliche ortsabhéngige Phase A®(y)
auf:

AD(y) =vGympy = ky(Gy) . (2.35)

Die Phasen- und die Frequenzkodierung zusammen ergeben nun folgendes Signal:
S(ks, ky) o // Myy(x,y) - ke . otky (Gu)y g gy, (2.36)

Das Signal ist also die zweidimensionale Fouriertransformation der transversalen Ma-
gnetisierung M,,, in der angeregten Schicht. Wéhrend der Auslese werden die unter-
schiedlichen k,-Werte automatisch durchlaufen. Der k,-Werte ist dabei aber immer
konstant. Fiir die Aufnahme der unterschiedlichen k,-Werte wird die HF-Anregung
und die Auslese /N-mal wiederholt und dabei &, iiber die Stirke des Phasenkodiergra-
dienten G, in AG\-Schritten variiert. Das Ergebnis ist eine N x N-grofie Signalmatrix
im E—Raum, aus der durch Fouriertransformation das gewiinschte N x N-grofle Bild
der transversalen Magnetisierung in der Anregungsschicht bestimmt wird.

Die Ortsauflésung der Phasenkodierung ergibt sich analog zur Gleichung(2.37:

2T

Ay=—""_
YT YAG,NT,

(2.37)

Bei der beschriebenen Signalauslese mit Frequenz- und Phasenkodierung der k-Raum zei-
lenweise durchlaufen, d.h. pro Anregung werden jeweils die Signale entlang einer k, =const.-
Line aufgenommen. Obwohl auch andere Abtastungsmuster des k-Raums (z.B. Spiralen,
Radialen oder Propeller) bekannt sind, wird die sogenannte kartesische Abtastung in der
MRT am héufigsten benutzt.
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Kapitel 3

Material und Methoden

3.1 Statische MR-Elastographie

3.1.1 Grundprinzip

Nach der Gleichung ist die Verschiebung innerhalb eines komprimierten Objekts iiber
die Schubspannung mit dem Elastizitdtsmodul korreliert. Dieser Zusammenhang wird bei
der statischen Methode der MRE ausgenutzt [Chen98, Stee00].
Dem spéteren Versuchsaufbau folgend, soll die Vorgehensweise anhand eines Blocks erklért
werden, der von oben komprimiert wird und unten fest aufliegt (siehe Abbildung [3.1).
Der Block bestehe aus zwei verbundenen Keilen mit unterschiedlicher Elastizitédt. Der
Elastizitdtsmodul des dunkelgrauen Keils Fy sei doppelt so grofl wie der Elastizitdtsmodul

FEq im hellgrauen Keil, d.h. Fy = 2FE;. Wird dieser Block nun von oben komprimiert, so

1.0 T T T T
Ohne Kompression Mit Kompression
0.8 B
5
Fosf .
y g |
o L
H [0}
< 041 B
o
8 L
o
> -
0.2 N
0 y
[] [] [] [] [] 0 0 r I
R 1 1 1 1
CRCRORONCO) 0.0 0.2 0.4 » 0.6 0.8 1.0
a) b) ) Position y [H]

Abbildung 3.1: Prinzip der statischen MRE: Ein Block bestehend aus zwei Keilen mit unterschied-
licher Elastizitét a) wird von oben komprimiert b). Unter der Annahme, dass der Elastizitdtsmodul
im dunkelgrauen Keil F5 doppelt so grofl ist wie im hellgrauen Keil F; kommt es zu einer unter-
schiedlich starken Zunahme der hervorgerufenen internen Verschiebung entlang vertikaler Linien
von unten nach oben (y-Richtung) c).
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folgt nach der Gleichung 2.3 fiir die ersten Ableitungen der internen Verschiebung bzw.
fiir die sogenannte Deformation e,,:

8uy 2 g g 1 8uy 1 1
= = — = — = — . 31
dy  Es 2B, 2 8y 2wl (3.1)

Eyy,2 *

Das Verhiltnis zwischen den beiden Deformationen ist also reziprok zum Verhéltnis der
entsprechenden Elastizititsmodulen. Die Bestimmung der ersten Ableitung der Verschie-
bung liefert somit einen einfachen Elastizitéitskontrast [Bish00, Scia02], der jedoch keine
Quantifizierung der Elastizitit erlaubt.

Im spéteren Aufbau wird das gesamte Versuchsobjekt immer um eine feste Verschiebung U
komprimiert. Eine direkte Bestimmung des Elastizitdtsverhéltnisses tiber die Deformation
ist daher nur zwischen Gebieten moglich, die iibereinander liegen. Vergleicht man dagegen
die Anderungen der internen Verschiebung entlang unterschiedlicher vertikaler Schnitte
(siehe Abbildung 3.1c)), so ist zu erkennen, dass diese trotz gleichen Elastizitdtswertes
unterschiedlich sein kann. Auflerdem besitzt die Deformation in Abbildung 3.1 z.B. im
vertikalen Schnitt 0 den gleichen Wert wie im Schnitt 0, obwohl sich die Elastizitéits-
module um den Faktor 2 unterscheiden. Eine Aussage iiber das Verhéltnis zwischen den
Elastizitéten aus nebeneinander liegenden Gebieten ist also nicht moglich.

Um aus gemessenen Deformationswerten eine Aussage iiber die Elastizitdt in einzelnen
Bildbereichen treffen zu konnen, ist das oben diskutierte eindimensionale Modell wohl
eher unzureichend. Eine dreidimensionale Betrachtung liefert fiir eine runde Verhartung
mit dem FElastizitdtsmodul E; in einer Umgebung mit Fy den folgenden Zusammenhang
zwischen den Deformationswerten ey, 1 bzw. €4y 2 [Plew00]:

Eyy,1 1 —=2p 2
= + : 3.2
2 B+ (1-2u) 1+ 2(3—4p) (3:2)

Dabei ist p die Poissonsche Zahl im Objekt. Unter der Annahme einer homogenen Struk-
tur, d.h. u = 0,5 folgt daraus:

By 26y ,_ 2 3.3
FEs Eyy,1 1+ _‘Eyyzsly;iyyﬂ (3. )

3.1.2 Erzeugung der Kompression

Die beiden Kompressionszustéinde fiir die statische Methode der MRE werden mit einem
Druckluftkolben erzeugt (sieche Abbildung 3.2). Der Kolben ist doppelt beaufschlagt, d.h.
auf beiden Seiten des Stempels liegt Druckluft an. Der Stempel ist so konstruiert, dass
die Wirkflache fiir beide Driicke im Verhéltnis 2:1 stehen. Es reicht daher ein Ventil,
das die Druckluft auf einer Seite des Stempels reguliert, um den Stempel aktiv in beide
Richtungen zu verfahren. In diesem Aufbau wird ein Magnetventil verwendet, das sich
innerhalb der HF-Kabine in ausreichender Entfernung zum MR-Tomographen befindet,
um eine gegenseitige Beeinflussung zu vermeiden. Die Steuerung des Magnetventils und
damit der Kolbenbewegung iibernimmt ein Computer, der auflerhalb der HF-Kabine im
Bedienungsraum steht und mit Hilfe des Osc0-Signals von der auf dem Tomographen ab-
laufenden Sequenz getriggert wird.
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Osc0-Signal
vom Tomographen

Druckluftventil

Druckluftkolben

Druckluftanschluf3

Einstellschrauben

Phantom

a) b)

Abbildung 3.2: Aufbau zur Erzeugung der Kompression fiir die statische Methode der MRE: a)
Schematische Darstellung und b) Photographie des Druckluftkolbens mit Phantomhalterung,.

Die Kolbenbewegung wird direkt auf die Oberseite des Untersuchungsobjekts iibertragen.
Eine spezielle Halterung erlaubt dabei zum einen die Fixierung des Objekts und zum
anderen die Einstellung der Grole der Kolbenbewegung bzw. der angelegten Kompres-
sion. Der gesamte Aufbau besteht aus MR-tauglichem Plexiglas und kann direkt in der
Standard-Kopfspule des MR-Tomographen platziert werden.

3.1.3 Bewegungskodierung mittels bipolarer Gradienten

Eine einfache Methode fiir die Messung von Bewegungen in der MRT bieten die Gradien-
ten G, die standardméfig fiir die Ortskodierung verwendet werden. Abhéngig von ihrem
Aufenthaltsort 7 erfahren die Spins ein unterschiedliches Gesamtmagnetfeld By + G-7und
besitzen somit eine ortsabhéingige Rotationsfrequenz w(7) = v (By+ G - 7) = wo +7 G - 7.
Fiir eine Bewegungsmessung wird nun ein bipolarer Gradient éb geschaltet (siehe Abbil-
dung3.3)), d.h. zwei aufeinanderfolgende Gradienten mit gleicher Dauer § aber invertierter
Amplitude Gy,. Spins, die ihre Position iiber die gesamte Dauer des bipolaren Gradienten
nicht verdndern (0), werden von diesem nicht beeinflusst, da die Phasenénderung auf-
grund des ersten Gradienten durch den zweiten genau rephasiert wird. Dagegen weisen
Spins, die zwischen den beiden Gradienten ihre Position von 7 nach 7 &ndern (O), am
Ende eine Phasenverschiebung auf:

&y (@) =16 Gy, - (7 — 1) =6 Gy, - . (3.4)

Somit wird durch Schaltung eines bipolaren Gradienten die Bewegung der Spins in einer
zusétzlichen Phase akkumuliert, die direkt proportional zur Grofle der Verschiebung zwi-
schen den beiden Gradientenhélften ist. Beide Methoden der MRE arbeiten nach diesem
Prinzip.
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Abbildung 3.3: Zeitliche Abfolge eines bipolaren Gradienten Gy, und dessen Einfluss auf die Phase
®), eines ruhenden (0) und eines bewegten Spins (0O0).

Neben der MRE wird die Bewegungssensitivitéit von bipolaren Gradienten auch fiir andere
Verfahren eingesetzt, wie z.B. die Messung der Flussgeschwindigkeit in Blutgefédfien oder
der Diffusion innerhalb von Geweben. Bei der Diffusionsmessung nutzt man aus, dass die
Phasenverteilung der Spins nach einem bipolaren Gradienten mit Zunahme der chaotischen
Bewegung sich immer mehr verbreitert. Die aufsummierte Magnetisierungsamplitude wird
also immer kleiner und damit auch die Signalintensitdt im Amplitudenbild. Die genaue
Analyse des Problems [Lebi95] ergibt fiir die Magnetisierungsamplitude A nach einem
bipolaren Gradienten (siehe Abbildung|3.3) die folgende Abhéngigkeit von der Diffusions-
konstanten D:

In(A) = —*GE6% [A — %5] -D=:~b-D. (3.5)

Bei einer MR-Diffusionsmessung werden daher mehrere Amplitudenbilder mit unterschied-
lichen Werten des sogenannten b-Faktors aufgenommen und dann punktweise die Diffusi-
onskonstante nach der Gleichung bestimmt.

Fiir die MRE ist wichtig, dass die Verwendung von bipolaren Gradienten immer auch eine
Diffusionsgewichtung bedeutet, die zu einer Abnahme des Signals in den Amplitudenbil-
dern und damit des SNR fiihrt.

3.1.4 STEAM-Sequenz

Fiir die Messung der Bewegung zwischen den beiden Kompressionszustéinden muss der bi-
polare Gradient nun folgendermaflen in eine bildgebende Sequenz eingebaut werden: Nach
einer globalen Anregung wird im ersten statischen Kompressionszustand A die erste Half-
te des bipolaren Gradienten geschaltet. Darauthin erfolgt das Umschalten zwischen den
beiden Kompressionszustinden, d.h. die Kolbenbewegung. Nach Erreichen des statischen
Kompressionszustand B wird dann die Schaltung der zweiten Hilfte des bipolaren Gradi-
enten und die Auslese mit Ortskodierung vorgenommen.
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Abbildung 3.4: Schema einer STEAM-Sequenz fiir die statische MRE: Der Ubergang zwischen den
statischen Kompressionszustinden erfolgt wihrend der Mixing-Time Ty, wenn nur longitudinale
Magnetisierung vorliegt. Die beiden Hélften des bipolaren Gradienten werden direkt vor dem zwei-
ten bzw. nach dem dritten 90°-Puls geschaltet. Die gesamte Ortskodierung erfolgt ab dem dritten
90°-Puls.

Das Hauptproblem bei der Wahl eines geeigneten Sequenztyps ist die notwendige Zeit fiir
den Ubergang zwischen den beiden statischen Kompressionszustinden. Die Kompressi-
on bzw. Dekomprimierung von auflen induziert im Versuchsobjekt eine Dichtewelle, die
zusammen mit an den Réndern reflektierten Wellen ein komplexes Bewegungsverhalten
der Probe ergeben. In weichen Geweben liegt die Ausbreitungsgeschwindigkeit von Dich-
tewellen typischerweise zwischen 1 und 20m/s [Chen98]. Bei Objektgrofien von ungefihr
10cm ergibt sich daraus eine Zeit von mehreren 10ms, die eine Welle zum einmaligen
Durchqueren der Probe benétigt. Der Zeitraum zwischen Kolbenbewegung und dem Er-
reichen eines Kompressionszustands, der tatséchlich statisch ist, betragt daher sicherlich
mehr als 100ms. Da in Standard-MR-Sequenzen das Signal meist mit 75 zerfillt, wiirde
bei typischen T-Zeiten von 40 bis 100ms in biologischen Geweben ein merklicher Anteil
des Signals in dieser Zeit verloren gehen.

Eine Moglichkeit zum Vermeiden dieses Problems bietet die Verwendung einer stimulier-
ten Echosequenz (stimulated echo acquisition mode - STEAM) [Hahn50]. Diese besteht im
Wesentlichen aus drei 90°-Pulsen (siehe Abbildung/3.4): Der erste 90°-Puls dient der Anre-
gung, d.h. die longitudinale Magnetisierung wird in die transversale Ebene gebracht. Nach
der ersten Hilfte der Spinechozeit T klappt der zweite 90°-Puls die Magnetisierung in
die longitudinale Richtung zuriick und ein Spoilergradient Ggpoiler dephasiert die danach
noch vorhandenen Quermagnetisierungsanteile. Bis zum dritten 90°-Puls, d.h. wihrend
der sogenannten Mixing-Time Ty, verbleibt die urspriinglich angeregte Magnetisierung
in der longitudinalen Ausrichtung. Die Information zur Phase der einzelnen Spinantei-
le vor dem zweiten 90°-Puls ist dabei in der Amplitude gespeichert. Der dritte 90°-Puls
klappt nun die Magnetisierung wieder in die Transversalebene. Nach der zweiten Half-
te der Spinechozeit Tg entsteht nun ein sogenanntes stimuliertes Echo, das ausgelesen
wird. Fine wesentliche Besonderheit eines stimulierten Echos ist, dass im Gegensatz zu
Spin- oder Gradientenechos, die einzelnen Magnetisierungsanteile nicht zum Zeitpunkt
des Echos zusammenfallen, sondern einen Kreis bilden [V1aa96], der durch den Ursprung
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des Koordinatensystems geht und um 180° gegeniiber der Anregung phasenverschoben
ist. Die Gesamtmagnetisierung eines stimulierten Echos betréigt daher nur die Halfte der
Magnetisierung direkt nach dem Anregungspuls und die Phase ist invertiert.

Fiir die statische MRE ist wichtig, dass die Magnetisierung wéhrend der Mixing-Time T
longitudinal ist und daher mit der longitudinalen T7-Zeit relaxiert. Typische T;-Zeiten in
biologischen Geweben betragen etwa 200 bis 800ms. Es ist daher moglich, den zeitauf-
wendigen Ubergang zwischen den statischen Kompressionszustinden wihrend Ty durch-
zufithren, ohne gleichzeitig einen merklichen Signalverlust in Kauf nehmen zu miissen.
Die bipolaren Gradienten fiir die Bewegungskodierung G}, werden vor und nach der Mixing-
Time Ty in die STEAM-Sequenz eingebaut (siehe Abbildung 3.4). Die Schaltung des
Druckluftventils fiir die Kolbensteuerung erfolgt direkt nach dem zweiten 90°-Puls, sodass
bei ausreichendem Ty vor dem dritten 90°-Puls der Ubergang zwischen den beiden sta-
tischen Kompressionszustdnden B und A abgeschlossen ist. Die gesamte Ortskodierung,
d.h. die Schichtselektion, Phasen- und Frequenzkodierung, findet im Kompressionszustand
A statt, d.h. die beiden ersten 90°-Pulse sind global. Im Prinzip kénnte nach der Auslese
wieder zwischen den beiden Kompressionszustdnden gewechselt werden. Um jedoch Gra-
dienteneffekte, die nicht von der Kolbenbewegung herriihren, korrigieren zu kénnen, wird
im Kompressionszustand A die gesamte Sequenz ohne Kolbenbewegung wiederholt und
erst danach der Kolben verfahren. Das so gewonnene Phasenreferenzbild wird von dem
Phasenbild mit Kolbenbewegung subtrahiert. Das Ergebnis ist das gewiinschte Phasen-
bild, in dem die lokale Verschiebung aufgrund des Ubergangs zwischen den Kompressions-
zustdnden nach der Gleichung (3.4 kodiert ist.

3.2 Dynamische MR-Elastographie

3.2.1 Aufnahme der Wellenbilder

Im Gegensatz zur statischen Methode der MR-Elastographie, wird bei der dynamischen
Methode eine Schwingung mit vorgegebener Frequenz erzeugt, deren Wellenlédnge nach den
Gleichungen 2.8/ und [2.10 direkt mit der lokalen Elastizitét korreliert [Muth95, Muth96,
Kru00]:

By o, 2y (3.6)
_p.k2_p.f. ) )

Wird von Auflen eine harmonische Schwingung in einem Versuchsobjekt erzeugt, so voll-
ziehen die Kernspins nach der Gleichung 2.9 eine einfache harmonische Schwingung um
die Position 7¢:

7(t) = 70 + & - cos(k - 17 — wt + ). (3.7)

Dabei bezeichnen fB den Amplitudenvektor an der Stelle 7, w die Kreisfrequenz und ¢
einen moglichen Phasenoffset dieser Schwingung.
Durch Anlegen eines bipolaren Gradienten mit der gleichen Kreisfrequenz w fiir einen
Zeitraum von N Schwingungsdauern 7' = 27 /w

G

+C_j : 0 < tmodT < T/2
<t>={ " > / (3.8)

-Gy, : T/2 tmodT < T
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Abbildung 3.5: a) Schema des elektromagnetischen Aufbaus zur Erzeugung mechanischer Wellen
in einem zylinderférmigen Phantom und b) Photographie der Magnetspule mit Phantomhalterung.

wird im beobachteten Signal eine zusétzliche Phase erzeugt:

T/2 T
=N Gy - & / cos(k - 7 — wt + )dt — / cos(k - 175 — wt + ) dt (3.9)
0 T/2
2N Gy, - & . .
_ 2V Gh-bo [sin(k:-r“ + ) —sin(k - 7o —7r+g0)}
w
AN G - & -
_ 14NGy & sin(k - 7o + ¢).
w

Werden nun mehrere Phasenbilder mit unterschiedlichen Phasenoffsets ¢ aufgenommen,
so ist eine Bestimmung der Wellenzahl & an jedem Ort 7y durch Anfitten an die Gleichung
3.9 moglich.

3.2.2 Elektromagnetische Anregungseinheit

Fiir die Erzeugung der fiir die dynamische Methode notwendigen mechanischen Welle wur-
de eine elektromagnetische Losung gewihlt (siehe Abbildung (3.5): Im Prinzip wird eine
kleine Spule in das statische By-Feld des MR-Tomographen gebracht und ein Wechsel-
strom angelegt. Je nach Stromrichtung wird diese Spule immer versuchen, den energetisch
tiefsten Zustand, d.h. eine antiparallele Ausrichtung des induzierten Magnetfelds zum Bg-
Feld, zu erreichen. Die Spule wiirde also anfangen, zu vibrieren oder gar, dhnlich einem
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a) b)

Abbildung 3.6: a) Grafik fiir die Erklirung der Hebelkonstruktion. Obwohl die Lorentzkraft auf
beiden Seiten der Spule gleich grof} ist, ergibt sich ein von Null verschiedenes Gesamtdrehmoment.
b) Photographie der elektromagnetischen Anregungseinheit in der Standard-Kopfspule des MR-
Tomographen. Die Magnetspule befindet sich aulerhalb des Fiillbereichs der Kopfspule.

Wechselstrommotor, zu rotieren. Es wére daher denkbar, fiir die Erzeugung der mechani-
schen Wellen die Spule direkt auf dem Versuchsobjekt zu positionieren. Leider stort aber
die Spule das Magnetfeld im Tomographen und somit auch die Bildgebung.

Um dieses Problem zu umgehen, verwendet man eine Hebelkonstruktion und die Standard-
Kopfspule des MR-Tomographen. Bei der Kopfspule handelt es sich um eine Sende- und
Empfangsspule, d.h. nur Objekte im Spulenvolumen liegen in deren Sensitivitdtsbereich.
Die Spule zur Erzeugung der Vibration wird nun auflerhalb der Kopfspule platziert und
iiber die Hebelkonstruktion in das Versuchsobjekt im Innern der Kopfspule eingebracht
(siehe Abbildung 3.6b)). Dabei ist wichtig, dass die Drehachse des Hebels immer senkrecht
zum By-Feld steht.

Die entstehende Bewegung kann nun nicht mehr als Rotation der Spule im statischen
Bp-Feld des Tomographen angesehen werden. Zur Erkldrung muss man nun die Drehmo-
mente fiir den Hebel betrachten, die von den beiden senkrecht zum By-Feld verlaufenden
Stromanteilen in der Spule erzeugt werden (51ehe Abbildung '3.6a)): Der Strom I in der
Spule bewirkt zwei Lorentzkréifte Fp ~ IT'x Bo, die zwar beide den gleichen Betrag aber
eine unterschiedliche Richtung und Orientierung beziiglich der Drehachse des Hebels ha-
ben. Bei einer Auslenkung « des Hebels aus der senkrechten Lage zum Magnetfeld wie
in der Abl?ildung 3.6a) ergeben sich daraus zwei Beitrige zum erzeugten Drehmoment
M =5x FL:

Minks = 1+ Fi, -sin(a — 8) und  Myeants = [ - Fy, - sin(a + f3), (3.10)

wobei | = d - sin(f) und tan(8) = r/d, wenn r den Radius der Spule und d die Linge des
Hebels (Abstand zwischen Spulenmitte und Drehachse) bezeichnet.

Solange o + [ < 90° gilt, ist der Beitrag zum Gesamtdrehmoment der Spule auf der
rechten Seite immer grofler als auf der linken Seite und bestimmt somit die Bewegung
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Abbildung 3.7: Aufbau zur Erzeugung des Wechselstroms: Frequenzgenerator und NF-Verstérker.

des Kolbens. D.h. je nach Stromrichtung in der Spule wird der Hebel nach rechts oder
links gedriickt. Wechselt wahrenddessen der Hebel die Seite, so wird nun der Beitrag der
anderen Spulenseite grofler und der Hebel wird bei gleicher Stromrichtung weiter in Be-
wegungsrichtung gedriickt. Bei Anliegen eines Wechselstroms, kommt es daher zu einer
synchronen Schwingung des Hebels. Diese wird auf der anderen Seite der Drehachse iiber
einen Stempel direkt in das darunter platzierte Versuchsobjekt eingekoppelt (siche Abbil-
dung 3.5a).

Fiir eine Bestimmung der lokalen Wellenlénge ist eine genaue Einstellung der Phase ¢
zwischen der eingekoppelten Welle und den bipolaren Gradienten notwendig (siehe Ende
von Abschnitt [3.2.1). Aus diesem Grund muss bei der Erzeugung des Wechselstroms auf
eine genaue Triggerung und Phasenstabilitéit geachtet werden. In dem hier vorgestellten
Aufbau wurde ein Sony Tektronix AWG 2021 ARBITRARY WAVEFORM GENERATOR
(Wilsonville) verwendet, der mit dem sogenannten Osc0-Signal des MR-Tomographen get-
riggert wird und nach jedem Triggersignal eine Schwingung mit einer wohldefinierten Pha-
se erzeugt. Das Ausgangssignal hat einen Peak-to-Peak-Wert von 1V und wird mit Hilfe
eines NF-Verstirkers auf einen Peak-to-Peak-Wert von 5V verstirkt (sieche Abbildung
3.7). Der Frequenzgenerator und der Verstirker befinden sich auflerhalb der HF-Kabine
des MR-Tomographen. Um die Stérung durch das Signal zu minimieren und mdgliche
Einkopplungen zu vermeiden, wird der Wechselstrom nach dem NF-Verstirker iiber ein
verdrilltes Kabel (Twisted-pair-Kabel) in die HF-Kabine und dort direkt zur Magnetspule
geleitet.

3.2.3 FLASH-Sequenz

Die bipolaren Gradienten fiir die Wellendetektion kénnen im Prinzip in jede beliebige Bild-
gebungssequenz eingebaut werden. Die entsprechende Sequenz sollte jedoch selbst keine
Effekte in der Bildphase hervorrufen, eine gute Signalausbeute liefern und eine moglichst
kurze Messzeit benétigen.
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Abbildung 3.8: Schema einer FLASH-Sequenz fiir die dynamische MRE: Der Verlauf der Wechsel-
spannung zur Erzeugung der Schwingung im Versuchsobjekt ist oberhalb des Schemas dargestellt.
Die Gradienten der eigentlichen FLASH-Sequenz (grau) dienen der Schichtselektion, Phasen- und
Frequenzkodierung. Wihrend der Echozeit T werden die einzelnen Komponenten (slice, phase und
read) der bipolaren Gradienten Gy, (schraffiert) geschaltet. Die Zeitverschiebung AT bestimmt den
Phasenoffset ¢ zwischen eingekoppelter Welle und den bipolaren Gradienten.

Die 1986 von Haase und Frahm vorgestellte FLASH-Sequenz (Fast Low Angle SHot)
[Haas86] erfiillt diese Bedingungen. Es handelt sich dabei um eine Gradientenechosequenz.
Nach einer schichtselektiven Kleinwinkelanregung wird die transversale Magnetisierung
direkt ausgelesen (siche Abbildung 3.8), d.h. es folgen direkt die Gradienten fiir die Pha-
senkodierung sowie die Auslese mit den dazugehorigen Frequenzkodierungsgradienten. Die
Besonderheit der FLASH-Sequenz ist die Kleinwinkelanregung. Diese bewirkt, dass die lon-
gitudinale Magnetisierung nur leicht beeinflusst wird, wéhrend in transversaler Richtung
eine merkliche Magnetisierungskomponente erzeugt wird. Es kann folglich eine sehr kleine
Repetitionszeit Ty gewéhlt werden, da zwischen den einzelnen Anregung eine vollsténdi-
ge Riickrelaxation der Quermagnetisierung in die longitudinale Richtung mit der T}-Zeit
nicht mehr notwendig ist. Stattdessen kommt es nach einigen Anregungen zu einem dy-
namischen Gleichgewichtszustand, dem sogenannten Steady-State.

Das Signal der FLASH-Sequenz ist von der Wahl des Anregungswinkels abhéingig. Die
Theorie liefert eine maximal erreichbare Quermagnetisierung fiir den sogenannten Ernst-

Winkel [Ern66):
cos(optimal) = e Tr/T1, (3.11)

Fiir die dynamische MRE wird nun die Echozeit Tx verlingert, um den notwendigen
bipolaren Gradienten C_jb zu schalten. Die Richtung und die Amplitude der bipolaren Gra-
dienten (slice, phase und read) sind frei withlbar. Uber die zeitliche Differenz AT zwischen
Nulldurchgang der Wechselspannung und den bipolaren Gradienten wird der Phasenoffset
© im aufzunehmenden Wellenbild eingestellt. Die minimale Echozeit Ty wird daher immer
um eine Schwingungsdauer mehr erweitert, als fiir die bipolaren Gradienten notwendig ist.
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Abbildung 3.9: Schema einer Spinecho-Sequenz fiir die dynamische MRE: Oberhalb der Verlauf
der Wechselspannung zur Erzeugung der Schwingung im Versuchsobjekt. Die grauen Gradienten
dienen der Ortskodierung des Signals und gehoren zur eigentlichen Spinecho-Sequenz. Vor und nach
dem 180°-Puls werden die bipolaren Gradienten G}, (schraffiert) fiir die Elastographie geschaltet.
Das Phasenoffset ¢ wird wieder iiber die Zeitdifferenz AT eingestellt.

Aufgrund der Gradientenechotechnik zeigt die FLASH-Sequenz eine hohe Empfindlichkeit
gegeniiber lokalen Magnetfeldinhomogenititen, die meistens im Bereich von Suszeptibi-
litdtsspriingen auftreten. In den aufgenommenen Bildern fithrt dies zu starken Variatio-
nen in der Phase. Da die Magnetfeldinhomogenititen meistens stationér sind, kénnen diese
Phasendrifts durch die Subtraktion zweier Wellenbilder mit jeweils gleichen Parameterein-
stellungen jedoch invertierten Amplituden der bipolaren Gradienten beseitigt werden. Dies
bedeutet, dass die FLASH-Sequenz immer wiederholt werden muss, was die notwendige
Messzeit verdoppelt. Dafiir wird aber auch die Phasendnderung aufgrund der Wellenbe-
wegung im Versuchsobjekt ebenfalls verdoppelt (vergleiche Gleichung(3.9):

_BNGy-&

sin(k - 7 + ). (3.12)
w

¢

3.2.4 Spinecho-Sequenz

Eine weitere Moglichkeit fiir den Einbau der bipolaren Gradienten fiir die Messung der
Wellenbewegung bieten Spinecho-Sequenzen (siehe Abbildung 3.9). Bei diesem Sequenztyp
wird mit einem 90°-Anregungspuls die gesamte longitudinale Magnetisierung in die trans-
versale Ebene geklappt. Nach der ersten Hélfte der sogenannten Echozeit Ty wird diese
dann mit einem 180°-Puls umgeklappt. Dies fiihrt dazu, dass nun die vorher dephasierte
Quermagnetisierung wieder zusammenlauft und zum Zeitpunkt Tg nach der Anregung ein
Hahnsches Spinecho entsteht. Der grofie Vorteil dieses Sequenztyps liegt in dessen Un-
empfindlichkeit gegeniiber zeitlich unabhingigen Magnetfeldinhomogenititen. Die Quer-
magnetisierung zum Zeitpunkt Tg zeigt daher eine reine T5-Wichtung im Gegensatz zu der
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FLASH-Sequenz, bei der die Quermagnetisierung mit der viel kiirzeren T%-Zeit zerfillt.
Spinecho-Sequenzen sind auch unempfindlicher gegeniiber Suszeptibilitdtsspriingen im Un-
tersuchungsobjekt.

Um die Echozeit Ty moglichst kurz zu halten, werden die beiden Hélften der bipolaren
Gradienten fiir die MRE getrennt und jeweils vor und hinter den 180°-Puls in die Sequenz
eingefiigt. Da der 180°-Puls das Vorzeichen der Phase dndert, miissen die zusammengehdori-
gen Gradientenhélften mit dem gleichen Vorzeichen in der Amplitude geschaltet werden.
Das Phasenoffset ¢ wird wieder iiber die Zeitdifferenz AT zwischen dem Nulldurchgang
der Wechselspannung fiir die Erzeugung der Schwingung im Versuchsobjekt und den bi-
polaren Gradienten realisiert.

Bei der Spinecho-Sequenz tauchen keine Phasendrifts aufgrund von stationdren Magnet-
feldinhomogenitéiten auf. Daher sind eine Aufnahme von zwei Phasenbildern mit invertier-
ten bipolaren Gradienten und die anschliefende Subtraktion wie bei der FLASH-Sequenz
eigentlich nicht notwendig. Dieses Subtraktionsverfahren erlaubt aber eine Verdoppelung
der Phasenédnderung in den Wellenbildern bei gleicher Anzahl N an bipolaren Gradienten
(vergleiche Gleichungen 3.9/ und 3.12)). Damit kann die Empfindlichkeit der Wellendetek-
tion mit Hilfe des Subtraktionsverfahrens erhoht werden, ohne die Spinechozeit Tg ver-
groflern zu miissen, was einen stiarken Signalverlust aufgrund der transversalen Relaxation
bedeuten wiirde.

3.3 Messfehler in den Verschiebungs- bzw. Wellenbildern

Sowohl die statische als auch die dynamische Methode der MRE basieren auf der Aus-
wertung von Phasenbildern. Ein Mafl fiir die Giite von MR-Bildern ist die Grofle des
Rauschens [Gudb95].

Es gibt mehrere Ursachen fiir das Rauschen in der MR-Bildgebung. Die Hauptquellen sind
der Widerstand der Empfangsspule und der induktive Verlust in der Probe, wobei das sta-
tische By-Feld und das Volumen der Probe eine entscheidende Rolle spielen. Hinzukommt
die Abhéngigkeit des Rauschens von der Grofle eines Bildpunktes, der Empfangerband-
breite und der Anzahl der Mittelungen bzw. Akquisitionen pro Bild.

Das Ergebnis einer MR-Messung ist ein komplexes Bild im k-Raum, das sich aus den Signa-
len der beiden senkrechten Empfangsspulen zusammensetzt (siehe auch Abschnitt 2.2.2).
Die Annahme einer GauB-Verteilung des Rauschens ist zuerst nur in diesem komplexen
Bild zuléssig. Die Fouriertransformation ist linear und orthogonal, d.h. im komplexen Bild
im Ortraum, das aus dem gemessenen k-Raumbild bestimmt wird, ist das Rauschen eben-
falls Gauf-verteilt. Dies gilt aber nicht fiir die darauffolgende Bestimmung der Amplitude
und der Phase:

e Fiir die Berechnung der Amplitude wird der Betrag des komplexen Bildes im Orts-
raum bestimmt. Diese Operation ist jedoch nicht linear. Die exakte mathematische
Betrachtung des Problems zeigt, dass das Rauschen nur noch fiir grole Bildwerte
GauB-verteilt ist. Fiir kleine Bildwerte, d.h. in Bereichen, in denen nur Rauschen zu
erwarten ist, folgt das Rauschen der Rayleigh-Verteilung.

Diesen Zusammenhang muss man beachten, wenn man das oft verwendete Signal-
zu-Rausch-Verhéltnis (signal to noise ratio - SNR) aus Amplitudenbildern bestimmt.
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Dafiir gibt es zwei Methoden [Nema94]:

1. In einem homogenen Bildbereich innerhalb des Messobjekts wird der Quotient
aus dem Mittelwert A und der Standardabweichung o1 des Signals iiber alle
Bildpunkte ermittelt.

2. Es wird der Quotient aus dem Signalmittelwert A innerhalb eines homogenen
Bereichs des Messobjekts und der Strandardabweichung auferhalb in der Luft
09, d.h. im reinen Rauschen, gebildet.

Fiir die bestimmte Standardabweichung muss im ersten Fall von einer Gauf3- und im
zweiten Fall von einer Rayleigh-Verteilung ausgegangen werden. Es ergibt sich der
folgende Zusammenhang:

1 A A
01=———09 bzw. SNR=—=+2—7/2 — = 0,66 -SNRxs. 1
' 2—m/2 ? o1 / 02 > (313)

e Die Phase wird iiber den Arcustangens von dem Quotienten des imagindren und
realen Teils des komplexen Bildes im Ortsraum bestimmt. Auch diese Operation ist
nicht linear. Die theoretische Betrachtung des Problems liefert zwei Grenzfille fiir
die Standardabweichung der Phase o, um den eigentlichen Wert:

(3.14)

212 : A = 0 (d.h.im reinen Rauschen)

{ < : A > o (d.h. im Bildobjekt)
o, =
3

Zusammenfassend besteht innerhalb des Messobjekts der folgende Zusammenhang zwi-
schen dem SNR in den Amplitudenbildern und dem Fehler in den Phasenbildern:

1

- 3.15
9% = SNR (3.15)

Besonders fiir die dynamische Methode ist dies wichtig, da immer Wellenbilder aufgenom-
men werden und somit keine homogenen Bereiche zur Bestimmung des Rauschens vorhan-
den sind. Statische MRE-Experimente an Phantomen mit eingebetteten festen Strukturen,
die bei Kompression eine konstante Verschiebung aufweisen, bestétigen die Gleichung3.15
[Sieg01].

Der Messfehler in den Phasenbildern kann fiir beide Methoden der MRE direkt mit Hilfe
der Gleichung 3.15 angegeben werden, sofern man beriicksichtigt, dass in beiden Methoden
zwei Phasenbilder voneinander abgezogen werden, um das eigentliche Bild zu erhalten:

V2 1 bzw. Aszﬁ (3.16)

Au = - .
= 5 Gy SNR SNR

Fiir die statische Methode ergibt dieser Phasenfehler direkt den Fehler im Deformations-
bild. Dagegen sind bei der dynamischen Methode noch Effekte aufgrund der Rekonstruk-
tion zu beriicksichtigen.
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3.4 Agarose-Gel-Phantome

Alle in dieser Arbeit untersuchten Phantome bestanden aus Agarose-Gelen. Diese sind aus
folgenden Griinden besonders gut als MRE-Phantome geeignet:

e Agarose kann bei der Herstellung in jede gewiinschte Form gegossen werden:

Agarose wird als Pulver geliefert (Bacto Agar, Difco Laboratories, Detroit, Michigan,
USA). Dieses Pulver wird in Wasser gegeben, das danach unter stindigem Riihren
zum Kochen gebracht wird. Wenn das Wasser zu sieden beginnt, wird die gesamte
Masse in ein Gefafl mit der gewiinschten Form gegossen. Nach dem Abkiihlen erhélt
man ein festes weiflliches Agarose-Gel, das sich leicht aus der Gussform entfernen
l&sst.
Bei Einbettungen, die empfindlich gegeniiber Warme sind, kann die erhitze Agarose-
Gel-Losung vor dem Einbetten unter stdndigem Riihren bis auf etwa Kérpertempe-
ratur abgekiihlt werden. Nach dem Einbetten muss das Gel danach solange stehen
gelassen werden, bis eine vollstindige weifle Einfirbung das Ende des Aushirtungs-
vorgangs anzeigt (der ggf. durch ein Eisbad beschleunigt werden kann). Diese Me-
thode eignet sich z.B. zum Einbetten von Muskelgeweben in Agarose-Gelen, um die
unvermeidliche Koagulation an der Gewebeoberfliche soweit wie moglich zu mini-
mieren.

e Der Hauptbestandteil eines Agarose-Gels ist Wasser, d.h. die fiir die Bildgebung
notwendigen Protonen sind ausreichend vorhanden.

o Die Festigkeit eines Agarose-Gels steigt mit der Agarose-Gel-Konzentration. Aufer-
dem hat die Art des Aushértungsprozesses einen groflien Einfluss auf die Festigkeit:
Je schneller ein Gel nach dem Kochen abgekiihlt wurde, desto weniger fest ist es
[Bel88].

e Agarose-Gele sind inkompressibel und erméglichen damit das Einbetten von kom-
plexen Strukturen fiir MRE-Untersuchungen. So kann z.B. loses Muskelgewebe in
Agarose-Gel platziert werden, um so die fehlende Haut zu ersetzten.

e Die Relaxationszeiten 17 und 75 von Agarose-Gelen haben die gleiche Gréfienord-
nung wie biologische Gewebe [Bel88]. Durch die Zugabe von Kontrastmittel bei der
Herstellung kénnen diese Relaxationszeiten noch variiert werden.

e Der Umgang mit Agarose-Gelen ist unbedenklich, da es sich um ein reines Naturpro-
dukt ohne toxische Wirkung handelt. Falls ein Phantom fiir lingere Zeit aufbewahrt
werden soll, empfiehlt sich jedoch die Beimischung eines Pestizids wihrend der Her-
stellung, da sich sonst nach einigen Tagen Bakterienstimme auf dem Agarose-Gel
ansiedeln kénnen.

Nachteile von Agarose-Gelen sind, dass sie leicht eintrocken und sich dadurch ihre physika-
lischen Eigenschaften &ndern konnen. Auflerdem werden sie bei Erwirmung wieder fliissig
und eignen sich daher nicht als Phantome fiir thermische Experimente.
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3.5 Hochfokussierter Ultraschall - HIFU

Physikalisch gesehen ist Ultraschall eine mechanische Stérung des Gleichgewichtszustands
der Materie, die sich wellenférmig ausbreitet. Die zugrundeliegende Teilchenschwingung
kann sowohl langs als auch quer zur Ausbreitungsrichtung des Schalls erfolgen, d.h. es gibt
Longitudinal- und Transversalwellen. In Fliissigkeiten und Gasen fehlen die zur Weiterlei-
tung von Querbewegungen notwendigen Scherkréfte und es kommen nur Longitudinalwel-
len vor. Biologische Gewebe kénnen dagegen als zdhe Fliissigkeit aufgefasst werden: Die
Dampfung fiir die transversalen Wellenanteile ist viel grofer als fiir die Longitudinalen,
d.h. ab einer gewissen Eindringtiefe besteht Ultraschall in biologischen Geweben aus rei-
nen Longitudinalwellen.

Durch die Fokussierung von Ultraschall kénnen im Fokus sehr hohe Schallintensititen
(typischerweise einige kW /cm?) appliziert werden. In einem Gewebe kann dadurch in der
Fokuszone innerhalb weniger Sekunden eine Erhitzung auf Temperaturen von iiber 60°C
erreicht werden, was zu einer irreversiblen Schidigung des Gewebes durch Koagulation
fithrt. Wéhrend dieser kurzen Behandlungszeit spielt der Warmetransport durch Diffusion,
Perfusion oder Wirmeabstrahlung nur eine untergeordnete Rolle. Fokussierter Ultraschall
erlaubt daher eine gezielte Gewebezerstorung im Fokus, ohne das umliegende Gewebe zu
beeintrachtigen.

Nach diesem Prinzip werden in der HIFU-Therapie (High-Intensity-Focused-Ultrasound)
auch grofiere Zielvolumen, wie z.B. Tumore, nach folgendem Schema behandelt [Jen03al:
Die Fokussierung des Ultraschalls wird durch einen sphérischen Aufbau des Wandlers er-
reicht (siehe Abbildung|3.10). Der auf diese Weise erzeugte Fokus nimmt in der Regel nur
ein kleines Volumen ein. Daher wird vor dem Wandler eine Linse eingebaut, die eine Ver-
groflerung des Fokus bewirkt. Die in dieser Arbeit eingesetzte HIFU-Apparatur erzeugt
einen zigarrenformigen Fokus mit einer Linge von etwa [ = lcm und einem maximalen
Durchmesser von @ = 2, 2mm. Der gesamte Aufbau befindet sich in einem Wasserbad, um
eine optimale Einkopplung des Ultraschalls in das Gewebe zu erreichen. Fiir die Behand-
lung eines groferen Zielvolumens, muss das Gewebe mehrmals beschallt werden. Dabei
wird durch Verschieben des Ultraschallwandlers die Lage des Fokus nach jeder Beschal-
lung veréndert und so das Zielvolumen durch mehrere Beschallungen abgedeckt.

p
Wasser +  Gewebe
]

Fokus

Ultraschall-Wandler Zielvolumen (Tumor)

Abbildung 3.10: Grundaufbau der HIFU-Therapie: Mit einem sphérischen Wandler wird fokus-
sierter Ultraschall in einem Gewebe erzeugt. Bei der Beschallung wird der Fokus auf iiber 60°C
erwarmt und dadurch eine gezielte Koagulation erzeugt. Durch Verschieben des Wandlers rela-
tiv zum Gewebe kann die Position des Fokus verdndert und damit ein beliebiges Zielvolumen,
wie z.B. ein Tumor, behandelt werden. Eine zusétzliche Linse vor dem Wandler vergroflert das
Fokusvolumen und reduziert somit die Dauer der Behandlung.
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Verschiebung des Fokus
~_ wihrend der Beschallung

Ausbreitungsrichtung der
Scherwelle (radial)

Lokale Auslenkung
der Scherwelle

i

Abbildung 3.11: Durch gepulsten Ultraschall erzeugte radiale Scherwelle um den HIFU-Fokus:
Die eigentliche Wellenbewegung erfolgt in Einstrahlrichtung. Das Wellenmuster soll das erwartete
Wellenbild einer dynamischen MRE-Untersuchung mit bipolaren Gradienten in Einstrahlrichtung
andeuten.

Der Vorteil der HIFU-Behandlung ist, dass das umliegende Gewebe nicht beeintriachtigt
wird. Man spricht daher von einer minimal-invasiven Therapie. Eine Beschrankung der
Therapie ist allerdings, dass sich moglichst keine ultraschallabsorbierenden Strukturen,
wie etwa Knochen, im Schallweg bis zum Zielvolumen befinden diirfen. Das Verfahren eig-
net sich daher besonders gut fiir die Behandlung von Mammakarzinomen [Hub01].

Die Lage des HIFU-Fokus wihrend der Beschallung kann anhand der auftretenden Tem-
peraturerhchung mittels MR-Temperatur-Monitoring iiberpriift werden [Boh01, Rad02].
Aus diesem Grund wurden bereits MR-taugliche Apparaturen fiir die HIFU-Therapie ent-
wickelt [Jen03b].

Da durch die erzeugte Koagulation auch die Gewebeelastizitit geéindert wird, kénnen
HIFU-Lésionen mittels MR-Elastographie detektiert werden [Wu0l]. In ersten Experi-
menten konnte auflerdem gezeigt werden, dass sogar eine Charakterisierung der Lésion
moglich ist [Righ99].

Bei der Untersuchung von HIFU-Lésionen mit der dynamischen MRE wére denkbar, die
Ultraschallwellen selbst fiir eine Elastizitatsrekonstruktion zu verwenden. Der Aufbau, fiir
die Erzeugung der mechanischen Welle wére somit nicht mehr notwendig. Diese Idee ist
aber in der Realitédt weniger praktikabel:

Aufgrund des grofleren transversalen Dampfungskoeffizienten ist die Welle im Fokus auf
jeden Fall longitudinal. Die Schwingung erfolgt mit der Ultraschallfrequenz (f = 1, 7TMHz)
und die auftretenden Schwingungsamplituden sind sehr gering. Eine Darstellung dieser
Welle ist daher nur unter Zuhilfenahme spezieller Aufbauten, die grofie Gradientenstérken
fiir die bipolaren Gradienten erlauben, in einem kleinen Volumen um den HIFU-Fokus
moglich [Wal98]. Fiir medizinische Fragestellungen scheidet diese Methode folglich aus.
Fiir die dynamische MRE ist dagegen ein Effekt, der durch das Pulsen von hochfokussier-
ten Ultraschall hervorgerufen wird, interessant:

Der Schalldruck wéhrend einer Beschallung fithrt zu einer leichten Verschiebung des HIFU-
Fokus in Einstrahlrichtung (siehe Abbildung [3.11). Nach der Beschallung kehrt der Fo-
kus wieder auf seine urspriingliche Position zuriick. Wird die Beschallung gepulst, fiihrt
dies zu einer Schwingung des Fokus entlang der Einstrahlrichtung, die sich in Form einer
Scherwelle in das umliegende Gebiet fortpflanzt. Diese Scherwelle breitet sich radial vom
HIFU-Fokus und senkrecht zur Einstrahlrichtung aus.

Die erzeugte Scherwelle schwingt mit der Modulationsfrequenz, mit der die Beschallung
gepulst wird. Dass diese Wellenbewegung fiir eine Wellendarstellung mit der dynamischen
Methode der MRE tatséchlich ausreicht, wurde von Wu et al. bereits gezeigt [Wu00)].
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Ergebnisse

4.1 Statische MRE-Untersuchung von HIFU-L&sionen

Ein denkbares Anwendungsgebiet fiir die MRE ist die HIFU-Therapie, da durch die geziel-
te Koagulation von Gewebe eine lokale Verhdrtung entsteht. Es ist bereits bekannt, dass
eine Darstellung von HIFU-Lisionen mittels statischer MRE moglich ist [Wu01, Righ99].
Die Frage lautet daher, ob durch die Messung der Elastizitéit eine Charakterisierung
der gesetzten Gewebezerstorungen moglich ist. Zur Beantwortung dieser Frage wurde
die Abhéngigkeit der Elastizitdtsinderung von der applizierten HIFU-Energie in Ex-vivo-
Schweinemuskelgeweben mit der statischen Methode der MRE untersucht.

In die Muskelgewebe wurde jeweils eine HIFU-Lésion mit einer bestimmen HIFU-Energie
eingebracht (sieche Abbschnitt [3.5). Jede Lésion bestand aus 3x3 Einzelbeschallungen im
Abstand von je 2mm. Da die Beschallungszeit immer 9s betrug, bestimmte die gew#hl-
te akustische Leistung Purry die Hohe der applizierten Energie. Um eine unkontrollierte
Erwarmung des Gewebes zu verhindern, wurde zwischen den einzelnen Beschallungen im-
mer 30s gewartet.

Fiir das vorgestellte Experiment wurden insgesamt neun Gewebeproben hergestellt, wobei
die applizierten HIFU-Leistung Pgrpy zweimal je 30W, 40W und 70W sowie einmal 50W,
55W und 60W betrug.

Vor der Untersuchung der Gewebeproben mit der statischen Methode der MRE mussten
noch die folgenden beiden Punkte beriicksichtigt werden:

e Mit der statischen Methode sind nur relative Aussagen beziiglich der Elastizitéit
moglich. Aus diesem Grund ist es notwendig, dass in allen Phantomen die gleichen
Verhiltnisse bestanden. Alle Muskelgewebe wurden daher nach dem Setzen der Lasi-
on zu 5x4x4cm?® Quadern geschnitten.

o Auflerdem ist eine eigenstéindige Riickkehr des Untersuchungsobjekts in den anfing-
lichen Kompressionszustand nach einer Deformation notwendig. Loses Muskelgewebe
ohne feste Hiille, wie z.B. Haut, besitzt hierzu nur eine schwache Tendenz. Daher
wurden die Muskelgewebe nach dem Zuschneiden in ein zylinderférmiges Agarose-
Gel (Hohe: 8,5cm, Durchmesser: 10cm, Agarose-Gel-Konzentration: 3%) eingebettet.
Um dabei eine unerwiinschte Koagulation des Muskelgewebes an der Oberfliche zu
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verhindern, wurde zuerst in einem geeigneten Gefifl eine 2cm dicke Agarose-Gel-
Schicht vollstdndig aushéirten gelassen, dann das Muskelgewebe darauf platziert und
das Gefifl mit im Wasserbad abgekiihlten Agarose-Gel aufgefiillt.

Vor der Elastizitdtsuntersuchung wurden fiir jedes Phantom die relativen Anderungen in
den Relaxationszeiten und der Spindichte aufgrund der HIFU-Behandlung gemessen. Hier-
bei wurden die Aufnahmen einer standardméfligen Inversion-Recovery-Sequenz fiir die T7-
Bestimmung sowie einer Multi-Spinecho-Sequenz fiir die T5- bzw. Spindichte-Bestimmung
verwendet:

Bei einer sogenannten Inversion-Recovery-Sequenz wird zuerst die gesamte longitudina-
le Magnetisierung mit einem 180°-HF-Puls invertiert. Die Magnetisierung kehrt danach
wieder mit der Tp-Relaxationszeit in den urspriinglichen Gleichgewichtszustand zuriick
(inversion recovery). Folgt nun ein 90°-Puls mit einer schnellen Gradientenecho-Auslese,
so fiithrt dies zu einer T7-Wichtung im aufgenommenen Bild, die von der sogenannten
Inversionszeit 11 zwischen dem 180°- und dem 90°-Puls abhéngt. Fiir die Bestimmung
der T1-Zeit in der Lision bzw. im unbehandelten Gewebe wurden jeweils mehrere Bilder
mit unterschiedlichen 7j-Zeiten aufgenommen und die Mittelwerte aus den entsprechen-
den Bildbereichen exponentiell an die theoretische Signalgleichung (siehe Gleichung[2.29)
angefitet.

Die Multi-Spinecho-Sequenz ist eine Erweiterung einer einfachen Spinecho-Sequenz, d.h.
nach dem 90°-Anregungspuls folgt zuerst nach der halben Echozeit Tx/2 ein 180°-Puls,
der nach der zweiten Hilfte der Echozeit ein Spinecho erzeugt. Die Erweiterung besteht
aus einer Reihe von weiteren 180°-Pulsen im Abstand der Echozeit Tg mit jeweils einer
Auslese dazwischen. Pro Anregung kann somit eine k-Raumzeile mit unterschiedlichen ef-
fektiven Echozeiten aufgenommen werden. Die resultierenden Bilder zeigen folglich eine
unterschiedliche T5-Wichtung. Es wurde wiederum der Mittelwert in den interessierenden
Bildbereichen bestimmt und exponentiell in Abhéngigkeit von der effektiven Echozeit an-
gefitet (siehe Gleichung 2.28). Daraus ergibt sich die Spindichte p aus der Fitamplitude
bzw. die Th-Zeit aus der Konstanten in der Exponentialfunktion.

Fiir eine Bestimmung des Messfehlers wurden die einzelnen Messungen jeweils dreimal
durchgefiihrt und der Mittelwert sowie die Standardabweichung der einzelnen Ergebnisse
bestimmt.

Die Parametereinstellungen fiir die statische MRE-Untersuchung lauteten wie folgt (ver-
gleiche mit Abbildung 3.4): Feste Verschiebung bei Kompression: U = 1mm, Moment
der bipolaren Verschiebungsgradienten: Gy, - 6 = 140mT /m-ms, Ty = 30ms, Mixing-time:

Nachtrigliches Photo T,-gewichtetes Bild Deformationsbild ¢,, Mittelung fiir ¢,,-Werte

Abbildung 4.1: Bilder der HIFU-Lésion mit Pgipy = 50W. Gezeigt sind ein Photo der Mess-
schicht aufgenommen nach der Untersuchung, ein Tb-gewichtetes Bild und das Deformationsbild.
Zusétzlich ist das Deformationsbild mit den beiden Bildbereichen, iiber die fiir die Bestimmung
der relativen Anderung die Mittlung durchgefithrt wurde, gezeigt.
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Abbildung 4.2: Relative Anderung zwischen HIFU-Lision und unbehandelten Gewebe in
Abhéngigkeit der akustischen Leistung des applizierten Ultraschalls in a) der Tj- bzw. b) der
T»>-Relaxationszeit, ¢) der Spindichte p sowie d) der Deformation e,.

Ty = 150ms, T = 1270ms, FOV = 140mm, 256 x256 Matrixgréfle und 2 Akquisitionen
pro Bild. Nach der Aufnahme der Verschiebungsbilder wurde die Deformation e, durch die
Ableitung in Richtung der Kompression mittels Subtraktionsverfahren [Chen98] bestimmt.
Da in den Deformationsbildern nur Bereiche entlang einer Line in Kompressionsrichtung
verglichen werden koénnen (siehe Abschnitt 3.1.1), wurde fiir den Deformationswert im
unbehandelten Gewebe der Mittelwert im gesamten Gewebebereich ober- und unterhalb
der Lision bestimmt (siehe Abbildung 4.1). Dieser kann dann direkt mit dem Mittelwert
innerhalb der Léasion in Beziehung gesetzt werden.

Auch bei der Messung der Deformation wurde fiir eine Bestimmung des Messfehlers die
Messung dreimal durchgefiihrt und der Mittelwert sowie die Standardabweichung der ein-
zelnen Ergebnisse bestimmt.

Fiir alle Parameter war der gemessene Wert in den Lésionen immer kleiner als im un-
behandelten Gewebe. In der Abbildung 4.2 sind die dazugehorigen relativen Anderungen
gegeniiber der applizierten HIFU-Leistung Pypy aufgetragen. Die relativen Anderungen
der beiden Relaxationszeiten und der Spindichte nimmt mit steigendem Pypy im Rahmen
der Fehlergenauigkeit nahezu linear ab. Fiir die Deformation zeigt sich dagegen eine starke
Abnahme im Bereich zwischen 30W und 40W. Dies bedeutet, dass die erzeugte HIFU-Lési-
on immer hérter wird. Danach scheint die relative Anderung in der Deformation mit einem
Wert um -60% konstant zu bleiben. Dieser Grenzwert entspricht nach der Gleichung 3.3
einem Faktor von ungefidhr 4 zwischen den Elastizitdtsmodulen in den HIFU-Lésionen und
dem unbehandelten Geweben.
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4.2 FErgebnisse der dynamischen Methode der MRE

4.2.1 Implementierung der FLASH- und der Spinecho-Sequenz

Fiir die dynamische Methode der MRE wurde sowohl eine FLASH- (siche Abbildung
3.8) als auch eine Spinecho-Sequenz (siehe Abbildung [3.9) mit bipolaren Gradienten auf
einem Siemens Symphony 1,5T Ganzkorpertomographen implementiert. Die Standard-
Benutzeroberfliche (User Interface - UI) auf dem Tomographen wurde um eine Karte mit
den speziellen MRE-Parametern erweitert (siehe Abb.[4.3).

Mit deren Hilfe kann der Anwender die Frequenz, mit der die Welle im Versuchsobjekt
angeregt wird, direkt einstellen. Die Stérke G und die Anzahl N der bipolaren Gradienten
konnen frei gewdhlt werden. Die Richtung der bipolaren Gradienten wird in Koordinaten
des Gradientensystems, d.h. read, phase und slice, angegeben und der Phasenoffset ¢ zwi-
schen der eingekoppelten Schwingung und den bipolaren Gradienten in Bruchteilen von
27 bzw. der Schwingungsdauer. Zusétzlich kénnen mehrere Sequenzdurchléufe zu Beginn
einer Messung ohne die Akquisition einer k-Raumzeile durchgefiihrt werden (Runs without
ADC). Da das Osc0-Signal fiir die Triggerung des Frequenzgenerators immer am Anfang
des ersten Durchlaufs gesendet wird, kann hiermit die zur Verfiigung stehende Zeit fiir den
Einschwingvorgang des Versuchsaufbaus festgelegt werden. Im Falle der FLASH-Sequenz
wird durch die ersten Durchldufe auflerdem das Erreichen des Steady-States (sieche Ab-
schnitt 3.2.3) vor der eigentlichen Bildakquisition garantiert.

Ein Parameter, der speziell fiir die Spinecho-Sequenz eingefiihrt wurde, ist die Anzahl der
Free Induction Decay Dephaser Gradienten (FID-Dephasers): Ein Problem bei Spinecho-
Sequenzen ist der 180°-Puls, der eigentlich nur die vorhandene Quermagnetisierung inner-
halb der transversalen Ebene umklappen soll. Dieser besitzt immer auch einen 90°-Anteil,
d.h. er erzeugt einen vollig neuen Quermagnetisierungsanteil, der zum Zeitpunkt der Da-
tenakquisition ein sogenanntes Free Induction Decay-Signal (FID) ergibt, das sich dem
eigentlichen Bild {iberlagert. Normalerweise werden daher zwei identische Gradienten di-

+ Scan Time: 4:26 Yoxel size: 1.1%1.1x5.0 [mm] Rel. SNR: 1.00 il

Rewind everthing Bb-Amplitude 22 j mT/m
Orline ICE (] Gb-Frequency 200 j Hz
Ch-Periods ! B
FID-dephasers 0 j

Runs withous sDC 10 | Chinread 1 4
Ghinphase D j
Phase offset 0 j ppm Gb inslice 0 j

\ ]

| | | | | | | ||

Abbildung 4.3: Erweiterung der Benutzeroberfliche auf der Bedienungskonsole des Tomographen:
Die spezielle Karte erlaubt eine leichte Einstellung aller MRE-Parameter und ist fiir die beide
verwendeten MRE-Sequenzen identisch (bis auf den Parameter "FID-Dephaser’).
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Spinecho-Sequenz Spinecho-Sequenz

FLASH-Sequenz ohne FID-Dephaser mit FID-Dephaser

Amplitudenbilder

Phasenbilder

Abbildung 4.4: Amplituden- und Wellenbilder eines 2%-igen Agarose-Gel-Phantoms mit einer
Miinze in der Mitte aufgenommen mit beiden MRE-Sequenzen (FOV = 160mm, 128x128 Ma-
trixgr(’jﬁe, TE = 40ms, TR,FLASH = 50ms / TR,Spinecho = 5001118, Gb = 22mT/m, N = 3,
f = 300Hz). Die Gradientenechotechnik der FLASH-Sequenz fiithrt zu offensichtlichen Artefak-
ten. Bei der Spinecho-Sequenz ohne FID-Dephaser ist ein Streifenartefakt (Pfeile) zu erkennen,
obwohl eine ungerade Anzahl N an bipolaren Gradienten gewéhlt wurde. Durch die Verwendung
des modifizierten FID-Dephasers verschwindet dieser Artefakt.

rekt vor und nach dem 180°-Puls geschaltet. Die eigentliche Quermagnetisierung wird von
dieser Gradientenschaltung nicht beeinflusst, da diese auf sie wie ein bipolarer Gradient
wirkt. Fiir das FID-Signal ist dagegen nur der Gradient nach dem 180°-Puls ausschlagge-
bend, der daher wie ein Spoiler wirkt, d.h. das FID-Signal wird vollstéindig dephasiert.
Die Verwendung eines solchen FID-Dephasers ist in einer Spinecho-Sequenz fiir die MRE
nicht so einfach moglich: Aufgrund der Wellenbewegung wiirde der zusétzliche Gradi-
ent Phasendnderungen hervorrufen. Selbst wenn solche Phaseneffekte durch die Subtrak-
tion von zwei Wellenbildern mit unterschiedlicher Richtung der bipolaren Gradienten
nachtréglich herausgerechnet werden koénnen, miissen sie wegen drohender Phasenum-
briiche moglichst klein gehalten werden.

Eine einfache Losung ist die Wahl einer ungeraden Anzahl N der bipolaren Gradienten:
Die gleichméfige Verteilung der entsprechenden Schwingungen auf die Zeitrdume vor und
nach dem 180°-Puls fithrt dann zu einem nicht verschwindenden Gradientenmoment in
den entsprechenden Hélften. Das FID-Signal wird folglich automatisch dephasiert. Mit
steigender Anregungsfrequenz wird dieses Gradientenmoment jedoch immer kleiner. Es
stellte sich heraus, dass bereits ab einer Frequenz oberhalb von 300Hz das FID-Signal in
den aufgenommen Phasenbildern wieder zu Artefakten fiihrt. In der Abbildung 4.4 wird
dieser Effekt anhand einer Miinze, die in ein Agarose-Gel eingebettet wurde, demonstriert.
Ein erweitertes Konzept fiir den FID-Dephaser-Gradienten konnte hier Abhilfe schaffen
(siehe GFiD—deph in Abbildung [3.9): Es werden jeweils zwei Gradienten mit der halben
Schwingungsdauer der eingekoppelten Welle und gleicher Amplitude als FID-Dephaser
geschaltet. Diese ergeben wieder eine Dephasierung des FID-Signals nach dem 180°-Puls,
wéhrend die tatséichlich invertierte Quermagnetisierung keine Phasenénderung erfihrt.
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Schallwelle 7

GEID-deph
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Abbildung 4.5: Grundidee des erweiterten Konzepts fiir einen FID-Dephaser-Gradienten: Durch
das Aufteilen des FID-Dephasers in zwei Hélften mit halber Schwingungsdauer im Vergleich zu der
eingekoppelten Welle, erhéilt man selbst unter der Beriicksichtigung von trapezférmigen Gradienten
eine verschwindende Phase aufgrund der Wellenbewegung. Das gewiinschte Gradientenmoment fiir
die Dephasierung des FID-Signals wird jedoch aufgebaut.

Der Vorteil dieser Gradientenschaltung liegt nun aber darin, dass diese unempfindlich
gegeniiber der Wellenbewegung im Untersuchungsobjekt ist (sieche Abbildung [4.5): Die
Phasendnderung aufgrund der Wellenbewegung und des ersten Gradienten wird wiahrend
des zweiten Gradienten genau kompensiert, da dann die Welle die gleiche Bewegung mit
gednderter Richtung durchfiihrt. Die Aufteilung in zwei Hélften beriicksichtigt dabei die
Trapezform der Gradienten, da dadurch die Anstiegs- und Abstiegszeiten mit den richtigen
Abschnitten der Wellenbewegung zusammenfallen (siehe markierte Bereiche in Abbildung
4.5). Diese modifizierten FID-Dephaser wurden in die verwendete Spinecho-Sequenz ein-
gebaut. Uber die erweiterte Benutzer-Oberfliche kann der Anwender deren Anzahl je nach
Bedarf festlegen.

Alle anderen Sequenzparameter werden iiber die Standard-Oberfliche eingestellt. Bei der
Wahl der Echozeit Tg und der Repetitionszeit Ty ist zu beachten, dass nur Zeiten, die ein
Vielfaches der Schwingungsdauer der eingekoppelten Welle betragen, verwendet werden.

4.2.2 Dreidimensionale Wellendarstellung mit der FLASH-Sequenz

Der verwendete elektromagnetische Aufbau erlaubt nur eine Einkopplung der mechani-
schen Wellen von oben in die Versuchsobjekte. Die Hauptbewegung findet folglich in
Richtung des statischen Magnetfelds By statt (siehe Abschnitt 3.2.2). Die Bewegung nach
unten diirfte dagegen vernachléssigbar sein, da nur kleine Auslenkungswinkel des Hebels
auftreten. Durch den Aufbau ist also bereits eine Vorzugsrichtung vorgegeben. Es stellt
sich nun die Frage, inwieweit die Wahl der Schichtposition und auch der Richtung der
bipolaren Gradienten G_»"b die Darstellung der eingekoppelten mechanischen Wellen beein-
flussen.

Aus diesem Grund wurde ein homogenes Agarose-Gel-Phantom (Zylinder mit g = 14cm
und h = 13cm, cagarose = 2%) mit der FLASH-Sequenz untersucht. Dabei wurde jeweils
eine Aufnahme in allen drei MR-iiblichen Schichtpositionen (sagittal, transversal und co-
ronal) sowie allen drei Raumrichtungen fiir die bipolaren Gradienten aufgenommen. Alle
sonstigen Parametereinstellungen blieben unveréindert: Anregungsfrequenz f = 300Hz,
Phasenoffset: ¢ = 0, Stirke und Anzahl der bipolaren Gradienten: Gy, = 22mT /mm bzw.
N =4, FOV = 160mm, T = 30ms, Tg = 60ms, 128x128 Matrixgrofle und 8 Akquisitio-
nen pro Bild.
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Abbildung 4.6: Mechanische Welle in einem homogenen Agarose-Gel-Phantom (cagarose = 2%).
Gezeigt sind die Wellenbilder in den drei iiblichen Schichtfiihrungen (sagittal, transversal und
coronal) und Schaltung der bipolaren Gradienten in jeweils allen drei Raumrichtungen. Alle Wel-
lenbilder wurden gleich gefenstert. Zur besseren Orientierung ist rechts jeweils die Schichtposition
schematisch dargestellt.

In der Abbildung 4.6 sind die gewonnenen Wellenbilder zusammengefasst. Fiir die Be-
zeichnung der Richtung der bipolaren Gradienten wurde auf die in der MRT iiblichen
Bezeichnungen zuriickgegriffen: Die read- und phase-Richtung liegen beide innerhalb der
gewdhlten Messschicht und die slice-Richtung steht senkrecht dazu. Auf der rechten Seite
der Abbildung[4.6 sind die Lage der Schicht sowie die dazugehorigen drei Gradientenrich-
tungen schematisch gezeigt. Erwartungsgeméfl erfolgt die Hauptbewegung der eingekop-
pelten Welle in Richtung der Stempelbewegung, d.h. des statischen By-Felds: Die beste
Wellendarstellung ist in den Bildern mit bipolaren Gradienten in dieser Richtung zu beob-
achten. Die detektierten Bewegungen in den beiden anderen Raumrichtungen sind dagegen
ungeordnet und vermutlich durch die Symmetrie des Aufbaus bedingte Scher- und Spreiz-
wellen.

Folglich sollten fiir eine optimale Darstellung der eingekoppelten Welle die bipolaren Gra-
dienten immer in Richtung der Stempelbewegung des elektromagnetischen Aufbaus ge-
schaltet werden und die Schichtpositionierung senkrecht zum Stempel sein.
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Positive Amplitude Negative Amplitude
von G, von G,

Differenzbild

Abbildung 4.7: Subtraktionsverfahren (bei der FLASH-Technik) zur Behebung von Phaseneffekten,
die nicht von der mechanischen Welle im Versuchsobjekt herrithren. Alle Bilder wurden gleich
gefenstert.

Wie bereits im Abschnitt [3.2.3 erwihnt, werden bei der FLASH-Technik fiir jedes Wel-
lenbild zwei Bilder mit zueinander invertierter Amplitude der bipolaren Gradienten auf-
genommen und voneinander subtrahiert. Dieses Grundprinzip soll hier kurz in der Abbil-
dung 4.7 exemplarisch anhand der transversalen Schicht mit bipolaren Gradienten parallel
zur Stempelbewegung erkléirt werden: Durch die Invertierung der Amplitude der bipola-
ren Gradienten wird auch die Amplitude der Welle im aufgenommenen Bild invertiert
(vergleiche Abbildung[4.7a) und b)). Dagegen sind interne Strukturen, die nicht von der
mechanischen Welle herrithren, in beiden Bildern identisch (siehe die in der Phantom-
mitte mit Pfeilen markierten Bereiche oder die Phasenverzerrung an der Oberkante des
Phantoms, wo der Stempel aufliegt). Diese Strukturen kénnen daher durch die Subtrak-
tion der beiden Bilder eliminiert werden, wéhrend die Darstellung der Welle hierdurch
verstiarkt wird. Das Ergebnis ist ein reines Wellenbild, in dem andere Phaseneffekte soweit
wie moglich unterdriickt sind.

4.2.3 Verwendung von trapezférmigen bipolaren Gradienten

In Wirklichkeit lassen sich rechteckformige bipolare Gradienten, wie in Gleichung 3.8/ an-
genommen, nicht realisieren. Vor dem Erreichen der gewiinschten Gradientenstirke AG
ist eine Anstiegs- bzw. Abstiegszeit At notwendig, in der der Gradient linear mit der Zeit
verdndert wird. Das Inverse der dazugehorigen Steigung wird als reziproke Anstiegsrate
R := At/AG bezeichnet und ist vom Gradientensystem des verwendeten Tomographen
abhéngig.

Die Trapezform der bipolaren Gradienten beeinflusst die Phasenkodierung der Wellenbe-

wegung fiir die dynamische MRE. Die mathematische Losung (siehe Anhang A) fiir die
zusétzliche Phase nach N solchen bipolaren Gradienten lautet:

’74]\7 Gb . fo LT sin(wRGb)
w sin(k -7 +¢) wRGY, (4.1)
~———

® bei rechteckigen Gradienten  Korrekturfaktor

@:

Die Abweichung der bipolaren Gradienten von der Rechteckform ergibt also einen zusétz-
lichen Korrekturterm fiir die Gleichung (3.9, der nur die Phasenamplitude im Wellenbild
veréndert.

Diese theoretische Betrachtung wird durch das folgende Experiment an einem homogenen
Agarose-Gel-Phantom (Zylinder mit @ = 14cm und h = 13cm, cagarose = 1,5%) bestétigt.
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R =20m us/mT R =35mus/mT R =55m'pus/mT

Abbildung 4.8: Wellenbilder eines homogenen Agarose-Gel-Phantoms aufgenommen mit der
FLASH-Sequenz. Bei ansonsten gleichen Einstellungen (Fensterung der Bilder) und Sequenzpara-
metern wurde die reziproke Anstiegsrate R fiir die bipolaren Gradienten variiert. Die Darstellung
der eingekoppelten Welle éndert sich erwartungsgeméifl nicht. Die Abnahme der Phasenamplitude
ist bereits gut zu erkennen: So ist z.B. fiir R = 20m-ps/mT ein Phasenumbruch (Pfeil) im oberen
Bereich sichtbar, der in den beiden anderen Wellenbildern immer mehr verschwindet.

Dabei wurde die reziproke Anstiegsrate R der bipolaren Gradienten bei der Aufnahme
eines Wellenbildes mit der FLASH-Sequenz variiert, wiahrend alle iibrigen Sequenzparame-
ter und Einstellungen unveréndert blieben (Anregungsfrequenz: f = 200Hz, Phasenoffset:
¢ = 1/4mw, Anzahl und Stérke der bipolaren Gradienten: N = 3 bzw. G, = 22mT/m,
Tr = 30ms, TR = 60ms, FOV = 160mm, 8 Akquisitionen pro Bild und 128x128 Ma-
trixgrofe). Die minimale reziproke Anstiegsrate betrdgt fiir den verwendeten Siemens
Symphony 1,5T-Ganzkorpertomographen Ry, = 20m-us/mT. Soll die Gradientenstéirke
der bipolaren Gradienten immer konstant sein, so betriagt die maximal realisierbare rezi-
proke Anstiegszeit Rmax = (4fG)~! = 56,82m-us/mT, da sonst wihrend einer Viertel-
Periodendauer die Gradientenstérke nicht erreicht werden kann. Die reziproke Anstiegsrate
R wurde daher in bm-pus/mT-Schritten zwischen 20m-ps/mT und 55m-ps/mT variiert.

In der Abbildung [4.8/sind drei der aufgenommenen Wellenbilder exemplarisch gezeigt. Es
zeigt sich, dass die Gestalt des Wellenbilds nicht von der gewéhlten reziproken Anstiegs-
rate R abhingt. Die nach Gleichung[4.1 erwartete Verinderung der Wellenamplitude ist
ebenfalls zu erkennen. In Abbildung [4.9a) sind aufilerdem die vertikalen Schnitte durch
die Mitte der aufgenommen Wellenbildern gezeigt. In dieser Darstellung ist eine deutliche
Abnahme der Phase mit steigender reziproker Anstiegsrate zu erkennen. Berechnet man
nach der Gleichung die zu erwartenden Korrekturfaktoren in Abhéngigkeit von der
reziproken Anstiegsrate R bei der gewahlten Anregungsfrequenz f = 200Hz und der bi-
polaren Gradientenstéirke G, = 22mT /m, so erhélt man:

R [mps/mT] 20 | 25 | 30 | 35 | 40 | 45 | 50 | 55
sin(wRGp)/(wRGy) [%] | 95 | 92 | 8 | 85 | 81 | 76 | 71 | 66

Durch die Division der Wellenbilder mit dem entsprechenden Faktor muss sich nach der
Gleichungl4.1 jeweils das Wellenbild bei Verwendung eines rechteckférmigen bipolaren Gra-
dienten ergeben. Wie in Abbildung 4.9b) zu sehen ist, iiberdecken sich dann tatséchlich
die vertikalen Schnitte dieser korrigierten Wellenbilder.

Die Auswirkungen einer nicht verschwindenden reziproken Anstiegsrate R sollen anhand
der Grenzwerte des verwendeten MR-Tomographen aufgezeigt werden: Um eine moglichst
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Abbildung 4.9: Vertikale Schnitte durch die Mitte der Wellenbilder aufgenommen mit unterschied-
licher reziproker Anstiegsrate R der bipolaren Gradienten. a) Die Phase nimmt insgesamt mit R ab.
b) Die Division der Wellenbilder mit den entsprechenden Korrekturfaktoren ergibt im Rahmen der
Messgenauigkeit die theoretischen Wellenbilder bei Verwendung eines rechteckférmigen bipolaren
Gradienten, d.h. eine Ubereinstimmung der vertikalen Schnitte.

gute Phasenkodierung der Wellenbewegung zu erhalten, wird man immer versuchen, die
bipolaren Gradienten mit der minimalen reziproken Anstiegsrate und der maximalen Gra-
dientenamplitude zu schalten. Die entsprechenden Werte betragen fiir den Siemens Sym-
phony 1,5T-Ganzkérpertomographen: Ry, = 20m-us/mT und Gpax = 22mT/m. Bei
hohen Frequenzen reicht die Zeit wihrend einer Periode jedoch nicht aus, um den maxi-
malen Gradientenwert mit einem linearen Anstieg zu erreichen. Die Gradientenamplitude
muss folglich reduziert werden. Auch dies ist ein Effekt, der nicht verschwindenden rezi-
proken Anstiegsrate und soll daher hier beriicksichtigt werden. In der Abbildung 4.10 ist
daher

Gy, ~ sin(wRGh)
Gmax wRGH (4.2)
—— —— —

Amplitudenfaktor ~ Korrekturfaktor

gegen die Frequenz f aufgetragen (vergleiche mit Gleichung(4.1).

Man muss zwei Bereiche unterscheiden:

1. Unterhalb der Frequenz fareny = (4RminGmax) ! = 568, 2Hz reicht die Zeit withrend
einer Periodendauer aus, um die bipolaren Gradienten mit der maximalen Amplitu-
de Gmnax zu schalten. In diesem Bereich sorgt der Korrekturfaktor fiir eine Abnahme
der Phasenamplitude im Wellenbild. Bis zu der Grenzfrequenz fgren, fillt die Pha-
senamplitude auf den 2/7-ten Teil ab.

2. Oberhalb von fgren, bleibt der Korrekturfaktor dagegen mit 2/ konstant. Da nun
aber die maximale Amplitude Gpax nicht mehr erreicht werden kann, nimmt die
Phasenamplitude im realen Wellenbild nun mit 1/f gegeniiber dem idealisierten Fall
mit rechteckférmigen Gradienten ab.
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Abbildung 4.10: Zu erwartende Reduktion der Phasenamplituden in den Wellenbildern aufgrund
der Trapezform der bipolaren Gradienten als Funktion der Anregungsfrequenz f. Angenommen
wurde eine moglichst schnelle Schaltung der bipolaren Gradienten unter Beriicksichtigung der
Grenzwerte des verwendeten MR-Tomographens (Rpyin = 20m-us/mT und Gpax = 22mT/m).

4.2.4 Untersuchung homogener Agarose-Gel-Phantome

Zur Validierung der dynamischen Methode wurden zunéchst zylinderformige Agarose-Gel-
Phantome (2 = 14cm und h = 13cm) mit homogenen Konzentrationen cagarose von 1,0%,
1,5%, 2,0%, 2,5%, 3,0% und 3,5% untersucht. Die Aufnahme der entsprechenden Wellen-
bilder erfolgte mit der FLASH-Sequenz mit neun dquidistanten Phasenoffsets ¢ zwischen
0 und 27 und Anregungsfrequenzen f von 75Hz bis 7T00Hz (Parametereinstellungen siehe
Anhang B).

In der Abbildung [4.11 ist beispielhaft fiir jede Agarose-Gel-Konzentration und die vier
Anregungsfrequenzen f = 200Hz, 300Hz, 400Hz und 500Hz das Wellenbild bei einem Pha-
senoffset ¢ gezeigt. Die Abhéngigkeit der Wellenldnge der eingekoppelten Welle von der
Anregungsfrequenz f und der Agarose-Gel-Konzentration ist deutlich zu erkennen. Wie
nach der Gleichung 3.6 zu erwarten, wird die Wellenléinge mit steigender Anregungsfre-
quenz in jedem Phantom kleiner. Auflerdem nimmt die Wellenlénge mit fallender Agarose-
Gel-Konzentration ab, d.h. die Phantome werden elastischer bzw. der Elastizitdtsmodul
wird kleiner.

Zur Quantifizierung dieser Beobachtungen wurden die Wellenlédngen durch Anpassen einer
Sinuskurve durch die Mitte der Wellenbilder bestimmt. Der Messfehler ergab sich aus der
Mittelung der Ergebnisse aus den Wellenbildern mit den fiinf Phasenoffsets ¢ von 0°, 90°,
180°, 270° und 360°. Mit Hilfe der Gleichung/3.6 wurde danach der Elastizitétsmodul E aus
der bestimmten Wellenldnge und der gegeben Anregungsfrequenz berechnet. Dabei wurde
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1,5% Agarose-Gel 2,0% Agarose-Gel 2,5% Agarose-Gel 3,0% Agarose-Gel 3,5% Agarose-Gel

1,0% Agarose-Gel

Abbildung 4.11: Wellenbilder von homogenen Phantomen mit unterschiedlichen Agarose-Gel-
Konzentrationen bei vier verschiedenen Anregungsfrequenzen f.
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£ = 300Hz F = 400Hz
CAgarose | /0] A [mm] ‘ E [103 Nm_z] A [mm] ‘ FE [103 Nm_z]
1,0 10,5 £ 0,2 99+04 8,0+£0,1 10,2 £0,3
1,5 155+01| 20,6+03 |120+01| 230404
2,0 23,9 £ 0,2 51,4 4+0,9 17,9+ 04 51,3 £ 2,3
2,5 280407 | 752436 | 20,0401 70,6+ 0,7
3,0 34,0 + 0,1 104,0 £ 0,6 25,74+ 0,4 105,7 £+ 3,3
3,5 38,6 + 3.0 134,1 + 20,8 29,4 + 0,8 138,3 £ 7,5

Tabelle 4.1: Gemessene Wellenléingen A und Elastizitdtsmodule E in Abhéngigkeit von der Agarose-
Gel-Konzentration bei den beiden Anregungsfrequenzen f = 300Hz und f = 400Hz.

angenommen, dass Agarose-Gele die gleiche Dichte wie Wasser (p = 1, 0g/cm?®) besitzen.
Exemplarisch sind in der Tabelle 4.1 die Ergebnisse fiir alle Agarose-Gel-Konzentrationen
und die zwei Anregungsfrequenzen f = 300Hz bzw. f = 400Hz aufgelistet. Im Unter-
suchungsbereich zeigt sich eine Zunahme des Elastizitdtsmoduls mit der Agarose-Gel-
Konzentration. Fiir die beiden angegebenen Anregungsfrequenzen stimmen die Elasti-
zitdtsmodule fiir die jeweilige Agarose-Gel-Konzentration innerhalb der Fehlergrenzen gut
iiberein. Alle Ergebnisse der Wellenlédngenbestimmung sind in der Abbildung [4.12 zu-
sammengefasst. Neben den Messwerten sind auch fiir jede Agarose-Gel-Konzentration der

100 T
I — 3,5% Agarose—Gel (E = 133,9+103 Nm=2) |
- — 3,0% Agarose—Gel (£ = 102,5+103 Nm~2) -
80__ — 2,5% Agarose—Gel (E = 70,0-10% Nm=2) |
= 2,0% Agarose—Gel (E = 49,6+103 Nm=2) -
g 60 i — 1,5% Agarose—Gel (£ = 21,9+105 Nm~=2)
<~ | 1,0% Agarose—Gel (E = 9,6+103 Nm=2)
(] L
(o2}
C
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& 40
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=
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Abbildung 4.12: Wellenldnge A als Funktion der Frequenz f bei verschiedenen Agarose-Gel-
Konzentrationen: Die angegebenen Punkte sind die Messwerte und die Kurven ergeben sich durch
das Einsetzen der gemittelten Werte fiir den Elastizititsmodul E in Gleichung (3.6l
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theoretische Verlauf der Wellenlinge A\ als Funktion der Anregungsfrequenz f nach der
Gleichung 3.6 eingetragen. Dabei wurde fiir den Elastizitdtsmodul F vom Mittelwert der
bestimmten Werte iiber alle Anregungsfrequenzen ausgegangen.

Sofern eine Bestimmung fiir Anregungsfrequenzen unterhalb von f = 150Hz {iberhaupt
moglich war, liegen die Messergebnisse unterhalb der idealisierten Kurvenverldufe nach der
Gleichung|3.6| Dies ist aber versténdlich, da im unteren Frequenzbereich die Wellenldngen
in der Groflenordnung der Phantomausmafle kommen. Die Bestimmung der Wellenlédnge
mit Hilfe eines Fits an eine Sinusfunktion wird daher immer schlechter. Im restlichen unter-
suchten Frequenzbereich folgen die gemessenen Wellenldngen sehr gut dem theoretischen
Kurvenverlauf.

Die Untersuchung der homogenen Agarose-Gel-Phantome zeigte, dass eine optimale Dar-
stellung der mechanischen Wellen eine genaue Wahl der Parametereinstellungen erfordert:

1. Die Anregungsfrequenz f sollte so grofl gewihlt werden, dass die resultierende Wel-
lenléinge klein genug ist, um die Strukturen innerhalb des Objekts darstellen zu
konnen. Die RichtgroBlen diirften hierbei die Ausmafle der abzubildenden Objekte
sein.

2. Die Amplitude der Wellen in den Wellenbildern steigt mit der Anzahl N der verwen-
deten bipolaren Gradienten (siehe Gleichung3.9). Die Empfindlichkeit der Wellen-
detektion kann also durch eine Erhchung von N gesteigert werden. Dabei ist jedoch
darauf zu achten, dass keine oder moglichst wenig Phasenumbriiche im Wellenbild
auftauchen.

3. Auch die Echozeit Tg sollte moglichst kurz sein, um den Signalverlust aufgrund des
T5- bzw. T5-Zerfalls zu minimieren. Dies ergibt eine weitere obere Grenze fiir die
mogliche Anzahl N der bipolaren Gradienten.

4. Die Dampfung von mechanischen Wellen nimmt im Allgemeinen mit steigender Fre-
quenz f zu, d.h. die Amplituden der eingekoppelten Wellen werden bei hohen f
kleiner. Dies fiihrt dazu, dass nach der Gleichung 3.12 auch die Phasenénderung pro
verwendeten bipolaren Gradienten abnimmt. Um eine messbare Phasenédnderung fiir
die Wellendetektion erreichen zu kénnen, muss daher die Anzahl N der bipolaren
Gradienten mit der Anregungsfrequenz f gesteigert werden, was im Widerspruch zu
dem vorhergehenden Punkt steht.

4.3 Vergleich zwischen statischer und dynamischer MRE

Die statische Methode der MRE erlaubt nur relative Aussagen iiber die Elastizitétsverhélt-
nisse in einer Probe. Eine Untersuchung von homogenen Strukturen wie im Abschnitt|4.2.4
ist daher mit der statischen MRE nicht mdoglich.

Um einen Vergleich zwischen den beiden Methoden durchfithren zu kénnen, wurden zwei
zylinderformige Phantome (2 = 10,0cm und h = 8, 5cm) aus zwei aufeinanderliegen-
den Schichten mit unterschiedlicher Agarose-Gel-Konzentration hergestellt. Die beiden
Agarose-Gel-Konzentrationen cagarose betrugen fiir des erste Phantom 1,0% und 2,0%
bzw. 1,0% und 3,0% fiir das zweite Phantom.
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Cxgarose = 1,0% und 2,0% Cagarose = 1,0% und 3,0%
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Abbildung 4.13: Vergleich der beiden Methoden der MRE anhand von zwei Phantomen bestehend
aus zwel Schichten mit unterschiedlicher Agarose-Gel-Konzentration: In der ersten Reihe befinden
sich die Wellenbilder aus der dynamischen Untersuchung. Die mit der statischen Methode aufge-
nommenen Verschiebungsbilder sind in der zweiten Reihe zu sehen und die aus ihnen berechneten
Deformationsbilder in der dritten Reihe.

Beide Phantome wurden zuerst mit der dynamischen MRE untersucht (FLASH-Sequenz,
Anregungsfrequenz f = 300Hz, 9 bipolare Gradienten mit G}, = 22mT /m, Schicht und
Richtung der bipolaren Gradienten parallel zur Anregung - sagittal bzw. read, Ty = 50ms,
Tr = 80ms, FOV = 120mm, 128x128 Matrixgrofie und 8 Akquisitionen pro Bild). Der
Aufbau zum Erzeugen der mechanischen Welle ist so konstruiert, dass eine Einkopplung
der Welle nur von oben moglich ist. Daher wurde die Untersuchung jeweils mit gedrehter
Lage des Phantoms wiederholt, so dass die Welle einmal in die elastischere und einmal in
die héartere Schicht eingekoppelt wurde.

Auch bei der nachfolgenden statischen Untersuchung wurden die beiden Phantome mit
beiden Orientierungen ausgemessen (Verschiebung bei Kompression: U = 1mm, Verschie-
bungskodierung in Richtung der Kompression - phase, Moment des bipolaren Gradienten:
Gp - 6 = 140mT /m-ms, Ty = 26ms, Ty = 150ms, T = 1270ms, FOV = 120mm, 128x128
Matrixgrofle und 1 Akquisition pro Bild).
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In der Abbildung 4.13/sind die Ergebnisse zusammengefasst. In der obersten Reihe befin-
den sich die Wellenbilder aus der dynamischen Untersuchung. Wie bereits bei den Ver-
suchen mit den homogenen Agarose-Gelen ist wieder eine Zunahme der Wellenldnge mit
der Agarose-Gel-Konzentration cagarose zu beobachten. In beiden Phantomen scheint die
eingekoppelte Welle besser das Phantom zu durchdringen, wenn die oberste Schicht die
elastischere ist. Die Wellenléingen in den einzelnen Gebieten wurden wieder durch einen Fit
an eine Sinuskurve durch die Mitte der Wellenbilder bestimmt und daraus die Elastizitéts-
werte E berechnet. Die Werte sind in der Abbildung 4.13 unterhalb der Wellenbilder an-
gegeben. In beiden Phantomen stimmen die Elastizitdtswerte fiir die 1%-Agarose-Schicht
innerhalb der Fehlergrenzen iiberein. Die Bestimmung der Elastizitéit in der 2%-Agarose-
Schicht liefert ebenfalls unabhéngig von der Phantomausrichtung identische Ergebnisse.
Dagegen liegen die beiden Elastizitdtswerte, die bei den beiden Phantomausrichtungen
bestimmt wurden, in der 3%-Agarose-Schicht merklich auseinander.

In den beiden unteren Reihen in Abbildung[4.13 sind zum einen die Bilder der Verschie-
bung in Richtung der Kompression u, und zum anderen die erste Ableitung dieser Bilder,
d.h. die Deformation €,, dargestellt. In den Verschiebungsbildern kann der Verlauf einer
uy = const.-Linie anhand der Phasenumbriiche leicht verfolgt werden. Sofern die beiden
Phantome so liegen, dass die elastischere Schicht sich oben befindet, sind die beiden unter-
schiedlichen Elastizitdten in den Gebieten bereits an der unterschiedlichen Dichte dieser
Phasenumbriiche erkennbar. Liegt dagegen die hirtere Schicht oben, d.h. dort, wo die
Kompression angelegt wird, so zeigt das Phantom mit cagarose = 1,0%/2,0% keine un-
terschiedlichen Absténde zwischen den Phasenumbriichen. Nur im zweiten Phantom mit
Cagarose = 1,0%/3,0% und damit dem groBeren Elastizitatsunterschied, kommt es zu einem
grofleren Abstand der Phasenumbriiche in der hérteren Schicht. Diese Beobachtung kann
auch anhand der Deformationsbilder €,, gemacht werden: Hier sind in beiden Phantomen
und der Positionierung, in der die elastischere Schicht oben liegt, die héirtere Schicht am
helleren Grauwert, d.h. einer kleineren Deformation, gut zu erkennen. Dagegen kann, wenn
die hértere Schicht oben liegt, nur bei dem Phantom mit cagarose = 1,0%/3,0% das hértere
Gebiet erkannt werden. In der Abbildung4.13 sind jeweils die Mittelwerte bzw. Standard-
abweichungen (als Fehler) der Deformationswerte in den jeweiligen Schichten aufgelistet.
Diese bestiétigen nochmals den oben beschriebenen visuellen Eindruck.

Die grofien Standardabweichungen sind typisch fiir die statische MRE. Da sie direkt mit
dem Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (SNR) zusammenhéngen, kénnen sie durch eine héhere
Anzahl an Akquisitionen pro Bild reduziert werden, was jedoch auf Kosten einer gréfleren
Messzeit geht.

4.4 Lokale Bestimmung des Elastizitdtsmoduls

Die dynamische MRE erlaubt im Prinzip eine lokale Elastizitdtsbestimmung, die in Form
eines Elastogramms ausgegeben werden kann [Sink00, Hou0O, Hou01, OlipO1]. Im Rah-
men dieser Arbeit wurde versucht, einen entsprechenden Algorithmus zur Rekonstrukti-
on der lokalen Elastizitit aus den Wellenbildern zu entwickeln. Auch wenn bisher keine
befriedigende Losung erreicht worden ist, soll der Entwicklungsstand hier anhand einer
Phantommessung vorgestellt werden.

Als Phantom wurde ein Zylinder (¢ = 14cm und h = 13cm) aus 1%-igen Agarose-Gel

o6



4.4. LOKALE BESTIMMUNG DES ELASTIZITATSMODULS

verwendet, in den ein Zylinder (Durchmesser: 4cm) aus 2,5%-igen Agarose-Gel senkrecht
zur Hohe des gesamten Phantoms eingebettet war. Mit der FLASH-Sequenz wurden von
diesem Phantom Wellenbilder mit sagittaler Schichtfithrung und bipolaren Gradienten
in Richtung der eingekoppelten Welle bei zwei Anregungsfrequenzen f = 200Hz und
f = 300Hz aufgenommen, wobei das Phantom so positioniert war, dass der eingeschlossene
Zylinder senkrecht zur Hauptachse geschnitten wurde (FOV = 160mm, G}, = 22mT/m,
128128 Matrixgrofe, 8 Akquisitionen, Ty = 30ms/40ms, T = 60ms/70ms und N = 3/6
fiir f=200Hz/300Hz).

Die lokale Rekonstruktion der Elastizitdt benttigt mehrere Wellenbilder mit unterschied-
lichen Phasenoffsets ¢ zwischen den bipolaren Gradienten und der eingekoppelten Welle
(siehe Abschnitt 3.2.1). Es wurden daher fiir beide Anregungsfrequenzen 17 Wellenbilder
mit dquidistanten Phasenoffsets ¢ zwischen 0° und 360° aufgenommen. Die Ergebnisse
sind in den beiden Abbildungen [4.14 und 4.15| dargestellt. In diesen Wellenbildern ist be-
reits der Einschluss aufgrund der Zunahme der Wellenldnge gegeniiber der Welle in der
elastischeren Umgebung gut zu erkennen. Auflerdem kann der zeitliche Verlauf der Welle
iiber eine Schwingungsperiode gut verfolgt werden.

Zum besseren Versténdnis sind die einzelnen Schritte des Rekonstruktionsalgorithmus in
der Abbildung[4.16 schematisch dargestellt:

e Im ersten Schritt wird das Rauschen auflerhalb des Untersuchungsobjekts entfernt:
Um dies zu erreichen, werden die mit jedem Wellenbild auch aufgenommenen Ampli-
tudenbilder alle aufaddiert und danach alle Bildpunkte unterhalb einer bestimmten
Schwelle (30% der maximalen Amplitude) auf Null gesetzt. Die restlichen Bildpunkte
erhalten den Wert Eins. Jedes Wellenbild wird mit dieser Maske punktweise multipli-
ziert und man erhilt die gewiinschten Wellenbilder ohne Rauschen im Auflenbereich.

e Im zweiten Schritt wird der Faktor ky fiir jeden Bildpunkt bestimmt:
Hierzu werden in jedem Bildpunkt die entsprechenden Werte in den Wellenbildern
als Funktion des Phasenoffsets ¢ betrachtet. Ausgehend von der Gleichung/3.9/ muss
diese durch den Term sin(ky + @) beschrieben werden kénnen. Durch einen Fit an
diesen Term kann man nun in jedem Bildpunkt den Wert von ky bestimmen, indem
die lokale Wellenzahl k£ und damit die gewiinschte Wellenlénge A\ enthalten ist.

e Im dritten Schritt wird die lokale Wellenzahl k£ aus ky berechnet:
Dabei wird davon ausgegangen, dass sich die eingekoppelte Welle nur von oben nach
unten ausbreitet, d.h. in y-Richtung. Unter dieser Annahme kann die lokalen Wel-
lenzahl k durch die Subtraktion der ky-Werte von zwei iibereinander liegenden Bild-
punkten und die Division durch den Punktabstand (FOV/Matrixgrofie) bestimmt
werden.

e Im letzten Schritt wird das Elastogramm erstellt:
Die Wellenldnge X in jedem Bildpunkt hidngt direkt mit der lokalen Wellenzahl k
zusammen (A = 27/k). Folglich kann man aus den k-Werten mit der Hilfe der
Gleichung (3.6 direkt das Elastogramm berechnen: E = p - (2r/k f)?. Dabei wird
immer angenommen, dass das Messobjekt die gleiche Dichte wie Wasser hat (p =

1g/cm?).
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KAPITEL 4. ERGEBNISSE

Abbildung 4.14: Wellenbilder des Agarose-Gel-Phantoms mit zylinderférmigen Einschluss bei zu-
nehmenden Phasenoffset ¢ und einer Anregungsfrequenz von f = 200Hz.

Der beschriebene Algorithmus wurde in IDL® (Research Systems Inc., USA) implemen-
tiert und fiir die Untersuchung des Phantoms mit dem zylinderférmigen Einschluss ange-
wandt. Die gewonnenen Elastogramme sind in der Abbildung [4.17 gezeigt. Erwartungs-
gemif miisste der Elastizitdtsmodul im eingeschlossenen Zylinder und in der Umgebung
konstant sein, d.h. im Elastogramm miissten die entsprechenden Gebiete einen homoge-
nen Grauton aufweisen. Es treten aber Wellenstrukturen auf. Selbst eine Bestimmung
der Elastizitdtsmodule in den beiden homogenen Gebieten durch Mittelwertbildung ergibt
keine sinnvollen Ergebnisse. Von einer ortsaufgelésten Quantifizierung der Elastizitdtsmo-
dule kann also nicht gesprochen werden. Die moglichen Griinde fiir die Wellenstruktur
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4.4. LOKALE BESTIMMUNG DES ELASTIZITATSMODULS

Abbildung 4.15: Wellenbilder des Agarose-Gel-Phantoms mit zylinderférmigen Einschluss bei zu-
nehmenden Phasenoffset ¢ und einer Anregungsfrequenz von f = 300Hz.

und Vorschlidge zur Verbesserung des Rekonstruktionsalgorithmus werden im Kapitel 5.2
diskutiert.

Zusétzlich wurde noch ein Deformationsbild mit der statischen Methode der MRE auf-
genommen. Da in diesem Fall ein relativ groffes Phantom mit einer geringen Agarose-
Gel-Konzentration untersucht wurde, musste die Mixing-Time (siehe Abschnitt(3.1.4) mit
Ty = 500ms sehr lang gewéihlt werden, um dem Phantom nach dem Anlegen der Kom-
pression soviel Zeit wie moglich zum Beruhigen zu lassen. Die restlichen Sequenzpara-
meter lauteten: Verschiebung bei Kompression: U = 1mm, transversale Schichtposition,
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Bestimmung einer Maske fiir das
Messobjekt durch Aufaddieren aller
Amplitudenbilder und Setzen
eines Schwellenwerts

(=

Multiplikation aller Phasenbilder
mit der Maske, d.h. Entfernen
des Rauschens au3erhalb des

Messobjekts

-

Punktweise Bestimmung von &y, d.h.
Anpassen von sin(ky+¢) an die Werte
in den aufgenommen Wellenbildern
mit unterschiedlichen Phasenoffsets ¢

-

Bestimmung von £, d.h. Subtraktion
der ky-Werte von je zwei in Richtung
der Wellenausbreitung benachbarten
Punkten und Division durch
Punktabstand (FOV/Matrixgrofie)

(=

Berechnung des lokalen
Elastizitdtsmoduls £ nach
E=p(2n/k f)?
(Annahme: p=1g/cm?)

Maske
Amplitudenbilder

Wellenbilder

ky-Bild

Abbildung 4.16: Einfacher Algorithmus zur Rekonstruktion des lokalen Elastizitdtsmoduls aus den
Wellenbildern. Links der schematische Ablauf und rechts die Bearbeitung der Daten.
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Nachtrigliches Elastogramm Elastogramm Deformationsbild
Photo bei f=200Hz bei f=300Hz (Statische MRE)

SeTre V1L UL
N T[f i

1
T

Tty
1

Abbildung 4.17: Ergebnisse der Untersuchung eines Agarose-Gel-Phantoms mit zylinderférmigen
hartem Einschluss: Gezeigt sind ein nachtragliches Photo, die mit den vorgestellten Rekonstrukti-
onsalgorithmus berechneten Elastogramme bei den beiden Anregungsfrequenzen f = 200Hz und
f = 300Hz sowie zum Vergleich das Deformationsbild, das mit Hilfe der statischen MRE aufgenom-
men wurde. Bereits bei der Herstellung des Phantoms wurde das Agarose-Gel fiir den Einschluss
blau eingefirbt.

bipolare Gradienten in Richtung der Kompression, G}, - § = 130mT/m-ms, T = 26ms,
Tr = 1270ms, FOV = 160mm, 128x128 Matrixgrofle und 1 Akquisition pro Bild. Die
Griinde fiir die Wellenstrukturen im gewonnenen Deformationsbild sind noch nicht abge-
klungene Druckwellen nach der Mixing-Time Tj;.

4.5 Untersuchung einer HIFU-Lésion

Dass eine Behandlung mit fokussiertem Ultraschall die Elastizitéit von Gewebe stark ver-
andert, wurde bereits in Abschnitt|4.1 mit der statischen Methode der MRE gezeigt. Dabei
stellt sich die Tatsache, dass die statische Methode nur relative Aussagen zur Elastizitit
innerhalb eines Objekts erlaubt, als ein Nachteil heraus, wenn die Lésion mittels MRE
néher charakterisiert werden soll. Die Losung fiir dieses Problem stellt die Verwendung
der dynamischen Methode dar. Da im Rahmen dieser Arbeit jedoch keine befriedigende
Losung fiir die Rekonstruktion der ortsaufgelosten Elastizitdt aus Wellenbildern gefunden
wurde (sieche Abschnitt 4.4), soll hier mit einem Experiment nur die generelle Darstell-
barkeit von HIFU-Léasionen anhand der Wellenldngendnderung in Wellenbildern gezeigt
werden.

Muskelgewebe
HIFU-Lasion

p—_Agarose-Gel

Abbildung 4.18: Schema des Phantoms mit HIFU-Lésion. Die MR-Aufnahmeschichten stehen senk-
recht zur darstellten Blickrichtung und der obere Pfeil kennzeichnet die Richtung der bipolaren
Gradienten G}, bei der dynamischen MRE-Untersuchung.
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1. Schnitt 2. Schnitt

Dynamische MRE Photo / MR-Bild

Statische MRE

it LA

Abbildung 4.19: Schnitte durch HIFU-Lésion (Pgpy = 60W) senkrecht zur Einstrahlrichtung des
Ultraschalls in zwei verschiedenen Positionen: Gezeigt sind jeweils ein Photo, das nach der MR-
Untersuchung aufgenommen wurde, das Amplitudenbild der FLASH-Aufnahme fiir die dynamische
MRE, ein Wellenbild sowie das Verschiebungsbild der statischen MRE mit dem daraus berechneten
Deformationsbild. Um die Interpretation zu erleichtern, sind die Wellenbilder zusétzlich mit den
Strukturen, die mit Hilfe des Amplitudenbilds bestimmt wurden, gezeigt.

Aus diesem Grund wurde in eine relativ grofle HIFU-Léasion mit insgesamt 175 Einzelbe-
schallungen auf einem 2mm x 2mm-Gitter und in einer Achteckform () (jeweils fiinf Punkte
Kantenlinge) in ein Schweinemuskelgewebe (8x6x5cm?) ex-vivo eingebracht. Die akus-
tische HIFU-Leistung wurde dabei mit Pgry = 60W so gewihlt, dass die Lision auf
jeden Fall gut erkennbar sein sollte (siche Abbildung (4.2). Wie mehrere Experimente an
Ex-vivo-Schweinemuskelgeweben gezeigt haben, ist auch bei der dynamischen MRE ein
Einbetten des losen Gewebes in ein Agarose-Gel ratsam, da in dieser Form die mechani-
schen Wellen besser eingekoppelt werden konnen. Da auch Vergleichsmessungen mit der
statischen MRE durchgefiihrt werden sollten, wurde das Schweinemuskelgewebe nach dem
Setzen der HIFU-Lésion in ein zylinderférmiges 3%-Agarose-Gel (Durchmesser und Hohe:
10cm) eingebettet (sieche Schema in Abbildung 4.18).

Die Lénge des HIFU-Fokus betrug etwa 1,5cm. Um die gesamte gesetzte Lésion dar-
stellen zu konnen, wurden daher fiinf Schichten senkrecht zur urspriinglichen Einstrahl-
richtung des Ultraschalls untersucht. Zuerst erfolgten die dynamischen MRE-Aufnahmen
mit der FLASH-Sequenz und den folgenden Parametereinstellungen: f = 200Hz, N = 9,
Gy, = 22mT/m, Tg = 60ms, T = 90ms, FOV = 160mm, 128x128 MatrixgréBe und 8
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4.6. DARSTELLUNG VON HIFU-SCHERWELLEN

Akquisitionen pro Bild. Das Phantom wurde dabei so in dem elektromagnetischen Setup
platziert, dass die urspriingliche Einstrahlrichtung des Ultraschalls senkrecht auf der sa-
gittalen Aufnahmeschicht und senkrecht zur Hebelbewegung bzw. Richtung der bipolaren
Gradienten lag (siehe Abbildung 4.18).

Nach der dynamischen MRE-Untersuchung bei allen vier Schichten wurde das Phantom
in den Aufbau fiir die statische MRE platziert. Die Schichtpositionierung wurde wieder
senkrecht zur urspriinglichen Einstrahlrichtung des Ultraschalls gew&hlt. Die Einstellun-
gen bei der statischen MRE-Untersuchung lauteten: U = 1mm, G} - 6 = 140mT/m-ms,
Ty = 150ms, Ty = 26ms, Tg = 1270ms, FOV = 160mm, 128x128 Matrixgréfle und 1
Akquisition pro Bild.

In der Abbildung 4.19 sind die Ergebnisse aus zwei speziellen Schichtpositionen zusam-
mengefasst: Bei einer Position, in der die Lésion in etwa in der Mitte geschnitten wird
Schnitt 1) und am hinteren Ende der Léasion (Schnitt 2). In den aus den Verschiebungsbil-
dern der statischen MRE gewonnenen Deformationsbildern ist die Lage der Lésion und des
Gewebes innerhalb des Agarose-Gels gut zu erkennen. Auch in den Wellenbildern aus der
dynamischen Untersuchung lésst sich die Lésion im Gewebe anhand der unterschiedlichen
Wellenldngen einigermaflen gut lokalisieren. Bestimmt man die Konturen in den Amplitu-
denbildern der dynamischen MRE-Untersuchung und iibertréagt diese in die Wellenbilder,
so wird dieser visuelle Eindruck noch zusétzlich verstéarkt.

4.6 Darstellung von HIFU-Scherwellen

Gepulster fokussierter Ultraschall erzeugt Scherwellen in der Ndhe des Fokus (siehe Ab-
schnitt [3.5). Wu und seine Mitarbeiter haben in einer Arbeit [Wu00| gezeigt, dass diese
Scherwellen mittels dynamischer MRE sichtbar gemacht werden kénnen.

Ausgehend von diesen Kenntnissen wurde in dieser Arbeit der Frage nachgegangen, inwie-
weit eine Integration der dynamischen MRE in die HIFU-Therapie von Nutzen ist. Wie
im normalen Behandlungssetup (siehe Abbildung3.10) wurde der Ultraschallwandler und
die Linse direkt vor einem zylinderformigen Gelphantom (Durchmesser: 10cm und Hohe:
4cm) im Wasserbad platziert. Da fiir das Experiment keine Verschiebung der Fokusposi-
tion notwendig war, handelte es sich um einen starren Aufbau. Fiir das Phantom wurde
ein Polyacrylamid-Gel (Acrylamid, 7% Volumenkonzentration) verwendet, das zusétzlich
das Protein Albumin als Ultraschallabsorber (Anteil etwa 9%) enthielt.

In diesem Experiment betrug die Ultraschallfrequenz fyiiraschan = 1, 72MHz und die akus-
tische Leistung Papy = 35W. Fiir die Erzeugung der Scherwelle wurde der Ultraschall
mit der (Anregungs-)Frequenz f = 1/T gepulst, d.h. es wurde immer im Abstand der
Schwingungsdauer T fiir die Zeit T'/2 beschallt.

Die durch das Pulsen des Ultraschalls entstehende Scherwelle ist longitudinal mit einer
radialen Ausbreitungsrichtung, d.h. die Schwingung erfolgt in Einstrahlrichtung des Ul-
traschalls und breitet sich kreisformig vom Fokus herkommend aus (siche Abbildung 3.11)).
Um die Scherwellen mit der FLASH-Sequenz fiir die dynamischer MRE zu detektieren,
miissen die bipolaren Gradienten G}, folglich in Richtung der Schwingung, d.h. parallel
zur Einstrahlrichtung des Ultraschalls geschaltet werden. Falls die kreisformige Wellen-
ausbreitung sichtbar gemacht werden soll, muss die Aufnahmeschicht senkrecht zur Ein-
strahlrichtung des Ultraschalls durch die Mitte des Fokus gewéhlt werden. D.h. es muss
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Schicht senkrecht
zur Einstrahlrichtung

Schicht parallel
zur Einstrahlrichtung

Abbildung 4.20: Durch gepulsten hochfokussierten Ultraschall erzeugte Scherwellen. Die Frequenz
des Ultraschalls betrug jeweils fyipy = 1, 72MHz. Fiir die MRE wurden drei verschiedene Modu-
lationsfrequenzen f gewihlt. Gezeigt sind die Wellenbilder senkrecht und parallel zur Einstrahl-
richtung. Die bipolaren Gradienten wurden immer in Richtung der Teilchenbewegung geschaltet,
also parallel zur Einstrahlrichtung des Ultraschalls.

eine transversale Schichtposition gewéihlt werden, da im hier vorgestellten Experiment
der Ultraschallwandler und das Zielphantom entlang des statischen Bp-Felds des MR-
Tomographen angeordnet sind. Eine andere interessante Schichtfithrung ist parallel zur
Ultraschall-Einstrahlrichtung durch den Fokus, da man hiermit die Grofie des Bereichs
um den Fokus abschétzen kann, in dem die Scherwelle auftritt.

Fiir die Aufnahme der Wellenbilder wurden daher zwei Schichtpositionen gewihlt: Eine
transversale Schicht mit bipolaren Gradienten in Slice-Richtung und eine sagittale Schicht
mit bipolaren Gradienten in Read-Richtung. Es wurden jeweils die Wellenbilder bei den
drei Modulationsfrequenzen f = 100Hz, f = 200Hz und f = 400Hz aufgenommen. Bei
diesem Experiment wurde keine Triggerung des gepulsten Ultraschalls durchgefiihrt, d.h.
die Beschallung wurde vor der Bildgebung gestartet und danach beendet. Daher konn-
te das Phasenoffset ¢ zwischen der erzeugten Scherwelle und den bipolaren Gradienten
G}, nicht fest eingestellt werden. Fiir die Aufnahme eines Wellenbildes sollte mit dem Ul-
traschall ungefihr soviel Energie wie in einer iiblichen HIFU-Therapie appliziert werden,
d.h. wihrend der MRE-Aufnahme sollte effektiv nur solange beschallt werden, wie beim
Setzen eines einzelnen HIFU-Fokus typisch ist. Die iibliche Zeit hierzu betrégt 9s. Um
die notwendigen kurzen Messzeiten zu erhalten, wurde die FLASH-Sequenz verwendet.
Die gewéhlten Parametereinstellungen sind in der Tabelle 4.2 zusammengefasst. Auch die
jeweiligen Messzeiten fiir die Aufnahme eines Wellenbildes sind angegeben. Die effektive
Beschallungszeit entspricht aufgrund der Modulation des Ultraschalls gerade der Hélfte
der Messzeit und liegt somit innerhalb des Bereichs der iiblichen HIFU-Therapie.
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Abbildung 4.21: Vertikale Schnitte durch die Ultraschall-Fokus der beiden Wellenbilder b) und c)
aus Abbildung(4.20. Die durchgezogenen Linien jeweils rechts und links vom HIFU-Fokus sind die
Ergebnisse von zwei Fits an eine exponentiell geddmpfte Sinusschwingung.

Alle aufgenommenen Wellenbilder sind in der Abbildung [4.20 gezeigt. Die radiale Wel-
lenausbreitung ist sehr gut in den Aufnahmen senkrecht zur Einstrahlrichtung des Ultra-
schalls zu erkennen. Die Wellenbilder mit einer zur Ultraschall-Einstrahlrichtung parallelen
Schichtfithrung zeigen, dass sich die Scherwelle nur im Bereich des HIFU-Fokus ausbildet.
Bei den beiden hohen Modulationsfrequenzen f = 200Hz und f = 400Hz ist die Darstel-
lung der Welle so gut, dass eine Bestimmung der Wellenldnge moglich erscheint. Hierzu
wurde jeweils ein vertikaler Schnitt durch den HIFU-Fokus in den Wellenbildern senkrecht
zur Einstrahlrichtung des Ultraschalls gelegt (siehe Abbildung/4.21)). Da die Schwingungs-
amplitude in diesen Schnitten eindeutig mit steigendem Abstand vom Fokus abnehmen,
wurden die Verldufe an eine exponentiell geddmpfte Sinusfunktion angepasst. Dabei kann
aufgrund der rdumlichen Ausdehnung des HIFU-Fokus, nicht von einer punktférmigen
Quelle der Scherwelle ausgegangen werden. Die beiden Seiten des Fokus wurden daher
jeweils getrennt an die geddmpfte Sinusfunktion angepasst, wobei die resultierenden Wel-
lenldingen im Rahmen der Messgenauigkeit iibereinstimmten. Die Wellenlédngen A und die
daraus gewonnenen Elastizitdtsmodule E sind unterhalb der entsprechenden Wellenbilder
in der Abbildung[4.20 angegeben. Da in diesem Experiment nicht mehrere Wellenbilder
aufgenommen wurden, ist eine Abschétzung des Messfehlers nicht moglich.

’ J [Hz] H Tx ‘ Tw ’ H Messzeit
100 70 90 4 24s
200 40 60 5 16s
400 70 90 23 24s

Tabelle 4.2: Frequenzabhingige Parametereinstellungen bei der Aufnahme der HIFU-Scherwellen.
In der rechten Spalte befindet sich die benttigte Messzeit pro Wellenbild. Die iibrigen Parameter
betrugen: FOV = 140mm, G}, = 22mT/m, 128x128 Matrixgrofie und 1 Akquisition pro Bild.
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f=100Hz f=200Hz f=400Hz

Aufaddierte
Amplitudenbilder

Aufaddierte
Phasenbilder

Abbildung 4.22: Summe der beiden Bilder, die pro MRE-Bildgebung aufgenommen wurden, d.h.
einmal mit positiven und einmal mit negativen bipolaren Gradienten. In den Phasenbildern ver-
schwindet durch die Addition die Wellenstruktur und es ist eine konstante Phase im gesamten Bild
mit Ausnahme des HIFU-Fokus zu erkennen. Auch in den beiden aufgenommenen Amplitudenbil-
dern ist der Fokus gut zu lokalisieren (Addition ist eigentlich nicht notwendig).

Bei der Aufnahme der Wellenbilder zeigte sich in den Amplitudenbildern iiberraschen-
der Weise eine Verdunklung des Fokus-Bereichs (sieche Amplitudenbilder in der Abbildung
4.22). Bei kurz darauffolgenden Aufnahmen ohne gleichzeitige Beschallung breitete sich
diese Verdunklung erst aus und verschwand dann nach einiger Zeit. Die Vermutung liegt
nahe, dass es sich dabei um einen Effekt der Temperaturerh6hung im Fokus handelt.
Auch in den gewonnenen Phasenbildern kann eine Verinderung im Bereich des Fokus be-
obachtet werden: Bei Untersuchungen mit der FLASH-Sequenz werden immer zwei Bilder
mit invertierter Amplitude der bipolaren Gradienten Gj, aufgenommen. Fiir die Wellen-
bilder werden diese von einander abgezogen (siehe Abschnitt [3.2.3/ und Abbildung [4.7).
Dadurch werden die Bildbeitrige der Welle addiert und die restlichen Bildanteile gehen
verloren. Man kann aber auch umgekehrt die beiden Wellenbilder addieren (siehe aufad-
dierte Phasenbilder in der Abbildung [4.22)). Das Ergebnis ist ein Phasenbild, in dem die
Beitrage der Wellenbewegung fehlen und nur Phaseneffekte der normalen Bildgebung zu
sehen sind. Auch in diesen Bildern ist die Lage des Fokus deutlich zu erkennen.

Um der Frage nachzugehen, inwieweit der beobachtete Effekt durch die Erhohung der
Temperatur im Fokus wahrend der Beschallung erklért werden kann, wurde die Tempe-
raturempfindlichkeit der verwendeten Sequenz untersucht. Hierzu wurde mit der FLASH-
Sequenz und den gleichen Parametereinstellungen wie bei den f = 200Hz-Aufnahmen der
Scherwellen eine Wasserprobe untersucht. Das Wasser wurde vor dem Experiment zum
Kochen gebracht und danach im MR-Tomographen abkiihlen gelassen. Nach einer kurzen
Wartezeit, in der sich das Wasser thermisch ausgleichen konnte, wurden hintereinander
Bilder mit der FLASH-Sequenz aufgenommen. Gleichzeitig wurde mit Hilfe eines MR-
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Abbildung 4.23: Phasenéinderung in Abhéngigkeit von der Temperaturdnderung gemessen mit der
FLASH-Sequenz und den gleichen Einstellungen wie fiir die MRE-Aufnahmen in[4.22 (f =400Hz)
gemessen in einem Wasserbad.

tauglichen Systems (3100 Fluoroptic Thermometer, Luxtron Corporation, Mountain View,
CA) die Temperaturinderung im Wasserbad aufgezeichnet. Pro Messung wurden die bei-
den Phasenbilder mit invertierter Amplitude der bipolaren Gradienten aufaddiert. In der
Abbildung|4.23 ist die Phaseninderung in diesen Bildern in Abhéingigkeit von der gemes-
senen Temperaturdnderung aufgetragen. Dafiir wurde ein kleiner Bereich in den Bildern
ausgewihlt und jeweils der Mittelwert und die Standardabweichung bestimmt. Zumindest
in diesem einfachen Experiment zeigte sich eine deutliche Temperaturabhéangigkeit der
Phase in den FLASH-Bildern.
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Kapitel 5

Diskussion

5.1 Implementierung der beiden Methoden fiir die MRE

Die internen Verschiebungen, die in einem Objekt beim Anlegen von dufleren Bewegungen
auftreten, hingen von der Elastizitéit ab. In der MR-Elastographie (MRE) werden die-
se Verschiebungen mittels bipolarer Gradienten in der Phase der komplexen MR-Bilder
kodiert und daraus die Elastizitdt bestimmt. Ausgehend von der Art der angelegten
dufleren Bewegung unterscheidet man zwei Methoden: Bei der statischen Methode der
MRE [Chen98, Stee00] wird die interne Verschiebung zwischen zwei statischen Kom-
pressionszustédnden gemessen. Dagegen wird bei der dynamischen MRE eine mechanische
Welle in die Probe eingebracht und deren Ausbreitung innerhalb des Objekts verfolgt
[Muth95, Muth96].

Die statische Methode der MRE war bereits Gegenstand der dieser Dissertation vorange-
gangenen Diplomarbeit [Sieg01]. Aus diesem Grund war der Aufbau mit dem Druckluftkol-
ben zur Erzeugung der notwendigen Kompression bereits zu Beginn vorhanden. Da in der
Zwischenzeit ein Gerdtewechsel auf einen Siemens Symphony 1,5T Ganzkorpertomogra-
phen stattgefunden hat, musste die STEAM-Sequenz auf den neuen Tomographen iiber-
tragen werden. Dabei wurde auch eine Erweiterung der STEAM-Sequenz entwickelt, die
eine parallele Aufnahme von zwei Verschiebungsrichtungen pro Anregung erméglicht. Diese
modifizierte STEAM-Sequenz wurde anhand von Phantomexperimenten [Sieg03a, Sieg03b]
und Untersuchungen an HIFU-Lésionen [Sieg03c] validiert. Fiir die dynamische Metho-
de der MRE wurde ein elektromagnetischer Aufbau fiir die Wellenerzeugung sowie eine
FLASH- und eine Spinecho-Sequenz fiir die Aufnahme der Wellenbilder entwickelt. Eine
neukonzipierte Karte fiir die Standard-Benutzeroberflache, die fiir alle MRE-Sequenzen
gleich aufgebaut ist, erlaubt dem Anwender eine leichte Einstellung aller MRE-Parameter
direkt an der Bedienungskonsole des MR-Tomographen (siehe Abbildung4.3).

Bei der Implementierung der Spinecho-Sequenz fiir die dynamische MRE wurde ein Ar-
tefakt in den Bildern aufgrund des minimalen 90°-Anteils im 180°-Refokusierungspuls
festgestellt. Die naheliegende Losung mit der Verwendung einer ungeraden Anzahl an bi-
polaren Gradienten, was ein nicht verschwindendes Gradientenmoment fiir das Storsignal
bedeutet, reichte nicht aus, um den Artefakt zu vermeiden. Es musste also auf die klassische
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Losung mit einem FID-Dephaser-Gradienten direkt vor und hinter dem 180°-Puls zuriick-
gegriffen werden. In dieser Arbeit wurde eine Aufteilung des FID-Dephaser-Gradienten
in zwei Hélften mit der Schaltdauer einer halben Periode der eingekoppelten Schwingung
implementiert. Diese Vorgehensweise vermeidet denkbare Effekte aufgrund der Wellen-
bewegung im Objekt wihrend des linearen Ansteigens bzw. Abfallen der Gradienten. Bei
den verwendeten Anregungsfrequenzen diirfte die Verbesserung in der Bildgebung zwar nur
minimal ausfallen, die Vorgehensweise kénnte jedoch auf alle Gradienten innerhalb einer
Sequenz angewandt werden und bei hohen Anregungsfrequenzen bzw. schnellen Bildge-
bungssequenzen in Zukunft eine Rolle spielen.

Im direkten Vergleich iiberzeugt vor allem die FLASH-Sequenz, da sie mit etwa 10s eine viel
kiirzere Messzeit pro Bildakquistion in Anspruch nimmt als die Spinecho-Sequenz mit etwa
einer Minute. Selbst wenn bei der FLASH-Sequenz die Aufnahme von zwei Bildern mit
invertierten bipolaren Gradienten notwendig ist, um die Phaseneffekte der Gradientenecho-
Technik durch Subtraktion zu eliminiern (siehe Abbildung [4.7), bleibt der Zeitgewinn
betrichtlich. Bei der Wahl von mehreren Akquisitionen pro Bild sollte man {ibrigens auch
bei der Spinecho-Sequenz immer priifen, ob nicht das Subtraktionsverfahren angewandt
werden sollte: Da die Wellenamplitude in den gewonnenen Differenzbildern doppelt so
grof} wie in den urspriinglichen Bildern ist, kann bei der Aufnahme der Wellenbilder die
Anzahl N der bipolaren Gradienten um den Faktor zwei reduziert werden. Dies erlaubt
die Wahl von kiirzeren Spinechozeiten Tg (siehe Abbildung/3.9). Die Abnahme des Signal-
zu-Rauschens durch die Subtraktion zweier Bilder um den Faktor v/2 kénnte also durch
den Signalgewinn aufgrund der geringeren Th-Relaxation mehr als kompensiert werden.

Ein Nachteil der FLASH-Sequenz beruht auf einer Eigenschaft der ihr zugrundeliegen-
den Gradientenecho-Technik: Im Bildaufnahmebereich vorhandene Suszeptibilitétsspriinge
fithren in FLASH-Bildern zu einer merklichen Beeinflussung der Phase, wie am Beispiel
eines Agarose-Gel-Phantoms mit eingeschlossener Miinze gezeigt wurde (siche Abbildung
4.4). Dadurch wird eine Darstellung der mechanischen Welle und folglich die gesam-
te MRE-Untersuchung unmoglich. In solchen Fiéllen empfiehlt sich die Verwendung der
Spinecho-Sequenz, die unempfindlicher gegeniiber Suszeptibilitdtsspriingen ist.

Die Entscheidung, einen elektromagnetischen Aufbau fiir die Erzeugung und Einkopplung
der mechanischen Wellen zu entwickeln, war in erster Linie eine Kostenfrage: Der Aufbau
aus Plexiglas wurde von der Werkstatt im DKFZ hergestellt, die Erfahrung mit diesem
MR-tauglichen Werkstoff hat. Da auch kreisrunde Plexiglasplatten mit seitlichen Einker-
bungen von der Werkstatt geliefert wurden, war die Herstellung der Magnetspulen kein
Problem. Obwohl die eingebrachte Spule eine starke Storung des Magnetfeldes innerhalb
des MR-~Tomographen bedeutet, wurde eine Beeinflussung der MR-Bildgebung nicht beob-
achtet. Dies ist durch die verwendete Hebelkonstruktion zu erkléren, die einen ausreichen-
den Abstand zwischen der Spule fiir die Wellenerzeugung und dem Sensitivitéitsbereich der
Aufnahmespule (Standard-Kopfspule) garantiert. Ein Hinweis auf den notwendigen Ab-
stand liefert dabei der Durchmesser der eingebrachten Spule: Deren Ausleuchtungsbereich,
d.h. das von ihr unter MR-~Gesichtspunkten beeintrachtige Volumen, liegt etwa im Bereich
einer Kugel mit dem Radius des Spulendurchmessers. Experimente haben ergeben, dass
fiir den Abstand zwischen der Spule des MRE-Aufbaus und dem Sensitivitéitsbereich der
Bildgebungsspule etwa der doppelte Durchmesser der eingebrachten Spule ausreicht, um
Storungen in den aufgenommenen Bildern zu vermeiden.
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Fine andere Moglichkeit zum Erzeugen der mechanischen Wellen im MR-Tomographen
bietet die Verwendung von Piezoelementen, die z.B. Uffmann et al. realisiert hat[Uff02].
Ein Vorteil dieser Methode ist, dass in jeder Raumrichtung mechanische Wellen erzeugt
werden konnen. Dagegen findet im elektromagnetischen Aufbau, der auch in dieser Arbeit
verwendet wurde, die hauptséchliche Schwingungsbewegung immer parallel zum statischen
By-Feld des MR-Tomographen statt. Diesem Vorteil stehen jedoch die hohen Anschaf-
fungskosten der Piezoelemente und der aufwendige Aufbau aus MR-tauglichen Metal-
len (Aluminium) gegeniiber. Aulerdem kann der elektromagnetische Aufbau so erweitert
werden, dass die zum Bp-Feld parallele Schwingung mechanisch umgesetzt wird. In der
Arbeitsgruppe von Braun wurde z.B. gezeigt [Braun03|, dass mit einem elektromagneti-
schen Aufbau und der Hilfe eines Drehschaniers mechanische Wellen sogar senkrecht zum
By-Feld erzeugt werden koénnen. Bisher ist noch keine Anwendung bekannt, in der der
piezoelektrische Aufbau direkt einen Vorteil gegeniiber dem elektromagnetischen bringen
wiirde.

Die wichtigste Komponente, unabhéngig von der spiteren Wellenerzeugung, ist der Fre-
quenzgenerator fiir die Erzeugung der Wechselspannungen: Dieser muss sehr phasensta-
bil sein, um iiberhaupt eine Welle erzeugen zu konnen, die iiber die gesamte Laufzeit
der Sequenz synchron mit den bipolaren Gradienten schwingt. Auflerdem muss der Fre-
quenzgenerator so getriggert werden konnen, dass er immer mit der gleichen Phase beim
Anliegen eines Triggersignals zu schwingen beginnt. Dies ist fiir die Aufnahme von Wellen-
bildern mit verschiedenen Phasenoffsets zwischen eingekoppelter Welle im Objekt und den
bipolaren Gradienten auf dem Tomographen notwendig. Der verwendete Frequenzgenera-
tor (Sony Tektronix AWG 2021 ARBITRARY WAVEFORM GENERATOR, Wilsonville)
erfiillt beide Bedingungen und war bereits im DKFZ vorhanden. Andere Arbeitsgruppen
verwenden auch spezielle Computerkarten (Signalgeneratorkarten). Es wére auch moglich,
den Start der Sequenz auf dem MR-Tomographen von aulen zu triggern. Die Erfahrung
zeigt aber, dass dieser Weg storungsanfilliger ist. Die Triggerung wurde daher immer mit
Hilfe des sogenannten Osc0-Signals durchgefiihrt, dessen Zeitpunkt und Lange innerhalb
des Sequenzablaufs genau festgelegt werden kann. Der noch notwendige Verstéarker ist ein
handelsiiblicher NF-Verstérker, der auch in Stereoanlagen Verwendung findet.

5.2 Validierung der dynamischen Methode der MRE

Mit dem elektromagnetischen Aufbau kénnen nur mechanische Wellen mit einer Schwin-
gungsbewegung parallel zum statischen By-Feld des MR-Tomographen von oben in die
Untersuchungsobjekte eingekoppelt werden. Dies ergibt eine Vorzugsrichtung und damit
weitreichende Konsequenzen fiir die Wahl der Schichtpositionierung sowie der Richtung
der bipolaren Gradienten: Die eingekoppelte Welle wird am besten dargestellt, wenn die
bipolaren Gradienten in Richtung der Hebelbewegung geschaltet werden und eine Schicht-
position senkrecht zum oberen Auflagestempel gewéhlt wird (sagittal oder transversal).

Dies zeigte ein Experiment an einem homogenen Agarose-Phantom, bei dem die Wellen-
bilder in den drei iiblichen Schichtpositionen mit jeweils allen drei Raumrichtungen fiir
die bipolaren Gradienten aufgenommen wurden (siche Abbildung4.6). Dabei zeigten sich
auch Schwingungskomponenten senkrecht zur Kolbenbewegung. Diese besitzten aber ei-
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ne geringere Amplitude als die Komponente parallel zur Kolbenbewegung und ergeben
keine brauchbaren Wellenmuster. Die Ursachen fiir die Entstehung dieser beiden Schwin-
gungskomponenten diirften zum einen in einer nicht genau senkrechten Ausrichtung der
Drehachsen des elektromagnetischen Aufbaus zum statischen By-Feld und zum anderen
in der minimalen Hebelbewegung nach unten wihrend eine Schwingung liegen, d.h. es
handelt sich vermutlich um eine Reihe von Scher- und Spreizwellen.

Ausgehend von diesen Erfahrungen wurde in allen dynamischen Experimenten die Schicht-
positionierung immer senkrecht zum Auflagestempel des elektromagnetischen Aufbaus
gewdhlt und die bipolaren Gradienten in Richtung der Hebelbewegung geschaltet.

Die Ergebnisse aus der Untersuchung homogener Agarose-Gel-Phantome bestéitigen den
quadratischen Zusammenhang zwischen dem Elastizitdtsmodul und der Wellengeschwin-
digkeit, d.h. dem Produkt aus Wellenldnge und Anregungsfrequenz (siehe Gleichung(2.8):
Bei den homogenen Phantomen war eine Bestimmung der Wellenldnge durch Anfitten
einer Sinuskurve an Schnitte durch die Wellenbilder moglich. Zusammen mit der Anre-
gungsfrequenz konnte daraus der Elastizitdtsmodul in jedem Phantom berechnet werden.
Dabei streuten die Ergebnisse bei jedem Phantom fiir die Anregungsfrequenzen im Bereich
von f = 300Hz bis f = 500Hz nur innerhalb der Fehlergrenzen (siche Tabelle[4.1).

Unterhalb einer Frequenz von 300Hz ist bei hohen Agarose-Gel-Konzentrationen meis-
tens keine Darstellung der eingekoppelten Welle moglich oder die bestimmte Wellenlédnge
bzw. der Elastizitdtsmodul wird deutlich unterschiitzt (siche Abweichungen im unteren
Frequenzbereich in Abbildung4.12). Dies kann damit erkldrt werden, dass in diesem Fre-
quenzbereich die theoretischen Wellenldngen in die Groflenordnung des Phantoms kommen
und daher die Wellen nur sehr schlecht eingekoppelt bzw. detektiert werden kénnen. So
entspricht die Wellenléinge bei einem Phantom mit einem Elastizitdtsmodul von E =
100 - 103Nm~—2 und einer Anregungsfrequenz von f = 100Hz mit A = 10cm genau der
Phantomgrofle.

Oberhalb einer Anregungsfrequenz von f = 500Hz taucht dagegen ein anderes Problem
auf: Mit steigender Frequenz nimmt die Schwingungsamplitude der eingekoppelten Welle
immer stirker ab. Die Bewegungssensitivitdt der verwendeten MR-Sequenzen muss al-
so erhoht werden, was, sofern man bereits maximale Gradientenstérken und minimale
Anstiegszeiten verwendet, nur durch eine gréflere Anzahl N von bipolaren Gradienten er-
reicht werden kann. Dies bedeutet aber, dass grofiere Schaltzeiten notwendig werden, d.h.
léngere Spinechozeiten Tg. Damit wird wiederum der Signalverlust durch die stirkere T5-
bzw. T -Relaxation gréfer, der schliellich eine Bildgebung unmdoglich macht. Dieser Effekt
ist deutlich in der Abbildung [4.11 bei den beiden kleinen Agarose-Gel-Konzentrationen
Cagarose = 1,0% und cagarose = 1,5% bei der Frequenz f = 500Hz am starken Rauschen
zu erkennen. Eine weitere Erhohung der Anregungsfrequenz bei diesen beiden Phantomen
war iiberhaupt nicht moglich (Grund fir die fehlende Werte bei f = 600Hz in Abbildung

4.12).

Als Zusammenfassung der Experimente an homogenen Phantomen kann man festhalten,
dass zum einen der theoretische Zusammenhang zwischen Elastizitdtsmodul und Wellenge-
schwindigkeit bestétigt wurde und zum anderen die Anregungsfrequenz unbedingt auf die
zu erwartenden Elastizitdten im Untersuchungsobjekt abgestimmt werden muss. Um eine
moglichst gute Ortsauflosung in den gewonnenen Elastogrammen zu erhalten, wird man
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jedoch immer versuchen, Wellenléngen unterhalb der Strukturen im Objekt zu erhalten,
d.h. moglichst grofle Anregungsfrequenzen zu verwenden.

In allen hier vorgestellten Experimenten konnte in den Phantomen ein direkter Zusam-
menhang zwischen der Agaorse-Gel-Konzentration cagarose tnd dem Elastizitdtsmodul F
beobachtet werden. Mit Konzentrationen zwischen cagarose = 1,0% und cagarose = 3,5%
konnten Elastizititsmodule von E = (9,640, 1)-103Nm~2 bis F = (133,94+3,5)-10°Nm 2
in den Agarose-Gelen erreicht werden. Diese Ergebnisse stehen im Einklang mit einer Ar-
beit von Hamhaber et al. [Ham03a], in der die Elastizitdtsmodule in Abhéngigkeit der
Agarose-Gel-Konzentration mittels dynamischer MRE und Kompressionsuntersuchungen
bestimmt wurden. Auch die Reproduzierbarkeit der Elastizitditsmodule ist gegeben, was
ein Vergleich der E-Werte aus der Messung der homogenen Agarose-Gel-Phantomen (sie-
he Abbildung[4.12) mit den Ergebnissen aus der Untersuchung von Phantomen mit zwei
Schichten (siehe Abbildung(4.13) bestéitigt. Wie sich im Verlauf der Experimente heraus-
stellte, ist jedoch innerhalb eines gewissen Schwankungsbereichs immer mit Abweichungen
zu rechnen, die von nicht exakt identischen Bedingungen bei der Herstellung der Agarose-
Gele herriihren. So zeigten sich z.B. grofie Unterschiede, je nachdem wie stark die Agarose-
Gele vor dem Aushérten erwérmt wurden oder wie schnell man sie nach dem Erwirmen
abkiihlen lief3.

Die Ergebnisse zeigen, dass Agarose-Gele eine gute Moglichkeit zur Simulation der elas-
tischen Eigenschaften von Geweben bieten. Die beobachteten Elastizitdtsmodule bei den
Konzentrationen von cagarose = 1,0% bis cagarose = 3,5% liegen z.B. zwischen den Lite-
raturwerten von Driisengeweben und Karzinomen (siehe Tabelle[2.1). Auch die toxische
Unbedenklichkeit sowie die einfache Herstellung sprechen fiir die Verwendung von Agarose-
Gelen als Phantome in der MRE.

Im Rahmen dieser Dissertation war es leider nicht moéglich einen Rekonstruktionsalgorith-
mus zu entwickeln, der eine Bestimmung der lokalen Elastizitdtsmodule aus den Wellenbil-
dern mit verschiedenen Phasenoffsets erlaubt. In den Elastogrammen, die mit dem bisher
realisierten Algorithmus berechnet wurden (siehe Abbildungen |4.16 und [4.17), tauchen
starke Wellenmuster auf und verhindern so eine ortsaufgeloste Quantifizierung des Elas-
tizitdtsmoduls. Die Hauptursache fiir die Probleme des Algorithmus diirfte das zugrunde
liegende eindimensionale Modell sein, das fiir die Beschreibung der dreidimensionalen Be-
wegung nicht ausreicht. In diesem Zusammenhang miisste vor allem die Annahme einer
gerichteten Wellenausbreitung iiberdacht werden, die in dem vorgestellten Algorithmus
bei der Bestimmung der Wellenzahl k eine wichtige Rolle spielt. Aulerdem miissten von
dem Rekonstruktionsalgorithmus mégliche Reflexionen und Beugungen der eingekoppelten
Welle an den Oberflichen des Untersuchungsobjekts bzw. von Strukturen beriicksichtigt
werden. Auch die Dampfung der Welle sollte in das Modell fiir den Rekonstruktionsal-
gorithmus integriert werden, da sie eine zusétzliche Information iiber die mechanischen
Eigenschaften im Objekt darstellt.

Trotzdem konnte anhand des bisher realisierten Algorithmus und einem Agarose-Gel-
Phantom mit zylinderférmigen Verhirtung in der Mitte das grundlegende Prinzip der Re-
konstruktion von ortsaufgelosten Elastizitdtsmodulen nachvollzogen werden: Durch punkt-
weise Auswertung der Wellenbilder mit verschiedenen Phasenoffsets zwischen der einge-
koppelten Schwingung und den bipolaren Gradienten kann die lokale Wellenzahl k be-
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stimmt werden. Daraus ergeben sich dann die lokalen Wellenlédngen bzw. Elastizitdtsmodu-
le. Obwohl die gewonnenen Elastogramme (siche Abbildung(4.17) die bereits diskutierten
wellenféormigen Muster zeigen, erlauben sie eine qualitative Aussage iiber die Elastiztéits-
verhéltnisse innerhalb des Phantoms: So ist die zentrale Lage und kreisrunde Form der
Verhértung in den Elastogrammen gut zu erkennen. Die unterschiedlichen Grauwerte in
den beiden Gebieten zeigen auch an, dass der Elastizitdtsmodul innerhalb der Verhdrtung
kleiner als in der elastischeren Umgebung ist.

Es sollte jedoch noch erwihnt werden, dass auch in den Deformationsbildern, die mit
der statischen Methode der MRE aufgenommen wurden, Wellenstrukturen zu sehen sind.
Als Ursache kommen hier eigentlich nur reflektierte Wellen in Frage. Diese fithren bei
den relativ groflen Phantomausmafien (& = 14cm und h = 14cm) und der hohen Elas-
tizitdt (cAgarose = 1,0%) dazu, dass trotz einer relativ langen Wartezeit (Mixing-Time
Ty = 500ms) nach der Kolbenbewegung kein statischer Kompressionszustand im Objekt
erreicht wird. Eine denkbare Losung des Problems besteht in einer weiteren Erhéhung der
Wartezeit, was aber gleichzeitig einen hoheren Signalverlust bedeuten wiirde.

5.3 Auswirkungen der reziproken Anstiegsrate auf die dy-
namische MRE

Die in der Literatur iibliche Berechnung der Amplitude in den Wellenbildern nach der
Gleichung/3.9/geht von der Realisierbarkeit von rechteckférmigen bipolaren Gradienten G,
aus. Die Frage, inwieweit die eigentlich richtige Schaltung der Gradienten in Trapezform
die Wellenbilder beeinflusst, wird dabei {ibergangen.

Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefithrte Phasenberechnung unter Beriicksichtigung ei-
ner nicht verschwindenden reziproken Anstiegsrate R := At/AG ergibt einen zusétzlichen
multiplikativen Korrekturterm der Form sin(wRG?Y,)/(wRGY) gegeniiber der Gleichung|3.9.

Theoretisch verdndert sich also nur die Amplitude im Wellenbild, wihrend die auftre-
tenden Wellenldngen nicht beeinflusst werden. Anhand eines Phantomexperiments konnte
die von dem Korrekturterm vorausgesagte Abnahme der Wellenamplitude mit steigender
reziproker Anstiegsrate beobachtet werden (siche Abbildung 4.9).

Erwartungsgeméf ist der Grenzwert dieses Korrekturterms fiir eine verschwindende rezi-
proke Anstiegsrate R (rechteckformigen Gradienten) gleich eins, d.h.

}l{iir}0 [sin(wRGY)/(wRGY) ] = 1. (5.1)

Die Trapezform der bipolaren Gradienten hat folgende Konsequenzen fiir die dynamische
MRE:

1. Die Wellenform in den aufgenommenen Bildern wird nicht beeinflusst, d.h. die Be-
stimmung der Wellenzahl £ iiber die Variation des Phasenoffsets ¢ und damit der
lokalen Elastizitét ist genauso moglich wie bei rechteckformigen Gradienten. Glei-
ches gilt fiir die in dieser Arbeit verwendete Bestimmung der Wellenldnge A iiber
einen Sinus-Fit in einem homogenen Objektbereich.
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2. Soll die Amplitude der eingekoppelten Welle bestimmt werden, d.h. die lokale Aus-
lenkung, ist der Korrekturterm auf jeden Fall zu beriicksichtigen.
So wird z.B. in der Arbeit von Wu et al. [Wu00] die Auslenkung im Fokus als Funk-
tion der Intensitidten des fokussierten Ultraschalls gezeigt. Da in der Arbeit keine
Hinweise auf eine Beriicksichtung des oben genannten Korrekturterms zu finden
ist, sollten die angegebenen quantitativen Werte auf jeden Fall hinterfragt werden.
Die beobachtete lineare Abhéngigkeit der Verschiebung im HIFU-Fokus von der Ul-
traschallintensitéit bleibt jedoch weiterhin giiltig, da die Sequenzparameter bei der
Untersuchung nicht verédndert wurden und damit die notwendige multiplikative Kor-
rektur fiir alle gemessenen Verschiebungen gleich ist.

3. Die Darstellung von Wellen bei groflen Anregungsfrequenzen wird schwieriger: Wer-

den z.B. die bipolaren Gradienten auf dem verfiigbaren Siemens Symphony 1,5T MR-
Tomographen immer so schnell (Rpyin = 20ps/mT-m) und so gro (Gmax = 22mT/m)
wie moglich geschaltet, so ergibt sich aufgrund der Trapezform der Gradienten bei
einer Anregungsfrequenz f = 100Hz ein Korrekturfaktor von 98,7% bzw. 80,8% bei
f = 400Hz (siehe Abbildung|4.10). Alleine die Trapezform der Gradienten bewirkt
also eine Abnahme der Amplituden in den Wellenbildern mit steigenden Anregungs-
frequenzen, die nur iiber eine Erhohung der Anzahl N der bipolaren Gradienten
kompensiert werden kann. Dies fiihrt wiederum zu lingeren Echozeiten Ti und folg-
lich zu einem stérkeren Signalverlust aufgrund der 7T3- bzw. T5-Relaxation.
Ab der Grenzfrequenz von farenz = 1/(4RminGmax) = 568Hz kann sogar die maxi-
male Gradientenamplitude nicht mehr wiahrend einem Viertel der Schwingungsdauer
T = 1/f erreicht werden. Der Korrekturterm hat bei dieser Grenzfrequenz immer
den Wert 2/7 (unabhingig von Ry, und Gpax). Oberhalb von fgren, nimmt der
notwendige Korrekturterm dann proportional zu 1/f weiter ab, da die erreichbare
Gradientenstéirke GG}, immer weiter sinkt.

Fiir die statische MRE hat die Gradientenform iibrigens keine Konsequenzen, da bei dieser
Methode wahrend der bipolaren Gradienten immer ein statischer Kompressionszustand
vorliegt und folglich nur das Gradientenmoment (G}, - §) in die Betrachtung eingeht.

5.4 Vergleich der beiden Methoden fiir die MRE

Der generelle Unterschied zwischen beiden Methoden der MRE liegt darin, dass die stati-
sche MRE nur relative Aussagen iiber die Elastizitéiten zwischen verschiedenen Bereichen
in einem Objekt erlaubt [Bish00]. Dagegen ist mit der dynamischen MRE eine lokale Mes-
sung der Elastizitdtsmodule moglich, wobei man aber die Dichteverteilung innerhalb des
Objekts als bekannt voraussetzen muss. Agarose-Gele bestehen zum Grofiteil aus Wasser
und besitzen daher auch die gleiche Dichte wie Wasser. In biologischen Geweben wird im
Allgemeinen die gleiche Annahme getroffen. Es wire jedoch denkbar, dass z.B. krankhaf-
te Gewebeverdnderungen zu starken Dichteschwankungen fithren und damit die Messung
der Elastizitdtsmodule verfilschen. Daher wurden Verfahren diskutiert, um auch die Dich-
te innerhalb des Untersuchungsobjekts mittels MR-Tomographie ortsaufgeltst zu messen
und in der Bestimmung der Elastiztdtsmodule zu beriicksichtigen. Soweit bekannt, liegen
jedoch noch keine verwertbaren Ergebnisse vor. Denkbar wére in diesem Zusammenhang
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auch eine Abschétzung der Dichteverteilung aus Computertomographie-Bilder, die z.B. im
Rahmen einer Bestrahlungsplanung sowieso von den Patienten aufgenommen und mit den
Bildern der MRT korreliert werden.

Bei der Untersuchung von Phantomen bestehend aus zwei Schichten mit unterschiedlicher
Agarose-Gel-Konzentration, konnte mit beiden Methoden der MRE ein Elastizitéatskon-
trast erreicht werden. Dieser war jedoch besonders bei der statischen Methode stark davon
abhéngig, in welche der beiden Schichten die &uflere Bewegung eingebracht wurde: Erfolgte
die Einkopplung der mechanischen Welle bzw. die Kompression durch den Druckluftkolben
in die elastischere Schicht, so konnten die beiden Elastizitdten anhand der unterschiedli-
chen Wellenléingen bzw. Deformationswerte gut getrennt werden (siehe Abbildung 4.13).
Im umgekehrten Fall wird bei der dynamischen Methode eine schlechtere Einkopplung
der mechanischen Welle in die untere Schicht beobachtet, was durch eine gréflere Ddmp-
fung in der weniger elastischen Schicht erklirt werden kann. Bei der statischen Methode
ist sogar nur bei wirklich groflen Elastizitétsunterschieden ein Deformationskontrast zu
erzielen. Eine mogliche Erklarung wire hier, dass in elastischen Schichten eine seitliche
Ausweichbewegung des Phantoms leichter moglich ist als in weniger elastischen. Daher
konnte bei kleinen Elastizitdtsunterschieden die obere Schicht der Kompression sowohl
durch eine Kompressionsweitergabe an die darunterliegende Schicht als auch durch eine
seitliche Bewegung ausweichen. Bei groflen Elastizitdtsunterschieden ist dieses seitliche
Ausweichen in der obersten Schicht geringer und die Kompression von oben wird stérker
an die darunterliegende Schicht weitergegeben.

Beide Methoden der MRE haben folglich Schwierigkeiten, weichere Strukturen unterhalb
fester Schichten zu detektieren. In der Realitét diirfte jedoch immer der umgekehrte Fall
eine Rolle spielen, da die meisten Gewebe sehr elastisch sind und die meisten krankhaften
Verdnderungen dagegen eine Abnahme der Elastizitdt hervorrufen (siehe Tabelle 2.1).

Ein weiteres wichtiges Ergebnis aus der Untersuchung der Phantome aus zwei Agarose-
Gel-Schichten folgt aus den bestimmten Elastizitdtsmodulen und Deformationswerten:
Beriicksichtigt man die Tatsache, dass fiir die Wellenldngenbestimmung mittels Anfitten
einer Sinuskurve nur eine kleine Stecke (etwa 4cm) verfiighar war, so kann man von einer
guten Ubereinstimmung der Elastizitétsmodule in den einzelnen Schichten mit den ent-
sprechenden Ergebnissen aus der Untersuchung der homogenen Agarose-Gel-Phantomen
reden (vergleiche Elastizitdtswerte E in der Abbildung 4.13|mit den entsprechenden Wer-
ten in Abbildung [4.12). Wichtig fiir den Vergleich der beiden Methoden der MRE sind
die Verhéltnisse zwischen den Elastizitdtswerten der einzelnen Schichten: Bestimmt man
dieses Verhéltnis in den beiden untersuchten Phantomen, d.h. in dem Phantom mit der
1,0%-igen und der 2,0%-igen Agarose-Gel-Schicht (E; = (8,4 4+ 0,7)-Nm~2 bzw. Ey =
(40,140, 7)-Nm~2) sowie in dem Phantom mit der 1,0%-igen und der 3,0%-igen Agarose-
Gel-Schicht (E; = (7,94 0,3)-Nm~2 bzw. E3 = (90,4 £+ 12,1)-Nm~2), so erhiilt man:

EQ/E1:4,8:|:0,4 und E3/E1:11,4:|:1,5. (52)

Zum Vergleich sollten aus den bereits genannten Griinden nur die statischen Ergebnis-
se bei der Phantompositionierung herangezogen werden, bei der die elastischere Schicht
(1%-Agarose-Gel-Konzentration) oben lag. Nach dem eindimensionalen Modell aus dem
Kapitel 3.1.1 sollte das Verhiltnis zwischen den Deformationswerten reziprok zum Verhélt-
nis der entsprechenden Elastizitéitsmodule sein. Dies ist aber mit €, 1/€yy2 = 2,1 und
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€yy,1/€yy,3 = 5,0 nicht der Fall (Die angegebenen Fehler fiir €,, in Abbildung [4.13 be-
schreiben das SNR in den Bildern und werden daher nicht berticksichtigt.).

Dagegen ergibt die Gleichung 3.3 die zwar auf einem dreidimensionalen Modell beruht,
dafiir aber stenggenommen nur fiir runde Verhédrtungen in einer elastischen Umgebung
gliltig ist:

P P
Bo/E; =%l 12392 und Ey/E = !

—1=9,0. (5.3)
Eyy,2 €yy,3

Diese Werte stehen im Einklang mit den Ergebnissen aus der dynamischen Methode (siehe
Gleichungen 5.2). Selbst wenn die Gleichung 3.3 nur bedingt fiir die Beschreibung dieses
Experiments geeignet erscheint, liefert sie bereits eine gute Méglichkeit, um das Verhéltnis
der Elastizitdtsmodule mit den Deformationswerten aus der statischen MRE abzuschétzen.

5.5 Fehlerbetrachtung und Messgenauigkeit

Beide Methoden der MRE basieren auf der Kodierung von Bewegungen in der Phase der
MR-Bilder. Diese Technik ist sehr sensitiv: Durch die Erhchung der bewegungskodieren-
den Gradientenmomente (=Gradientenstirkex Gradientendauer) kann die Auflsung der
Verschiebungsmessung prinzipiell beliebig gesteigert werden. Ein limitierender Faktor ist
dabei die Forderung, dass Phasenumbriiche bei der statischen Methode moglichst nicht
zusammenfallen und bei der dynamischen Methode sogar ganz vermieden werden sollten.
So betrédgt z.B. in der Untersuchung der HIFU-Lésion mit der statischen MRE (siehe Ab-
schnitt |4.5) und dem Gradientenmoment von Gy - 6 = 140mT/m-ms die Zunahme der
Verschiebung zwischen zwei Phasenumbriichen etwa 165pm. Der Abstand zwischen zwei
Phasenumbriichen liegt bei etwa 20 Bildpunkten, d.h. es war moglich zwischen zwei Bild-
punkten eine Verschiebungszunahme von etwa 10pm zu detektieren.

Neben der Sensitivitéit der Verschiebungskodierung muss aber auch die Giite der aufge-
nommenen Bewegungsbilder beriicksichtigt werden. Wie im Abschnitt [3.3 erortert wur-
de, hiangt die Standardabweichung in den Phasenbildern gerade reziprok mit dem SNR
in den Amplitudenbildern zusammen. Somit fiihrt jeder Effekt, der eine Reduktion im
SNR der Amplitudenbilder bewirkt, zu einer Abnahme der Bildgiite in den aufgenomme-
nen Bewegungsbildern der MRE. Bei der statischen Methode fiihrt dies zu relativ grofien
Standardabweichungen in den Deformationswerten aus eigentlich homogenen Bildberei-
chen (siehe Abbildung [4.13). Dagegen sind die Mittelwerte innerhalb eines sehr kleinen
Schwankungsbereichs reproduzierbar (siehe Fehler der relativen Deformationséinderung in
Abbildung [4.2). Fiir die dynamische MRE spielt die Giite der Wellenbilder besonders
fir die Zuverldssigkeit der Rekonstruktion der lokalen Wellenléinge und damit der Elasti-
zitdt eine wichtige Rolle. Eine Sensitivitatssteigerung der Bewegungskodierung ist hier nur
durch eine groflere Anzahl an bipolaren Gradienten méglich, was jedoch bedeutet, dass
die Spinechozeit T langer und damit das SNR durch den grofieren Th /Ty -Signalverlust
reduziert wird. Eine hohere Sensitivitit der Bewegungskodierung geht also immer auf
Kosten der Bildgiite. In den Wellenbildern gibt es keine homogenen Bildbereiche, die ei-
ne Quantifizierung der Bildgiite erlauben. Bei der Bestimmung der Wellenldnge und der
Elastizitdtsmodule durch Anlegen einer Sinusfunktion an die Wellenbilder in homogenen
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Agarose-Gelen liegen die relativen Fehler mit etwa 5% (siehe Tabelle 4.1) jedoch weit un-
terhalb der Elastizitdtsunterschiede zwischen den Phantomen. Damit diirfte die Giite der
Wellenbilder auch fiir eine denkbare Rekonstruktion von Elastogrammen ausreichen.

Die Ortsauflésung der Elastizitdtsmessung mittels MRE wird von der verwendeten MR-
Bildgebung vorgegeben. Die minimal Bildpunktgréfle liegt in den vorgestellten Experi-
menten mit etwa 1,2 x 1,2mm? im Bereich von iiblichen MR-Aufnahmen.

5.6 Potenzial der MRE innerhalb der HIFU-Therapie

In der HIFU-Therapie (High-Intensity-Focused-Ultrasound) wird durch die Fokussierung
von Ultraschall eine gezielte Koagulation in ein Gewebe gesetzt. Durch Verschieben des
Ultraschallwandlers kann die Fokusposition gedndert und so ein beliebiges Volumen be-
handelt werden, ohne das umliegende Gewebe zu beeintriachtigen. Die HIFU-Therapie
bietet daher eine minimal-invasive Behandlungsméglichkeit von Tumoren, wie z.B. dem
Mammakarzinom. Am Anfang dieser Arbeit war bereits bekannt, dass durch die HIFU-
Behandlung die Elastizitdt im Zielvolumen verdndert wird. Dies hatte z.B. von Righetti
et al. [Righ99] anhand von Ultraschall-Untersuchungen gezeigt.

Im ersten Experiment dieser Arbeit wurden mit verschiedenen akustischen HIFU-Leis-
tungen erzeugte Lisionen mittels statischer MRE untersucht. Dabei zeigte sich ein starker
Abfall der gemessenen relativen Anderung zwischen der Deformation in der Lésion und im
unbehandelten Gewebe bei den beiden HIFU-Leistungen Pyry = 30W und Pypy = 40W
(sieche Abbildung 4.2). Oberhalb von Pgry = 40W bleibt die relative Anderung in der
Deformation mit einem Wert von etwa -60% konstant. Im Vergleich dazu wurde fiir die
gemessenen Standard-MR-Parameter eine nahezu lineare Abnahme der relativen Anderun-
gen mit steigender akustischer HIFU-Leistung beobachtet. Innerhalb der Standard-MR-
Parameter konnte die grofite Abhiingigkeit der relativen Anderung von der HIFU-Leistung
fiir die Spindichte p und die 75-Relaxationszeit beobachtet werden, was mit anderen Ex-
perimenten im Einklang steht [Grah99, Chen99, BohO01].

Dass die Gleichung 3.3 den Zusammenhang zwischen den mit der statischen MRE ge-
messenen Deformationswerten und den dazugehorigen Elastizitdtsmodulen gut beschreibt,
wurde bereits im Abschnitt vorher diskutiert. Da die untersuchten HIFU-Lésionen einer
runden Verhdrtung in einem elastischen Gebiet sehr nahe kommen, ist auch diese Vor-
aussetzung bei der Herleitung der Gleichung nahezu erfiillt. Der beobachtete Grenzwert
in der relativen Anderung der Deformation von -60% entspricht laut der Gleichung 3.3
einem Faktor 4 zwischen den Elastizitédtsmodulen im unbehandelten Gewebe und in den
HIFU-Léasionen. Diese Beobachtung steht im Einklang mit einem Experiment von Wu
et al. [Wu01], in dem mittels dynamischer MRE die Anderungen der Elastizititsmodu-
le in Geweben bei Temperatureinwirkung untersucht wurden. Die in diesem Experiment
gemessenen Unterschiede zwischen den Elastizitdtsmodulen in HIFU-Lésionen und im un-
behandelten Gewebe liegen tatséchlich bis zu einem Faktor vier auseinander.

Zusammenfassend konnte mit diesem Experiment gezeigt werden, dass zum einen eine
Darstellung von HIFU-Lé&sionen mittels MRE moglich ist und zum anderen die relati-
ven Ergebnisse der statischen MRE bereits ausreichen, um Aussagen zur Position bzw.
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grundlegenden elastischen Eigenschaften einer HIFU-Lésion treffen zu konnen. Fiir eine
Charakterisierung von HIFU-Lé&sionen reicht die statische MRE jedoch nicht aus. Hierfiir
miissen wohl direkt die Elastizitdtsmodule mit der dynamischen Methode gemessen wer-
den.

Eine vollstdndige Untersuchung von HIFU-Lésionen mittels dynamischer MRE war in
dieser Dissertation nicht moglich: Hierzu miissen die Elastizitédtsmodule ortsaufgelost be-
stimmt werden, was aber nur mit der Hilfe eines funktionierenden Rekonstruktionsalgo-
rithmus zu bewerkstelligten ist. Die mit dem im Abschnitt [4.4] vorgestellten Algorithmus
berechneten Elastogramme (siche Abbildung(4.17) geben nur einen sehr einfachen visuellen
Eindruck iiber die Elastizitéit innerhalb einer Probe und sind daher fiir die Untersuchung
von HIFU-Lésion ungeeignet.

Nach dem Grundprinzip der dynamischen MRE miissen die HIFU-Lésionen in den Wel-
lenbildern daran erkennbar sein, dass sie aufgrund ihres grofleren Elastizitdtsmoduls die
Wellenlédnge der eingekoppelten Schwingung verldngern. Um diesen Effekt zu zeigen, wur-
den von einer sehr grofen HIFU-Lésion (175 Einzelbeschallungen) die Wellenbilder bei
verschiedenen Schichtpositionen durch die Lision aufgenommen. In den gewonnenen Wel-
lenbildern ist die Lésion anhand der ldngeren Wellenbilder tatséchlich gut zu lokalisieren
(siehe Abbildung(4.19). Die Wellenbilder erlauben jedoch keine Aussage iiber die Form der
Lésion in der entsprechenden Schichtposition oder gar die Elastizitit, da ein Anlegen einer
Sinuskurve wie bei den homogenen Phantomen in diesem Fall unmdoglich ist (Strukturgrofie
ist kleiner als die Wellenlédnge!).

In dem Phantom, das aus 3%-igen Agarose-Gel und dem darin eingebetteten Muskel-
gewebe besteht, werden die internen Bewegungen nach einer Kompression (reflektierte
Druckwellen, etc.) sehr stark geddampft. Somit konnte fiir die Wartezeit zwischen den
beiden Kompressionszustianden bei den statischen MRE-Aufnahmen (Mixing-Time Tip)
150ms gewahlt werden, ohne Bewegungsartefakte in den Verschiebungs- bzw. den Defor-
mationsbildern hervorzurufen. Die HIFU-Lésion ldsst sich in den Deformationsbildern gut
von dem umliegenden Gewebe abgrenzen. Sowohl die Lage als auch die ungefihre Form
der HIFU-Lésion in den Deformationsbildern wird von den nachtriglich aufgenommenen
Photos bestétigt.

Eine interessante Einsatzmoglichkeit der dynamischen MRE innerhalb der HIFU-Therapie
bietet die Darstellung der Scherwellen, die durch eine gepulste Beschallung um den Fo-
kus herum erzeugt werden kénnen. Dass radiale Scherwellen generell mit der dynamischen
Methode der MRE dargestellt werden kénnen, wurde von Dutt et al. [Dutt00] gezeigt: In
einem zylinderformigen Phantom wurde ein Glasstab platziert. Uber einen Lautsprecher
wurde dieser Glasstab in eine Schwingung mit vorgegebener Frequenz gebracht und da-
durch radiale Scherwellen im Phantom erzeugt. Fiir die Darstellung der Scherwellen wurde
sowohl die Methode der dynamischen MRE als auch eine Ultraschall-Methode, bei der die
Verschiebungen iiber die Phase der gestreuten Ultraschalls detektiert wird, verwendet.
Beiden Methoden fiihrten zu dhnlichen Ergebnissen.

Die MRE-Aufnahme von Scherwellen, die gepulster hochfokussierter Ultraschall hervor-
ruft, wurde von Wu et al. in seiner Arbeit [Wu00] beschrieben. Dabei beobachteten sie
zwei lineare Abhéngigkeiten der Wellenamplitude der Scherwelle im Fokus: Zum einen von
der eingestrahlten HIF U-Intensitdt und zum anderen von der Pulsdauer. Der lineare Zu-
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sammenhang mit der Intensitét steht im Einklang mit den theoretischen Vorhersagen. Die
Abhéngigkeit der Scherwellenamplitude von der Pulsdauer sollte allerdings logarithmisch
sein. Als mogliche Griinde geben die Autoren nicht-lineare Effekte der Ultraschallausbrei-
tung im Fokusbereich oder die Erhohung der Temperatur an.

Da im DKFZ bereits ein MR-tauglicher HIFU-Aufbau vorhanden war, konnte das dazu-
gehorige Experiment erfolgreich nachvollzogen werden. Dabei waren keine Anderungen der
implementierten FLASH-Sequenz bis auf die Parametereinstellungen notwendig, d.h. das
Anwendungsspektrum der Sequenz ist nicht nur auf MRE-Experimente mit dem elektro-
magnetischen Aufbau beschrinkt. In allen aufgenommenen Wellenbildern ist die Scher-
welle, die sich radial vom Fokus her ausbreitet, gut zu erkennen (siche Abbildung 4.20).
Bei der Modulationsfrequenz f = 100Hz liegt die Wellenléinge im Bereich des Phantom-
radius und die resultierenden Wellenbilder sind daher weniger fiir eine Auswertung geeig-
net als die Wellenbilder mit den beiden htheren Modulationsfrequenzen f = 200Hz und
f = 400Hz. Die beobachteten Scherwellen sind radial, d.h. mit steigendem Abstand vom
Zentrum (HIFU-Fokus) erwartet man einen Abfall der Wellenamplitude. Dieses Abfallen
der Amplitude kann anhand eines Schnitts durch den Ultraschall-Fokus der Wellenbilder
senkrecht zu Ultraschall-Einstrahlrichtung (siehe Abbildung [4.21) deutlich gesehen wer-
den. Die Schnitte erlauben auch eine Bestimmung der Wellenlinge der Scherwellen (durch
Anpassen einer geddmpften Sinuskurve) und daraus wieder der Elastizitdtsmodule. Die-
se sind unterhalb der entsprechenden Wellenbilder in der Abbildung 4.20 angegeben und
stimmen im Rahmen der Messgenauigkeit iiberein.

Die Darstellung der Scherwellen von gepulstem hochfokussierten Ultraschall mittels dyna-
mischer MRE erlaubt also sowohl die Bestimmung der Fokusposition wéhrend der Beschal-
lung als auch eine Aussage iiber die Elastizitdtsverhaltnisse auflerhalb des Fokus. Da in
der HIFU-Therapie immer mehrere nebeneinanderliegende Fokuspositionen beschallt wer-
den und die Gewebeelastizitdt durch die Beschallung verédndert wird, konnte folglich mit
der aktuellen Scherwelle auch die bis dahin bereits durchgefiihrten Einzelbeschallungen
iiberpriift werden.

In dieser Arbeit wurde bei der Durchfithrung des Scherwellen-Experiments ein Effekt be-
obachtet, der bisher noch nicht in der Literatur beschrieben wurde: Um Phaseneffekte,
die nicht von der Welle herriihren, korrigieren zu konnen, werden bei der FLASH-Technik
immer zwei Phasenbilder mit invertierten bipolaren Gradienten aufgenommen und von-
einander subtrahiert. Das Ergebnis der Subtraktion ist das gewiinschte Wellenbild mit der
phasenkodierten Schwingung. Umgekehrt kann man durch Addition der beiden Bilder die
Phase entfernen, in der die Wellenbewegung kodiert ist. In dem Additionsbild sind da-
her alle Phaseneffekte enthalten, die auch bei einer reinen FLASH-Bildgebung auftreten.
Uberraschenderweise ist in diesen aufaddierten Bildern ebenfalls der Fokus an einer starken
Variation der Phase zu erkennen, wogegen der restliche Bereich im Objekt eine konstan-
te Phase aufweist (siehe Abbildung|4.22). Da die Phase der Wellenkodierung vollstéindig
durch die Addition entfernt wurde (die Bilder enthalten keine Wellenstruktur), kann dieser
Phaseneffekt nicht durch die Schwingungsbewegung im HIFU-Fokus erklart werden. Auch
in den zusammen mit den Wellenbildern aufgenommenen Amplitudenbildern ist der Fokus
deutlich an einem Fleck zu erkennen, obwohl das Bild des Phantoms eigentlich homogen
sein sollte. Wiederholt man mehrmals die FLASH-Sequenz direkt nach der Aufnahme der
Scherwelle ohne Beschallung, so verbreitert sich zunéchst der Fleck und verschwindet nach
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einiger Zeit.

Es liegt die Vermutung nahe, dass es sich bei dieser Beobachtung um einen Temperaturef-
fekt handelt: Die FLASH-Sequenz ist sehr phasensensitiv und bipolare Gradienten werden
auch fiir die Messung der Diffusion in der MRT eingesetzt (siehe Abschnitt 3.1.3). Die
Phase des MR-Signals und die Diffusion sind jedoch zwei temperaturabhingige Gréfien
[Rad02]. Fiir die Aufnahme der Scherwellenbilder wurde die FLASH-Sequenz mit bipolaren
Gradienten fiir die Wellendetektion verwendet. Die Temperaturerhohung im HIFU-Fokus
wéhrend der Beschallung kénnte also durchaus die Ursache der beobachteten Variationen
in den Phasenbildern bzw. der Verdunklung in den Amplitudenbildern sein.

Um diese Vermutung zu iiberpriifen, wurde die Temperatursensitivitéit der fiir die Aufnah-
me der Scherwellen verwendeten FLASH-Sequenz untersucht: Von einem sich abkiihlen-
den Wasserbad wurden stindig FLASH-Bilder aufgenommen und der Temperaturverlauf
protokolliert. Dabei konnte tatséchlich eine Verdnderung in den aufaddierten Phasenbil-
dern mit fallender Temperatur beobachtet werden. Die Auswertung ergab einen (linearen)
Zusammenhang zwischen der Phaseninderung und der Temperaturinderung (siche Ab-
bildung(4.23). Die oben beschriebene Variation in den aufaddierten Phasenbildern ist also
auf die Temperaturerhchung im HIFU-Fokus wahrend der Beschallung zuriickzufiihren.

Es wére nun denkbar eine Kalibrierung zwischen dieser Phasenvariation und der Tempera-
tur durchzufiihren und damit die Temperaturerhchung im Fokus aus den Scherwellenauf-
nahmen zu bestimmen. Wenn dies gelingen wiirde, kénnte mit der Aufnahme der Scher-
wellen gleichzeitig auch das bisher in der HIFU-Therapie iibliche Temperatur-Monitoring
durchgefithrt werden, wobei das Verfahren noch zusétzliche Aussagen iiber die Elasti-
zitdtsverhiltnisse um den Fokus erlauben wiirde. Diese Zusatzinformation wére ein grofler
Gewinn fiir die Therapiekontrolle wahrend einer HIFU-Behandlung.
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Kapitel 6

Zusammenfassung und Ausblick

Bereits in gesunden Organismen ist die Variation in der Elastizitdt zwischen einzelnen
Gewebearten grofler als in anderen gewebespezifischen MR-Parametern. So betrigt z.B.
der Elastizititsmodul in weichen Geweben etwa E = 10°Nm ™2 und etwa £ = 10°Nm~2 im
Knorpel. Im Vergleich dazu sind die Schankungen der Relaxationszeiten im menschlichen
Gewebe zwischen 17 = 250ms und 77 = 1000ms bzw. zwischen 75 = 40ms und 75 = 100ms
gering. Viele Erkrankungen fithren aulerdem zu einer starken Verdnderung der Elastizitét
des betroffenen Gewebes. Die Palpation, d.h. das Abtasten von Geweben, ist daher ein
gingiges Verfahren in der Medizin zur Diagnose von Tumoren, wie z.B. dem Mamma- oder
dem Prostatakarzinom. Sie ist jedoch subjektiv, liefert nur qualitative Ergebnisse und ist
auf oberflichennahe Tumoren beschriankt. Die Entwicklung von bildgebenden Verfahren,
die direkt Elastizitdtsdnderungen sichtbar machen, kénnte daher einen wichtigen Beitrag
zur Diagnose von pathologisch verdndertem Gewebe liefern.

Erste Ansétze zur Bestimmung der Gewebeelastizitédt basieren auf der Messung der in-
ternen Verschiebungen nach einer mechanischen Anregung mittels Ultraschall. Da Ultra-
schallscanner jedoch in den meisten Féllen auf zweidimensionale Bildebenen beschrinkt
sind und eine schlechte axiale Aufldsung aufweisen, ist eine genaue Messung der Verschie-
bungen nicht mdoglich.

Dagegen erlaubt die MRT genauere Verschiebungsmessungen in zwei oder sogar drei
Raumdimensionen und ist damit in der Lage die Elastizitit genauer zu bestimmen. Hierfiir
werden in der MR-Elastographie (MRE) sogenannte bipolare Gradienten verwendet, die
die Phase in den aufgenommenen MR-Bildern abhéngig von den Bewegungen veréndern.
Ausgehend von der Art der mechanischen Belastung, die die internen Verschiebungen her-
vorruft, unterscheidet man zwischen der statischen und der dynamischen Methode der
MRE.

Die statische Methode der MRE basiert auf der Messung der internen Verschiebung zwi-
schen zwei statischen Kompressionszustdnden. Dabei ist die Variation der internen Ver-
schiebung umso grofler, je elastischer das entsprechende Gebiet ist. Durch die Bestimmung
der Deformation (erste Ableitung der Verschiebung nach dem Ort) kann daher ein Elas-
tizitdtskontrast erreicht werden. Bei der dynamischen Methode der MRE werden dagegen
mechanische Wellen in das Versuchsobjekt eingekoppelt und mit Hilfe von oszillieren-
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KAPITEL 6. ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

den bipolaren Gradienten der Verlauf dieser Wellen verfolgt. Durch die Bestimmung der
lokalen Wellenléinge kann die Wellengeschwindigkeit berechnet werden, die im direkten
Zusammenhang zum lokalen Elastizitdtsmodul steht.

Fiir die statische MRE wurde bereits in der dieser Dissertation vorangegangenen Diplomar-
beit ein MR-tauglicher Plexiglasaufbau zur Erzeugung der beiden Kompressionszustinde
entwickelt. Da aber mittlerweile eine neue Gerétegeneration von MR-Tomographen zur
Verfiigung steht, konnte die fiir die Bildgebung verwendete STEAM-Sequenz auf diese
iibertragen werden. Dabei wurde sowohl die Funktionalitét als auch die Bedienungsfreund-
lichkeit der neuen Sequenz im Vergleich zu der alten erhéht.

Die mechanischen Wellen fiir die dynamische MRE wurden mit einem neu konzipierten
elektromagnetischen Aufbau erzeugt. Der Vorteil dieser Losung liegt in den geringen Her-
stellungskosten. Denkbare Storungen aufgrund der in den MR-Tomographen eingebrachten
Magnetspule konnten in keinem der durchgefithrten Experimente festgestellt werden. Der
grofle Aufwand bei Verwendung von piezoelektrischen Anregungsprinzipien, wie von eini-
gen Arbeitsgruppen vorgeschlagen, um mégliche Stérungen der Bildgebung zu vermeiden,
scheint folglich nicht notwendig zu sein. Fiir die Aufnahme der Wellenbilder wurden die
zwei in der dynamischen MRE {iblichen Sequenztypen zusammen mit oszillierenden bi-
polaren Gradienten erfolgreich auf dem MR-Tomographen implementiert: Zum einen eine
FLASH-Sequenz und zum anderen eine Spinecho-Sequenz. Die aufgrund der zugrunde-
liegenden Gradientenechotechnik auftretenden Suszeptibilitdtsartefakte bei den FLASH-
Sequenz-Aufnahmen kénnen mit einem Subtraktionsverfahren korrigiert werden. Damit ist
die gegeniiber der Spinecho-Sequenz reduzierte Messzeit pro Aufnahme ein entscheidendes
Argument fiir den Einsatz der FLASH-Sequenz in der dynamischen MRE.

Die Verifikation der vollstindig neu implementierten dynamischen Methode wurde an-
hand von Experimenten an Phantomen mit unterschiedlicher Agarose-Gel-Konzentration
durchgefiihrt. Die Ergebnisse stehen im Einklang mit dem von der Theorie vorhergesagtem
quadratischem Zusammenhang zwischen dem Elastizitdtsmodul und der Wellengeschwin-
digkeit. Mit steigender Agarose-Gel-Konzentration cagarose Nimmt auch der Elastizitéts-
modul zu. Die dabei erreichten Werte liegen F = 10 - 103Nm ™2 fiir CAgarose = 1,0% und
E = 140 - 103Nm—2 fiir CAgarose = 3,0% im Bereich zwischen gesunden Driisengeweben
und Tumoren.

Bisher wurden in der Literatur bei der Diskussion der Wellenbilder rechteckférmige Gradi-
enten vorausgesetzt, was jedoch nicht der Realititdt mit linear ansteigenden bzw. abfallen-
den Gradienten entspricht. Eine theoretische Betrachtung, die auch experimentell bestétigt
wurde, lieferte einen zusétzlichen Korrekturterm in der Gleichung mit rechteckformigen
Gradienten, der eine nicht zu vernachléssigende Reduktion der Phasenamplitude in den
Wellenbildern bewirkt. Die Bestimmung der Wellenldnge und damit der Elastizitdt wird
davon nicht beeinflusst. Eine Messung der Wellenamplitude muss diesen Korrekturterm
jedoch unbedingt beriicksichtigen.

Die statische MRE erlaubt grundsétzlich nur qualitative Aussagen iiber die Elastizitét in
einer Probe. Ein Experiment an zweischichtigen Agarose-Gel-Phantomen zeigte, dass die
statische MRE im Fall von Verhértungen in einer elastischen Umgebung durchaus eine
Abschétzung der Elastizitdtsverhiltnisse erlaubt.
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Eine Reihe von Anwendungsmoglichkeiten der MRE bietet sich im Rahmen der Thera-
pie mit hochfokussierten Ultraschall (high-intensity-focused-ultrasound-HIFU) an. In ei-
nem Experiment mit der statischen Methode der MRE konnte eine im Vergleich zu den
Standard-MR-Parametern sehr starke Abhéngigkeit der Deformation von der eingebrach-
ten HIFU-Leistung beobachtet werden. Eine Abschétzung der Elastizitdtsverhéltnisse aus
den gemessenen Deformationswerten ergab, dass durch die HIFU-Behandlung der Elasti-
zitdtsmodul des betroffenen Gewebes etwa vervierfacht wird. Es konnte gezeigt werden,
dass auch mit der dynamischen Methode HIFU-Lisionen darstellbar sind. In diesem Fall
wére ein Rekonstruktionsalgorithmus, der eine direkte ortsaufgeloste Quantifizierung der
FElastizitdtsmodule aus den gewonnenen Wellenbildern erméglicht, wiinschenswert. Eine
Realisierung scheiterte aber bisher an dem eindimensionalen Modell fiir die Wellenbewe-
gung. Auch eine Darstellung der radialen Scherwellen, die durch Pulsen des Ultraschalls
erzeugt werden, war mit den Methoden der dynamischen MRE moglich. Ein méglicher
Temperatureffekt in den aufgenommenen Bildern, der bisher nicht in der Literatur be-
schrieben wurde, erméglicht in Zukunft vielleicht sogar die Bestimmung der Temperatur
im HIFU-Fokus. Damit wére es moglich, mit dieser Methode zum einen das bisher {ibli-
che MR-Temperatur-Monitoring durchzufiihren und zum anderen aus den Wellenbildern
zusétzliche Informationen zu der Elastizitét in der Umgebung des HIFU-Fokus zu gewin-
nen.

Die Deformationsbilder der statischen Methode sind bereits fiir eine reine Detektion von
Verhértungen in elastischer Umgebung ausreichend. Sollen jedoch quantitative Aussagen
getroffen werden, miissen die ortsaufgelosten Elastizitdtsmodule mit der dynamischen Me-
thode bestimmt werden. Hierfiir muss ein Rekonstruktionsalgorithmus entwickelt werden,
der reflektierte Wellen, Beugungs- und Dampfungseffekte in den Wellenbildern beriick-
sichtigt. Im n#chsten Schritt sollten spezielle MRE-Apparaturen entwickelt werden, die
auf die jeweilige medizinische Fragestellung angepasst sind. Hier bieten sich zuerst Un-
tersuchungen der Mamma an, die zum einen leicht zugénglich ist und zum anderen grofie
Elastizitatsunterschiede aufweist. Desweiteren miifite auch in die Leber und die Niere eine
einfache Einkopplung von mechanischen Wellen moglich sein, da diese z.B. nicht von Kno-
chenstrukturen umgeben sind. Die MRE macht somit durch die ortsaufgeloste Messung
der Elastizitdt der Medizin einen neuen Gewebeparameter zugénglich, der in Zukunft fiir
viele klinische Anwendungen von Interesse ist.
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Anhang A

Wellendetektion mittels
trapezformiger Gradienten

Hier soll der Frage nachgegangen werden, welche Auswirkungen die Trapezform der bipo-
laren Gradienten auf die Phasenkodierung in der dynamischen MRE hat.

Bezeichnet R := At/AG die reziproke Anstiegsrate, so lautet die korrekte Beschreibung
fiir einen bipolaren Gradienten im Gegensatz zur Gleichung|3.8:

([ +4% : 0 <t < RG), (Th)
+Gh : RG,, < t < T/2—RGy, (Iv)
o) = +i/%/; . T/2—RG, < t < T/2 (Z5) (A1)
- : T/2 < t < T/24+RG, (Iy)
-Gy : T/2+RG, < t < T-—RGy (Z5)
-t : T—RG, < t < T (Zs).

Zur Vereinfachung des Problems soll fiir die Berechnung der zusétzlichen Phase aufgrund
der eingekoppelten Welle r(t) = ro + &y - cos(krg — wt + ¢) nur ein bipolarer Gradient
betrachtet werden:

T
o = 7/G(t) r(t)dt (A2)

=11 +Io+Is5+ 1y + 15+ Ig.

Die sechs Terme Z; bis Zg entsprechen den Integralen iiber die einzelnen Zeitabschnitten
des bipolaren Gradienten in der Gleichung|A.1l
Diese lassen sich unter Verwendung des unbestimmten Integrals [Bron75]

cos(ax) = xsin(ar)

/xcos(ax)dx = 5 + . (A.3)

a a
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und des Zusammenhangs w = 27 /T 16sen:

RGy

t

I =~& / & cos(kro —wt + @)dt
0

cos(krog —wRGL +¢) cos(krg+¢) Gpsin(krg — wRGH + @)
=7&o 5 - 5 -
w*R wR w
T/2—RG,
o =~& / Gy cos(krg — wt + )dt
RG,,
Gpsin(krg —wRGL +¢)  Gpsin(kro +wRGh + ¢)
=7&o +
w w
T/2
T/2 -1
Is =& /R cos(krg — wt + @)dt
T/2—RGy,
cos(krg +¢) cos(krg+wRGL+¢) Gpsin(kry +wRGp + ¢)
= 750 2 - 2 -
w*R w?*R w
T/2+RG A4
Y—T/2 (24)
T, = —& 7 cos(kro —wt + p)dt
T/2
cos(krg —wRGH + )  cos(krg+¢) Gpsin(krg — wRGy + ¢)
=& 5 - 5 -
w=R w=R w
T—RG),
Is = —v& / Gy, cos(krg — wt + ¢)dt
T/2+RGb
Gpsin(krg + wRGy + ¢)  Gpsin(krg — wRGhH + @)
=7&o +
w w
T
T—1
Zs = —v&o / 7 cos(kro — wt + ¢)dt
T—RGy
cos(kro+¢) cos(krg+wRGH +¢) Gpsin(krg+wRGH + @)
w=R w*R w
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Damit ergibt sich fiir die zusétzliche Phase aufgrund der Wellenbewegung nach der Schal-
tung eines bipolaren Gradienten:

P — 7350 [COS(k ro — wRGp + ) — cos(krg + wRGY, + QD)]
S (A.5)

4
=2 260 sin(kro + ¢) - sin(wRG?y).
w R

Folglich gilt bei Verwendung von N trapezférmigen, bipolaren Gradienten:

_ v4N &
w?R

sin(kro + ¢) - sin(wRGy). (A.6)
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Anhang B

Sequenzeinstellungen

Die Parametereinstellungen der FLASH-Sequenz, die fiir alle Frequenzen und Agarose-
Gel-Konzentrationen bei der Untersuchung der homogenen Agarose-Gel-Phantome (siehe
Abschnitt [4.2.4) gleich gewéhlt wurden, lauten:

Zylinderformige Agarose-Gel-Phantome (& = 14cm und h = 13cm)

Field of View: FOV=160mm

Matrixgrofie: 128 x128

8 Akquisitionen pro Bild

Verstarkungsfaktor durch den Amplifier: 5

Sagittale Schichtposition, d.h. parallel zur eingekoppelten Schwingung

Bipolare Gradienten in Richtung der eingekoppelten Schwingung (read)

Die frequenz- und konzentrationsabhéngigen Werte, d.h. Tg, Tr, Stirke G}, der bipolaren
Gradienten und deren Anzahl N sind in der Tabelle B.1 auf der nichsten Seite aufgelistet.
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ANHANG B. SEQUENZEINSTELLUNGEN

f [Hz] CAgarose [ 70] Tg [ms] Tgr [ms] Gp [mT/m] N
75 2,0 80 120 22 1
100 1,0/175 40 70 10 1

2.0 40 70 8 1

2,5 40 70 22 1

125 2,0 32 64 15 1
150 1,0/1,5/2,0/2.5 10 80 22 1
3,0 40 80 22 2

3,9 60 100 22 3

175 2,0 40 80 22 1
200 1,0/3,5 30 60 22 3
1,5/2,0/2,5/3,0 20 50 92 1

225 2,0 40 80 18 2
250 | 1,0/1,5/2,0/2,5/3,0/3,5 20 60 22 2
300 | 1,0/1,5/2,0/2,5/3,0 30 60 22 3
3,5 30 60 22 4

350 2,0/275 40 80 22 5
1,0/1,5/3,0/3,5 40 80 22 6

400 2,0 40 70 22 12
1,0/1,5/2,5 40 70 22 10

3,0 30 60 22 8

3,9 30 60 22 6

450 2,0 80 120 22 30
1,0/1,5/2,5/3,0/3,5 60 100 22 21

500 | 1,0/1,5/2,0/2,5/3,0 110 140 92 50
3,9 90 120 22 40

600 2,0/2,5/3,0 120 150 21 65
3,9 100 130 21 50

700 2,0 120 150 18 77

Tabelle B.1: Parametereinstellungen bei der Untersuchung der homogenen Phantomen abhingig
von der Agarose-Gel-Konzentration cagarose und der Anregungsfrequenz f.
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