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Kleintierbildgebung am 1,5 T MR-Tomographen: Techniken fiir 0,01-mm’-Auflésung, 7;-Bestimmung
und flusskompensiertes Selfgating

An klinischen Ganzkdrper-Magnetresonanz (MR)-Tomographen ist die hochaufgeldste anatomische Bildge-
bung, die Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeit 7} und die Kompensation von physiologischen
Bewegungen bei Kleintieren schwierig.

Darum wurde in der vorliegenden Arbeit eine klinische Spinecho-Sequenz so modifiziert, dass post mortem
Aufnahmen einer neugeborenen Maus mit einer VoxelgroBe von nur 240x210x210 um® realisiert werden
konnten.

Zur Bestimmung von 7} wurden zwei Verfahren entwickelt: Das erste Verfahren, die Segmented Saturation
Recovery turboFLASH-Pulssequenz mit aperiodischer Sittigung (APS-SSRTFL), bietet eine schnelle und
von Anregungsfeldinhomogenititen weitgehend unabhingige Alternative zu konventionellen /nversion Reco-
very-Sequenzen. Die zweite Methode, eine Kombination des driven-equilibrium single-pulse observation of
T; (DESPOT)-Verfahrens mit einem Gleitfenster (sliding window, sw), ermoglicht im Gegensatz zur APS-
SSRTFL eine dynamische Messung in 3D. Wéhrend einer Kontrastmittelstudie konnte mit sw-DESPOT T}
mit einer Zeitauflosung von 10 s gemessen werden.

Die Kompensation von physiologischen Bewegungen wurde mit dem Selfgating-Verfahren realisiert, bei dem
aus dem MR-Signal ein Trigger zur Bewegungskorrektur abgeleitet wird. Hierfiir wurde eine optimierte
Flusskompensation mit bipolaren Gradienten umgesetzt.

Die in dieser Arbeit entwickelten Methoden werden bereits fiir die vorklinische Forschung an Kleintieren an
Ganzkorper-MR-Systemen eingesetzt.

Small animal imaging on a 1.5 T MR system: techniques for 0.01-mm’ resolution, 7; determination,
and flow-compensated Selfgating

Using clinical magnetic resonance (MR) systems it is difficult to perform highly resolved anatomical imag-
ing, to determine the longitudinal relaxation rate 7}, and to compensate for physiological motion in small
animals.

Therefore, in this work a clinical spin echo sequence was modified such that post mortem imaging of a new-
born mouse with a voxel size of only 240x210x210 pm?® was possible.

Two methods were developed to determine 7). The first method, the segmented saturation recovery turbo-
FLASH pulse sequence with aperiodic saturation (APS-SSRTFL), offers a fast alternative to conventional
inversion recovery sequences that is to a large extent independent of excitation field inhomogeneities. The
second method, a combination of the driven-equilibrium single-pulse observation of 7} (DESPOT)-method
with a sliding window reconstruction, allows in contrast to APS-SSRTFL for a dynamic measurement of T
in 3D. During a contrast agent study, 7; could be monitored with a temporal resolution of 10 s using sw-
DESPOT.

The compensation of physiological motion was realized using the Selfgating-technique, where a trigger for
motion compensation is derived from the MR signal. Optimized flow compensation with bipolar gradients
was realised.

The developed techniques are already being used in preclinical research on small animals in clinical whole-
body MR systems.
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1 EINLEITUNG

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist heute ein wichtiges diagnostisches Verfah-
ren in der Medizin, weil sie Schichtbilder mit einem ausgezeichneten Weichteilkontrast
in beliebiger Orientierung erzeugen kann. Im Gegensatz zu anderen bildgebenden Me-
thoden wie der Computertomographie (CT) oder der Positronen-Emissions-Tomo-
graphie (PET) wird keine ionisierende Strahlung verwendet.

In der MRT wird die kernmagnetische Resonanz von Atomkernen - meist von Protonen
in Wassermolekiilen - zur Bildgebung genutzt. Dabei regt ein Hochfrequenzpuls die
Kernspinmagnetisierung an. Die Magnetisierung gibt die durch den Anregungspuls auf-
genommene Energie wieder an die Umgebung ab und kehrt in den Gleichgewichtszu-
stand zuriick; dies wird als Relaxation bezeichnet. Der exzellente Weichteilkontrast der
MRT riihrt daher, dass unterschiedliche Gewebe sowohl unterschiedliche Protonendich-
ten als auch unterschiedliche Relaxationseigenschaften aufweisen. Dies ermoglicht bei-
spielsweise, Tumorgewebe von gesundem Gewebe zu unterscheiden [1]. Zur Kontrast-
verstairkung konnen spezielle Kontrastmittel verabreicht werden, welche die
Relaxationszeiten des Gewebes verkiirzen und so zur Signalerh6hung beitragen.

Zusitzlich zu der rein morphologischen Bildgebung von Organen und Gefdfien bietet
die MRT die Mdglichkeit, auch die Funktion von Organen zu quantifizieren; z.B. kon-
nen mithilfe von Kontrastmitteln, die spezifisch an Blutbestandteile binden und somit
im Blut verbleiben, Aussagen iiber die Vaskularisierung von Organen oder Tumoren
gemacht werden.

Fiir die Entwicklung neuer Kontrastmittel sowie fiir die Erforschung neuer Therapie-
formen z.B. gegen Krebs werden Versuche an Kleintieren - vor allem an Méusen und
Ratten - durchgefiihrt, bevor ein Einsatz am Menschen moglich ist. Hierbei bietet sich
zur Uberwachung insbesondere die MRT als Alternative zu herkdmmlichen, massiv
invasiven Methoden (Histologie, Organwiegen, Biopsien etc.) an, bei denen die Tiere
meist getotet werden. Mit der MRT kann der Krankheitsverlauf an einer einzelnen Maus
in vivo beobachtet werden (man spricht hierbei von longitudinalen Studien), da die Tiere
eine MRT-Untersuchung unbeschadet iiberstehen. So kann die ndtige Anzahl an Ver-
suchstieren durch den Einsatz der MRT erheblich reduziert werden: Je nach Versuch
werden 50 % bis 90 % weniger Versuchstiere bendtigt [2]. Die Belastung der Tiere ist
geringer; sie miissen weniger leiden.

Kleintierstudien werden an speziellen Ultra-Hochfeld-MR-Tomographen fiir Kleintiere
durchgefiihrt, welche eine hohere rdumliche Auflosung und ein hoheres Signal-zu-
Rausch-Verhiltnis (signal to noise-ratio, SNR) ermdglichen. Jedoch fiihrt die Abhdn-
gigkeit der Relaxationseigenschaften des Gewebes von der Feldstirke dazu, dass die
Ergebnisse dieser Tierstudien kaum auf Menschen tibertragbar sind, die typischerweise
an einem 1,5 T- oder 3 T-Ganzkorpertomographen untersucht werden. Auflerdem stehen
an den dedizierten Kleintiergerdten spezielle MR-Methoden wie beispielsweise die pa-
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Kapitel 1: Einleitung

rallele Bildgebung hédufig nicht zur Verfiigung. Da die Software unterschiedlicher MR-
Systeme zum Teil stark voneinander abweicht, ist mit der Ubertragung auf ein klini-
sches MR-System zudem ein erheblicher technischer Aufwand verbunden. Des Weite-
ren bedeutet die Anschaffung eines Kleintier-Tomographen eine finanzielle Belastung
fiir ein Forschungsinstitut. Steht, wie es hdufig der Fall ist, ein klinischer Ganzkorper-
tomograph zur Verfiigung, ist die Durchfiihrung der Kleintierbildgebung an diesem Sys-
tem die kostengiinstige Alternative. Alle aufgefiihrten Griinde sprechen dafiir, Kleintier-
bildgebung an einem klinischen MR-Tomographen durchzufiihren.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, Messsequenzen fiir einen klinischen MR-
Tomographen zu entwickeln, die bei Kleintierstudien eingesetzt werden konnen. Dabei
wurde sich auf drei Bereiche konzentriert: die hochaufgeldste anatomische Bildgebung,
die Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeit 7; und die Kompensation von Be-
wegungsartefakten.

Um in Kleintieren wie einer Maus die gleiche relative Auflosung von anatomischen
Strukturen zu erzielen wie im Menschen, muss eine etwa zehnmal hohere absolute
rdumliche Auflosung erreicht werden. Anhand einer herkdmmlichen klinischen Sequenz
wurde gezeigt, dass sich die rdumliche Auflésung auch ohne den Austausch von Hard-
ware-Komponenten des Systems wesentlich erhohen lésst.

Fiir Kontrastmittelstudien ist die Bestimmung von Relaxationsraten von Bedeutung, da
sie sich direkt proportional zur Konzentration des Kontrastmittels verhalten. Aulerdem
lassen sich mit einer genauen Kenntnis der jeweiligen Relaxationsraten die Messproto-
kolle optimieren. In dieser Arbeit wurden zwei unterschiedliche Methoden zur Bestim-
mung der Relaxationszeit 7, entwickelt: Die erste Methode erlaubt eine exakte Bestim-
mung von 7; und ist im Gegensatz zu den etablierten Standardmethoden zeiteffizienter
sowie weitgehend unempfindlich gegeniiber Inhomogenitéiten des Anregungsfeldes. Mit
der zweiten Methode wird eine Mdoglichkeit zur Verfligung gestellt, 7, in einem Volu-
men wihrend einer Kontrastmittelstudie mit einer hohen zeitlichen Aufldosung zu
bestimmen und somit die dynamische Konzentrationsverteilung des Kontrastmittels im
Korper zu tiberwachen.

Mithilfe von MR-Daten ldsst sich intrinsisch ein Triggersignal generieren, welches fiir
die Kompensation von physiologischen Bewegungen genutzt werden kann. Bei dieser
Selfgating-Methode hat sich gezeigt, dass besonders bei Kleintieren starke Artefakte
aufgrund des Blutflusses entstehen. Zur Minimierung dieser Artefakte wurde eine Fluss-
kompensationsmethode entwickelt, die im Vergleich zu der herkémmlichen Methode
eine schnellere Messung erlaubt.

In Kapitel 2 werden zunichst die physikalischen Grundlagen der Kernspinresonanz und
der MR-Bildgebung erldutert. In Kapitel 3 folgt eine Beschreibung der neu entwickelten
Sequenzen bzw. Auswertungstechniken und der mit ihnen durchgefiihrten Experimente.
Die Ergebnisse dieser Experimente werden in Kapitel 4 prasentiert und anschlielend in
Kapitel 5 diskutiert. Abschliefend erfolgen in Kapitel 6 eine Zusammenfassung und ein
kurzer Ausblick auf zukiinftige Entwicklungsmdglichkeiten.
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2 GRUNDLAGEN

2.1 Kernspinresonanz

Felix Bloch und Edward Purcell entdeckten 1946 unabhingig voneinander, dass be-
stimmte Atomkerne in einem externen Magnetfeld in der Lage sind, hochfrequente Ra-
diowellen zu absorbieren [3-7]. Im Jahr 1952 wurden Bloch und Purcell fiir die Ent-
deckung der Kernspinresonanz mit dem Nobelpreis fiir Physik ausgezeichnet.

Der folgende Abschnitt gibt einen kurzen Uberblick iiber die physikalischen Grund-
lagen der Kernspinresonanz. Fiir eine ausfiihrliche Darstellung seien die Standardwerke
von Abragam und Slichter empfohlen [8, 9].

2.1.1 Kernspin und magnetisches Moment im dulleren Magnetfeld

Alle Atomkerne mit einer ungeraden Anzahl von Nukleonen besitzen im Grundzustand
einen von Null verschiedenen Eigendrehimpuls oder Kernspin J . Dieser wird meist
dimensionslos in Einheiten des Planck’schen Wirkungsquantums 7 als I=J / h ange-
geben. Der Kernspin bewirkt ein magnetisches Moment 2, welches iiber die Proportio-
nalititskonstante y mit dem Kernspin verkniipft ist:

pi=yhl . 2.1)

Die Proportionalitdtskonstante y wird als gyromagnetisches Verhiltnis bezeichnet und
ist fir jeden Kern charakteristisch. Fiir Protonen betrigt das gyromagnetische Verhalt-
nisy/2x =42,577 MHz/T.

Ohne #uBeres Magnetfeld besitzt der Kernspin I = (Ix, I, Iz) keine Vorzugsrichtung
und die magnetischen Momente einer Probe sind statistisch in alle Raumrichtungen ver-
teilt. Das Anlegen eines konstanten Magnetfeldes E’O =(0,0, B,) (ohne Beschrinkung
der Allgemeinheit (o. B. d. A.) liege das Magnetfeld in z -Richtung) fiihrt zu einer Auf-
spaltung der Energieniveaus. Die Wechselwirkung des magnetischen Moments mit dem
Magnetfeld B, wird quantenmechanisch durch den Zeemann-Term im Hamiltonopera-

tor

H.=—-yhl B, (2.2)

beschrieben. Da H _mit I* und 1 . kommutiert, lassen sich seine Eigenfunktionen iiber
die beiden Quantenzahlen m und / geméall den Eigenwertgleichungen

1‘2

]Z

I,m)=1(I+1)

I’
) (2.3)

],m>=m1,m>



Kapitel 2: Grundlagen

charakterisieren. Die Drehimpulsquantenzahl / ist dabei auf ganz- oder halbzahlige
Werte beschriankt. Die Magnetquantenzahl m kann die Werte m=1,1-1,
1-2,..,—I+1,—1 annehmen. Aus der Schrodinger-Gleichung

H|I,m)=E,|I,m) (2.4)
ergeben sich damit 2/ +1 Energieeigenwerte
E =—-yhmB, (2.5)

eines magnetischen Moments im homogenen Magnetfeld. Die Entartung der Zustinde
wird durch das duBlere Magnetfeld aufgehoben; dieser Effekt wird als Zeeman-Effekt
bezeichnet. Die Energiedifferenz zwischen zwei Niveaus betragt

AE, = yhB, =ho, (2.6)

wobei @, als Larmorfrequenz des Kerns bezeichnet wird.

Aus dem Drehimpuls eines Protons (‘H) 7 =1/2 resultieren demnach in einem homo-
genen Magnetfeld zwei Energiezustidnde. Bei einer fiir die Kernspintomographie typi-
schen Feldstairke von 1,5T entspricht dies einer Larmorfrequenz von
®, =2 -63,8652 MHz . Durch Einstrahlen eines zeitabhéngigen elektromagnetischen
Hochfrequenzfeldes mit der Kreisfrequenz @, konnen Uberginge zwischen den Ener-
gieniveaus induziert werden.

2.1.2 Makroskopische Magnetisierung

Eine makroskopische Probe mit N unabhidngigen Kernspins in einem Volumen V wird
als kanonisches Ensemble betrachtet, also als geschlossenes System im Wiarmebad mit
konstanter Temperatur 7, auf das sich im thermodynamischen Gleichgewicht bei
Raumtemperatur (AE, << kT') die Boltzmann-Statistik anwenden lisst. Im homogenen
Magnetfeld B, ist die Besetzungswahrscheinlichkeit p, des Energieniveaus E, gege-
ben durch

1 77hmBO 1 E,

pa=e 7 =—e 2.7)

mit der Boltzmann-Konstanten & und der Zustandssumme Z
I By
Z=>Y e, (2.8)
m=—1

Entspricht die Besetzungszahl n, dem energiereicheren Niveau des Protons und »n, dem
energiedrmeren, so ergibt sich folgendes Besetzungsverhéltnis

AE,, yhB,

—e M —¢ ¥ (2.9)

n

n,



Kapitel 2: Grundlagen

In der Hochtemperaturndherung wird die Exponentialfunktion in einer Taylorreihe ent-
wickelt. Fiir den Besetzungszahlunterschied ergibt sich somit

NyhB,
2kT

An=n,—n, = mit N =n,+n,=2n,. (2.10)
Fiir Protonen bedeutet das bei Raumtemperatur (77 =300K ) und B, =1,5T einen Be-
setzungszahlunterschied von nur etwa N -5,5-10"°. Dennoch reicht dieser geringe Un-
terschied fiir die Bildgebung in der MRT aus, da eine gro3e Anzahl N von Protonen (ca.
10" Protonen pro mm® Kérpergewebe, das hauptsiachlich aus Wasser und Fett besteht)
zur Magnetisierung beitragt.

Fiir den Betrag der makroskopischen Gleichgewichtsmagnetisierung folgt:

N < N <
My==2 3 po{mlaclm)==7 3 p, - yim
m=—1 m=—1
I
SR B L) @.11)
VI +1) ~ kT
Ny*h*I(I +1)
_ Ny It g
3TV

Die Gleichgewichtsmagnetisierung M, kann also beispielsweise durch eine Erhéhung
des dufleren Feldes B, vergrofert werden.

2.1.3 Zeitentwicklung der Magnetisierung

Unter der Annahme, dass die einzelnen Spins untereinander nur schwach wechselwir-
ken, lasst sich die makroskopische Magnetisierung M als die Summe der Erwartungs-
werte der einzelnen magnetischen Momente beschreiben:

M =3 (i) (2.12)

und die zeitliche Entwicklung der makroskopischen Magnetisierung kann nach den Re-
geln der Quantenmechanik im Heisenbergbild beschrieben werden:
dM i
—=——|M,H|. 2.13
it @1
Mit den Kommutator-Regeln der Drehimpulsoperatoren ergibt sich fiir die Bewegungs-
gleichung der Magnetisierung:
- _ M(t)x yB(t). (2.14)
dt
Wirkt nur das Feld B, auf die Magnetisierung, beschreibt Gl. 2.14 die Pridzession der
Magnetisierung um die z -Achse mit der Larmorfrequenz @,. Gleichung 2.14 lésst sich
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auch ableiten, wenn die klassische Kreiselbewegung eines Magneten im dulleren Mag-
netfeld betrachtet wird. Diese Ubereinstimmung zwischen klassischer Mechanik und
Quantenmechanik beim Ubergang zu makroskopischen Systemen wird als Ehrenfest-
Theorem bezeichnet.

2.1.4 Wechselwirkungen mit Hochfrequenzfeldern

Durch die Einstrahlung von elektromagnetischen Wellen geeigneter Frequenz lassen
sich Ubergiinge zwischen den einzelnen Energieniveaus induzieren. Diese Frequenzen
liegen bei den in der klinischen MRT {iblichen Feldstirken im MHz-Bereich, d.h. im
Bereich der Radiowellen.

In der Magnetresonanz wird ein Hochfrequenz (HF)-Feld El mit der Kreisfrequenz @y
und der Anfangsphase ¢ verwendet, das fir die Dauer ¢, orthogonal zum Grundfeld
B, eingestrahlt wird:

B, cos(wy:t + @)
B, =| B sin(w,.t+¢) |. (2.15)
0

Der Zusatz zum Hamiltonoperator lautet dann H = —7/hf (EO +l§l). Mit GIl. 2.14 und
der Annahme ¢ =0 ergibt sich folgende Bewegungsgleichung fiir die Magnetisierung
im Laborsystem:

- B, cos(my:t)
dM 1 HF

— M(t)x y| B sin(ot) |. (2.16)
BO

Beim Ubergang vom Laborsystem (x,),z) in ein rotierendes Bezugssystem (x’,y’,z’), das
mit der Frequenz o, um die z'=z Achse rotiert, verliert die Gleichung ihre explizite
Zeitabhangigkeit:

Bl
=M'()xy| 0 =M'(t)x yB,;. (2.17)
_ Oy

0
v

dM ()
dt

Im mitrotierenden Koordinatensystem (x’,)’,z) prizediert die Magnetisierung mit der
Frequenz w,, = yB,, um die Richtung eines effektiven Magnetfeldes B_;, (Abb. 1). Ist
die Resonanzbedingung @, = @, = y B, erfiillt, so verschwindet die z-Komponente des
effektiven Magnetfeldes und die Magnetisierung prézediert um die x'-Achse.

Der Flipwinkel « , um welchen die Magnetisierung M '(t) gedreht wird, ist
a=yBt,. (2.18)
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Abb. 1: Effektives Feld Eeff im rotierenden Koordinatensystem x'y'z . Im Reso-
nanzfall oy = @, = y B, verschwindet die z -Komponente von E’eff und die Magneti-
sierung rotiert um die x'-Achse.

Fiir den allgemeinen Fall eines amplitudenmodulierten HF-Pulses B, () gilt

a=y _fBl(t)dt. (2.19)

t=0

Wird die Magnetisierung um einen Winkel von 90° bzw. 180° ausgelenkt, so bezeichnet
man dies als 7/2- bzw. x-Puls. Nachdem das Zusatzfeld El abgeschaltet ist, prize-
diert die xy-Komponente der Magnetisierung M im Laborsystem um das B, -Feld.
Dabei induziert die Magnetisierung eine ihrem Betrag proportionale, schwache Wech-
selspannung in einer senkrecht zu B, stechenden Empfangsantenne, der HF-Spule. Diese
Spannung wird verstirkt und wéhrend der Datenaufnahme mit einem Analog-Digital-
Konverter (ADC) digitalisiert.

Die Komponente der Magnetisierung in der xy-Ebene wird aufgrund ihrer Ausrichtung
senkrecht zum Grundmagnetfeld Quer- oder Transversalmagnetisierung genannt, wéh-
rend M, als Lings- oder Longitudinalmagnetisierung bezeichnet wird.

2.1.5 Bloch-Gleichungen

Zusétzlich zu der Wechselwirkung des magnetischen Moments mit dem statischen ex-
ternen Magnetfeld B, und dem Hochfrequenzfeld El miissen die Wechselwirkungen
der Spins untereinander und mit ihrer elektromagnetischen Umgebung beriicksichtigt
werden. Solche Wechselwirkungen fithren dazu, dass nach einer resonanten Anregung
die Magnetisierung nicht nach Gl. 2.14 unverindert unter dem Winkel o um B, prize-
diert, sondern allméhlich zerfallt und nach einiger Zeit wieder in den Gleichgewichts-
zustand M, zuriickkehrt. Diese Prozesse werden als Relaxation bezeichnet. Man be-
obachtet zwei verschiedene Relaxationsprozesse:
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e Die Lingsmagnetisierung nidhert sich exponentiell an die Gleichgewichtsmagnetisie-
rung parallel zum Grundfeld B, an - dies erfolgt mit der Zeitkonstanten 7, . Die Ro-
tations- und Translationsbewegungen der in der Probe vorhandenen elektrischen und
magnetischen Momente erzeugen fluktuierende Magnetfelder unterschiedlichster
Frequenzen. Der zur Resonanzfrequenz der Probe isochromatische Anteil des Fre-
quenzspektrums induziert Ubergiinge zwischen den Zeeman-Niveaus, was zur Wie-
derherstellung der Gleichgewichtsmagnetisierung fiihrt. Bei diesem Relaxationspro-
zess wird Energie an die Gesamtheit der Atome und Molekiile im Umfeld des
Spinsystems, dem Gitter, abgegeben. Die Relaxationszeit 7, wird daher als longitu-
dinale oder Spin-Gitter-Relaxationszeit bezeichnet.

e Die irreversible Zerstorung der Phasenkohédrenz des gemeinsam priazedierenden
Spin-Ensembles aufgrund von Spin-Spin-Wechselwirkungen fiihrt zu einem expo-
nentiellen Zerfall der Transversalmagnetisierung mit der Zeitkonstanten 7,, der
transversalen oder Spin-Spin-Relaxationszeit. Die 7, -Relaxation ist ein reiner Ent-
ropieeffekt, bei dem keine Energie ausgetauscht wird.

Bloemberger, Purcell und Pound entwickelten mit der BPP-Theorie [10] 1948 eine theo-
retische Beschreibung dieser Relaxationsprozesse. Typische Relaxationszeiten fiir
menschliches Gewebe liegen bei einer Feldstirtke B, =15T fir 7, im Bereich von
300 ms bis 3 s, und fiir 7, bei 80 ms bis 1,6 s [11, 12]. Anstelle der Relaxationszeiten
werden oft deren als Relaxationsraten R, und R, bezeichnete Kehrwert angegeben.

Ein weiterer Beitrag zu der beobachteten 7, -Relaxation, der durch die Zeitkonstante T,
beschrieben wird, ergibt sich aufgrund von Inhomogenititen des Grundfeldes oder Sus-
zeptibilititsdnderungen im betrachteten Volumen. Diese verursachen eine ortlich variab-
le Larmorfrequenz @,, welche zu einer zusitzlichen Dephasierung der Transversalmag-
netisierung flihren kann. Die Wirkung der Inhomogenitidten auf die Relaxation der
transversalen Magnetisierung wird zusammengefasst zu einer effektiven Relaxationszeit

*

T, :

Felix Bloch fiihrte 1946 eine phanomenologische Erweiterung der Bewegungsgleichung
der Magnetisierung (Gl. 2.17) um Relaxationsterme [3, 4] ein:

M, (o = M,
dt' —}/(MXB)X— T,

R Vs

dtyzy( xB)y—T; (2.21)
M, (5 = M, M.

dt =7{¥1 x5), T,

Die Blochschen Gleichungen 2.21 beschreiben den Zerfall der Transversalmagnetisie-
rung proportional zu ihrem Betrag und den Wiederautbau der Longitudinalmagnetisie-



Kapitel 2: Grundlagen

rung proportional zur Abweichung vom Gleichgewichtswert. Die Gleichungen be-
schreiben das Experiment gut fiir Fliissigkeiten und biologische Gewebe. Bei Festkor-
pern gibt das Kristallgitter eine Richtung vor und die Relaxation muss mithilfe von Ten-
soren beschrieben werden.

Die freie Relaxation ist das Verhalten der Magnetisierung ohne Einwirkung eines HF-
Pulses (El =0). Im rotierenden Koordinatensystem entfillt der Term mit dem Kreuz-
produkt, und die Zeitentwicklung der Magnetisierung ist durch

t

M. ,O)=M,,(0)e " (2.22)

t

M.(t)= My +(M.(0)—M,)-e "

gegeben. Die in Gl. 2.22 beschriebene Abnahme der Transversalmagnetisierung fiihrt zu
einer Abnahme des induzierten Signals in der Empfangsspule. Dies wird als freier In-
duktionszerfall (free induction decay, FID) bezeichnet.

2.1.6 Spin- und Gradientenechos

Erwin Hahn entdeckte 1950, dass die wéihrend des FID zerfallende Transversalmagneti-
sierung teilweise wieder rephasiert werden kann [13]. Die entlang der z -Achse ausge-
richtete Gleichgewichtsmagnetisierung wird dazu durch einen 90°-HF-Puls o. B. d. A.
um die »'-Achse des rotierenden Koordinatensystems in die Richtung der x'-Achse
gedreht. Nach dem Ende des Pulses priazedieren die Magnetisierungskomponenten mit
vom #ulleren statischen Feld B(Xx) abhingigen Larmorfrequenzen, da das Grundfeld in
der Regel nicht homogen ist. Sie akquirieren dabei zu der x'-Achse in der Zeit At den
Phasenwinkel A¢g(¢) = y(B(x)— B,)At. Nach der Zeit TE /2 (halbe Echozeit) wird ein
180°-Puls eingestrahlt, der eine Spiegelung der momentanen Konfiguration an der y'-
Achse bewirkt (Abb. 2). Direkt nach dem 180°-Puls betrdgt der Phasenwinkel
AP . (TE/2)=—-A@, (TE/2). Bis zur vollen Echozeit TE akkumulieren die Magneti-

vor

(@ (b)

V' ¥y 180°,—Puls

Abb. 2: Die durch einen 90°-Puls in die x'y'-Ebene gedrehten Magnetisierungskompo-

nenten (a) der Transversalmagnetisierung beginnen zu dephasieren (b). Durch einen 180° -
Puls werden die Vektoren der Magnetisierungskomponenten um die »'-Achse gedreht. Die
Magnetisierungskomponenten rephasieren (c). Zum Zeitpunkt 7E sind die Spins wieder in
Phase und bilden das Spinecho (d).
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Abb. 3: Signalverlauf der Spinechosequenz. Der Zerfall des Signals (FID) nach dem
90° -Puls wird von der Zeitkonstanten 7, bestimmt. Bei # = TE werden die Beitrige der
Feldinhomogenitidten kompensiert und es tritt das Spinecho auf, das nur noch von 7, ab-
hingig ist.

sierungsvektoren wieder den gleichen Phasenwinkel A@(TE /2), so dass sie zur Echo-
zeit TE in Richtung der x'-Achse zeigen und konstruktiv interferieren (A@(TE) =0).
Dieses Spinecho unterliegt jedoch weiterhin der 7, -Relaxation, denn es werden ledig-
lich die durch die 7,-Zeit erfassten Dephasierungen kompensiert. Mit nachfolgenden
180° -Pulsen kénnen noch weitere Spinechos erzeugt werden. Der Signalverlauf eines
Spinechos ist in Abb. 3 dargestellt.

Es ist auch mdglich, mithilfe eines ortsabhéngigen Magnetfeldgradienten

= OB OB OB
G(t) = =(t), —=(t), —=(¢ 2.23
(1) (ax()ay()az()] (2.23)
ein Echo zu erzeugen (Abb. 4). Die Uberlagerung des homogenen Grundfeldes B, mit
diesem Zusatzfeld fiihrt zu einer ortsabhingigen Phase analog zur oben beschriebenen

Phase A¢. Verschwindet zur Echozeit TE die erzeugte Phase A¢ durch eine geeignete
Wahl des Gradienten-Zeit-Verlaufs G(¢)

Ag=y [G)xdt=y5 [Gr)dt =0, (2.24)

so bildet sich ein so genanntes Gradientenecho aus. Die Flache unter der Gradienten-
Zeit-Kurve, welche auch als nulltes Gradientenmoment bezeichnet wird, muss zu die-
sem Zeitpunkt verschwinden. Bei Gradientenechosequenzen sind gegeniiber Spinecho-
sequenzen aufgrund des fehlenden Refokussierungspulses kiirzere Echozeiten moglich.
Grundfeldinhomogenititen werden im Gradientenecho nicht kompensiert, und die Am-

plitude des Echos ist proportional zu e

10
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Abb. 4: Zeitverlauf von (a) Gradient und (b) Signal eines Gradientenechos. Ein erster
Gradient fiihrt zur beschleunigten Dephasierung der Spins. Durch Invertierung der Rich-
tung des Gradientenfeldes wird zum Zeitpunkt ¢ = TE ein Gradientenecho erzeugt.

2.2 Magnetresonanz-Bildgebung

Paul C. Lauterbur und Peter Mansfield waren 1973 die ersten Wissenschaftler, die Mag-
netfeldgradienten benutzten, um ortsaufgelost MR-Signale von Objekten zu messen [14,
15]. Im Jahr 2003 erhielten sie fiir ihre Arbeiten den Nobelpreis fiir Medizin. Heute ist
die Magnetresonanztomographie (MRT) oder MR-Bildgebung (engl.: Magnetic Reso-
nance Imaging (MRI)) ein Standardverfahren der medizinischen Bildgebung. Meist
wird fiir die Bildgebung wie in der vorliegenden Arbeit die Kernresonanz von Protonen
ausgenutzt.

Im folgenden Abschnitt wird das Prinzip der MR-Bildgebung kurz erldutert. Fiir eine
ausflihrliche Beschreibung seien die Biicher von Bernstein [16], Vlaardingerbroek [17]
und Haacke [18] empfohlen.

2.2.1 Grundlagen der 2D-Bildgebung

Die Abfolge von HF- und Magnetfeldgradienten-Pulsen zur Erzeugung eines MR-
Bildes wird als Sequenz bezeichnet. Sie besteht aus drei Abschnitten: Wiahrend der
Schichtanwahl regt ein HF-Puls selektiv Magnetisierung in einem Bereich eines Objek-

11
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tes an, d.h. erzeugt nur in diesem Bereich transversale Magnetisierung. Danach erfolgen
eine Ortskodierung mithilfe von Gradientenfeldern und die Datenauslese.

2.2.1.1 Schichtanwahl

Mit einem HF-Puls wird die Longitudinalmagnetisierung, wie in Abschnitt 2.1.4 be-
schrieben, um den Flipwinkel o in die Transversalebene gedreht. Um nur eine Schicht
und nicht das ganze Volumen anzuregen, wird zusammen mit dem HF-Puls ein Schicht-
selektionsgradient Gy, senkrecht zur Schichtebene geschaltet. Durch den Schichtselek-
tionsgradienten Gy, wird die Larmorfrequenz @, von der Position der Magnetisie-
rungskomponenten in z -Richtung abhéngig:

@,(z)=7(B, + zG). (2.25)

Soll eine Schicht der Dicke Az angeregt werden, ergibt sich mit der Gradientenstérke
G, fiir die Bandbreite des Pulses

Aw=yGyAz . (2.26)

Berticksichtigt man in den Bloch-Gleichungen 2.21 den Einfluss eines linearen Feldgra-
dienten G und eines Hochfrequenzpulses mit der Einhiillenden B,(¢) und vernachlés-
sigt Relaxationseffekte, so ergibt sich im rotierenden Bezugssystem

M,
dt
dM

dt

dM
" L= —yM .B\(1).

=rM ,zGg

Y=y M zGy + y M _B,(t) (2.27)

Eine analytische Losung dieser Gleichungen ist nur in Spezialfidllen mdglich. Fasst man
die Transversalmagnetisierung zu M, = M +iM , zusammen, ldsst sich deren Ande-
rung in der Kleinwinkelnéherung aber als

dM | =My B,(t)dt - exp(—iyzGgt) (2.28)
schreiben. Der Exponentialterm beschreibt dabei eine Drehung um die z-Achse, der
vordere Term eine infinitesimale Drehung um die x-Achse. Zur Herleitung wurde dabei
vorausgesetzt, dass beide Rotationen vertauschen, was im Allgemeinen nicht der Fall

ist, fiir kleine Flipwinkel jedoch ndherungsweise gilt. Eine Integration von Gl. 2.28 lie-
fert

M, (z,) = M,y [ B(7)-exp(~iy zGgsr)d 7 . (2.29)
0

Fiir kleine Flipwinkel wird das Anregungsprofil eines HF-Pulses also durch die Fourier-
transformierte der Einhiillenden der Hochfrequenzanregung vorgegeben.

12
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In den meisten Fillen wird angestrebt, iiber die Schicht eine mdglichst homogene Anre-
gung zu erreichen, also ein Rechteckprofil im Ortsraum anzuregen. In der Kleinwinkel-
niherung erzeugt ein HF-Puls mit einer Einhiillenden der Form sinc(wt) = sin(at)/ wt
im rotierenden Koordinatensystem ein Rechteckprofil im Ortsraum.

Durch den Schichtselektionsgradienten G wird die Magnetisierung iiber die angeregte
Schicht dephasiert. Um diese Dephasierung wieder riickgdngig zu machen, wird nach
Gy ein Schichtrefokussierungsgradient G's; mit umgekehrter Polaritit geschaltet, der
das nullte Moment des ganzen Gradientenzuges G + G'yg

t
my() = [ (G (1) + G'y5 ()T’ (2.30)
0
verschwinden lasst.

2.2.1.2 Ortskodierung

Um eine Ortsauflosung der Signale innerhalb der angeregten Schicht zu erreichen, wird
in einer Richtung (z.B. der x -Achse) wahrend der Datenauslese der Dauer T, ein Gra-
dient Gy, geschaltet. Hierdurch prizedieren die Magnetisierungskomponenten mit un-
terschiedlichen Larmorfrequenzen und akquirieren eine Phase ¢, (x) = yxGyo T, =k, x .

Diese Art der Kodierung wird als Frequenzkodierung bezeichnet; die Kodierungsrich-
tung als Auslese (Readout)-Richtung.

In der y -Richtung wird fiir eine Zeit ¢,, ein Phasenkodierungsgradient G, geschaltet,
der zu einer Phasenverschiebung ¢,(y) =y yGypt,, =k, y fihrt. Dieser als Phasenko-
dierung bezeichnete Prozess, der im Gegensatz zur Frequenzkodierung schon vor der
Datenauslese stattfindet, muss mit unterschiedlichem G, wiederholt werden, bis ein
vollstdndiger Datensatz vorliegt.

Zur Beschreibung der Ortskodierung in der Schichtebene wird der zweidimensionale
Vektor k = (k,,k,) eingefihrt. Er wird als Ortsfrequenz- oder Wellenzahlvektor be-
zeichnet und spannt den zum Ortsraum reziproken Fourier-Raum, den k -Raum, auf.
Durch geeignete Gradientenschaltung wird bei der Datenakquisition das Signal im £ -
Raum abgetastet, um dann mit einer Fouriertransformation das MR-Bild aus diesen Da-
ten zu rekonstruieren. Die hier beschriebene kartesische k -Raum-Auslese ist das Stan-
dardverfahren der MR-Bildgebung; es ist aber auch mdglich, den & -Raum entlang an-
derer Trajektorien (z.B. radial) abzutasten.

Das von den Empfangsspulen detektierte komplexe Signal ist die Summe aller angereg-
ten Kernsignale:

Sk,k,)=c ﬂ M (x, p)e " dxdy . (2.31)

Schicht

Die Konstante ¢ beinhaltet alle von der Spule und der Empfangselektronik vorgegebe-
nen Faktoren. Im Folgenden wird ¢ =1 gesetzt. Das Gesamtsignal S(k,k ) ist propor-

13
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tional zur Fouriertransformierten der rdumlichen Verteilung der Transversalmagnetisie-
rung.

Die Gesamtintensitit des gemessenen Signals und der Kontrast werden hauptsédchlich
von der Mitte des k -Raums bestimmt, wihrend hohe & -Raum-Frequenzen die Detailin-
formation des Bildes im Ortsraum beinhalten.

2.2.1.3 Datendekodierung

Die rdumliche Verteilung der Transversalmagnetisierung ldsst sich nach GIl. 2.31 aus
einem vollstindigen Rohdatensatz mit einer Riicktransformation eindeutig berechnen:

M, (x,) = Q)" [[ Stk k) - e dk, dk, . (2.32)

Bei 3D-Sequenzen wird analog zur Phasenkodierung auch in Schichtselektionsrichtung
(z -Richtung) der Magnetisierung mit einem Schichtkodiergradienten eine Phase aufge-
prégt. Der k-Raum ist dann dreidimensional und wird von k = (k,, k , k) aufgespannt.

In diesem Fall muss auch die Riicktransformation in allen drei Kodierungsrichtungen
erfolgen.

2.2.1.4 Datenaufnahme

In einem realen MR-Experiment erfolgt die Kodierung der Daten in diskreten Schritten.
Unter der Annahme einer konstanten Gradientenamplitude G, wihrend der Datenauf-
nahme ist die Schrittweite Ak gegeben durch

Ak, = y Gy Al (2.33)

mit der dwell time At. Um bei der diskreten Abtastung eines auf die Dauer
T,., =N, -At beschrinkten Signals S(#) die maximale Frequenz v, detektieren zu
konnen, muss die Abtastrate nach dem Nyquist-Theorem A7 =1/2v,, sein [19].

X

Die spektrale Auflosung Av des Signals bzw. die Ortsauflosung in x-Richtung Ax
héingen vom Kehrwert der Akquisitionszeit 7, ab. Es gilt

Aw=yGooAr=27A0 =" und

acq

o 2T 2m _FOV,
¥GeoT.. N.-Ak, N

acq X

(2.34)

mit dem Gesichtsfeld (field of view) FOV_= N_-Ax und einer Anzahl der Inkremente
N_ in x -Richtung.

Somit gelten folgende Relationen fiir den & -Raum:

14
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27
FOV, =—— und
Ak,
(2.35)
27 27

Ax = = .
N Ak 2-k,

Das FOV_ wird durch die Schrittweite Ak _ der Abtastung im & -Raum bestimmt und
die rdumliche Auflosung Ax durch die Breite 2k des abgetasteten & -Raumes.

In Phasenkodierrichtung wird die Amplitude des Phasenkodiergradienten G, in N,
dquidistanten Schritten inkrementiert. Hierzu wird G,; meist in Inkrementen AG,; von
Gpp max DISZU =G variiert, bis geniigend Rohdaten zur Rekonstruktion eines Bil-
des vorhanden sind. Die Zeit zwischen zwei Datenauslesen wird Repetitionszeit 7R

PE, max

genannt. Sie bestimmt zusammen mit der Anzahl der Phasenkodierschritte N, die Ge-

samtmessdauver: 74 =TR - Ny .

Gleichung 2.32 nimmt somit eine diskrete Form an. Die Fouriertransformierte kann
mithilfe des FFT-Algorithmus (Fast Fourier Transform) [20] besonders effizient be-
rechnet werden, wenn N_ und N , von der Form 2", m e N sind.

2.2.2 Sequenzen

Im Folgenden werden zwei Sequenztypen vorgestellt, die in dieser Arbeit zur Anwen-
dung kommen: die Spinecho (SE)-Sequenz und die Fast low angle shot (FLASH)—
Sequenz.

In einem realen MR-Experiment kdnnen Gradienten nicht in infinitesimal kurzer Zeit
ein- und ausgeschaltet werden. Beim Ein- und Ausschalten eines Gradienten wird nach
der Lenzschen Regel im Gradientensystem ein Gegenfeld induziert, das der Stromande-
rung entgegenwirkt. Daher benétigt der Gradient eine endliche Zeit, um seinen Pla-
teauwert G, zu erreichen. Diese Rampenzeiten AR werden im Folgenden beriicksich-
tigt. Die Gradientenanstiegsrate s = G,/AR wird als slew rate bezeichnet.

2.2.2.1 SE-Sequenz

Die SE-Sequenz basiert auf der Erzeugung von Spinechos (Abschnitt 2.1.6). Da das
Spinecho den reversiblen Anteil des Zerfalls der transversalen Magnetisierung refokus-
siert, ist die SE-Sequenz unempfindlich gegeniiber Inhomogenititen des statischen
Magnetfeldes B,. Man kann demnach mithilfe der SE-Sequenz die Relaxationszeit 7,
ermitteln.

Die Pulsfolge der SE-Sequenz (Abb. 5) [90°—~TE/2~180°~TE/2~T,,, —TD] besteht
aus einem 90°-Anregungspuls, auf den nach der Zeit 7E/2 ein 180°-
Refokussierungspuls folgt. Zum Echozeitpunkt 7F werden die Daten wihrend der Ak-
quisitionszeit 7, ausgelesen. Anschliefend wird eine Zeit 7D gewartet, bis eine er-

neute Anregung erfolgt. Bei SE-Sequenzen liegen typische Werte fiir die Repetitionszei-
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TR
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Abb. 5: Sequenzschema einer Spinecho-Sequenz. Die Gradienten in Schichtselekti-
ons- ( Ggg) , Phasenkodier- ( Gp ) und Ausleserichtung ( Gy, ) sowie die HF-Pulsfolge
und die Datenauslese (HF/ADC) sind gegen die Zeit aufgetragen.

ten 1m Bereich von TR =600...4000 ms und fir die Echozeiten im Bereich
TE =10...200 ms.

Nach der HF-Anregung, durch welche die gesamte Magnetisierung in die Transversal-
ebene geklappt wird, relaxiert die Magnetisierung wéhrend der Zeit 7R mit der Zeit-
konstanten 7, wieder in den Gleichgewichtszustand. Beim néchsten 90°-Puls wird nur
der Bruchteil der Longitudinalmagnetisierung ausgelenkt, der sich bis dahin wieder auf-
gebaut hat. Die Signalintensitdt hingt demnach neben 7, und 7E auch von 7, und von
TR ab [21]:

Sge =M (1—=2e T TEIT 4 o TR o THIT: (2.36)

Der 180°-Echopuls invertiert auch die in der Zeit TE/2 bereits wieder aufgebaute
Langsmagnetisierung. Unter der Annahme, dass TE <<TR gilt, vereinfacht sich
Gl. 2.36 zu

Sy =M,(1—e ™) ™ (2.37)

Der Einfluss der 7, -Zeit auf die Signalintensitét kann durch Variation von TE verdndert
werden, wihrend die 7,-Abhéngigkeit iiber den Parameter 7R beeinflusst wird (Abb. 6).
Fir eine 7}-Wichtung sollte 7R in der GroBenordnung der 7;-Werte der Probe und 7F
viel kleiner als 7, gewdhlt werden; fiir eine 7,-Wichtung 7R deutlich linger als die
langste 7,-Komponente der Probe und 7E in der GroBenordnung der 7,-Zeiten der
Probe. Ein Spindichte ( p )-gewichtetes Bild erhdlt man fiir 7R >> T} und 7E << 7,.

Die transversale Magnetisierung kann durch aufeinanderfolgende 180°-HF-Pulse wie-
derholt refokussiert werden. Wird jedes Echo mit einer anderen Phasenkodierung auf-
genommen, kann so die Bildakquisition beschleunigt werden [22, 23]. Turbo Spin Echo
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T, — Wichtung:
TE=T,, TR>>T,

T, — Wichtung: p— Wichtung:
TE<<T,, TR=T, TE<<T,, TR>>T,

TR/ T,
1

Abb. 6: Uber die Wahl der Parameter TE und TR kénnen in der Spinechosequenz
verschiedene Wichtungen des MR-Bildes erzeugt werden.

(TSE) ist eine fiir die Firma Siemens (Erlangen, Deutschland) spezifische Bezeichnung
fiir eine solche Sequenz.

Wenn alle Echos die gleiche Phasenkodierung besitzen und die Aufnahme fiir jede .-
Raum-Zeile wiederholt wird, entsteht fiir jede der Echozeiten ein vollstindiges MR-
Bild. Eine solche Sequenz wird daher als Multi-Echo-Sequenz bezeichnet. Eine speziel-
le Multi-Echo-Sequenz ist die Carr Purcell Meiboom Gill (CPMG)-Sequenz [24, 25].
Sie wird genutzt, um aus der Variation der Signalintensitit mit der Echozeit TE die Re-
laxationszeit 7, zu berechnen (Abschnitt 2.2.7).

2.2.2.2 FLASH-Sequenz

Die FLASH-Technik basiert auf der Erzeugung von Gradientenechos (Abschnitt 2.1.6).
Der wesentliche Vorteil ist dabei eine erhebliche Verringerung der Akquisitionszeit ge-
geniiber der SE-Technik. Bei der FLASH-Technik [26, 27] wird das Prinzip der Klein-
winkelanregung mit einem Anregungswinkel o <90° verwendet. Direkt nach der Da-
tenauslese steht dadurch noch ausreichend Longitudinalmagnetisierung fiir eine erneute
Anregung zur Verfligung, und 7R kann sehr kurz gehalten werden.

Zwei gegenldufige Prozesse bestimmen die Grofe der Longitudinalmagnetisierung
wihrend des Sequenzablaufes. Auf der einen Seite wird durch die Hochfrequenzanre-
gung ein Teil der Longitudinalmagnetisierung in die Transversalebene geklappt, und der
verbleibende Rest ist um einen Faktor cosa reduziert. Auf der anderen Seite steigt die
Léngsmagnetisierung aufgrund der 7;-Relaxation wihrend der Zeit zwischen den Hoch-
frequenzpulsen an. Nach wiederholter Hochfrequenzanregung stellt sich ein dynami-
scher Gleichgewichtszustand (steady state) ein (Abb. 7). Nimmt man an, dass die
Transversalmagnetisierung zwischen zwei HF-Pulsen vollstindig zerfillt, so ldsst sich
die Langsmagnetisierung in diesem Gleichgewichtszustand berechnen. Hierzu wird die
Longitudinalmagnetisierung vor dem i-ten HF-Puls M, als Funktion der Magnetisie-
rung vor dem (i —1)-ten Puls M, (Gl. 2.22) ausgedriickt:
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M =M,+(M;, _j\lo)-e’TR/Tl =M,+ (M, cosa—MO)-e_TR/T‘ . (2.38)

M, ist dabei die Longitudinalmagnetisierung unmittelbar nach dem (i —1)-ten Puls.
Durch wiederholtes Einsetzen von Gl. 2.38 in sich selbst erhélt man:

M =a-M,+b-M, :a~M0+clb~M()7Ll)i~Ml.__2

S - —b 239
=a- Zbk -M0+bl.M0: a_l b +bl 'MO ( )
k=0 1-54
mit a=1-¢"" b=cosa-e™".

Hier wurde angenommen, dass die Lingsmagnetisierung zu Beginn vollstindig in z -
Richtung ausgerichtet ist. Die Terme mit »' werden wegen b <1 mit zunehmendem i
beliebig klein. Fiir i — oo gilt

a 1—e ™7

M, =M =M . 2.40
‘1-b  ’l-cosa-e™n (2-40)

In diesem dynamischen Gleichgewichtszustand nimmt die Magnetisierung durch die 7, -
Relaxation zwischen zwei HF-Pulsen gerade um soviel zu, wie sie durch die Hochfre-
quenzanregung verringert wurde. Da nur der Anteil sina der z -Magnetisierung in die
Transversalebene gedreht wird und das Signal wihrend der Echozeit TE dem 7, -
Zerfall unterliegt, ist das gemessene Signal zum Echozeitpunkt

(1 —eiTR/T‘) _e—TE/T;‘ ‘

1—cosa-e ™7

Spiasy =M, -sina - (2.41)

Der Flipwinkel, bei dem das gemessene Signal maximal ist, wird Ernst-Winkel «, ge-
nannt. Er ergibt sich aus GI. 2.41 zu

M,/ M,

02r

0,0

Abb. 7: Die Abbildung zeigt den Ubergang der Longitudinalmagnetisierung M , in
den dynamischen Gleichgewichtszustand M nach wiederholter Hochfrequenzanre-
gung fiir die angegebenen Parameter.
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oS ’
gLASH 0 = a,-= aI'CCOS(e_TR/TI ) (2.42)
o

Bei der Herleitung der FLASH-Signalgleichung 2.41 wurde vorausgesetzt, dass die
Transversalmagnetisierung zwischen zwei Hochfrequenzanregungen vollig zerfallt.
Dies wird durch so genanntes Spoiling erreicht. Man unterscheidet hierbei zwischen
HF- und Gradienten-Spoiling: Beim HF-Spoiling wird die Phase des HF-Pulses zwi-
schen zwei Anregungen willkiirlich variiert, so dass die Quermagnetisierung im Mittel
tiber viele HF-Anregungen nicht zum FLASH-Signal beitrdgt. Dieses Verfahren wird
technisch realisiert, indem die Phase des Hochfrequenzsenders (d.h. die Lage der Dreh-
achse in der Transversalebene) nach einem Quasizufallsprinzip verdndert wird. Beim
Gradienten-Spoiling werden nach der Datenauslese Spoiler-Gradienten mit einer hohen
Amplitude geschaltet, welche die verbleibende Quermagnetisierung dephasieren.

In Abb. 8 ist die HF-Puls- und Gradientenfolge einer 2D-FLASH-Sequenz schematisch
dargestellt. Nach einer schichtselektiven Anregung erfolgen Phasenkodierung und Si-
gnalauslese. Nach der Datenauslese wird die Transversalmagnetisierung durch Spoiler-
Gradienten zerstort.

Damit erst im dynamischen Gleichgewicht Daten aufgenommen werden, wird vor der
eigentlichen Messung die Puls- und Gradientenfolge der FLASH-Sequenz einige Male
ohne Datenaufnahmen appliziert, bis die Magnetisierung das dynamische Gleichgewicht
erreicht hat.

TurboFLASH ist eine flir die Firma Siemens (Erlangen, Deutschland) spezifische Be-
zeichnung einer Sequenz, bei der die Magnetisierung vor einer FLASH-Auslese mit

TR

TE

RF/ADC

ADC

Y S

Zeit

Abb. 8: Schematische Darstellung der FLASH-Sequenz. Nach einer schichtselektiven
Anregung mit dem Flipwinkel « wird ein Gradientenecho aufgenommen. Nach der Da-
tenaufnahme wird die Transversalmagnetisierung durch starke Gradienten zerstort (Spoi-

ling).
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einer Préparationspulsfolge manipuliert wird. Durch die Priparation werden die Bildda-
ten nicht im Gleichgewichtszustand aufgenommen, sondern mit einem abweichenden
Kontrast. Dies wird z.B. zur Unterdriickung des Signals bestimmter Gewebe [28] oder
zur Bestimmung der Relaxationszeit 7, (Abschnitt 2.2.7) ausgenutzt. Um den in der
Priparationsphase erzeugten Kontrast fiir alle &~-Raum-Zeilen beizubehalten, diirfte je-
weils nur eine Zeile nach einer Préparation ausgelesen werden. Bei der Auslese mehre-
rer k-Raum-Zeilen geht die Magnetisierung vom praparierten Kontrast zum Gleichge-
wichtszustand iiber, was zu einer ,,Verschmierung® des MR-Bildes in Phasen-
kodierrichtung fiihrt. Wird zudem das kontrastbestimmende k-Raum-Zentrum nicht
direkt nach der Priparation ausgelesen, geht der préiparierte Kontrast im MR-Bild verlo-
ren.

2.2.3 Flusskompensation

Die Tatsache, dass die Phase von Spins in einem Gradientenfeld von deren Geschwin-
digkeit abhingt, kann in MR-Bildern zu Artefakten, z.B. zu Signalverlusten, fithren. Bei
flusskompensierten Sequenzen wird die Geschwindigkeitsabhédngigkeit der Phase durch
eine spezielle Gradientenschaltung vermieden.

Die Phase ¢(¢), die ein Spin entlang einer Trajektorie X(¢#) in einem Gradientenfeld
G(t) wihrend der Zeit ¢ akkumuliert, ist

d(t) =y j G(t')- ¥(t"dr'. (2.43)

Der Nullpunkt der Zeitentwicklung wird in die Mitte des HF-Pulses gelegt, weil in guter
Naherung zu diesem Zeitpunkt die Transversalmagnetisierung entsteht. Das Skalar-
produkt im Integral kann fiir jede Raumrichtung einzeln betrachtet werden. Die Ent-
wicklung des Ortes des Spins in eine Taylorreihe ergibt:

= 1 d"x
t)= G-y — " dt'
0) y{ )3
t ~ t ~ a t ~
= yx, j G(t")dt'+yv, j G(") -t'dt'+;/7° j G(t')- £ dt'+... (2.44)
0 0 0

)
=yx,m, +yv,m + 777’)12 +...

Die Faktoren x,, v, und a, sind Ort, Geschwindigkeit und Beschleunigung des Spins
zum Zeitpunkt ¢ =0. Die jeweiligen Integrale m, in Gl. 2.44 werden als die Momente
des Gradienten bezeichnet. Wird der Gradient in einer oder mehreren Raumrichtungen
so geschaltet, dass das erste Moment verschwindet (m, =0), ist die Phase des Spins
unabhingig von seiner Geschwindigkeit, und nur durch das nullte Moment (und gege-
benenfalls hohere Momente) gegeben. In dieser Raumrichtung wird die entsprechende
Sequenz dann als geschwindigkeitskompensiert bezeichnet [29-31]. Die Flusskompen-
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>Zeit

Abb. 9: Ein trapezformiger Gradient mit den Rampenlidngen AR, der Plateauzeit
AP und der Amplitude G, .

sation reduziert sowohl Signalverluste und Geisterartefakte in Phasenkodierrichtung, die
durch pulsierenden Fluss und periodische Bewegungen entstehen, als auch Phasendis-
persionen innerhalb eines Voxels, in dem unterschiedliche Flussgeschwindigkeiten auf-
treten [32].

Die Echozeit TE und die Repetitionszeit 7R verldngern sich im Allgemeinen bei fluss-
kompensierten Sequenzen. Mit zunehmender Echozeit TE wachsen aber die Gradien-
tenmomente hoherer Ordnung und die Pulssequenz wird sensitiv gegeniiber Beschleu-
nigungen und den Termen hdherer Ordnung. Aus diesem Grund werden hdhere
Gradientenmomente normalerweise nicht kompensiert.

Hier soll das nullte und erste Moment eines trapezformigen Gradienten mit einer Linge
AR der auf- und absteigenden Rampen, der Amplitude G, und einer Plateauzeit AP
berechnet werden (Abb. 9).

Das nullte Moment, also die Flache unter der Gradienten-Zeit Kurve, betragt

1 +2AR+AP
my(Gy, AP,AR) = [G(t)dt =G, - (AP+AR). (2.45)

ty

Die ersten Momente der jeweiligen Rampen und des Plateaus des Gradienten betragen

ty+AR f—t t AR
mlaufstelgende Rampe(GO’AR,to) — J. G() . 0 tdt — GO AR - (50 + Tj
to

AR
ty+AP
MG AP) = | Gy-1di =G, -AP-(r; +%j (2.46)
t
absteigende Rampe " t(; s - t(; t(; AR
m, (GpAR,t) = [ G,-(1- i =Gy AR 242
t
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Insgesamt ergibt sich mit ¢, = ¢, + AP =, + AR+ AP

ml(GO,AP,AR,tO):%-(AP+AR)-(2tO+2AR+AP). (2.47)
Das erste Moment ist also von der Startzeit #, abhidngig. Verschiebt man einen Gradien-
ten der Lange AT =2-AR+ AP um die Zeitspanne 7, so ist allgemein das erste Mo-
ment
T+AT AT
m(@)= [ Ge—zydt= [G@e)t+7)dt =tmy(0)+m(0).  (248)
0

T

Verschwindet das nullte Moment eines Gradientenzuges (z.B. zum Zeitpunkt des Gra-
dientenechos), so ist das erste Moment unabhédngig von der Wahl des Zeitursprungs.

2.2.4 EKG-Triggerung

Die Dauer 74 der MR-Datenaufnahme ist oft linger als die Zeitskala physiologischer
Bewegungen. Dies bewirkt, dass MR-Aufnahmen von bewegten Strukturen wie dem
Herzen Bewegungsartefakte aufweisen. Die vorliegende Arbeit beschéftigt sich insbe-
sondere mit der Kompensation der Herzbewegung bei der Kleintierbildgebung. In Abb.
10 ist die Anatomie des Herzens eines Sdugetieres schematisch dargestellt.

Um artefaktfreie MR-Bilder des Herzens zu erzeugen, ist es notwendig, entweder pro-
spektiv die Datenakquisition mit der Herzbewegung zu synchronisieren oder die aufge-
nommenen Bilddaten retrospektiv nach den Phasen des Herzzyklus zu sortieren. In bei-
den Fillen muss die Herzbewegung wéhrend der Messung aufgenommen werden.
Normalerweise wird dazu iiber drei Elektroden auf der Haut ein Elektrokardiogramm-
(EKGQG)-Signal abgeleitet. Beim EKG wird ausgenutzt, dass der Kontraktion des Herz-
muskels im Normalfall eine vom Sinusknoten erzeugte elektrische Erregung voraus-

Truncus
pulmonalis

Vena pulmonalis

Aort:
e / dextra

Vena cava
superior

Vena pulmonalis
sinsistra

Vena cava
inferior

Abb. 10: Vereinfachtes Schema des Herzens. Rot sauerstoffreiches Blut; grau
sauerstoffarmes Blut. a rechter Vorhof; b rechte Kammer; ¢ linker Vorhof; d linke
Kammer. / rechte Atrioventrikularklappe (Trikuspidalklappe); 2 Pulmonalklappe; 3
Aortenklappe; 4 linke Atrioventrikularklappe (Mitral- oder Bikuspidalklappe) (aus

[33].
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Abb. 11: Ein typisches EKG-Signal ist schematisch mit den entsprechenden Be-
zeichnungen dargestellt (aus [34]).

geht, die liber das herzeigene Erregungsleitungssystem zu den Herzmuskelzellen lduft.

Diese elektrische Potenzialinderung wird mit den Elektroden an der Korperoberfldche
abgeleitet und gegen die Zeit aufgetragen. In Abb. 11 ist ein typisches EKG-Signal
schematisch mit den entsprechenden Bezeichnungen dargestellt. Die Dauer zwischen

zwei aufeinanderfolgenden R-Zacken, also dem jeweils ersten positiven Ausschlag des
QRS-Komplexes, betridgt bei einem Menschen in Ruhe etwa 600-1000 ms, bei einer
Maus etwa 100-200 ms.

Die Ableitung des EKG-Signals wihrend der Magnetresonanzbildgebung ist aus mehre-
ren Griinden schwierig:

Magnetisch induzierte Spannungen konnen das EKG-Signal verfalschen. Diese
Spannungen koénnen ihre Ursache im magnetohydrodynamischen Effekt haben - die-
ser Effekt beruht auf der Tatsache, dass sich im Blut bewegende Ionen durch das du-
Bere Magnetfeld infolge der auf sie wirkenden Lorentzkraft abgelenkt werden [35-
37] - oder durch das Schalten der Gradienten oder der HF-Pulse entstehen [38-42].
Diese Effekte verstidrken sich mit zunehmender Magnetfeld- bzw. Gradientenstirke.

Eine Arrhythmie oder stirkere Variationen in der Herzrate wihrend der Bildauf-
nahme konnen zu einer fehlerhaften Detektion einer R-Welle fiihren [43].

In Kleintieren ist eine gute Ableitung des EKG-Signals besonders schwierig, weil
die Potentialdifferenzen sehr klein sind und das Fell das Anlegen der Elektroden er-
schwert.

Bei klinischen MR-Systemen sind in den EKG-Triggereinheiten digitale Filter integ-
riert, die der Reduzierung von Rauschen und anderen Storsignalen dienen. Wenn die
Zeitkonstanten dieser Filter sich nicht auf die unterschiedlichen RR-Intervalle adap-
tieren lassen, kann dieselbe Einheit nicht sowohl fiir Experimente an Menschen als
auch an Tieren verwendet werden.

In langen Kabeln des EKG-Systems konnen durch eine Kopplung mit den elektri-
schen Komponenten des HF-Feldes hohe Spannungen induziert werden, die zu loka-
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len Erwdrmungen und Funkeniiberschldgen fiihren. Letztendlich kann so sogar eine
offene Flamme an der Position der Elektrode entstehen [44].

e Die Positionierung der EKG-Elektroden verldngert die Vorbereitungszeit.

Die genannten Griinde machen die Nutzung eines EKG-Systems bei einer MR-
Untersuchung schwierig und sprechen dafiir, alternative Methoden zu verwenden.

2.2.5 Intrinsisches Gating

Eine alternative Methode zur Ableitung eines kardialen Triggersignals verwendet das
MR-Signal selbst. Hierzu wird bei jeder Akquisition ein nicht gradientenkodiertes Si-
gnal, d.h. k. =k =0, aufgenommen. Nach Gl. 2.31 entspricht dieses Signal dem Inte-
gral iiber die gesamte Transversalmagnetisierung, die sich in der Schicht befindet.

Wenn das Herz innerhalb der Schicht liegt, zeigt dieses so genannte Selfgating (SG)-
Signal eine Variation iiber die Zeit, die mit dem Herz- und dem Atemzyklus korreliert
[45, 46]. Diese Variationen riihren bei einer Bewegung senkrecht zur angeregten Schicht
vor allem daher, dass sich Spins, die zuvor noch nicht angeregt wurden und sich dem-
nach nicht im dynamischen Gleichgewichtszustand befinden, in die angeregte Schicht
hinein bewegen. AuBBerdem bewirkt eine Verschiebung der Schicht in eine Region mit
einer anderen Spindichte eine Anderung des Gesamtsignals. Auf eine Bewegung paral-
lel zur Schichtorientierung reagiert das mit lokalisierten Oberfldchenspulen gemessene
SG-Signal, wenn sich die Spindichte in der Empfindlichkeitsregion der Spule dndert.

Zur Ableitung eines Triggersignals aus den Anderungen im SG-Signal werden oft
Scheitelpunktbestimmungsalgorithmen angewendet. Um die Genauigkeit der Trigger-
detektion zu verbessern, benutzen Nijm et al. [47] einen Algorithmus, der auf der
Kreuzkorrelation des gemessenen SG-Signals mit einem Template beruht. Als Template
wurde das gemittelte SG-Signal iiber mehrere Herzzyklen verwendet. Die Triggerposi-
tionen wurden als die Maxima der Kreuzkorrelationsfunktion definiert.

Selfgating kann besonders vorteilhaft mit einer radialen k& -Raum-Auslese kombiniert
werden, da hier das & -Raum-Zentrum automatisch bei jeder Projektion mit aufgenom-
men wird [48]. Bei einer konventionellen kartesischen & -Raum-Auslese hingegen sind
zweil getrennte Akquisitionen fiir die SG- und die Bilddaten nétig, was die Gesamtak-
quisitionszeit verlangert. Allerdings hat der Vergleich von radialen und kartesischen SG-
Techniken an Kleintieren in Hochfeld-MR-Systemen gezeigt, dass kartesisches Abtasten
des k-Raums das stabilere SG-Signal liefert [49].

2.2.6 Kontrastmittel

Ende der 80er Jahre entwickelte die Firma Schering (Berlin) das erste MRT-Kontrast-
mittel Gadopentetat-Dimeglumin (Laborname: Gd-DTPA, Produktname: Magnevist®)
[50]. Mithilfe von Kontrastmitteln kénnen Gefdlle, Organe und Tumore besser sichtbar
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gemacht werden. Vor dem Einsatz am Menschen sind bei der Entwicklung neuer Kon-
trastmittel Tierstudien unabdingbar, um die Ungeféhrlichkeit fiir den menschlichen Or-
ganismus zu gewahrleisten.

Kontrastmittel enthalten einen paramagnetischen Kern (meist Gadolinium (Gd)), dessen
Gegenwart die Relaxationszeiten 7 und 7, der umliegenden Protonen verkiirzt. Bei
der in Kontrastmittelstudien hiufig eingesetzten FLASH-Sequenz bewirkt die Verkiir-
zung von 7, eine Zunahme des MR-Signals, wihrend die Verkiirzung von 7, das Signal
verringert (Gl. 2.41). Dies fiihrt dazu, dass bei geringen Kontrastmittelkonzentrationen
zuerst aufgrund des 7} -Effekts das Signal mit der Konzentration zunimmt. Nachdem die
optimale Konzentration {liberschritten wurde, bewirkt eine weitere Erhéhung eine Ab-
nahme des Signals (S g < ¢ ™).

MR-Kontrastmittel, bei denen die Signalerhdhung aufgrund des 7;-Effekts ausgenutzt
wird, werden als positive Kontrastmittel bezeichnet. Hierzu zéhlen alle gadoliniumhal-
tigen Kontrastmittel. Im Gegensatz dazu nutzen negative Kontrastmittel den Signalver-
lust aufgrund der Verkiirzung von 7, und 7, . Zu den negativen Kontrastmitteln zéhlen
superparamagnetische Eisenoxide.

Paramagnetische Metallionen der seltenen Erden haben viele ungepaarte Elektronen in
der f-Schale (Gd: 7) und sind daher in freier Form aufgrund ihrer hohen Bindungsaffini-
tat stark toxisch. Um sie als Kontrastmittel fiir die MR-Bildgebung verwenden zu kon-
nen, werden sie in stabile lonenkomplexe (bei Magnevist® Gd-DTPA) eingebaut. Das
Verhiltnis der Konzentration der Ionenkomplexe zu dem Produkt der Konzentrationen
der freien lonen (Gd) und der Liganden (DTPA) liegt im chemischen Gleichgewicht bei
10" —10°°[51]. Die Kontrastmittel werden meist iiber die Niere mit einer mittleren
Halbwertszeit von 90 Minuten ausgeschieden. Nebenwirkungen von MR-
Kontrastmitteln sind sehr selten und in den meisten Féllen harmlos. Seit einigen Jahren
werden gadoliniumhaltige Kontrastmittel aber in Zusammenhang mit dem Auftreten
von nephrogener systemischer Fibrose (NSF) bei Patienten mit einer Niereninsuffizienz
gebracht [52]. Die nephrogene systemische Fibrose kann schlimmstenfalls sogar zum
Tod des Patienten fiihren.

Herkémmliche Kontrastmittel wie Gd-DTPA sind unspezifisch und verteilen sich in der
extrazelluldren Fliissigkeit. In den letzten Jahren wurde versucht, die Liganden der lo-
nenkomplexe chemisch so zu verdndern, dass sie selektiv an Zielmolekiile binden. Die
Nutzung solcher Kontrastmittel bei der Bildgebung wird als molecular imaging be-
zeichnet. Beispielsweise wurden intravasale Kontrastmittel zur Darstellung der Blutge-
faBle entwickelt, die an Bestandteile des Blutes wie dem Serumalbumin binden und nicht
aus dem intravasalen Raum ins Interstitium iibertreten [53].

In dieser Arbeit wird fiir die Bildgebung an Méusen ein experimentelles intravasales
Kontrastmittel genutzt (B-22956, BRACCO S.p.A., Milano, Italy [54]). Dieses Kon-
trastmittel besitzt ein niedriges Molekulargewicht und hat im Vergleich zu dhnlichen
Kontrastmitteln eine sehr hohe Affinitdt zu Serumalbumin [55], dem im Blutplasma von
Sdugetieren hiufigsten Protein. In den MR-Aufnahmen fiihrt dies zu einem hohen Kon-
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trast zwischen BlutgefaBBen und Muskeln. Die in [56] gemessene Halbwertszeit der Ab-
nahme der Kontrastmittelkonzentration im Blutplasma von Ratten betrug
t,,, =19..29 min.

2.2.7 Relaxometrie

Unter Relaxometrie versteht man die Messung der Relaxationszeiten 7,, 7, und 7, .
Anhand der Relaxationszeiten bzw. —raten, d.h. den mit R, R, und R, bezeichneten
Kehrwerten der Relaxationszeiten, ldsst sich krankes von gesundem Gewebe unter-
scheiden [57]. AuBlerdem erlaubt die genaue Kenntnis der Relaxationsparameter die
Optimierung des Bildkontrastes. Beispielsweise ist es moglich, Signal von Gewebe mit
einem bestimmten 7; zu unterdriicken [28]. Wird ein Kontrastmittel injiziert, kann die
Konzentrationsverteilung tiber R, errechnet werden [17]:

R(c)=R(c=0)+r-c. (2.49)

Die Proportionalitidtskonstante »; wird dabei als Relaxivitit bezeichnet; ¢ ist die Kon-
zentration des Kontrastmittels. Diese Information kann z.B. zur Messung der Organper-
fusion oder der GefaBBgrofen genutzt werden [58].

Die Standardmethode zur Bestimmung von 7, ist die /nversion Recovery (IR)-Technik.
Dabei wird die Magnetisierung mit einem 180°-Puls in die negative z -Richtung inver-
tiert. Die Bilddaten werden dann nach einer Zeit 7/ ausgelesen; dies wird fiir unter-
schiedliche Werte von 77 wiederholt. Aus der Relaxationskurve, also der gegen 77/ auf-
getragenen Signalintensitdt, ldsst sich mit Gl. 2.22 7, berechnen. Zwischen den
Messungen muss der Magnetisierung geniigend Zeit zur vollstdndigen Relaxation gelas-
sen werden. Nach GI. 2.22 ist die Liangsmagnetisierung nach der Inversion nach einer
Zeitspanne von ¢ =5-T; wieder zu etwa 99% relaxiert.

Eine wesentlich schnellere Methode benutzt eine Sattigungspraparation mit einem 90° -
Puls und einer anschlieBenden FLASH-Auslese nach einer zu variierenden Zeit 7S . Im
Gegensatz zur IR-Technik muss bei dieser Saturation Recovery (SR)-Technik nicht ge-
wartet werden, bis die Magnetisierung wieder relaxiert ist, da das Ziel der Préparation
die Zerstorung der Langsmagnetisierung ist. Die Messungen konnen also direkt aufein-
ander folgen. Um den 7}-Kontrast bei IR- und SR-Techniken zu maximieren, sollte der
k -Raum zentrisch ausgelesen werden, also von den kleinen zu grof3en & -Werten [12].

Alternativ ist es auch moglich, 7, aus mehreren FLASH-Aufnahmen mit unterschiedli-
chem Flipwinkel ¢; zu berechnen. Zum ersten Mal wurde diese Methode schon 1974
von Christensen et al. [59] vorgeschlagen und seitdem weiter untersucht [60-64]. Der
Vorteil gegeniiber einer 7;-Bestimmung mit SR- oder IR-Methoden ist die wesentlich
kiirzere Akquisitionszeit. Zudem lésst sich die FLASH-Gleichung 2.41 linearisieren,
wenn nur der Flipwinkel ¢, variiert und die Sequenzparameter 7E und TR unverdndert
bleiben:
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S _IR _E _IR
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sing, tane, o ) (2.50)
y=m x + b

Tragt man y =S,/sine, gegen x =S, /tane, auf, so ergibt sich die 7;-Zeit aus der
Steigung m zu T, =—TR/In(m). Da diese Methode im Gegensatz zu IR und SR keine
Préiparationspulsfolge verlangt, sondern die 7;-Abhéngigkeit des dynamischen Gleich-
gewichts der FLASH-Sequenz ausnutzt, wurde von Homer et al. [62] die Bezeichnung
driven-equilibrium single-pulse observation of T, (DESPOT) eingefiihrt. Es wurde ge-
zeigt, dass bei nur zwei verschiedenen Flipwinkeln die Prizision der DESPOT-Messung
dann am hdochsten ist, wenn die Flipwinkel gewéhlt werden, deren Signale je 71 % des
Ernst-Winkel-Signals (Gl. 2.42) entsprechen. Um eine uniforme Prézision iiber einen
groferen 7;-Bereich sicherzustellen, sollten mehr als zwei verschiedene Flipwinkel ge-
messen werden [65]. Da in einer 2D FLASH-Sequenz das angeregte Schichtprofil sehr
stark von der idealen Rechteckform abweicht, ist DESPOT nur fiir 3D FLASH-
Sequenzen geeignet. Wenn eine 2D FLASH-Sequenz verwendet wird, muss eine Kor-
rektur des Schichtprofils durchgefiihrt werden [66].

Zur Bestimmung der transversalen Relaxationszeiten 7, und 7, werden mehrere MR-
Bilder genutzt, bei denen das Spinecho (7,) bzw. das Gradientenecho (7, ) zu unter-
schiedlichen Echozeiten refokussiert wurde. Aus der Variation der Signalintensitdt mit
der Echozeit TE kann aus den Daten die Relaxationszeit 7, bzw. 7, berechnet werden.
Zur Messung der Relaxationszeit 7, wird routinemiflig die Carr Purcell Meiboom Gill
(CPMG)-Sequenz [24, 25] genutzt. In dieser Sequenz wird nach einer Anregung ein
Echozug aufgenommen, in dem alle Echos die gleiche Phasenkodierung besitzen. Die
Aufnahme wird fiir jede k~-Raum-Zeile wiederholt. Um kumulative Effekte durch Flip-
winkelfehler in den Refokussierungspulsen zu vermeiden, besitzen die 180°-Pulse in
dieser Sequenzvariante eine Phasenverschiebung von 90° gegeniiber dem Anregungs-
puls.

2.2.8 Kleintierbildgebung am Ganzkorper-MR-Tomographen

In der medizinischen Forschung sind heute Studien an Kleintieren wie Ratten und Méu-
sen unabdingbar. Neben klassischen histologischen Verfahren werden hierzu vermehrt
auch bildgebende Techniken wie MRT eingesetzt. Der Vorteil der MRT gegeniiber bis-
herigen Methoden ist nicht nur, dass iiber die morphologische Bildgebung mit exzellen-
tem Weichteilkontrast hinaus funktionelle Bildgebung mdglich ist, sondern auch, dass
eine Untersuchung wiederholt am selben Tier in so genannte longitudinale Studien
durchgefiihrt werden kann. Im Vergleich zur MR-Bildgebung an einem speziellen
Kleintiersystem bietet die Bildgebung an einem klinischen MR-Tomographen eine
leichtere Ubertragbarkeit der Ergebnisse vom Tier auf den Menschen.

Bei der Durchfiihrung von Kleintiermessungen am klinischen Tomographen muss be-
achtet werden, dass eine Anésthesie der Tiere notwendig ist und dass geeignete Spulen
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zur Verfligung stehen miissen. Als Andsthetikum wird meist gasformiges Isofluran ein-
gesetzt, das der Atemluft der Tiere in einer Konzentration von 1,5 % zugesetzt wird.
Isofluran hat gegeniiber anderen Anésthetika (z.B. Ketamin/Xylazin) den Vorteil, dass
die Funktion des Herzens erhalten bleibt [67]. Um bei der Messung ein optimales Sig-
nal-zu-Rausch-Verhéltnis (signal to noise ratio, SNR) zu erzielen, sollte die Kleintier-
bildgebung am klinischen MR-Tomographen mit speziellen, an die Anatomie des Tieres
angepassten Kleintierspulen (Abb. A.2 in Anhang A.2) durchgefiihrt werden [68, 69].
Zudem kann eine Unterkiihlung des Kleintieres wahrend der Messung durch eine in die
Spule integrierte Heizung verhindert werden [70].

Fiir die Bildgebung von anatomischen Strukturen in Miusen wird im Vergleich zum
Menschen (1 mm) eine etwa zehnmal héhere rdumliche Auflosung benétigt (0,1 mm),
um anatomische Strukturen mit der gleichen relativen Auflésung sichtbar zu machen
(Abb. 12). Die rdumliche Auflosung an einem MR-System wird iiber Gl. 2.26 bzw. Gl.
2.34 durch die Gradientenstirtke G und die Bandbreite Aw des HF-Pulses bzw. des
Empfangers bestimmt (Abb. 13). Typische maximale Gradientenamplituden an klini-
schen Systemen betragen zwischen Gpax = 30 und 40 mT/m. Ist die maximale Gradien-
tenstdrke ausgeschopft, kann eine Erhdhung der rdumlichen Aufldsung innerhalb einer
Schicht nur noch iiber eine Verringerung der Auslesebandbreite erreicht werden. Eine
niedrige Bandbreite des Empfingers verursacht jedoch chemical shift-Artefakte, also
eine Verschiebung der Position von Fett- und Wassersignal gegeneinander.

Die Gradientenamplituden von klinischen MR Systemen werden oft durch die Steue-
rungssoftware beschrinkt, damit sichergestellt ist, dass die Schichten in alle Orientie-
rungen gekippt werden konnen [72, 73]. Man unterscheidet das durch die Messschicht
vorgegebene Koordinatensystem (xyz) und das physikalische Koordinatensystem (XYZ),
dessen Achsen ortsfest zum Tomographen liegen. Die Gradientenspulen erzeugen Felder
entlang der physikalischen Achsen. Wenn das Schicht-Koordinatensystem gegeniiber
dem physikalischen verkippt ist, muss iiber eine Rotation die jeweilige Gradientenstérke
im physikalischen Koordinatensystem berechnet werden. Die Durchmischung der Ach-
sen kann dazu fiihren, dass auf den (XYZ)-Achsen hohere Gradientenamplituden ver-
langt werden als im xyz -Koordinatensystem. Um mit Sicherheit fiir alle Orientierungen

2cm

Abb. 12: Um anatomische Strukturen (hier das Gehirn) von einem Kleintier mit
der gleichen relativen Auflosung wie beim Menschen zu erzeugen, ist eine zehnmal
hohere absolute rdumliche Auflosung notwenig (MR-Bild links aus [71]).
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Abb. 13: Skizze der minimalen rdumlichen Aufldsung als Funktion der Empfanger-
bandbreite [71]. Verwendet man die absolute Gradientenamplitude eines klinischen Sys-
tems (in diesem Beispiel 40 mT/m) statt der eingeschriankten (hier 28 mT/m), erlaubt
dies entweder eine Verkleinerung der PixelgroBe oder eine Erhohung der Empfinger-
bandbreite. Alternativ kann mit einem Gradienteneinsatz eine Amplitude von 80 mT/m
oder mehr erreicht werden.

auszuschlieBen, dass Gmax im physikalischen Koordinatensystem (XYZ) iiberschritten
wird, miisste die maximal einstellbare Gradientenamplitude auf

G=G, /3 (2.51)

eingeschriankt werden [16]. In den klinischen Pulssequenzen geniigt normalerweise eine
geringere Einschrinkung der Gradientenamplitude, da von vornherein nicht alle Kom-
binationen von Gradientenamplituden in Schichtselektions-, Auslese- und Phasenko-
dierrichtung zugelassen werden. Fiir die Einschrinkung der Gradientenanstiegsrate s
gelten entsprechende Uberlegungen.

Wird auf die Mdglichkeit verzichtet, das Schicht-Koordinatensystem xyz gegen das phy-
sikalische Koordinatensystem (XYZ) zu verkippen, so kann die maximale physikalische
Gradientenamplitude des Systems auf jeder Raumachse verwendet werden. Abbildung
13 zeigt beispielhaft den Sachverhalt fiir ein System, bei dem die Einschrankung der
maximalen Gradientenamplitude von 40 mT/m auf 28 mT/m aufgehoben wurde (diese
Gradientenamplituden entsprechen den Werten fiir ein Sonata Gradientensystem der
Firma Siemens, Erlangen, Deutschland). Bei einer konstanten Bandbreite kann die op-
timierte Sequenz eine hohere raumliche Aufldsung erreichen. Alternativ kann die héhere
Gradientenamplitude aber auch genutzt werden, um die Empfingerbandbreite zu erho-
hen und damit chemical shift-Artefakte zu verkleinern. Um noch hohere Gradienten-
amplituden zu realisieren, stehen kommerzielle Gradienteneinsidtze mit Gpax > 80 mT/m
zur Verfiigung.

In der Schichtselektionsrichtung hingt die Schichtdicke nach Gl. 2.26 vom Schichtse-
lektionsgradienten G¢s-und der Bandbreite Aw des HF-Pulses ab. Bei maximaler Gra-
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dientenamplitude miissen also geeignete HF-Pulse mit einer kleineren Bandbreite ver-
wendet werden, um eine Erhdhung der Auflosung in Schichtselektionsrichtung zu errei-
chen. Fiir eine bestimmte Pulsform ist das dimensionslose Produkt aus Bandbreite Aw
und Pulslidnge ¢, (time-bandwidth product)

TBP=Aw-t,=yGs-Az -1, (2.52)

konstant. Somit bewirkt eine Verdoppelung der Linge eines Pulses eine Reduzierung
seiner Bandbreite um die Hélfte und damit eine Halbierung der minimal moglichen
Schichtdicke.

Neben der KorpergroBe muss bei einigen Anwendungen auch beriicksichtigt werden,
dass physiologische Parameter von Kleintieren im Vergleich zum Menschen ebenfalls
abweichen. Der Atem- und der Herzzyklus beispielsweise sind um etwa einen Faktor
zehn verringert. Da die am klinischen MR-System integrierten Triggereinheiten Signale
herausfiltern, welche nicht den typischen Frequenzen eines Menschen zugeordnet wer-
den konnen, konnen sie fiir Kleintiere nicht genutzt werden. Darum ist die Anschaffung
einer speziellen Triggereinheit fiir Kleintiere bzw. die Nutzung alternativer Methoden
wie Selfgating (Abschnitt 2.2.5) ndtig, um artefaktfreie Bilder von bewegten anatomi-
schen Strukturen der Kleintiere zu erzeugen.
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3 MATERIALIEN UND METHODEN

In der vorliegenden Arbeit wurden Techniken fiir die Kleintierbildgebung an Ganzkor-
per-MR-Tomographen entwickelt. Alle Messungen wurden am Deutschen Krebsfor-
schungszentrum (DKFZ) in Heidelberg an einem klinischen 1,5 T MR System (Magne-
tom Symphony, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt, das
mit einem Quantum Gradientensystem (maximale Gradientenstirke Gp,x = 30 mT/m,
maximale Gradientenanstiegsrate (slew rate) smax = 125 mT/m/ms) ausgestattet ist (Abb.
A.1). Weitere technische Details des Siemens Symphony-Tomographen sind im Anhang
A.1 aufgefiihrt. Im Rahmen einer dezidierten Sequenzprogrammierumgebung (Integra-
ted Development Environment for Applications, IDEA) der Firma Siemens, die auf der
Programmiersprache ANSI-C"" basiert, war es mdglich, eigene Sequenzen fiir das MR-
System zu entwickeln.

Um an diesem MR-System, das fiir die Bildgebung am Menschen konzipiert ist, Mes-
sungen mit einem optimalen SNR an einem Kleintier durchzufiihren, war eine spezielle,
an die Anatomie eines Kleintieres angepasste HF-Spule notwendig. Fiir Referenzmes-
sungen und Messungen an Probanden wurden zum Teil andere Spulen verwendet. An-
hang A.2 beschreibt alle eingesetzten Sende- und Empfangsspulen.

Des Weiteren ergaben sich bei der Kleintierbildgebung folgende Problemstellungen,
deren Losung sich diese Arbeit widmet:

1. Um anatomische Strukturen von unter 0,5 mm in den Kleintieren isotrop mit einem
definierten 7)- und 7,-gewichteten Kontrast darzustellen, sind die am MR-System
zur Verfiigung stehenden TSE-Sequenzen nicht geeignet, da sie nur die Moglichkeit
bieten, Schichten mit einer Dicke von d > 0,7 mm anzuregen.

2. Zur Charakterisierung von Gewebe, zum Optimieren von MR-Sequenzparametern
und zur Berechnung der Konzentrationsverteilung eines Kontrastmittels ist die Be-
stimmung der Relaxationszeit 7, notwendig. Die bisher zur Verfiigung stehenden
IR- und SR-Methoden (Abschnitt 2.2.7) fiihren oft zu einer nicht idealen Préparation
der Magnetisierung ( £ # 180° bzw. £ #90°). Zudem ergeben sich bei der FLASH-
Auslese die im Abschnitt 2.2.2.2 besprochenen Probleme, also eine lange Ak-
quisitionszeit oder eine ,,Verschmierung® des MR-Bildes in Phasenkodierrichtung.
AuBerdem ist keine der Methoden geeignet, um eine quantitative 7;-Messung wéh-
rend einer Kontrastmittelstudie durchzufiihren, in der sich 7, mit der Zeit dndert.

3. Wie in Abschnitt 2.2.4 erldutert, ist die Verwendung eines EKG-Systems bei Klein-
tieren problematisch. Zur Kompensation von Herzbewegungen wurde daher eine 2D
FLASH Selfgating-Sequenz implementiert. Allerdings zeigte sich, dass die MR-
Aufnahmen der Herzen von Kleintieren mit dieser Methode starke Flussartefakte
aufweisen.
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Dieses Kapitel erldutert die in der vorliegenden Arbeit neu entwickelten Methoden zur
Losung der drei Problemstellungen und beschreibt, welche Simulationen und Experi-
mente jeweils durchgefiihrt wurden.

3.1 Hochaufgeloste anatomische Bildgebung

Fiir die hochaufgeldste morphologische Bildgebung von Méusen wurde eine klinische
TSE-Sequenz an die hohen Anforderungen fiir die Kleintierbildgebung angepasst. Dafiir
wurde sie so modifiziert, dass Schichten mit d > 240 um angeregt werden konnten oh-
ne dabei die HF-Pulse auf eine Dauer von iiber 8 ms zu verldngern.

Neben der Verwendung von diinnen Schichten ist es fiir die anatomische Bildgebung
wichtig, dass die Schichten ein homogenes Schichtprofil aufweisen. Mit Schicht- oder
auch Anregungsprofil wird das in Richtung der Schichtnormalen durch einen HF-Puls
angeregte Signal bezeichnet. Im Vorfeld wurden daher die Schichtprofile dreier HF-
Pulsformen gemessen und mit dem idealen Rechteckprofil - also einer homogenen An-
regung innerhalb der Schicht und keiner Anregung au3erhalb - verglichen.

3.1.1 Messung von Anregungsprofilen

3.1.1.1 Pulssequenz

Um HF-Pulsprofile direkt messen und miteinander vergleichen zu kdnnen, wurde eine
spezielle Pulssequenz entwickelt. Bei dieser Sequenz liegen die Schichtanregung und
die Datenauslese auf der gleichen Gradientenachse (Abb. 14), d.h. es wird eine ortsauf-
geloste Messung der Magnetisierungsverteilung entlang der Schichtnormalen vorge-
nommen. Zunichst wird mit einem initialen 90°-HF-Puls die Transversalmagnetisierung
erzeugt, die dann mit einer Abfolge von 180°-Pulsen wiederholt refokussiert wird. Spin-

HF/ADC
180° 180° 180°
900 ﬂ . (\ . n
vnv Al ln A A

vV vy vV

GSS
ﬂﬂ___ﬂ-ﬂ___ﬂ-ﬂ_, Zeit

Abb. 14: Das Sequenzschema zeigt die Sequenz, mit der die Anregungsprofile von

HF-Pulsen direkt gemessen werden konnen.
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echos werden ausgelesen, wihrend der Auslesegradient entlang der Schichtselektions-
richtung geschaltet ist, so dass die Ortsinformation parallel zur Schichtnormalen kodiert
wird. Starke Gradienten mit identischem nullten Moment vor und nach den 180°-
Pulsen, so genannte Crusher-Gradientenpaare, dephasieren die verbleibende Transver-
salmagnetisierung, die durch unexakte 180°-Pulse entstehen kann [59]. Da das Signal
nur in eine Raumrichtung kodiert wird, muss keine Phasenkodierung erfolgen.

3.1.1.2 Auswertung

Zur quantitativen Analyse der Schichtprofile wurde ein Auswertungsprogramm in der
Programmiersprache IDL (Version 6.3, ITT Visual Information Solutions, Boulder,
USA) entwickelt. Das MR-System wendet auf die gemessenen k-Raum-Daten grund-
sitzlich eine zweidimensionale Fouriertransformation (FT) an. Bei dieser Sequenz fin-
det in Phasenkodierrichtung aber keine rdumliche Kodierung statt. Auf die vom MR-
System bereitgestellten Bilder muss also eine Fourier-Riicktransformation (FT™') in
Phasenkodierrichtung angewendet werden. Damit erhdlt man in Ausleserichtung, die in
diesem Fall mit der Richtung der Schichtanregung iibereinstimmt, die Schichtprofile der
erzeugten Echos.

Um die gemessenen Profile mit dem Idealfall eines rechteckigen Schichtprofils zu ver-
gleichen, wurden zur Charakterisierung zwei Ubergangszonen und ein Plateau definiert
(Abb. 15): In den Bereichen des Signalabfalls wurde hierzu je ein linearer Fit (blaue
Gerade in Abb. 15) mit den flinf Signalwerten des gemessenen Profils durchgefiihrt,
welche am ndchsten an Spmax/2 lagen. Der Ort, an dem die aus dem Fit resultierende Ge-
rade den Wert S;.x annimmt, wird in Abb. 15 als z; bzw. z3 bezeichnet, das jeweils erste

Signal
Smax
1
Esmax
J |
V4
z, Z, Z;  Zy
A
Ubergangszone Plateau  Ubergangszone
links rechts

Abb. 15: Die Abbildung zeigt die schematische Darstellung eines idealen (griin)
und eines realen (rot) Schichtprofils, also des durch einen HF-Puls in Schicht-
selektionsrichtung z angeregten Signals. Die Maxima und Minima des Schichtprofils
sowie eine Ausgleichsgerade (blau) dienten zur Definition des Plateaus und der Uber-
gangszonen.
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Abb. 16: Amplituden und Phasen von (a) einem Gauss-Puls, (b) einem SE-Puls mit
einem time-bandwidth product von TBP =3,1 und (c) einem SE-Puls mit TBP =4,7
fir o =180°.

lokale Minimum des abfallenden Profils als z; bzw. z4. Als linke Ubergangszone wurde
der Bereich von z; bis z,, als Plateau z, bis z; und als rechte Ubergangszone z3 bis z4
definiert. Zur Charakterisierung dient die mittlere Breite der beiden Ubergangszonen,
die Standardabweichung von der mittleren Signalintensitit im Plateau sowie der prozen-
tuale Signalabfall nachfolgender Echos im Vergleich zum ersten. Fiir eine optimale An-
regung, welche ein Rechteckprofil im Ortsraum erzeugt, sollten alle diese Parameter
minimal werden.

3.1.1.3 Messungen

Die Messungen der Schichtprofile erfolgten in der Kopfspule an einem groBen, unifor-
men Flaschenphantom (Phantomlésung: 1000 g dest. H,O, 1,25 g NiSO4x6H,O und 5 g
NaCl, 7, =296 ms, T, =258 ms). Folgende Protokollparameter wurden fiir die Mes-
sungen gewihlt: TE =100 ms / FOV = 40x 40 mm’ / Matrix = 256 x 256 / Bandbreite
=100 Hz/Pixel.

Abbildung 16 zeigt die Amplituden und Phasen von drei in die Sequenzprogrammier-
umgebung IDEA integrierten 180°-Pulsformen, die untersucht wurden; die dazugehori-
gen 90°-Pulse sind nicht abgebildet. Beim Gauss-Puls wird die iiber die Zeit aufgetra-
gene Pulsamplitude durch die Gaussfunktion

_(X—xo )2

y=e (3.1)

mit x, =256 und b =100 beschrieben. Das time-bandwidth product (Abschnitt 2.2.8)
dieser Pulsform betrdgt TBP =1,92. Nach der Kleinwinkelnédherung (Abschnitt 2.2.1.1)
hat das erwartete Schichtprofil wiederum die Form einer Gaussfunktion. Die SE-Pulse
sind spezielle, von der Firma Siemens auf den Einsatz bei SE-Sequenzen optimierte
Pulse mit einer Pulsamplitude in Form einer modulierten sinc-Funktion. Es wurden SE-
Pulse mit TBP =3,1 und TBP =4,7 untersucht.

Zuniéchst wurden Echoziige der Pulse fiir eine Pulsdauer von ¢, =2560 us und eine
Schichtdicke von Ax =15 mm aufgenommen, um die von der Pulsform abhéngigen Un-
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Tab. 1: Protokollparameter fiir die 7; - und 7, -gewichteten post mortem Aufhahmen

an einer neugeborenen Maus mit der modifizierten TSE-Sequenz.

Protokollparameter T -gewichtet | T, -gewichtet
TR [ms] 756 3000
TE [ms] 27 98
FOV [mm®] 40%27 40%28
Matrix 128x192 136x192
Anzahl von Schichten 15 15
Schichtdicke [mm] 0,24 0,24
Bandbreite [Hz/Pixel] 80 100
Mittelungen 200 350
Echozuglénge 1 7

terschiede im Schichtprofil zu untersuchen. Auflerdem wurde das Profil fiir SE-Pulse
mit TBP =4,7 fir ¢, =5120 ps, 2560 ps und 1280 ps und Ax =10 mm gemessen, um
zu verdeutlichen, wie die Liange des Pulses die Giite des Anregungsprofils beeinflusst.

3.1.2 TSE-Sequenz zur Kleintierbildgebung

3.1.2.1 Sequenzprogrammierung

Um eine TSE-Sequenz auf die Kleintierbildgebung anzupassen, wurde zuerst die Gra-
dientenamplitudenbeschrinkung aufgehoben, die notwendig ist, um alle Schichtorientie-
rungen realisieren zu konnen (Abschnitt 2.2.8). Damit kann nun statt Gyax = 22 mT/m
die Gradientenamplitude Gmax = 30 mT/m genutzt, die Schichten konnen aber nicht
mehr gekippt werden. Aulerdem wurden Anregungs- und Refokussierungspulse ver-
wendet, die sehr diinne Schichten (< 250 pm bei 30 mT/m) anregen konnen: Wéhrend
die Originalsequenz fiir diinne Schichten SE-Pulse mit einer Dauer von 3840 ps und
TBP = 2,6 einsetzt, benutzt die optimierte Sequenz Pulse mit einer Dauer von 7680 us
und TBP =2,6. Nach Gl. 2.52 halbiert sich bei der Sequenz damit die Schichtdicke Az
bei konstanter Gradientenstirke Gg.

3.1.2.2 Messungen

Mit der modifizierten TSE-Pulssequenz wurden 7;- und 7, -gewichtete post mortem-
Messungen an einer neugeborenen, in 30%igem Alkohol konservierten Maus durchge-
fiihrt. Aufgrund der sehr kleinen anatomischen Strukturen stellte dies eine besondere
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Herausforderung dar. Die Protokollparameter fiir die 7;-gewichtete und 7, -gewichtete
Messung sind in Tab. 1 aufgelistet. Die raumliche Auflosung der Aufnahmen betrug
240x210x 210 pm’. Um die hohe riumliche Auflésung in Schichtselektionsrichtung
zu realisieren, musste auf dieser Gradientenachse die maximale Gradientenamplitude
von G, =30 mT/m genutzt werden.

3.2 Relaxometrie

Fiir quantitative Untersuchungen beispielsweise im Rahmen von Kontrastmittelstudien
wurden zwei unterschiedliche Methoden zur R, -Messung entwickelt. Bei der ersten
handelt es sich um eine Saturation Recovery (SR)-Methode, mit der in einer einzelnen
Schicht eine R,-Bestimmung mit hoher Genauigkeit mdglich ist. Um auch wihrend
einer Kontrastmittelstudie {iber ein dreidimensionales Volumen mit einer zeitlichen Auf-
16sung von nur wenigen Sekunden eine R,-Messung realisieren zu konnen, wurde fiir
die zweite Methode das DESPOT-Prinzip (Abschnitt 2.2.7) modifiziert und mit einer
Gleitfenstermethode kombiniert.

3.2.1 Segmented Saturation Recovery turboFLASH mit aperiodischer
Séttigung (APS-SSRTFL)

Um einen R,-Kontrast gemdf3 Gl. 2.22 zu erzeugen, ohne dass eine lange Wartezeit nach
der Bildaufnahme bis zur vollstdndigen Relaxation der longitudinalen Magnetisierung
erforderlich ist, wurde eine SR-Prédparation anstelle einer IR-Priparation gewihlt [74,
75]. Die Genauigkeit der SR-Technik ldsst sich erhohen, wenn eine exakte 90°-
Priparation der Magnetisierung erreicht wird. B,-Feldinhomogenititen fiihren sonst
dazu, dass die Relaxationskurve nicht prédzise abgetastet werden kann. AuBerdem beein-
trachtigt die Tatsache, dass die Magnetisierung wéhrend der Auslese in den Gleichge-
wichtszustand {ibergeht, die Bildqualitit und die Kontrasteigenschaften der MR-
Aufnahmen. Die im Folgenden vorgestellte Sequenz ist unempfindlich gegeniiber B, -
Feldinhomogenititen, und die Bildqualitit und die Kontrasteigenschaften wurden durch
die zentrale Umordnung und Segmentierung der k&-Raum-Auslese verbessert.

3.2.1.1 Sequenzprogrammierung

Wie in [76] vorgeschlagen wurde eine segmentierte 2D SR turboFLASH-Sequenz zur
R, -Messung entwickelt. Zusitzlich wurde die Séttigung der Magnetisierung optimiert.
In Abb. 17 ist die Sequenz schematisch dargestellt.

Damit eine effektive Sittigung der Magnetisierung auch in Regionen geringer B, -Feld-
homogenitit sichergestellt ist, erfolgt die Séttigung mit flinf aufeinanderfolgenden
nichtselektiven 90°-Pulsen. Nach der ersten Anregung mit dem Flipwinkel £ betrigt
die longitudinale Magnetisierung
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MV =M, -cos . (3.2)

Idealerweise ist B =90° und damit M " =0. Bei nicht-idealem Anregungsprofil
(B #90°) verschwindet die Longitudinalmagnetisierung nach diesem HF-Puls noch
nicht vollstindig. Ein weiterer £ -Puls reduziert die longitudinale Magnetisierung auf

MP =MD" .cosp=M, -cos’ S. (3.3)

Die Wirkung von n aufeinanderfolgenden / -Pulsen ldsst sich durch einen effektiven
Anregungswinkel S, beschreiben:

M =M,-cos" f=M, -cos B, = B =arccos(cos” f3). (3.4)

Um durch die n £ -Pulse keine Serie von Echos zu generieren, wurde eine aperiodische
Puls-Sattigungssequenz (APS) [77] eingesetzt: In der Préparationsphase werden n =5
nichtselektive 90°-Pulse mit einer Dauer von 300 ps appliziert. Zwischen den Pulsen
werden in alle Richtungen Spoilergradienten verwendet, deren Dauer in einer geometri-
schen Reihe ansteigt (1 ms, 2 ms, 4 ms, 8 ms und 16 ms). Durch die Spoiler wird die
Transversalmagnetisierung dephasiert, so dass die durch den vorherigen £ -Puls in die
Transversalebene gedrehte Magnetisierung nicht durch die folgende Anregung wieder
zuriick in die Longitudinalrichtung gedreht wird. Die geometrisch ansteigenden Abstin-
de zwischen den g -Pulsen verhindern zudem, dass unerwiinschte Echos vorheriger HF-
Pulse in der Néhe eines [ -Pulses entstehen und dadurch wieder longitudinale Magneti-
sierung erzeugt wird [78-80].

D TS
RF/ADC 90

ﬂ ADC

Zeit

NLimen / NSeg

NSeg

Abb. 17: Sequenzschema der APS-SSRTFL. Nach einer nicht-selektiven 90°-
Séttigung und einer zu variierenden Zeit 7S werden Ny ... / Ngeg k-Raum-Linien auf-
genommen. Die Auslese wird Ng,, -mal wiederholt, um den gesamten Datensatz aufzu-
nehmen. Die Séttigung erfolgt mit einem aperiodischen Gradientenzug, um Effekte von
B, -Inhomogenititen zu minimieren. Durch eine zentrale Umordnung der k-Raum-
Zeilen wird der SR-Kontrast maximiert.
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Abb. 18: Prinzip der Segmentierung und der zentralen Umordnung des k-Raums:
Im gezeigten Beispiel ist der k-Raum in drei Segmente unterteilt. Vor der Auslese je-
des Segments wird die Priparation der Magnetisierung wiederholt. Bei einer zentra-
len Umordnung verlduft die Datenauslese von der Mitte (£ = 0) hin zum Rand des -
Raums.

Nach einer Wartezeit 7.5, in der die Longitudinalmagnetisierung M _(¢) gemal Gl. 2.22
relaxiert, erfolgt die Datenauslese mit einer FLASH-Sequenz und dem Flipwinkel « .
Die bei der Datenauslese gemessene Signalintensitét ist abhdngig von 7iS und betragt

S=5, (1 i ((cos B-1)e /0 D e T
o« M, (1 - ((1 —cos B)e T D

Fiir eine SR-Préparation gilt idealerweise £ =90° und damit cos f=0. Um den er-
zeugten R,-Kontrast aufrechtzuerhalten, werden die k -Raum-Zeilen zentral umgeord-
net [12], d.h. die mittleren k£ -Raum-Daten werden zuerst aufgenommen. Wiahrend der

(3.5)

Auslese mit einem niedrigen Anregungswinkel « néhert sich die longitudinale Magne-
tisierung dem dynamischen Gleichgewicht der FLASH-Sequenz an, was sich durch eine
,» verschmierung* des MR-Bildes in Phasenkodierrichtung bemerkbar macht. Durch die
zentrale Umordnung weisen spiter aufgenommene k-Raum-Zeilen in der k-Raum-
Peripherie einen FLASH-Kontrast auf, wihrend die zentralen Zeilen, die im resultieren-
den MR-Bild kontrastbestimmend sind, den SR-Kontrast besitzen. Um die Bildqualitit
weiter zu verbessern, kann die Auslese auf Ny, Segmente aufgeteilt werden [81], d.h.
die Préaparation der Magnetisierung, die Wartezeit 7S und die Auslese von N, ... / Ng,
k -Raum-Linien werden Ng,-mal wiederholt, bis der ganze k-Raum gefillt ist. In
Abb. 18 ist das Prinzip der zentralen Umordnung und der Segmentierung der k-Raum-
Daten schematisch fir N, =3 und N =21 dargestellt.

Linien

38



Kapitel 3: Materialien und Methoden

Durch die APS ist die Priparation der Magnetisierung wenig empfindlich auf B, -
Inhomogenititen (GI. 3.4). Der Anregungsflipwinkel « der FLASH-Datenauslese wird
hingegen durch diese Inhomogenititen beeinflusst. Allerdings éndert sich das Resultat
des R, -Fits dadurch nicht, denn es bewirkt lediglich eine Skalierung der Signalintensitét
mit dem fiir alle 7S der R,-Messung gleichen Faktor sina [12].

3.2.1.2 Datenauswertung

Die Auswertung der Relaxationskurven erfolgte mit einem in der Programmiersprache
IDL (Version 6.3, ITT Visual Information Solutions, Boulder, USA) entwickelten Fit-
Programm. Dieses Programm passt die Signalintensititen der SR-Messungen in einem
manuell ausgewéhlten Bereich (region of interest, ROI) an die Funktion

S(TS) = |(4y = 4, - exp(=TS /([T ) (3.6)

an. Der Kurven-Fit minimiert dabei den Abstand zwischen den Messpunkten und der
Fit-Kurve nach der Methode der kleinsten Quadrate. Fiir die Berechnung wird der Mar-
quardt-Levenberg-Algorithmus [82, 83] verwendet. Der Vergleich mit Gl. 3.5 zeigt, dass
bei vollstindiger Sattigung (cos = 0) die beiden Parameter 4, und 4, der Gleichge-
wichtsmagnetisierung M, entsprechen. Ist die Sattigung nicht vollstdndig (cos 8 #0),
gilt nach Gl. 3.5 4, =M, und 4, =M, -(1-cos f); der in der Priparationsphase ap-
plizierte Flipwinkel £ lésst sich damit aus der Relation

S =arccos(1— 4,/ 4,) (3.7)

berechnen.

Die Signalintensititen aus Referenzmessungen mit der IR-Methode wurden ebenfalls
mit dem Marquardt-Levenberg-Algorithmus an die Funktion

f(T) =+ f'(TI)* + B, (3.9

mit f"(T1) =|(B, - B, - exp(~TI /(|T,]))

angepasst. Die Wartezeit zwischen Préparation und Auslese wird hier als 77 bezeichnet.
Bei perfekter Inversion der Magnetisierung (4 =180°) ist cosf=~-1 und B, =M,
sowie B, =2-M . Gleichung 3.8 beriicksichtigt, dass das Signal durch Rauschen ( B,)
systematisch verdndert wird. Rauschen fiihrt zu einem nicht verschwindenden Signal
beim Nulldurchgang der Relaxationskurve. Bei der SR-Methode wurde Rauschen im Fit
nicht beriicksichtigt, weil hier auch eine nicht vollstindige Sattigung der Magnetisie-
rung dazu flihren kann, dass das Signal fir 7S =0 nicht verschwindet. Die Betrag-
bildung in GI. 3.6 und Gl. 3.8 sorgt dafiir, dass weder die gesuchte Relaxationszeit noch
die Signalintensitit negativ werden konnen und stabilisiert damit das numerische Ver-
fahren.
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3.2.1.3 Messungen

In MR-Experimenten wurde die neue APS-SSRTFL-Sequenz zunichst mit einer IR-
Methode verglichen, dem Standard zur Bestimmung von 7. AuBlerdem wurde aus den
APS-SSRTFL-Messungen die Relaxivitit des Kontrastmittels Magnevist® bestimmt.
Um die Effektivitit der APS zu verdeutlichen, schlieB3t ein Vergleich mit einer SSRTFL-
Methode mit nur einem Sattigungspuls an. Die Verbesserung der Bildqualitit durch die
Segmentierung wurde durch APS-SSRTFL-Messungen mit und ohne Segmentierung
demonstriert. Schlieflich wurde beispielhaft eine 7;-Messung an einer Maus durchge-
fiihrt.

Vergleichsmessungen an Phantomen

Um die APS-SSRTFL Methode zu verifizieren, wurde eine Vergleichsmessung mit einer
Standardmethode an unterschiedlichen Kontrastmittelverdiinnungen durchgefiihrt. Als
Standardmethode wurde eine IR-HASTE (Half Fourier single shot turbo spin echo)-

Tab. 2: Protokollparameter fiir die Messungen mit der APS-SSRTFL-Sequenz

Protokoll-
Phantom Phantom Maus
parameter
IR- APS- APS- APS-
SSRTFL
HASTE | SSRTFL SSRTFL | SSRTFL
TR [ms] 10000 6,9 4,6 4,9 13
TE [ms] 18 2,8 2,04 2,4 5,18
FOV [mm?] 220%110 250%188 200%200 200x200 50x50
Matrix 64x128 192x256 128x128 128%128 128x128
Schichtdicke
10 10 2 2 2
[mm]
Bandbreite
i 500 200 390 390 100
[Hz/Pixel]
Mittelungen 1 1 10 10 1
Flipwinkel o
. 90/ 180 12 8 8 8
[°]
Segmente 1 1 5 5;1 5
TI/ TS [ms] | 50-5000 50 - 5000 20 - 2000 20 - 2000 20 - 2000
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Sequenz verwendet. Bei dieser TSE-Sequenz wird der halbe & -Raum mit nur einem
Echozug ausgelesen und die andere k-Raum-Hélfte unter Ausnutzung der Hermite-
schen Symmetrie des k-Raums rekonstruiert.

Fiir die Vergleichsmessungen wurde eine Verdiinnungsreihe des Kontrastmittels Magne-
vist® mit doppelt destilliertem Wasser hergestellt. Die Verdiinnungsreihe bestand aus 16
Proben mit Verdiinnungen von 1:100 bis 1:5000. Zusitzlich wurden die 7;-Zeiten von
purem, doppelt destilliertem Wasser und isotonischer Kochsalzlosung (0,9% NaCl)
gemessen. Aus den APS-SSRTFL-Messungen wurde die Relaxivitdt von Magnevist®
nach Gl. 2.49 bestimmt.

Zur Messung wurden die Proben in der Kopfspule positioniert. Fiir die IR-HASTE-
Messungen wurden die in Tab. 2 aufgelisteten Protokollparameter gewihlt. Zwischen
zwel Messungen wurde jeweils 20s>5-7) gewartet, um eine vollstindige Relaxa-
tion der Longitudinalmagnetisierung zu erzielen. Die Parameter flir die APS-SSRTFL-
Sequenz lassen sind ebenfalls Tab. 2 entnehmen. Die APS-SSRTFL-Messungen wurden
direkt hintereinander durchgefiihrt.

Der Effekt der APS-Praparation wurde in einem Vergleich zwischen der APS-SSRTFL-
Methode und einer SSRTFL-Methode (Tab. 2) untersucht. Zusétzlich wurden APS-
SSRTFL-Messungen mit nur einem statt fiinf Segmenten realisiert, um die Verbesserung
der Bildqualitdt durch die Segmentierung zu zeigen. Als Phantom wurde ein Auflo-
sungsphantom (DGMP-Phantom) gewéhlt, das Fliissigkeiten mit unterschiedlichen Re-
laxationseigenschaften enthélt (Abb. A.3).

Messung an einer Maus

Um die neue Methode am Kleintier zu testen, wurden die Relaxationszeiten 7, fiir un-
terschiedliche anatomische Strukturen (Darm, Fettgewebe, Knochenmark, Niere, Rii-
ckenmuskulatur) in einer lebenden Maus bestimmt. Hierfiir wurden APS-SSRTFL-
Messungen mit einer transversalen Schichtorientierung an einer Maus durchgefiihrt
(Abb. 19). Fiir die Bildgebung wurde die in Abb. A.2 gezeigte Kleintierspule verwendet.
Die Anisthesie der Maus erfolgte durch die Inhalation eines Gemisches aus O, und
Isofluran (1,5 %). Tab. 2 listet die Protokollparameter der Messung auf.

Abb. 19: In der Ubersichtsaufnahme der Maus ist die Schicht gekennzeichnet, in
der mit der APS-SSRTFL-Methode T)-Zeiten bestimmt wurden.
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3.2.2 Sliding-window DESPOT (sw-DESPOT)

Soll eine Messung der R, -Dynamik nach Kontrastmittelgabe durchgefiihrt werden, ist
die APS-SSRTFL-Methode in der Regel nicht geeignet: Einerseits soll die Kontrast-
mittelverteilung meist iiber ein ganzes Volumen gemessen werden. Andererseits verin-
dert sich wihrend der Messung die Konzentration des Kontrastmittels und damit R,.
Ein 7 -Fit an Gl. 3.5 kann deswegen nicht durchgefiihrt werden. Im Folgenden wird
eine neue Variante der DESPOT-Methode beschrieben, welche fiir die Messung von R, -
Dynamiken in einem Volumen wéhrend einer Kontrastmittelstudie mit einer addquaten
Zeitauflosung geeignet ist.

3.2.2.1 Simulation der optimalen Flipwinkel

Um mit dem DESPOT-Verfahren R, -Werte iiber einen groBen dynamischen Bereich
genau zu quantifizieren, miissen Datensdtze mit mehr als zwei Flipwinkeln akquiriert
werden. Fiir die Bestimmung der optimalen Flipwinkel ¢; wurde mit IDL (Version 6.3,
ITT Visual Information Solutions, Boulder, USA) eine numerische Simulation durchge-
filhrt. Die Anzahl der unterschiedlichen Flipwinkel wurde auf N, =6 festgelegt. Es
wurde von Flipwinkeln zwischen 5° und 85° in 5°-Abstufungen ausgegangen. Damit
ergaben sich 17Y/(64(17 — 6)!) = 12376 Sechser-Kombinationen von Flipwinkeln. Fiir das
interessierende Gewebe (d.h. Tumorgewebe, Nieren und Blutgefdlle) wurde fiir die Op-
timierung angenommen, dass die Relaxationszeit 7, vor der Kontrastmittelgabe im Be-
reich 7, =1000 —1200 ms und nach der Kontrastmittelgabe bei 7, = 40 —80 ms liegt.

Fir die Simulation wurden die Signalintensititen S(7;) nach Gl. 2.41 mit
M, e Z100, TR =7 ms und T =20, 40, 60,..., 1200 ms berechnet. Die simulierten
Daten wurden gemalf

SueT) =(ST) + Ny ) + N2

noise

(3.9)

verrauscht, wobei N eine normal-verteilte Pseudo-Zufallsvariable mit einem Mittel-

wert von null und einer Standardabweichung von eins ist, die mit der Box-Muller-
Methode generiert wurde [84]. Aus den verrauschten Signalen wurde dann mit dem

DESPOT-Verfahren ein T,

1,calc

berechnet. Das Verrauschen und die Berechnung von 7
wurden 1000mal wiederholt, und aus allen Ergebnissen wurden Mittelwert 7;
und Standardabweichung AT] . e
wurde diejenige ausgewdhlt, die den relativen Fehler von T .
7, =40—-80 ms und 1000 -1200 ms gleichzeitig minimiert

calc,mean

bestimmt. Als optimale Flipwinkelkombination
in den Bereichen

T 40-80 ms, Tl
1711000-1200 ms

2
F=| Y [M] s min | (3.10)
J
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3.2.2.2 Auswertung mit modifiziertem DESPOT-Verfahren

Die Zeitauflosung von DESPOT héngt von der Anzahl der verschiedenen Flipwinkel
N, und der Lange der Datenakquisition 74, ab und betrdgt N, -74,. Um eine hohere
Zeitauflosung zu erhalten, jedoch trotzdem Daten mit mehreren Flipwinkeln und einem
akzeptablen SNR aufzunehmen, wurde die DESPOT-Technik mit einer Gleitfenster-
methode (engl.: sliding window, sw) kombiniert. Das Gleitfenster-Prinzip ist in Abb. 20
schematisch verdeutlicht: Neue Datensédtze mit N, unterschiedlichen Flipwinkeln «,
werden kontinuierlich aufgenommen. Aus der wiederholten Datenaufnahme werden aus
jeder Gruppe von N, Datensétzen R, -Karten berechnet, so dass die effektive Zeitauf-
16sung der R,-Messung T4, betrdgt und nicht N, -T4, wie es bei der konventionellen
Rekonstruktion der Fall wire. Die Breite des Gleitfensters NV, muss dabei nicht mit der
Anzahl der verschiedenen Flipwinkel N, iibereinstimmen. Im Beispiel ist N, =7 und
N,=6.

Bei der R -Messung wihrend einer Kontrastmittelstudie kann nicht vorausgesetzt wer-
den, dass R, Uber die gesamte Fensterbreite N, konstant bleibt. Aus diesem Grund
kann die Berechnung nach Gl. 2.50 nur als erste Abschitzung fiir R, angesehen werden.
Um die Prizision der Auswertung zu verbessern, wurde von diesem Ergebnis aus eine
Approximation erster Ordnung durchgefiihrt: Die Signalintensitidten wurden dazu an ein
Modell angepasst, das in Gl. 2.50 kein konstantes R,, sondern eine lineare Variation von
R, liber die N, Datensétze annimmt:

aRl (tsw ) ¢
81‘ SW

SW

Rl(tsw):Rl,O + (3-11)

mit ¢, =0..N_, —1. Die fiir diesen nichtlinearen Fit notwendigen Anfangswerte fiir
Ry, OR(t,)/ot,, und M, -e”™/™ wurden aus einer R,-Berechnung nach Gl. 2.50 mit
einem konstanten R, und ohne das sw-Verfahren abgeschitzt. Uber den Parameter ¢,
lasst sich bestimmen, zu welchem Zeitpunkt der jeweiligen Gleitfensterbreite das R,
genutzt werden soll. Aus den so gewonnenen R -Werten konnen Kontrastmittel-
konzentrationen ¢ nach Gl. 2.49 berechnet werden.

TA,
—
3D FLASH
mit

1 } 1 1 1 1 1 } 1 1 1 1 > Zeit[TA]

|
A v l l v
rekonstruierte :
R,-Karten T
Abb. 20: Schematische Darstellung des sliding window-Prinzips fiir eine
Gleitfensterbreite von N, =7 und N, =6 unterschiedliche Flipwinkel. Die

Zeitauflosung der aus den Daten rekonstruierten Parameter-Bilder ist genauso
hoch wie die Zeitauflosung der 3D FLASH Messungen.
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3.2.2.3 Simulationen moglicher Fehlerquellen

In Simulationen wurde der Einfluss von drei systematischen Fehlerquellen untersucht:
Rauschen, B, -Feldinhomogenititen und Gewebe-Heterogenitdt. Fiir die Simulationen
wurde ein exponentieller R, -Verlauf angenommen:

R(t;7)=R(0)-e'". (3.12)

Mit GL. 2.41, N, =6, dem nominellen Flipwinkelsatz o« =(5° 10°, 15°, 20°, 25°,
85°), R,(0)=0,01 ms", 7=40ms, M, ™" —100 und TR =7 ms konnte so fiir
jeden Zeitpunkt ¢ das FLASH-Signal berechnet werden. Um den Einfluss von Rau-
schen zu simulieren, wurde das so berechnete Signal nach GI. 3.9 verrauscht. Anschlie-
Bend wurde R, (f) mit der sw-DESPOT-Methode und einer Gleitfensterbreite von
N, =7 und ¢, =2,5 rekonstruiert.

Um B, -Feldinhomogenitdten zu simulieren, die dazu fiihren, dass der nominelle Flip-
winkel e, nicht mit dem tatsdchlichen ¢, lbereinstimmt, wurde das FLASH-Signal
mit «,, berechnet, fiir die Rekonstruktion von R,(¢) mit sw-DESPOT aber «, , ver-
wendet. In einer ersten Simulation wurde der Einfluss von B, -Feldinhomogenititen,
welche durch eine falsche Abstimmung der HF-Spannung verursacht werden, unter-
sucht. Dies fiihrt zu einer linearen Skalierung der Flipwinkel. Fiir die Simulation wurde

eine Abweichung von 5 % angenommen: «,, =105 -, .

real

Wenn Teile des HF-Pulses die maximal realisierbare Spannung {iberschreiten, die der
HF-Verstarker realisieren kann, kommt es zu einem ,,Abschneiden® des HF-Pulses. Da
dies meist nur die Pulse mit der hochsten Sendeleistung betrifft, wurde fiir die Simula-
tion der hochste Flipwinkel von 85° auf 80° reduziert.

In heterogenem Gewebe kann sich innerhalb eines Voxels Gewebe mit unterschiedli-
chen Relaxationszeiten befinden. Um zu untersuchen, wie dieser partial volume effect
die sw-DESPOT-Rekonstruktion beeinflusst, wurde zu dem FLASH-Signal eines R, -
Verlaufs nach Gl. 3.12 ein zeitunabhingiges R, =1/5-R,(0)=0,002ms™" (d.h. T, =
500 ms) addiert und aus der Summe

S(t)=0,5-S(1/5-R,(0))+0,5- S(R,(£,7)) (3.13)

ein R, -Verlauf berechnet. Dies ahmt ein Voxel nach, das zur Hélfte von einem Blutge-
fal mit einer zeitabhdngigen Signalintensitit nach der Kontrastmittelgabe ausgefiillt
wird, und zur anderen Hélfte mit beispielsweise Lebergewebe, welches durch die Kon-
trastmittelinjektion nicht beeinflusst wird.

3.2.2.4 Phantommessungen

Um die Préizision des R;-Messprotokolls zu evaluieren, wurden Relaxationsraten in ei-
nem Phantom zum einen mit der DESPOT-Methode und zum anderen mit der APS-
SSRTFL-Methode gemessen. Die Messungen wurden in der in Abb. A.2 gezeigten
Kleintierspule durchgefiihrt. Fiir die Vergleichsmessungen wurde eine Verdiinnungs-
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reihe des Kontrastmittels Magnevist® mit doppelt destilliertem Wasser hergestellt. Die
Verdiinnungsreihe bestand aus 18 Proben mit Verdiinnungen von 1:25 bis 1:5000. Zu-
satzlich wurde die 7;-Zeit von purem, doppelt destilliertem Wasser gemessen. Die Pro-
tokollparameter der 3D FLASH-Pulssequenz fiir die DESPOT-Messungen und fiir die
APS-SSRTFL-Sequenz sind in Tab. 3 aufgelistet. Die Relaxivitdt des Kontrastmittels
wurde jeweils nach GI. 2.49 bestimmt.

3.2.2.5 Messungen an Miusen

Mit der sw-DESPOT-Methode wurden R, -Messungen an einer Maus (weibliche CD1
Nacktmaus, Gewicht circa 30 g) durchgefiihrt, in deren rechtem Hinterlauf sich nach der
Injektion von malignen HaCaT-ras-A-5RT3 Zellen (humanes Plattenepithelkarzinom)
ein Tumor ausgebildet hatte. Fiir die Bildgebung wurde der gleiche experimentelle Auf-

Tab. 3: Protokollparameter fiir die Messungen mit DESPOT und die jeweiligen Re-

ferenzmessungen.
Protokoll-
Phantom Maus
parameter
APS-
DESPOT DESPOT SSRTFL
SSRTFL
TR [ms] 7,21 13 7,21 13
TE [ms] 2,58 5,08 2,58 5,18
FOV [mm?] 50%25 50x50 50%25 50x25
Matrix 64x128 128x%128 64x128 64x128
Anzahl der
) 30 1 30 2
Schichten
Schichtdicke
3 2 3 2
[mm]
Bandbreite
. 190 100 190 100
[Hz/Pixel]
Mittelungen 10 5 10; 1 10
Flipwinkel o | (5, 10, 15, g (5,10, 15, g
[°] 20, 25, 85) 20, 25, 85)
Segmente 1 1
TI [ms] 20 - 3000 20 - 2000
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bau wie bei den Phantommessungen verwendet. Die Andsthesie der Maus erfolgte durch
die Inhalation eines Gemisches aus O, und Isofluran (1,5 %).

Fiir die R,-Messung mit DESPOT wurden die gleichen Protokollparameter wie bei den
vorangegangenen Phantomexperimenten gewihlt (Tab. 3). Die Gesamtmesszeit fiir ein
Volumen und eine Mittelung betrug 74, = 10 s. Vor der Kontrastmittelgabe wurden Da-
tensdtze mit 10 Mittelungen aufgenommen, um das SNR zu erhéhen. Dann wurde dem
Tier iiber die Schwanzvene das in Abschnitt 2.2.6 beschriebene intravasale Kontrastmit-
tel B-22956 mit einer Konzentration von 60 pmol/kg manuell injiziert. Bei einem un-
gefdahren Korpergewicht von 30 g wurden der Maus damit 1,8 umol des Kontrastmittels
verabreicht. Die Aufnahme von 3D FLASH-Datensitzen mit je einer Mittelung erfolgte
dann kontinuierlich bis etwa 10 Minuten nach der Kontrastmittelgabe.

Um die Methode zu verifizieren, wurde nach den sw-DESPOT-Messungen eine R, -
Messung mit der SSRTFL-Technik und den in Tab. 3 aufgefiihrten Parametern durchge-
fiihrt. Zu diesem Zeitpunkt war keine groBe Anderung von R, iiber die Dauer der Mes-
sung zu erwarten. Es wurden zwei Schichten aufgenommen; eine, die den Tumor ab-
deckte, und eine in Hohe der Leber. Fiir jede Schicht dauerte die Messung 140 s.

Unter der Annahme, dass sich vor der Kontrastmittelgabe R, nicht veréndert, wurden
die Priakontrastdaten mit der herkdmmlichen DESPOT-Methode ohne Gleitfenster aus-
gewertet. Die Auswertung der dynamischen Postkontrastdaten erfolgte mit der sw-
DESPOT-Methode. Es wurde eine Gleitfensterbreite von N, =7 gewihlt, da sich zeig-
te, dass dadurch die Anpassung an die Daten stabiler verlduft als bei einer kleineren
Gleitfensterbreite. Um schnell nach der Injektion R,-Werte rekonstruieren zu konnen,
wurde ¢, =0 gesetzt. Die Bilddaten vor und nach der Gabe von Kontrastmittel konnen
bei sw-DESPOT nicht innerhalb eines Gleitfensters liegen, weil die lineare Approxima-
tion der R, -Anderung (GI. 3.11) nicht fiir die sehr schnellen R,-Anderungen wihrend
der Kontrastmittel-Injektion anwendbar ist. Mit Gl. 2.49 und der Relaxivitit des Kon-
trastmittels von 7 =27 (s-mM)~' wurden die R,-Kurven in Konzentrationen umge-
rechnet. Dann wurden die Konzentrations-Zeit-Kurven an die gamma variate function

t—t,

B

gefittet, wobei &, «, [ Fitparameter und ¢y die Injektionszeit bezeichnen.

ct)=k-(t—t,)" -exp(— ) (3.14)

3.3 Bewegungskorrektur mithilfe eines Selfgating-Signals

Bei der MR-Bildgebung des Herzens von Kleintieren ist der Einsatz eines EKGs auf-
wendig, da das Anlegen der EKG-Elektroden Zeit bendtigt und ein spezielles MR-
kompatibles Kleintier-EKG verwendet werden muss (Abschnitt 2.2.4). Des Weiteren ist
das EKG-Signal oft zu schwach, um daraus ein Triggersignal fiir die Synchronisation
der MR-Bildgebung abzuleiten.
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Abb. 21: Realisierung einer kartesischen 2D FLASH Sequenz mit integrierter Ak-
quisition eines SG-Signals ohne Flusskompensation (noFC): Nach einer schichtselekti-
ven Anregung wird das nullte Moment des Schichtselektionsgradienten refokussiert und
ein FID-Signal bildet sich aus, das in einer kurzen SG-Datenaufnahme abgetastet wird.

Eine alternative Moglichkeit zur Ableitung eines Triggersignals bietet das Selfgating
(SG)-Verfahren (Abschnitt 2.2.5). Im folgenden Abschnitt wird eine neue Umsetzung
der SG-Technik vorgestellt, die eine zeitoptimierte Flusskompensation beinhaltet, um
Flussartefakte im Herzen zu minimieren. Diese Technik wurde in Messungen am Men-
schen und am Versuchstier evaluiert.

3.3.1 SG-FLASH-Sequenz

Abbildung 21 zeigt eine kartesische 2D FLASH-Pulssequenz mit integrierter Akquisi-
tion eines SG-Signals. Nach einer schichtselektiven Anregung wird das nullte Moment
des Schichtselektionsgradienten refokussiert und ein FID-Signal bildet sich aus. Dieses
wird in einer kurzen SG-Datenaufnahme (SG-ADC) abgetastet. Danach werden die
Phasenkodier- ( G, ) und Auslesegradienten ( G, ) zur Bildaufnahme appliziert.

Diese schon von Brau et al. 2006 [45] publizierte SG-Sequenzvariante beinhaltet keine
Flusskompensation und wird daher im folgenden als noFC (no flow compensation) be-
zeichnet.

3.3.2 SG-FLASH-Sequenzen mit Flusskompensation

Um Flussartefakte in den MR-Bildern zu minimieren, wurde eine konventionelle Fluss-
kompensationsmethode in die SG-Sequenz integriert. Hierbei handelt es sich um eine
Flusskompensation erster Ordnung, die das erste Gradientenmoment (Abschnitt 2.2.3)
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zur Echozeit ausgleicht. Die kompensierenden Gradienten wurden als Gradientenzug
direkt nach dem Schichtselektions- bzw. vor den Auslesegradienten gesetzt (Abb. 22,
rote Flichen). Diese Gradientenschaltung wird hier als konventionelle Flusskompensa-
tion (conventional flow compensation, cFC) bezeichnet. In dieser Sequenzvariante sind
sowohl die Bilddaten als auch die SG-Daten flusskompensiert. Bei der Betrachtung des
Sequenzdiagramms fallt auf, dass diese Variante die zur Verfiigung stehende Zeit nicht
optimal nutzt: Wéhrend beispielsweise Flusskompensationsgradienten in Schichtselek-
tionsrichtung geschaltet werden, sind in allen anderen Richtungen keine Gradienten
aktiv.

Um die Flusskompensation zeiteffizienter zu gestalten und somit die Rekonstruktion
einer groBBeren Anzahl von Herzphasen zu erlauben, wurde ein neues, zeitoptimiertes
Gradientenschema entwickelt: die kurze Flusskompensation (short flow compensation,
sFC). Sie verwendet symmetrische, bipolare Kompensationsgradienten in Schichtselek-
tions- und Ausleserichtung. Diese schlielen sich nicht an die zu kompensierenden Gra-
dienten an, sondern lassen sich auf der jeweiligen Gradientenachse frei positionieren, da
sie ein verschwindendes nulltes Moment besitzen (Abschnitt 2.2.3). Die Flusskompen-
sation in Schichtselektionsrichtung kann dabei zeiteffizient wéhrend der Phasen-
kodierung und der Vorbereitung der Auslese stattfinden. Die Kompensation in Auslese-
richtung erfolgt, wihrend das nullte Moment in Schichtselektionsrichtung kompensiert
wird (Abb. 23). In dieser Sequenzvariante verschwindet das erste Moment nur wéihrend
der Aufnahme der Bilddaten, nicht jedoch, wenn die SG-Daten aufgenommen werden.

Die Berechnung der Amplitude G, und der Plateauzeit AP der kompensierenden Gra-
dienten ist im Anhang A.3 ausfiihrlich dargestellt. Fiir einen bipolaren Trapezgradienten
(AP =0) ergibt sich fiir dessen Amplitude G,

cFC

SG-ADC

HF/ADC
o
ADC

DN |

B Zet

Abb. 22: In der abgebildeten cFC-Sequenz kompensieren zusitzliche Gradienten
(rot) das erste Gradientenmoment in Schichtselektions- und Ausleserichtung wéhrend
der Datenakquisition.
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G, =31/%(—m1)-sfmx , (3.15)

wobei m,; das zu kompensierende erste Moment der anderen Gradienten auf der jewei-
ligen Achse und s, =G, /AR
maximalen Gradientenamplitude G
nen. Wenn G, > G, .
realisiert werden; man setzt in diesem Fall G, =G
net sich zu

die maximal mogliche Anstiegsgeschwindigkeit zur

min
mit der minimalen Rampendauer AR, bezeich-

max

wird, kann die Flusskompensation mit Trapezgradienten nicht
und die Plateauzeit AP berech-

max ?

2
AP=—30mn ;|| O | _ (3.16)
2 Smax 2.Smax G

Da das erste Moment der SG-Daten in der sFC-Sequenz weder in Schichtselektions-
noch in Ausleserichtung verschwindet, ist zu erwarten, dass aufgrund von geschwindig-
keitsabhéngigen Phaseneffekten das SG-Signal wihrend des Herzzyklus starker variiert,
und damit die Ableitung eines Triggersignals erleichtert wird. Dieser Effekt soll mit
Hilfe des folgenden, vereinfachten Modells néher erldutert werden: Das komplexe SG-

Signal setze sich aus einem Anteil des stationdren Gewebes S, und einem Anteil von

stat
flieBenden Spins S,
schwindigkeit bewegenden Spins ist nach Gl. 2.44 linear von der jeweiligen Geschwin-

digkeit abhdngig. In Abb. 24.a ist ein Signal solcher Spins in der komplexen Ebene dar-

zusammen. Die Phase ¢, , von sich mit einer konstanten Ge-

gestellt. Dabei wurde angenommen, dass die Flussgeschwindigkeit mindestens so hoch
ist, dass bei jeder HF-Anregung ungeséttigte Spins in die Schicht einflieBen, also

sFC

HF/ADC SGADC
o 8
(\ ADC
&
A A \
W i s
Gs
=
3 i N §
N 1
Go |1
" 3 Zeit

Abb. 23: In der sFC-Sequenz wird die Eliminierung des ersten Moments durch bipo-
lare Gradienten (rot) vor und nach dem SG-ADC erreicht. In dieser Umsetzung ist das
erste Moment wihrend des SG-ADC nicht kompensiert.
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Az
v, 2 TR (3.17)
mit der zur Schicht senkrechten Geschwindigkeitskomponente v, , der Schichtdicke Az
und der Repetitionszeit 7R (Beispiel: 7R =10ms, Az=5mm = v, 250 cm/s). Das
daraus resultierende Amplitudensignal in Abhangigkeit von der Geschwindigkeit ist in
Abb. 24.b gezeigt — es ist konstant. Wird allerdings zu S, noch S, addiert (Abb.
24.c), wird das Gesamtsignal von der Flussgeschwindigkeit abhéngig (Abb. 24.d).

flow

In einer anatomischen Schicht durch das Herz ist immer auch stationidres Gewebe vor-
handen und wéhrend eines Herzzyklus éndert sich die Flussgeschwindigkeit des Blutes
im Herzen und in den Blutgefd3en. Durch den beschriebenen Effekt iibertrdgt sich diese
Pulsation auf das SG-Signal. In Experimenten mit einer 2D FLASH-Sequenz wurde
dies bestétigt [85].

Der Anteil dieses Phaseneffekts an der Gesamtvariation des SG-Signals wird in der
cFC-Sequenzvariante durch die Flusskompensation zunichte gemacht. Im Gegensatz
dazu nutzen die noFC-Variante in der Schichtselektionsrichtung und die sFC-Variante in
Schichtselektions- und Ausleserichtung den Effekt. Neben diesem Phaseneffekt tragen
noch weitere Effekte zu der Variation des SG-Signals bei (Abschnitt 2.2.5). Fiir
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Abb. 24: (a) Das Signal Sj,, von bewegten Spins ist fiir unterschiedliche Ge-
schwindigkeiten und damit unterschiedlichen Phasen ¢y, in der komplexen Ebene
dargestellt. (b) Das daraus resultierende konstante Amplitudensignal iiber der Ge-
schwindigkeit. (c) Summensignal (schwarzer Kreis) aus einem Anteil bewegter Spins
(roter Kreis) und einem Signalanteil aus statischem Gewebe S, (blauer Pfeil) in der
komplexen Ebene und (d) das daraus resultierende Amplitudensignal in Abhéngigkeit
der Geschwindigkeit.
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Az
v, <— 3.18
L <7p (3.18)
bedeutet eine Variation der Geschwindigkeit, dass ein variabler Anteil von Spins, die
sich noch nicht im dynamischen Gleichgewichtszustand befinden, in die Schicht ein-
flieft. Da solche Spins ein hoheres Amplitudensignal liefern, fiihrt eine Variation der
Anzahl der einflieBenden Spins ebenfalls zu einer Variation des SG-Signals.

Wenn die bipolaren sFC-Gradienten nicht langer sind als die gleichzeitig auf den ande-
ren Gradientenachsen applizierten Kodiergradienten, verldngert sich die SG-Sequenz
durch das Hinzufiigen der Flusskompensation nicht.

3.3.3 Bildrekonstruktion

Fiir die retrospektive Rekonstruktion von MR-Bildern der verschiedenen Herzphasen
aus aufgenommenen SG- und Bilddaten wurde in IDL (Version 6.3, ITT Visual Informa-
tion Solutions, Boulder, USA) ein Programm entwickelt.

Da es mit dem verwendeten MR-System technisch nicht moglich ist, nur einen SG-
Datenpunkt zu empfangen, bestand das SG-Signal nicht nur aus einem, sondern aus acht
Datenpunkten. Um die SG-Signalintensitdt zu erhéhen, wurden die Betrdge dieser acht
Datenpunkte zuerst addiert:

Ssa = 215 @) (3.19)

Die Absolutwerte wurden verwendet, um Ausloschungen aufgrund von Phasenver-
schiebungen zu verhindern, die durch den Blutfluss oder durch Wirbelstrome, die infol-
ge der schnellen Gradientenschaltungen entstehen, verursacht werden konnen.

Da die Information iiber die Herzphase nur in der Variation der Signal-Zeit-Kurve
Sy (¢) enthalten ist, wurde das zeitliche Mittel des SG-Signals S, (¢) subtrahiert:

S;G (1) = Ss (1) = S5 (1) - (3.20)

Danach wurde das Signal mit einem nicht-rekursiven, digitalen Bandpass-Filter (IDL-
Routine: DIGITAL FILTER [86]) gefiltert, um hochfrequente Komponenten aufgrund
von Rauschen und niederfrequente Komponenten aufgrund der Atmung zu eliminieren.
Fir Méuse wurde ein Frequenzband von Av=3-25Hz gewihlt, fiir Menschen
Av=05-10Hz.

Die Aufnahme der SG- und Bilddaten erfolgte teilweise mit mehreren HF-
Spulenelementen, so dass fiir jede Spule je ein SG-Signal zur Verfiigung stand. Die Da-
ten der verschiedenen Spulenelemente wurden nicht gemittelt, da nur die Spulenelemen-
te in Herzndhe Informationen iiber die Herzbewegung tragen und eine Mittelung auf-
grund der unterschiedlichen Variationseigenschaften der Signale zu einer Reduktion des
Signals fithren wiirde. Um das fiir die Triggergenerierung optimale Spulensignal zu
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bestimmen, wurde im nédchsten Schritt die Standardabweichung der gefilterten und
normierten SG-Daten als Funktion der Zeit fiir jedes Spulenelement berechnet. Die Da-
ten des Spulenkanals mit der grofiten Standardabweichung wurden als SG-Signal ge-
wihlt, da angenommen wurde, dass diese Signalvariation durch kardiale Bewegung
verursacht wurde.

AbschlieBend wurden aus den Signal-Zeit-Kurven S, (¢) die Triggerereignisse detek-
tiert. Ein Trigger wurde als das Maximum der Kreuzkorrelation R(L) mit der Zeitver-
schiebung L =0, ..., N-2 zwischen einem Ausschnitt des SG-Signals AS;(z) und einem
Template 7(z) mit 7 =0, ..., N —1 definiert:
N-L-1 R
(AS;(T) ~AS ) (r(c+1)-T)
R(L)=—"22

E—o (AS; (r) - A_S;)Z} : {zl (r(r)- f)z}

T=

= max . (3.21)

Die Linge von AS;(z) und T(r) von N Datenpunkten entsprach dabei in der Zeitdomé-
ne der Lédnge eines erwarteten Herzzyklus At ..: N-TR=At Der Wert At
aus wurde AS,

heart * heart

musste im Vorfeld abgeschitzt werden. Vom gefundenen Maximum ¢, ,

;-(err;]plate A/(/\/ A/
® ® @ ® :
S'se 34\82(1) AS1(T) PS‘HZ(T)%
ANAANA L
VR Ry v e
Kreuz-

II;o(rLr;alatlon Al QA I:>

ttrig,i ttrig,i+1

Abb. 25: Der Algorithmus, mit dem die Triggerereignisse detektiert wurden, ist
schematisch dargestellt: Die Kreuzkorrelation aus dem Template 7(z) und einem Aus-
schnitt AS;(T) aus SéG wird gebildet. Der Zeitpunkt, an dem die Kreuzkorrelation ihr
Maximum annimmt, wird als Triggerereignis 7, (blauer Pfeil) definiert. Vom Trig-
gerereignis aus wird das Template um die Lange eines erwarteten Herzzyklus (roter
Pfeil) {iber das SG-Signal verschoben und die Kreuzkorrelation mit dem neuen Signal-
ausschnitt berechnet etc.

52



Kapitel 3: Materialien und Methoden

um N Datenpunkte auf der Zeitachse verschoben und das darauffolgende Triggerereig-
nis berechnet (Abb. 25). Um das Template zu generieren, wurde mit einem vorldufigen
Template, das aus einem Ausschnitt AS,(z) um das erste Maximum des SG-Signals
bestand, zundchst das erste Triggerereignis 7, bestimmt. Fir die nédchsten zehn

Durchgénge des Algorithmus wurde der jeweils vorherige, um ¢, , , zentrierte Aus-

trig,i

schnitt AS, ,(z) als Template benutzt. Das endgiiltige Template wurde als der Mittel-
wert der zehn Ausschnitte AS,(z) definiert:

10
T(r)= %Z AS., . (3.22)
i=1

Mit dem endgiiltigen Template wurden dann alle Triggerereignisse ¢, , noch einmal

trig,i
bestimmt. Mithilfe der Triggerereignisse wurden dann die Bilddaten derfi verschiedenen
Herzphasen zugeordnet. Wenn eine k -Raum-Zeile mehrere Male der gleichen Herz-
phase zugeordnet werden konnte, wurden die Daten zur Verbesserung des SNR addiert
und gemittelt. Die Rekonstruktion der Bilder der Herzphasen erfolgte mit der Methode

der Summe-der-Quadrate (sum-of-squares) fiir mehrere Spulenelemente.

3.3.4 Messungen

Um die FLASH-SG-Sequenzvarianten zu testen und miteinander zu vergleichen, wur-
den sowohl Messungen an Probanden als auch an Méusen durchgefiihrt.

3.3.4.1 Messungen an Menschen

Bei den Probandenmessungen wurde parallel ein EKG abgeleitet, so dass das EKG-
Triggersignal mit dem SG-Triggersignal verglichen werden konnte. Von zehn gesunden
Probanden (6 ménnlich, 4 weiblich, 22-29 Jahre, mittleres Alter 26 Jahre) wurden mit
allen drei Sequenzvarianten (noFC, cFC und sFC) MR-Bilder des Herzens im Vier-
kammerblick aufgenommen. Die Daten wurden mit zwei Sechs-Kanal-Spulenarrays
empfangen(Abb. A.4). Die Arrays wurden in Herzhohe unter den Riicken und auf die
Brust positioniert, wobei der Proband auf dem Riicken lag. Folgende Parameter wurden
fiir den SG-ADC verwendet: acht Datenpunkte, Bandbreite = 80 Hz/Pixel. Fiir die Bild-
gebung wurden die in Tab. 4 aufgelisteten Sequenzparameter verwendet. Um die Signal-
intensitdten aller drei Sequenzvarianten (noFC, sFC und cFC) direkt miteinander ver-
gleichen zu konnen, wurden 7R und TE fiir alle Varianten gleich gewéhlt. Der maximale
Herzzyklus von Menschen ist typischerweise nicht ldnger als 1,2 ms. Damit fiir alle
Phasen des Herzzyklus k -Raum-Daten vorliegen, wurde jede k-Raum-Linie 80-mal
hintereinander aufgenommen, so dass auch fiir sehr lange RR-Intervalle von 80x18 ms
= 1,44 s geniigend Daten fiir die Bildrekonstruktion zur Verfiigung standen.

Zur Demonstration des Effekts der Flusskompensation wurden Gradientenschaltungen
mit groflem ersten Moment m, verwendet, so dass die resultierenden Bilder empfindlich
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Tab. 4: Protokollparameter fiir die SG-Messungen an Probanden und Méausen.

Protokollparameter Proband Maus
noFC: TR [ms] / TE [ms] 18/12,6 17/7,6
cFC: TR [ms] / TE [ms] 18/12,6 21/11,2
sFC: TR [ms] / TE [ms] 18/12,6 18/8,6
FOV [mm?] 340%276 50%50
Matrix 256%256 256%256
Schichtdicke [mm)] 8 1,5
Bandbreite [Hz/Pixel] 130 130
Flipwinkel a [°] 15 25
Echoasymmetrie [%] keine 12,5

auf Flussartefakte waren. So wurde eine Flusssensitivitit von VENC = 45 cm/s und
55 cm/s in Schichtselektions- bzw. Ausleserichtung erreicht. Dabei gilt

VENC (velocity encoding) = (3.23)

}/|Am1| ’

Bewegt sich ein Spin mit der Geschwindigkeit + VENC entlang der Gradientenachse,
so erzeugt die Gradientenschaltung einen Phasenvorschub von + 7 . Wihrend der Bild-
gebung wurde das EKG-Signal mit einem MR-kompatiblen EKG-System (Schiller Me-
dical, Wissembourg, France) aufgenommen und in den MR-Rohdaten gespeichert.

Die Daten wurden auf Unterschiede in den SG-Signalen S, (f) der drei Sequenz-
varianten, auf Unterschiede in den vom SG- und vom EKG-Signal abgeleiteten Trigger-
ereignissen und auf den Effekt der Flusskompensation analysiert: Zuniachst wurden die
Standardabweichungen der SG-Signale iiber die Zeit berechnet. Hierbei wurde ange-
nommen, dass eine hohere Standardabweichung eine groere Empfindlichkeit des Sig-
nals auf physiologische Bewegung bedeutet. Um die Verlésslichkeit des SG-Signals zu
bestimmen, wurde die mittlere zeitliche Abweichung zwischen SG-Triggerereignis und
dem korrespondierenden EKG-Triggerereignis mit zugehoriger Standardabweichung
berechnet.

Um den Effekt der Flusskompensation abzuschitzen, erfolgte die Rekonstruktion der
Bilddaten mit einer Zeitauflosung von 25 ms: Fiir die Rekonstruktion des MR-Bildes
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der erste Herzphase wurden alle k-Raum-Zeilen verwendet, die im Zeitintervall 0 -
25 ms nach einem Triggerereignis aufgenommen wurden, fiir das Bild der zweiten Pha-
se k-Raum-Zeilen im Zeitintervall 25 ms - 50 ms nach einem Triggerereignis etc. Zur
Triggerung wurde das EKG-Signal genutzt. Eine kreisformige ROI mit einem Durch-
messer von 40 Pixeln wurde in der linken Herzkammer platziert, und das mittlere Signal
innerhalb der ROI fiir jede Herzphase berechnet. Der Mittelwert S, tber die ersten
30 Herzphasen nach dem Triggerereignis wurde bestimmt. Bei einem der zehn Proban-
den mit einem extrem kurzen Herzzyklus von 600 ms konnten nur 24 Herzphasen re-
konstruiert werden und S__ wurde aus diesen bestimmt. Um einen Vergleich zu ver-

einfachen, wurde S__  in Prozent des noFC-Signals angegeben.

mean

3.3.4.2 Messungen an Miusen

An vier Méusen (zwei CD1 Nacktméduse und zwei C57BL/6 Méause, Gewicht circa 30
g) wurden mit der in Anhang A.2 beschriebenen Sende-Empfangs-Spule SG- und Bild-
daten aufgenommen. Die Anédsthesie der Mause erfolgte durch die Inhalation eines Ge-
misches aus O und Isofluran (1,5 %).

Fiir die Messungen wurden die in Tab. 4 aufgelisteten Protokollparameter verwendet.
Wegen des signifikant kiirzeren RR-Intervalls der Miuse (etwa 200 ms) im Vergleich
zum Menschen (etwa 1000 ms) geniigte es, die Akquisition jeder k -Raum-Zeile 30-mal
zu wiederholen, um einen ganzen Herzzyklus abzudecken. Um die Zeiteffizienz der drei
Sequenzvarianten zu vergleichen, wurden jeweils die minimal moglichen TR-/TE-Zeiten
gewdhlt. Dies fiihrte zu einer Gesamtmesszeit von 130 s (noFC), 162 s (cFC) und 139 s
(sFC). Um die volle Gradientenamplitude des Systems von 30 mT/m nutzen zu konnen,
wurden die Schichten nicht gegen die Gradientenachsen gekippt, sondern es wurde eine
transversale Schichtposition durch das Herz gewdhlt. Zur Realisierung einer moglichst
kurzen Echozeit TE wurde das Gradientenecho nicht im Zentrum der Datenauslese,
sondern bereits nach 12,5 % der Dauer des Auslesegradienten erzeugt.

Die Standardabweichungen der SG-Signale wurden fiir alle drei Sequenzvarianten be-
rechnet, um die Empfindlichkeit der Signale auf physiologische Bewegungen verglei-
chen zu konnen. Der Effekt der Flusskompensation wurde quantifiziert, indem die Sig-
nalintensitdt S in einer ROI iiber das gesamte Herz bestimmt und iiber alle sechs
rekonstruierten Herzphasen gemittelt wurde.
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4 ERGEBNISSE

In diesem Kapitel werden die Ergebnisse der Simulationen und Messungen vorgestellt.
Der erste Teil behandelt die hochaufgeloste anatomische Kleintierbildgebung, im zwei-
ten Teil werden die Ergebnisse der 7;-Messungen mit der APS-SSRTFL-Sequenz und
die Simulationen und Messungen zur 7, -Bestimmung mit sw-DESPOT présentiert. Der
letzte Teil des Kapitels beschreibt die SG-Messungen an Probanden und Kleintieren.

4.1 Hochaufgeloste anatomische Bildgebung

In diesem Abschnitt wird zunichst die Untersuchung der Schichtprofile unterschied-
licher HF-Pulse beschrieben. Fiir die TSE-Sequenz, die auf die Bildgebung von Klein-
tieren optimiert wurde, wurden geeignete HF-Pulse ausgewidhlt und die Gradienten-
stairkenbegrenzung aufgehoben. Um die Leistungsfihigkeit der Sequenz zu
demonstrieren, wurden 7;- und 7, -gewichtete Aufnahmen mit einer hohen raumlichen
Auflosung an einem sehr kleinen Objekt, einer neugeborenen Maus, durchgefiihrt.

4.1.1 Messungen von Anregungsprofilen

Abbildung 26.1 zeigt die gemessenen Schichtprofile von drei unterschiedlichen Puls-
formen. In Tab. 5 sind die Parameter zur Charakterisierung der gemessenen Schichtpro-
file aufgelistet, die gemill Abschnitt 3.1.1.2 bestimmt wurden. Fiir ein optimales

o 1.a 1.b SR 1.c

;
=
%
>

;
?
Tl

Signalintensitat [a.u.]

Abb. 26: (1) Die Schichtprofile des ersten (Plateau: rot, Ubergangszone: griin), des
zweiten (blau), dritten (dunkelgriin) und vierten Echos (schwarz) fiir (a) Gauss-Pulse,
(b) SE-Pulse mit TBP = 3,1 und (c) SE-Pulse mit TBP = 4,7 wurden fiir eine Pulsdauer
von 2560 ps und eine Schichtdicke von 15 mm gemessen. (2) Schichtprofile fiir SE-
Pulse mit TBP =4,7, einer Schichtdicke von 10 mm und einer Pulsdauer von (a)
5120 ps, (b) 2560 ps und (c) 1260 ps.
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Tab. 5: Die Parameter zur Charakterisierung der Pulsprofile.

Breite der Standard- Restsignal [%]
Puls Ubergangs- | abweichung
zonen [mm] im Plateau | 2- Echo | 3. Echo | 4. Echo

la 10,4 0,03 47 24 14
1.b 7,9 0,03 52 28 16
l.c 4,8 0,03 46 17 8
2.a 3,2 0,02 57 32 18
2.b 3,1 0,03 45 16 9
2.c 2,6 0,10 58 20 14

Schichtprofil sollten die HF-Pulse kleine Ubergangszonen und im Plateau eine geringe
Standardabweichung aufweisen. Ein Vergleich der Pulse zeigt, dass die Ubergangszonen
bei den Gauss-Pulsen am breitesten sind. Bei den SE-Pulsen nimmt die Breite der Uber-
gangszonen mit wachsendem TBP ab. In Abb. 26.1 wird deutlich, dass bei den Echos
hoherer Ordnung vor allem bei den Gauss- und SE-Pulsen mit kleinerem TBP weitere
Nebenmaxima entstanden sind, die mit zum Signal beitragen. Diese unerwiinschten Ne-
benmaxima entstehen aus den FID-Signalen vorangehender Echos. In Abb. 26.2 sind
Schichtprofile der ersten vier Echos fiir die SE Anregungs- und Refokussierungspulse
mit TBP = 4,7 fiir Pulsldngen von 1260 ps, 2560 ps und 5120 ps gezeigt. Bei langeren
Pulsen sinkt die Standardabweichung des Signals in der Plateauzone.

An diesen Beispielen konnte experimentell demonstriert werden, dass fiir eine homoge-
ne Anregung einer Schicht ein SE-Puls mit moglichst groBem TBP gewihlt werden soll-
te. Ein groferes TBP bedeutet bei konstanter Pulsldnge aber auch eine hohere Band-
breite, was nach Gl. 2.26 bei konstanter Gradientenstdrke mit einer dickeren Schicht
einhergeht. Wird fiir eine Pulsform mit festem TBP ein ldngerer Puls gewihlt, sinkt die
Bandbreite dementsprechend. Eine Schicht der Dicke Az kann dann mit einer geringe-
ren Gradientenstirke realisiert werden. In den Messungen zeigte sich, dass das Schicht-
profil in diesem Fall homogener wird. Andererseits kann die geringere Bandbreite eines
langeren Pulses aber auch genutzt werden, um eine diinnere Schicht anzuregen.

Fiir die hochauflosende TSE-Sequenz konnte der HF-Puls nicht beliebig lang gewdhlt
werden, um die minimale Echozeit nicht zu sehr zu erhohen. Die gewéhlte Pulsldnge
von 7680 us und das TBP von 2,6 stellten also einen Kompromiss zwischen der Homo-
genitit des angeregten Schichtprofils und einer noch akzeptablen Zunahme der Echozeit
von unter 4 ms dar.
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(@) Gehirn

Abb. 27: (a) Ein T, -gewichtetes und (b) ein 7, -gewichtetes TSE - Bild einer in
30%igem Alkohol fixierten, neugeborenen Maus. Die rdumliche Auflosung der Bilder
betriigt 240x210x210 pm®. Im Gehirn der Maus ist im T, -gewichteten Bild
SNR ~ 50 . Die Bilder zeigen jeweils eine zentrale Schicht der Aufnahmen.

4.1.2 TSE-Sequenz zur Kleintierbildgebung

Mit der in Abschnitt 3.1.2 beschriebenen TSE-Pulssequenz fiir die Kleintierbildgebung
wurden 7,- und 7, -gewichtete post mortem-Messungen an einer neugeborenen, in
30%igem Alkohol konservierten Maus durchgefiihrt. Abbildung 27 zeigt jeweils eine
mittlere Schicht der Aufnahmen. Die rdumliche Auflosung der Bilder betréigt
240%210x 210 um’. Im Hirngewebe der Maus wurde ein SNR von etwa 50 im 7}-
gewichteten Bild gemessen.

Die Verdnderungen an der TSE-Sequenz reduzieren die minimal mogliche Schichtdicke
an dem MR-System von 0,7 mm auf 0,24 mm. Um die in Abb. 27 erreichte Kombina-
tion aus guter rdumlicher Auflésung und hohem SNR zu realisieren, war jedoch eine
Messzeit von iiber fiinf Stunden pro Datensatz notig. In den 7 -gewichteten Aufnahmen
zeigen sich zudem starke chemical shift-Artefakte. Diese lieBen sich durch eine Erho-
hung der Empfangerbandbreite verringert. Nach Gl. 2.34 muss bei einer konstanten
Auflésung Ax dafiir auch der Auslesegradient erhdht werden. Hat dieser sein Maximum
erreicht, ist eine weitere Erh6hung der Bandbreite fiir ein konstantes Ax also nicht mehr
moglich.
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Abb. 28: Vergleichsmessung zur 7;-Bestimmung. (a) Die mit APS-SSRTFL gemessenen
T1-Werte sind gegen die 7}-Werte der Referenzmessung aufgetragen (Punkte) und ein linea-
rer Fit wurde durchgefiihrt (Linie). (b) Zur Bestimmung der Relaxivitdt wurden die mit
APS-SSRTFL gemessenen Relaxationsraten R, gegen die Kontrastmittelkonzentration auf-
getragen (Punkte) und es wurde ebenfalls ein linearer Fit durchgefiihrt (Linie).

4.2 T;-Bestimmung mit APS-SSRTFL

Dieser Abschnitt beschreibt die 7, -Messungen mit der in Abschnitt 3.2.1 vorgestellten
Methode. Zunéchst wurde die APS-SSRTFL-Sequenz mit einer IR-Methode verglichen.
Mit der APS-SSRTFL-Sequenz wurde zudem die Relaxivitit des Kontrastmittels
Magnevist® bestimmt. Um die Effektivitit der Sdttigung mit mehreren aufeinander fol-
genden 90°-Pulsen und die Verbesserung der Bildqualitdt durch die Segmentierung zu
verdeutlichen, schliet im zweiten Teil ein Vergleich mit einer SSRTFL-Methode mit
nur einem Sattigungspuls und ein Vergleich zwischen APS-SSRTFL-Aufnahmen mit
und ohne Segmentierung an. Im letzten Teil wird beispielhaft eine 7,-Messung an einer
Maus geschildert.

4.2.1 Vergleich mit IR-Methode

In Abb. 28.a sind die mit der APS-SSRTFL-Methode gemessenen 7,-Werte gegen die
T, -Werte der Referenzmessung mit der IR-HASTE-Methode aufgetragen. Fiir die Stei-
gung a der Ausgleichsgeraden ergibt sich a =1,026 £ 0,002, fiir ihren Schnittpunkt mit
der y-Achse y, =(-7,5+2,4) ms.

Zur Bestimmung der Relaxivitit des Kontrastmittels Magnevist® sind in Abb. 28.b die
mit APS-SSRTFL bestimmten Relaxationsraten gegen die jeweilige Konzentration des
Kontrastmittels aufgetragen. Ein linearer Fit ergibt flir die Relaxivitdt gemiB Gl. 2.49
K =474+0,14 (s-mM)",
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Abb. 29: Ausschnitte aus den APS-SSRTFL-Aufnahmen mit 7S = 40 ms mit (a) ei-
nem und mit (b) fiinf Segmenten. Die ,,Verschmierung* des MR-Bildes in Phasenkodier-
richtung (PE) ohne Segmentierung ist deutlich zu erkennen. (c) Signalintensitét als Funk-
tion von 7S fiir SSRTFL und APS-SSRTFL in einer ROI in der linken Phantomldsung.

4.2.2 Untersuchung der Effektivitiat von APS und Sittigung

Es wurde ein Vergleich zwischen der APS-SSRTFL-Methode mit und ohne Segmentie-
rung sowie ein Vergleich zwischen der APS-SSRTFL- und einer SSRTFL-Methode mit
nur einem Séattigungspuls durchgefiihrt (Abb. 29). An den vergroBerten Bildausschnitten
in Abb. 29.a und b ist zu erkennen, dass die APS-SSRTFL-Sequenz mit fiinf Segmenten
die Kanten schérfer abbildet und insgesamt ein homogeneres MR-Bild erzeugt als ohne
Segmentierung. Die Signalintensitdten in einer ROI in der in Abb. 29.a und b links dar-
gestellten Phantomlosung mit und ohne APS sind in Abb. 29.c gegen 7§ aufgetragen.
Diese Relaxationskurven wurden an GIl. 3.6 angepasst, um die Relaxationszeit 7; zu
bestimmen. Mithilfe von Gl. 3.7 wurde der in der Préparationsphase tatséchlich erreich-
te Flipwinkel p, berechnet. Bei der Anregung mit nur einem Prédparationspuls war
B =68,8°, wihrend mit APS ein nahezu idealer Anregungswinkel von A, =89°
erreicht wurde.

Tab. 6: Die in einer Maus mit der APS-SSRTFL-Sequenz gemessenen 7;-Werte so-
wie die jeweiligen Standardabweichungen (SD) sind fiir unterschiedliche anatomische
Strukturen aufgelistet.

Struktur T1 = SD [ms]
Darm 161 £25
Fettgewebe 257 +39
Knochenmark 1113 + 64

Niere (Cortex + Medula) 1211 £42

Rickenmuskulatur 1516 +£ 101
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Abb. 30: (a) APS-SSRTFL-Aufnahme in einer Maus mit 7S = 30 ms. Fiir die im
Bild gekennzeichneten ROIs wurden die 7, -Relaxationszeiten bestimmt. In (b) ist die
T, -Relaxationskurve fiir die blau markierte ROI in der Niere der Maus gezeigt. Die
Auswertung ergab eine Relaxationszeit von 7; = 1211 ms.

4.2.3 Tierexperiment

Im Tierexperiment wurden die Relaxationszeiten 7, fiir unterschiedliche anatomische
Strukturen in einer Maus bestimmt. In Abb. 30.a ist das APS-SSRTFL-Bild fiir 7S =
30 ms abgebildet. Die beiden Nieren, das Riickgrat sowie Teile des Darms sind auf den
Aufnahmen gut zu erkennen. Die T -Zeit wurde fiir die in der Abbildung gekennzeich-
neten ROIs bestimmt (Tab. 6). In Abb. 30.b sind beispielhaft die Signalintensititen der
ROI in der Niere (blau), die sowohl Nierenmark (Medulla) als auch Nierenrinde (Cor-
tex) einschlieBt, gegen 7S aufgetragen. Die Auswertung der Relaxationskurve in diesem
Beispiel ergab 7; = 1211 + 42 ms. In der Diskussion (Abschnitt 5.2) werden die Ergeb-
nisse mit Literaturwerten verglichen.

4.3 Dynamische 7T;-Bestimmung mit sw-DESPOT

4.3.1 Optimierung der Flipwinkel

Die Optimierung der Flipwinkel fiir das DESPOT-Verfahren fiir die in Kontrastmittel-
studien zu erwartenden 7,-Bereiche von 7, =40-80 ms und 7, =1000-1200 ms,
M, e ™% ~100 und TR =7 ms ergab einen Flipwinkelsatz von « =(5°, 15°, 20°,
25°, 30°, 85°). Generell resultierten aus Flipwinkelsdtzen, die mehrere kleine Flipwinkel
und einen hohen Flipwinkel enthielten, die geringsten relativen Fehler. Wenn nur fiir
den Bereich 7, =40—-80 ms optimiert wurde, waren Flipwinkelsétze vorzuziehen, die
nur Flipwinkel in der Ndhe des Ernst-Winkels von 30° (Gl. 2.42) enthielten.
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Abb. 31: Die Ergebnisse der Simulationen von moglichen Storfaktoren bei der sw-
DESPOT-Methode. Gestrichelte Linien bezeichnen den vorgegebenen R,—Verlauf,
Punkte die berechneten Werte. Es wurde der Einfluss von (a) Rauschen, von (b) gegen-
tiber dem nominellen um 5% erhohten realen Flipwinkeln, von (¢) einem um 5% ver-
ringerten hochsten Flipwinkel und (d) von Mischgewebe untersucht.

4.3.2 Simulationen von Rauschen, B;-Feldinhomogenititen und Ge-

webe-Heterogenitit

Rauschen

In Abb. 31.a ist das Ergebnis der Simulation von Rauschen dargestellt. Es wird deutlich,
dass Rauschen die berechneten R, -Werte systematisch zu hoheren Werten hin ver-
schiebt. Im Mittel ist das berechnete R, um 0,15 s hoher als das vorgegebene. Aufer-
dem bewirkt die Abhdngigkeit des SNR vom Flipwinkel eine Gruppierung der Daten
mit einer Periodizitit von N, = 6. Werden die R, -Daten in Sechsergruppen zusammen-
gefasst, ist die mittlere Differenz des jeweils ersten Punktes der Gruppen zu den vorge-
gebenen R, -Werten —4,3-107 s™', wohingegen die mittleren Abweichungen der restli-
chen Daten zwischen 2,2-107 s~ und 4,9-107 s™' liegen.

B, -Feldinhomogenitiiten

Abbildungen 31.b und c zeigen die Simulationen der B, -Feldinhomogenititen, die eine
Abweichung von nominellen Flipwinkel «, . zu tatsichlichen ¢, annehmen. Sind die
realen Flipwinkel 5 % grofer als die nominellen, ist die R, - Kurve systematisch um
9,7 % zu niedrigeren Werten verschoben. Auch ist eine Gruppierung der Daten zu be-
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obachten: Der erste Datenpunkt jeder Sechsergruppe weicht im Mittel 7-107 s~ vom
theoretischen Wert ab, die anderen Punkte 9-107 s™'. In Abb. 31.c ist das Resultat der
Simulation fiir den ,,abgeschnittenen* HF-Puls gezeigt. Der erster Wert jeder Sechser-
gruppe weicht hier systematisch von der theoretischen Kurve um im Mittel 7-107 s™
ab. Die mittleren Abweichungen der anderen Punkte der Gruppen betragen
6-8-107 s~ (zweiter bis fiinfter Wert) und 0,1s™" (sechster Wert).

Gewebe-Heterogenitit

Der R,(¢) -Verlauf fiir die Simulation von Mischgewebe ist in Abb. 31.d abgebildet. Die
Rekonstruktion folgt eng dem Mittelwert der beiden vorgegebenen Verldufe, aber es ist
auch hier eine Sechsergruppierung zu beobachten: Die ersten und vierten bis sechsten

-1 -1

Werte jeder Gruppe weichen im Mittel um 2-107> s™' ab, der zweite um 4-10~ s~ und

der dritte nur um 8-107° s,

4.3.3 Phantomexperimente

Aus den DESPOT-Messungen an Phantomldsungen wurden R, -Werte berechnet. Die
Messungen wurden dabei mit einem identischen experimentellen Aufbau und Parame-
tern wie im anschlieBenden Tierversuch durchgefiihrt. Die Ergebnisse dieser R, -Be-
stimmung werden in Abb. 32 mit den Ergebnissen der R,-Messung mit APS-SSRTFL
verglichen. In Abb. 32.a sind die R, -Werte der DESPOT-Messung gegen die R, -Werte
der Referenzmessung mit APS-SSRTFL in logarithmischer Skalierung aufgetragen. Fiir
die Steigung a einer Ausgleichsgeraden ergibt sich a =0,96+0,03 und fiir ihren
Schnittpunkt mit der y-Achse y, =(-0,43+£0,56) ms. Abbildung 32.b zeigt die Diffe-
renz R, — R, als Funktion der Kontrastmittelkonzentration. Dabei bezeichnet R, , die
Relaxationsrate des reinen Losungsmittels. Nach Gl. 2.49 ldsst sich aus der jeweiligen
Steigung einer Ausgleichsgerade die Relaxivitit 7, bestimmen. Fiir DESPOT ergibt sich
7, =4,0+0,1(s-mM)~" und fiir APS-SSRTFL 7, = 4,12+ 0,04 (s-mM) " .

100

>

R, (DESPOT)[s]

100,0 -

(b)

®0

® DESPOT
O APS-SSRTFL

R, (APS-SSRTFL) [s]

100

0,1

Abb. 32: Vergleichsmessungen zwischen DESPOT und APS-SSRTFL in dem auch
fiir das Tierexperiment verwendeten experimentellen Aufbau. (a) Die mit DESPOT be-

stimmten R;-Werte sind doppellogarithmisch gegen die R,-Werte aus der Referenz-

messung aufgetragen. (b) Die Differenz R, — R, , ist jeweils gegen die Kontrastmittel-

konzentration ¢ aufgetragen.
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Abb. 33: Anderung von R, iiber die Zeit in (a) einem BlutgefdB und in (c) Tumor-
gewebe einer Maus nach Injektion von Kontrastmittel bei ¢ = 290 s. Die griin markierten
Daten bei ¢ = 950 s sind das Ergebnis einer Referenzmessung mit der SR-Methode. (b)
und (d) zeigen die entsprechenden Konzentrationskurven, die an die gamma variate

function angepasst wurden.

4.3.4 Tierversuche mit sw-DESPOT

Mit der sw-DESPOT-Methode wurden R,-Messungen an einer tumortragenden Maus
durchgefiihrt. Abbildungen 33.a und c zeigen den R,-Verlauf im Tumorgewebe und in
einem Blutgefd3 der Maus. Die R, -Kurven spiegeln das Absinken der Kontrastmittel-
konzentration im Blut und die langsame Aufnahme in Tumorgewebe wider. Bei
t =950s sind die Ergebnisse der SR-Referenzmessung in rot eingetragen. Nach der
Umrechnung in Konzentrations-Zeit-Kurven ergab der Fit an die gamma variate functi-
on (Gl. 3.14) mit der Injektionszeit z, =290 s die folgenden Resultate: Tumorgewebe:
k=82+08uM, «=0,21+£0,03 und S=2380£520s und Blutgefil:
k=0,55£0,06mM, o= 0,00+£0,03 und S =640£50s. Fiir den Fit des Konzentra-
tionsverlaufs im Blutgefd3 wurden die ersten zwei Datenpunkte nach ¢#=290s nicht
mit einbezogen, da sw-DESPOT hier keine plausiblen Ergebnisse lieferte (vermutlich
war die Injektion noch nicht abgeschlossen und die lineare Approximation fiir die R, -
Anderung iiber die Zeit nicht giiltig). Die Resultate der SSRTFL-Messung waren
¢ =0,027£0,004 mM im Tumor und ¢ = 0,236+ 0,007 mM im BlutgefaB.
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Abb. 34: (1) In einer ROI iiber den Tumor wurden fiir # - #, = 20 s (a), 30 s (b) und
350 s (c) nach Kontrastmittelgabe aus den R;-Werten Konzentrations-Karten bestimmt
und einem anatomischen Bild in Farbe iiberlagert. Entsprechende Konzentrations-
Karten fiir Schichten (2) durch die Nieren und (3) durch die Leber.

Mithilfe von Gl. 2.49 und der Relaxivitit des Kontrastmittels von 7, =27 (mM s)™' [55]
konnten aus den R,-Werten pixelweise die in Abb. 34 prisentierten Konzentrations-
Karten berechnet werden. In einer ROI iiber den Tumor (1), einer Schicht durch die Nie-
ren (2) und einer Schicht durch die Leber (3) wurden Konzentrations-Karten 20 s (a),
30 s (b) und 350 s (c) nach Kontrastmittelgabe bestimmt.

Die gemessenen Kontrastmittelkonzentrationen betragen in der Peripherie des Tumors
bis zu 0,125 mM, im Innern des Tumors kann auch 350 s nach der Injektion kein Kon-
trastmittel nachgewiesen werden. Im Blutgefdll (Abb. 34.2) sinkt hingegen die Konzent-
ration des Kontrastmittels wihrend der Messung nicht unter 0,3 mM. Die Konzentration
steigt in der Niere liber den Messzeitraum kontinuierlich an. Nach 350 s weist sie eine
homogene Konzentrationsverteilung des Kontrastmittels von etwa ¢ = 0,25 mM auf. In
der Leber steigt die Kontrastmittelkonzentration auf bis zu etwa 0,5 mM an. Die gemes-
sene Verteilung ist sehr inhomogen.

66



Kapitel 4: Ergebnisse

Tab. 7: Mittlere Standardabweichung der gefilterten und normierten SG-Signale von
Probanden (n = 10) und Méusen (n = 4) als Funktion der Sequenzvariante.

Standardabweichung des SG-Signal
noFC cFC sFC

Probanden | 0,46 +0,07 | 0,33 +£0,07 | 0,46 +0,08

Tiere 0,24+0,11 | 0,28+0,14 | 0,25+0,12

4.4 Selfgating-Messungen

Dieser Abschnitt prisentiert die Ergebnisse der Messungen, die mit den 2D-SG-
FLASH-Sequenzen ohne Flusskompensierung (noFC), mit konventioneller (cFC) und
mit zeitlich optimierter (sFC) Flusskompensierung erzielt wurden.

4.4.1 Messungen am Menschen

Die SG-Daten aus den Messungen an 10 Probanden wurden auf Unterschiede in den
SG-Signalen der drei Sequenzvarianten, auf Unterschiede in den vom SG- und vom
EKG-Signal abgeleiteten Triggerzeitpunkten und auf den Effekt der Flusskompensation
analysiert.

gefiltertes SG-Slignal [a.u.]

A5 A A

28,0 28,5 29,0 29,5 30,0 30,5
Zeit [s]

Abb. 35: Ausschnitt aus einem normierten und gefilterten SG-Signal eines Proban-
den (dicke Linie) und einer Maus (feine Linie). Der Herzzyklus der Maus ist etwa
flinfmal schneller als der des Menschen. SG-Triggerereignisse sind mit Dreiecken mar-
kiert.
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Tab. 8: Mittlere Standardabweichung der Zeitdifferenz zwischen den vom EKG- und
vom SG-Signal abgeleiteten Triggerereignissen fiir alle drei Sequenzvarianten.

Standardabweichung der mittleren Zeitdifferenz [s]

noFC cFC sFC

0,02 +0,02 0,11 £0,15 0,013 £ 0,005

Der mittlere Herzzyklus der Probanden betrug 600-1400 ms. In Abb. 35 ist ein typischer
Ausschnitt eines normierten und gefilterten SG-Signals eines Probanden mit den daraus
abgeleiteten Triggerereignissen gezeigt.

Tabelle 7 listet die mittleren Standardabweichungen der SG-Signale fiir alle Sequenz-
varianten auf. Verglichen mit der noFC-Sequenz hat die cFC-Sequenz eine signifikant
niedrigere Standardabweichung (gepaarter t-Test: p = 0,002). Dagegen sind die Stan-
dardabweichungen der noFC- und der sFC-Variante gleich (p = 1,0). Die mittlere Zeit-
differenz zwischen EKG- und SG-Triggerereignis variiert sowohl zwischen den Se-
quenzvarianten als auch zwischen den Probanden (Tab. §). Die grofite
Standardabweichung ergibt sich fiir die cFC-Variante. Bei zwei Probanden konnten bei
49 bzw. 59 EKG-Triggerereignissen keine korrespondierenden SG-Triggerereignisse
gefunden werden. Fiir die verbleibenden Ereignisse ist die Standardabweichung der
mittleren Zeitdifferenz 0,39 s. Bei den anderen acht Probanden waren maximal 3 von
den etwa 300 SG-Triggerereignissen einer Messung nicht detektierbar. Die beiden ande-
ren Sequenzvarianten lieferten einen sehr zuverldssigen Trigger mit einer mittleren
Standardabweichung von 20 ms (noFC) und 5 ms (sFC).

500 T T T

450

400 .

350

300

Signalintensitat [a.u.]

250

200 1 1 1
0 10 20 30

Herzphase

Abb. 36: Signalintensititen S der Sequenzvarianten in einer ROI in der linken
Herzkammer eines Freiwilligen {iber die Herzphasen. Die Dauer einer Herzphase be-
tragt 25 ms.
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Tab. 9: Mittelwert S,..,, der Signalintensitdt iiber 30 bzw. 6 Herzphasen in einer
ROI im Herz von Probanden bzw. Tieren fiir alle drei Sequenzvarianten. Die Signal-
intensitdten sind in Prozent der Intensitit des jeweiligen noFC-Experiments angegeben.

Smean [%0]
noFC cFC sFC

Probanden 100 119+ 16 115+ 8

Tiere 100 111 +£11 110+ 13

In Abb. 36 ist fiir einen Probanden die Signalintensitit S in einer ROI in der linken
Herzkammer als Funktion der Herzphase aufgetragen. Beide Flusskompensationstech-
niken ergeben vergleichbare Signalkurven, wihrend die noFC-Daten eine starke Signal-
reduktion zwischen der 15ten und 25sten Herzphase zeigen. Diese Herzphasen ent-
sprechen der Systole, also der Anspannungs- und Auswurfphase des Herzens.

Die iiber die ersten 30 Herzphasen gemittelten Signalintensititen S . sind in Tab. 9
aufgelistet; alle Werte sind auf S . der noFC-Variante normiert. Die Ergebnisse zei-
gen, dass S .. in den flusskompensierten Sequenzvarianten cFC und sFC signifikant
ansteigt. Ein gepaarter t-Test zwischen den noFC- und den cFC-/sFC-Werten ergibt p =
0,0038 /0,0001.

Abbildung 37 zeigt fur alle drei Sequenzvarianten die rekonstruierten MR-Bilder einer
Herzphase eines Probanden 500 - 525 ms nach dem EKG-Triggerereignis. Alle Bilder
wurden unter normaler Atmung aufgenommen, was die Bewegungsartefakte an der
Brustwand erklart. Die Flussartefakte sind in dem noFC-Bild stark ausgeprigt, und
Strukturen innerhalb des Herzens sind kaum zu erkennen. Dagegen ist in den flusskom-
pensierten Aufnahmen die Herzscheidewand von den zwei Herzkammern und den Vor-
hofen gut zu differenzieren. Die Flusskompensation reduziert auBerdem die Artefakte in
Phasenkodierrichtung.

Abb. 37: EKG-getriggerte MR Bilder eines Probanden fiir die Herzphase
500 - 525 ms nach dem EKG-Triggerereignis. (a) Die noFC-Variante weist
starke Flussartefakte auf, Strukturen im Herz sind kaum zu erkennen. Dem-
gegentiber sind (b) in der cFC- und (c) in der sFC-Sequenzvariante die Herz-
kammern und die Herzscheidewand deutlich abgrenzbar. Die Bilder weisen
Bewegungsartefakte durch Atmung auf, da keine Atemtriggerung verwendet
wurde.
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Abb. 38: SG-getriggerte MR Bilder von korrespondierenden Herzphasen einer

Maus, die mit (a) der noFC-, (b) der cFC- und (c¢) der sFC- Sequenzvariante aufgenom-
men wurden. Beide flusskompensierten Varianten verbessern die Bildqualitat, aber Sig-
nalverlust durch Signaldephasierungen ist weiterhin sichtbar (Pfeil).

4.4.2 Messungen an Versuchstieren

Die Auswertung des SG-Triggersignals ergab einen mittleren Herzzyklus der Méuse
zwischen 130 und 230 ms. In Abb. 35 ist ein typischer Ausschnitt eines normierten und
gefilterten SG-Signals einer Maus dargestellt (feine Linie). Da die bipolaren Kompensa-
tionsgradienten etwa 1 ms langer waren als die Kodiergradienten in den anderen Rich-
tungen, sind 7E und 7R der sFC-Sequenz gegeniiber der noFC-Sequenz dementspre-
chend verldngert. Allerdings sind 7E / TR der cFC-Variante um weitere 30 % / 17 %
langer als bei der sFC-Variante.

Die Standardabweichungen der SG-Signale aller Sequenzen sind in Tab. 7 aufgelistet. In
den Tierexperimenten konnten keine Unterschiede in den Standardabweichungen der
Sequenzvarianten beobachtet werden. In Tab. 9 werden die Ergebnisse fiir die mittlere
Signalintensitit §, ., aufgefiihrt. Die Signalintensititen fiir die flusskompensierten

Messungen sind hoher, allerdings wurden aufgrund der niedrigen Anzahl von Messun-
gen (n = 4) keine statistischen Analysen durchgefiihrt.

Abbildung 38 zeigt MR-Bilder einer Herzphase fiir jede der Sequenzvarianten. Da die
SG-ADC-Daten zur Synchronisation benutzt wurden, mussten die korrespondierenden
Herzphasen tiber die jeweilige Kontraktion des Herzens von Hand ausgewihlt werden.
In den flusskompensierten Sequenzen ist die Signalintensitit zwar erhoht, aber Regio-
nen mit reduziertem Signal sind noch immer zu erkennen. Die sFC-Variante erlaubte fiir
die verwendeten Messparameter ein gegeniiber der cFC-Variante um 23 % reduziertes
TE. Im Vergleich zu der nicht flusskompensierten Sequenz war TE aber verldngert, da
die bipolaren Flusskompensationsgradienten 1 ms linger waren als die Bildgebungs-
gradienten.
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S  DISKUSSION

In dieser Arbeit wurden Methoden zur Kleintierbildgebung an einem klinischen Ganz-
korper-MR-Tomographen entwickelt. Im Folgenden werden die Ergebnisse der Mes-
sungen diskutiert.

5.1 Hochaufgeloste anatomische Bildgebung

Anhand einer fiir den klinischen Gebrauch am Menschen eingesetzten TSE-Sequenz
wurde demonstriert, welche Modifikationen an Pulssequenzen durchgefiihrt werden
miissen, um auch an Kleintieren die bestmogliche raumliche Auflosung mit einem klini-
schen Ganzkorper-MR-System erreichen zu konnen. Zunéchst wurden die Anregungs-
profile unterschiedlicher HF-Pulse untersucht, um zu entscheiden, welcher Puls in der
hochauflosenden TSE-Sequenz verwendet werden soll. Dafiir wurden die Profile von
drei verschiedenen HF-Pulsformen (Gauss-Pulse, SE-Pulse mit TBP =3,1 und
TBP =4,7) gemessen, charakterisiert und mit dem idealen Rechteckprofil verglichen.
Die SE-Pulsform mit dem héheren TBP wies das Anregungsprofil mit den schmalsten
Ubergangszonen auf (Tab. 5). Die Standardabweichung der Signalintensitit im Plateau
des SE-Schichtprofils wurde mit zunehmender Pulsdauer kleiner. Damit bewirkt eine
Verldngerung der Pulse neben der Moglichkeit, diinnere Schichten anzuregen, auch eine
Verbesserung des Anregungsprofils. Allerdings ist mit einer Verldngerung des HF-
Pulses eine Verlingerung der Zeitparameter 7F und TR verbunden. Fiir die TSE-
Sequenz bedeutet dies neben einer lingeren Akquisitionszeit auch, dass 7F eventuell
nicht mehr kurz genug gewéhlt werden kann, um einen definierten 7;-Kontrast zu er-
zeugen (Abschnitt 2.2.2.1).

Um mit der modifizierten TSE-Sequenz Schichten mit Dicken unter 250 pum anregen zu
konnen, ohne die Pulsdauer auf iiber 8 ms zu erhéhen, wurden SE-Pulse mit einem
TBP =2,6 und einer Lange von 7, =7680 ps gewdhlt.

Fiir die hochauflosende TSE-Sequenz wurde zudem die Beschrinkung der Gradienten-
amplitude aufgehoben, welche normalerweise sicherstellt, dass Schichten in allen mog-
lichen Orientierungen realisierbar sind. Anstelle von 22 mT/m konnten somit maximale
Gradientenamplituden von 30 mT/m genutzt werden. Durch diese Anderungen reduzier-
te sich die mit der Sequenz zu erreichende minimale Schichtdicke von 0,7 mm auf
240 pm.

Mit dieser minimalen Schichtdicke und einer 210x210 umz Auflésung innerhalb der
Schicht wurden post mortem T,- und T, -gewichtete MR-Bilder einer etwa 4 cm grof3en,
neugeborenen Maus aufgenommen (Abb. 27). Strukturen wie das Riickgrat oder das
Gehirn sind in der Abbildung deutlich zu erkennen. Allerdings mussten die Messungen
aufgrund der hohen Auflésung mit 200 bzw. 350 Mittelungen durchgefiihrt werden, um
das hohe SNR zu erreichen. Die Gesamtmesszeit betrug pro Kontrast {iber fiinf Stunden.
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Bei einer Verdoppelung der linearen Voxeldimensionen verachtfacht sich das empfan-
gende Signal, und die Anatomie des Tieres kann mit nur der Hélfte der Phasenkodier-
schritte und halb so vielen Schichten abgebildet werden. Dies wiirde die Gesamtmess-
zeit insgesamt um einen Faktor 32, also auf etwa 10 Minuten, verringern. Bei dieser
Messzeit wiren auch Messungen an lebenden Tieren mdglich. Wenn ein MR-System
mit einer hoheren Feldstirke B, verwendet wird, z.B. ein klinischer 3 T Ganzkorper-
Magnetresonanz-Tomograph, erhoht sich das pro Voxel empfangende Signal nach
Gl. 2.11 ebenfalls.

Wird eine lange Messzeit in Kauf genommen, konnen mit der modifizierten TSE-
Sequenz an klinischen Ganzkorper-MR-Systemen neue Einblicke in anatomische Struk-
turen im Bereich einiger hundert Mikrometer gewonnen werden.

5.2 T;-Bestimmung mit APS-SSRTFL

Es wurde eine SR-turboFLASH-Sequenz mit einer optimierten Sattigungspulsfolge und
k-Raum-Auslese entwickelt, um eine priazise Methode zur schnellen zweidimensionalen
71, -Bestimmung zur Verfiigung zu stellen, die zusitzlich einen verbesserten Bildkontrast
bietet. Zundchst wurden Vergleichsmessungen mit einer Standard-Methode (IR-
HASTE) durchgefiihrt. Hierbei zeigte sich eine gute Ubereinstimmung der gemessenen
T, -Werte iiber einen groflen Bereich von etwa 40-3000 ms. In Abb. 28.a sind die mit der
APS-SSRTFL gemessenen 7;-Werte gegen die mit der IR-HASTE gemessenen Werte
aufgetragen. Die Steigung der Ausgleichsgeraden weicht um nur 3 % von dem idealen
Wert 1 ab.

Die aus den APS-SSRTFL-Messungen bestimmte Relaxivitit des Kontrastmittels
Magnevist® in Wasser bei Zimmertemperatur von 7, = 4,74+ 0,14 (s-mM)™" stimmt im
Rahmen der Fehlergrenzen sehr gut mit dem Literaturwert 7, = 4,58 +0,03 (s-mM)™ fiir
23°C aus [87] liberein.

Um die Effektivitdt der neuen Sattigungspulsfolge aus fiinf aufeinanderfolgenden 90°-
Pulsen und der segmentierten k-Raum-Auslese zu veranschaulichen, wurden Ver-
gleichsmessungen mit einer SSRTFL-Methode mit nur einem Sittigungspuls durchge-
fithrt. Durch einen Fit an Gl. 3.7 wurde der effektiv applizierte Anregungswinkel /..
bestimmt. Ohne APS war S, = £ =68,8°. Mit Gl. 3.4 ldsst sich daraus der theoretisch
durch die Sittigungspulsfolge erwartete Wert berechnen: Er betrdgt 89,7°. Die experi-
mentell erreichte Sdttigung mit der neuen APS-SSRTFL-Methode betrug S, = 88,5°.
Sie weicht damit nur um 1 % von dem theoretischen Wert ab. Eine mogliche Erklarung
hierfiir ist, dass Rauschen im 7;-Fit (Gl. 3.6) nicht beriicksichtigt wurde.

In Abb. 29.a und b wird die Verbesserung der Kontrasteigenschaften durch die Segmen-
tierung der k-Raum-Auslese deutlich. Allerdings bedeutet die wiederholte Anregung
eine Erhohung der Gesamtmesszeit. Durch die Aufteilung der A-Raum-Auslese auf fiinf
Segmente verlidngerte sich die Datenaufnahme z.B. fiir 7§ =100 ms von 7 s auf 12 s.
Bei der Wahl der Segmente muss also ein Kompromiss zwischen der Minimierung der
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Gesamtmesszeit und einer erheblichen Verbesserung der Bildqualitdt durch die Segmen-
tierung (Abb. 29) gefunden werden.

In einem abschlieBenden Tierexperiment wurden Relaxationszeiten an einer Maus be-
stimmt (Tab. 6). Da die Relaxationszeiten weitestgehend unabhingig von der jeweiligen
Spezies sind [11], werden die Ergebnisse der Messungen an der Maus zum Teil auch mit
Messungen am Menschen verglichen. Allerdings muss beriicksichtigt werden, dass 7]
stark vom Wassergehalt abhéngt. Auch ein Einfluss des Entwicklungsstadiums makro-
molekularer Strukturen und damit des Alters kann nicht ausgeschlossen werden. Zudem
besteht eine Temperaturabhéngigkeit von 7;. Diese Griinde tragen dazu bei, dass die in
der Literatur fiir die Relaxationszeit 7, angegebenen Werte auch innerhalb einer Spezies
stark variieren.

Die in Fett gemessene Relaxationszeit 7, =257 £39 ms stimmt gut mit dem in [88] fiir
27°C berichteten 7; =245 ms bei Miusen iiberein. In Fettgewebe kann der Einfluss
eines variierenden Wassergehalts ausgeschlossen werden. Das im Darm gemessene 7,
ist sehr stark abhéngig von dem jeweiligen Darminhalt — also der Nahrung — weshalb
ein Vergleich mit anderen Messungen wenig aussagekriftig ist. Die in [11] publizierten
T, -Werte fiir Muskelgewebe in Médusen variieren zwischen 667 und 1111 ms und liegen
damit unter dem mit der APS-SSRTFL-Sequenz gemessenen Wert von 7, =1516+
101ms. In [12] wird fiir Knochenmark beim Menschen eine Relaxationszeit von
7, =1013£106 ms angegeben, was gut mit dem hier erzielten Ergebnis von
T, =1113£64 ms {iibereinstimmt. Allerdings beinhaltet die entsprechende ROI, in der
T, bestimmt wurde (Abb. 30.a), neben Knochenmark wahrscheinlich auch Riickenmark
und Knochen. Diese Strukturen lassen sich im Einzelnen nicht auflosen. Fiir die Niere
von Ratten wurde in [89] 7, =690+30 ms gemessen. In [12] sind 7,-Werte fiir das
Nierenmark von 7, = 1320 + 76 ms und fiir die Nierenrinde von 7, = 966 + 41 ms beim
Menschen publiziert. Der in dieser Arbeit bestimmte Wert von 7; =1211+42 ms in
einer ROI, die sowohl Nierenmark als auch Nierenrinde einschlie3t, stimmt mit den
Messungen am Menschen in [12] sehr gut iiberein.

5.3 Dynamische 7;-Bestimmung mit sw-DESPOT

Die DESPOT-Technik wurde mit einer Gleitfenster-Rekonstruktion kombiniert, um
nach der Injektion von Kontrastmittel die R, -Dynamik in einem Volumen mit einer ho-
hen zeitlichen Auflosung zu messen. Aus den R,-Werten konnen Konzentrations-Zeit-
Kurven und -Karten berechnet werden, um die Aufnahme des Kontrastmittels in Tumo-
ren und Organen zu messen (z.B. fiir Perfusionsstudien).

In einem ersten Schritt wurden die Flipwinkel fiir die DESPOT-Methode mithilfe einer
numerischen Simulation optimiert. Der Flipwinkelsatz, der in der kleinsten Differenz
zwischen den Eingangswerten fiir R, und den aus verrauschten Signalintensitdten mit
DESPOT berechneten R,-Werten resultierte, bestand aus mehreren sehr kleinen Flip-
winkeln (5°, 15°, 20°, 25°, 30°) und nur einem hohen (85°). Kleine Flipwinkel bedeuten
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eine hohe Signalamplitude (der Ernst-Winkel fiir den untersuchten R, -Bereich liegt zwi-
schen 6° und 33°) und der hohe Flipwinkel stabilisiert den linearen Fit.

In Simulationen wurde die Stabilitit des sw-DESPOT-Algorithmus gegeniiber Rau-
schen, B,-Feldinhomogenititen und dem partial volume effect untersucht. In allen Si-
mulationen wurde eine Sechsergruppierung der berechneten R, -Werte beobachtet. Der
Grund fiir diese mit der Anzahl der unterschiedlichen Flipwinkel korrelierende Gruppie-
rung ist die starke Abhéngigkeit des SNR vom jeweiligen Flipwinkel: Bei groen Flip-
winkeln wird das FLASH-Signal sehr klein, was ein kleines SNR zur Folge hat. Darum
beeinflussen diese Datenpunkte die Prdzision des Fits anders als die Datenpunkte, die
mit einem Flipwinkel nahe dem Ernst-Winkel akquiriert werden. Um diese Beschrin-
kung aufzuheben, sollte Rauschen bei der Fit-Prozedur beriicksichtigt werden. Aller-
dings bedeutet dies einen weiteren Fit-Parameter, was zu Singularititen wéhrend der
Matrixinversion im Marquardt-Levenberg-Algorithmus fithren kann. Alternativ wire es
auch moglich, das Rauschen in einer separaten ROI im MR-Bild zu messen und als fes-
ten Parameter fiir die Fit-Prozedur zu verwenden.

In den Simulationen zu den B, -Feldinhomogenitidten wurden zwei verschiedene Szena-
rien getestet. Der Effekt einer falschen Abstimmung des Senders wurde simuliert, indem
alle Flipwinkel um den gleichen Faktor skaliert wurden. Das Resultat zeigte eine syste-
matische Abweichung der R -Kurve. Da solche Inhomogenititen des B, -Feldes oft vor-
handen sind (z.B. wenn Sende-Empfangs-Spulen verwendet werden), sind sie eine
wichtige Fehlerquelle bei der R,-Messung mit DESPOT. Diese Fehlerquelle kann durch
eine B, -Kalibrierung und eine entsprechende Korrektur bei der Auswertung reduziert
werden. Wenn die HF-Anregung eine akzeptable Homogenitit bietet, wie im Fall von
3D Sequenzen und in den zentralen Regionen der HF-Spule, kann die DESPOT-Technik
auch ohne eine Korrektur verwendet werden. Wird z.B. eine Abweichung der Homoge-
nitit des B,-Feldes von nur 5 % erreicht, stimmen die ermittelten R -Werte in der Si-
mulation besser als 10 % mit den vorgegebenen iiberein (Abb. 31.b).

In einem zweiten Szenario wurde der hochste Flipwinkel von 85° auf 80° verringert, um
einen Abschneideeffekt bei der Uberschreitung der maximalen Sendeleistung zu simu-
lieren. In dieser Simulation wich jeder sechste Wert stark von der wahren R, -Kurve ab.
Solche Effekte konnen allerdings leicht vermieden werden, wenn vor der Messung
tiberpriift wird, ob das HF-System alle Flipwinkel realisieren kann. Besonders bei Sen-
de-Empfangs-Spulen fiir Kleintiere ist der Abschneideeffekt kein Problem, da, um die
HF-Pulse zu generieren, im Vergleich mit der in den Tomographen integrierten body
coil nur sehr kleine Spannungen benétigt werden.

In heterogenem Gewebe kann der partial volume effect auftreten, wenn ein Voxel Ge-
webe mit unterschiedlichen Relaxationseigenschaften enthélt. In der Simulation dieses
Effekts fiihrte die sw-DESPOT-Methode zu einem gemittelten R,-Verlauf. Allerdings
zeigte diese Kurve wieder die Sechsergruppierung der Daten, was auf die Nichtlinearitit
zwischen R, und dem Flipwinkel zuriickzufiihren ist. Um den partial volume effect aus-
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zuschlieBen, sollte die Schichtdicke addquat gewihlt und Auswertungen in der Néhe
von Gewebegrenzen vermieden werden.

Um die Prézision von DESPOT-Messungen fiir das anschlieBende Tierexperiment zu
testen, wurden R, -Vergleichsmessungen zwischen DESPOT und APS-SSRTFL durch-
gefiihrt. In Abb. 32.a sind die Ergebnisse der beiden Messungen gegeneinander aufge-
tragen. Die Steigung einer Ausgleichsgeraden weicht um nur 4 % vom Idealwert 1 ab,
und die Ausgleichsgerade schneidet innerhalb ihres Fehlers den Ursprung. Damit konnte
gezeigt werden, dass DESPOT mit der Referenzmethode gut libereinstimmende Ergeb-
nisse fiir R, liefert. Auch die Bestimmung der Relaxivitit des Kontrastmittels Magne-
vist® in Wasser lieferte innerhalb der Standardabweichung fiir beide Methoden identi-
sche Resultate. Erklarungen fiir die Differenz zu der in Abschnitt 4.2.1 bestimmten
Relaxivitdt konnten die Temperaturabhingigkeit der Relaxivitit sein sowie die Tatsache,
dass fiir die Relaxivitdtsbestimmung unterschiedliche Konzentrationen des Kontrastmit-
tels verwendet wurden. Moglicherweise lag iiber den grofen Konzentrationsbereich
kein perfekt linearer Zusammenhang zwischen R, und der Konzentration (Gl. 2.49)
mehr vor.

Die sw-DESPOT-Methode wurde im Tierexperiment getestet. Die Referenzmessung am
Ende der R, -Dynamik mit der SRTFL-Methode ergab mit den sw-DESPOT-Messungen
gut iibereinstimmende Ergebnisse. Im Tumorgewebe reicherte sich das Kontrastmittel
wie erwartet an. In groBBen Blutgefdfen stieg die Konzentration nach der Kontrastmittel-
injektion stark und sank danach - aufgrund der Verdiinnung des Kontrastmittels im Blut
und der Aufnahme von Kontrastmittel in andere Organe - exponentiell ab. Dies spiegelt
sich auch in der Anpassung an die Gammaverteilungsfunktion wider: Im Tumor domi-
niert der Anstieg der Konzentration (£ ist groB3), wohingegen im Blutgefdll der Ex-
ponentialterm stirker ins Gewicht fillt ( ist sehr klein). Im Zentrum des Tumors
konnte auch nach mehreren Minuten kein Anstieg der Kontrastmittelkonzentration be-
obachtet werden. Da es sich um ein intravasales Kontrastmittel handelt, deutet dies auf
eine sehr geringe Dichte von aktiven BlutgefiBBen im Tumorzentrum hin, was ein Zei-
chen fiir eine Nekrose ist. In der Niere war zuerst ein Anstieg der Kontrastmittelkon-
zentration in der Nierenrinde (Cortex), spiter auch im Nierenmark (Medulla) zu be-
obachten. Die in der Leber beobachtete Konzentration war hoher als die in der Niere.
Dies bestitigt, dass das Kontrastmittel hauptsichlich iiber die Leber, jedoch teilweise
auch renal, also iiber die Nieren, filtriert wird [56].

Die sw-DESPOT-Methode setzt voraus, dass die Konzentrationsdnderungen iiber die
Breite des Gleitfensters linear approximiert werden koénnen. Schnelle Anderungen der
Konzentration, wie sie beispielsweise wihrend der Injektion eines Kontrastmittels in
den BlutgefaBBen auftreten, lassen sich demzufolge also nicht messen. Die beiden ersten
Datenpunkte in Abb. 33.a wurden aus Messdaten berechnet, die noch wihrend der In-
jektion aufgenommen wurden. Dies erklért, warum die ersten zwei R, -Fits im Blutgefal3
unrealistische Werte liefern. Schon bevor in anderen Organen das Kontrastmittel nach-
weisbar ist, miisste die Konzentration in den Blutgefdfen stark ansteigen.
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Zusammenfassend wurde gezeigt, dass mit der sw-DESPOT-Methode R,-Anderungen
wihrend einer Kontrastmittelstudie in einem Volumen gleichzeitig mit einer guten Pré-
zision (indem mehrere unterschiedliche Flipwinkel benutzt werden) und einer hohen
zeitlichen Auflésung (d.h. einer zeitlichen Auflosung, die der Dauer der Akquisition nur
eines Datensatzes entspricht) beobachtet werden kdnnen, wenn keine zu schnellen Kon-
zentrationsdnderungen vorliegen.

5.4 Selfgating-Messungen

Es wurde die zeiteffiziente sFC-Technik zur Flusskompensation fiir eine 2D FLASH
SG-Sequenz vorgestellt. Diese sFC-Methode wurde mit zwei anderen SG-
Sequenzvarianten verglichen: einer ohne Flusskompensation (noFC) und einer mit der
konventionellen, seriellen Flusskompensation (cFC).

Die Echozeit TE von sFC war bei den Tierexperimenten um 23 % geringer als die
Echozeit von cFC. Im Vergleich mit der noFC-Variante verldngerten sich die Parameter
TE und TR allerdings, da die Dauer der bipolaren Flusskompensationsgradienten die der
Bildgebungsgradienten um etwa 1 ms tiberstieg. Generell ist die Dauer und Amplitude
der bipolaren Gradienten eine komplizierte Funktion der Hardware-Parameter Gax und
Smax SOwie der Protokollparameter wie z.B. FOV, MatrixgroBe und Schichtdicke, die das
zu kompensierende erste Moment beeinflussen. Trotzdem konnte mit der vorgestellten
sFC-Technik immer eine kiirzere Gradientenschaltung erreicht werden als mit der cFC-
Technik.

In den MR-Bildern der Probanden (Abb. 37) zeigten sich starke Geisterartefakte, die
zum Teil wichtige anatomische Strukturen verdeckten. Im Prinzip kdnnte das SG-Signal
auch genutzt werden, um diese Atemartefakte zu reduzieren [45]. Um ein retrospektives
Atemgating zu realisieren, wird Bildinformation fiir alle Phasen des Atemzyklus bend-
tigt. Dies wiirde eine signifikante Verldngerung der Akquisitionszeit bedeuten [90]. Die
Analyse der Flusskompensation wurde durch die Geisterartefakte allerdings nicht beein-
flusst. Die Verbesserung der Bildqualitét durch die Flusskompensation war eindeutig
sichtbar.

In den Probandenmessungen waren die Sequenzparameter nicht geeignet fiir die klini-
sche Routine. In den vorgestellten Experimenten wurden die Sequenzparameter absicht-
lich so gewihlt, dass die Bilder empfindlich auf Fluss reagierten und somit der Effekt
der Flusskompensation demonstriert werden konnte. Mit einer Echoasymmetrie von
12 %, maximalen Gradientenamplituden und minimalen Rampenzeiten sowie optimier-
ten HF-Pulsen konnte TF auf 3,0 / 4,2 / 3,6 ms fiir noFC / cFC / sFC reduziert werden.
Dies wire fiir einen klinischen Gebrauch akzeptabel.

Das SG-Signal der sFC-Variante zeigte sowohl bei den Probanden als auch bei den Tie-
ren eine hohere Standardabweichung als das SG-Signal der cFC-Variante. Die Standard-
abweichung des SG-Signals wurde als ein Malistab fiir die Sensitivitdt auf Herzbewe-
gung interpretiert, da die SG-Daten das rdumliche Mittel des MR-Signals in der
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Nachbarschaft der Spule sind. Damit zeichnet sich das sFC-Verfahren gegeniiber dem
cFC-Verfahren zusitzlich durch eine erhdhte Empfindlichkeit auf kardiale Bewegungen
aus. Dies war vorauszusehen, da das erste Gradientenmoment wéhrend der Akquisition
der SG-Daten bei sFC (anders als bei cFC) noch nicht kompensiert ist. Dadurch kann
das MR-Signal von bewegten Spins im Herzen destruktiv interferieren. Dieses so ge-
nannte intravoxel dephasing hingt stark von den unterschiedlichen Flussgeschwindig-
keiten wiahrend der Systole und Diastole ab.

Beim Vergleich der SG- und EKG-Triggersignale der Probandenmessungen fiel auf,
dass der mittlere Zeitunterschied zwischen den Triggerereignissen nicht konstant ist,
sondern sich mit der Sequenzvariante und dem jeweiligen Probanden &ndert. Dies ist ein
grundsétzlicher Nachteil der SG-Technik, da der SG-Trigger nicht einem bestimmten
Zeitpunkt im Herzzyklus wie z.B. der R-Zacke zugeordnet werden kann. Wéhrend der
Zeitunterschied innerhalb einer Messung bei noFC und sFC sehr stabil war, liberschritt
die Standardabweichung der Differenz zum Mittelwert bei cFC in einigen Messungen
1/10 der Liange des gesamten Herzzyklus. Dies verdeutlicht noch einmal, dass sich aus
nicht-flusskompensierten SG-Daten ein zuverldssigerer Trigger als aus flusskompensier-
ten SG-Daten ableiten ldsst, da es durch Dephasierungseftekte zu stirkeren Signal-
modulationen kommt.

In der Auswertung der Probandenmessungen wurde das EKG-Signal als Goldstandard
benutzt. Wie in Abschnitt 2.2.4 diskutiert, ist eine EKG-Triggerung insbesondere bei
Kleintieren wihrend der MR-Bildgebung problematisch. Beim Menschen ist das Span-
nungssignal des EKG grofler und in Kombination mit einer geeigneten Sequenz funk-
tioniert die EKG-Triggerung in den meisten Fillen exakt. Aulerdem waren alle Proban-
den gesund und somit kann angenommen werden, dass der EKG-Trigger eine prizise
Referenz lieferte.

Die Bildqualitét der drei Sequenzvarianten wurde nicht mit einer klinischen Standard-
sequenz zur Herzbildgebung wie z.B. der EKG-getriggerten CINE trueFISP unter Atem-
anhalte verglichen, da der Bildkontrast von trueFISP und FLASH-Sequenzen sehr un-
terschiedlich ist. Ebenso wenig wurde ein Vergleich zwischen einer Atemanhaltetechnik
und den 2D FLASH SG-Akquisitionen bei freier Atmung angestellt, da dies vor allem
Informationen iiber die Atemartefakte liefern wiirde. Das Ziel der Messungen war aber
die Untersuchung von Signalvariationen aufgrund des Blutflusses. Die Akquisitionszeit
von einigen Minuten macht die 2D FLASH-Bilder empfindlich auf grobe Patientenbe-
wegungen, wohingegen die klinisch verwendeten Messprotokolle in Atemanhalte nicht
von solchen Bewegungen beeinflusst werden. Aus diesem Grund ist ein Voxel-zu-
Voxel-Vergleich dieser MR-Bilder schwierig zu realisieren. Es zeigte sich aber, dass die
mittlere Signalintensitit Syean €ine gute Messgrofle fir die Effektivitit der Flusskom-
pensation darstellt. Bei den Probanden reduzierte sich die Signalintensitdt ohne Fluss-
kompensation widhrend der besonders bewegungsreichen Herzphasen erheblich. Mit
einer Flusskompensation erster Ordnung war die mittlere Signalintensitét iiber den ge-
samten Herzzyklus hoher (Tab. 8).
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In den Tierexperimenten konnte ebenfalls eine Zunahme von Syc.n beobachtet werden,
allerdings war die Anzahl der Versuchstiere zu klein, um eine statistische Signifikanz
ableiten zu konnen. Die MR-Bilder zeigen, dass die Regionen mit flussbedingten Sig-
nalverlusten durch die Flusskompensation zwar nicht verschwinden, aber in ihrer Grof3e
reduziert werden. Die realisierten Flusskompensationen sind erster Ordnung, d.h. sie
korrigieren nur die geschwindigkeitsabhéingige Phase, nicht aber die Terme hoherer
Ordnung wie Beschleunigungen. Effekte von Termen hoéherer Ordnung zeigten sich
besonders in Kleintieren, da die limitierte Gradientenstirke des Ganzkorpersystems zu
lingeren Echozeiten fiihrte. Darum blieben die Regionen mit den Signalverlusten bei
den Tieren bestehen und konnten durch die Flusskompensationen lediglich verkleinert
werden. Eine Losung dieses Problems bieten spezielle Gradienteneinsédtze [91] mit
G, 280mT/m.

Konventionell wird die gleichzeitige Kompensierung des nullten und des ersten Mo-
ments der Schichtselektions- und Auslesegradienten mithilfe zweier zusitzlicher Gra-
dienten realisiert [92]. Wihrend der Schaltung dieser Gradienten bildet sich ein Echo
(d.h. ein Nulldurchgang des nullten Moments) aus, das prinzipiell auch genutzt werden
konnte, um SG-Daten aufzunehmen. Eine solche Umsetzung bedeutet aber eine Ein-
schrankung in der Wahl der Empfangerbandbreite, da SG-Daten nur aufgenommen wer-
den konnen, wihrend gleichzeitig Gradienten aktiv sind. In sFC werden die SG-Daten
hingegen ohne gleichzeitige Gradientenaktivitdt akquiriert. Aus diesem Grund stellen
alle SG-Datenpunkte das tatsidchliche rdumliche Mittel des MR-Signals dar, und das
SG-SNR kann durch die Mittelung mehrerer SG-Datenpunkte erhdht werden.

Die Experimente veranschaulichen mehrere Vorteile der sFC-Technik: Zunéachst reagiert
das SG-Signal bei sFC empfindlicher auf physiologische Bewegungen und ist deswegen
besser geeignet als das SG-Signal des cFC-Verfahrens, um einen Trigger abzuleiten.
AuBerdem reduzieren sich bei sFC die minimale Linge der Sequenzparameter 7E und
TR und somit die Akquisitionszeit. Dies reduziert wiederum Bewegungsartefakte hohe-
rer Ordnung. Mit den SG-Sequenzen war es moglich, zeitlich aufgeloste Bilder des
Herzens sowohl von Probanden als auch von Kleintieren an einem klinischen Ganzkor-
per-MR-Tomographen aufzunehmen.
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6 ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

In der vorliegenden Arbeit wurden MR-Messverfahren fiir die Untersuchung von Klein-
tieren an einem klinischen 1,5 T Ganzkorper-MR-Tomographen entwickelt, der mit ei-
ner speziellen Spule fiir die Kleintierbildgebung ausgestattet wurde. In den letzten Jah-
ren werden Kleintierstudien zunehmend mit MRT durchgefiihrt, da hiermit nicht-invasiv
Schnittbilder mit hervorragendem Weichteilkontrast in beliebiger Orientierung gewon-
nen werden konnen. So kann oft auf die histologische Untersuchung beispielsweise in
der Tumordiagnostik verzichtet werden, da die Charakterisierung der Tumore anhand
von MR-Bildern méglich ist. Die Nutzung von klinischen Systemen bietet viele Vorteile
gegeniiber der Nutzung dedizierter Ultra-Hochfeld-Kleintiersysteme, so vor allem die
bessere Ubertragbarkeit der Ergebnisse auf den Menschen. Sie stellt aber wegen der
niedrigeren Feld- und Gradientenstirken eine Herausforderung dar. Die Durchfiihrbar-
keit solcher Messungen konnte jedoch in den letzten Jahren schon in mehreren Studien
nachgewiesen werden [93-96].

Die vorliegende Arbeit konzentriert sich auf drei fiir die Kleintierbildgebung relevante
Bereiche:

e hochaufgeldste anatomische Bildgebung,
e Bestimmung der Relaxationszeit 7},

e Optimierung der Kompensation von physiologischen Bewegungen ohne zusitzliche
Hardware mithilfe der Selfgating-Technik.

Im ersten Teil der Arbeit wurde demonstriert, welche rdumliche Auflésung an einem
klinischen System erreicht werden kann. Dazu wurde beispielhaft eine klinische TSE-
Sequenz so modifiziert, dass zum einen - unter Einbule der Mdoglichkeit, Schichten in
alle Orientierungen zu kippen - die Gradientenamplitude des MR-Systems voll ausge-
nutzt werden kann. Zum anderen wurden die Anregungspulse so modifiziert, dass die
fiir die Kleintierbildgebung notwendigen diinnen Schichten (d <1 mm) angeregt wer-
den konnen. Mit dieser Sequenz wurden post mortem T,- und T, -gewichtete Bilder ei-
ner neu geborenen Maus mit einer riumlichen Auflésung von 240%210%210 um aufge-
nommen. Die modifizierte Sequenz wird derzeit in ein so genanntes Works-in-Progress-
Paket der Firma Siemens integriert, um sie Anwendern zugdnglich zu machen, die an
threm klinischen MR-System Kleintierbildgebung durchfiihren wollen.

Das zweite Ziel der Arbeit bestand darin, Methoden zur 7;-Bestimmung zur Verfiligung
zu stellen. Hierfiir wurden zwei Verfahren entwickelt: Das erste Verfahren, die Segmen-
ted Saturation Recovery turboFLASH mit aperiodischer Sattigung (APS-SSRTFL), bie-
tet eine schnelle und von Anregungsfeldinhomogenititen weitgehend unabhingige Al-
ternative zu herkommlichen /nversion Recovery-Verfahren. Um eine optimale Sittigung
der Magnetisierung zu erreichen, erfolgt die Préparation in der APS-SSRTFL-Sequenz
mit flinf aufeinanderfolgenden 90°-Pulsen. Eine segmentierte und zentral umgeordnete
k-Raum-Auslese verbessert zudem die Qualitdt und die Kontrasteigenschaften des resul-
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tierenden MR-Bildes. Anhand von Vergleichsmessungen und der Relaxivitdtsbestim-
mung eines klinischen Kontrastmittels wurde gezeigt, dass diese neue Methode sehr gut
mit der Standardmethode iibereinstimmende Ergebnisse fiir 7, liefert. Diese Sequenz
wird am Deutschen Krebsforschungszentrum (DKFZ) fiir klinische Studien angewendet
[97] und auch an kooperierende universitire Partner weitergegeben.

Die zweite Methode zur Messung der 7;-Zeit ermdglicht eine Bestimmung der Relaxa-
tionszeit innerhalb eines Volumens wéhrend einer Kontrastmittelstudie. Hierzu wurde
die driven-equilibrium single-pulse observation of T; (DESPOT)-Methode modifiziert.
DESPOT benétigt zur 7;-Berechnung Datensidtze mit unterschiedlichen Anregungswin-
keln, woraus lange Messzeiten resultieren. Um die zeitliche Auflosung zu erhohen,
wurde die Methode mit einem Gleitfenster (sliding window, sw) kombiniert, so dass
eine Zeitauflosung in der Rekonstruktion erzielt werden kann, die der Aufnahmezeit
eines einzelnen Datensatzes entspricht. In Messungen an Miusen konnte mit dieser sw-
DESPOT-Methode die Konzentrationsverteilung eines intravends injizierten Kontrast-
mittels in einem grofen Volumen mit einer Zeitauflosung von 10 s iiberwacht werden
[98, 99]. Da die DESPOT-Methode empfindlich auf Inhomogenititen des Anregungs-
feldes reagiert, soll das neu entwickelte sw-DESPOT-Verfahren in Zukunft mit einer
geeigneten Methode zur Korrektur solcher Inhomogenititen kombiniert werden.

Der dritte Teil dieser Arbeit beschiftigte sich mit der Messung und der Kompensation
der Herzbewegung. Das dafiir verwendete Selfgating-Verfahren erlaubt eine Bewe-
gungskompensation iiber das MR-Signal selbst. In den Messungen zeigten sich in den
2D FLASH-Bildern des Herzens von Kleintieren starke Flussartefakte. Daher wurde
eine optimierte Flusskompensation entwickelt. Im Gegensatz zu herkdmmlichen Me-
thoden der Flusskompensation verursacht die neuartige Flusskompensation mit bipola-
ren Gradienten keine oder nur eine geringe Verldngerung der urspriinglichen Sequenz.
Zudem ist es mit dieser Methode moglich, nur den Fluss in den Bilddaten und nicht in
den zur Erzeugung des Triggersignals verwendeten Daten zu kompensieren. In Ver-
gleichsmessungen konnte gezeigt werden, dass sich aus diesen nicht-flusskompensierten
Daten ein zuverldssigerer Trigger generieren lédsst. Die Selfgating-Sequenz mit der op-
timierten Flusskompensation bietet somit die Mdglichkeit, flusskompensierte MR-
Bilder verschiedener Herzphasen zu akquirieren, ohne dafiir zuséitzliche Hardware wie
ein EKG-System zu nutzen [100, 101]. Zukiinftig soll die Methode in die Bildberech-
nung am MR-Tomographen integriert werden, um dem Anwender die Nutzung der
flusskompensierten Selfgating-Sequenz zu erleichtern. Zudem liee sich auch eine Kor-
rektur der Atembewegung iiber das Selfgating-Signal realisieren, was allerdings die Ge-
samtmesszeit verlangern wiirde, da hierzu insgesamt mehr Daten benotigt werden.

Zusammenfassend steht mit den entwickelten Messsequenzen ein Paket zur Verfiigung,
mit dem MR-Untersuchungen am Kleintier an einem klinischen Ganzkdrper-MR-
System durchgefiihrt werden konnen. Neben der anatomischen Bildgebung bietet dieses
Paket mit der APS-SSRTFL-Sequenz eine genaue Bestimmung der Relaxationszeit 7.
Wihrend einer Kontrastmittelstudie kann die Konzentrationsverteilung des Kontrastmit-
tels dynamisch mit sw-DESPOT iiber das ganze Tier iberwacht werden. Aullerdem las-
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sen sich mit dem flusskompensierten 2D-FLASH Selfgating-Verfahren dynamische Bil-
der des Herzens ohne zusitzliche Hardware erzeugen.

Mit dem in dieser Arbeit entwickelten MR-Sequenz-Paket steht somit ein neues Hilfs-
mittel fiir die vorklinische Forschung an Kleintieren zur Verfiigung.
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ANHANG A.1: Technische Daten des MAGNETOM

Symphony

Im Folgenden werden kurz die tech-
nischen Details des MR-Systems auf- \\—_ﬁ,\
gefiihrt, das fiir alle Messungen in s~ BN

dieser Arbeit eingesetzt wurde. Eine \

ausflihrliche Beschreibung der Kom- &
ponenten des Tomographen findet
sich in [102]. —_

Magnet

Kompakter 1,5 T Magnet (Lénge: Abb. A.1: MAGNETOM Symphony
160 cm )

Innendurchmesser: 60 cm
Magnetgewicht inkl. Helium ca. 4050 kg

Grolles DSV (diameter spherical volume) mit hoher Homogenitit {iber 50 cm

Gradienten

Maximale Gradientenfeldstdrke: 30 mT/m
Maximale Gradientenanstiegsrate: 125 T/m/s
Bildfeld (FOV): bis zu 50 cm fiir Ganzkorperuntersuchungen

Kompakte, wassergekiihlte Gradientenverstirker in solid-state-Technologie fiir ein
minimales 7R von 1,8 ms und ein minimales TE von 0,8 ms bei einer 256> Matrix

Spulenkonzept

Bis zu 16 zirkular polarisierte Spulenelemente von bis zu 8 verschiedenen integrier-
ten IPA (Integrated Panoramic Array) erlauben es, bis zu 8 Spulen gleichzeitig ein-
zusetzen.

Integrated Panoramic Positioning (IPP) ermdglicht eine fernbedienbare Patienten-
positionierung iiber die MR-Konsole in Kombination mit automatischer Tischver-
schiebung.

Computer

Softwareplattform syngo fiir die medizinische Anwendungen bei allen bildgebenden
Modalititen. Bildrekonstruktionsrechner mit Pentium4 / 2,2 GHz Bildprozessor kombi-
niert mit einem Pentium4 Rechner mit 2 CPUs / 2,2 GHz und 2 GB Arbeitsspeicher fiir
die Arbeitsplattform.
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ANHANG A.2: Hochfrequenzsystem

Das Hochfrequenzsystem erzeugt die gepulste HF-Leistung fiir die Anregung der Kern-
resonanz (Sendespulen) und empfingt die aus dem Objekt zuriickkehrenden Signale
(Empfangsspulen). Um ein moglichst hohes SNR der Messungen zu erzielen, werden
die Empfangsspulen nahe an das Untersuchungsobjekt herangebracht, um damit den
Fiillfaktor

[Blav
Vo
[Brav

V.

coil

77:

der Spulen zu erhéhen. Der Fiillfaktor stellt das gewichtete Verhéltnis des Messobjekt-
volumens ¥y zum Empfangsspulenvolumen V.; dar. In dieser Arbeit wurden zum einen
Messungen mit einer speziellen Sende-Empfangs-Spule durchgefiihrt, deren Geometrie
an den Mausekorper angepasst ist (Abb. A.2) und die im DKFZ gefertigt wurde. Zum
anderen wurden reine Empfangsspulen in Kombination mit der in den Tomographen fest
integrierten Ganzkorperspule (body coil) als Sendespule verwendet. Als Empfangsspu-
len dienten eine Kopf-Array-Volumenspule (Abb. A.3) und ein Oberflichenspulensatz
(Abb. A.4). Der Oberflachenspulensatz bestand aus einer anterioren und einer posterio-
ren Rumpfspule.

Abb. A.2: (a) Eine am DKFZ gebaute Sende-Empfangs-Kleintierspule, die (b) auf
der Patientenliege eines klinischen Ganzkorper-MR-Tomographen positioniert ist. Der
innere Durchmesser der Spule betrdgt 26 mm. Sie ist 100 mm lang.
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Anhang A.2

Abb. A.3: Die Kopfspule mit einem Aufldsungsphantom (Deutsche Gesellschaft fiir
Medizinische Physik; DGMP).

Abb. A.4: Die Oberflichenspule anterior (links), die an einem Probanden positio-
niert wurde, und die in die Patientenliege integrierte Oberflachenspule posterior
(rechts).
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ANHANG A.3: Berechnung der Flusskompensations-

gradienten fur sFC

Der bipolare Gradientenzug soll ein bestimmtes erstes Moment -m; aufweisen, welches
das erste Moment m; aller anderen Gradienten auf der jeweiligen Gradientenachse kom-
pensiert.

Das nullte Moment der bipolaren Gradienten verschwindet. Nach Abschnitt 2.2.3 ist
darum das erste Moment unabhingig von der Wahl des Zeitursprungs. Daher wird
t, =0 gewihlt. Zudem wird die Rampenanstiegszeit AR immer minimal gewéhlt, d.h.
mit der maximalen Rampenanstiegsrate s, realisiert: AR =G, /s, . Unter (a) wird
die zur Kompensation notwendige Gradientenamplitude von biopolaren Gradienten oh-
ne Plateau berechnet. Lisst sich mit diesen das erste Moment nicht ausgleichen, weil die
notwendige Gradientenamplitude die maximale Gradientenamplitude des MR-Systems

X max

ibersteigt, wird in (b) die Plateauzeit von bipolaren Gradienten mit maximaler Gradien-
tenamplitude berechnet.

a) Annahme: AP =0

Nach Gl. 2.47 ergibt sich fiir den Gradientenzug damit

2
m, =i-AR-(2-AR)—(§-AR-(2-2-AR+2~AR))=—2-GO-AR2 =—2~G0~[ G, j
2 2

s
1 >
=G, =3 E~(—m])~smaX .

max

Zeit

_GO

AP AR

Abb. A.5.: Der bipolare Gradientenzug zur Flusskompensation in der sFC-
Sequenzvariante.
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Anhang A.3

Wenn G, > G, ., dann:

max ?

b) Annahmen: G, =G, , , AP #0

max ?

m =%-(AP+AR)-(2-AR+AP)— %-(AP+AR)-(2.2-AR+2-AP+2AR+AP)
b2 2

ax

:%'(AP-FAR)'(_A"'AR_2'AP):_2.GmaXAR2_3'AP'AR'Gmax_Gm .APZ

=-2-G AR*-3-AP-AR-G,, —G, AP’

max

2
= AP 430m -AP+(2-—G;““ + J:o .
Smax Smax max

Die Losungen dieser quadratischen Gleichung sind:

2
A])l , = _E . Gmax + Gmax _ ml .
’ 2 Smax 2 ’ Smax Gmax

Da fiir die Plateauzeit AP nur eine positive Losung mdglich ist (AP > 0), gilt

2
= AI)],Z =—§.%+ Gmax _ m] .
2 s 2-s G

max
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