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Quantifizierung der Perfusion mit Arterial Spin-Labeling Techniken in der Magnetresonanz-
Tomographie an Hand eines Perfusionsphantoms

Die Arterial Spin-Labeling Technik ermdglicht eine nicht-invasive Perfusionsbestimmung ohne
Kontrastmittelgabe mittels Magnetresonanz-Tomographie. Im Rahmen dieser Arbeit wurde erstmalig
ein MR-kompatibles kiinstliches Perfusionsphantom entwickelt und erprobt, mit dem ein Perfusions-
Goldstandard in einem Bereich von PAWF = 0,21 ml/s/ml bis 0,56 ml/s/ml mit einer Genauigkeit von
APhWF < 5% bestimmt werden kann. An Hand dessen wurde die Quantifizierungsgenauigkeit von
drei Techniken zur absoluten Perfusionsbestimmung, die auf Arterial Spin-Labeling und dem
Allgemeinen Kinetischen Modell basieren, bestimmt: die Parameterbestimmung mittels nichtlinearer
Kurvenanpassung und die QUIPSS I- bzw. QUIPSS II-Techniken.

Hierbei zeigte die QUIPSS I-Technik die geringste mittlere Abweichung der Perfusion vom
Goldstandard mit Af, = 6,3% bei einer Korrelation der Messwerte von r = 0,97. Die bereits in
Studien verwendete QUIPSS II-Technik weist die hochste Abweichung von Af, = 13,5% mit der
geringsten Korrelation von » = 0,63 auf. Die Ergebnisse der aufwindigeren nichtlinearen
Kurvenanpassung besitzen eine Abweichung vom Goldstandard von Af, = 9,4% mit der hochsten
Korrelation von r = 0,98.

Auf Grund von technischen Limitationen etablierter Auslesetechniken wurde eine Arterial Spin-
Labeling Sequenz mit trueFISP-Auslese entwickelt und auf einem klinischen MR-Tomographen
implementiert. Diese modifizierte Sequenz zeigte bei Probandenmessungen am Gehirn deutlich
geringere Verzeichnungen im Vergleich zu einer Echo-Planar Technik und kann somit in Zukunft eine
prézise biologische Therapieplanung gewahrleisten.

Perfusion quantitation using a perfusion phantom by means of arterial spin-labeling techniques
in MR- tomography

Arterial spin-labeling is a method to quantify perfusion with MR-tomography non-invasively without
the need for contrast agents. In this work an MR-compatible artificial perfusion phantom was
developed and tested for the first time, defining a gold-standard for perfusion in the range of PAWF =
0.21 ml/s/ml to 0.56 ml/s/ml with an accuracy of APhAWF < 5%. Using this gold-standard, the accuracy
of three techniques for perfusion quantitation based on arterial spin-labeling and the general kinetic
model were determined: non-linear curve fitting and QUIPSS I- respectively QUIPSS II-techniques.
The QUIPSS I-technique showed the smallest deviation from the gold-standard with Af, = 6.3% and
a correlation of » = 0.97. The QUIPSS II-technique, already used in clinical studies, had the highest
deviation of Af , = 13.5% with the lowest correlation of » = 0.63. Using the complex non-linear
curve fitting, the results showed a deviation from the gold-standard of Af, = 9.4 % but with the best
correlation (7 = 0.98).

Due to the technical limitations of established imaging techniques, an arterial spin-labeling sequence
using the trueFISP imaging technique had to be developed and implemented on a clinical MR-system.
This new sequence showed less distortions in the brain compared to an EPI-sequence in volunteer
experiments. In future, this sequence might yield a higher accuracy in biology-based therapy planning.
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1. Kapitel

1. Einleitung

Der Begriff Perfusion bezeichnet die Versorgung des Gewebes mit arteriellem Blut auf der
Kapillarebene, in der der Stoffaustausch zwischen Blut und Gewebe stattfindet. Aus
diesem Grund stellt die Gewebeperfusion einen wichtigen Parameter dar, der Aussagen
iiber die Vitalitit des Gewebes zuldsst. Die Bestimmung der relativen Perfusion gehort
heute zu den Standardverfahren in der klinischen Routine bei der Tumor- und
Schlaganfalldiagnostik. Neben der relativen Perfusion ist auch eine absolute
Quantifizierung dieses Parameters von Interesse, insbesondere fiir die Verlaufskontrolle in

der Onkologie.

Die derzeit mit der Magnetresonanz-Tomographie durchgefiihrten Perfusionsmessungen in
der klinischen Routine basieren hauptsidchlich auf der dynamischen 7, * -gewichteten
Magnetresonanz-Tomographie [Rem1994], die eine absolute Quantifizierung der
Gewebeperfusion zuldsst. Diese Technik ist allerdings mit der Applikation eines
gadoliniumhaltigen Kontrastmittels (Gd-DTPA) verbunden, was eine Wiederholung der

Perfusionsmessung in kurzen Zeitabstdnden nicht zulésst.

Anfang der 1990er Jahre wurde eine nicht-invasive Technik zur Perfusionsbestimmung mit
Hilfe der Magnetresonanz-Tomographie eingefiihrt, die Blutbolusmarkierungs- oder
Arterial Spin-Labeling Technik [Det1992]. Sie basiert auf unterschiedlichen longitudinalen
Relaxationszeiten des Gewebes in Abhéngigkeit von der Priparation des in die
Ausleseschicht einflieBenden arteriellen Blutes. Dabei wird dieses magnetisch markiert,
d.h. invertiert und anhand einer zusitzlichen Kontrollaufnahme das Signal des stationdren
Gewebes subtrahiert. Diese Technik erfordert keine Kontrastmittelgabe und ist somit
beliebig wiederholbar, da die spinmarkierten Wasserprotonen des arteriellen Blutes selbst
als frei diffundierendes, intrinsisches Kontrastmittel fiir die Messung der relativen
Perfusion dienen. Die auf diese Weise gewonnenen Differenzbilder enthalten nur das
perfusionsgewichtete Signal. An Hand des theoretischen Modells von Buxton et al.

[Bux1998] lésst sich aus diesem Signal die absolute Perfusion berechnen.

Die Arterial Spin-Labeling Technik hat in den letzten Jahren innovative
Weiterentwicklungen erfahren. Mit den QUIPSS I & II-Techniken [Won1998] wurde die
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Akquisitionszeit des Differenzsignals drastisch verkiirzt und somit eine Moglichkeit
geschaffen, die Arterial Spin-Labeling Technik in der klinischen Routine zur absoluten
Quantifizierung der Gewebeperfusion zu verwenden. Die ITS-FAIR Technik [Giin2001],
die am DKFZ entwickelt wurde, erlaubt es, das gesamte Bolussignal in kurzer Zeit
aufzunehmen und somit auch Aussagen iiber das Einstrémverhalten des markierten Blutes
zu treffen. Die Evaluierung dieser Techniken in vivo ist Gegenstand aktueller klinischer
Studien [War2003, Web2004], ein Vergleich der Quantifizierungsgenauigkeit dieser

Techniken an Hand eines prazisen Goldstandards konnte bisher nicht durchgefiihrt werden.

Ziel dieser Arbeit war deshalb die Entwicklung und Erprobung eines MR-kompatiblen
Perfusionsphantoms, in dem die Perfusion mit hoher Genauigkeit bestimmt werden kann
und als Goldstandard dient. An Hand dieses Goldstandards wurden im Rahmen dieser
Arbeit drei unterschiedliche Methoden zur absoluten Perfusionsbestimmung, die auf der
Arterial Spin-Labeling Technik und dem Buxton-Modell basieren, validiert. Auf Grund der
verwendeten Materialien im Perfusionsphantom ist die Auslese des Perfusionssignals mit
einer artefaktanfdlligen Echo-Planar-Imaging Technik nicht moglich. Somit wurde eine
schnelle trueFISP-Auslese [Opp1986] in die Arterial Spin-Labeling Technik implementiert
und am Perfusionsphantom mit Erfolg eingesetzt. Durch Vergleich mit der am Gehirn
etablierten EPI-Auslese konnte die modifizierte Sequenz im Rahmen von
Probandenmessungen an diesem Organ getestet werden. Des weiteren wurde eine
modifizierte Stejskal-Tanner-Technik [Thol1998] zur Unterdriickung des intraarteriellen
Signals, das das eigentliche Perfusionssignal verfilscht, in die trueFISP-Auslese

implementiert und an Hand von Phantom- und Probandenmessungen getestet.

Zu Beginn dieser Arbeit werden - neben den physiologischen Grundlagen der Perfusion -
die physikalischen Grundlagen der Magnetresonanz und das Prinzip der MR-Bildgebung
kurz dargelegt. Der mittlere Teil beinhaltet die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten
Methoden, wobei neben den unterschiedlichen Auslesearten das Prinzip des Arterial Spin-
Labelings und das Modell zur Berechnung der absoluten Perfusion nach Buxton et al.
ausfuhrlich erldutert wird. Im letzten Teil werden das Perfusionsphantom und die
Ergebnisse der Perfusionsmessungen, die mit unterschiedlichen Quantifizierungstechniken
durchgefiihrt wurden, vorgestellt. Des weiteren enthélt dieser Teil die Ergebnisse der in
vivo Messungen, wobei unterschiedliche Auslesetechniken zur Verwendung kamen.

SchlieBlich folgt eine Diskussion der Ergebnisse und ein Ausblick.
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2. Physikalische Grundlagen der Magnetresonanz

Das Phianomen der Kernspinresonanz, das bei allen Kernen mit ungerader Nukleonenzahl
vorhanden ist, wird in der Magnetresonanz-Tomographie (MRT) zur nicht-invasiven
rdumlichen Abbildung von vorwiegend Wasserstoffkernen verwendet. Prinzipiell kénnen
auch andere Kerne wie z.B. *Na, *'P oder '°F detektiert werden. Fiir die klinische Bildgebung
bietet sich jedoch besonders 'H auf Grund seiner physikalischen Eigenschaft und grofer
Haufigkeit im menschlichen Gewebe an. Im folgenden werden die physikalischen Grundlagen
der Kernspinresonanz kurz erldutert, fiir tiefergehende Betrachtungen sei auf die
Standardwerke von Abragam [Abr1961] und Slichter [S1i11990] verwiesen.

2.1 Kernspin und makroskopische Magnetisierung

Atomkerne mit ungerader Nukleonenzahl besitzen einen Kernspin J . Dieser erzeugt ein
magnetisches Moment i, das proportional zu J ist. Die kernspezifische
Proportionalititskonstante y wird als das gyromagnetische Verhiltnis bezeichnet. Bei
Protonen betrégt sie 42,56 MHz/Tesla :

fa=y-J=y-h-I. (2.1)

Der Kernspin eines Protons betrdgt in Einheiten des Planckschen Wirkungsquantums 7%
gerade ‘f ‘:1/2. Dieser Vektor besitzt keine Vorzugsrichtung solange kein &duBleres

Magnetfeld wirkt.

2.1.1 Spin im dulBleren Magnetfeld

Stellt man durch Anlegen eines duBleren Magnetfeldes EO eine Vorzugsrichtung her, so
bewirkt dies eine Quantisierung der Energie in Magnetfeld-Richtung. Wird diese Richtung
entlang der z-Achse gewihlt, so gilt EO =(0,0, B,) . Die entarteten Energiezustinde spalten
sich in Z-V ‘+1 Energieniveaus, den sogenannten Zeeman-Niveaus auf. Bei Protonen mit
‘f ‘ =1/2 ergeben sich daher zwei Energiezustinde, die der parallelen und antiparallelen
Ausrichtung zum Magnetfeld entsprechen. Der Energieunterschied der beiden Niveaus ist

proportional zur Stirke des angelegten Magnetfelds EO:
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AE=y-h-B,=h-w, (2.2)

und entspricht demnach einer Ubergangsfrequenz @, =y-B,. Diese Frequenz, auch
Lamorfrequenz genannt, kann als Frequenz eines elektromagnetischen Feldes interpretiert
werden, mit dem Ubergiinge zwischen den beiden Energieniveaus induziert werden kdnnen.
Fiir Protonen liegt die Lamorfrequenz bei einem Magnetfeld der Stirke 1,5 Tesla bei 63,8
MHz etwas unterhalb der iiblichen UKW-Radio-Frequenzen.

Die Besetzungswahrscheinlichkeiten p der beiden Zeemann-Energieniveaus im thermischen
Gleichgewicht fiir Spin-'%-Teilchen im Magnetfeld bei der Temperatur 7 konnen durch die

Boltzmann-Statistik beschrieben werden:
Em

L Lo En (2.3)
e*t, mit Z=))e*T,

1
Py = 7
Dies bedeutet, dass der energetisch niedrigere Zustand, der der parallelen Ausrichtung der
Spins entspricht, bei Zimmertemperatur eine geringfiigig groflere
Besetzungswahrscheinlichkeit hat als die antiparallele Ausrichtung von:

Pin—pan=10°. (2.4)

Da aber die Anzahl N der betrachteten Spins sehr groB ist (ca. 10" Protonen pro mm’
Korpergewebe), entsteht dennoch eine makroskopisch beobachtbare Magnetisierung, die im
Folgenden mit M () bezeichnet wird. Die aus der Vektorsumme der magnetischen Momente
aller Spins resultierende Magnetisierung M (¢f) ist parallel zum angelegten Magnetfeld
ausgerichtet und wird deshalb auch Longitudinalmagnetisierung genannt. Wird die
Magnetisierung aus dieser Léngsrichtung ausgelenkt, so wird der senkrecht dazu gerichtete
Anteil als Transversalmagnetisierung bezeichnet.

Wirkt zusitzlich zu dem statischen B, -Feld ein zeitabhingiges Feld, so lésst sich das zeitliche
Verhalten der Magnetisierung M (f) in Abhingigkeit vom gesamten duferen Magnetfeld
B(t) - analog zu einem Kreisel im Schwerefeld - mit folgender Bewegungsgleichung
beschreiben [Abr1961]:

MO () Bl @3

Sind M(¢) und B(¢) nicht parallel zueinander ausgerichtet, so fiihrt die makroskopische
Magnetisierung eine Pridzessionsbewegung um die Richtung des Magnetfelds mit der
Prizessionsfrequenz @, =y -B, durch, die genau dem Frequenzabstand der beiden
Energieniveaus, der Lamorfrequenz, entspricht.

Durch diese Pridzessionsbewegung wird in einem senkrecht zum EO -Feld ausgerichteten
Spule ein Signal induziert. Dieses Signal ist proportional zum transversalen Anteil der

Gesamtmagnetisierung M (¢) und ist somit das Signal, das letztendlich zur Detektierung der

6
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Protonen in der Probe verwendet wird. Um die makroskopische Magnetisierung aus der
thermischen  Gleichgewichtslage auszulenken und damit einen detektierbaren
Transversalanteil zu erzeugen, muss - wie im Folgenden nidher erldutert wird - ein

elektromagnetisches Feld senkrecht zum Grundfeld eingestrahlt werden.

2.2 Hochfrequenzanregung

Ein senkrecht zum Grundfeld BO =(0,0, B,) polarisiertes Hochfrequenz-Feld (HF-Feld)
B,(¢) der Frequenz @, mit der Form
B,(t)= B, -(cos(w, - 1), sin(a,, -t), 0) (2.6)
wird dem Grundfeld B, iiberlagert. Das resultierende Gesamtfeld B s (1) der beiden Felder
ergibt:
Egm (t) = (B1 cos(a)HF -t),B1 sin(a)HF -t), BO). (2.7)

Abb. 2.1: Prizessionsbewegung der Magnetisierung. Die Magnetisierung M prdzediert um den
Vektor B s » der Vektorsumme aus Eo und El. B s TOtiert mit der Winkelgeschwindigkeit @ . um
B, [nach Giin1999].

Die Bewegungsgleichung der makroskopischen Magnetisierung in diesem zeitlich

variierenden Gesamtfeld

dM (t)

o 7 -M(t)x (B, -cos(@, -t), B, -sin(@w,, -t), B,) (2.8)
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zeigt, dass sich die Richtung des Prazessionskegels der Magnetisierung mit der Frequenz @,
um die z-Achse, der Richtung des EO -Feldes, dreht (Abb. 2.1). Wechselt man nun mittels
einer Koordinatentransformation vom (x,y,z)-System in das mit ®,, rotierende
Koordinatensystem (x',y',z'), bei dem die z'-Achse mit der z-Achse identisch ist (Abb. 2.2), so

vereinfacht sich die Bewegungsgleichung, da nun das El -Feld zeitlich konstant ist:

dM(t)

— a
dt :7'M(I)X(Bla 07 B() _fj (293)

=y-M(t) xéeﬁ-. (2.9b)

Diese Gleichung zeigt, dass die makroskopische Magnetisierung M (f) im rotierenden

Koordinatensystem nun um die Richtung eines effektiven Magnetfelds B o prazediert:

(2.10)

= )
Beﬁ:[Bl,O,BO— ;FJ

Bei der Resonanzbedingung

B, = Dy (2.11)

wird der Einfluss des Grundfeldes EO komplett unterdriickt und auf die makroskopische
Magnetisierung wirkt nur noch das eingestrahlte, im rotierenden Koordinatensystem
konstante El -Feld. Um dieses Magnetfeld fiihrt die Magnetisierung M fiir die Einstrahldauer
t,» eine Prdzessionsbewegung aus. Der sogenannte Flipwinkel o, der Winkel zwischen
makroskopischer Magnetisierung und der z'-Achse entspricht dem Prédzessionswinkel. Er ist

abhéngig von der Stirke des Hochfrequenzfeldes B, und der Einstrahldauer 7, :

Iy

azy-JBl(r)dr:y-Bl-tp. (2.12)

0
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Abb. 2.2: Effektives Magnetfeld im rotierenden Koordinatensystem. Die Feldkomponente in z-
Richtung, die fiir die Spins wirksam ist, wird umso kleiner, je mehr sich @, der Resonanzfrequenz
w, =y - B, gleicht. Im Resonanzfall verschwindet die z-Komponente und B o 1St identisch mit dem
eingestrahlten HF-Feld B, [nach Giin1999].

Abb. 2.3: Verlauf der Magnetisierung bei Einstrahlen eines Hochfrequenzfeldes B, im Resonanzfall.
Im rotierenden Koordinatensystem beschreibt die Magnetisierung ndherungsweise eine Spiralbahn
(links). Das HF-Magnetfeld B,, dessen Ldnge nicht mafistiblich zu B, eingezeichnet ist, rotiert um
die z-Achse. Im rotierenden Koordinatensystem ist das Magnetfeld ortsfest entlang der x‘-Achse

ausgerichtet. Die Magnetisierung beschreibt eine Prizessionsbewegung um diese Achse (rechts) [nach
Giin1999].

Bei gegebener konstanter Feldstirke B, bestimmt somit allein die Einstrahldauer ¢,, die
Grofe des Flipwinkels (Abb. 2.3). Fiir eine Inversion, d.h. 180°-Drehung der Magnetisierung,

ist theoretisch die doppelte Dauer des Hochfrequenzpulses notwendig wie fiir einen 90°-Puls.
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2.3 Blochgleichungen

Nach Gleichung (2.5) prizediert der Magnetisierungvektor M (r) nach der Auslenkung im
entsprechenden Winkel o zur z'-Achse. Die Transversalmagnetisierung, die letztendlich das
detektierbare Signal wiederspiegelt, miisste somit konstant bleiben. Jedoch zeigt sie einen
exponentiellen Abfall, wihrend sich die Longitudinalmagnetisierung wieder dem Zustand im
thermischen Gleichgewicht annihert.

Um diesen Effekt zu beriicksichtigen, wurde die Bewegungsgleichung (2.5) von Bloch 1946

phidnomenologisch durch sogenannte Relaxationsterme erweitert [Blo1946]:

dM, (oo M, (2.13)
=7 (3 x B), 2

dM M

dty — ]/(MXB)y _sz (214)
dM, (oo MM,

s (MxB)Z+—°Tl . (2.15)

Die longitudinale Relaxationszeit 7' beschreibt in der erweiterten Bloch-Gleichung die
Riickkehr der Longitudinalmagnetisierung in das thermische Gleichgewicht, wihrend die
transversale Relaxationszeit 7, den Abfall der Transversalmagnetisierung mathematisch
wiedergibt. Die Parameter 7 und 7, zeigen eine starke Abhdngigkeit von der Art der
jeweiligen Messprobe (Tab. 2.1) und sind fiir den guten Weichteilkontrast in der
Magnetresonanz-Tomographie verantwortlich. Alternativ zu den Relaxationszeiten 7 und 7,
werden oft die entsprechenden Relaxationsraten R =1/7 und R, =1/7, angegeben. Da vor
allem die longitudinale Relaxation eine wesentliche Rolle bei den Perfusionsmessung mit
Arterial Spin-Labeling einnimmt, wird dieser Relaxationsprozess in diesem Kapitel

ausfihrlicher dargestellt.

Tab. 2.1: Mittlere T - und T,-Relaxationszeiten fiir verschiedene Gewebearten und Fliissigkeiten des

menschlichen Korpers fiir eine Feldstirke B, von 1,5 Tesla [nach Haal999].

Weifse Graue
Gewebeart Liguor Fettgewebe
Hirnsubstanz Hirnsubstanz
T -Zeit [ms] 600 950 4500 250
T, -Zeit [ms] 80 100 2200 60

10
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2.3.1 Freie Relaxation

Die freie Relaxation beschreibt die Bewegung der makroskopischen Magnetisierung im
homogenen Magnetfeld. Die Spins werden dabei als ortsfest angenommen, insbesondere

finden Flusseffekte wie die Perfusion zunéchst keine Berlicksichtigung.

2.3.1.1 Longitudinale Relaxation

Durch das Anlegen eines dufBeren elektromagnetischen Feldes mit der Lamorfrequenz o,
werden die Besetzungszahlen der Zeeman-Niveaus aus ihrem Gleichgewichtszustand
gebracht. Nach dem Ausschalten des dufleren Feldes kehrt das System nun wieder zu dem
energetisch giinstigsten Zustand, dem thermischen Gleichgewichtszustand, zuriick. Dieser
Vorgang bezeichnet man als longitudinale Relaxation. Die Relaxationsrate R ist ein Mal fiir

die Ubergangswahrscheinlichkeit zwischen den Zeeman-Niveaus.

Um den Gleichgewichtszustand wieder zu erreichen, miissen Ubergiinge zwischen den beiden
Zeeman-Niveaus stattfinden. Die dabei freiwerdende bzw. bendtigte Energie wird mit der
Gesamtheit der magnetischen Momente in der Umgebung, dem sogenannten Gitter,
ausgetauscht. Daher wird die longitudinale Relaxation auch als Spin-Gitter Relaxation
bezeichnet. Den Hauptanteil an dem Relaxationsvorgang machen fluktuierende Magnetfelder
aus, die durch die thermische Bewegung der in der Probe vorhandenen elektrischen und
magnetischen Momente erzeugt werden. Da nur diejenigen Frequenzkomponenten der
fluktuierenden Felder Ubergiinge bewirken kénnen, die der Larmorfrequenz @, der Spins
entsprechen, ist die Zusammensetzung dieser Felder wesentlich fiir die Gro8e der 7 -Zeit. Sie
ist demnach abhingig von der Beweglichkeit der Molekiile und von der Grdéfe der
umgebenen magnetischen Momente (Tab. 2.1). Des weiteren ist die 7, -Zeit abhingig vom

Grundfeld B,, da die Resonanzfrequenz @, zu diesem proportional ist.

Der longitudinale Relaxationsprozesse ldsst sich mit Hilfe der erweiterten Blochsche
Gleichung fiir die Magnetisierung in z-Richtung (GI. 2.15) mathematisch beschreiben. Lost
man diese Differentialgleichung erster Ordnung, so erhdlt man das zeitliche Verhalten der

Longitudinalmagnetisierung im rotierenden Koordinatensystem:

M.(6)=M. (O)-exp(—%j+Mo -(1 —exp(—%n. (2.16)

1 1
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2. Physikalische Grundlagen der Magnetresonanz

Bei einer vollstandigen Inversion der Magnetisierung nimmt die Anfangsbedingung M _(0)
den Wert M _(0) =—-M , an. Somit vereinfacht sich Gleichung (2.16) zu

t

Mz(t):MO-(l—Zexp(—?]]. (2.17)
1

Diese Gleichung beschreibt den zeitlichen Verlauf der Longitudinalmagnetisierung nach einer

vollstindigen Inversion der Gleichgewichtsmagnetisierung M ,. Sequenzen, die mit dieser

Magnetisierungspriparation arbeiten, werden Inversion-Recovery Sequenzen genannt und

benutzen die unterschiedlichen 7 -Zeiten der Probenmaterialen als Bildkontrast.

2.3.1.2 Transversale Relaxation

Nach der Applikation eines 90°-HF-Pulses haben die in die Transversalebene gekippten Spins
die gleiche Phase. Durch Spin-Spin-Wechselwirkungen, d.h. Wechselwirkungen zwischen
den Spins untereinander, geht diese anfangliche Phase verloren. Da die resultierende
makroskopische Magnetisierung abnimmt, verringert sich ebenfalls das detektierbare Signal.
Der T,-Relaxationsterm in Gleichungen (2.13) und (2.14) ist dabei ein MaB} fiir die
Wechselwirkung zwischen den Spins. Je stirker die Beeinflussung durch die Nachbarspins
ist, desto kiirzer ist die 7, -Zeit.

Weiterhin wird die Transversalmagentisierung auch durch lokale Magnetfeldinhomogenitéten
AB, reduziert. Durch lokal geringfiigig unterschiedliche Magnetfelder préazedieren
benachbarten Spinpaketen mit unterschiedlichen Larmorfrequenzen. Die dadurch erzeugten
Phasendifferenzen fiihren ebenfalls zu einem Auffichern der Magnetisierung und einer
scheinbar verkiirzten transversalen Relaxationszeit. Diese beiden unterschiedlichen

Mechanismen werden durch folgende Gleichung beschrieben:

11
—=—+y-4AB,. _
7o AR (2.18)

Der Term 4B, beriicksichtigt die lokalen Abweichungen vom Grundfeld. Im Allgemeinen
gilt fiir ein Probenmaterial, wobei in den meisten Fillen die 7, -Zeit deutlich geringere Werte

annimmt als die 7}-Zeit:
T,<T. (2.19)
Fiir die mathematische Beschreibung der transversalen Relaxation konnen die transversalen

Komponenten M, und M, der Magnetisierung zur komplexen Magnetisierung M,

zusammengefasst werden:

12
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M,=M +iM,. (2.20)
Aus der Losung der Bloch-Differentialgleichung M » =—M, /T, (Gleichung 2.13) folgt fir

das zeitliche Verhalten der Transversalmagnetisierung:
M, (t)=M,(0) expliw,t —t/T,). (2.21)

Der Term iw,t beschreibt die Rotation der Magnetisierung mit der Larmorfrequenz o,,

wihrend der zweite Term ¢/7, die exponentielle Abnahme der Amplitude bewirkt.

[ 100 00 H0 400 S00

Abb. 2.4: T - und T,-Relaxationsprozesse basierend auf Gleichung (2.15) und (2.13). Die linke
Abbildung zeigt den zeitlichen Verlauf der Longitudinalmagnetisierung nachdem die Magnetisierung
volilstindig in die Transversalebene ausgelenkt wurde. Die rechte Abbildung gibt den zeitlichen

Verlauf der Transversalmagnetisierung nach der Auslenkung wieder. Die Einhiillende des Signals
zerfdllt mit T, [aus Ris2004].

2.4 Wirkung von Zusatzfeldern

Zur Ortskodierung werden in der Magnetresonanztomographie - zusétzlich zum Grundfeld
B, - Gradientenfelder G eingesetzt. Diese Felder sind rdumlich konstant und parallel zum

Grundfeld in z-Richtung orientiert:

Gz(GX,Gy,GZ)z(

OB, OB. OB, j 2.22)

ox Oy Oz
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2. Physikalische Grundlagen der Magnetresonanz

" B=B,+B, t1ffit
\| 4.
'iI— AMA444 : ;

Abb. 2.5: Schematische Darstellung von Gradientenfeldern. Links ist das homogene Grundfeld
dargestellt und daneben zwei entlang einer Ortskoordinate verdnderliche Gradientenfelder. Dabei ist

zu beachten, dass die Richtung bei allen Feldern gleich ist [nach Reil997].

Die Feldstarke besitzt dadurch eine Ortsabhéngigkeit und iiber:

B(7,t)=B,+(G-F)e. (2.23)
ldsst sich jedem Ortsvektor eine Feldstirke zuordnen. In einem mit der Lamorfrequenz w,
rotierenden Koordinatensystem lassen sich die Bloch-Gleichungen mit dem Gradientenfeld

G und dem Hochfrequenzfeld B, in x'-Richtung wie folgt erweitern:

dM M,

oy COFM . — (2.24)
7 (HrM, T,
e ) M,
Y=y G(1)FM,~—L+y-BM (2.25)
dt 7/ () x 7—,2 7/ 1 z
M. g, MM (2.26)
dt g

1

An zwei Beispielen werden nun Losungen dieser Gleichungen demonstriert:

2.4.1 Gradientenfeld

Bei Schalten eines Gradientenfeldes G werden die Beitrage der HF-Komponente B,

ignoriert, und es ergeben sich Losungen der Form:

14
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M, (7,1 =M,,(O)-exp(i¢(F,t)—TLj (2.27)

2

1

M.t = My~ (M~ M..(F0). exp[_%] (228)

Dabei tritt eine Phase @(#,¢) auf, die vom Ort 7 und dem Gradienten G abhingt:

- Lo _ (2.29)
$(F.0) =y [F(t)-G(t') di+4(0)
0
Mit einem ortsabhidngigen Gradientenfeld wird jedem Ort eine Frequenz aufgeprégt, mit der
die Magnetisierung M, um die z’-Achse rotiert. Dies Abhdngigkeit wird in der
Magnetresonanz-Tomographie zur Ortskodierung genutzt. Unter der Annahme ortsfester

Spins kann die Phase ausgedriickt werden durch:

d(F,1) =k(t)-7 +p(0) mit E(t)z;/-j(?(t')dt'. (2.30)

Dies lasst sich bei zeitlich konstantem Gradientenfeld der Dauer © weiter vereinfachen:
k=y -Gt = ¢F)=k-7+¢0). (2.31)

2.4.2 Gradienten- und Hochfrequenzfeld

Wird sowohl ein Gradientenfeld als auch ein HF-Feld geschaltet, ist keine exakte analytische
Losung der Bloch-Gleichungen (2.24) bis (2.26) mehr moglich. Lediglich fiir den Sonderfall
kleiner Flipwinkel & kann unter der Annahme, dass die z-Komponente der Magnetisierung
konstant bleibt, eine Naherungslosung gefunden werden (Kleinwinkelndherung). Fiir ein
Gradientenfeld G =G, -é, ergibt sich fiir die Transversalmagnetisierung M, mit der

Einstrahldauer ¢,,. des HF-Feldes:

M, =iy Myexp(~iyG.zt,.)- [ B,(t)exp(iy G.zt) dt. (2.32)
0
Die Transversalmagnetisierung ist demnach die Fouriertransformierte der Einhiillenden des
Hochfrequenzpulses B, (t) Im Regelfall wird ein rechteckiges Schichtprofil in der Messprobe
angestrebt. Die Fouriertransformierte eines Rechteckprofils ist eine sinc-Funktion, weswegen
fiir die Hiillkurve des HF-Pulses hdufig diese Form gewihlt wird, wenn eine Schicht der

Dicke d in der Messprobe angeregt werden soll:
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2. Physikalische Grundlagen der Magnetresonanz

sin(yGd(t—t,,./2))

B0)=B,0)- 2

(2.33)

Aufgrund der oben verwendeten Kleinwinkelndherung entspricht die Fouriertransformierte
der HF-Puls-Hiillkurve nur bei kleinen Flipwinkeln dem Schichtprofil. Bei groBeren
Flipwinkeln, insbesondere bei 90°- und 180°-HF-Pulsen, die hauptséchlich in diese Arbeit
Verwendung finden, ist eine Abweichung von dem gewiinschtem Schichtprofil in der
Messprobe zu erwarten. Deswegen entsprechen optimale Pulse fiir groBBere Flipwinkel nicht
mehr der Fouriertransformierten des Schichtprofils, sondern miissen mit numerischen

Verfahren berechnet werden.

2.5 MR-Bildgebung

In der MR-Bildgebung wird die Magnetisierung der Messprobe ortsaufgelost dargestellt.
Durch Anlegen von Gradientenfelder kann eine Ortskodierung des Signals durch die
Detektion ortsabhingiger Larmorfrequenzen erreicht werden. Bei der von Lauterbur
vorgeschlagenen Fourier-Bildgebung [Laul973], die im Folgenden erldutert wird, wird durch
die Kombination verschiedenen Gradientenfelder in allen drei Raumrichtungen ein
Hologramm (Abb. 2.6) des Objektes im sogenannten k-Raum, dem Darstellungsraum des
Hologramms, aufgenommen. Dieser Raum wird durch die Wellenzahlen & aufgespannt.
Durch eine Fouriertransformation wird dieses Hologramm in ein Tomogramm der
Magnetisierung, d.h. in eine Magnetisierungskarte im Ortsraum, Uberfiihrt. Lauterbur wurde

fiir diese Technik der Nobelpreis des Jahres 2003 fiir Medizin oder Physiologie verliehen.
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Hologramme (k-Raum)

5~

Tomogramme (Ortsraum)

Abb. 2.6: In der MR-Bildgebung werden Hologramme von Objekten aufgenommen, die durch eine
schnelle Fouriertransformation (FFT) in Tomogramme bzw. Magnetisierungskarten der Messprobe
tiberfiihrt werden. Das Zentrum des Hologramms bzw. des sogenannten k-Raums enthdlt
Informationen iiber den Bildkontrast (links), wéihrend in den dufSeren Bereichen die Feinstruktur und

Kanteninformationen dargestellt sind (vechts) [nach Ban2002].

Die komplette rdumliche Kodierung findet in drei Schritten statt: Der Schichtselektion, der
Phasenkodierung und der Frequenzkodierung (Abb. 2.7). Nach der Anregung der zu
messenden Schicht, der Schichtselektion werden tiber die Frequenzkodierung in (0.B.d.A.) x-
Richtung und Phasenkodierung in y-Richtung die einzelnen Punkte der angeregten Schicht
ausgewdhlt. Dazu wird die Schicht prinzipiell in Zeilen und Spalten zerlegt. Jeder Zeile wird
iiber die Phasenkodierung eine spezifische Phase aufgeprigt, wahrend die Spalten mit Hilfe
der Frequenzkodierung gekennzeichnet werden. Die unterschiedlichen Gradientenfelder und
Hochfrequenzanregungen werden in einer Bildgebungssequenz, in der die zeitliche Abfolge,

die Schaltzeit und die Amplituden festgelegt werden, vereinigt.
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A Schichtselektion C Frequenzkodierung
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Transversalebene Frequenzkodierrichtung Frequenzkodierrichtung

Abb. 2.7: Die drei Teilschritte des Ortskodierung der MR-Bildgebung. Die kleinen Quadrate stellen
unterschiedliche Regionen innerhalb der Messprobe dar. Die Pfeile verdeutlichen die Richtung der
Spinpakete, die so definiert sind, dass jedem Spinpaket eine unterschiedliche Phase zugeordnet
werden kann. Durch die Schichtselektion (A) wird nur die Magnetisierung einer Schicht in die
Transversalebene gekippt. Bei der Phasenkodierung (B) wird den Spins in Abhdngigkeit ihres Ortes
entlang der entsprechenden Richtung eine charakteristische Phase aufgeprdigt. Die dazu orthogonale
Frequenzkodierung sorgt wdhrend der Datenauslese fiir eine ortsabhdngige Larmorfrequenz [aus

Giin1999].

2.5.1 Schichtselektion

Bei der Anregung einer Schicht in der Messprobe ist zwischen nicht-selektiver und selektiver
Anregung zu unterscheiden. Bei der selektiven Anregung wird ausgenutzt, dass durch ein
zusitzlich zum Grundfeld vorhandenes ortsabhidngiges Gradientenfeld G die Larmorfrequenz
ebenfalls ortsabhingig wird. Fir den Fall, dass das Gradientenfeld in z-Richtung mit
0B_/0z = G, wirkt, ergibt sich fir w,(z):
@,(2)=y-(B,+G,z2). (2.34)

Zusétzlich zu dem Gradientenfeld wird bei der schichtselektiven Anregung ein breitbandiger
HF-Puls der Frequenz o,,. = ®,(z,) und der Bandbreite * Aw,,. geschaltet. Dadurch wird

eine Schicht der Dicke d angeregt, deren Zentrum in z-Richtung bei z, liegt:
Oyr —¥ - By dzz'Aa)HF‘
7 G, 7 G,

ZOZ

(2.35)

Um eine rechteckige Schicht anzuregen, wird als Einhiillende des HF-Pulses hiufig eine sinc-
Funktion gewéhlt (Abschnitt 2.4.2). Der sinc-Puls bietet jedoch nur fiir einen kleinen

Anregungswinkel ein optimales Schichtprofil (Kleinwinkelnéherung). Des weiteren kann der
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Puls nur fiir eine endliche Zeit eingestrahlt werden. Deshalb sind die Profile der Schichten
nicht optimal rechteckig. Es entsteht daher ein Schichtprofil, dass von dem optimalen,
rechteckigen Schichtprofil der Dicke d abweicht.

Bei nicht-selektiver Anregung wird beim Einstrahlen des HF-Anregungspulses kein
zusdtzliches Gradientenfeld geschaltet, so dass alle Spins und damit die gesamte
makroskopische Magnetisierung der Probe um den Flipwinkel « in Richtung der

Transversalebene gekippt werden.

o) [0}
Frequenzspektrum 4 A
des HF-Impulses

o(z) =p(B+Gz)

o(z,)
o(z)

(L] 0

N

() e

Abb. 2.8: Prinzip der selektiven Schichtanregung. Dem Grundfeld wird ein Gradientenfeld G,
tiberlagert, so dass die Larmorfrequenz ortsabhdngig wird. Wird ein HF-Puls gesendet, so werden nur
die Spins innerhalb der Schicht d angeregt, die der Bandbreite A®,, = w(z,)—w(z,) des HF-
Pulses entspricht [nach Reil997].

2.5.2 Phasenkodierung

Nach der HF-Anregung und vor der Datenauslese wird ein Gradientenfeld G, in (0.B.d.A.)

y-Richtung geschaltet, wodurch die Frequenz @,(y)=y-(B,+ G, -y) ortsabhdngig wird.

ph '
Der Anteil o(y)=y-G,, -y verursacht eine Phase ¢, , die von der Amplitude des Gradienten
und der Schaltdauer T, des Gradienten abhéngt und proportional zur y-Position ist. Bei

konstantem Gradienten gilt:

T,

0, = [o)ydi=y-G,-y-T, =k, (2.36)
0
mit
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T,

k,=y- ijh(z)dt =y-G,,T,. (2.37)
0

Die Wellenzahl &, ist eine Koordinate des k-Raums. Die Transversalmagnetisierung M,

kann damit bei Vernachldssigung der Relaxation geschrieben werden als:

M, (F,t) =| M, (7,1)|-explig, )= | M, (7,0)|-explik,y). (2.38)
Die Phase kann durch Variation von G,, und/oder 7, beliebig gewiéhlt werden. In der Regel

geschieht dies dadurch, dass G, dquidistante Werte zwischen einem Maximalwert G, und

einem minimalen Gradienten G,,,= -G,

X

annimmt, wihrend 7, konstant bleibt.

2.5.3 Frequenzkodierung

Das Prinzip der Frequenzkodierung entspricht dem der Phasenkodierung. Ein Gradientenfeld
in x-Richtung bewirkt die Ortsabhéngigkeit der Frequenz @(x)=y-G,-x, die Phase
berechnet sich wie in Gleichung (2.36):

o, = Jodi=y-G, x-1,, =k, x, (2.39)
0
mit
k.=y- j G,(t)ydt=y-G, 1,,. (2.40)
0

Die Frequenzkodierung findet wiahrend der Datenauslese statt, indem der Gradient G,
kontinuierlich geschaltet bleibt und iiber die Auslesedauer ¢, die Phase modifiziert. Fiir die

Transversalmagnetisierung ergibt sich somit:

Mzr(Fat) :|Mzr(’79t)|'exp(i¢x):|Mtr(Fat)|'eXp(ikxx)‘ (241)

2.5.4 k-Raum Formalismus

Da das detektierbare Signal proportional zur Transversalmagnetisierung ist, kann zu einer Zeit
¢ unter Beachtung der Phasenentwicklung in x- und y-Richtung ein Signal S(,G,,)

detektiert werden:

S,G,) = [[|M,(F.0)|-expliy G, xt+iy G, yr)dxdy. (2.42)

Schicht

20



2. Kapitel

Mit diesem Verfahren wird nicht direkt die gesuchte Magnetisierung M, gemessen, sondern
es wird ein Hologramm des Objektes aufgezeichnet, das im k-Raum, der durch die
Wellenzahlen &, und k, aufgespannt wird, dargestellt wird (Abb. 2.9). Das Hologramm kann
durch eine Fouriertransformation in ein Tomogramm {iberfiihrt werden. Das Tomogramm
besitzt Koordinaten, die die Dimension einer Linge haben. Die Wellenzahlen &k besitzen

folglich eine Dimension, die bis auf den Faktor 2n mit dem Kehrwert der Lénge

tibereinstimmt.
a-Anregung GE
NAYERYVAY >
HF Vv t
©)

3
®
="

. o ] | .

<
o

Abb. 2.9: Der k-Raum wird durch die Wellenzahlvektoren k_und ky aufgespannt. Die Reihenfolge
der geschalteten Gradienten schreibt den Weg durch den k-Raum vor. Die Dephasierung
@ entspricht der Bewegung vom k-Raum-Zentrum nach (0.B.d.A.) links, mit dem
Phasenkodiergradienten @ wird eine Zeile in k -Richtung ausgewdhlt. Wihrend der folgenden
Aufnahme des Gradientenechos GE wird der k-Raum von links nach rechts durchlaufen, was durch

den Auslesegradienten @ realisiert wird [nach Ban2002].

In dem Ortsraum konnen durch die Variation der Parameter G, und 7, beliebige Punkte
detektiert werden. Gleichung (2.42) kann mit £, und &, aus Gleichungen (2.37) und (2.40)

vereinfacht werden:

S(k,.k,) = j j |M,, (7,1, |- exp(ik,x) - exp(ik,y)dxdy . (2.43)

Schicht

Jedem Punkt im k-Raum kann somit ein Signal zugeordnet werden. Aus dem gemessenen
Signal S(k,,k,) kann tber eine Fouriertransformation das Signal im Ortsraum rekonstruiert

werden:
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1

S(x,y) = 2n)

[[ Stc..k,)-exp(—ik,x)-exp(~ik,y)dk, dk,. (2.44)

Schicht

Da im Experiment diskrete Punkte des k-Raums detektiert werden, muss Gleichung (2.44)

geschrieben werden als Summe tiber alle k£ bzw. & :

S(x,y) = ( 271[)2 3 S(k,.k,) exp(—ik.x)-exp(—ik,y) Ak, Ak, (2.45)

Die Anzahl der Datenpunkte N und N in x- und y-Richtung kann prinzipiell frei gewéhlt
werden, doch bietet es sich an, eine Matrix aus N _xN , =2'x2/ Datenpunkten mit
ganzzahligen i, als Basis zu nehmen. In diesem Fall kann zur Bildrekonstruktion der
Algorithmus der schnellen Fouriertransformation (Fast Fourier Transformation, FFT)
verwendet werden, dessen Rechenzeit gegeniiber der Standard-Fouriertransformation um den

Faktor N, /log,(N,) reduziert ist.
2.5.5 Riumliche Auflosung und Signal-zu-Rausch-Verhiltnis
Die minimale rdumliche Auflosung Ar,, wird durch die maximale im k-Raum vorkommende

[Jah1997]. Fiir

die Wellenzahlen in sowohl Phasen- als auch Frequenzkodierrichtung bestehen folgende

Wellenzahl £,  bestimmt. Nach dem Nyquist-Theorem gilt 4r, . =2n/k

r,max r,max

Abhingigkeiten von der jeweiligen Stirke und Schaltdauer der Gradienten:

+ G

ph,max >

Phasenkodierung: k,=y-G, T, G, el-G (2.46)

ph,max ]

Frequenzkodierung: k,=y-G,-t t€[05¢,,]. (2.47)
Die jeweilige Auflosung Ax,, bzw. Ay, . ergibt sich in Verbindung mit dem Nyquist-
Theorem daraus zu:

Axmm=2—” , Aymmzz—”. (2.48)
]/'G ]/'G .Tph

Jfr,max : acq ph,max

Somit erreicht man eine minimale Aufldsung, in dem das Produkt aus Gradientenstirke und
Schaltzeit des Gradienten einen mdglichst hohen Wert annimmt. In der Realitét stehen dieser
Anforderung allerdings limitierte Gradientenstirken von Seiten der Hardware und

physikalischen Limitationen bei der Dauer der Schaltzeit (Signalabfall) entgegen.

Das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (SNR) hingt von den fiir die jeweilige Messung gewihlten
Parametern ab. Das SNR ist proportional zur Wurzel der Kodierschritte N,, in Phasenkodier-

und N, in 3D-Richtung. Des weiteren beeinflussen die Auslesezeit 7, und die Anzahl der

7
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Mittelungen bzw. Akquisitionen N, das SNR. Bei einer rdumlichen Auflésung Ax, Ay und
Ay ergibt sich pro Voxel ein zum folgenden Ausdruck proportionales Signal-zu-Rausch-
Verhiltnis [Haa1999]:

SNR
Voxel

~ Ax Ay Az \[N,

lin

2.4
'Npar'Nacq'tacq * ( 9)

2.5.6 Spin- und Gradientenecho

In den Anfangszeiten der Magnetresonanz-Tomographie war es schwierig, aufgrund der
verwendeten inhomogenen Magnetfelder ein messbares Kernspin-Signal zu erhalten, da die
resultierenden 7, *-Relaxationszeiten sehr kurz waren (siche Gleichung 2.18). Im Jahre 1950
verdffentlichte Hahn [Hah1950] die ersten Messungen eines Spin-Echos, bei dem die
Magnetisierung, die zuerst durch eine 90°-HF-Puls in die Transversalebene gekippt wurde,
nach der Zeit ¢ durch einen 180°-HF-Puls invertiert wird. Spins, die aufgrund eines hoheren
lokalen B-Felds eine hohere Larmorfrequenz besitzen, haben nach der Zeit ¢ eine groflere
Phase akkumuliert als Spins, die langsamer rotieren. Nach der Invertierung der Spins durch
die Applikation eines 180°-HF-Pulses dndert die Phase ihr Vorzeichen und die Spins, die vor
der Applikation des 180°-Pulses vorauseilten, holen nun die Phasendifferenz auf. Nach der
Zeit 2t haben sie ihren Riickstand eingeholt und die Transversalmagnetisierung nimmt
wieder ihren urspriinglichen Wert an, bis auf den Anteil, der durch Spin-Spin-
Wechselwirkung dephasiert wurde, d.h. der Anteil, der mit der 7, -Zeit zerfillt. Die kohidrente
Uberlagerung der Signale der einzelnen Spins zum Zeitpunkt 2¢ nennt man Spin-Echo und
die Zeit 2¢ wird als Echozeit TE bezeichnet.

Die sogenannte Spin-Echo-Technik wird verwendet, um den Einfluss der technisch bedingten
Magnetfeldinhomogenititen und der objektabhingigen Suszeptibilititsinhomogenititen bei

MR-Experimenten zu unterdriicken bzw. zu reduzieren.

Eine weitere Technik zur Detektierung des Kernspin-Signals bietet die sogenannte
Gradienten-Echo-Technik. Hier wird die Transversalmagnetisierung durch das Schalten eines
Gradienten entlang einer Raumrichtung zunidchst dephasiert (gemd Gl. 2.27). Die
Verwendung eines Gradienten mit umgekehrten Vorzeichen und gleicher Dauer rephasiert die
Magnetisierung und erzeugt zu dem Zeitpunkt 7E das Gradientenecho. Die zusétzliche Phase
eines Spinpakets durch die Schaltung eines Gradientenfeldes ist nach Gleichung (2.27) direkt

proportional zum zeitlichen Integral des Gradienten. Dies bedeutet, dass das Gradienten-Echo
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zu dem Zeitpunkt auftritt, zu dem die Flache unter der Gradienten-Zeit-Kurve den Wert null
annimmt (Echobedingung). Die Gradienten-Echo-Technik bietet den Vorteil, dass die
Longitudinal-Magnetisierung nicht zwangsldufig durch einen 90°-HF-Puls in die
Transversalebene zur Erzeugung eines Gradienten-Echos gekippt werden muss. Es konnen
zur Erzeugung der Transversalmagnetisierung sogenannte Kleinwinkelanregungen benutzt
werden, die nur einen Teil der Magnetisierung in die Transversalebene kippen. Diese Technik
wird zum Beispiel in der FLASH (Fast Low Angle Shot) Auslese benutzt [Haal986]. Ein
Nachteil dieser Technik ist, dass die Transversalmagnetisierung wihrend der Erzeugung der

Gradienten-Echos mit der kurzen 7, *-Zeit zerfillt.

HF-Anregung

Gy

eph

>S]
v

ph

T,"-Zerfall

Signal

v

Phase

Abb. 2.10: Erzeugung eines Gradienten-Echos. Durch den Dephasiergradienten GDeph wird die
Transversalmagnetisierung dephasiert. Der Rephasiergradient GReph mit umgekehrten Vorzeichen
bringt die einzelnen Spinpakete wieder in Phase und erzeugt somit einen Signalanstieg. Zu dem
Zeitpunkt TE (Echo-Zeit) entsteht ein Gradienten-Echo, dass wihrend des T, *-Zerfalls der
Transversalmagnetisierung aufgenommen wird. Die gesamte Fldche der Auslesegradienten nimmt zu

dem Zeitpunkt TE den Wert null an, um die Echobedingung zu erfiillen [nach Giin1999].
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3. Physiologische Grundlagen der Perfusion

Perfusion bezeichnet die Durchblutung von Gewebe. Uber die Kapillarwinde findet der
Stoffaustausch zwischen Blut und Gewebe statt, er umfasst Néahrstoffe und
Stoffwechselprodukte wie z.B. Atemgase, Wasser, Elektrolyte und Hormone. Daneben findet
stets auch ein Warmeaustausch statt, sofern Blut- und Gewebetemperatur sich unterscheiden.
Um jeder Zelle die notwendige Versorgung zukommen zu lassen, ist ein System notwendig,
das schnell und flexibel auf Zustandsianderungen reagiert.

Durch komplexe Steuermechanismen ist der Blutkreislauf in der Lage, sich schnell auf einen
verdnderten Bedarf in einzelnen Regionen einzustellen. Im Folgenden sollen der Aufbau des
Blutkreislaufes und die physikalischen Grundprinzipien der Himodynamik ndher erldutert
werden. Des weiteren werden verschiedene Techniken zur qualitativen und quantitativen

Bestimmung der Perfusion vorgestellt.

3.1 Blutkreislauf und Himodynamik

Der Blutkreislauf des Menschen ist ein geschlossenes Gefdflsystem, das aus einer Vielzahl
von Parallel- und Reihenschaltungen besteht. Der Blutkreislauf wird vom Herz angetrieben,
wobei sich das Kreislaufsystem in einen groen Korperkreislauf und einen kleinen
Lungenkreislauf unterteilen ldsst. Hydraulisch gesehen ist der Blutkreislauf eine
Parallelschaltung verschiedener Stromungswiderstinde mit jeweils zwei in Reihe geschalteter
Pumpen. Eine Pumpe reprisentiert das linke Herzventrikel mit den parallelgeschalten
Stromungswiderstinde, wie Organe, Muskeln und Haut, dem Gehirn, das Verdauungssystem
und das Herzkranzgefa3. Die zweite Pumpe wird durch das rechte Herzventrikel dargestellt,
an ihr ist nur ein Druckwiderstand angeschlossen, die Lunge. Funktionell ist auch eine
Einteilung in Hoch- und Niederdrucksystem mdglich. Das Hochdrucksystem besteht aus dem
arteriellen Teil des Kreislaufs, dient der Versorgung und umfasst ca. 15% des Blutvolumens.
Der mittlere Druck betrdgt bis zu 100 mmHg. Im venoésen Teil, dem Niederdrucksystem,
befinden sich dagegen ca. 85% des Blutvolumens. Es {ibernimmt die Funktion eines

Speichers, aus dem im Bedarfsfall Blut zur Verfiigung gestellt werden kann.

25



3. Physiologische Grundlagen der Perfusion

Lungenkreisiouf

Lungenkapillaren
{Sauerstoffaufnahme)

rechter Vorhof
rechile Herzkammer

linker Vorhof
linke Herzkammer

Krperkreisiauf

Venen Aorta:

Houptschlogader

Arterien:
Schlagodemn

Zu den

inneren Organen,
Muskeln,
KEnochen und

Zur Hout

Kapillaren:
Hoargetite

(Sauerstolfobgabe)

Abb. 3.1: Schematische Darstellung des Blutkreislaufs des Menschen. Das Kreislaufsystem ldsst sich
in einen grofen Korperkreislauf mit dem linken Herzventrikel als Pumpe und dem kleinen
Lungenkreislauf mit dem rechten Ventrikel als Pumpe unterteilen. Vendses Blut des kleinen

Lungenkreislaufs ist im Gegensatz zu vendsen Blut des Korperkreislaufes sauerstoffreich.

Das arterielle System beginnt am linken Herzventrikel mit der Aorta und verzweigt sich in die
groBBen Arterien, die kleinen Arterien, die Arteriolen und schlief8lich in die Kapillaren. Bis auf
die Kapillaren sind alle arteriellen Gefdl3e dreischichtig aufgebaut und elastisch. Im Verlauf
nimmt der Durchmesser der Gefdfle von ca. 25 mm in der Aorta auf 5 pm in den Kapillaren
ab [Grul993], ebenso verringert sich der Blutdruck von der Aorta zu den Kapillaren (Tab.
3.1). Die GefiaBwand der Kapillaren ist einschichtig aufgebaut, um den Stoffaustausch
zwischen Blut und Gewebe zu ermdglichen.

In den Arterien und Arteriolen mit ihren geringen Gesamtquerschnitt fliet das Blut schnell
und erreicht innerhalb kurzer Zeit das Kapillarstromgebiet. Hier ordnen sich Millionen von
Kapillaren nebeneinander, so dass sich trotz des geringen Einzelquerschnitts eine erhebliche
Gesamtquerschnittsfliche ergibt. Die mittlere Stromungsgeschwindigkeit sinkt auf 1 mm/s
[Grul993]. Da eine typische Kapillare eine Lédnge von etwa 1 mm besitzt (Tab. 3.1), verbringt
das Blut eine Sekunde in den Kapillaren, eine wichtige Voraussetzung fiir den Stoffaustausch

zwischen Blut und Gewebe.
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Tab. 3.1: Normwerte des Gefdfsystems [aus Grul993].

Gefdftyp Druck  Ldnge Durchmesser  Parallel- Gesamt- Anteil am Gesamt-
(mmHg)  (mm) (mm) gefdfle querschnitt stromungs-
(cm’) Widerstand (%)

Aorta 100 500 25 1 2,5 4
Arterien 98 10 2 600 5 5
Arteriolen 90 3 0,07 5100 40 40
Kapillaren 35 1 0,005 10° 1700 25
Venolen 15 10 0,03 10° 375 5
Vv. cavae 5 300 13 2 10 2

Die Himodynamik ldsst sich analog zur Elektrodynamik mit Hilfe des Ohmschen Gesetzes
beschreiben. Die Druckdifferenz oder der Perfusionsdruck AP (als Analogon zur elektrischen
Spannung) ist hierbei die ,treibende Kraft”, die gemeinsam mit dem Stromungswiderstand R
die Volumenstromstirke ¥ (als Analogon zur elektrischen Stromstirke) bestimmt:
y AL (3.1)
R

Werden die einzelnen Teilchen der Fliissigkeit betrachtet, so ergeben ihre, iiber den
Rohrquerschnitt A gemittelten  Einzelgeschwindigkeiten v ebenfalls  die
Volumenstromstirke:

V=v-A. (3.2)

Im reellen Kreislauf gilt {iber geniigend kurze Zeitabschnitte die Kontinuititsgleichung

VoA =v-A, (3.3)

nach der das Produkt aus Geschwindigkeit und Querschnitt konstant ist. In Analogie zum
Ohmschen Gesetz lassen sich demnach beliebige Kombinationen verschiedener GefdBle und
Verzweigungen mit den bekannten Kirchhoff-Formeln fiir Serien- und Parallelschaltung
berechnen.

Im Organismus wird unter normalen Stromungsgeschwindigkeiten und bei normaler
Blutzusammensetzung auch in groen Gefdlen eine laminare Stromung beobachtet, lediglich
in der Nédhe der Pulmonal- und Aortenklappe tritt turbulente Stromung auf, wobei die dabei
ausgelosten Aortenvibrationen zu den horbaren Herzgerduschen beitragen. Das Gesetz von
Hagen-Poiseuille fordert diese laminare Stromung, jedoch einer homogenen Fliissigkeit in

starren ROohren mit benetzbarer Wand. Die Zellsuspension Blut flieBt hingegen durch
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3. Physiologische Grundlagen der Perfusion

elastische Gefidle, die allerdings gut benetzbar sind, daher ist das Gesetz von Hagen-

Poiseuille auf die Verhéltnisse im Blutkreislauf ndherungsweise anwendbar:

4

rmw

V=
8nl

(3.4)

wobei r der Radius, / die Lange des Gefdlabschnitts und # die Viskositét ist.

3.2 Definition der Perfusion

Der Begriff Perfusion wird generell benutzt, um die Versorgung des Kapillarbettes mit
arteriellen Blut zu beschreiben. Bei Perfusionsmessungen am Gehirn spricht man in der
Literatur von dem sogenannten zerebralen Blutfluss, cerebral blood flow (CBF). Er ist
definiert als die Menge arteriellen Blutes, die innerhalb einer Zeiteinheit in eine definierte
Masse an Gewebe zustromt, siche Abbildung (3.2). Die Einheit der Perfusion bzw. des CBFs
ist demnach:

s-g (Gewebe)

In der Literatur wird hauptséchlich folgende Einheit verwendet:

min-100g (Gewebe)

Ein durchschnittlicher Wert fiir den CBF betriagt etwa 60 ml/min/100 g [Bux1998].

Wird der CBF mit Hilfe der Magnetresonanz-Tomographie bestimmt, so wird ein Signal aus
einem bestimmten Voxel, d.h. Volumen des Gehirns detektiert. Somit erhilt man ein Blutfluss
pro Volumen und nicht pro Masse. Da aber die Dichte des Gehirns der von Wasser entspricht
(p=1 g/ml), sind die CBF-Werte, die in den beiden verschiedenen Einheiten ausgedriickt

werden, identisch.
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Abb. 3.2: Definition der Perfusion. Die Abbildung zeigt die zu- und abfiihrenden Gefdfe in einem
Gewebeelement. Die Perfusion ist definiert als der Zufluss arteriellen Blutes (F; und F») in das

Kapillarbett mit einem bestimmten Volumen bzw. einer bestimmten Masse [nach Bux2002].

3.3 Perfusion des Gehirns

Die im Rahmen dieser Arbeit ausgefiihrten Perfusionsmessungen wurden hauptsichlich am
Gehirn durchgefiihrt. Aus diesem Grund soll in diesem Abschnitt detailliert auf die
Blutversorgung dieses Organs eingegangen werden.

Bei Perfusionsmessungen hat das Gehirn gegeniiber anderen Organen den Vorteil, dass es
keiner internen Bewegung durch Atmung und vernachldssigbarer Pulsation unterworfen ist,
und somit lingere Messungen, die bei der Bestimmung der Perfusion mittels Arterial Spin-
Labelings notwendig sind, ohne stérende Artefakte zulésst.

Das menschliche GroBhirn besteht aus zwei Halbkugeln (Hemisphéren), die iiber eine breite
Nervenfaserplatte, den Balken oder Corpus callosum, miteinander verbunden sind. Das
gesamte Gehirn schwimmt in einer Fliissigkeit, dem Liquor cerebrospinalis. Dieser wird

innerhalb der Hirnventrikel (Hirnkammern) gebildet. Dafiir sind zum GroBteil (55%-70%) die
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3. Physiologische Grundlagen der Perfusion

Plexus choroidei zustindig, die am Rand der vier Hirnventrikel sitzen [Raul987]. Der Plexus
ist aufgrund dieser Liquorproduktion sehr stark durchblutet (80-100 ml Blut/min/100 g
Gewebe).

Das GroBhirn selbst setzt sich aus grauer Hirnsubstanz (GHS) und weiler Substanz (WHS)
zusammen. Die Menge der grauen Substanz betrdgt 40%, die der weillen 60%. Der grofite
Teil der grauen Substanz liegt als Hirnrinde an der Oberfldche des GroBhirns (33%), der
kleinere in der Tiefe der Hirnbasis, als graue Kerne des Endhirns oder auch als Basalganglien
bezeichnet (7%). Die graue Hirnsubstanz enthélt die Nervenzellen (Ganglien), wéihrend die
weille hauptsidchlich aus markhaltigen Nervenfasern besteht. Die graue Hirnsubstanz ist
aufgrund der Nerventétigkeit deutlich stirker durchblutet als die weile (bis zu einem Faktor
von 3).

Das Blut wird tiber drei getrennte Schlagadern, die Arteria carotis interna und externa und
die Arteria vertebralis, dem Gehirn zugefiihrt und bendtigt etwa 4 s — 6 s, um das cerebrale
Blutgefasystem zu durchstromen. Die mittlere FluBgeschwindigkeit in den Carotiden liegt
bei etwa 0,7 m/s. Die Zeitspanne zwischen dem Anfang der Carotiden und dem Erreichen des
Kapillarbettes liegt bei 1 s — 2 s, wihrend sie von ndher zum Kapillarbett gelegenen Arterien
typischerweise 0,5 s — 1 s betragt.

Das menschlichen Gehirn weist im Vergleich zu anderen Organen wie Herz, Leber und Niere
eine vergleichsweise geringe Perfusion auf. Sie liegt, abhingig von dem jeweiligen
Gewebetyp, zwischen 30 und 100 ml Blut/min/100 g Gewebe. Der typische Volumenanteil
der Gefdlle am Gesamtvolumen des menschlichen Gehirns ist deutlich kleiner als 5%. Die
durch die Perfusion verursachten Signale in den perfusionsgewichteten Magnetresonanz-
Bildern sind demnach maximal von vergleichbarer Stirke (typischerweise 1-2%).

Innerhalb des Hirns verhindert die sogenannte Blut-Hirn-Schranke das Eindringen groBerer
Molekiile in den Extravasalraum, um Vergiftungen der nicht erneuerbaren Hirnzellen zu
vermeiden. Dies erlaubt eine genaue Messung der Perfusion durch Einsatz von intravasalen
Kontrastmitteln. Bei gestorter Blut-Hirn-Schranke hingegen, wie es bei Hirntumoren haufig
anzutreffen ist, kann das Kontrastmittel in den extravasalen Raum eindringen und sich dort

anreichern.
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Abb. 3.3: Verlauf der Arteria carotis externa. Die Blutversorgung des Kopfes erfolgt des weiteren
durch die Arteria carotis interna und Arteria vertebralis, die in dieser Ansicht nicht sichtbar sind. Die
von unten nach oben gerichtete Flussrichtung erleichtert die Markierung des arteriellen Blutes mit

Arterial Spin-Labeling Techniken [aus Sob1988].

3.4 Methoden zur Bestimmung der Perfusion

Im allgemeinen beruhen Methoden zur Bestimmung der Perfusion auf der Applikation von
Triagermolekiilen, sogenannten Tracern, die im Kapillarbett detektiert werden. Hierzu eignen
sich sowohl endogene als auch exogene Substanzen, die sich bei ihrer Passage durch das
Kapillarbett eindeutig abgrenzen lassen und somit eine Quantifizierung der Perfusion
erlauben.

Eine Methode um die Gewebeperfusion qualitativ und quantitativ zu bestimmen, ist das
Injizieren von sogenannten Microspheres in das arterielle System. Sind die Microspheres in
der Grofle so gewihlt, dass sie klein genug sind, die Arteriolen zu passieren, jedoch so grof3,

dass sie das Kapillarbett nicht durchqueren kénnen, sammeln sie sich in diesem Gebiet. Die
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Anzahl der Microspheres, die in einem Gewebeelement deponiert wurde, steht in direkter
Beziehung zu der Grofle der absoluten Perfusion. Typischerweise werden die Microspheres
radioaktiv markiert, so dass die detektierte Aktivitit in einem bestimmten Gewebeareal
proportional zu der Anzahl der Microspheres ist. Diese Methode der Perfusionsbestimmung
wird als sogenannter Goldstandard fiir Tierexperimente angesehen, d.h. es ist die Methode, an
der sich andere Methoden messen miissen. Diese Technik ist allerdings nicht am Menschen

anwendbar, da die Microspheres irreversible Embolien erzeugen und somit letal sind.

Eine weitere Methode, die ebenfalls mit radioaktiven Markern arbeitet, aber am Menschen
angewendet werden kann, ist die Perfusionsmessung mittels Positronen-Emissions-
Tomographie (PET). Hierbei wird '°O markiertes Wasser als Kontrastmittel verwendet, wobei
der radioaktive Sauerstoff eine Halbwertszeit von etwa 2 Minuten besitzt. Nach der Injektion
des Kontrastmittels wird mittels PET die Aktivitit in der betreffenden Region gemessen und
daraus die Perfusion bestimmt. Die PET-Technik gilt als der Goldstandard fiir
Perfusionsbestimmungen am Menschen. Allerdings, bedingt durch die kurze Halbwertszeit
von 0, ist es aufwindig, das Kontrastmittel herzustellen und nicht méglich zu lagern
[Mor1995].

Die Ultraschalltechnik bietet eine weitere Technik, die Perfusion zu bestimmen. Da die roten
Blutkorperchen, die die einzigen relevanten Streuer der Ultraschall-Wellen im Blut sind, sehr
schwach reflektieren, miissen bei diesem Verfahren ebenfalls Kontrastmittel appliziert
werden. Die Ultraschall-Kontrastmittel enthalten winzige Gasblasen mit einem Durchmesser
von nur wenigen Mikrometern, im Allgemeinen als ,,Microbubbles* bezeichnet.

Aufgrund ihrer geringen Grof3e und weil die Blasen sich aufldsen anstatt zu wachsen, sind
Ultraschall-Kontrastmittel ungefahrlich. Im Schallfeld schwingen die Microbubbles und
andern dabei ihre Durchmesser. Die Durchschnittsgrofle der Microbubbles ergibt eine
Resonanzfrequenz, welche gerade in dem Frequenzbereich des konventionellen
medizinischen Ultraschalls liegt, d.h. 1 MHz-10 MHz. Dies hat zur Folge, dass die Streuung
extrem effektiv ist. Die lokale Microbubble-Konzentration in perfundiertem Gewebe, d.h. in
GefdBen, die kleiner sind als die erreichbare rdumliche Auflosung, kann iiber die Zeit
beobachtet werden, um die Blutperfusion von Gewebe qualitativ abzuschdtzen. Eine

Quantifizierung der Perfusion ist bisher nicht moglich [Wil2004].

Neben anatomischen Strukturen konnen mit der Magnetresonanz-Tomographie auch

funktionelle Gewebeparameter wie z.B. die Perfusion qualitativ und quantitativ ermittelt
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werden. Die Arterial Spin-Labeling Technik, die im Rahmen dieser Arbeit verwendet wurde,
benutzt endogene Tracer, d.h. das arterielle Blut, um die Perfusion qualitativ und quantitativ
zu bestimmen. Andere Methoden verwenden exogene paramagnetische Kontrastmittel, die

intraven0s verabreicht werden.

In der dynamischen 7, * -gewichteten Magnetresonanz-Tomographie [Rem1994] erfolgt die
Bestimmung der Gewebeperfusion durch die Detektierung der zeitlichen Anderung des
Gewebesignals nach Gabe eines intravaskuldren paramagnetischen Kontrastmittels (z.B. Gd-
DTPA). Die paramagnetische Substanz erzeugt eine drastische Herabsetzung der 7 - und 7, -
Relaxationszeiten. Die dadurch beschleunigte Relaxation der Transversalmagnetisierung
verursacht den fiir die 7,*-Dynamik typischen Signalabfall beim Durchgang des
Kontrastmittelbolus. Das paramagnetische Kontrastmittel wird nach Aufnahme mehrerer
Prakontrastmittelbilder intravends als Bolus appliziert. Der erste Durchgang, der ,,first pass®
des Kontrastmittelbolus, wird mit hoher zeitlicher Auflésung in verschiedenen Schichten des
zu untersuchenden Organs aufgenommen und durch Entfalten des Signalverlaufs mit einer
Referenzkurve, der sogenannten arteriellen Inputfunktion (AIF), kann die Perfusion
quantifiziert werden. Die Bildakquisition erfolgt dabei mit Hilfe von schnellen 7, *-
gewichteten Sequenzen. Ublicherweise werden fiir Untersuchungen des Gehirns dazu Echo-
Planare Bildgebungstechniken (EPI) mit Zeitauflosungen im 100 Millisekundenbereich und
schneller verwendet. Prinzipiell sind aber auch andere schnelle 7, *-gewichtete
Sequenztechniken wie z.B. Fast-low-angle-shot-Sequenzen (FLASH) [Haal986] mdglich, die
bei ausreichender Zeitauflosung allerdings nur wenige Schichten gleichzeitig aufnehmen

konnen, so dass eine Raumforderung nicht komplett abgedeckt werden kann.
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4. Material und Methoden

4.1 Auslesetechniken

Fiir Perfusionsmessungen mittels Arterial Spin-Labeling Technik werden in dieser Arbeit
zwei unterschiedliche Auslesetechniken zur Detektierung des Perfusionssignals verwendet.
Die Echo Planar Imaging-Auslese (EPI), eine Multi-Gradienten-Echo Technik, wird nur fiir
Messungen der Perfusion im Gehirn eingesetzt. Sie hat den Vorteil einer schnellen
Signalauslese bei gutem Signal-zu-Rausch Verhiltnis. Die sogenannte trueFISP-Auslese (Fast
Imaging with Steady State Precession), eine Single-Gradienten-Echo Technik, wird als
Auslesetechnik sowohl fiir Messungen am Perfusionsphantom als auch am Kopf verwendet.
Sie hat gegeniiber der Echo Planar Imaging-Auslese den Vorteil geringerer

Suszeptibilititsartefakte.

4.1.1 Echo Planar Imaging (EPI)

Mit der Echo Planar Imaging Technik (EPI-Technik) [Man1977] wird nach einem einzigen
90°-HF-Anregungspuls der gesamte k-Raum ausgelesen. Hierbei werden wahrend des 7, * -
Zerfalls der Transversalmagnetisierung Gradienten-Echos (GE) aufgenommen. Abbildung
(4.1) zeigt das Sequenzschema einer typischen EPI-Sequenz. Nach dem schichtselektiven
90°-HF-Puls sorgt ein starker Phasenkodiergradient dafiir, dass im k-Raum eine weit auflen
liegende Position angefahren wird. Nach jeder k-Raum-Zeilenauslese wird mittels Schaltung
eines kurzen Gradienten, einem sogenannten ,,blip“, die Phasenkodierung auf die nichste

Zeile positioniert.

35



4. Material und Methoden

A . B C A’
Schichtselektioni Phasenpra- Frequenz- und Phasenkodierung Schichtselektion
o | kodierung a
HF 'b&f W

° TV VvV VTV~

G, ! /
o I O O e
S ( t ) A'A’ Avnv AVAV V!\\I A
< TE P>
A TR >

Abb. 4.1: Sequenzschema einer GE-EPI-Sequenz. Nach der Schichtselektion (G,) und dem 90°-HF-
Anregungspuls (A) erfolgt eine Phasenprikodierung (B), mit der der dufere Rand des abzutastenden
k-Raums angefahren wird. Nach dem Anlegen eines Dephasiergradienten (C) in Readout-Richtung
(G,) wird die erste k-Raumzeile abgetastet. Der ,,blip“, ein kurzer Gradient in Phasenkodierrichtung
(G,), erhoht die Phasenkodierung um eine k-Raumzeile, die nun in entgegengesetzter Richtung
ausgelesen wird. Dieser Vorgang wiederholt sich, bis alle k-Raumzeilen abgetastet wurden. Die
Echozeit (TE) ist definiert als die Zeitspanne von dem Senden des Anregungspulses bis zur Auslese der

mittleren k-Raumzeile [nach Giinl999].

In Abbildung (4.2) ist die Abfolge der k-Raum-Auslese dargestellt. Sie beginnt am Rand des
abzutastenden k-Raums und nimmt dann eine frequenzkodierte Zeile auf. Der ,,blip* fithrt zu
einem Sprung zur nichsten Phasenkodierzeile. Die Ausleserichtung in einer k-Raum Zeile ist
nun umgekehrt, deshalb miissen die Daten dieser geradzahligen Zeilen zeitinvertiert in die

entsprechende k-Raum-Zeile einsortiert werden.
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Abb. 4.2: Schematische Darstellung der Abtastung des k-Raums bei Verwendung der EPI-Auslese. Die

k«-Achse entspricht der Frequenzkodierrichtung und die k,-Achse der Phasenkodierrichtung. Die

Buchstaben kennzeichnen die Position im k-Raum nach Ablauf der Gradientenschaltungen, wie sie in

Abb. (4.1) dargestellt sind [nach Giin1999].

Mit EPI-Sequenzen ist es moglich, den notwendigen k-Raum zur Rekonstruktion des Bildes

innerhalb von etwa 100 Millisekunden abzutasten. Allerdings ist diese Aufnahmetechnik sehr

anfillig fiir verschiedene Arten von Artefakten. Mit Artefakten bezeichnet man Stérungen der

Bildinformation, die durch den gesamten Aufnahmeprozess entstehen. Mit der EPI-Technik

entstehen hauptsédchlich sogenannte Suszeptibilitdtsartefakte und N/2-Geister:

Die EPI-Technik ist sehr anfillig fiir lokale Magnetfeldschwankungen, die durch
Inhomogenitidten des B,-Feldes und in Bereichen der Messprobe mit groflen
magnetischen Suszeptibilitidtsgradienten verursacht werden. Diese sind hauptsédchlich
an Gewebe-Luft- bzw. Gewebe-Knochen-Ubergiingen zu finden.

Da die Bandbreite in Phasenkodierrichtung um die Anzahl der k-Raumzeilen geringer
ist als die Auslesebandbreite, treten Suszeptibilititsartefakte hauptsdchlich nur in
Phasenkodierrichtung auf. Die lokalen Magnetfeldinhomogenititen &ndern die
eigentliche Phase, die den Spins durch das Schalten der Phasenkodiergradienten
aufgepragt werden. Dadurch werden die Signale der Spins in eine falsche k-Raum
Zeile einsortiert. Dies dulert sich in geometrischen Verzeichnungen der Objekte.

Des weiteren befinden sich - durch technische Griinde (Instabilititen des
Tomographen, Fehlsynchronisationen durch den Analog-Digital-Konverter) oder
physikalische Effekte (Suszeptibilititsschwankungen, Auflerresonanzen hdherer
Ordnung durch Inhomogenititen des Grundmagnetfeldes) bedingt - die Gradienten-

Echos nicht immer in der Mitte der Auslesezeile. Hinzu kommt, dass die T, *-
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Relaxation in den k-Raumzeilen in unterschiedlichen Richtungen erfolgt. Dadurch
entstehen Artefakte, die als N/2-Geister bezeichnet werden, da die Modulation von
geradzahliger Zeile zu ungeradzahliger Zeile im k-Raum einer Verschiebung im
Bildraum entspricht, die gerade die Halfte der BildgroBe betrdgt. Bei entsprechender
Ausdehnung des aufgenommenen Objektes kommt es zur Uberlagerung dieser
Geisterbilder mit der eigentlichen Information.
Auf Grund dieser Limitationen ist die EPI-Technik nicht im Abdomen und im Thorax
verwendbar, da dort groBe magnetische Suszeptibilititsgradienten an Luft-Gewebe-
Ubergiingen vorzufinden sind. Des weiteren erhilt man wegen der hohen Echo-Zeiten der
EPI-Auslese in Korpergewebe mit geringen 7, *-Zeiten ein schlechtes Signal-zu-Rausch
Verhiltnis. Aus diesen Griinden bleibt ihr Einsatzgebiet hauptsidchlich auf das Gehirn
beschrénkt.
Die schnelle Bildauslese im EPI-Verfahren erfordert hohe Schaltraten der Gradienten, die von
der Hardware des Tomographen realisiert werden muss. Deswegen wird diese Technik erst
seit Mitte der 90er Jahre auf klinischen MR-Tomographen eingesetzt. Fiir weitergehende
Ausfiithrungen der EPI-Technik sei auf das Buch von Schmitt, Stehling und Turner [Sch1998]

verwiesen.

4.1.2 Fast Imaging with Steady State Precession (trueFISP)

In der trueFISP-Auslese, die eine sogenannte balanced steady-state free precession-Technik
benutzt [Opp1986], werden alle in einem TR-Intervall angelegten Gradienten durch das
Anlegen von Gradienten mit entgegengesetzter Polaritit kompensiert. Dies ist im Gegensatz
zur FLASH-Technik, die zur Gruppe der non-balanced steady-state free precession
Auslesetechniken gehort, nicht der Fall.

In Abbildung (4.3) wird der Ablauf der trueFISP-Sequenz innerhalb eines TR-Intervalls
beschriecben. Der Anregungspuls (A) zu Beginn des TR-Intervalls kippt die
Longitudinalmagnetisierung um den Winkel o /2 zur z-Achse. Der Schichtselektionsgradient
(B) wird nun, nach der Applikation des Anregungspulses, mit entgegengesetztem Vorzeichen

geschaltet, um die Magnetisierung zu refokussieren.
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RF-Signal Data (63.6 MHz)
A B C D E t-waluz: O

Y-Diff: 0
¥-Unit: Valt

W= Min. value:
not exceeded

1233000 1233200 1233600 1233300 1234200 1234500 1234200 1235100 1235400 1235700 1236000 1236300

Z-Gradient

t-walue: 2 67267
Y-Diff: 0

-Unit: mTim

1233000 1233300 1233600 /zéaann 1234200 1234500 1234800 1235100 1235400 1235700 1236000 1236300
W= Min. value:
not exceeded

Y-Gradient

Y-walue: 0172702
Y-Diff: 0

-Unit: mTim

1232000 1233300 1233800 1223900 1224200 1224500 1224200 1235100 1233400 1233700 1238000 1236300
M= Min. value:
not exceeded

X-Gradient

vewalue: -7.76451
v-Diff: 0

f-Unit: mTim

1233000 1233300 1233600 1233300 1234200 1234500 1234800 1235100 1235400 1255700 1236000 1236300
Max./Min. value;
ot excesded

Abb. 4.3: Ablauf eines TR-Intervalls innerhalb der trueFISP-Auslesetechnik. Der o -HF-Puls (4)
kippt einen Teil der Magnetisierung in die transversale Ebene. Der Schichtselektionsgradient (z-
Gradient) wird wieder vollstindig kompensiert (B), ebenso der Phasenkodiergradient (y-Gradient)
(D). Die Frequenzkodierung (x-Gradient) dephasiert die transversale Magnetisierung (B) und erzeugt
ein Gradienten-Echo (C), das ausgelesen wird. Der x-Gradient wird schliefflich ebenfalls vollstindig
kompensiert (D). Zu Beginn des darauffolgenden TR-Intervalls (E) wird ein neuer o -HF-Puls
gesendet. Die Netto-Transversalmagnetisierung ist zu Beginn und am Ende eines TR-Intervalls,

abgesehen von vernachldissigbaren Relaxationseffekten, gleich.

Der (0.B.d.A.) positive Teil des Auslesegradienten (B) veranlasst eine Dephasierung der
vorher ausgerichteten Magnetisierung. Diese Dephasierung wird durch das Schalten eines
negativen Auslesegradienten kompensiert und, abgesehen von Magnetfeldinhomogenitéten,
wird die Magnetisierung zu dem Zeitpunkt TE rephasiert. Es entsteht ein Gradienten-Echo
(C). Bis zu diesem Zeitpunkt besteht kein Unterschied zwischen einer trueFISP- (balanced
steady-state free precession) und einer FLASH- (non-balanced steady-state free precession)
Auslese, bei der nach dem Echo die Magnetisierung durch den Auslesegradienten dephasiert
wird. Bei der trueFISP-Auslese wird durch Schalten eines positiven Auslesegradienten (D)
die Magnetisierung wiederum refokussiert, so dass ein vollstindiger, -einzelner
Magnetisierungsvektor entsteht. Ganz im Gegensatz zu der FLASH-Auslese, wo der
Auslesegradient nicht kompensiert wird, so dass sich die Transversalmagnetisierung
auffichert, d.h. sie wird ,,gespoilt®. Dies ist der Hauptunterschied zwischen der trueFISP- und

FLASH-Auslese: Die Netto-Transversalmagnetisierung nach einem TR-Intervall ist fiir die
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FLASH-Auslese null, wiahrenddessen sie fiir die trueFISP-Auslese am Ende des TR-Intervalls
den gleichen Wert annimmt, der nach der Applikation des « -HF-Pulses entstand.
Strenggenommen sind sie nicht identisch, da 7 - und 7, -Relaxationseffekte den Betrag der
Magnetisierung wéhrend eines TR-Intervalls verdndern, diese Effekte sind jedoch bei kurzen
TR-Zeiten vernachldssigbar.

Die trueFISP-Auslese zeigt einen relativ komplizierten Kontrast, der aus sowohl 7 - als auch
T,-gewichteten Beitrdgen besteht. Das Gleichgewichtssignal M ist eine Funktion von
I,T,, TR und dem Flip-Winkel « :

\/Ez(l—El)sina (4.1)

MSS = 0
1-(E —E,)cosa—-EFE,

mit E,, = exp(-TR/T,,) und der Protonendichte M .

Gleichung (4.1) beschreibt das Signal im Gleichgewichtszustand der Magnetisierung, der
etwa nach 57 /TR «-HF-Pulse erreicht wird. In diesem Zustand hat der
Magnetisierungsvektor nach jedem TR-Intervall den gleichen Betrag. In dem
Ubergangsbereich vor Erreichen des Gleichgewichtszustandes fluktuiert hingegen die
Transversalmagnetisierung. Beginnt in diesem Bereich die Aufnahme der zentralen k-Raum
Zeilen, die letztendlich den Kontrast bestimmen, erhdlt man massive Artefakte in den
aufgenommenen MR-Bildern. Um den Gleichgewichtszustand nach wenigen TR-Intervallen
zu erreichen und Artefakte zu verhindern, wird zu Beginn der trueFISP-Auslese ein /2 -HF-
Puls gesendet. Dieser klappt den Magnetisierungsvektor in die Nihe der Position, in der sich
der Magnetisierungsvektor im Gleichgewichtszustand befindet, womit dieser nach wenigen
TR-Intervallen erreicht werden kann. Nach der Zeitspanne TR/2, in der keine Auslese
stattfindet, beginnen die oben beschriebenen Ausleseintervalle mit jeweils einem « -HF-Puls.
Die trueFISP-Auslesetechnik bietet bei schneller Auslesegeschwindigkeit ein hohes Signal-
zu-Rausch  Verhéltnis und auf Grund einer geringen TR-Zeit (<5ms) kaum
Suszeptibilitdtsartefakte. Allerdings unterliegen die mit dieser Auslese gewonnenen Bilder
einem komplizierten Mischkontrast, der sich von den in der klinischen Routine verwendeten
T - bzw. T, -gewichteten Bildkontrasten unterscheidet. Des weiteren muss das problematische

Signalverhalten des Ubergangsbereichs in den Gleichgewichtszustand der Magnetisierung

beachtet werden [Sch2003].
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4.2 Arterial Spin-Labeling

Die Gewebeperfusion stellt einen wichtiger physiologischer Parameter dar, der Aussagen tliber
die Vitalitit des Gewebes zuldsst. Anfang der 90er Jahre wurde eine nichtinvasive Technik
zur Perfusionsbestimmung mit Hilfe der Magnetresonanz-Tomographie eingefiihrt, die
Blutbolusmarkierungs- oder Arterial Spin-Labeling Technik [Det1992]. Diese Technik
erfordert keine Kontrastmittelgabe, da die spinmarkierten Wasserprotonen des arteriellen
Blutes selbst als frei diffundierendes, intrinsisches Kontrastmittel fiir die Messung der

Perfusion dienen.

4.2.1 Prinzip der Arterial Spin-Labeling Technik

Vor der Durchfiihrung der Messungen werden zunidchst die Ausleseschicht und ein
Invertierungs- bzw. Markierungsbereich festgelegt, wobei die Ausleseschicht die Region
darstellt, in der die Perfusion des untersuchten Organs bestimmt werden soll. Bei der
Untersuchung des Gehirns liegt der Invertierungsbereich bezogen auf die hirnversorgenden
GefaBe stromaufwirts in einem definierten Abstand zu der Ausleseschicht.

Arterielles Blut wird im Invertierungsbereich durch Inversion der Wasserprotonen-Spins
magnetisch markiert. Nach der sogenannten Ankunftszeit Af, d.h. der Zeitversatz des
markierten Bolus zwischen Inversionsschicht und Auslesevoxel, tritt es auf Grund der
Perfusion des Gewebes in die Voxel der Ausleseschicht ein.

Grundsitzlich werden zwei Methoden des Arterial Spin-Labeling (ASL) unterschieden: Die
kontinuierliche ASL (continuous ASL, CASL) und die gepulste ASL (pulsed ASL, PASL)
[Bar2001]. Die CASL markiert den durch die Markierungsschicht flieBenden Blutbolus
typischerweise flir einen Zeitraum von 3 - 4 Sekunden. Dieser ersetzt in der Folge das
unmarkierte Blut in der Ausleseschicht. Allerdings zerféllt die Markierung mit der Zeit der
Longitudinalrelaxation 7, so dass sich in der Ausleseschicht ein Gleichgewichtszustand
ausbildet. Das Signal des Gleichgewichtszustandes ist von der lokalen Perfusion und der

arteriellen Transitzeit abhidngig.
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4.2.2 Pulsed Arterial Spin-Labeling (PASL)

Die PASL, die in dieser Arbeit ausschlieSlich verwendet wurde, markiert den Blutbolus mit
einem kurzen, etwa 10 ms dauernden 180°-HF-Inversionspuls.

Bei der PASL wird bei der anschlieBenden Auslese nach der Inflow-time 77 sowohl das
Signal des markierten Blutbolus, als auch das Signal des in der Ausleseschicht liegenden
stationdren Gewebes erfasst. Um das eingeflossene markierte Blut isoliert zu erfassen, muss
fiir eine Differenzbildung eine weitere Messung mit den gleichen Aufnahmeparametern,
allerdings ohne Markierung des Blutbolus erfolgen. Die Differenz der markierten Auftnahme
und der Kontrollaufnahme gibt nun das Signal des in die Ausleseschicht perfundierten
Blutbolus wieder.

Durch Variation der Inflow-time 77 ist es moglich, verschiedene Phasen des
Einstromvorgangs des markierten Blutbolus in das Kapillarbett zu beobachten. Ist die Zeit 77
jedoch zu kurz gewihlt, kann der Bolus noch nicht in das GefaBsystem eindringen. Bei zu
langem 77 ist auf Grund der longitudinalen Relaxation der markierten Wasserprotonen nur
noch ein schwaches Differenzsignal zu beobachten. Die longitudinalen Relaxationszeit 7 fiir
arterielles Blut betrdgt bei einer Feldstirke von 1,5 Tesla etwa 1100 ms bis 1300 ms
[Glin1999].

e %%

G
—

Tl {Inflow Time})

TR

=+ *

Abb. 4.4: Schematischer Ablauf einer gepulsten Arterial Spin-Labeling Sequenz: Nach der globalen
Markierung der Spins erfolgt nach der Inflow-Time TI die Signaldetektion (in diesem Beispiel durch
eine EPI-Technik). Wihrend der Zeit Tl sind die markierten Blutspins in das Kapillarbett der
Ausleseschicht geflossen. Am Ende der Repetitionszeit TR sind idealerweise die markierten Spins
wieder aus der Ausleseschicht herausgeflossen. Es beginnt die Kontrollaufnahme, in der nur die Spins
des stationdren Gewebes in der Ausleseschicht invertiert werden. Dieses Signal wird wiederum nach

der Zeit Tl detektiert. Das Differenzsignal der beiden Aufnahmen ist bereits perfusionsgewichtet.
Die Signalintensitdt des Differenzbildes, also das perfusionsgewichtete Signal, entspricht in

etwa nur 1% des Signals der Kontrollaufnahme bei der PASL Methode. Somit ist es wichtig,

genaue Kontroll- und Markierungsaufnahmen bei hohem Signal-zu-Rausch Verhiltnis zu
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gewinnen. Um dies zu erreichen, werden in der Regel etwa 50 Messungen durchgefiihrt und

gemittelt. Dies fiihrt insgesamt zu einer Messzeit von mehreren Minuten.

4.2.3 Magnetisierungs-Transfer-Effekt

Ein grundsitzliches Problem bei der oben beschriebenen Positionierung der
Markierungsschicht stellt der sogenannte Magnetisierungs-Transfer-Effekt (MT-Effekt) dar
[McL1997]. Obwohl der Abstand zwischen Markierungs- und Ausleseschicht beispielsweise
bei der spater noch ausfiihrlicher erlduterten EPISTAR-Technik 10 mm betrdgt, kdnnen bei
der Markierung des Blutbolus durch diesen Effekt auch in der Ausleseschicht Wasserprotonen
angeregt werden. Dies fiihrt zu Fehlern im Differenzbild, die die Perfusionswerte verfdalschen
konnen.

Der MT-Effekt entsteht durch die Protonen der fest gebundenen Proteinmolekiile, die eine
wesentlich groflere spektrale Breite der Resonanzfrequenz besitzen als Wasserprotonen.
Durch Schalten des Schichtselektionsgradienten wahrend des Sendens des Markierungspulses
wird die Resonanzfrequenz der Wasserprotonen abhidngig von ihrem Ort so verdndert, dass
nur die Protonen in der festgelegten Invertierungsschicht angeregt werden. Dies gilt jedoch
nur flir die Resonanzfrequenz der freien Wasserprotonen, die gebundenen Protonen werden
aufgrund ihrer grofBeren spektralen Breite in einer breiteren Schicht invertiert, die bis in die
Ausleseschicht hineinragen kann. Die gebundenen Protonen besitzen eine sehr kurze 7, -
Relaxationszeit (<Ims) und liefern somit kein zusitzliches Signal bei der Signalauslese.
Allerdings geben sie einen Teil ihrer Magnetisierung an freie Wasserprotonen mit einer
langeren Relaxationszeit ab. Dies hat zur Folge, dass auch auflerhalb der Invertierungsschicht
Spins markiert werden. Werden auf diese Weise auch Spins in der Ausleseschicht markiert, so
wird dieses zusitzliche Signal durch die Differenzbildung mit dem Kontrollbild nicht
subtrahiert, was eine Uberbestimmung der Gewebeperfusion zur Folge hat.

Es gibt mehrere Ansitze, diesen Fehler zu minimieren, so beispielsweise die EPISTAR-
Technik (echo planar imaging and signal targeting with alternating radiofrequency), die
PICORE-Technik (proximal inversion with a control for off-resonance effects) sowie die

FAIR-Technik (flow-sensitive alternating inversion recovery).
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4.2.4 EPISTAR-Technik

Die EPISTAR-Technik [Ede1994] verwendet zur Markierung des Blutbolus einen 180°-HF-
Puls und zur Detektierung des Signals eine schnelle EPI-Auslese. Die Invertierungsschicht hat
typischerweise eine Dicke von 100 mm und einen Abstand von 10 mm zur Ausleseschicht
(Abb. 4.5).

Um den oben beschriebenen MT-Effekt zu reduzieren, wird vor der Kontrollaufnahme
ebenfalls ein 180°-HF-Puls gesendet, jedoch ist seine Lage im Vergleich zur
Markierungsaufnahme an der Ausleseschicht stromabwirts gespiegelt. Unter Verwendung der
identischen Sequenz-Parameter, die bei der Markierungsaufnahme benutzt werden, wird das
Kontrollbild akquiriert. Mit dieser Markierungsanordnung erwartet man ndherungsweise eine
Kompensierung des MT-Effekts, da sich die verfilschenden Signale in der Ausleseschicht
subtrahieren. Bei Verwendung der EPISTAR-Technik erscheint vendses Blut im
Differenzbild dunkel. Der Vorteil dieser Technik liegt in der Moglichkeit, die Lage der

Markierungsschicht zur Ausleseschicht frei wihlen zu kénnen.

Abb. 4.5: EPISTAR-Markierungstechnik. Die Markierung des Blutbolus erfolgt durch einen 180°-HF-

Inversionspuls (rot), dessen Lage stromaufwirts (caudal) zur Ausleseschicht (griin) liegt. Nach der
Zeit Tl wird das Signal mit einer EPI-Technik ausgelesen. Um den Magnetisierungs-Transfer-Effekt zu
reduzieren, wird vor der Kontrollaufnahme ebenfalls ein 180°-HF-Puls gesendet, jedoch ist seine
Lage im Vergleich zur Markierungsaufnahme an der Ausleseschicht stromabwdrts gespiegelt. Venoses

Blut wird bei dieser Markierungstechnik nicht dargestellt.
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4.2.5 PICORE-Technik

Die PICORE-Technik (Abb. 4.6) ist eine Modifikation der EPISTAR-Technik [Won1997].
Bei dieser wird der Invertierungsbereich in der Kontrollaufnhahme durch einen 180°-HF-Puls
mit Frequenzverschiebung ersetzt, des weiteren wird der Kontrollpuls ohne
Gradientenschaltung gesendet. Dadurch wird ebenfalls ndherungsweise eine Kompensation
des MT-Effekts erreicht. Die PICORE-Technik bietet dhnlich der EPISTAR-Technik den
Vorteil, die Markierungsschicht frei und unabhédngig von der Ausleseschicht zu wéhlen.

Venoses Blut wird - wie bei Verwendung der EPISTAR-Technik - nicht markiert und liefert

kein Bildsignal.

Abb. 4.6: PICORE-Markierungstechnik. Ahnlich der EPISTAR-Technik erfolgt die Markierung des
Blutbolus durch einen 180°-Inversionspuls (rot), dessen Lage stromaufwdrts zur Ausleseschicht liegt.
Nach der Zeit TI wird das Signal in der Ausleseschicht (griin) detektiert. Fiir die Kontrollaufnahme
wird der gleiche Puls verwendet, aber ohne die Schaltung von Schichtselektionsgradienten. Des
weiteren wird der Frequenz des Kontrollpulses eine Frequenzverschiebung auferlegt. Somit léisst sich
eine Kompensation des MT-Effektes erzielen, da die Protonen der fest gebundenen Proteinmolekiile

angeregt werden, jedoch nicht die der Wassermolekiile.

4.2.6 FAIR-Technik

Bei der FAIR-Technik [Kim1995] ist die Ausdehnung der Markierungsschicht wihrend der
Markierungsaufnahme nur durch die Geometrie der Sendespule beschrinkt, das heilit
samtliche im Sichtfeld (field-of-view, FOV) liegende Spins werden durch einen globalen
180°-HF-Puls invertiert (globale Inversion), und nach der Inflow-time 7/ wird das

Markierungsbild akquiriert. AnschlieBend werden vor Beginn der Kontrollauthahme nur die
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Spins der Ausleseschicht durch einen selektiven 180°-HF-Puls invertiert (selektive Inversion).
Nach der Inflow-time 7/ wird schlieBlich das Signal ausgelesen. Ublicherweise wird die
Ausdehnung des Invertierungsbereiches doppelt so gro wie die des Auslesebereiches
gewdhlt. Somit bleibt gewéhrleistet, dass selbst bei einem schlechten Schichtprofil des
selektiven Invertierungspulses samtliche in der Ausleseschicht liegende Spins vollstindig
invertiert werden. Die Differenz beider Aufnahmen der Ausleseschicht enthélt nur das Signal
des markierten Blutbolus, man erhilt somit ein perfusionsgewichtetes Differenzbild. Sowohl
das Gewebesignal als auch das zusitzliche Signal des MT-Effektes werden eliminiert (Abb.
4.7). Allerdings erscheint bei der FAIR-Technik vendses Blut im Differenzbild signalreich

und kann nicht von arteriellem Blut unterschieden werden.

Abb. 4.7: FAIR-Markierungstechnik. Im Gegensatz zur PICORE-Technik werden bei der
Markierungsaufnahme alle Protonenspins im Volumen invertiert (rot). Nach der Zeit T, in der die
markierten Spins in das Kapillarbett fliefsen, wird das Signal in der Ausleseschicht (griin) detektiert.
Die Kontrollaufnahme erfolgt nach der Invertierung der Ausleseschicht, so dass bei der
Differenzbildung beider Aufnahmen das Signal des stationdren Gewebes herausfillt. Die
Inversionsschicht der Kontrollaufnahme (rot) wird in der Regel doppelt so groff wie die
Ausleseschicht (griin) gewdhlt, um ein homogenes Inversionsprofil zu gewdhrleisten. Die FAIR-

Markierungstechnik stellt nicht nur arterielles, sondern auch venéses Blut dar.
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4.3 Modelle zur Quantifizierung der Perfusion

Das durch die oben beschriebenen Techniken ermittelte Differenzbild, das direkt mit der
Standard-Software eines kommerziellen MR-Tomographen erzeugt werden kann, gibt die
relative Perfusion des untersuchten Gewebes wieder. Bei festen Sequenzparametern steigt die

Intensitdt des Differenzbildes AM (¢) linear mit dem relativen Perfusionswert.

4.3.1 T;-Methode

Finen Ansatz zur absoluten Quantifizierung bietet die sogenannte 7, -Methode [Det1992].
Gewebe, das von vollstindig relaxiertem Blut nach selektiver Invertierung perfundiert wird,
zeigt eine verkiirzte 7 -Relaxation im Vergleich zu Gewebe nach globaler Invertierung, das
von invertierten Blutspins durchstromt wird. Aus der Differenz der beiden unterschiedlichen
T -Relaxationszeiten kann die absolute Perfusion bestimmt werden.
Detre et al. modifizierten 1992 die Blochgleichung (2.15) fiir die Longitudinalmagnetisierung,
in dem sie zwei Terme hinzufiigten, die das Ein- bzw. Ausstromen von Blut beriicksichtigen:
dM (1) _ M, ~M (1) 4.2)
dt T,

+f~M,,(r)—§Mz<t>,

mit der Magnetisierung des arteriellen Blutes M (¢), der Magnetisierung des Gewebes M ()
und der Gleichgewichtsmagnetisierung von arteriellen Blut M . f gibt den absoluten Wert
der Perfusion wieder und A ist der Blut-Gewebe-Koeffizient (s.u.).

Wird nun als Anfangsbedingung angenommen, dass die Magnetisierung des arteriellen Blutes
vollstindig invertiert ist (M (¢) =—M,), erhdlt man nach Ldsen der Differentialgleichung
(4.2) folgende Gleichung mit der sich die absolute Perfusion bestimmen ldsst [Bel1998]:

fzﬂ.{ﬁ.[;_iﬂ_ @3)
T, \ Ly T

Hierbei miissen folgende T -Relaxationszeiten zur Berechnung von f* bestimmt werden:
1;: Transversale Relaxationszeit des perfundierten Gewebes beim EinflieBen von

invertierten Blutspins nach globaler Inversion.

1.,  Transversale Relaxationszeit des perfundierten Gewebes beim EinflieBen von nicht-
invertierten Blutspins nach selektiver Inversion.
T,: Transversale Relaxationszeit von arteriellem Blut.
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Der Wert der 7;- bzw. T, -Relaxationszeit fiir graue Hirnsubstanz unterscheidet sich nur um

>app
circa 1%. Deshalb ist eine prizise und zeitaufwindige Bestimmung der unterschiedlichen
Relaxationsraten erforderlich, um eine hohe Quantifizierungsprézision zu erreichen.

Die Ankunftszeit At im Gehirn betrdgt etwa 400 ms bis 700 ms, d.h. der Blutbolus tritt erst
nach dieser Zeit in die Auslesevoxel ein [Giin2001]. Das Problem bei Verwendung der T -
Methode ist, dass die Messdaten zur Bestimmung der 7 -Zeit des Gewebes nach globaler
Invertierung bis zu diesem Zeitpunkt At nicht verwendbar sind. Da vor allem jene
Messpunkte, die kurze Zeit nach der Inversion bestimmt wurden, fiir eine prézise
Bestimmung der 7 -Zeit notwendig sind, fiihrt die 7,-Methode im Gehirn nicht zu einer
hinreichenden Genauigkeit bei der Perfusionsquantifizierung. Die Doméne dieses
Quantifizierungsansatzes liegt eher in der Perfusionsmessung von Organen mit geringer

Ankunftszeit At wie z.B. dem Myokard.

4.3.2 Allgemeines Kinetisches Modell (general kinetic model)

Ein weiterer Ansatz zur absoluten Quantifizierung der Gewebeperfusion wurde von Buxton et
al. 1998 mit dem Allgemeinen Kinetischen Modell vorgestellt [Bux1998]. Dieser
Quantifizierungsansatz beruht im wesentlichen auf folgenden drei Annahmen:

e der markierte Blutbolus fliet in gleichmiBiger Form (plug-flow) in den Arterien, so dass
vor der Ankunftszeit Az kein Blut die Voxel in der Ausleseschicht erreicht.

e der Blutaustausch zwischen intravaskulirem Raum und Gewebe kann durch ein 1-
Kompartiment-Modell beschrieben werden.

e die longitudinale Relaxationszeit der invertierten Spins dndert sich von 7, zu T

1,Blut 1,Gewebe

sobald die Wassermolekiile in das Gewebe perfundiert sind.

Das sogenannte Allgemeine Kinetische Modell beschreibt die Differenzmagnetisierung
AM(t), die nach der Subtraktion der beiden Arterial Spin-Labeling Aufnahmen das relative
Perfusionssignal wiedergibt. Sie kann als der Anteil der Magnetisierung angesehen werden,
der durch das arterielle Blut in das Auslesevoxel transportiert wurde. Damit hdngt die Grof3e
von AM(¢) von dem arteriellen Zustrom, dem vendsen Abfluss und der longitudinalen
Relaxation ab. Diese drei Prozesse konnen durch drei zeitabhéngige Funktionen beschrieben
werden:

e Der Zulieferfunktion c(t), die die Konzentration an arterieller Magnetisierung, die zu dem

Zeitpunkt ¢ das Voxel erreicht, angibt.
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e Die Residualfunktion r(t,t"), die den Anteil an magnetisch markierten Wassermolekiilen
wiedergibt, die zu dem Zeitpunkt #' in dem Voxel ankamen und sich zu dem Zeitpunkt ¢
immer noch dort befinden.

e Und schlieBlich die magnetische Relaxationsfunktion m(t,t'), die den zum Zeitpunkt ¢ noch
nicht relaxierten Anteil der Magnetisierung darstellt, die von den zum Zeitpunkt ¢' in das

Voxel eingeflossenen markierten Wassermolekiilen stammt.

Die Differenz der arteriellen Magnetisierung nimmt direkt nach der Inversion den Wert 2M
an, wobei M, , die Gleichgewichtsmagnetisierung des arteriellen Blutes wiedergibt. Die
Menge an Magnetisierung, die in dem Zeitintervall ¢' und ¢'+d¢ an ein Voxel geliefert wurde,
betrigt 2M, fc(t'). Hierbei gibt f* die absolute Perfusion an, die Einheit betrdgt s~ bzw.
ml(Blut)-s™ -ml" (Gewebe) . Der Anteil dieser Magnetisierung, der zu dem Zeitpunkt ¢ noch
vorhanden ist, betragt r(t —t")m(t —t").

Somit kann das Differenzsignal AM (¢) durch das Allgemeine Kinetische Modell wie folgt

beschrieben werden:

AM(t) =2M,, fj c(tr(t—tYm(t—1")dt'. (4.4)

Bei der Bestimmung der Funktionen c¢(¢), r(¢,¢') und m(z,¢t') missen die realen
Bedingungen, die bei der Anwendung der Arterial Spin-Labeling Technik vorgefunden
werden, beriicksichtigt werden. Im einzelnen sind dies die Ankunftszeit A¢, d.h. der
Zeitversatz des markierten Bolus zwischen Inversionsschicht und Auslesevoxel, der Zerfall
der Magnetisierung, der Austausch von Wasser zwischen Blut und Gewebe und schlie8lich
der vendse Abfluss. Das sogenannte Standard Kinetische Modell fiir Arterial Spin-Labeling,
eine Modifikation des Allgemeinen Kinetischen Modells, basiert auf diesen Vorgaben:

Es wird angenommen, dass der markierte Blutbolus als pfropfenférmig beschrieben werden
kann (plug-flow). Dies bedeutet, dass vor der Ankunftszeit A¢ kein markiertes Blut in der
Ausleseschicht ankommt. Zwischen ¢#=A¢f und ¢=Af+7 ist das einstromende Blut
gleichmaBig markiert und die Magnetisierung zerfallt mit der longitudinalen Relaxationszeit
von Blut. Die Bolusldnge, d.h. die Dauer des markierten Blutbolus betrdgt hier 7. Nach
t > At+7 flieBt kein markiertes Blut mehr in die Ausleseschicht. Es gelten also folgende

Annahmen fiir ¢(z):

t <At c(t)=0 (4.5)
At<t<At+t c(t)=exp(-t/T,) (4.6)
t>At+71 c(t)=0 (4.7)
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Die grundlegende Annahme des 1-Kompartiment-Modells, das die Austauschkinetik
zwischen Blut und Gewebe beschreibt, beinhaltet, dass der Wasseraustausch zwischen den
Sub-Kompartimenten des Gewebes sehr schnell vonstatten geht. Somit bleiben ihre
Konzentrationsverhiltnisse konstant, selbst wenn die gesamte Gewebe-Konzentration des
Wassers eine Funktion der Zeit darstellt.

Es wird auBerdem angenommen, dass das Verhéltnis der gesamten Gewebekonzentration
AM(t) zur vendsen Konzentration gleich dem  Gleichgewichts-Gewebe-Blut-
Verteilungskoeffizient 4 (,,equilibrium tissue/blood partition coefficient®) ist. Daraus folgt
fiir die Residualfunktion:

r(t)y=exp(—ft/1). (4.8)

Vor der Ankunft des markierten Blutbolus in dem Gewebevoxel zerfillt die Magnetisierung
mit der longitudinalen Relaxationszeit von Blut, 7,. Nach der Ankunft zerfallt das markierte
Wasser jedoch mit der Relaxationszeit des Gewebes, 7,. Damit ergibt die

Relaxationsfunktion:
m(t) =exp(-t/T). (4.9)

Mit diesen Annahmen ergeben sich nach dem Losen des Integrals (4.4) folgende

Gleichungen, die das zeitliche Verhalten des Differenzsignals AM (¢) beschreiben:

AM (1) =0 0<t<At (4.10)
AM(t)=2M , f(t - At)exp(—t/T,,)q(t) At<t<At+7  (4.11)
AM(t) =2M , frexp(=t/T,)q(t) t>At+71 (4.12)

mit dem jeweiligen Korrekturfaktor ¢(¢):

_ exp(kt)[exp(—kAt) - exp(—kt)]

q(t) k(- AD) At<t<At+7  (4.13)
4(6) = exp(kt)[exp(—kAtli— exp(—k(7 + At))] fS Al4T (4.14)
T
mit:
1 1 f 4
k= 1 (4.15)
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Abb. 4.8: Simulation der Gleichungen (4.10) bis (4.11) mit realistischen Parametern, die bei einer
Perfusionsmessung im Gehirn vorgefunden werden. Die absolute Perfusion im Gehirn, der CBF,
betrdgt 90ml (Blut)/min/100ml (Gewebe) (durchschnittlicher CBF der Grauen Substanz). Es wird in
dieser Simulation angenommen, dass der Bolus unendlich ist (t > TI ). Es zeigt sich eine grofer
Nachteil der Arterial Spin-Labeling Technik: Das maximale perfusionsgewichtete Differenzsignal
betrdgt nur etwa 1% von dem Gleichgewichtssignal M , .

4.3.3 Bestimmung der Gleichgewichtsmagnetisierung My,

Bei der Berechnung der absoluten Perfusion nach Gleichungen (4.11) und (4.12) miissen
neben dem eigentlichen Perfusionssignal AM (¢) weitere Parameter beriicksichtigt werden,
wobei die meisten dieser Werte der Literatur entnommen werden kénnen. Der Parameter
M, ,, der dagegen bei jeder Messung zusitzlich zum Perfusionssignal bestimmt werden muss,
stellt die thermische Gleichgewichtsmagnetisierung eines Voxels dar, das vollstindig mit
arteriellen Blut gefiillt ist. Ein Voxel bezeichnet eine quaderférmige Zelle innerhalb eines
Volumens. Das Wort Voxel setzt sich in Analogie zu Pixel aus den Wortern Volume und
Element zusammen. Es ist moglich mit Hilfe der Magnetresonanz-Tomographie Aufnahmen
zu akquirieren, auf denen grofere Gefdlle mindestens ein Voxel einnehmen. Im menschlichen
Gehirn ist dies z.B. im sinus sagittalis der Fall. Somit konnte hier direkt M , bestimmt
werden. Probleme entstehen allerdings durch die hohen Geschwindigkeiten des Blutes, so

dass Flussartefakte auftreten und den Betrag M, verfilschen.
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Der Parameter M, kann auch indirekt durch Bestimmung der Gleichgewichtsmagnetisierung
M, des Gewebes ermittelt werden. Wird die Messung des Parameters M, mit den gleichen
Ausleseparametern, die bei der Arterial Spin-Labeling Messung verwendet wurden,
vorgenommen, so kann in sehr guter Ndherung der M -Mittelwert aller Voxel geteilt durch A4
als die Gleichgewichtsmagnetisierung von Blut verwendet werden. Hier muss allerdings
beriicksichtigt werden, dass bei Auslese mit einer EPI-Technik das Gleichgewichtssignal M
des Gewebes und des Blutes mit unterschiedlichen 7,*-Zeiten zerfdllt. Dies muss mit

Gleichung (4.16) korrigiert werden. Die EPI-Signalgleichung lautet:

. (4.16)
M(TE)=M, -exp(-TE/T,)
Es gilt flir den Gleichgewichts-Gewebe-Blut-Verteilungskoeftizient A :
M 4.17
LM, (4.17)
MOJ7
Aus Gleichungen (4.16) und (4.17) folgt:
M,  M/E)-exp(TE/T,,)) (4.18)

"M, M(TE)-exp(TE/T,,)

Aus dieser Gleichung lésst sich die Gleichgewichtsmagnetisierung M, von arteriellen Blut
berechnen. Hier zeigt sich eine groBe Unsicherheit bei der absoluten
Perfusionsquantifizierung mittels Arterial Spin-Labeling Technik: Obwohl A mit groBer
Genauigkeit fir das Gehirn bestimmt werden konnte (A4 =0,94, [Wonl1998]), sind in der
Literatur unterschiedliche Werte fiir die 7, *-Relaxationszeiten von arteriellen Blut und
WeiBler bzw. Grauer Hirnsubstanz zu finden. Eine exakte 7, *-Zeit-Bestimmung der
untersuchten Korperregion wiirde eine Verbesserung der Genauigkeit bei der
Perfusionsquantifizierung erlauben, allerdings ist dies mit einem erhdhten Messzeitaufwand
verbunden. Des weiteren ist die 7, * -Zeit-Bestimmung bei arteriellem Blut mit den gleichen
Schwierigkeiten, die auch bei der Bestimmung der Gleichgewichtsmagnetisierung M,
auftreten, verbunden.

Erfolgt die Signalauslese mit der trueFISP-Technik, so muss eine andere, mathematisch

aufwindigere Signalgleichung benutzt werden um die Gleichgewichtsmagnetisierung von

Blut zu bestimmen.
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4.4 Messtechniken zur Quantifizierung der Perfusion

4.4.1 Parameterbestimmung mittels nichtlinearer Kurvenanpassung
(Bolusmethode)

Eine Maoglichkeit, die absolute Perfusion mit Hilfe des 1-Kompartiment-Modells zu
bestimmen, besteht darin, einen kompletten Datensatz fiir ausreichend viele 77 -Zeiten
aufzunehmen. An diese Messpunkte AM (77) werden die Gleichungen (4.10) bis (4.12)

gefittet. Zusitzliche Experimente lassen eine prizise Bestimmung der Parameter M ,, T;, und

A zu. Dieses Verfahren ermittelt die fiir die Quantifizierung notwendigen Werte fiir die
Bolusldnge 7 und die Ankunftszeit Az, woraus schlielich die absolute Perfusion f nach
Gleichung (4.11) bzw. (4.12) berechnet wird. Auf Grund des schlechten Signal-zu-Rausch
Verhiltnis der perfusionsgewichteten Differenzbilder sind Wiederholungen der Messungen
fiir jede einzelne 77 -Einstellung unumganglich, in der Praxis mindestens 30 Wiederholungen
bei Perfusionsmessungen im Kopf. Bei einer Repetitionszeit 7R von etwa 3 s pro Bild dauert
eine Differenzsignalbestimmung pro 77 -Zeit somit 3 Minuten. Um eine zufriedenstellende
Genauigkeit des Fits zu erreichen, ist es notwendig, geniigend 77 -Zeiten aufzunehmen. Somit

ergeben sich Messzeiten von tiber 30 Minuten, die in der klinischen Praxis nicht zumutbar

sind.

4.4.2 QUIPSS I- und QUIPSS II-Technik
(quantitative imaging of perfusion using a single subtraction I & II)

In der Theorie des Allgemeinen Kinetischen Modells sind zur absoluten Quantifizierung der
Perfusion zwei Parameter von Bedeutung, die bei Verwendung der oben beschriebenen ASL-
Markierungstechniken nur mit erheblichem messtechnischem Aufwand zu bestimmen sind:

e Die Ankunftszeit Af.

e Die zeitliche Lange 7 des in die Ausleseschicht einflieBenden markierten Blutbolus.
Es ist moglich diese Parameter fiir jedes Voxel in der Ausleseschicht zu bestimmen.
Allerdings muss hierfiir, wie bereits schon erwédhnt, die Messung fiir moglichst viele
verschiedene 77 -Zeiten wiederholt werden, um aus den so gewonnenen Messdaten die
Ankunftszeit und die zeitliche Lidnge des Bolus zu berechnen. Dies erfordert eine

zeitaufwandige Datenaufnahme und -auswertung.
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Ist einer dieser Parameter jedoch a priori bekannt, so ldsst sich aus einem einzigen Signalwert
AM (TI) eines Differenzbildes die Perfusion mit Hilfe der Gleichungen (4.11) bzw. (4.12)
berechnen.

Die sogenannten QUIPSS I- und QUIPSS II-Techniken (quantitative imaging of perfusion
using a single subtraction) [Won1998] beruhen auf dieser Uberlegung. Mit diesen Techniken
ist es, im Unterschied zu der oben beschriebenen Messmethode, moglich aus Messungen, die
bei einer festen TI-Zeit durchgefiihrt wurden, die absolute Perfusion zu bestimmen.
Allerdings muss auch bei dieser Technik auf Grund des niedrigen Signal-zu-Rausch
Verhiltnisses der perfusionsgewichteten Differenzbilder mehrere Mittelungen durchgefiihrt
werden. Die Messzeit liegt bei Anwendung dieser Techniken im Bereich von wenigen

Minuten.

4.4.2.1 QUIPSS I-Technik

Erfolgt die Auslese des Differenzsignals zu einem Zeitpunkt, an dem der markierte Bolus
bereits in der Ausleseschicht angekommen, aber noch nicht komplett eingestromt ist
(At <TI < At+1), so beschreibt Gleichung (4.11) das Differenzsignal. Durch Anwendung
einer geeigneten Sequenztechnik ist es nun mdglich, den Parameter Ar fest vorzugeben.
Hierzu wird nach Abbildung (4.9) zu dem Zeitpunkt 77, das Signal des Bolusanteils, der
bereits in die Ausleseschicht eingeflossen ist, durch Sattigungspulse ausgeldscht. Ist 77, so
gewidhlt, dass 71 > At gilt, so ersetzt der leicht bestimmbare, feste Parameter 77, der
Sequenz nun den Parameter A¢ aus Gleichung (4.11). Werden die weiteren Parameter dieser
Gleichung durch zusétzliche Messungen bestimmt oder aus der Literatur entnommen, so kann
aus dem mit der QUIPSS I-Technik ermittelten Differenzsignal AM (71,71,) bei einem festen

T1 die absolute Perfusion f bestimmt werden.
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Abb. 4.9: QUIPSS I-Technik. Nach der Applikation des 180°-HF-Inversionspulses wird zu dem
Zeitpunkt TI, > At der bereits eingestromte Anteil des Bolus mit Hilfe eines 90°-HF-Pulses
abgesdttigt. Somit gilt fiir die Ankunftszeit At =TI .. Erfolgt die Auslese des Perfusionssignals zu dem
Zeitpunkt TI, <TI <TI, +7, so kann nach Gleichung (4.11) aus dem perfusionsgewichteten

Differenzsignal die absolute Perfusion bestimmt werden.

4.4.2.2 QUIPSS II- und Q2TIPS-Technik

Die QUIPSS II-Technik arbeitet nach einem dhnlichen Verfahren. Bei dieser Technik wird
wiederum ein unbekannter Parameter, in diesem Fall die Boluslinge 7, durch einen
Sequenzparameter festgelegt.

Die Auslese des Bolussignals erfolgt hier zu dem Zeitpunkt 77 > At+7, an dem alle
markierte Spins des Bolus in die Ausleseschicht eingeflossen sind. Da in diesem Fall
Gleichung (4.12) gilt, muss zur absoluten Quantifizierung - neben weiteren Parametern - nicht

die Ankunftszeit A¢, sondern die zeitliche Lange 7 des Blutbolus bestimmt werden. Dieser
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ist im Allgemeinen nicht bekannt, da die Boluslinge 7z von der Breite der
Invertierungsschicht, bzw. bei der FAIR-Markierungstechnik von der Spulengeometrie
abhingig ist. In der QUIPSS II-Technik wird zwischen dem Invertierungspuls und dem
Beginn der Auslese ein Sattigungspuls, dessen Schichtposition stromaufwiérts direkt an den
Rand der Markierungsschicht grenzt, gesendet. Somit kann der Teil des markierten Blutbolus,
der nach einer definierten Zeit 7/ noch nicht in die Ausleseschicht gelangt ist, abgesittigt

werden.

globale Inversion

(Markierungsaufnahme)

selektive Inversion

(Kontrollaufnahme)
|:| Ausleseschicht

QUIPSS II - Sdittigungsschicht

[versionspuls SéEttigungspuls
180" 90°

T
EPI
N ss

&
¥

Tl

. | !

Abb. 4.10: QUIPSS II-Technik. Der noch nicht volistindig in die Ausleseschicht eingestromte
markierte Bolus wird zu dem Zeitpunkt At <TI < At+1t abgeschnitten. Dies geschieht mit Hilfe
eines 90°-HF-Sdttigungspulses (bzw. bei der Q2TIPS-Technik mit mehreren Sdttigungspulsen), der
direkt stromaufwdrts an die Ausleseschicht grenzt. Erfolgt die Signalauslese zu dem Zeitpunkt
TI > At+1T1 , so kann nach Gleichung (4.12) die absolute Perfusion bestimmt werden, da der zur

Berechnung notwendige Parameter T durch den Sequenzparameter T1 festgelegt wird.

Der bereits in die Ausleseschicht eingeflossene Bolus besitzt nun die zeitliche Lange 77, die

Zeitspanne von der Markierung bis zur Séttigung der Spins. Nach Gleichung (4.12) ist eine
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Quantifizierung der Perfusion ohne Kenntnis der Ankunftszeit A¢ fiir jedes Voxel moglich,
wobei nur eine Skalierung der Signalintensitit im Differenzbild erfolgt. Die QUIPSS II-
Technik kann mit den oben beschriebenen Markierungstechniken FAIR, PICORE und
EPISTAR kombiniert werden.

Eine Weiterentwicklung dieser Technik stellt die Q2TIPS-Technik (QUIPSS II thin pulse
saturation) dar [Luh1999]. Statt eines breiten Sattigungspulses, der den restlichen, noch nicht
in die Ausleseschicht eingestromten Bolus komplett absittigt, verwendet diese Technik
mehrere scharfe Sattigungspulse. Diese diinneren Sattigungspulse haben den Vorteil, dass sie
ein schirferes Schichtprofil besitzen und damit eine prézisere Boluslinge 71 erzeugen. Da
auf Grund der geringeren Sittigungsdicke mehrere Pulse gesendet werden miissen, um den
restlichen Bolus abzusittigen, konnen allerdings Artefakte durch stimulierte Echos entstehen.
Die QUIPSS II- und die Q2TIPS-Techniken haben den Nachteil, dass sie das ohnehin
niedrige Signal-zu-Rausch Verhiltnis des Differenzbildes weiter verschlechtern, da der
markierte Blutbolus, der letztendlich das Signal erzeugt, abgeschnitten und somit verkiirzt

wird.

4.5 Flussunterdriickung mit Diffusionsgradienten

In den perfusionsgewichteten Differenzbildern, die mit Hilfe der Arterial Spin-Labeling
Technik gewonnen wurden, wird neben dem Perfusionssignal, d.h. dem Blutfluss auf
Kapillarebene auch der Blutfluss der groBeren Gefdlle dargestellt. Dieses Signal ist in den
meisten Fallen dem reinen Perfusionssignal {iberlagert und erh6ht somit den absoluten Wert
nach einer Quantifizierung.

Stejskal und Tanner entwickelten 1965 eine Methode [Ste1965] die Diffusion mittels MR-
Tomographie zu messen. In Arterial Spin-Labeling Sequenzen wird diese Technik benutzt,
um das Signal der groBeren GefiBe in den perfusionsgewichteten Differenzbildern zu
unterdriicken. Die Diffusionswichtung erfolgt hierbei direkt vor der Signalauslese.

Bei dieser Methode wird nach dem 90°-HF-Anregungspuls durch das Anlegen eines
Gradientenfeldes die Transversalmagnetisierung dephasiert und kurze Zeit darauf durch ein
identisches Gradientenfeld umgekehrten Vorzeichens wieder rephasiert. Bewegt sich ein
Spinpaket wihrend dieser Zeit von einem Ort A mit lokalem Magnetfeld B, an einen anderen
Ort B mit lokalem Magnetfeld B, (# BA), so wird dieses Spinpaket aufgrund der
unterschiedlichen Magnetfeldstirke nicht mehr vollstindig rephasiert (siche Abb. 4.11). Je

weiter sich das Spinpaket von seinem Ausgangsort A entfernt und je groBer die Gradienten
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sind, desto stirker verringert sich das Signal des Spinpakets. Auf Grund ihres
unterschiedlichen Vorzeichens werden diese Gradienten auch als bipolare Gradienten

bezeichnet.

HF-Anregung

XX
>
\ 4

P
; G, |
5 ' >

ADbb. 4.11: Durch das Schalten eines Gradienten in einer beliebigen Richtung (hier die x-Achse) wird
die Transversalmagnetisierung dephasiert. Stationdre Spinpakete konnen durch das Anlegen eines
Gradienten mit gleicher Grofie aber umgekehrten Vorzeichens wieder vollstindig rephasiert werden,
wobei hier die T>-Relaxation vernachldssigt wird. Allerdings werden Spinpakete, die sich wihrend der
Schaltzeiten der Gradienten in x-Richtung bewegen, unterschiedliche lokale Feldstdirken spiiren, so
dass sie nicht mehr vollstindig rephasiert werden kénnen. Die resultierende makroskopische
Magnetisierung bewegter Spinpakete wird dadurch im Vergleich zu ruhenden deutlich unterdriickt
[nach Giinl1999].

Die sogenannte Diffusionswichtung b; des Gradienten entlang der Raumrichtung i e {x, y,z}

ist ein MaB fiir die Stirke der Diffusionswichtung:

b=y-G-G- 52.(A_l.5]+L.g3_1.5.52 ) (4.19)
3 30 6
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Die durch Schaltung der Diffusionsgradienten verursachte Signalverringerung lésst sich

beschreiben durch:

%: exp(—b - D), (4.20)

0

wobei D der Diffusionskoeffizient ist, der ein Maf} fiir die Stiarke der Diffusion darstellt
[Bih1995].
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Abb. 4.12: Abfolge eciner EPI-Auslesetechnik mit bipolaren Gradienten zur Unterdriickung des Signals

grofier Gefdfle. Nach der Applikation des 90°-HF-Anregungspulses (A) werden in alle drei
Raumrichtungen bipolare Gradienten geschaltet (B), um die Transversalmagnetisierung von sich
schnell bewegenden Spinpakten zu dephasieren. Anschlieffend erfolgt die Signalauslese (C) mittels

Gradientenechos.

Erfolgt die Signalauslese mit Hilfe der EPI-Auslesetechnik, so konnen die
Diffusionsgradienten direkt in den Ausleseabschnitt implementiert werden. Hierzu werden die
bipolaren Gradienten direkt nach dem 90°-HF-Anregungspuls geschaltet (Abb. 4.12). Die
Auslese der k-Raum-Zeilen beginnt nachdem die bipolaren Gradienten die sich schnell
bewegenden Spins der groBeren GefdBle dephasiert haben. Diese Methode, die bipolaren
Gradienten direkt in die EPI-Auslesetechnik zu implementieren, hat den Vorteil, dass sie
einfach zu realisieren ist. Jedoch muss als grof3er Nachteil die Erhohung der Echozeit erwéhnt
werden, die mit einem Signalverlust auf Grund von 7, * -Relaxation einhergeht. Des weiteren

lasst sich diese Methode nicht auf Auslesetechniken {iibertragen, die die longitudinale
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Magnetisierung nicht vollstdndig in die Transversalebene auslenken, wie es zum Beispiel bei
steady-state Techniken (FLASH, trueFISP) der Fall ist.
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5. Ergebnisse

In diesem Kapitel wird das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Perfusionsphantom
vorgestellt, an dem die in Kapitel 4 beschriebenen Methoden der Perfusionsquantifizierung
evaluiert werden.

Im Vorfeld dieser Phantommessungen wurde eine trueFISP-Auslesetechnik in eine Arterial
Spin-Labeling Sequenz implementiert. Um diese Sequenz zu testen, wird sie am Ende dieses

Kapitels mit einer etablierten Auslesetechnike in vivo verglichen.

5.1 Messtechniken
5.1.1 Arterial Spin-Labeling Technik mit trueFISP-Auslese

Die fiir Perfusionsmessungen am Kopf optimierten Arterial Spin-Labeling Sequenzen
benutzen eine EPI-Auslese zur Akquirierung des Perfusionssignals. Diese Auslesetechnik
erzeugt nach einem einzigen 90°-HF-Anregungspuls multiple Gradientenechos, um den
bendtigten k-Raum auszulesen (sieche Abschnitt 4.1.1). Die EPI-Technik ist daher sehr
anfillig fiir Suszeptibilititsartefakte und zeigt bei Objekten mit geringer 7, * -Zeit auf Grund
der relativ hohen Echozeiten TE eine geringe Signalintensitit. Durch diese Einschrinkungen
eignet sich die EPI-Auslese nicht fiir die Messungen an dem im Rahmen dieser Arbeit
entwickelten Perfusionsphantom: Die 7, *-Zeit des perfundierten Polymers ist
verhdltnisméaBig niedrig, bei einem Perfusatfluss von F = 7,3 ml/s betrigt sie 7,* =26 ms + 1
ms. Des weiteren herrschen an dem Ubergang des mit Perfusat gefiillten Phantoms zur Luft
starke Suszeptibilititsgradienten, die Verzeichnungen in den EPI-Bildern erzeugen.

Auf Grund dieser Limitationen wurde im Rahmen dieser Arbeit eine Arterial Spin-Labeling
Sequenz entwickelt und auf dem MR-Tomographen implementiert (Abb. 5.1), die eine
trueFISP-Auslesetechnik [Opp1986] benutzt (sieche Abschnitt 4.1.2). Diese Auslesetechnik ist
auf Grund der kurzen Echozeit und der multiplen Kleinwinkelanregung kaum anfillig auf die
oben beschriebenen Einschriankungen, die bei Messungen am Perfusionsphantom auftreten

konnen.
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Abb. 5.1: Schema der Arterial Spin-Labeling Sequenz mit trueFISP-Auslese. Nach der Prdparation
(A) des arteriellen Blutes (in diesem Fall die nicht-selektive Inversion) erfolgt nach der Inflow-time TI
die Auslese des Signals (B).

5.1.2 k-Raum Auslese mit ,,centric-reordered*“-Technik

Die Magnetisierung der Messprobe strebt wihrend der trueFISP-Auslese einen
Gleichgewichtszustand an, der etwa nach 57 /TR « -HF-Pulse erreicht wird. In diesem
Zustand hat der Magnetisierungsvektor nach jedem TR-Intervall den gleichen Betrag, der
nicht von der anfinglichen Transversalmagnetisierung abhédngig ist. Siehe auch hierzu
Gleichung (4.1). Diese Eigenschaft der trueFISP-Technik hat zur Konsequenz, dass sich das
perfusionsgewichtete  Differenzsignal, das letztendlich aus der Differenz der
unterschiedlichen, durch die Arterial Spin-Labeling bedingten, longitudinalen
Relaxationszeiten entsteht, nach jedem TR-Intervall weiter gegen null ndhert. Somit ist es in
diesem Fall nicht sinnvoll den k-Raum linear auszulesen, da sich sonst das ohnehin geringe
Differenzsignal bis zur Auslese der fiir den Kontrast wichtigen mittleren k-Raumzeilen weiter
reduzieren wiirde. Deshalb wurde im Rahmen dieser Arbeit eine sogenannte ,,centric-
reordering“-Technik in die trueFISP-Auslese implementiert. Diese Technik liest im ersten
TR-Intervall die mittlere k-Raum Zeile aus und es folgen die nidchsten beiden k-Raum Zeilen,
die direkt ober- und unterhalb an die zentrale Zeile im k-Raum grenzen. Somit wird zu

Beginn der Auslese der fiir den Kontrast der Bilder wichtige zentrale Teil des k-Raums
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ausgelesen, in dem das perfusionsgewichtete Differenzsignal noch nicht merklich

abgenommen hat.

5.1.3 Ubergang der Magnetisierung in den Gleichgewichtszustand

Eine weitere Eigenschaft der trueFISP-Technik ist die  Fluktuation der
Transversalmagnetisierung in dem  Ubergangsbereich  vor  Erreichen des
Gleichgewichtszustandes. Werden in diesem Bereich die zentralen k-Raumlinien, die
letztendlich den Kontrast wiedergeben, aufgenommen, erhilt man massive Artefakte in den

aufgenommenen MR-Bildern.
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Abb. 5.2: Priparation der Magnetisierung wihrend des Ubergangs in den Gleichgewichtszustand.
Vor Begin der trueFISP-Signalauslese wird ein o/2-HF-Puls appliziert (A), anschlieffend folgen 12
TR-Intervalle ohne Auslese des Signals (B). Diese Prdparation verhindert Fluktuationen der
Magnetisierung in der Ubergangsphase zum Gleichgewichtszustand. Der Gleichgewichtszustand soll
allerdings zu Beginn der Signalauslese (C) noch nicht erreicht werden, da sonst das
perfusionsgewichtete Differenzsignal gegen null streben wiirde. Aus diesem Grund erfolgt keine
lineare Auslese des k-Raums, sondern eine sogenannte ,,centric-reordered‘ k-Raumauslese, die mit

der Signalauslese der zentralen k-Raum Zeilen beginnt.

Um den Gleichgewichtszustand nach wenigen TR-Intervallen zu erreichen und Artefakte zu

verhindern, wurde im Rahmen dieser Arbeit zu Beginn der trueFISP-Auslese ein «/2-HF-
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Puls implementiert (Abb. 5.2). Nach der Zeitspanne TR/2, in der keine Auslese stattfindet,
folgen 12 weitere TR-Intervalle mit jeweils einem « -HF-Puls in denen ebenfalls keine
Signalauslese stattfindet. Nach diesen 12 TR-Intervallen beginnt schlieBlich die Auslese des
Signals in der mittleren k-Raum Zeile.

Martirosian et al. [Mar2004] haben fiir die Arterial Spin-Labeling Technik in Verbindung mit
trueFISP-Auslese in Simulationen unter Beriicksichtigung der Relaxationszeiten von
arteriellem Blut berechnet, dass bei Verwendung dieser Magnetisierungspriaparation die
Transversalmagnetisierung die geringsten Fluktuationen - bei maximalen Differenzsignal -

aufwelist.

5.1.4 Modifizierte Flussunterdriickung fiir trueFISP-Auslesen

Um bei in vivo Experimenten das intraarterielle Flusssignal, das das eigentliche
Perfusionssignal verfédlscht, zu unterdriicken, kann eine schwache Diffusionswichtung vor der
Signalauslese implementiert werden. Auf Grund der in der trueFISP-Technik angewendeten
Kleinwinkelanregung, die die longitudinale Magnetisierung nicht vollstindig in die
Transversalebene auslenkt, ldsst sich die in Abschnitt (4.5) beschriebene Stejskal-Tanner
Diffusionswichtung in dieser Auslesetechnik nicht implementieren. Im Rahmen dieser Arbeit
wurde deshalb eine modifizierte Stejskal-Tanner-Technik [Thol1998] in die Arterial Spin-
Labeling Sequenz mit trueFISP-Auslese implementiert.

Vor Beginn der trueFISP-Signalauslese wird die longitudinale Magnetisierung, die die
Perfusionsinformation beinhaltet, durch einen 90°-HF-Puls in die Transversalebene gekippt
(Abb. 5.3). Es erfolgt die Schaltung des ersten Diffusionsgradienten, dessen Dauer sich nach
der Stirke der Diffusionswichtung richtet (sieche Abschnitt 4.5). Die dephasierte
Transversalmagnetisierung wird nun durch Applikation eines 180°-HF-Pulses gespiegelt und
durch einen weiteren, identischen Diffusionsgradienten wird die Magnetisierung wieder
refokussiert. Diese transversale Magnetisierung der stationdren bzw. sich langsam
bewegenden Spins wird durch Applikation eines -90°-HF-Pulse wieder in die longitudinale
Ebene gekippt. Die Magnetisierung des Perfusionssignals ist schlielich wieder in der
Ausgangsituation angelangt und das Perfusionssignal kann mittels trueFISP-Technik

ausgelesen werden.
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Abb. 5.3: Ablauf der modifizierten Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung zur Unterdriickung
intraarterieller Blutspins. Der erste 90°-HF-Puls (A) kippt die longitudinale Magnetisierung in die
Transversalebene, in der die Spins durch den Diffusionsgradienten (B) dephasiert werden. Die
Magnetisierung wird durch ein 180°-HF-Puls gespiegelt (C). Der identische Diffusionsgradient (D)
rephasiert die Magnetisierung bis auf die Magnetisierung der sich schnell bewegenden
intraarteriellen Blutspins. Ein -90°-HF-Puls (E) kippt die Magnetisierung wieder in die
Longitudinalebene. Spoilergradienten (F) dephasieren die restliche transversale Magnetisierung,
anschliefend erfolgt die trueFISP-Signalauslese (G), die mit einem o/2-Puls der

Magnetisierungsprdparation beginnt.

In Abbildung (5.4) ist das mit trueFISP-Technik ausgelesene Signal eines Wasserphantoms
und eines Flussphantoms dargestellt. Die mit modifizierter Stejskal-Tanner-
Diffusionswichtung akquirierten Aufnahmen zeigen, dass das Signal des flieBenden Wassers
mit dieser Technik um 80% reduziert wird, wohingegen das Signal des ruhenden Wassers

erwartungsgeméal weiterhin sichtbar ist.
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trueFISP-Auslesetechnik trueFISP-Auslesetechnik
ohne Diffusionswichtung mit modifizierter Stejskal-Tanner-
Diffusionswichtung

Abb. 5.4: Modifizierte Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung am Flussphantom. Beide Abbildungen

zeigen ein Wasserphantom (oben) und ein Flussphantom (unten), in dem das Wasser eine
Flussgeschwindigkeit von v =(1,040,3)cm/s besitzt. Die linke Abbildung wurde ohne
Diffusionswichtung akquiriert. Die rechte Aufnahme wurde mit einer modifizierten Stejskal-Tanner-
Diffusionswichtung aufgenommen (b=5s/mm’), das Signal des stationiren Wassers ist weiterhin zu
erkennen (Signalabfall etwa 2%), wohingegen das Signal des fliefenden Wassers um ca. 80 %

reduziert wird.

5.2 Perfusionsphantom

Die Arterial Spin-Labeling Technik bietet die Moglichkeit, ohne die Gabe von Kontrastmittel
perfusionsgewichtete Differenzbilder zu erhalten. Mit Hilfe des von Buxton et al. [Bux1998]
vorgeschlagen ,general kinetic model”, (siche Abschnitt 4.3.2) konnen aus den so
gewonnenen relativen Perfusionswerten absolute Werte berechnet werden.

Um dieses Modell zu {iiberpriifen, wurde im Rahmen dieser Arbeit ein MR-kompatibles
Perfusionsphantom entwickelt, das mit einer definierten Menge Perfusat pro Zeiteinheit
homogen durchstromt wird. Die auf diese Weise erzeugte kiinstliche Perfusion dient als
Goldstandard, an Hand dessen die mit Arterial Spin-Labeling Technik ermittelten und mit

dem Buxton-Modell berechneten absoluten Perfusionswerte verifiziert werden sollen.
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5.2.1 Aufbau des Phantoms

Vorgabe fiir das in dieser Arbeit entwickelte Perfusionsphantom ist die MR-Kompatibilitat
aller in der HF-Kabine verwendeten Materialien. So ist das eigentliche Phantomgehiuse, in
dem das Perfusionssignal ausgelesen wird, aus Plexiglas gefertigt, um keine Artefakte bei den
Messungen zu verursachen und kein Sicherheitsrisiko einzugehen. Des weiteren sind aus den
gleichen Griinden fiir den Zu- und Ablauf des Perfusats Schliduche ausgewéhlt, die keine
magnetischen Materialien beinhalten. Als Perfusat dient in allen Experimenten voll-

entmineralisiertes Wasser bei Zimmertemperatur.

HF-Kabi
Perfusionsphantom e

RGS-Polymer

Schlauchpumpe i

Perfusatreservoir

Abb. 5.5: Schematische Darstellung des Versuchsaufbaus. Die nicht MR-kompatible Schlauchpumpe
und das Perfusatreservoir befinden sich aufierhalb der HF-Kabine. Vor dem Riicklauf des Perfusats in
das Reservoir wurde zur Bestimmung des Goldstandards PhWF das beférderte Perfusatvolumen pro

Zeiteinheit mit Hilfe eines Prdzisionsmesszylinders bestimmt.

Die handelsiibliche Schlauchpumpe (505Du/RL mit Pumpenkopf 501RL, Watson-Marlow
limited, Falmouth, UK) und das Perfusatreservoir kdnnen auflerhalb der HF-Kabine
aufgestellt werden (Abb. 5.5). Somit wird an diese Komponenten des Perfusatkreislaufes

keine besonderen Sicherheitsaspekte gestellt.
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Die Umdrehungszahl der Schlauchpumpe, die den Perfusatkreislauf antreibt, ist stufenlos
einstellbar. Das Perfusat wird durch die Schlauchpumpe aus dem Perfusatreservoir
entnommen und in die HF-Kabine des MR-Tomographen zu dem eigentlichen
Perfusionsphantom gepumpt. Hier durchstromt das Perfusat einen trichterformigen Zulauf,
der die abnehmende Flussgeschwindigkeit des arteriellen Blutes im Gefalbaum simuliert
(Abb. 5.6). In diesem Zulauf-Trichter befindet sich handelsiibliche Aquariumfilterwatte, die
den Bolus aufweitet und die Ankunftszeit A¢ des Bolus in physiologische Bereiche erhoht.
Der auf diese Weise aufgeweitete Bolus perfundiert das RGS-Polymer (Polymere Rdumlich
Globularer Struktur), das das Kapillarbett simuliert. Die Dicke des RGS-Polymers ist so
gewdhlt, dass die Durchgangszeit des Bolus durch das Polymer eine Sekunde betrdgt. Dies
entspricht in etwa der Aufenthaltsdauer des Blutes im Kapillarbett (siehe hierzu Abschnitt
3.1). Durch einen Trichter, der den aufgeweiteten Bolus zusammenfiihrt, wird das Perfusat
iiber einen weiteren Schlauch aus dem Perfusionsphantom und der HF-Kabine wieder in das

Perfusatreservoir geleitet.

Zulaut-Zylinder RGS-Polymer

Flussrichtung

Abb. 5.6: Foto des Perfusionsphantoms. Das Perfusat strémt von der linken Seite in den Zulauf-
Trichter, der die Funktion hat, den Bolus vor Eintritt in das RGS-Polymer aufzuweiten. In den
Experimenten wurde der Zulauf-Trichter zusdtzlich mit Aquariumfilterwatte befiillt. Nachdem der
Bolus das RGS-Polymer passiert hat, fliefst er iiber den Ablauftrichter ab. Das Polymer wurde in den

Experimenten durch einen O-Ring und zusdtzliches Teflonband zum Phantomrand abgedichtet.
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5.2.2 RGS-Polymer

Polymere Ridumlich Globularer Struktur (RGS-Polymere), die in dem Perfusionsphantom die
Kapillarschicht simulieren, sind hochpordse Materialien, die als lonenaustauscher und Filter
Verwendung finden. Die Einsatzgebiete dieses Materials sind die Trinkwasserreinigung, die
abfallfreie Wasserenthdrtung und die Reinigung radioaktiv kontaminierter Wasser [Utt2004].
Die RGS-Polymere (Abb. 5.7) besitzen eine dreidimensionale und globulare Struktur, in
denen kugelférmige Mikroglobuli einer bestimmten Grofle, welche untereinander an
Kontaktpunkten chemisch verbunden sind, einen rdumlich hochdurchldssigen, kompakten
Korper bilden. Die erreichte pordse Struktur besitzt eine geringe PorengroBentoleranz von
10%.

Die gleichmiBig pordse Struktur bestimmt die hohe Durchlassigkeit fiir Fliissigkeiten und
Gase bei geringem Druckverlust: Die RGS-Polymere besitzen eine sehr hohe
Durchlassgeschwindigkeit von 800 - 3000 spezifischen Volumen pro Stunde, d.h. eine
Patrone mit 1 Liter Volumen hat einen Durchsatz von bis zu 3000 Liter Wasser pro Stunde.
Damit eignen sich diese Materialen besonders fiir den Einsatz in einem Perfusionsphantom.
Des weiteren sind die Polymere ungiftig und lassen sich leicht mechanisch bearbeiten. Die
Kosten fiir diese Polymere sind gering, sie betragen in etwa 20 Euro pro Vollzylinder (r = 2,5

cm, 1 =10 cm).

‘: _-.\ o
b tl.t‘?

8 J
- ”
¥

RGS48

Abb. 5.7: Elektronenmikroskopische Aufnahme des verwendeten RGS-Polymers mit einer Porengrifie

von 10 um. Man erkennt die globulare Struktur, in denen kugelformige Mikroglobuli untereinander an
Kontaktpunkten chemisch verbunden sind und dadurch einen hochdurchlissigen Korper bilden
[Utt2004].
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Das in diesem Experiment verwendete RGS-Polymer des Typs RGS 8 ist aus dem Monomer
Resorcinol hergestellt und vollstindig MR-kompatibel. Es weist eine definierte
durchschnittliche Porengrofle von 10 pm auf, die ndherungsweise dem durchschnittlichen
Kapillardurchmesser im menschlichen Korper von etwa 5 um dhnelt [Grul993]. Die aus
Grund der Polymereigenschaften auftretende Reduktion des Perfusatsignals in der

Polymerschicht belduft sich auf nur etwa 30%.

5.3 Bestimmung eines Fluss-Goldstandards

Ziel des Phantom-Experiments ist die Definition eines Goldstandards, der die absolute
Perfusion des Phantoms mit groBBer Genauigkeit wiedergibt. An Hand dieses Goldstandards
lassen sich die durch MR-Techniken ermittelten absoluten Perfusionswerte evaluieren. Die
Phantom-Experimente wurden bei unterschiedlichen, jeweils fest vorgegebenen
Perfusionswerten des Phantoms durchgefiihrt, die durch Variation der Schlauchpumpen-
Umdrehungszahlen eingestellt werden. Bei Umdrehungszahlen von iiber 100 U/min treten
Undichtigkeiten am Rand des Polymers auf. Bei Umdrehungszahlen von unter 40 U/min ist
das perfusionsgewichtete Differenzsignal zu gering. Um den Fluss durch das
Perfusionsphantom mit hoher Genauigkeit zu ermitteln, wird fiir jedes Experiment durch
volumetrische Messung mit Hilfe eines Prézisionsmesszylinders der Fluss durch das
Perfusionsphantom am Riicklaufschlauch in das Perfusat-Reservoir bestimmt. Hierzu werden
fiinf Messpunkte aufgenommen und mittels einer linearen Regressionsanalyse der Fluss [ml/s]

berechnet. In allen Experimenten betrégt der relative Fehler < 2% (siehe Tabelle 5.1).

Tab. 5.1: FErgebnisse der Flussberechnungen in Abhdngigkeit von der vorgegebenen

Pumpenumdrehungszahl.

Umdrehungen
40 50 60 70 80 90 100
[U/min]
Fluss 5,9 7,4 8,9 10,4 12,0 13,7 15,4
[ml/s] +0,1 0,1 ), 1 0,1 +0,1 +0,1 +0,1
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5.4 Bestimmung eines Perfusions-Goldstandards

Die absolute Perfusion ist definiert als der Fluss pro Volumeneinheit Gewebe bzw.
Masseeinheit Gewebe (sieche Abschnitt 3.2). Somit ist die Perfusion in dem Phantom definiert
als der vorgegebene Fluss (siehe Tabelle 5.1) geteilt durch das Volumen des RGS-Polymers,
das das Kapillarbett simuliert und in dem die Ausleseschicht der Arterial Spin-Labeling
Sequenzen liegt. Es stellte sich nach der ersten Quantifizierung heraus, dass das Volumen der
Aquariumfilterwatte ebenfalls bei der Berechnung der absoluten Perfusion hinzugezogen
werden muss. Wie in Abbildungen (5.8a-b) zu sehen ist, vergroBert die Watte den zur
Quantifizierung wichtigen Parameter des Bolus, die Ankunftszeit Az, d.h. der Bolus erreicht
die Ausleseschicht zu einem spdteren Zeitpunkt. Aus diesem Grund ist das Volumen der
Watte, die den Bolusverlauf beeinflusst, neben dem Polymer-Volumen fiir die Berechnung

des Goldstandards zu beriicksichtigen.

Tab. 5.2: Ergebnisse der Berechnung des Perfusions-Goldstandards PhWF aus den Flusswerten in
Tabelle (5.1).

Umdrehungen
40 50 60 70 80 90 100
[U/min]
PhWF 0,21 0,26 0,31 0,37 0,42 0,48 0,54
[ml/s/ml] #0,01 #0,01 +0,01 +0,01 #0,01 +0,01 #0,01
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ADbb. 5.8a: Parameterbestimmung mittels nichtlinearer Kurvenanpassung an Messdaten, die an dem
Phantom ohne Wattebefiillung  gewonnen wurden. Der Goldstandard  betrdgt
PhWF=(1,13+0,04)ml/s/ml, die berechnete Perfusion f=(1,16+0,15)ml/s/ml. Der Fit-Bereich erstreckt

sich von 0,1s-1,0s.
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Abb. 5.8b: Ergebnis des gleichen Experimentes wie in Abb. 5.8a, d.h. mit gleichem Fluss, allerdings
mit Wattebefiillung. Der Goldstandard betrdigt - bei Beriicksichtigung des zusdtzlichen Wattevolumens
- in diesem Fall PAWF=(0,56+0,02)ml/s/ml, die ermittelte Perfusions f=(0,59+0,05)ml/s/ml. Der Fit-
Bereich erstreckt sich von 0,1s-1,5s. Die Ankunftszeit erhéht sich im Vergleich zu Abb. 5.8a von
At=0,1s auf At=0,27s.
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5.5 Validierung von Arterial Spin-Labeling Techniken

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse der Perfusionsmessungen vorgestellt, die an dem
Perfusionsphantom mit Hilfe der Arterial Spin-Labeling Technik in Verbindung mit dem
Buxton-Modell [Bux1998] ermittelt wurden. Hierbei kamen drei unterschiedliche

Quantifizierungsmethoden zum Einsatz, deren Prizision im Folgenden evaluiert wird.

5.5.1 Parameterbestimmung mittels nichtlinearer Kurvenanpassung
(Bolusmethode)

Eine Moglichkeit, die absolute Perfusion des Phantoms mittels Arterial Spin-Labeling
Technik zu bestimmen, besteht in der Aufnahme eines vollstindigen Bolus. Mit Hilfe dieses
Differenzsignal-Verlaufs fiir verschiedene 77-Zeiten wird schlieBlich durch eine
Parameterbestimmung mittels nichtlinearer Kurvenanpassung der Gleichungen (4.10) und
(4.11) die absolute Perfusion bestimmt. Mit dieser Methode wird neben der absoluten
Perfusion auch die Ankunftszeit Az ermittelt (Abb. 5.9).

Ein groBer Nachteil dieser Methode liegt jedoch in dem Zeitaufwand, den kompletten Bolus
mit akzeptablen Signal-zu-Rausch Verhiltnis aufzunehmen. In Anhang A sind die
Sequenzparameter des Experiments dargestellt. Um einen Messpunkt des Bolus aufzunehmen,
benotigt man demnach 80 s (= Anzahl der Mittelungen-2-TR = 4-20 s). Damit der gesamte
Bolus mit einer ausreichenden Auflosung aufgenommen wird, wird eine 77 -Schrittweite von
ATI =100 ms gewihlt, an den fiir den Fit-Algorithmus wichtigen Stellen des Bolus wihrend
des Signalanstiegs um den Zeitpunkt 77 = At sogar eine zeitliche Auflésung von A77 = 50

ms. Somit ergibt sich bei der Bolusaufnahme eine Gesamtmesszeit von mindestens 30 min.
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ADbb. 5.9: Parameterbestimmung mittels nichtlinearer Kurvenanpassung (rot) der Gleichungen (4.10)
und (4.11) an den Messpunkten des Bolus von Tl,,;,=0s bis TI,,,=1,2s. Jeder einzelne Messpunkt stellt
die Differenz der Signale dar, die jeweils nach globaler und selektiver Inversion akquiriert werden.
Die TI-Zeit wird in dem Bereich von 100ms-5000ms variiert. Die zeitliche Boluslinge fiir diese
Pumpenumdrehungszahl betrdgt ca. t=1000ms (siehe Abb. 5.10), die Ankunftszeit betrdgt At=230ms.
Damit Gleichungen (4.10) bis (4.11) gelten, wird das Intervall, fiir das mittels nichtlinearer
Kurvenanpassung die Perfusion bestimmt wird, auf Tl,;,,=0ms bis T, ..=At+t=1200ms festgelegt. Der
Goldstandard betréigt PhWF=(0,55+0,02)ml/s/ml. Mittels nichtlinearer Kurvenanpassung wird ein
Perfusionswert von f=(0,53+0,04)ml/s/ml ermittelt.

Als Standardsequenz wurde eine FAIR-Technik mit centric-reordered trueFISP-Auslese auf
dem MR-Tomographen implementiert (siche Abschnitt 5.1). Die Markierung der Blutspins
erfolgt mit C-FOCI-Pulsen [Ord1996] (Dauer 10,24 ms, = 1300, u = 6, RF-Bandbreite =
2482 Hz).
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Abb. 5.10: Bestimmung der zeitlichen Boluslinge aus der longitudinalen Relaxationskurve der
globalen Inversion. Bei der TI-Zeit von ca. 1,0s endet der Bolus, dessen Perfusatspins magnetisch
markiert, d.h. invertiert sind. Der Bolus besitzt in diesem Bereich eine T;-Zeit von T;,=(1,82+0,05)s
(rote Fit-Kurve). In die Ausleseschicht stromt ab TI > 1.0s unmarkiertes, vollstindig relaxiertes
Perfusat. Aus diesem Grund strebt das Signal nun mit einer héheren T;-Zeit gegen die

Gleichgewichtsmagnetisierung.

Drei Parameter aus Gleichung (4.11) werden vor dem Fitten der Boluskurve in separaten
Messungen bestimmt: Die Gleichgewichtsmagnetisierung M , des Perfusats wird in dem
Phantom bei ausgeschalteter Schlauchpumpe direkt in dem Perfusat gemessen, wobei die
gleichen Ausleseparameter wie bei der Bolusbestimmung verwendet werden. Des weiteren
kann bei eingeschalteter Schlauchpumpe die longitudinale Relaxationszeit des markierten
Bolus bestimmt werden (Abb. 5.10), die letztendlich die 7, -Zeit des Perfusats im Buxton-
Modell wiedergibt. Diese scheinbare T, -Zeit des Perfusats ist flussabhéngig und muss somit
bei jeder Messung neu bestimmt werden. Der Gleichgewichts-Gewebe-Blut-
Verteilungskoeffizient A4  (in  diesem Fall der Gleichgewichts-Polymer-Perfusat-
Verteilungskoeffizient) kann ebenfalls in einem separaten Experiment berechnet werden und
betrdgt fir das in den Experimenten verwendete Polymer A = (0,77 + 0,03)
ml(Perfusat)/ml(Polymer).
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In Abbildung (5.11) sind die vorgegebenen Perfusionswerte, die als Goldstandard dienen und
als PhWF (Phantom water flow) gekennzeichnet sind, gegen die durch den Fit berechneten

Perfusionswerte f* (flow) aufgetragen.

f [ml/s/ml]

T T T T T T T T T
0,2 0,3 0,4 0,5 0,6

PhWF [ml/s/ml]

Abb. 5.11: Ergebnisse der Perfusionsbestimmungen mittels nichtlinearer Kurvenanpassung.
Insgesamt 12 Messergebnisse sind gegen den Goldstandard PhWF aufgetragen, der durch
volumetrische Messung mit Hilfe eines Messzylinders direkt an dem Ablauf des Perfusionsphantoms

bestimmt wurde.
Die rote Ausgleichsgerade durch die Messpunkte, durch Minimierung der Fehlerquadratsumme

bestimmt, weist eine Steigung von m=0,94 auf. Die gestrichelte Gerade gibt die Korrelation r=1

wieder.

Der Mittelwert der relativen Abweichung der gemessenen Perfusion f zu dem Goldstandard
PhWF liegt bei Af = 9,4%. Der maximale relative Fehler, der bei den gesamten
Experimenten auftritt, betriagt Af,, = 35%. Es zeigt sich insgesamt eine Unterschitzung der
vorgegebenen Perfusion PhWF um 6%. Die Korrelation zwischen f und PhWF betragt » =
0,98, der Korrelationskoeffizient »  wurde mittels linearer Produkt-Moment-
Korrelationanalyse (Bravais-Pearson) berechnet.

In Abbildung (5.11) ist zu erkennen, dass fir PhWF < 0,3 ml/s/ml (d.h. niedrige
Pumpenumdrehungszahlen von <50 U/min) der Goldstandard signifikant unterschitzt wird.

Bei der nichtlinearen Kurvenanpassung der vorgegebenen Gleichungen (4.10) und (4.11) des

76



5. Kapitel

Buxton-Modells an die gemessenen Differenzwerte zeigte sich, dass der Fit-Algorithmus sehr
sensibel auf Anderung der Ankunftszeit Ar reagiert. Aus diesem Grund wurden die
Differenzwerte, die in dem Bereich der Ankunftszeit A¢ liegen, mit einer héheren zeitlichen

Auflésung von AT] =50 ms aufgenommen.

5.5.2 Bestimmung der Perfusion mit einzelnen Subtraktionsmessungen
(QUIPSS I- und QUIPSS II-Technik)

Neben der zeitlich aufwéindigen Aufnahme des Bolusverlaufs und anschlieBender
nichtlinearer Kurvenanpassung der Gleichungen (4.10) und (4.11) an den Signalverlauf bieten
die sogenannten QUIPSS I- und QUIPSS II-Techniken (quantitative imaging of perfusion
using a single subtraction , siche Abschnitt 4.4.2) [Won1998] die Moglichkeit, mit einer
Differenzsignalbestimmung zu einer festen 77 -Zeit die absolute Perfusion zu bestimmen.

Hierzu werden die zur Quantifizierung benotigten Bolus-Parameter, die bei der oben
beschriebenen Methode durch den Fit-Algorithmus bestimmt werden, bereits innerhalb der
Arterial Spin-Labeling Sequenz festgelegt. Somit kann das nur bei einer festen 77 -
Einstellung aufgenommene perfusionsgewichtete Differenzsignal quantifiziert werden. Die
zur Quantifizierung nach Gleichung (4.11) bzw. (4.12) benétigten Parameter 7, und M,
wurden analog zu der Bolusmethode in zusétzlichen Experimenten bestimmt. Die
longitudinale Relaxationszeit 7., des Polymers konnte der nichtlinearen Kurvenanpassung,

Lt

die fiir den gleichen vorgegebenen Fluss durchgefiihrt wurde, entnommen werden.

5.5.2.1 QUIPSS I-Technik

Die QUIPSS I-Technik definiert die zur exakten Berechnung der Perfusion bendtigte
Ankunftszeit At selbst: Zu dem in der Sequenz festgelegten Zeitpunkt 77, wird ein Teil des
bereits in die Ausleseschicht eingeflossenen Bolus abgesittigt, 77, ist somit die Ankunftszeit
des restlichen in die Ausleseschicht nachstrémenden Bolus (sieche Abschnitt 4.4.2.1).

Aus dem gemessenen Differenzsignal, das nur bei einer festen Inflow-time 77 aufgenommen
werden muss, kann nach Gleichung (4.11) die absolute Perfusion f bestimmt werden. Hierzu
ist die Kenntnis der longitudinalen Relaxationszeiten des Perfusats bzw. des Polymers, der
Gleichgewichtsmagnetisierung M, des Perfusats und des Verteilungskoeffizienten A

notwendig. Der Vorteil dieser Technik liegt - im Vergleich zu der Bolusmethode - in der

77



5. Ergebnisse

kiirzeren Akquisitionszeit des bei einer 77 -Einstellung aufgenommenen Differenzsignals und
der weniger aufwédndigen Quantifizierung.

Der statistische Fehler des Differenzsignals A(AM) wird in zusdtzlichen Messungen
bestimmt, hierfiir wird bei gleichen Parametereinstellungen QUIPSS I-Messungen wiederholt
und der relative Fehler von AM berechnet: Er betrdgt im Mittel 3%. Der Gesamtfehler bei
der Berechnung der absoluten Perfusion f wird mit Hilfe des Fehlerfortpflanzungsgesetzes

nach Gaul} ermittelt.
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o
~
|
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o
w
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0,2 0,3 0,4 0,5 0,6
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Abb. 5.12: Ergebnisse der Perfusionsbestimmungen, bei der die perfusionsgewichteten Differenzbilder
mit Hilfe der QUIPSS I-Technik akquiriert wurden. Wie in Abb. (5.11) sind die insgesamt 15
Messergebnisse gegen den Goldstandard PhWF aufgetragen. Die gestrichelte Gerade mit einer
Steigung von m=1 gibt die Punkte an, an denen die berechnete Perfusion f mit PhWF exakt
tibereinstimmen (Korrelation r=1). Die rote Gerade stellt die Ausgleichsgerade durch die Messpunkte

dar, die Steigung betrdgt m=1,05.

Abbildung (5.12) zeigt die berechneten absoluten Perfusionswerte f gegen den Goldstandard
PhWF aufgetragen. Die durchschnittliche relative Abweichung der gemessenen Perfusion f
zu PhWF betriagt Af = 6,3%. Der maximale relative Fehler, der bei einzelnen QUIPSS I-

Experimenten auftritt, betrdgt Af, = 23%. Es zeigt sich im Gegensatz zur Bolusmethode
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eine Uberschitzung der gemessenen Perfusion f im Vergleich zum Goldstandard PhWF von
5%. Die Korrelation zwischen f und PhWF betrdgt » = 0,97.

5.5.2.2 QUIPSS II-Technik

Die QUIPSS II-Technik séttigt ab dem Zeitpunkt 77, den in die Ausleseschicht einflieBenden
Bolus mit Hilfe von 90°-HF-Pulse ab (siche Abschnitt 4.4.2.2). Somit befindet sich nach der
Inflow-time 77 ein Bolus mit exakt definierter zeitlichen Linge 77, in der Ausleseschicht,
wenn das Signal zu dem Zeitpunkt 77 > 71, + At aufgenommen wird. Die absolute Perfusion
kann mit Hilfe von Gleichung (4.12) aus dem Buxton-Modell berechnet werden, da die
Boluslinge 7, die sonst nur sehr aufwindig exakt bestimmbar ist, durch den
Sequenzparameter 77, ersetzt werden kann. Wie bei den in diesem Kapitel bereits
vorgestellten Quantifizierungsansidtzen miissen bei Verwendung der QUIPSS II-Technik
ebenfalls die longitudinalen Relaxationszeiten des Perfusats bzw. des Polymers, die Grofe der
Gleichgewichtsmagnetisierung M , des Perfusats und der Verteilungskoeffizient A in
separaten Messungen bestimmt werden. Des weiteren muss At bekannt sein, da dieser
Parameter einen groflen Einfluss auf den Wert des Korrekturfaktors ¢(¢#) - siehe hierzu
Gleichung (4.14) - und somit auf die Hohe der absoluten Perfusion hat. Auflerdem ist die
Kenntnis der Ankunftszeit A¢ wichtig, um die richtige 77 -Zeit des Experiments abzuschitzen
(siche Gleichung 4.12).

Der Fehler des Differenzsignals A(AM) wird - wie bei den QUIPSS I-Experimenten - in
zusdtzlichen Messungen bestimmt. Hierfiir werden bei gleichen Parametereinstellungen
QUIPSS II-Messungen wiederholt und der relative Fehler von AM berechnet. Er betrdgt im
Mittel 13% und ist damit etwa vier mal hoher als der relative Fehler, der bei den QUIPSS 1-
Experimenten auftritt. Der Gesamtfehler der absoluten Perfusion f wird mit Hilfe des

Fehlerfortpflanzungsgesetzes nach Gauf} ermittelt.
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f [ml/s/mil]

0,2 0,3 0,4 0,5 0,6 0,7
PhWF [ml/s/ml]

Abb. 5.13: Ergebnisse der Perfusionsbestimmungen, bei der die perfusionsgewichteten Differenzbilder
mit Hilfe der QUIPSS II-Technik akquiriert wurden. Die insgesamt 14 Messergebnisse sind gegen den
Goldstandard PhWF des Phantoms aufgetragen. Die gestrichelte Gerade gibt die Korrelation r=1
zwischen den PhWF-Werten und der berechnete Perfusion f wieder. Die rote Gerade mit einer
Steigung von m=1,04 stellt die Ausgleichsgerade durch die Messpunkte dar.

Die durchschnittliche relative Abweichung der gemessenen Perfusion fzu PhWF liegt bei 13,5% und
nimmt somit den héchsten Wert von allen drei unterschiedlichen Methoden zur Perfusionsbestimmung
an. Des weiteren sind die jeweiligen Fehler bei der Berechnung der Perfusion f in etwa dreimal so

hoch im Vergleich zu den beiden anderen Quantifizierungsmethoden.

Abbildung (5.13) zeigt die berechnete absolute Perfusion f gegen den Goldstandard PhWF
aufgetragen. Die durchschnittliche relative Abweichung der gemessenen Perfusion f von den
PhWF-Werten betrdgt Af_ = 13,5%, dabei tritt ein maximaler relativer Fehler einer
= 51% auf. Wie bei Verwendung der QUIPSS I-Technik tritt eine
Uberschitzung der Perfusion PhWF auf, in diesem Fall in Hohe von 4%. Die Korrelation
zwischen f und PhWF betrigt » = 0,63.

Um die Anfilligkeit des berechneten Perfusionswertes f bei Verwendung der QUIPSS II-

Einzelmessung von Af

el ,max

Technik auf Variationen der Ankunftszeit Az zu verdeutlichen, wurde die Perfusion f fiir
unterschiedliche Werte der Ankunftszeit Az nach Gleichung (4.12) berechnet. Hierzu wurden
experimentell bestimmte Parameter benutzt, die bei den verschiedenen Ankunftszeiten

unverdandert blieben. Tabelle (5.3) enthidlt die Ergebnisse dieser Berechnungen: Eine
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Erhohung von Ar um 50 ms (dies entspricht der verwendeten zeitlichen Auflosung der

Sequenzparameter) bewirkt bereits eine Reduzierung der berechneten Perfusion f um etwa
15%.

Tab. 5.3: Ergebnisse der mittels QUIPSS II-Technik berechneten Perfusionswerte [ in Abhdngigkeit
der Ankunftszeit At . Die bei der Berechnung verwendeten Parameter wurden experimentell ermittelt.

Der Goldstandard betrug in diesem Experiment PhWF = (0,43 £ 0,02 ml/s/ml.

Ankunftszeit At Perfusion f absolute Abweichung relative Abweichung
[ms] [ml/s/ml] von PhWF Af, von PhWF Af,
[ml/s/ml]
0,20 0,61 0,18 42%
0,25 0,52 0,09 21%
0,30 0,44 0,01 2%
0,35 0,37 0,06 14%
0,40 0,31 0,12 28%

5.6 In vivo Messungen

5.6.1 Arterial Spin-Labeling mit trueFISP-Auslese am Gehirn

Um die im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Arterial Spin-Labeling Sequenz mit trueFISP-
Auslese zu evaluieren, wurde diese Sequenz zur Perfusionsbestimmung am Gehirn eingesetzt.
An Hand der so gewonnenen perfusionsgewichteten Differenzbilder ldsst diese sich mit der
bereits in der klinischen Routine etablierten Arterial Spin-Labeling Technik [Nit2002], die
das Perfusionssignal mittels konventioneller EPI-Technik ausliest, vergleichen.

Die Messungen werden - mit Ausnahme der Ausleseparameter - mit gleichen
Sequenzparametern durchgefiihrt, d.h. Dicke und Lage der Auslese- bzw. Inversionsschicht
und die Anzahl der Mittelungen sind identisch. Des weiteren werden identische
Inversionspulse und Inflow-Zeiten 77 benutzt. In der Arterial Spin-Labeling Sequenz mit

trueFISP-Auslese ist die bereits in Abschnitt 5.1.3 beschriebene Magnetisierungspraparation
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implementiert, die vor der eigentlichen Signalauslese einen «/2-HF-Puls und 12 weitere TR-
Intervalle mit jeweils einem o -HF-Puls ohne Signalauslese durchléuft.
Beide Aufnahmen - mit unterschiedlichen Auslesen akquiriert - zeigen in Abbildung (5.14)

eine identische Verteilung des perfusionsgewichteten Differenzsignals.

Arterial Spin-Labeling Technik Arterial Spin-Labeling Technik
mit EPI-Auslesetechnik mit trueFISP-Auslesetechnik

SNR =45,5+10,0 SNR =29,8+12,7
ADbb. 5.14: Perfusionsgewichtete Differenzbilder, die mit einer EPI-Auslese (links) bzw. einer trueFISP-

Auslese (rechts) akquiriert wurden. Das mittlere Signal-zu-Rausch Verhdltnis wurde aus 10 ROIs

bestimmt. Beide Aufnahmen wurden mit identischen Sequenzparametern (FAIR-Markierungstechnik,
Inflow-time TI und Gesichtsfeld FOV) aufgenommen, die Anzahl der Mittelungen betrug jeweils 50

Aufnahmen. Zur besseren Darstellung wurden die Intensitdten angepasst.

Die mit einer EPI-Auslesetechnik aufgenommenen Differenzbilder zeigen im Mittel ein
Signal-zu-Rausch Verhéltnis von SNR = 45,5 + 10,0, die mit einer trueFISP-Technik
ausgelesenen Differenzbilder ein um 35% reduziertes Signal-zu-Rausch Verhiltnis von SNR
=29,8+12,7.
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Zum Vergleich der jeweils auftretenden Verzeichnungen bei Verwendung von EPI- bzw.

trueFISP-Auslesen sind in Abbildung (5.15a) und (5.15b) Aufnahmen, die mit diesen

Techniken akquiriert wurden, mit einer Referenzmessung tiberlagert. Als Referenz wurde die

Aufnahme einer Spin-Echo Sequenz gewiéhlt,

da diese keine Verzeichnung aufweist (siche

Abschnitt 2.5.6). In Abbildung (5.15a) erkennt man eine deutliche Verzeichnung der EPI-
Aufnahme (Pfeil). Die trueFISP-Aufnahme zeigt hingegen in Abbildung (5.15b) keinen

signifikanten Unterschied zur Referenzmessung.

Abb. 5.15a: Verzeichnung der EPI-Aufnahme.

eines mit einer EPI-Auslese

Einzelbildes

Uberlagerung

akquirierten (griin) mit einer
Referenzaufnahme (rot), die mit einer Spin-Echo-
Sequenz aufgenommen wurde. Die
tibereinstimmenden Regionen werden in gelber
Farbe wiedergegeben. Lateral (Pfeil) zeigt sich
eine deutliche Verzeichnung der EPI-Aufnahme in
Phasenkodierrichtung, die von rechts nach links

verlduft.

Abb.

Aufnahme, hierfiir wurde ein mit einer trueFISP-

5.15b: Verzeichnung der trueFISP-
Auslese akquiriertes Einzelbild (griin) mit der
Referenzaufnahme (rot) aus Abbildung 5.15a
tiberlagert. Die iibereinstimmenden Regionen
werden wiederum in gelber Farbe wiedergegeben.
Die trueFISP-Aufnahme zeigt im Vergleich zur
Spin-Echo  Aufnahme

keine  signifikante

Verzeichnung.
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5.6.2 Unterdriickung von Flusssignal mit Diffusionsgradienten

Die in Abbildung (5.14) dargestellten perfusionsgewichteten Differenzbilder enthalten neben
dem Signal der Gewebeperfusion auch intraarterielles Signal. Dieses zusitzliche Signal
verfilscht die Quantifizierung der Gewebeperfusion. Um das Signal der sich schnell
bewegenden Blutspins zu unterdriicken, wurden im Rahmen dieser Arbeit
Diffusionsgradienten nach Stejskal-Tanner [Ste1965] (Abschnitt 4.5) in eine EPI-
Auslesetechnik implementiert, siche Abbildung (5.16) und (5.17).

Arterial Spin-Labeling Technik Arterial Spin-Labeling Technik
ohne Flussunterdriickung mit Flussunterdriickung
(b =9 s/mm’)

Abb. 5.16: Perfusionsgewichtete Differenzbilder des Gehirns. Die linke Aufnahme zeigt das
Differenzsignal ohne Schalten der Diffusionsgradienten. Es beinhaltet somit das Signal der
Gewebeperfusion mit zusdtzlichen intraarteriellen Signal. In der rechten Abbildung wurde durch das
Schalten von Diffusionsgradienten mit der Stirke b = 9s/mm’ das intraarterielle Signal zum gréfiten

Teil unterdriickt.
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QUIPSS II-Technik mit EPI-Auslese QUIPSS II-Technik mit EPI-Auslese
ohne Flussunterdriickung mit Flussunterdriickung
(b =5 s/mm’)

Co100ml o+ min 100m!l + min

-
- .
-

T2[mm3]= 800 B blacd = 2% » ; TI2[re]= &C0
CBF ¢n =(109,2+40,8) ml/ min/100ml CBF 6u =(76,3127,3) ml/ min/100m!/

Abb. 5.17: Karten der absoluten Perfusion ohne (links) bzw. mit (rechts) Unterdriickung des
intraarteriellen Flusssignals. Die durchschnittlichen Perfusionswerte wurden aus 10 ROIs, die in der
Grauen Substanz liegen, ermittelt. In der Literatur wird ein durchschnittlicher Wert von CBF=60

ml/min/100ml angegeben [Bux2002].

Das perfusionsgewichtete Signal in Abbildung (5.18) wurde jeweils mit einer EPI-Technik
bei identischen Sequenzparametern akquiriert. In der linken Aufnahme erfolgte die
Diffusionswichtung mit konventioneller Stejskal-Tanner-Technik. In der rechten Aufnahme
wurde die modifizierte Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung verwendet. Beide Aufnahmen
zeigen - bis auf den unteren, linken Bereich - eine identische Verteilung des
perfusionsgewichteten Differenzsignals.

Das mittlere Signal-zu-Rausch Verhéltnis aus 10 ROIs der mit konventioneller Stejskal-
Tanner-Technik akquirierten Aufnahmen betrdgt SNR = 13,7 + 2,3. Die mit modifizierter
Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung akquirierten perfusionsgewichteten Differenzbilder

zeigen hingegen im Mittel ein Signal-zu-Rausch Verhéltnis von SNR = 8,8 + 2,0.
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EPI-Auslesetechnik mit EPI-Auslesetechnik mit modifizierter
konventioneller Diffusionswichtung Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung
(b =3 s/mm’) (b =3 s/mm’)

SNR =13,7+23 SNR =8,8+2,0
Abb. 5.18: In der linken Aufnahme, mit einer EPI-Auslestechnik akquiriert, wurden nach dem 90°-HF -

Anregungspuls Diffusionsgradienten geschaltet. In der rechten Aufnahme hingegen, ebenfalls mit
einer EPI-Technik aufgenommen, wurde die oben beschriebene modifizierte Stejskal-Tanner-
Diffusionswichtung verwendet. In dem unteren, linken Bereich der Aufnahmen ist ein signifikanter
Unterschied in dem perfusionsgewichteten Differenzsignal sichtbar.

Das Signal-zu-Rausch Verhdltnis der rechten Aufnahme ist - im Vergleich zur linken - um 64%

reduziert. Zur besseren Darstellung sind beide Aufnahmen in der Intensitdt angepasst.

In Abbildung (5.19) sind die Ergebnisse der Messungen mit modifizierter Stejskal-Tanner-
Diffusionswichtung dargestellt: Die mit einer trueFISP-Technik aufgenommenen
perfusionsgewichteten Differenzbilder zeigen in 10 ROIs ein mittleres Signal-zu-Rausch
Verhidltnis von SNR = 5,0 = 1,7, wohingegen die mit EPI-Technik aufgenommenen
Differenzbilder einen SNR-Wert von SNR = 8,8 + 2,0 aufweisen. Auf Grund des schlechten
Signal-zu-Rausch Verhéltnis der mit trueFISP-Technik akquirierten Bilder ist ein Vergleich

der Perfusionssignal-Verteilung nicht moglich.
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EPI-Auslesetechnik mit modifizierter trueFISP-Auslesetechnik mit modifizierter
Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung
(b =3 s/mm’) (b =3 s/mm’)

SNR =8,8+2,0 SNR=5,0+1,7

Abb. 5.19: Beide Aufnahmen wurden mit der modifizierten Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung
akquiriert, wobei das Signal der linken Aufnahme mit einer EPI-Technik, das der rechten mit einer
trueFISP-Technik akquiriert wurde. Die rechte Aufnahme zeigt ein um 57% reduziertes Signal-zu-

Rausch Verhdltnis im Vergleich zur linken Aufnahme. Beide Aufnahmen sind zur besseren Darstellung

in der Intensitdt angepasst.
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6. Diskussion

Die in dieser Arbeit verwendete Arterial Spin-Labeling Technik erlaubt eine nicht-invasive
Bestimmung der Perfusion mittels Magnetresonanz-Tomographie. Bei  dieser
kontrastmittelfreien Untersuchungsmethode wird das in die Ausleseschicht einflieBende
arterielle Blut magnetisch markiert und an Hand einer Kontrollaufnahme das Signal des
stationdren Gewebes subtrahiert. Die auf diese Weise gewonnenen Differenzbilder enthalten
nur das perfusionsgewichtete Signal. Durch ein geeignetes theoretisches Modell [Bux1998]
lasst sich aus diesem Signal die absolute Perfusion berechnen.

Die Evaluierung dieser Quantifizierungsmethode ist Gegenstand der aktuellen Forschung: So
zeigt die Arterial Spin-Labeling Technik in einer klinischen Studie im Vergleich mit der

etablierten dynamischen 7, *-gewichteten Magnetresonanz-Tomographie [Rem1994] eine

Unterschédtzung der Perfusion bei niedrigen Perfusionsraten im Gehirn [War2003].

Im Rahmen dieser Arbeit ist ein MR-kompatibles Perfusionsphantom entwickelt worden, bei
dem sich die vorgegebene kiinstliche Perfusion mit hoher Genauigkeit berechnen lésst und als
Goldstandard dient. An Hand dessen konnten drei unterschiedliche Methoden zur
Perfusionsbestimmung validiert werden, die die Arterial Spin-Labeling Technik verwenden.
Das einzige bisher in der Literatur beschriebene Perfusionsphantom fiir Arterial Spin-
Labeling Techniken lédsst nur eine relative Bestimmung der Perfusion zu [Cha2002].

Auf Grund der verwendeten Materialien im Perfusionsphantom ist die Auslese des
Perfusionssignals mit einer artefaktanfilligen Echo-Planar-Imaging Technik nicht mdglich.
Somit ist im Rahmen dieser Arbeit eine trueFISP-Auslese in die Arterial Spin-Labeling
Technik implementiert und am Perfusionsphantom eingesetzt worden. Die Evaluierung der
modifizierten Sequenz fand an Probanden statt, dabei wurde sie am Gehirn mit der dort

etablierten EPI-Auslese verglichen.

6.1 Messtechniken

Fiir die Signalauslese im Perfusionsphantom sind besondere Einschrankungen zu beachten: Es
herrschen hohe Suszeptibilititsgradienten zwischen dem mit Perfusat gefiillten Phantom und

der umgebenden Luft. Des weiteren weist das perfundierte RGS-Polymer eine geringe 7, * -
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Relaxationszeit von 7, * = 26 ms = 1 ms (bei einem Fluss von F = 7,3 ml/s) auf, die 7, *-

2

Relaxationszeit von Weiller Substanz liegt dagegen in dem Bereich von 7, * =40 ms - 55 ms

[War2003]. Da auf Grund dieser Eigenschaften die Standardauslese in der Arterial Spin-
Labeling Technik, die EPI-Auslese, am Phantom nicht einsetzbar ist, wurde im Rahmen
dieser Arbeit eine trueFISP-Auslese implementiert. Diese ist schneller als Spin-Echo
Techniken, die ebenfalls am Phantom einsetzbar wiren, aber auf Grund der langen
Akquisitionszeit eine schlechte Auflosung in Phasenkodierrichtung aufweisen (siche
Abschnitt  2.5.6). Die trueFISP-Sequenz, eine Gradienten-Echo Technik mit
Kleinwinkelanregung, zeigt kaum Suszeptibilititsartefakte und lisst eine Signalauslese mit
geringer Echozeit bei hohem Signal-zu-Rausch Verhiéltnis zu. Auf Grund der geringen
Geschwindigkeiten der Perfusatspins in der Polymerschicht (v = 0,8 cm/s) konnen
Dephasierungs-Effekte der bewegten Spins und das EinflieBen unmarkierter Perfusatspins in
die Ausleseschicht wihrend der 221 ms dauernden trueFISP-Auslese vernachldssigt werden.
Arterial Spin-Labeling mit trueFISP-Auslese ist - im Vergleich zu den -etablierten
Auslesetechniken - mit einem deutlich geringeren perfusionsgewichteten Differenzsignal
verbunden. Der Grund hierfiir liegt in dem Verhalten der transversalen Magnetisierung
wihrend der trueFISP-Auslese: Die Magnetisierung ndhert sich nach jedem TR-Intervall
einem Gleichgewichtszustand, dessen Betrag unabhingig von der anfinglichen
perfusionsgewichteten Magnetisierung ist (siche Gleichung 4.1). Somit wird bereits bei der
Magnetisierungspraparation, die Fluktuationen des Signals in den ersten TR-Intervallen der
trueFISP-Auslese verhindern soll, das perfusionsgewichtete Differenzsignal reduziert.

Die trueFISP-Technik bendtigt im Vergleich zur EPI-Technik die etwa dreifache Zeit (221 ms
vs. 73 ms) zur Auslese der bendtigten k-Raum Zeilen. Da das perfusionsgewichtete
Differenzsignal auf Grund der longitudinalen Relaxation von arteriellen Blut bzw. Gewebe
abnimmt, ist eine Auslese mehrerer Schichten bei Verwendung der trueFISP-Technik mit
einem geringen Signal in den zuletzt ausgelesenen Schichten verbunden. Mit Hilfe von
parallelen Bildgebungstechniken konnte die Akquisitionszeit der trueFISP-Technik reduziert
werden. Die bei Verwendung dieser Techniken auftretende Reduktion des Signal-zu-Rausch
Verhiltnisses kann gegebenenfalls durch ein erhohtes perfusionsgewichtetes Differenzsignal

kompensiert werden.
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6.2 Perfusionsphantom

Aufbau und RGS-Polymer

Die wichtigste Vorgabe bei der Realisierung des Perfusionsphantoms ist dessen MR-
Kompatibilitit. Aus diesem Grund sind das Phantomgehduse sowie die Zu- und
Ablaufschlauche fiir das Perfusat aus metallfreien Materialien gefertigt. An die den
Perfusatkreislauf antreibende Schlauchpumpe und das Perfusatreservoir werden keine
besonderen sicherheitstechnischen Anforderungen gestellt, da sie sich auBlerhalb der HF-
Kabine befinden. Als Perfusionsschicht dient ein sogenanntes RGS-Polymer (Polymere
Réumlich Globularer Struktur), das das Kapillarbett simuliert.

Die gleichméBig pordse Struktur des MR-kompatiblen Polymers erlaubt eine hohe
Durchldssigkeit flir das Perfusat bei geringem Druckverlust. Die auftretende Reduktion des
Perfusatsignals in der Polymerschicht belduft sich auf nur etwa 30%.

Die Dicke des RGS-Polymers von 8 mm ist so gewihlt, dass die Durchgangszeit des Bolus
durch das Polymer eine Sekunde betrdgt. Dies entspricht der Aufenthaltsdauer des Blutes im
Kapillarbett unter physiologischen Bedingungen [Grul993]. Das RGS-Polymer besitzt eine
PorengroBe von 10 um + 1 um. Dieser Wert gleicht ndherungsweise dem durchschnittlichen
Kapillardurchmesser im menschlichen Korper von etwa 5 pm [Grul993]. Der Versuch, ein
RGS-Polymer mit einer durchschnittlichen Porengré3e von 1 um in das Perfusionsphantom
zu implementieren, konnte nicht realisiert werden, da die in dieser Konfiguration akquirierten
perfusionsgewichteten Differenzbilder ein zu geringes Signal aufweisen.

Der vorgegebene Fluss kann durch Variation der Pumpenumdrehungszahl in einem Bereich
von F =159 ml/s bis 15,4 ml/s eingestellt werden. Bei hoheren Fliissen kommt es auf Grund
des herrschenden Wasserdrucks zu Undichtigkeiten an der Kontaktstelle zwischen dem Rand
des RGS-Polymers und der Phantombhiille. Niedrigere Flusswerte lassen sich nicht realisieren,
da sonst das perfusionsgewichtete Differenzsignal zu gering ist. Die Flusswerte werden durch
eine volumetrische Messung mittels eines Prézisonsmesszylinders am Ablaufschlauch des
Perfusatkreislaufes ermittelt. Die durch lineare Regressionsanalyse berechneten Flusswerte

weisen einen relativen Fehler von AF | <3% auf.
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Bestimmung des Perfusions-Goldstandards

Die Motivation fiir die Realisierung des Perfusionsphantoms ist die Validierung der Arterial
Spin-Labeling Technik und des Buxton-Modells [Bux1998]. Mit Hilfe des exakt
bestimmbaren Flusses im Perfusionsphantom lésst sich ein Perfusionswert PhAWF (Phantom
Water Flow) berechnen, der als Goldstandard bei den Experimenten dient.

Die Perfusion ist definiert als der Zufluss arteriellen Blutes in das Kapillarbett mit einem
bestimmten Volumen bzw. einer bestimmten Masse [Bux2002]. Der durchschnittliche

Perfusionswert fiir das menschliche Gehirn betrdgt f/ = 0,01 ml/s/ml [Bux1998], die stirker

perfundierte Lunge weist eine mittlere Perfusion von f = 0,07 ml/s/ml bis 0,1 ml/s/ml

[Wan2003a] auf.

Da in der radiologischen Bildgebung das Signal eines Voxels, d.h. eines Volumenelementes,
bestimmt wird, bietet es sich an, PAWF als den Fluss pro Volumenelement zu berechnen. Ein
Experiment, in dem bei gleichen Flusswerten die Perfusion mit bzw. ohne Watte, die in
Flussrichtung vor dem Polymer eingebracht ist, bestimmt wurde, zeigte, dass das Volumen
der Watte - zusitzlich zum Polymervolumen - zur Berechnung von PhWF herangezogen
werden muss. Die Watte vergroBert nicht nur die Ankunftszeit Az, sondern verdndert auch

den Bolusverlauf und das maximale Differenzsignal AM__(77) des Bolus.

Die auf diese Weise berechneten Perfusionswerte des Goldstandards, die sich aus den
realisierbaren Fliissen ergeben, liegen in einem Bereich von PhWF = 0,21 ml/s/ml bis 0,56
ml/s/ml. Es ergibt sich dabei ein relativer Fehler von weniger als 5%.

Neben der eigentlichen Perfusion wird in diesem Phantom auch die Anderung der
longitudinalen Perfusat-Relaxationszeit beim Ubergang von dem zufiihrenden GefiB in die
Kapillarschicht simuliert. Dies entspricht den in vivo Bedingungen und wird dem-
entsprechend im Buxton-Modell beriicksichtigt.

Mit dem in dieser Arbeit entwickelten Phantom wird erstmalig eine Moglichkeit geschaffen,
die Arterial Spin-Labeling Technik an einem prézisen Goldstandard in einem Bereich von
PhWF = 0,21 ml/s/ml bis 0,56 ml/s/ml zu validieren. Der durch das Perfusionsphantom
realisierte Goldstandard liegt, im Vergleich zu physiologischen Werten, in einem um circa
eine  Grofenordnung hoheren Bereich. Eine geplante Weiterentwicklung des
Perfusionsphantoms mit groBerem Volumen - bzw. einer Perfusionsschicht mit groBerem
Durchmesser - soll die Goldstandardwerte in Zukunft weiter reduzieren und in die

GroBenordung physiologischer Werte bringen.
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6.3 Validierung von Arterial Spin-Labeling Techniken

An Hand des Goldstandards sind insgesamt drei verschiedene Methoden zur
Perfusionsquantifizierung mittels Arterial Spin-Labeling evaluiert worden. Bei allen drei

Quantifizierungstechniken mussten die flussabhiéngigen 7,- bzw. T -Zeiten und die
Gleichgewichtsmagnetisierung M, des vollentmineralisierten Wassers, das als Perfusat
dient, in separaten Messungen bestimmt werden. Messungen der 7,-Zeit, mit der die
longitudinale Magnetisierung des flieBenden Bolus zerfillt, ergaben Werte von 7, = 1,8 s bis

2,1 s, mit einem relativen Fehler von AT

1,b rel

< 6%. Die T, -Zeit des perfundierten Polymers

=0,3 s bis 0,7 s, mit einem relativen Fehler von AT = < 10%. Die

1.t rel

lag in dem Bereich von T

1t

Werte fiir 7/, wurden fiir jeden Flusswert im Rahmen der Parameterbestimmung mittels

1,t
nichtlinearer Kurvenanpassung bestimmt.

Die Gleichgewichtsmagnetisierung M, kann - im Gegensatz zu in vivo Messungen - direkt

im Perfusat bestimmt werden. Hierzu wurde bei ausgeschalteter Schlauchpumpe das Signal
des ruhenden Perfusats mit gleichen Sequenzparametern, wie bei der Akquisition des
Perfusionssignals verwendet, aufgenommen. Der hierbei auftretende relative Fehler belief

sichauf AM , , <5%.

Parameterbestimmung mittels nichtlinearer Kurvenanpassung

Bei der sogenannten Bolusmethode wird die Perfusion durch Parameterbestimmung mittels
nichtlinearer Kurvenanpassung an den Verlauf des Bolus-Differenzsignals, das fiir
unterschiedliche 77 -Zeiten aufgenommen wird, bestimmt.

Der Mittelwert der relativen Abweichung der mittels Bolusmethode bestimmten Perfusion f
zu dem Goldstandard liegt bei Af = 9,4%, der dabei maximal auftretende relative Fehler
betragt Af = 35%. Bei dhnlich guter Korrelation von r = 0,98 ist die relative Abweichung

im Vergleich zur QUIPSS I-Technik um 50% hoher, wobei die QUIPSS I-Technik eine
deutlich geringere Akquisitionszeit benotigt und weniger Messpunkte aufnimmt.

Es zeigt sich insgesamt eine systematische Unterschitzung der vorgegebenen Perfusion
PhWF um Ar = 6%, d.h. eine lineare Ausgleichsgerade durch die Messpunkte weicht um
diesen Wert von einer Geraden mit der Korrelation » = 1 ab. Diese systematische

Abweichung resultiert aus einer Unterschitzung der Ankunftszeit A¢, die durch ein
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inhomogenes axiales Bolusprofil verursacht wird. Insbesondere bei niedrigen Werten von
PhWF < 0,4 ml/s/ml ist dieser Effekt zu beobachten.

Die Datenaufnahme der Bolusmethode ist im Vergleich zu den beiden QUIPSS-Techniken die
zeitaufwéndigste (= 30 min) und aus diesem Grund fiir klinische Anwendungen ungeeignet.
Zudem ist die Auswertung der Messdaten langwierig und in den meisten Féllen ist die
Parameterbestimmung mittels nichtlinearer Kurvenanpassung instabil.

Die schnellere ITS-FAIR-Technik [Glin2001], die ebenfalls den kompletten Bolus aufnimmt,
wurde bereits in klinischen Studien verwendet [Web2004]. Diese Technik verwendet zur
Signalauslese die EPI-Technik und konnte aus diesem Grund nicht am Perfusionsphantom
eingesetzt werden.

Die Bolusmethode ist jedoch die einzige der evaluierten Techniken, die eine Bestimmung der
Ankunftszeit Ar zuldsst. Die Kenntnis dieses Parameters ist fiir die folgenden QUIPSS-
Techniken notwendig, um die exakten Ausleseparameter zu definieren. In der klinischen
Routine wird dieser Wert, im Gegensatz zur Perfusion, in seltenen Féllen fiir diagnostische

Aussagen verwendet.

QUIPSS I-Technik

Erfolgt die Bestimmung der Perfusion mittels QUIPSS I-Technik, wird das Differenzsignal
bei einem festen 77 -Wert akquiriert. Somit erniedrigt sich im Vergleich zur Bolusmethode
die gesamte Akquisitionszeit auf wenige Minuten. Die QUIPSS I-Technik definiert den zur
exakten Berechnung der Perfusion bendtigten Parameter der Ankunftszeit selbst: Zu dem in

der Sequenz festgelegten Zeitpunkt 77, (77, > Atr) wird ein Teil des bereits in die
Ausleseschicht eingeflossenen Bolus abgesittigt. 77, ist somit die Ankunftszeit des

restlichen, in die Ausleseschicht nachstromenden Bolus.

Die durchschnittliche relative Abweichung der mit der QUIPSS I-Technik gemessenen
Perfusion f zu PhWF betrigt Af = 6,3%. Die Korrelation betragt » = 0,97. Neben dieser
sehr guten Korrelation zeigt diese Technik den niedrigsten Wert fiir Af, von allen drei
validierten Quantifizierungsmethoden. Der maximale relative Fehler, der bei einzelnen
QUIPSS I-Experimenten auftritt, betrdgt Af = 23%. Die geringe relative Abweichung
resultiert aus der der QUIPSS I-Technik inhédrenten exakten Bestimmung der Ankunftszeit

At, die einen erheblichen Einfluss auf eine exakte Quantifizierung der Perfusion in

Verbindung mit dem Buxton-Modell hat.
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Es zeigt sich insgesamt eine systematische Uberschitzung des Goldstandards PhWF von Ar
= 5%. Diese geringe Uberschitzung kann aus einem systematischen Fehler bei der

Bestimmung der Parameter 7,, 7, und M

e T, ,,» die zur Quantifizierung bendtigt werden,
resultieren. Auch kann ein systematischer Fehler des Buxton-Modells nicht ausgeschlossen
werden.

Neben einer schnellen Datenaufnahme hat diese Technik auflerdem den Vorteil einer
einfachen und stabilen Datenauswertung. Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrten

Messungen zeigen, dass diese Technik auf Grund der sehr guten Ergebnisse fiir Af, und r

fiir Phantommessungen die Technik der Wahl darstellt.
Da diese Technik in der Literatur nur als fiir Ein-Schicht-Aufnahmen geeignet beschrieben
wurde [Won1998], kam sie bisher in keiner klinischen Studie zur Anwendung. An dem im

Rahmen dieser Arbeit entwickelten Perfusionsphantom konnen - auf Grund der niedrigen 7, -

Zeit der Perfusionsschicht - nur in einer Schicht Perfusionsmessungen durchgefiihrt werden.
Durch eine Weiterentwicklung des Phantoms, in dem mehrere Perfusionsschichten
hintereinander liegen, mit jeweils eigenem, unabhingigem Perfusat-Zulauf, ist in Zukunft ein
Perfusionsphantom realisierbar, das eine Uberpriifung ermdglicht, ob sich die exakte QUIPSS

[-Technik prinzipiell fiir Mehrschicht-Messungen eignet.

QUIPSS II-Technik

Die QUIPSS II-Technik akquiriert das Perfusionssignal, analog zur QUIPSS I-Technik, bei
einer festen 77-Zeit. Aus diesem Grund nimmt die gesamte Akquisitionszeit bei einer
Perfusionsmessung ebenfalls nur wenige Minuten in Anspruch. Die QUIPSS II-Technik
sattigt ab dem Zeitpunkt 77,, der durch die Sequenz exakt festgelegt ist, den in die
Ausleseschicht einflieBenden Bolus mit Hilfe von 90°-HF-Pulsen ab. Es befindet sich somit
bei der Akquisition des Perfusionssignals ein Bolus mit exakt definierter zeitlicher Lange 77,
in der Ausleseschicht.

Bei den Phantommessungen tritt eine durchschnittliche relative Abweichung der gemessenen

Perfusion von den PhWF-Werten von Af = 13,5% auf. Der maximale relative Fehler einer
Einzelmessung liegt bei Af,, = 51%. Die Ergebnisse der QUIPSS II-Technik zeigen somit

die hochste relative Abweichung und den hochsten maximalen relativen Fehler aller
Experimente. Dies ist auf die Anfélligkeit der berechneten Perfusionswerte auf Variationen
der Verzogerungszeit At¢ zuriickzufiihren, die an Hand von Ergebnissen der Bolusmethode

abgeschitzt werden miissen. Bei der Berechnung der Perfusion nach Buxton et al. bewirkt
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bereits eine Erhohung von At = 0,25 s auf At = 0,3 s (die Differenz entspricht der zeitlichen

Auflésung bei der Bolusaufnahme) eine Unterschétzung der Perfusion f um etwa 15%. Dies

verdeutlicht, dass zur absoluten Quantifizierung der Perfusion mit der QUIPSS II-Technik in
Verbindung mit dem Buxton-Modell eine exakte Bestimmung der Verzogerungszeit At
notwendig ist. Des weiteren zeigt sich eine Fehlerquelle dieser Quantifizierungstechnik bei in
vivo Experimenten im Gehirn: Die Az-Werte der Grauen Substanz (A¢ = 620 ms + 51 ms)
und der Weillen Substanz (Az = 340 ms £ 69 ms, beide Werte aus [Giin1999]) unterscheiden
sich erheblich. Bei der Quantifizierung der absoluten Perfusion ergibt sich bei Verwendung
sonst gleicher Parameter ein Unterschied in der Perfusion von ca. 10%. Somit muss fiir eine
exakte Quantifizierung zwischen dem Perfusionssignal beider Hirnsubstanzen unterschieden
werden.

Analog zu den QUIPSS I-Experimenten ist bei den Phantommessungen eine Uberschétzung
des Goldstandards PhAWF zu beobachten, in diesem Fall betrdgt sie Ar = 4%. Auf Grund der

hohen relativen Abweichung Af, und der geringen Korrelation von » = 0,63 ist diese

Technik fiir eine prizise Perfusionsmessung am Phantom ungeeignet.

Neben der schnellen Datenaufnahme und einfachen Auswertung bietet die QUIPSS II-
Technik die Moglichkeit, das Perfusionssignal mehrerer Schichten bei einer Messung
aufzunehmen. Aus diesen Griinden ist diese Technik die bevorzugte Methode in klinischen
Perfusionsstudien mit Arterial Spin-Labeling [Wan2003, War2003, Web2004], da hiermit die

Perfusion der gesamten Raumforderung in einer Messung bestimmt werden kann.

6.4 In vivo Messungen

Arterial Spin-Labeling mit trueFISP-Auslese am Gehirn

Zur Evaluierung der im Rahmen dieser Arbeit auf dem Magnetresonanz-Tomographen
implementierten Arterial Spin-Labeling Sequenz mit trueFISP-Auslese wurde diese mit einer
konventionellen Arterial Spin-Labeling Sequenz mit EPI-Auslese, die als Referenz diente, am
Gehirn verglichen. Dabei wurden identische Sequenzparameter (FAIR-Markierungstechnik,
Inflow-time 77, Gesichtsfeld und MatrixgroRe) verwendet.

Beide Aufnahmen zeigen eine identische Verteilung des perfusionsgewichteten
Differenzsignals. Somit ist Arterial Spin-Labeling mit trueFISP-Auslese am Gehirn

einsetzbar. Die mit trueFISP-Technik ausgelesenen Differenzbilder zeigen gegeniiber den
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Referenzaufnahmen im Mittel ein um 35% niedrigeres Signal-zu-Rausch Verhiltnis. Die
trueFISP-Auslese zeigt jedoch - im Gegensatz zu der EPI-Auslese - keine signifikanten
Unterschiede zu einer verzeichnungsfreien Spin-Echo Messung. Gerade fiir die
Bestrahlungsplanung ist dies, trotz des geringeren Signal-zu-Rausch Verhiltnisses, von
grofler Bedeutung, da Lokalisationsgenauigkeiten des zu bestrahlenden Zielvolumens im

Millimeterbereich erwiinscht sind [Sch1998a].

Unterdriickung des Flusssignals mit Diffusionsgradienten

Die perfusionsgewichteten Differenzbilder enthalten neben dem Signal der Gewebeperfusion
auch ein intraarterielles Signal, das die Quantifizierung der Gewebeperfusion verfilscht. Mit
Hilfe von Diffusionsgradienten kann dieses zusédtzliche Signal unterdriickt werden. Auf Grund
der in der trueFISP-Auslese benutzten Kleinwinkelanregungen muss eine modifizierte
Stejskal-Tanner-Technik [Tho1998], die theoretisch mit jeder Auslesetechnik kombinierbar
ist, in die Arterial Spin-Labeling Sequenz implementiert werden. Bei einer
Flussphantommessung wurde die Kombination der modifizierten Stejskal-Tanner-Technik
mit trueFISP-Auslese zur Flussunterdriickung erfolgreich eingesetzt.

Eine Vergleichsmessung unter Verwendung konventioneller Diffusionsgradienten und der
modifizierten Stejskal-Tanner-Technik mit einer Arterial Spin-Labeling Sequenz mit EPI-
Auslese ergibt in einem Teilbereich voneinander abweichende Perfusionsbilder des Gehirns.
Des weiteren reduziert die Flussunterdriickung mittels Stejskal-Tanner-Technik das Signal-
zu-Rausch Verhiltnis um 36%.

Mogliche Griinde fiir diese Effekte sind Wirbelstrome, die durch die Rampen der
Diffusionsgradienten induziert werden und Magnetfeldinhomogenititen verursachen. Auf
Grund dieser Inhomogenititen wird die Rephasierung der Magnetisierung durch 180°-HF-
Pulse verhindert und es konnen Signalreduzierungen bzw. -ausloschungen in den
perfusionsgewichteten Differenzbildern auftreten. Eine Weiterentwicklung der modifizierten
Stejskal-Tanner-Diffusionswichtung nach Pell et al. [Pel2003] konnte diese Artefakte
reduzieren.

Die mit einer trueFISP-Auslese in Verbindung mit der Stejskal-Tanner-Technik
aufgenommenen perfusionsgewichteten Differenzbilder des Gehirns zeigen ein mittleres
Signal-zu-Rausch Verhiltnis von SNR = 5,0 = 1,7. Die Differenzbilder, die mit gleicher
Diffusionstechnik, allerdings mit einer EPI-Signalauslese akquiriert wurden, zeigen dagegen

ein um 75% hoheres Signal-zu-Rausch Verhiltnis. Auf Grund des schlechten Signal-zu-
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Rausch Verhiéltnis der mit der trueFISP-Technik akquirierten Bilder ist ein Vergleich der
Perfusionssignal-Verteilung zwischen beiden Auslesearten nicht moglich.

Bei der in dieser Arbeit verwendeten Feldstirke des Grundmagnetfeldes von 1,5 Tesla ist die
Arterial Spin-Labeling Sequenz mit trueFISP-Auslese ohne Flussunterdriickung die Methode
der Wahl. Es konnte im Rahmen dieser Arbeit gezeigt werden, dass die Stejskal-Tanner-
Technik mit einer trueFISP-Aulsese kombinierbar ist, allerdings ist der Einsatz dieser Technik
auf hohere Feldstirken beschridnkt. Pell et al. konnten diese Technik zur Unterdriickung
intraarterieller Blutspins in Verbindung mit einer turboFLASH-Auslese bei einem

Grundmagnetfeld von 7 Tesla erfolgreich implementieren [Pel2003].

6.5 Fazit

Im Rahmen dieser Arbeit wurde erstmalig ein Perfusionsphantom entwickelt und erprobt, an
dem die exakte Definition eines Goldstandards mdglich ist. An Hand dieses Goldstandards
konnten drei Techniken zur Perfusionsbestimmung erfolgreich evaluiert werden. Es zeigt sich
dabei, dass die QUIPSS I-Technik, die bisher in keiner klinischen Studie Verwendung fand,
die hochste Genauigkeit aufweist. Das Perfusionsphantom besitzt Eigenschaften, die auch in
vivo vorhanden sind, wie zum Beispiel den Parameter A¢, die Anderung der longitudinalen
Perfusat-Relaxationszeit beim Ubergang von dem zufiihrenden Gefi in die Kapillarschicht
und die Aufenthaltsdauer des Perfusats in der Perfusionsschicht. Aus diesem Grund wird die
QUIPSS I-Technik auch in vivo die hochste Genauigkeit bei Perfusionsbestimmungen liefern.
Des weiteren wurde im Rahmen dieser Arbeit gezeigt, dass die trueFISP-Auslesetechnik in
eine Arterial Spin-Labeling Sequenz implementierbar ist. Allerdings zeigen, wie bereits
theoretisch vorausgesagt, die Sequenzen mit trueFISP-Auslese, im Vergleich zu Sequenzen
mit einer etablierten Auslesetechnik, ein geringeres perfusionsgewichtetes Differenzsignal. Im
Gegensatz zur EPI-Auslese treten bei Verwendung dieser Auslesetechnik am Gehirn keine
Verzeichnungen auf, was diese Technik fiir die Bestrahlungsplanung empfiehlt.

Da in Zukunft immer hohere Feldstirken an klinischen MR-Scannern realisiert werden, wird
die ectablierte Auslesetechnik am Gehirn, die EPI-Technik, auf Grund der stirkeren
Suszeptibilitdtsgradienten zu stirkeren Verzeichnungen neigen. Aus diesem Grund stellt die
trueFISP-Auslese in Zukunft eine Alternative zu den heute etablierten Techniken dar.
Insbesondere da das schlechtere Signal-zu-Rausch Verhiltnis durch das bei hdheren

Feldstiarken auftretende hohere perfusionsgewichtete Differenzsignal kompensiert wird.
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7. Zusammenfassung und Ausblick

Die Gewebeperfusion stellt in der radiologischen Diagnostik einen wichtigen funktionellen
Parameter dar, der Aussagen iiber die Versorgung des Gewebes zuldsst. Daher ist die
Bestimmung der Perfusion innerhalb eines Tumors fiir den klinischen Onkologen zur
Differentialdiagnostik von Hirntumoren und zur Verlaufskontrolle nach Therapie von gro3em
Interesse, insbesondere zur Beurteilung von Nekrosen oder Rezidiven nach Chemo- oder
Strahlenbehandlung. Des weiteren gehdrt in der Schlaganfallmedizin die Bestimmung der
Perfusion und des Blutvolumens neben Diffusionsbildgebung und Angiographie mittlerweile
zur Standarddiagnostik in groflen Zentren. Die derzeit mit der Magnetresonanz-Tomographie
durchgefiihrten Perfusionsmessungen basieren hauptsiachlich auf der kontrastmittelverstarkten

T, * -Dynamik.

Die in dieser Arbeit verwendete Arterial Spin-Labeling Technik bietet eine Methode zur
nicht-invasiven Bestimmung der Perfusion mittels Magnetresonanz-Tomographie. Bei dieser
kontrastmittelfreien Untersuchungsmethode wird das in die Ausleseschicht einflieBende Blut
magnetisch markiert und anhand einer Kontrollaufnahme das Signal des stationdren Gewebes
subtrahiert. Die auf diese Weise gewonnenen Differenzbilder enthalten nur das
perfusionsgewichtete Signal. Mit Hilfe des Allgemeinen Kinetischen Modells von Buxton et
al. lasst sich aus diesem Signal die absolute Perfusion berechnen. Die Evaluierung dieser

Quantifizierungsmethode ist Gegenstand der aktuellen Forschung.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde erstmalig ein MR-kompatibles Perfusionsphantom
entwickelt, in dem die kiinstliche Perfusion mit hoher Genauigkeit absolut quantifiziert
werden kann. An Hand dieses Goldstandards wurden in dieser Arbeit drei unterschiedliche
Methoden zur Perfusionsbestimmung, die die Arterial Spin-Labeling Technik verwenden,

erfolgreich validiert.

Es zeigte sich, dass die QUIPSS I-Methode die Technik mit der geringsten Abweichung vom
Goldstandard ist. Sie weist eine durchschnittliche relative Abweichung von 6,3% auf und
iiberschitzt die Perfusion um 5%, wobei die Messwerte eine sehr hohe Korrelation (7 = 0,97)
mit dem Goldstandard aufweisen. Die Bolusmethode, die eine deutlich lédngere

Akquisitionszeit bendtigt, ist ungenauer. Die QUIPSS II-Technik bietet die Mdglichkeit, die
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Perfusion in mehreren Schichten gleichzeitig zu bestimmen. Aus diesem Grund findet sie die
groffte Verwendung in klinischen Studien, sie zeigt aber bei Phantommessungen die mit

Abstand hochste relative Abweichung vom Goldstandard (siehe Tabelle 7.1).

Tab. 7.1: Ergebnisse der Experimente am Perfusionsphantom mit verschiedenen Methoden, die auf

der Arterial Spin-Labeling Technik basieren.

Bolusmethode QUIPSS I-Methode  QUIPSS II-Methode
Anzahl der Experimente 12 15 14
Abweichung vom Goldstandard -6% +5% + 4%
durchschnittliche rel. Abweichung 9.4% 6,3% 13,5%
maximale relative Abweichung 35% 23% 51%
Korrelationskoeffizient r=1098 r=0297 r=0063
Dauer der Datenakquisition > 30 min <35 min <5 min

Auf Grund der verwendeten Materialien im Perfusionsphantom ist die Auslese des
Perfusionssignals mit der artefaktanfdlligen Echo-Planar-Imaging Technik nicht mdglich.
Somit wurde im Rahmen dieser Arbeit eine trueFISP-Auslese in die Arterial Spin-Labeling
Technik implementiert und am Perfusionsphantom mit Erfolg eingesetzt. Diese modifizierte
Sequenz wurde in vivo im Gehirn getestet, in dem sie mit einer Arterial Spin-Labeling

Sequenz, die eine etablierte Auslesetechnik verwendet, verglichen wurde.

Arterial Spin-Labeling mit trueFISP-Auslese ist in vivo realisierbar, der Vergleich mit der
etablierten Auslesetechnik am Gehirn, der Echo-Planar-Technik, liefert eine identische
Verteilung des perfusionsgewichteten Differenzsignals. Die Differenzbilder weisen im
Vergleich zu der etablierten Auslesetechnik ein signifikant niedrigeres Signal-zu-Rausch
Verhéltnis auf. Allerdings zeigen die mit trueFISP-Technik akquirierten Bilder - im

Gegensatz zu der Echo-Planar-Technik - keine Verzeichnungen.

Eine modifizierte Stejskal-Tanner Diffusionswichtung zur Flussunterdriickung groBer Gefale
konnte in eine Arterial Spin-Labeling Sequenz mit trueFISP-Auslese implementiert werden.
Die Realisierbarkeit der Kombination beider Techniken wurde an einem Flussphantom
bestitigt, ein Vergleich mit einer etablierten Technik zur Flussunterdriickung in vivo konnte
auf Grund des dabei auftretenden niedrigen Signal-zu-Rausch Verhiltnisses nicht

durchgefiihrt werden.
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Bei niedrigen Feldstirken ist die trueFISP-Auslese ohne Flussunterdriickung die Technik der
Wahl, insbesondere wenn die Perfusion ohne Verzeichnung bestimmt werden soll, wie es bei

der Bestrahlungsplanung der Fall ist.

In zukiinftigen Experimenten soll an dem in dieser Arbeit entwickelten Perfusionsphantom
die Technik der kontrastmittelunterstiitzten dynamischen 7 -gewichteten Magnetresonanz-
Tomographie zur Perfusionsbestimmung eingesetzt werden. Somit kann diese Technik
erstmalig direkt mit einem kiinstlichen Goldstandard verglichen werden. Erste Vorarbeiten
hierzu zeigen zufriedenstellende Resultate. Des weiteren soll das Phantom dahingehend
weiterentwickelt werden, dass auch Techniken, die die Perfusion in mehreren Schichten
messen, evaluiert werden konnen. Somit konnte die exakte QUIPSS I-Technik fiir
Mehrschicht-Experimente weiterentwickelt und schlieflich im Rahmen einer Studie in vivo

angewendet werden.

Mit der Realisierung immer hoéherer Feldstirken an klinischen MR-Scannern wird die
etablierte Auslesetechnik am Gehirn, die EPI-Technik, auf Grund der groBeren
Suszeptibilitiatsgradienten zu noch stirkeren Verzeichnungen neigen. Die trueFISP-Auslese
wird deshalb immer mehr diese etablierte Technik ersetzen konnen, insbesondere weil das
schlechtere Signal-zu-Rausch  Verhiltnis durch das stirkere perfusionsgewichtete

Differenzsignal, das bei Verwendung von héheren Feldstiarken auftritt, kompensiert wird.

Arterial Spin-Labeling ist eine prizise Technik zur nicht-invasiven und kontrastmittelfreien
Perfusionsbestimmung. In Verbindung mit der trueFISP-Auslese ist es mit dieser Technik
moglich, eine hohe Genauigkeit bei der Festlegung des Zielvolumens fiir die Strahlentherapie
zu erreichen. Gerade neue Ansdtze zur Bestrahlung von Tumorgewebe, wie zum Beispiel die
Schwerionenbestrahlung, die die Bestrahlungstiefe als auch das bestrahlte Gewebevolumen
sehr exakt abgrenzen, werden somit in Zukunft von der hohen Prézision dieser Technik

profitieren.
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Sequenzparameter:

Sequenzparameter der zur Bolusaufnahme verwendeten Arterial Spin-Labeling Sequenz:

Field of View = 122x122 mm’ Echozeit TE = 2,11 ms
Matrix-Grofe = 128x128 pixel® |Repetitionszeit TR* = 10s
Ausleseschichtdicke = 5mm Anzahl der Mittelungen = 4

Dicke der selektiven Flipwinkel der

Inversionsschicht = 12mm trueFISP-Auslese = 70°

Phase partial fourier = 0/8 Bandbreite = 890 Hz/pixel

Parameter der Arterial Spin-Labeling Sequenzen fiir das Gehirn:

EPI-Auslese trueFISP-Auslese
Echo-Zeit TE = 30,3 ms (b=0s/mm®) |Echo-Zeit TE = 1,53 ms
Flipwinkel = 90° Flipwinkel = 70°
Bandbreite = 1260 Hz/pixel Bandbreite = 890 Hz/pixel
Auslesedauer = 73 ms Auslesedauer = 221 ms
Phase partial fourier = 6/8 Phase partial fourier = 6/8

fiir beide Auslesetechniken:

Repetitionszeit TR* = 6000 ms

Mittelungen = 50

Inflow-Time TI = 1300 ms
Schichten = 1
Ausleseschichtdicke = 8 mm
Matrix-Grof3e = 128 x 128 pixel®
Field of View = 250 x 250 mm’
FOV phase = T75%

sel. Inversion = 16 mm

(*: das TR bezieht sich auf die gesamte Arterial Spin-Labeling Sequenz)
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