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Weiterfiihrende Techniken in der Spektroskopischen Bildgebung in vivo
durch heteronuklearen Polarisationstransfer und
anatomie-basierte Spektrenquantifizierung

Eine signifikante * P-NMR-Signalverstirkung durch heteronuklearen Polarisationstrans-
fer wurde an einem mit zwei Hochfrequenzsystemen ausgestatteten Ganzkorper-NMR-
Tomographen sowohl an Modell-Lésungen, als auch in vivo erreicht. Mit dem RINEPT-
Doppelresonanz-Experiment kénnen die viel groferen Unterschiede in den Besetzungs-
zahlen der Zeeman-Energieniveaus der Protonen durch eine Serie von simultan ein-
gestrahlten breitbandigen HF-Pulsen auf das *'P-Spinsystem {ibertragen werden. RI-
NEPT erlaubt einen Polarisationstransfer aller 'H- auf *'P-Zustinde mit Aquivalenter
skalarer Kopplung und der gleichen Anzahl gebundener Wasserstoffatome. Dadurch
werden die Signale der Metaboliten mit skalarer 'H-*'P-Kopplung verstirkt, wahrend
die Signale der Metaboliten ohne Kopplung in den Spektren unterdriickt werden. Durch
Optimierung der Zeitparameter wurde an Modell-Losungen mit RINEPT eine von der
Repetitionszeit (TR) abhéngige Verstiarkung von n = (29+3)% fiir Methylendiphosphon-
sdure (MDPA) und (56+1)% fiir Phosphorylethanolamin (PE) gegeniiber Ernstwinkel-
anregung gemessen. Die Messergebnisse wurden durch Vergleich mit Modellrechnungen
bestitigt. Bei In-vivo-Messungen konnte unter Verwendung der optimierten Echozeiten
eine maximale *' P-NMR-Signalverstirkung von n = (55+39)% erzielt werden. Dariiber
hinaus wurde durch Entwicklung von Algorithmen zur Gewebedifferenzierung innerhalb
des Messbereichs der spektroskopischen Bildgebung (MRSI) des menschlichen Gehirn
die Datennachverarbeitung in der In-vivo-*H- und -**P-NMR-Spektroskopie verbessert.
Es wurden Korrekturen der MRSI-Daten eingefiihrt, die die Varianz der Messwerte
beim interpersonellen Vergleich signifikant verringern.

Advanced techniques for spectroscopic imaging in vivo through
heteronuclear polarisation transfer and image-guided quantification
of spectra

Significant *'P NMR signal enhancement through heteronuclear polarisation transfer
was achieved on model solutions as well as in vivo on a whole-body NMR scanner
equipped with a second RF channel. The much higher population differences involved
in proton Zeeman energy levels can be transferred to the *'P levels with the RINEPT
double resonance experiment by means of a series of simultaneously applied broadband
RF pulses. RINEPT achieves a polarisation transfer from 'H to *'P spin states with
equivalent scalar coupling and the same number of coupled protons. Thus only the *'P
NMR signal of metabolites with scalar 'H-*'P coupling is enhanced, while the other
metabolite signals in the spectra are suppressed. Compared to Ernst-angle exitation a
repetition-time-dependent (TR) signal enhancement of 1 = (29+3)% for methylenedi-
phosphonic acid (MDPA) and (5641)% for phosphorylethanolamine(PE) was measured
on model solutions through optimization of the time parameters. The results were com-
pared to numerical calculations of the theoretical model. Using the determined echo
times for in vivo measurements a maximum signal enhancement of n = (55+39)% could
be achieved. Additionally, an algorithm for tissue separation over the measurement ran-
ge of MR spectroscopic imaging (MRSI) in the human brain was developed to improve
in vivo *P and 'H MRSI postprocessing. These corrections lead to a significant decre-
ase in the variance of inter-subject comparison of metabolite signals.
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Einleitung

Mit Beginn der 80er Jahre hielt die NMR als Magnetresonanztomographie (MRT)
Einzug in die medizinische Diagnostik und Forschung. Seither schreitet die Ent-
wicklung neuer Verfahren sowohl zur morphologischen Bildgebung (engl. MRI),
als auch zur funktionellen MRI (fMRI) und MR-Spektroskopie (MRS) stetig vor-
an. Es stellte sich dabei heraus, dass diese nicht-invasiven Untersuchungstechni-
ken Einblicke in die Konnektivitit, Funktionalitit und Plastizitdt des menschli-

chen Gehirns ermoglichen.

Die MRS stellt eine einzigartige Methode dar, um Stoffwechselvorginge in vi-
vo nicht-invasiv zu untersuchen. Sie erlaubt den Nachweis bestimmter zelluldrer
Metaboliten und deren Konzentrationsverteilung im intakten Gewebe. Eine be-
grenzte Zahl niedermolekularer, frei beweglicher zelluldrer Metaboliten oder zu-
gefithrter Pharmaka sind iiber ihr 'H-, **C-, *F- oder *' P-Kernresonanzsignal im

Gewebe nachweisbar.

Mit der spektroskopischen Bildgebung (MR, Spectroscopic Imaging, MRST) ldsst
sich in Erweiterung der Einzelvolumen-MR-Spektroskopie (single-vozrel-MRS) die
anatomische Information der MR-Bildgebung zusammen mit der biochemischen
Information der MRS im gleichen Messvorgang erfassen. Mit diesem Verfahren
haben sich Fragestellungen fiir die MRS erdffnet, die bisher der Nuklearmedizin,

insbesondere der Positronen-Emissions-Tomographie (PET), vorbehalten waren.

'H-*"P-Doppelresonanz-Spektroskopie

Effektive Methoden zur Verbesserung der spektralen Auflésung und des Signal-
zu-Rausch-Verhiltnis (S/N) der In-vivo-*P-MRS benutzen Doppelresonanz-Puls-

1



Einleitung

sequenzen.

Doppelresonanz bedeutet, dass nicht nur das Resonanzspektrum der zu unter-
suchenden Kernspezies angeregt wird, sondern im gleichen Experiment auch in
einem zweiten Spektralbereich eingestrahlt wird. An einem *'P-MRS-fihigen
MR-Tomographen sind hierfiir ein zweiter Hochfrequenzgenerator und geeigne-
te doppelresonante HF-Antennensysteme (Spulen) zur Anregung und Detektion
der Kernsignale zusétzliche technische Voraussetzung. Sowohl die Sensitivitit
als auch die Auflésung kénnen durch die "H-*'P-Doppelresonanz (durch Polarisa-
tionstransfer und Protonen-Entkopplung) deutlich verbessert werden. Verschie-
dene Arbeiten konnten die grofe Bedeutung der 'H-*'P-Doppelresonanz fiir die
In-vivo-MRS zeigen [Luyt89a, Bach90a, Bach91a, Bach92a, Bach92h, Ende93a, En-
de93b, Gone94a, Li96a, Murp93a, Mend96a, Nege96a, Ross96a, Jens99al.

Polarisationstransfer

Die Intensitiaten der mit der MR-Spektroskopie beobachteten Resonanzlinien sind
abhéngig von den Besetzungszahlunterschieden der Energieniveaus eines Spinsy-
stems. In gekoppelten Spinsystemen unterschiedlicher Kerne (A, K), gibt es grofe
Differenzen in den Besetzungszahlunterschieden zwischen den Energieniveaus in
Abhéngigkeit vom Quotienten der verschiedenen gyromagnetischen Verhéaltnisse
der beteiligten Kerne (ya/yx). Durch Storung der Besetzung der Energieniveaus
der einen Spinsorte verdndern sich aufgrund der Kopplung auch die Besetzungen
der zweiten Spinsorte. Verwendet man diese Konnektivitit verschiedener Spins
in gekoppelten Systemen, um Besetzungszahlunterschiede von sensitiven Kernen
A auf insensitive Kerne K zu iibertragen, spricht man von Polarisationstransfer
(YA > k)

Der Kern-Overhauser-Effekt (engl. Nuclear Overhauser Effect, NOE) [Over53a,
Nogg71a, Neuh89a, Bach97a| ist ein weit verbreitetes Verfahren zur Signalver-
starkung in der *'P-MRS. Er beruht auf der dipolaren Kopplung des 'H-*'P-
Spinsystems und ist ein Spezialfall von dynamischer Kernpolarisation. Eine HF-
Einstrahlung auf der Resonanzfrequenz der Protonen vor der Detektion der *'P-

Spins bewirkt eine Signalerh6hung in den *'P-Spektren. Die dipolare Kopplung

2
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kann bei In-vivo-MR-spektroskopischen Messungen gewohnlich unberiicksichtigt
bleiben, weil sie wegen der hohen Beweglichkeit der Molekiile in Fliissigkeiten
keinen direkten Einfluss auf die Linienform des Spektrums hat. Durch isotrope
Brownsche Molekularbewegung wird die Dipol-Dipol-Wechselwirkung zwischen
"H- und *'P-Spinsystem zeitabhingig, und ihr Mittelwert ist Null. Deshalb ver-
ursacht die dipolare Kopplung, im Gegensatz zur skalaren Kopplung, keine Li-
nienaufspaltung in MR-Spektren von Fliissigkeiten. Sie bildet jedoch einen ef-
fektiven Relaxationsmechanismus, der die Signalerhthung durch den NOE ver-
ursacht. Die Grofe der beobachteten Signalverstirkung ist abhéingig von den
gyromagnetischen Verhéltnissen yig und ysip, sowie von den Relaxationszeiten
der gekoppelten Kerne. Daraus ergibt sich eine Abschéitzung der theoretisch ma-
ximal erreichbaren *'P-Signalverstirkung im *'P-'H-Spinsystem zu 1,24. Diese
Maximalverstirkung wird bei In-vivo-Experimenten jedoch nicht erreicht. Die zu
erwartende Signalverstirkung durch den NOE variiert fiir die unterschiedlichen
Metaboliten-Resonanzen im Gehirn und hingt von der Art der doppelresonanten
Frequenzeinstrahlung ab [Ende93a, Ende93b].

Wihrend der NOE auf dipolarer Kopplung und Relaxationseffekten beruht, kann
bei Molekiilen mit skalarer 'H-*'P-Kopplung eine weitere Verstirkung durch RI-
NEPT (Refocused Insensitive Nucleus Enhancement by Polarization Transfer)
[Buru80a, Gone97a| erzielt werden. Mit einer zeitlich abgestimmte Folge phasier-
ter Pulse auf beiden HF-Kanilen, konnen die weit hoheren Besetzungszahlun-
terschiede der 'H-Zustinde auf die *'P-Zustinde iibertragen werden. RINEPT
erlaubt einen Polarisationstransfer aller 'H-Zusténde auf *'P-Zustinde mit der
gleichen Kopplung und der gleichen Anzahl gebundener Wasserstoffatome. Da-
her werden die Signale der Metaboliten mit *' P-'H-Kopplung verstarkt, wiahrend
Resonanzen von Metaboliten ohne skalare 'H-Kopplung in den Spektren unter-

driickt werden.

Aus der hochaufgelésten NMR sind Verfahren der dynamischen Kernpolarisa-
tion, zur chemischen Strukturbestimmung sowie Signalverstirkung seit langem
bekannt, ihre Ubertragung auf Anwendungen der In-vivo-MRS ist jedoch nicht
trivial. In der *' P-MR-Spektroskopie wurde hetoronuklearer Polarisationstransfer

durch skalare Kopplung wegen der schwachen indirekten Kopplung der Phosphor-
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an die Wasserstoffatome (Jax = 5 Hz - 10 Hz) bisher kaum fiir In-vivo-Studien
eingesetzt. Dennoch konnte gezeigt werden, dass mit diesen Verfahren auch
in vivo deutliche Verbesserungen der Sensitivitdt und Spezifitdt der Messungen

erzielt werden kann.

Schwerpunkt dieser Arbeit ist es, die Attraktivitat der In-vivo-*' P-MRS am Kkli-
nischen Tomographen durch Ubertragung von Kernpolarisation der Protonen auf

den insensitiveren *'P-Kern zu erhohen.

Protonenentkopplung

Die skalare Kopplung zwischen zwei Kernspins (hier '"H und *'P) bewirkt, dass
statt einer einfachen Resonanzlinie ein Dublett im Spektrum auftritt. Kopp-
lungen mit mehr als zwei Kernen fiihren zu Multipletts mit komplizierten In-
tensitdtsverhdltnissen. Die meisten Metaboliten, die mit der In-vivo-*'P-MR-
Spektroskopie detektiert werden konnen, verfiigen iiber keine direkte Bindungen
von *'P zu Protonen. Die Grofenordnung der typischen skalaren Kopplung von
*'P zu Protonen in wvivo, die drei Bindungen voneinander entfernt sind (P-O-
CH2), betrigt nur 5-10 Hz. Daher weisen In-vivo-*'P-MR-Spektren bei 1,5 T
keine auflosbaren Multiplettstrukturen aufgrund skalarer *'P-'H-Kopplung auf.
Diese langreichweitigen Kopplungen sind jedoch eine der Ursachen der bei 1,5
T sehr breiten Phosphomonoester- und Phosphodiester-Resonanzen im In-vivo-
#P-MR-Spektrum des Gehirns. Die skalare Spin-Spin-Wechselwirkung ldsst sich
durch Einstrahlen eines zusétzlichen HF-Feldes bei der Larmorfrequenz der 'H-
Spins wihrend der Beobachtung des Signals der *'P-Spins unterdriicken. Dieses
Verfahren wird Entkopplung genannt und bewirkt eine Vereinfachung der Spek-
tren. Es wird daher erwartet, mittels 'H-entkoppelter *' P-MRSI, die Zusammen-
setzung der oftmals sehr breiten Signale von geringer Intensitdt in den mit Phos-
phomonoestern und -diestern bezeichneten Regionen der In-vivo-Spektren weiter
zu kldren. Verschiedene Methoden der Spin-Entkopplung wurden fiir In-vivo-
und In-vitro-*'P-MRS vorgeschlagen [Slic89a, Wick92a|. Um die bendtigte HF-
Leistung zu begrenzen und im Rahmen der fiir In-vivo-MR-Untersuchungen vor-
geschriebenen spezifischen Absorptionsrate (SAR) zu halten, werden die Proto-

nen zur Entkopplung meist mit sogenannten Composite-Pulsen angeregt, die aus
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mehreren Pulselementen geringer Leistung bestehen (,WALTZ-Sequenzen®) |Le-
vi8la, Shak83a].

In-vivo-"H-MRS

Das Proton ("H) ist aufgrund seiner natiirlichen Haufigkeit und seines hohen
gyromagnetischen Verhéltnis (yiy = 42,57 MHz/T) in der In-vivo-MRS am ein-
fachsten zu messen. Allerdings ist Wasser das hiufigste 'H-enthaltende Molekiil
in vivo mit einer Konzentration von bis zu 40 Mol/l im Gewebe. Zwar bildet das
MR-Signal des Wassers die Grundlage der MRI, stort aber bei der MRS durch die
vielfach (10*-10%) grokere Intensitit gegeniiber dem der MR-detektierbaren Me-
taboliten. Inzwischen stehen aber Methoden zur Verfiigung, um das Wassersignal
bei Aufnahme der Spektren zu unterdriicken bzw. durch Datennachverarbeitung

aus den Spektren zu entfernen [Moon90a, Beer94al.

In '"H-Spektren des gesunden Gehirns lisst sich die auffilligste Metaboliten-Re-
sonanz der Methylgruppe von N-Acetyl-Aspartat (NAA) bei einer chemischen
Verschiebung von 2,02 ppm (H,0 per def. bei 4,7 ppm) zuordnen (Abb. 1). Die
Intensitdt des NAA-Signals gilt als Maf fiir den Bestand morphologisch intakter
und funktionierender Neuronen, somit als unspezifischer Indikator neurogener
Strukturen [Ross94a, Vion94al.

Daneben ist die Resonanz der cholinhaltigen Verbindungen (Ch) klinisch relevant.
Obwohl die Konzentration von Ch im Normalgewebe wesentlich geringer als die
von NAA ist, hat es aufgrund der neun magnetisch equivalenten Protonen der drei
Methylgruppen eine intensive Resonanz bei 3,22 ppm. Neben dieser Singulett-
Resonanz gibt es noch weitere Signale von Cholin mit Multiplettstruktur bei 3,54
ppm und 4,05 ppm, die allerdings in vivo nicht von den Signalen anderer Meta-
boliten mit geringer Intensitit zu trennen sind. Das Cholin-Signal représentiert
den Cholinpool. Die beiden wichtigsten Molekiile, deren Vorstufe Cholin bildet,
sind Acetylcholin, ein hdufiger Neurotransmitter, und Phosphatidylcholin, ein in-
tegraler Bestandteil der Zellmembran. Eine Zunahme des Cholin-Signals gilt als
Ausdruck eines verstirkten Membran-Turnover bzw. einer reaktiven Gliazunah-

me.
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NAA
Ch
Cr

Abb. 1: Typisches In-vivo-'H-MR-Spektrum aus dem Gehirn eines gesunden Probanden
(32 Jahre, Voxel aus dem anterioren Cingulum, PRESS-Sequenz, TE = 135 ms,
TR = 1,8 s, NEX = 448, 15 mm Schichtdicke, 24x24 Voxel, FOV = 210 mm.
NAA — N-Acetyl-Aspartat, CH — cholin-enthaltende Substanzen, CR, — Kreatin).

Die dritte prominente Resonanz im In-vivo-Gehirnspektrum représentiert Kreatin
und Phosphokreatin (Cr). Die Protonen der CH,-Gruppe stellen sich als Signal
bei 3,02 ppm dar. Die Resonanzen von Kreatin und Phosphokreatin sind im
In-vivo-'H-Spektrum nicht voneinander zu unterscheiden. Kreatin wird zum Teil
mit der Nahrung aufgenommen und zum Teil in Leber, Nieren und Pankreas aus
Arginin, Glycin und 5-Adenosylmethionin synthetisiert. Phosphokreatin ist ein
chemischer Energispeicher in Muskeln, Hirngewebe und Nerven. Es dient zur
Pufferung von ATP und ADP.

Die Protonenspektroskopie hat mittlerweile zu klinisch relevanten Ergebnissen
gefiihrt, insbesondere wurden folgende Erkrankungen des Gehirns untersucht:
Zerebrale Ischdmien; hepatische Enzephalopathie; chronische Depression; Hirntu-
moren; Epilepsie; entziindliche und degenerative Erkrankungen, wie z.B. Multiple
Sklerose, Enzephalopathie bei AIDS; genetisch bedingte Erkrankungen (Down-
Syndrom, Chorea Huntington’sche Erkrankung); Erkrankungen mit unbekannter
Ursache, wie die Alzheimer’sche Krankheit und Stoffwechselerkrankungen, wie

z.B. die Gruppe der Leukodystrophien.



Einleitung

In-vivo-'P-MRS

MR-detektierbare *' P-enthaltende Metaboliten sind sowohl am Energie- als auch
am Phospholipid-Metabolismus der Zellen beteiligt. Die Moglichkeiten der An-
wendung der *' P-MR-Spektroskopie in vivo und in vitro sind z.Zt. noch nicht aus-
geschopft. Der Phosphorkern, * P, mit Spin 1/2 und 100 % natiirlicher Haufigkeit,
hat ein gyromagnetisches Verhéltnis ysip = 17,2 MHz/T. Die MR-detektierbaren
#'P-Metaboliten zeichnen sich durch sehr kurze Spin-Spin-Relaxationszeiten T,
und lange Spin-Gitter-Relaxationszeiten T, aus. Obwohl *P nur 6,6 % der MR-
Sensitivitit des Protons aufweist, erhilt man in vivo relativ unkomplizierte Spek-

tren mit gutem S/N.

*'P-MR-Spektren des Gehirns zeigen Resonanzen von Phosphomonoestern (PME,
Vorldufer bei der Phospholipid-Biosynthese) bei einer chemischen Verschiebung
zwischen 5 und 7 ppm, anorganischem Phosphat (P;) bei 4 bis 5 ppm (abhén-
gig vom pH-Wert), Phosphodiestern (PDE, Phospholipid-Abbauprodukte) zwi-
schen 2 und 3 ppm, Phosphokreatin (PCr) bei 0 ppm und Resonanzen von
phosphorylierten Ribonukleotiden, vor allem Adenosin-5’-Tri- und -Diphosphaten
(ATP, ADP) mit Linienschwerpunkten bei -2,4 ppm (Dublett), -7,5 ppm (Du-
blett) und -16,0 ppm (Triplett). Den PME-Linien werden hauptséichlich Phos-
phoethanolamin (PE), Phosphocholin (PC) und phosphorylierte Zucker zugeord-
net. Die PDE-Resonanzen enthalten Signale von Glycerophosphorylcholin (GPC)
und Glycerophosphorylethanolamin (GPE) (Abb. 2). Der spektrale Bereich von
PME und PDE der Gehirnspektren beinhaltet zusétzlich breite Untergrundreso-
nanzen, die sogenannte ,breite Komponente“, der Phospholipide, die die Quanti-
fizierung der PME-, P;- und PDE-Resonanzen erschwert. Diese breite Resonanz
wurde bislang Vesikeln oder Makromolekiilen, die Phospholipide enthalten, zu-
geordnet [McNa94a, Pett94al.

*P-MR-spektroskopische-Bildgebung

Eine wirkungsvolle Methode zur Lokalisierung von *' P-MR-Spektren ist die spek-
troskopische Bildgebung. MRSI beruht auf einer vom Spin-Warp-Verfahren der
MR-Bildgebung abgeleiteten Gradientenpuls-Technik zur lokalisierten MR-Spek-
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PCr gekoppeltes Spektrum
Pi PDE ATP
PME o
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Abb. 2: Typisches unlokalisiertes In-vivo-**P-Spektrum aus dem Gehirn eines gesun-

den Probanden (38 Jahre), mit und ohne Breitband-*H-Entkopplung gemes-
sen (1-Puls-Sequenz, TR = 2 s; NEX = 64, 100 ms WALTZ-*H-Entkopplung.
PME = Phosphomonoester, P, = Phosphat, PDE = Phosphodiester, PCr =
Phosphokreatin, ATP = Adenosin-5’-triphosphat, PE = Phosphorylethanolamin,
PC = Phosphorylcholin, GPE = Glycerophosphorylethanolamin, GPC = Glyce-

rophosphorylcholin).
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troskopie, mit der 1-, 2- oder 3-dimensionale Datensétze entsprechend der Anzahl
der Phasenkodierrichtungen erzeugt werden kénnen [Brow82a, Maud83a,Hall84a|.
Werden die MR-Signalintensititen spezifischer Metaboliten, z.B. des Phospho-
kreatins (PCr) oder der Phosphomonoester (PME) pixelweise im Bild aufgetra-
gen, spricht man auch von metabolischer Bildgebung. Aufgrund des grofsen Berei-
ches der chemischen Verschiebung der In-vivo-*' P-MR-Resonanzen, sind Pulsse-
quenzen, die schicht- bzw. volumenselektive Pulse zur Lokalisierung der *' P-Spins
verwenden, ungeeignet. Eine 3D-MRSI-Sequenz erscheint fiir * P-MRSI daher als
Methode der Wahl. Dies ist jedoch auch die zeitaufwendigste Messmethode.

Die meisten klinischen Anwendungen der In-vivo-*' P-MRS sind am Gehirn durch-
gefiihrt worden. Verdnderungen des Phosphormetabolismus wurden z.B. bei Pati-
enten mit Hirninfarkten [Hugg92a|, Epilepsie [Hugg93, Laxe92a|, AIDS [Deic91a],
Schizophrenie [Cala93a] und Herzmuskelschiaden [Nunn81a,Bott87a| berichtet. In
klinischen Studien mit schizophrenen Patienten ergeben sich insbesondere Hin-
weise auf einen erhohten Phospholipid-Metabolismus (PME erniedrigt, PDE er-
hoht) [Blim98a].

Fragestellung und Ziele

Drei zentrale Limitationen erschweren die klinische Anwendbarkeit der MRSI in

VIVO:

e Die Messzeit. Insbesondere in der Psychiatrieforschung ist die Belastbarkeit
der Patienten begrenzt, wodurch die maximale Messzeit inklusive Sequenz-

priaparation bei ungefihr einer Stunde liegt.

e Die Qualitit der aufgenommenen Spektren. Durch die begrenzte Mes-
szeit ist auch die Qualitit der aufgenommenen Spektren limitiert, da S/N
proportional zum Volumen der MRSI-Voxel und zur Wurzel aus der An-
zahl der Akquisitionen (NEX) ist. Dies fiihrt vor allem durch die niedri-
ge MR-Sensitivitat der * P-Kerne zu geringer raumlicher Auflésung in der
#P-MRSI mit minimalen Voxelgréffen von 3x3x3 cm?® Die MRSI-Voxel

bestehen daher in der *'P- aber auch der "H-MRSI aus einer inhomogenen
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Zusammensetzung verschiedener Gehirngewebe, was die klinische Interpre-

tation der aufgenommenen Spektren erschwert.

e Die Auswertung der aufgenommenen Spektren (Postprocessing). Die Inter-
pretation von In-vivo-MR-Spektren ist nicht allein wegen des geringen S/N
schwierig. Hinzu kommen Limitationen der spektralen Auflésung durch die
Uberlagerung einer Vielzahl von Metaboliten-Resonanzen und durch lokale
Suszeptibilititseffekte infolge der Heterogenitit des Gewebes. Das Problem
wird verstirkt, wenn die Resonanzlinien durch skalare Spin-Spin-Kopplung
verbreitert oder in Multipletts aufgespalten werden. Im *'P-MR-Spektrum
des Gehirns erschwert dariiber hinaus, die ,breite Komponente* die Inter-
pretation der Spektren.

Die Auswertung der bei MRSI anfallenden grofsen Zahl von Spektren ist mit
interaktiven Auswerteprozeduren nicht nur sehr aufwendig, sondern auch
subjektiv. Daher ist eine automatisierte Methode notwendig, die die Reso-

nanzlinien auch bei schlechtem S/N zuverléssig und reproduzierbar anpasst.

Der Schwerpunkt der Arbeit liegt auf der Verbesserung der ersten beiden Punkte
in der *P-MRSI. Eine Verminderung der Messzeit bei gleichzeitig verbessertem
S/N kann durch Polarisationstransfer-Techniken wie RINEPT erziehlt werden.
Durch dieses Verfahren werden die Signale der Metaboliten mit *'P-'"H-Kopplung
(GPE, GPC, PE, PC) verstiarkt, wihrend Resonanzen von Metaboliten ohne
skalare "H-Kopplung in den Spektren unterdriickt werden. Man erhélt ein stark
vereinfachtes Spektrum ohne die durch die breiten Signale der Phospholipide
gestorte Baseline. Da diese Methode bisher in der In-vivo-Spektroskopie kaum
verwendet wurde, ist eine systematische Untersuchung der n6tigen Voraussetzung

und Messparameter erforderlich.

Weiterhin ist es durch effektivere Konzepte der Datenakquisition (des sogenann-
ten k-space sampling) moglich, die Mefzeit bei gleicher Auflésung zu verringern
oder die Auflosung bei gleicher Mefizeit zu verbessern [Maud94a,Schu94a|. Die
effektive Voxelgroke (Integration der Point-Spread-Funktion iiber ein groferes
Volumen) ist abhéngig von der Methode der k-Raum Abtastung und dem ange-

wendeten Filter bei der Fourier-Transformation [Hugg96a].
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Zur Etablierung der In-vivo-*P-{*H}-MRSI wurde von Dr. Gerald Matson vom
VA Medical Center in San Francisco eine doppelresonante *' P-'H-Birdcage-Spule
[Mats99a| fiir das ZI Mannheim entwickelt.

Parallel dazu wurden alle notigen Phantommessungen zur Untersuchung des he-
teronuklearen Polarisationstranfers an einer doppelresonanten, gekreuzten Helm-
holtz-Spule am DKFZ Heidelberg durchgefiihrt, die allerdings nicht fiir In-vivo-
#P-MRS mit 'H-Entkopplung zugelassen ist. Nach Fertigstellung der Birdcage-
Spule konnte eine abschliefende In-vivo-Pilotmessung mit RINEPT durchgefiihrt

werden.

Zusitzlich konzentriert sich die Arbeit auf die Untersuchung und Entwicklung von
Postprocessing-Methoden sowohl fiir die * P- als auch fiir die "H-MRSI. Schwer-
punkte liegen zum einen bei der Evaluation, Anpassung und nétigenfalls Entwick-
lung von Algorithmen zur automatischen Quantifizierung von MRSI-Spektren,
sowie bei der Bestimmung der zum Metabolitensignal beitragenden Gewebean-
teile in MRSI-Voxeln des menschlichen Gehirns. Dies kann durch Segmentierung
von hochaufgelosten morphologischen MRI-Datensétzen und Koregistrierung der
Informationen zu MRSI-Daten erreicht werden. Durch den Einbezug der Infor-
mationen iiber die Gewebezusammensetzung der MRSI-Voxel wird der interper-
sonelle Vergleich der gemessenen Metabolitenkonzentrationen vereinfacht und die
Detektion auch von kleinen Konzentrationsunterschieden, wie sie bei psychischen
Erkrankungen hiufig sind, moglich [Webe00a, Webe01la].

Die Arbeit gliedert sich wie folgt:

In Kap. 1 wird die grundlegende Theorie des Polarisationstransfers bei heteronu-
klearer skalarer Kopplung und der RINEPT-Methode dargestellt. Die Techniken
zur rdumlichen Lokalisation durch MRSI sowie die Auswirkungen verschiedener
k-Raum-Abtastungen auf die akquirierten Daten werden in Kapitel 2 beschrie-

ben.

Im Material- und Methodenteil (Kap. 3) liegt der Schwerpunkt auf dem Vergleich
verschiedener Verfahren zur automatischen Spektrenquantifizierung der Sequenz-
entwicklung sowie auf der Methodenentwicklung zur Segmentierung von MRSI-

Voxeln.
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Die Ergebnisse der Untersuchungen zum heteronuklearen Polarisationstransfer
werden in Kapitel 4 dargestellt. Weiterhin werden hier die Auswirkungen der

Segmentierung auf die MRSI-Auswertung anhand einer Pilotstudie beschrieben.

In Kap. 5 folgt eine Zusammenfassung und Diskussion der Methoden und Ergeb-

nisse.
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Kapitel 1

Physikalische Grundlagen des

Polarisationstransfers

Die Ursache fiir die Intensititen der in der NMR-Spektroskopie beobachteten
Resonanzlinien sind die Besetzungszahlunterschiede der Energieniveaus zwischen
denen im Experiment ein Austausch stattfindet. Wegen ihres groflen gyroma-
gnetischen Verhéltnisses sind bei Protonen die Besetzungszahlunterschiede der
Energieniveaus wesentlich grofer als bei *P. Dies fiihrt dazu, dass das S/N
bei gleicher Messzeit in der *'P-Spektroskopie wesentlich kleiner als in der 'H-
Spektroskopie ist. In diesem Kapitel werden die theoretischen Grundlagen einer
Methode beschrieben, mit der durch Umordnung der Besetzung der Zustédnde,
Polarisation von den sensitiven Protonen auf die insensitiven *P-Kerne iibertra-
gen werden kann. Im Experiment geschieht dies mit Hilfe von zeitlich aufeinander
abgestimmten Anregungspulsen auf zwei getrennt ansteuerbaren Hochfrequenz-
Kanidlen, die die Besetzung der Energiezustinde in Molekiilen mit schwacher

Kopplung beider Kerne édndern.

Dazu werden zunichst in den Abschnitten 1.1 bis 1.4 die Beschreibung quanten-
mechanischer Systeme durch Dichtematrizen und die Auswirkung von HF-Pulsen
und Zeitentwicklungsoperatoren auf Systeme mit Spin-1/2-Kernen dargestellt. In
Abschnitt 1.5 wird die Methode auf schwach gekoppelte Systeme mit zwei ver-
schiedenen Kernen (AK-System) erweitert und in Abschnitt 1.6 der Polarisati-
onstransfer durch das INEPT- und RINEPT-Experiment beschrieben.
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

1.1 Dichtematrizen

Zur Beschreibung von Systemen, iiber deren Zustand nur unvollstindige Infor-
mation vorliegen, kénnen meist keine Wellenfunktionen aufgestellt werden. Sind
die Wahrscheinlichkeiten dafiir, dass sich ein solches System in einem bestimmten
Zustand befindet, bekannt, ist eine vollstdndige Beschreibung durch die Dichte-

matrix moglich.

Der Zustand 1; kann durch einen Satz von k orthonormaler Funktionen {dy}

dargestellt werden:

P =Y Cidr. (1.1)
k

Der Erwartungswert eines Operators A im Zustand j ist dann

(A); = J‘P?AwidT’
J{roa) (o)
k 1
- Zc;fkcﬂjq);ﬁq)ldm (1.2)
k1

Das Integral in der letzten Zeile ist die Definition der k,l Matrix Elemente von
A in der Basis b,

A = Jcb,";ﬁcbldfr. (1.3)
Eine weitere Matrix PY wird durch die Elemente
Pi = CinCi (L4)
definiert. Damit ergibt sich
(A); = Y PlAu
k1
= tr PUA, (1.5)
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1.2. Rotationsoperatoren

wobei tr fiir die Spur der Produktmatrix steht. Ist die Wahrscheinlichkeit p;
dafiir, dass das System sich im Zustand j befindet bekannt, wird die Ensemble

Dichtematriz
P=> pPl (1.6)
j

definiert. Damit lasst sich der Erwartungswert des Operators A fiir alle Zusténde
durch

(A) =tr PA = ZPWA\% (1.7)

ausdriicken. Die Matrix P ist die Dichtematrix des unvollstindig beschriebenen
Systems. Sie ist hermitesch, positiv und hat die Spur tr P = 1. Fiir eine
Dichtematrix mit einem p; = 1 und allen py = 0, k # j ist die Beschreibung des
Systems identisch der Darstellung durch die Wellenfunktion. In einem solchen
Fall ist die Dichtematrix idempotent und der Zustand ist ein purer Zustand. Ist
eine Dichtematrix nicht idempotent, beschreibt sie einen gemischten Zustand, der
nicht durch eine Wellenfunktion beschrieben werden kann. Die Dichtematrix ist

daher eine allgemeinere Beschreibung eines Systems als die Wellenfunktionen.

1.2 Rotationsoperatoren

Die Auswirkung einer Rotation des Koordinatensystems auf die Beschreibung
des quantenmechanischen Systems wird durch Rotationsoperatoren ausgedriickt.
Dies ist insbesondere interessant fiir ein System mit einem Drehimpuls f, das
durch die Eigenzustinde des Drehimpulses | j, m ) beschrieben wird. Die Ope-
ratoren des Drehimpulses /]\X, ?y und ?z sind die Komponenten eines Vektors und
haben somit ebenso wie der Ortsvektor ¥ wohldefinierte Transformationseigen-
schaften. Der Drehimpuls im rotierenden Koordinatensystem f’ kann durch eine

reelle und orthogonale Matrix R als f’ =R f berechnen werden.

Die Eigenvektoren von /]\Z, sind nicht die selben wie die Eigenvektoren von /fz, kon-

nen aber als Linearkombination der urspriinglichen Vektoren dargestellt werden.
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

Da J2 ein skalarer Wert und somit invariant gegeniiber Rotationen ist, ergibt sich
Jo [jm') =m'f |jm") (1.8)
mit

M) = Y Upm |im). (1.9)

m=—j

U ist eine unitdre Matrix, die sich durch einen unitdren Operator a verallge-

meinern lisst. Operatoren des gestrichenen Koordinatensystems werden durch

Ar=0AU (1.10)

aus Operatoren des ungestrichenen Koordinatensystems berechnet. Fiir eine Ro-

tation um einen Winkel ¢ um die z-Achse ergibt sich

Q() = T=o/* (1.11)

Diese Darstellung von (0 wird ersichtlich durch Ableitung der Funktion

RO (1.12)

nach @, wobei a = x,y, z ist. Es ergibt sich

iex = CO8 (p/]\x + sin (p/]\y y
?y = —sin @Jy + cos (pTy , (1.13)
?Z - /]\z .

Dies sind genau die Komponenten von 7 beziiglich des rotierten Koordinatensys-
tems nach einer Rotation um die z-Achse um den Winkel ¢ durch die Rotations-

matrix
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1.3. Zeitabhéngigkeit der Dichtematrix

cos@ sing 0
R=]—-singp cosp 0]. (1.14)
0 0 1

Fiir eine Rotation um eine beliebige Achse ist
A(g) = ¢ T/ (1.15)

der Operator fiir eine Rotation um ¢ in Richtung des Einheitsvektors ii.

1.3 Zeitabhangigkeit der Dichtematrix

Die zeitliche Veranderung eines Systems unter Einfluss des Hamilton Operators
kann ebenfalls durch die Dichtematrix beschrieben werden. Die Kets | k,t) sind

ein kompletter Satz von Losungen der zeitabhingigen Schrodinger-Gleichung

0]k, t)
——L =Akt). 1.16
2 Ak (1.16)
Wird der Dichteoperator p durch
Bt =Y oy i, t) (Ko t | (L.17)

ausgedriickt, so wird

— (iR [A,p] . s

Diese Gleichung hat wegen [ﬂ,ﬁ] = — [6, ﬂ] ein anderes Vorzeichen als die

zeitliche Ableitung eines Operators A im Heisenberg Bild.
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

Fiir einen explizit zeitunabhéngigen Operator A (a?\/at = 0), ldsst sich dessen

1S
Erwartungswert im Ensemble Durchschnitt im Heisenberg Bild (A) durch

d —=- d 4
—(A) = —tr Ap(t
G r Ap(t)

= (ih) "t AL [A, ] (1.19)

berechnen.

1.3.1 Bewegungsgleichung im rotierenden Koordinatensys-

tem

Da NMR-Spektroskopie Experimente typischerweise im rotierenden Koordinaten-
system beschrieben werden, soll untersucht werden, wie sich die Bewegungsglei-
chung eines Heisenberg Operators oder einer Dichtematrix durch die Transfor-
mation in ein sich mit konstanter Winkelgeschwindigkeit (O drehendes Koordina-

tensystem verdndern.

Im Laborsystem ist

L dA A
i =+ [A,A] (1.20)

wobei A dem Hamilton Operator und A entweder einer Observablen im Heisen-

berg Bild (minus Zeichen) oder der Dichtematrix § (plus Zeichen) entspricht.

Entsprechend Gleichung 1.10 konnen die Operatoren durch eine unitire Trans-

formation

Aw = OAQT, e = QAQT (1.21)

in das rotierende Koordinatensystem iiberfiihrt werden, wobei nun

(L = ¢ T/ (1.22)
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1.4. Dichtematrix fiir Spin 1/2

ist, mit T, als z Komponente des Gesamtdrehimpulses. Im rotierenden Koordi-

natensystem ist dann

dAx . (daA
ih

dA ~dlf
3 _ t t
e N Al ) +ﬂ—dt(1 +UA =

~ {a (_% AN+ OA (%) m} QA AJQ

(1.23)

Fiigt man QQ zwischen den Faktoren ein, kann der letzte Term als + [QR, ﬁR]
dargestellt werden. Weiterhin ist (/fZ)R = /fz, da /fz mit (I kommutiert. Es folgt,

dass
A AN AN AN
ihddtR =Q (], Ar] + [Ag, Ag] , (1.24)
beziehungsweise
A A
AR _ [Aetr, Ag] (1.25)
dt
mit der Definition
Aerr = Agr + QF, . (1.26)

Der Operator ﬂeff beschreibt die zeitliche Entwicklung von ﬁR, entspricht aber

nicht mehr dem zeitinvarianten Energieoperator des Systems.

1.4 Dichtematrix fiir Spin 1/2

In diesem Abschnitt wird die Beschreibung der Auswirkung von NMR-Pulsexperi-
menten auf ein Spinsystem durch die Dichtematrix fiir den einfachsten Fall dar-
gestellt: ein System von identischen Spins jeweils mit Spin I = 1/2 in einem
magnetischen Feld By bei einer Temperatur T. Die Basis des Systems sind die
Funktionen « und 3, die Eigenfunktionen des Hamilton Operators A= —yBohTZ

sind. Entsprechend Gleichung 1.6 sind die Diagonalelemente der Dichtematrix
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

durch die Besetzungszahl der Energieniveaus

Eo_ (WA ypBy T

YTy 2 T2

E, — (‘1’2|ﬂ\‘1’z>: yiBy _ 1
(¥, | ¥,) 2 2

im thermischen Gleichgewicht gegeben durch

—(E; /KT
. o (Ej/%T)

Zz e*(Em/kT)

m=1

(1.27)

(1.28)

Da die Energiewerte E; klein im Vergleich zu kT sind, ergibt sich nach Entwicklung

der e-Funktion in zweiter Ndherung

1 E 1 hB
n?: 1_{]+Y o])

2 2kT 2 2kT
o - 1o B 1L vhB
2 2 2kT 2 2kT

Die Dichtematrix ergibt sich mit der Definition p = yhBy/2KkT zu

Den letzten Term erhdlt man durch Verwendung der Pauli Matrizen

(Gr)ij=<d>i\Tr|¢j>3
10 0 1

6o = » Ox = )
0 1 1 0
0 — 1 0

oy = . ) 0, = »
i 0) (0 1)

, 10
o, = = 0y, r=x,4,z,

01

(1.29)

(1.30)

(1.31)

die eine vollstindige Basis fiir ein Spin 1/2 System darstellen. Fiir die NMR-

Spektroskopie ist nur der zweite Summand in Gleichung 1.30 von Bedeutung.
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1.4. Dichtematrix fiir Spin 1/2

Durch die Matrix

P o)l
£_2<o » ) =50. (1.32)

konnen beobachtbare Signale berechnet werden.

1.4.1 Rotationsmatrix des HF-Pulses

Die Verdnderung der Dichtematrix durch einen HF-Puls kann durch den Rota-
tionsoperator in Gleichung 1.15 berechnet werden. Das Symbol I steht fiir den
Drehimpuls des Kernspins in Einheiten von A. Mit I = J/h ist der Operator fiir

die Rotation um einen Winkel ¢@ um die x-Achse

Uy = ¢ (1.33)

Durch Entwicklung der Exponentialfunktion und anschliefendes Sortieren der

Summanden erhalt man

U, = < cos(@/2) —isin((p/2)> - (1.34)

—isin(@/2) cos(@/2)

Auf entsprechende Weise berechnen sich die Rotationsmatrizen fiir die y und z

Richtung, gegeben durch

(cos(cp/Z) —sin(@/2)>
u(py = . )
sin(@/2) cos(g/2)
e o
U, = ( 0 e+i(p/2> : (1.35)

Da die Rotationsmatrizen unitir sind, ist U' = U™ und (U™ )i = Uy -

1.4.2 Das Spin-Echo-Experiment

Durch Kombination von Rotationsmatrizen und Zeitentwicklungsmatrizen, die

die zeitliche Entwicklung des Spinsystems im konstanten Magnetfeld beschreiben,
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

lasst sich nun die Auswirkung eines NMR-Pulsexperiments auf auf ein Spinsystem
- beschrieben durch die Dichtematrix - und dessen Magnetisierung berechnen.
Entsprechend Abb. 1.1 werden die Dichtematrizen eines Systems aus einem Spin

1/2 zu den Zeitpunkten a,b,c,d und e berechnet.

~90°, 180°,

Abb. 1.1: HF-Pulsfolge der Spin-Echo-Sequenz. Die zeitliche Ausdehnung der Pulse wird

vernachléssigt.

Fiir eine negative 90°-Rotation um die +x-Achse (-90°,) ist die neue Dichtema-

trix gegeben durch (&, =p/20,)

Evb - u790x£au:;0xv
_op (T i\ (1 0 1 —i
a4\ 1) \o 1)\ 1 )”
0 p
= (i )ZEG‘J' (1.36)

Durch diesen Puls wird eine Gleichbesetzung der beiden Energieniveaus erreicht

i
—i
0

und transversale Magnetisierung entlang der positiven y-Achse erzeugt. Stellt

man die transversale Magnetisierung durch die komplexe Zahl
M =M, +iMy (1.37)
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1.4. Dichtematrix fiir Spin 1/2

dar, so ergibt sich fiir den Erwartungswert

= tr L&, (1.38)

mit der Matrixdarstellung von

. 1(0 1 if0 i
I+ - IX + 1Iy - z _] 0 + z i 0 )
0 1
= . 1.39
) 1.9

Somit ist die Transversalmagnetisierung

— pfi O )
(M)ztr§<0 O)Zl

Da der Erwartungswert der Transversalmagnetisierung zum Zeitpunkt b eine

(1.40)

Yo

imagindre Grofe und positiv ist, liegt sie nach Gl. 1.37 in Richtung der posi-
tiven y-Achse. Aus GIl. 1.39 wird ersichtlich, dass nur solche Matrixelemente der
Dichtematrix zur Transversalmagnetisierung beitragen, die nicht auf der Diago-
nalen der Matrix liegen. Sie werden als Kohérenzen bezeichnet. Die zeitliche
Entwicklung der Dichtematrix nach dem 90°-Puls wird durch Verwendung des
Zeitentwicklungsoperators durch

efiﬂt/h e+ﬂt/h

Ev(t) = &v
= Up&lU,', (1.41)

)

beschrieben. Hierbei ist & die partielle Dichtematrix zum Zeitpunkt b (t=0) nach
dem 90°-Puls und &y, (t) entspricht der partiellen Dichtematrix zu einem spéateren
Zeitpunkt t. Uy ist die Matrixdarstellung des Zeitentwicklungsoperators fiir das
System. Fiir den Fall eines einzelnen Spin 1/2 ist der Hamilton Operator gegeben

durch A = —AwT, und der Zeitentwicklungsoperator durch

Q eihwfzt/h emﬁzt
H — = y
iwt/2
e 0
uH = < 0 eiwt/2> . (142)
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

Durch Matrixmultiplikation ergibt sich fiir die partielle Dichtematrix zum Zeit-

punkt t entsprechend GI. 1.41

P 0 7‘.Lefiwt/2
En(t) = = » . 1.43
b( P (—|—ie+ t/2 0 ) ( )

Zum Wechsel in ein mit der Geschwindigkeit (O um die z-Achse rotierendes Koor-

dinatensystem wird die zeitabhéingige Rotationsmatrix

_iQt/2
e 0
Dqg(t) = ( 0 eiQt/Z) (1.44)

verwendet.

Die partielle Dichtematrix im rotierenden Koordinatensystem E,bR(t) berechnet

sich entsprechend Abschnitt 1.3.1 durch

Er(t) = Da&p(t)Dg'

. —i(0—w)t
P 0 —ie
= 2 (_I_ie—i-i(ﬂw)t 0 ) ) (1-45)

und fiir die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung ergibt sich

M)(t) = tr {(I, +ily)Es(t)},

P ) ‘.Le+i(wa)t 0
= —1r R
2 0 0

i% e+i(Q—w)t ,

_ g [i cos(qt) — sin(qt)] , (1.46)

mitq=0Q—w .

Der Vektor der Magnetisierung bewegt sich also mit einer Rate q[rad/sec] im
rotierenden Koordinatensystem, wobei q die Differenz der Rotation des Koordi-
natensystems und der Prizession des Kernspins ist. Zum Zeitpunkt t = 0 ist
(M) = (ip)/2 eine positive rein imaginire Grofe, also liegt der Vektor der Trans-
versalmagnetisierung entlang der +y Achse. Zur Zeit t = 7t/2q ist (M) = —(p/2)

eine negative reele Grofe, die Magnetisierung ist entlang der negativen x-Achse

ausgerichtet.
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1.4. Dichtematrix fiir Spin 1/2

Nun sollen noch die Auswirkungen des 180°-Pulses zum Zeitpunkt c (s. Abb.
1.1) auf die Dichtematrix und die Magnetisierung untersucht werden. Liegt der
Zeitpunkt t = ¢ s Sekunden nach dem anfianglichen 90°-Puls ergibt sich fiir die
Dichtematrix im rotierenden Koordinatensystem
. —iqgs
P 0 —ie
N 1.47
2 (ieq 0 ) (1.47)

und fiir den Erwartungswert der Magnetisierung

<mc> = ftr {(Ix ‘|‘lly)£c} y
= g [icos(gs) — sin(gs)] . (1.48)

Zur Vereinfachung wurde hier auf den Index R verzichtet. Im Folgenden werden
alle weiteren Beschreibungen im rotierenden Koordinatensystem stattfinden. Zur
Zeit t = d nach dem 180°-Puls ist die Dichtematrix gegeben durch

—1
E»d — u180y£cu]80yv

p (o —1Y[0 ™\ [0 1
= 1— . y
2\1 o e®™ 0 -1 0

0 —id®
£, = §<ieiqs ) ) (1.49)

Der Erwartungswert der Magnetisierung zum Zeitpunkt t = d in Abb. 1.1 ist
gegeben durch

(My) = g [icos(gs) +sin(gs)] . (1.50)

Der Vergleich von GI. 1.48 mit Gl. 1.50 zeigt, dass sich das Vorzeichen des reellen
Teils der Magnetisierung gedndert hat, wiahrend das Vorzeichen des imagindren
Teils unverandert ist. Die Magnetisierung wurde durch den 180°-Puls an der
y-Achse gespiegelt. Entwickelt sich das Spinsystem im Magnetfeld fiir einen
weiteren Zeitraum von s Sekunden, ergibt sich zum Zeitpunkt t = e nach einer

Gesamtzeit von t = 2 - s Sekunden

g = Upg Uy,

- %oy . (1.51)
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

Der 180°-Puls refokussiert also &, zum Zeitpunkt t = e zuriick in die Original-

konfiguration &4.

1.5 AK-Spinsystem

Die Theorie wird nun auf ein System mit zwei schwach skalar gekoppelten Kernen
(A und K) mit Spin 1/2 erweitert. Wenn A und K jeweils die Resonanzfrequenz
va und vk haben und fiir die Kopplungskonstante Jax < va — vk gilt, sind sie

schwach gekoppelt. Die Wellenfunktionen sind gegeben durch

¢1 = (A)a(K)=ax F. =1,
¢ = a(A)B(K)=ap F,=0,
¢; = BA)x(K) =B F,=0,
ds = BAIBK)=BB F.=-1. (1.52)

mit Fz = Izl + Izz.

Die allgemeine Zustandsfunktion fiir ein solches System mit zwei Spins ist gegeben
durch

4
Wy = Z ORI (1.53)
=1

Die Energiewerte lassen sich durch Loésung der zeitunabhéngigen Schrodinger-

Gleichung
(VIA W) =E(V|V¥) (1.54)

mit dem Hamilton Operator

A= Z—’VIIH—I—Z]U T . (1.55)

i>j

berechnen. Hierbei ist v; die Resonanzfrequenz des Kerns I und Ji; die skalare

Kopplungskonstante.
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1.5. AK-Spinsystem

Unter Verwendung von Gl. 1.54 erhilt man die Eigenwertgleichung

~Y+1-E 0 0 0
-4 _J_E 2 0
2 4 I/ =0 (1.56)
]/2 % — }1 —E 0
0 0 +¥+4—E
mit V = (va +vk), A = (va —vk) und | = Jak.
Die Losungen dieser Gleichung sind
1 1
F—] - _Ev + ZIAK ’
1 1
E;, = —3 (A% +Tak]* — ZIAK ,
1 1
Es = +3 (A% +T3k] % — ZIAK :
1 1
Die entsprechenden Zustandsfunktionen lauten
Yy = ¢ = ax),
¥, = (1+Q%) 22— Qdsl,
Wy = (14 Q") 2[Qdb2+ sl
Yy = da=BB), (1.58)
mit der Abkiirzung
Q= J (1.59)

A+ AT+ T3

Bei schwacher Kopplung ist (va —vg) > Jak und Q — 0.

1.5.1 Basis-Matrizen des AK-Systems

Entsprechend Abschnitt 1.4 konnen die Matrizen fiir jeden Operator durch die
Zustandsfunktionen in GI. 1.52 ausgedriickt werden. Das ij Matrixelement der

x-Komponente des Drehimpulses fiir den Kern A ist gegeben durch

(IM)y = (Ax)y = (bi | A [ s ). (1.60)
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

Die Matrix hat dann die Form

: (1.61)

—
o = O O
——_ O O O
o O = O

1
0
0
0

oder ausgedriickt durch das direkte Produkt (®) der Basismatrizen fiir ein System
aus einem Spin 1/2

Ax — Eo-x ®0-0>

1 0 Op ,
= = . 1.62
(o) 16

Hier ist 0 die Matrix, bei der alle Elemente Null sind. Die Definition der Elemente

einer Produktmatrix C aus den Matrizen A und B ist gegeben durch
Cij), () = AyjBra - (1.63)

Fiir eine System aus N Spins mit Quantenzahl 1/2 gibt es 2°N Basismatrizen
der Dimension 2N. Sie formen einen kompletten Satz und die Dichtematrix des
Systems kann durch eine Linearkombination dieser Matrizen ausgedriickt wer-
den. Durch die Einfiihrung des Produktformalismus kénnen die Zustinde des
N-Spinsystems als direkte Produkte der Basismatrizen der einzelnen Spins dar-

gestellt werden.

Die 16 Basismatrizen des AK-Spin-Systems sind

1
AiKi = 20'1®0'j,
1
A:J = EGi@O‘O :Ai,
1
1Ki = EO'()@O';L :Ki. (164)

Die Matrizen A,, Ay und A, sind die Matrixdarstellungen der x-, y- und z-
Komponenten der A-Spin-Magnetisierung. Entsprechendes gilt fiir Ky, K, und
K,. Sie werden als Ein-Quanten-Kohérenzen bezeichnet, da sie sich durch Koha-
renzen zwischen Zustidnden ergeben, bei denen sich die Hauptquantenzahl F, um

eins unterscheidet.
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1.5. AK-Spinsystem

Die zeitliche Entwicklung der Matrizen AKy, AxKy , AyK, und AyK, kénnen
im Experiment nicht direkt beobachtet werden. Sie stellen eine Kombination aus
Null- und Zwei-Quanten Kohérenzen dar. Diese Zustdnde bilden die Grundla-
ge zur Ubertragung von Magnetisierung zwischen den Kernen und kénnen auf

indirekte Weise dargestellt werden.

Die Matrizen AxK; und AyK; reprisentieren x- und y-A-Spin-Magnetisierung
in Antiphase. Das bedeutet, dass die eine Hilfte der Transversalmagnetisierung
des Kerns A in Richtung der positiven Achse, die andere Hilfte in Richtung
der negativen Achse zeigt. A.K, reprisentiert schlieflich die z-Magnetisierung
beider Spins in Antiphase. Dieser Zustand wird als J-geordneter Spinzustand

bezeichnet.

1.5.2 Rotations- und Zeitentwicklungsmatrizen

Die Matrixreprisentation der Rotationsoperatoren des AK-Spinsystems kann auch
durch direkte Produkte der Paulimatrizen und der Rotationsoperatoren der ein-

zelnen Spins erstellt werden. Mit den Abkiirzungen ¢ = cos(¢d/2) und s = sin(¢d/2)
ergibt sich entsprechend Abschnitt 1.4.1 fiir eine Drehung um ¢ des A-Spins um

die x-Achse

=, : (1.65)

Die Rotationsmatrizen fiir Drehungen um die y- und z- Achse berechnen sich auf

entsprechende Weise.

Fiir den Zeitentwicklungsoperator enthélt man im Falle schwacher Kopplung mit

29



1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

V=wa+ wg und A = wa — wg
e+(it/2)(V*I/2) 0

e—l—(it/Z)(A—i—]/Z)

ufs = (1.66)

o O O

e+(it/2)(fA+I/2)

0 e+(it/2

—_

(V+1/2)

Zur Berechnung der Dichtematrix im thermischen Gleichgewicht kann der Einfluss
der Kopplungskonstante auf die Energieniveaus in Gl. 1.57 vernachléssigt werden,
da sie klein gegeniiber der Zeeman-Wechselwirkung ist. Die Besetzungszahl der

Energieniveaus ist gegeben durch

; o B/KT
n;y = W . (1.67)
Damit ergibt sich in zweiter Ndherung
ny = %[1 + (va +vx)hBo/2KkT],
ny = %[1 + (va —vx)hBo/2KkT],
ng = %[1 — (va —vx)hBo/2KkT],
NS = 11— (v +vi)hBo/2KT], (1.68)

n

Da nur die Besetzungszahlunterschiede von Bedeutung sind kann die 1 in G1. 1.68
vernachlissigt werden. Mit den Definitionen d = ya/yk und p = yxhBy/4kT
ergibt sich fiir die relativen Besetzungszahlen der vier Energieniveaus

pl = p(d+1)/2,

p2 = p(d—-1)/2,

p3 = —p(d—1)/2,

pd = —pld+1)/2, (1.69)

und damit fiir die partielle Dichtematrix im thermischen Gleichgewicht

d+1 0 0 0
p 0 d—1 0 0
. =p(dA, +K,). 1.70
0 3 0 0 —(d—1) 0 p( ) ( )
0 0 0 —(d+1)
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1.6. Das INEPT- und RINEPT-Experiment

Das Energietermschema ist mit den Definitionen ny = yahBo/4kT und ng =
YkhBo/4kT in Abb. 1.2 dargestellt.

- BB pad=-ny/2 - ng/2

K2
— Bo p3=-ny2+ ng/2

A2
A1
(XB p2=IZA/2-l’lK/2

K1

oo pl=-ny2+ ng/2

Abb. 1.2: Energietermschema des AK-Systems mit einer Spin-Kopplungskonstante Jak
grofer als Null. Die Werte p1 bis p4 zeigen die relativen Besetzungen der Ener-
gieniveaus. Der Effekt der Kopplung wurde in der Darstellung stark vergrofsert.

1.6 Das INEPT- und RINEPT-Experiment

Mit den angefiihrten Methoden lisst sich nun das INEPT (Insensitive Nuclei
Enhancement by Polarization Transfer) und RINEPT (Refocused INEPT) Ex-
periment berechnen. Diese Sequenz verwendet kurze nichtselektive Pulse, um
Polarisationstransfer zu realisieren. Der Effekt ist dhnlich dem Selective Polari-
zation Transfer (SPT) Experiment, das allerdings sehr genaue frequenzselektive
Pulse voraussetzt und daher schwierig durchzufiihren ist. Im Gegensatz dazu

ist INEPT sehr tolerant gegeniiber experimentellen Fehlern, die durch ungenaue
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

Pulsbreite, Phase und zeitliche Position der HF-Pulse auftreten konnen. Die SPI-
und INEPT-Experimente kénnen durch Verdnderungen der Besetzungszustinde

der Energieniveaus erklart werden.

Im INEPT-Experiment werden Verdnderungen der Linienintensitidten des einen
Spins (z.B. *'P) beobachtet, die dadurch entstehen, dass Polarisation des zweiten,
gekoppelten Spins (z.B. 'H) iibertragen wird. Die Pulsfolge des Experiments fiir
die beiden Kanile ist in Abb. 1.3 dargestellt. Die Entwicklung der Transversal-
magnetisierung der A-Spins wird in Abb. 1.4 beschrieben.

Der Ausgangspunkt des Experiments ist die Dichtematrix in Gleichung 1.70, die
die Besetzung der Energieniveaus im thermischen Gleichgewicht beschreibt. Die
relativen Besetzungszahlunterschiede sind in Abb. 1.2 gezeigt. Die A-Spins ent-

sprechen hier Protonen und die K-Spins *'P.

Ein einfacher -90°.-Puls mit der Resonanzfrequenz der A-Spins hat zur Folge,
dass Transversalmagnetisierung aus zwei Komponenten entsteht, die mit einer
um die Kopplungskonstante ] unterschiedlichen Frequenz rotieren (Abb. 1.4a’).

Die neue Dichtematrix entspricht

o = ui\90x£0 [ui\90x]7]’
1 0 —id 0

Cplo 1 0 —id
~20lid 0o 1 o |’
0 id 0 -1
= p(dA, +K.). (1.71)

Nach dem Puls sind die beiden Frequenzanteile (s. Abb. 1.2) A1 oder &;3 und
A2 oder &4 in Phase und entlang der positiven y-Achse orientiert. Fiir die

Transversalmagnetisierungen von A und K gilt zu diesem Zeitpunkt

N
<
&R

) = tr (I¥&.) =0,
tr (I1&y) =1idp. (1.72)

<
&>
I
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1.6. Das INEPT- und RINEPT-Experiment

RINEPT
|
INEPT
| |
-90x -180y -90y -180x
TH
Pulse
Entkopplung
a a' b b' ] c' d d' e
-180x -90y -180x
31p
Pulse
Akquisition
b' b ¢ o

A A

t

»

Abb. 1.3: Die Phosphor- und Proton-Pulssequenz fiir das RINEPT-Experiment. Der erste
Teil der Sequenz (bis t = ¢”) ist das INEPT-Experiment. Das Intervall t zwi-
schen den Pulsen muss 4l1 betragen. Das Zeitintervall A ist variabel und wird

verwendet, um die Sensitivitéit zu optimieren.

Nach einer Zeitentwicklung von t Sekunden ergibt sich fiir die Dichtematrix

Ep(t) = Up&e Uy,

1 0 —ige! e 0
p 0 1 0 —ige' At
= z —i(wa—m])t y
ide 0 1 0
0 ide oAt 0 —1

= p{dcos(wAt) [Ay cos(Ttt) — 2AK, sin(7]t)]

—dsin(wat) [Ay cos(n]t) + 2A K, sin(7t]t)] + KZ} , (1.73)
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und fiir die Transversalmagnetisierung der A-Spins entsprechend

(M) () = tr (I2&),
_ gip o twame | cilwatant] (1.74)
Die beiden Komponenten der Magnetisierung der A-Spins (A1l und A2) prize-
dieren nun durch die Kopplung | mit unterschiedlichen Geschwindigkeiten. Die
Komponente A1l gehort zu solchen Spins, die mit sich im Zustand | « ) befin-
denden K-Spins gekoppelt sind (s. Abb. 1.4). Sie dreht sich um J langsamer im
Uhrzeigersinn, als die A-Spins, die mit K-Spins im Zustand | § ) gekoppelt sind.

Nach einem Zeitraum von T = 1/(4]) hat die Dichtematrix den Wert

L qdlat o)
1 0 —ide 0
el P 0 -1 0 —igd T
4T 2 4ge ) 0 ] 0 ’
0 ide "+ 0 .
cos(wa /(4
— p{dw A, — 2A.K.]
i t/(4
dsm(‘”f‘ﬁ/( D) A, +2A K. + KZ} , (1.75)
und fiir die Magnetisierung gilt
TAA d —(5A —A(SA 1
(Mg) = Siv [e Ty g ) (1.76)

Zum Zeitpunkt b haben die beiden Komponenten der A-Magnetisierung eine re-
lative Phase von 7t/2 zueinander (Abb. 1.4b). Die beiden gleichzeitig eingestrahl-
ten 180°-Pulse sowohl im A-Kanal, als auch auf dem K-Kanal, haben folgende
Wirkung: Der 180°-Puls im A-Kanal bewirkt eine Spiegelung der beiden Vekto-
ren Al und A2 an der y-Achse (Abb. 1.4b’). Dadurch werden sowohl Disper-
sionen aufgrund der chemischen Verschiebung des Systems refokussiert, als auch
die Phasenverschiebung durch die Kopplungskonstante. Ohne weitere HF-Pulse
wiirde sich das System nach einer folgenden Entwicklungszeit von 1/(4]) wieder
im Zustand &, befinden. Der gleichzeitig eingestrahlte HF-Puls im K-Kanal hat

keinen direkten Einfluss auf die Refokussierung der chemischen Verschiebung der
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1.6. Das INEPT- und RINEPT-Experiment

A-Spins (Abb. 1.4b”). Allerdings bewirkt er, dass sich die Zustandsdichte der
Energieniveaus ax mit «f3 und fo mit B vertauscht (s. Abb. 1.2). Dadurch
sind die A-Spins der Magnetisierungskomponente A1 nicht mehr mit K-Spins im
Zustand «, sondern mit solchen im Zustand 3 gekoppelt. Entsprechendes gilt
fiir A2. Dies fiihrt dazu, dass der Refokussierungseffekt des ersten 180°-Pulses
auf die Phasendispersion durch die Kopplungskonstante aufgehoben wird. Die
beiden Magnetisierungskomponenten A1 und A2 laufen weiterhin relativ zuein-
ander mit der Kopplungskonstante auseinander. Phasendispersion durch chemi-
sche Verschiebung und Magnetfeldinhomogenititen wird aber rephasiert. Die

Veranderung der Dichtematrix berechnet sich durch

&y = Ui\]goygb[UémOy]i]’

c 2 ST
1 0 —ide" ¥ 0
b 0 - 0 ide Y
2 [ige " F o 0 |
o idd 0 -1
cos(wa/(4
_ p{d% A, + 2A,K.]
i 4
und schlieflich
E,bu = ué]SOy E»b’[Ll/}H%Oy]i] ’
1 0 —ide ) 0
_p 0 0 —qdd!
2 | igd =y 1 0 |
0 idefi(4—§\+%) 0 1
cos(wa/(4
() o
i 4

Nach einer zweiten Zeitentwicklungsphase von T = 1/(4]) liegen die beiden Mag-

netisierungskomponenten der A-Spins durch weitere Dephasierung entlang der
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(b") A
r\ 2
A1

A1

\

Abb. 1.4: Die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung des A-Spins im AK-Spinsystem
wiahrend des RINEPT-Experiments.

positiven und negativen x-Achse (Abb. 1.4c).

£ = U"(1/(4) & UM (1/(41)] 7"

10 d o0
Coplo o1 0 a
T 2| a0 -1 0o’
0 d 0 1
— pld2AK. K. (1.79)

Die Nettomagnetisierung der A-Spins ist durch die Dephasierung zum Zeitpunkt

t = ¢ verschwunden:
(MA) =tr (INE,) =0. (1.80)

Der 90§—Puls zum Zeitpunkt t = c rotiert die Magnetisierung der Protonen in

eine antiparallele Konfiguration entlang der +z- und —z-Achse (s. Abb. 1.4¢’):
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1.6. Das INEPT- und RINEPT-Experiment

E»c’ - ué?OUEC[ué90y]i1)

(d+1) 0 0 0
oy 0  d+1 0 0
2 0 0 —(d-1 o |’
0 0 0 d 1
— pld2A.K, K. (1.81)

Dieser Zustand A,Kz wird als J-geordneter Spinzustand bezeichnet. Wie die
Dichtematrix &./ zeigt, ist die urspriingliche Protonenmagnetisierung nun gleich-
mékig zwischen den Protonen und *'P-Kernen verteilt. Der Besetzungsunter-
schied bestimmt die Amplitude und die Orientierung der vier unterschiedlichen
Kohérenzen. Fiir beide Kerne, die A-Spins und K-Spins, ist die Magnetisierung
antiparallel entlang der z-Achse ausgerichtet. Der —905-Puls bei (¢’) wirkt nun
auf einen Zustand, der sich sehr vom Grundzustand &y unterscheidet. Die neue

Dichtematrix ist

Eor = g, £ Uy, ",
0 d+1 0
Copla+1 0 0
A 0 o 1-4df"
0O 0 1-d 0
— pld2A.K, — K. (1.82)

An dieser Stelle beginnt beim INEPT-Experiment die Akquisition der K-Kohér-
enzen. Die zeitliche Entwicklung der Transversalmagnetisierung zeigt sich durch
Anwendung von ut auf &.r. Mit den Abkiirzungen wg; = wg — ) und wgr =

wy + 7] ergibt sich
E’CH (t) — UHE,CN [UH]il y

0 (d+1)e“ " 0
_p (d+1)e ot 0 0
) 0 0 0 (1 d)ev
0 0 (1) 0



1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

Fiir die Transversalmagnetisierung der K-Spins folgt

(MK () = tr (TRE (1),
(d n _])ef‘i.((UK*Tf])t - (d - 1)e*i(w1<+7ﬂ)t . (1.84)

(] ie]

Die A,K, Magnetisierung ergibt zusammen mit K, zwei Linien mit den relati-
ven Intensitéiten (d + 1) und (d — 1). Das Linienspektrum ist fir d = 2,4 =
Yig/Yysp in Abb. 1.5 dargestellt. Die Zielsetzung einer Verstirkung der K-
Kernmagnetisierung ist an diesem Punkt erreicht. Die maximal mogliche Ver-
starkung bei Vernachlidssigung von Relaxationseffekten ist (ya/yk) + 1 bzw.
(va/vx) — 1. Die beiden 90°-Pulse zwischen t = ¢ und t = ¢” werden zwar
hier nacheinander berechnet, im Experiment aber gleichzeitig angelegt. Berech-
net man den Effekt der Pulse in umgekehrter Reihenfolge, gelangt man iiber einen

anderen Zustandspfad zum selben Ergebnis.

(d+1) — INEPT

— 90°-Puls

JA\ N
e

Oy — ntJ Oy O, + ntJ

Abb. 1.5: Linienspektrum fiir das INEPT-Experiment im AK-System mit d = wa /wg =
2/4. Linienverbreiterung wurde hinzugefiigt. Die blaue Linie zeigt das Spektrum
der K-Spins nach einem 90°-Puls auf &g, die rote Linie das INEPT-Spektrum.
Die Verstiarkung der beiden Linien ist (d + 1) bzw. —(d —1).

Der Nachteil des INEPT-Experiments ist, dass wiahrend der Akquisitionspha-
se keine Protonen-Entkopplung stattfinden kann. Wird die Entkopplung zum
Zeitpunkt t = c¢” gestartet, heben sich die beiden in Antiphase liegenden * P-
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1.6. Das INEPT- und RINEPT-Experiment

Resonanzen teilweise gegenseitig auf. Dieses Problem wird durch die Refokussie-

rung im RINEPT Experiment gelost.

Nach einer weiteren Zeitentwicklung des Systems um t = A = 1/(4]) haben die
beiden Komponenten der K-Magnetisierung wieder eine relative Phase von 7t/2
zueinander. Der doppelte 180°-Puls in beiden Kanilen bewirkt eine Spiegelung
der Magnetisierung an der x-Achse und eine Refokussierung der relativen Phase
durch den Austausch der 'H-Besetzungszahlen. Fiir die Dichtematrix ergibt sich

zum Zeitpunkt t = d’

E,d/ = Uélgoxl.lf]gox‘ic’ (A) [.UE]SOX]?] [u6180x]7] ’

0 (1 d)e e 0 0
op | (1—@ete 0 0 0
2 0 0 0 (d+1)e 2ex
0 0 (d+1)8® 0

(1.85)

Nach einer weitere Zeitentwicklungsphase von t = A = 1/(4]) erhilt man die

Dichtematrix

0 (1—d)e 7™ 0
opla—qe™ 0 0
2 0 0 0 (d+ 1™ |
0 0 (d+ 1)e ™ 0
= pldKye—2A.K,] . (1.86)

Zum Zeitpunkt e wird im *'P-Kanal (K) die Datenakquisition gestartet. Die
Transversalmagnetisierung der K-Spins hat die Form (MK) = —ipd. Die Auf-
spaltung des Spektrums ohne parallele Entkopplung der Protonen zeigt sich durch

Multiplikation mit einem weiteren Zeitentwicklungsoperator. Es ist
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1. Physikalische Grundlagen des Polarisationstransfers

ME©) = o (15 U YEUut )

_ —ig [(d— e S 4 (d+ 1)6“"“‘] . (1.87)

Es entsteht ein Spektrum mit zwei Linien bei wyx; = wx —mJ und wyg,; = wg +7J,
die nun die gleiche Phase entlang der negativen y-Achse haben. Die Verstirkung
der beiden Linien ist entsprechend dem INEPT Experiment (d — 1) bzw (d+ 1),
wobei die Linie mit der niedrigeren Frequenz jetzt die kleinere Verstarkung hat.

Das zu erwartende Spektrum fiir d = 2,4 ist in Abb. 1.6 gezeigt.

— RINEPT
= 90°-Puls (d+1)
(d-1)
0, — Oy o, + T

Abb. 1.6: Linienspektrum fiir das RINEPT-Experiment im AK-System mit d =
wa/wg = 2,4. Linienverbreiterung wurde hinzugefiigt. Die blaue Linie zeigt
das Spektrum der K-Spins nach einem 90°-Puls auf &y, die rote Linie das RI-
NEPT Spektrum &.. Die Verstarkung der beiden Linien ist (d+1) bzw. (d—1).

Durch Protonenentkopplung wihrend der Akquisitionsphase fallen die beiden Li-
nien zusammen und die Gesamtverstirkung der RINEPT Sequenz durch Pola-
risationstransfer ist d = wa/wx = yYa/Yx = 2,4 fiir ein schwach gekoppeltes

System aus einen Proton und *'P-Kern.
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Kapitel 2

Magnetic Resonance Spectroscopic
Imaging (MRSI)

Die verschiedenen Techniken zur rdumlichen Lokalisation von In-vivo-Spektren
konnen in zwei Gruppen aufgeteilt werden: Die Lokalisation einzelner Regionen
(Single-Voxel) und die gleichzeitige Aufnahme von Spektren an verschiedenen
raumlichen Positionen (Multi-Voxel, MRSI). Insbesondere in den Anfangszeiten
der lokalisierten Spektroskopie wurde die Single-Voxel-Methode vorgezogen auf-
grund von technischen Limitationen der Hardware. Im Vergleich zu MRSI ist
die Homogenitéit des B,-Feldes iiber das angeregte Volumen (VOI) grofer und
die Messzeiten kiirzer. Mit vortschreitender Verbesserung der Hardware, der
HF-Pulssequenzen (Wassersignalunterdriickung), und durch automatische Shim-
Routinen zur Verbesserung der go—Homogenitét wird die Spektroskopische Bild-

gebung hiufig zur bevorzugten Methode.
Bei der MRSI-Technik werden die bildgebenden Verfahren der MRI - die Ortsko-

dierung des gemessenen Signals durch Phasenkodiergradienten - auf die Spektro-
skopie iibertragen. Hierdurch ist eine selektive tomographische Darstellung von
relativen Konzentrationen oder Konzentrationsverhéltnissen der in den Spektren
identifizierbaren Metaboliten mdoglich. Mit der MRSI-Technik er6ffnet sich ins-
besondere fiir klinische Anwendungen am Menschen die Moglichkeit, funktionell-
metabolische Eigenschaften lebenden Gewebes nicht-invasiv ortsaufgelost zu be-

obachten.
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2. Magnetic Resonance Spectroscopic Imaging (MRST)

Das bei der Spektroskopie gemessene Signal g(t) besteht aus der Summe der
Signale sdmtlicher Spins im angeregten Volumen. Bei unmittelbar nach der An-

regung beginnender Datenakquisition wird das Gesamtsignal
S(t) :J S(X,t) dX (2.1)
Spins

beobachtet, das keine Ortsinformationen enthélt. Wird das 1§0—Feld zusitzlich
fiir die Zeitdauer tg mit einem Phasenkodiergradienten é(t) iiberlagert erhalten

die Spins eine ortsabhingige Phase
thtg .
cl)(i'):yJ' G(t)-Xdt=k-X. (2.2)

Damit ergibt sich fiir das Gesamtsignal

S(K,t) = J S(%, t)e “Fav. (2.3)
Spins

Die Grofe §(12,t) beschreibt das Signal im sogenannten k-Raum. Durch Fou-
riertransformation von Gleichung 2.3 erhilt man das ortsaufgeloste Signal jedes
Raumpunktes X:

S(%,1) :J S(K, )" k| (2.4)

k

Im MRSI-Experiment wird die Aufnahme der Spektren in jeder Raumrichtung
bei sukzessivem Durchlaufen der Phasenkodierung in N Schritten von AG wie-
derholt. Es entsteht eine Signalmatrix, die je nach Anzahl der unterschiedlichen
Raumrichtungen der Phasenkodiergradienten (Sequenztyp) ein- bis dreidimensio-
nal sein kann. Hinzu kommt eine weitere Dimension mit der zeitlichen Informati-
on des aufgenommenen Signals. Nach dem Nyquist-Theorem ergibt sich fiir das
beobachtbare Volumen (Field-Of-View, FOV) und die nominale Voxelgrofe AV:

27 27
F = = —
ov YAGt Ak’
FOV
AV = —, 2.
Vo= = (2.5)
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2.1. Point-Spread-Funktion bei unterschiedlicher k-Raum Abtastung

2.1 Point-Spread-Funktion bei unterschiedlicher k-
Raum Abtastung

Die nominale Voxelgrofe im MRSI Experiment ist in Gl. 2.5 gegeben, d. h. das
gesamte FOV/, geteilt durch die Anzahl der Phasenkodierschritte. Die tatsichliche
rdumliche Verteilung des Signals eines Voxels kann allerdings durch die Eigen-
schaften der digitalen Fouriertransformation stark von der nominalen Voxelgrofe
abweichen [Marc91a, Hugg96a|. Durch die limitierte Anzahl von Phasenkodier-
schritten und die Tatsache, dass das Signal bei den maximalen k-Werten nicht
Null wird, verteilt sich das Signal eines Punktes nach Fouriertransformation iiber
den gesamten Datensatz. Die Art und Weise dieser raumlichen Verteilung des Sig-
nals wird durch die digitale Antwortfunktion oder , Point-Spread-Funktion* (PSF)
beschrieben. Die Form der PSF hiangt von dem Aufnahmeschema der Phasenko-
diergradienten und dem betrachteten Objekt ab. Weiterhin kann die Verteilung
des Signals eines Punktes in benachbarte Voxel (,Voxelbleeding®) durch die PSF
mit symmetrischer Filterfunktion im k-Raum minimiert werden, die das Signal

am Rand des k-Raums unterdriicken (,Apodisierung*).

kubische Aufnahme spharische Aufnahme

Abb. 2.1: Point-Spread-Funktion eines Punktes in der Mitte einer zweidimensionalen
MRSI-Schicht bei kubischem und sphérischem Aufnahmeverfahren (24* Voxel).
In einer Raumrichtung ist nur das halbe FOV gezeigt.

In Abb. 2.1 ist die PSF eines idealen Punktes in der Mitte des FOV bei zwei
verschiedenen Arten des Durchlaufens der Phasenkodiergradienten bei einer zwei-

dimensionalen MRSI-Sequenz mit N = M = 24 Phasenkodierschritten in jeder
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2. Magnetic Resonance Spectroscopic Imaging (MRST)

Raumrichtung gezeigt (Berechnungen mit Maple, Kap. 3.2). Beim kubischen
Aufnahmeverfahren werden die beiden Phasenkodiergradienten jeweils von ihrem
Minimalwert bis zum Maximalwert in gleichméfigen Schritten durchlaufen. Beim
sphéirischen Aufnahmeverfahren werden nur solche Punkte aufgenommen, deren
Radius (Abstand zum Zentrum des k-Raums) im k-Raum kleiner oder gleich
Kkmax ist. Die resultierende PSF zeigt beim kubischen Aufnahmeverfahren vor
allem in Richtung der Hauptachsen Stérungen der benachbarten Voxel iiber das
gesamte FOV. Beim sphérischen Aufnahmeverfahren ist die Verteilungsfunktion

isotrop und das Voxelbleeding in Richtung der Hauptachsen geringer.

Ein weiterer Vorteil des sphérischen Aufnahmeverfahrens ist, dass durch das Weg-
lassen der Phasenkodierschritte fiir k > ko Messzeit in der Grofenordnung 4 /7
bei 2D-Sequenzen und 6/7 bei 3D-Sequenzen gespart werden kann. Der Verlust
fiir das Verhaltnis von Signal zu Rauschen (S/N) ist dabei gering, da das Signal
in den ,Ecken“ der k-Matrix durch die notwendige rdumliche Apodisierung am
meisten unterdriickt wird [Maud94a]. Da beim sphérischen Aufnahmeverfahren
die mitleren k-Raum-Punkte, die die wesentlichen rdumlichen Informationen des
Messobjetkts enthalten, zuerst gemessen werden, ist diese Methode etwas weniger

anfillig fiir Bewegungsartefakte.
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Kapitel 3

Material und Methoden

In diesem Kapitel werden die Materialien und Methoden beschrieben, die zur
Aufnahme und Auswertung von In-vivo-MRS-Daten benotig werden und im Rah-
men dieser Arbeit entwickelt und angewandt wurden. Dabei wird auch auf die

Verwendung und Anpassung vorhandener Methoden eingegangen.

3.1 Apparative Ausstattung

3.1.1 MR-Tomograph

Ein MR-Tomograph ist wie ein rechnergesteuertes Fourier-NMR-Spektrometer
aufgebaut. Die zusétzliche neue Komponente ist das Gradientensystem. Abb.
3.1 zeigt den prinzipiellen Aufbau eines MR-Tomographen mit den Hauptkom-

ponenten:

e Grundfeldmagnet,

Gradientensystem,

Shimsystem,

Hochfrequenzsystem,

Prozessrechner.
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3. Material und Methoden

Bedienkonsole

Massen-

speicher r=Tr= = =7 HF-Kleinsignal-
[— verarbeitung .
Bild- ’—‘:. ’—’:. 10
u Anlagen-||_|| rechner = — 3!
rechner u. Video-
% speicher :4@ 8
ADC
== =] == oxXlavlaz
Zentraluh Zentrale LU DAC HF-Puls- Verstarker
Puls- i 9 leistungs-|
(Synthe- sequenz-| | verstarkel DAC
sizer) E‘N ZN sorgung || || sorgung
\ IIE — |
1 Magnet mit Kryotank 6  Sende-Empfangs-Weiche
und Kalteschilden 7  Vorverstirker
2 Shimspulensystem 8 Quadraturdemodulator mit
3 Gradientenspulensystem zwei NF-Tiefpassen mit ADC
4 HF-Resonator (Antenne) 9 ESB-Modulator mit zwei DAC
5 Patientenliege 10 HF-dichte Durchfiihrungen

Abb. 3.1: Schematische Darstellung der Komponenten eines Kernspintomographen (nach
[Kres88al).

Eine Beschreibung der einzelnen Komponenten und ihrer Funktionsweise findet
sich beispielsweise in [Kres88a|. Alle Experimente dieser Arbeit wurden an Ganz-
korpertomographen des Types Magnetom Visionw(Siemens Medizintechnik AG,
Erlangen) des Forschungsschwerpunkts Radiologische Diagnostik und Therapie
des Deutschen Krebsforschungszentrums Heidelberg (DKFZ) und des Zentralin-
stituts fiir Seelische Gesundheit in Mannheim (ZI) durchgefiihrt. Die wichtigsten

Daten dieser Systeme finden sich im Anhang.

Grundfeldmagnet

Der Hauptmagnet liefert das statische Grundfeld ﬁo. Die Anforderungen an dieses
Feld sind zum einen eine ausreichende Stirke und zum anderen eine moglichst
hohe rdumliche Homogenitiat und zeitliche Konstantz. Mit zunehmender ma-
gnetischer Feldinduktion ]§0 steigt auch die Intensitit des Resonanzsignals an,

wodurch ein hoheres S/N und damit bessere Bildqualitit in der Bildgebung und
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3.1. Apparative Ausstattung

kiirzere Messzeiten oder kleinere Voxel in der Spektroskopie erreicht werden. Auf
der anderen Seite ist die Homogenitat bei steigender Feldstirke technisch zuneh-
mend schwieriger zu realisieren. Im inhomogenen Feld sinkt die Relaxationszeit
T;. Dies bedeutet, die Transversalmagnetisierung und damit das detektierbare
Signal fallen schneller ab. Mit ]§0 steigt auch die Spin-Gitter-Relaxationszeit T,
an, wodurch sich die Messzeit verldngert. Fiir Messungen am menschlichen Kor-
per sind zudem Grenzen durch die mit der Frequenz zunehmenden, im Gewebe

deponierten Leistung gesetzt.

Fiir MR-Systeme, die sowohl in der Bildgebung, als auch in der Spektroskopie
zum Einsatz kommen, werden in der Regel Feldstirken um ]§0 = 1,5 T oder
héher verwendet. Speziell fiir die "H-Bildgebung ausgelegte MR-Systeme werden
meist mit Feldstirken B, < 1,5 T betrieben und nutzen den langsamen Abfall

des Signals fiir schnelle Bildgebungssequenzen.

Zur Erzeugung des Feldes kdnnen prinzipiell Permanentmagnete, Widerstands-
magnete oder supraleitende Magnete genutzt werden. Die im Rahmen dieser
Arbeit verwendeten Tomographen verwenden supraleitende Magneten (Material:
Niob-Titan-Legierung in Cu-Matrix) mit einer Feldstirke von 1,5 T. Der Vorteil
der supraleitenden Magnete liegt in einem auch bei dieser Feldstéirke noch sehr
homogenen und zeitlich konstanten Feld. Allerdings entstehen bei dieser Form
der Felderzeugung hohe Anschaffungs- und Betriebskosten durch die erforderliche
Kiihlung des Kryostaten mit fliissigem Stickstoff und Helium.

Gradientensystem

Das Gradientensystem eines Kernspintomographen besteht aus stromdurchflosse-
ne Spulen, die in den drei Raumrichtungen linear mit der entsprechenden Ortsko-
ordinate wachsende Felder erzeugen (Die Feldvektoren weisen stets in z-Richtung
— Richtung des statischen Feldes). Sie werden zur Ortskodierung des gemessenen

Signals verwendet (Abb. 3.2). Die Anforderungen an das Gradientensystem sind:

e Hohe Gradientenstirke. Mit steigender Gradientenstirke nimmt die Orts-
auflosung des Systems bei kiirzerer Messzeit zu. Auf der anderen Seite
sinkt bei hohen Gradientenfeldern das S/N. Die Gradientenstéirken liegen
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3. Material und Methoden

typischerweise zwischen 1 mT/m und 25 mT/m. Die maximale Gradien-

tenstérke des Magnetom Vision liegt bei 25 mT /m.

e Kurze Schaltzeiten der Gradientenfelder. Das Magnetom Vision hat eine

Anstiegszeit (Ramp) von 625 ms auf 25 mT /m.

e Hohe Linearitéat.

Abb. 3.2: Erzeugung von statischem Grundfeld (ﬁo), oszillierendem HF-Feld (ﬁl (t)) und
orthogonalen Gradientenfeldern (G.(t), G,(t), G,(t)) im Kernspintomographen.
Das statische B,-Feld wird von der Magnetwicklung A, der HF-Puls von der Spu-
le C erzeugt. Das Gradientensystem besteht aus einer komplexen Anordnung
von Spulen auf dem Mantel D. (b), (¢) und (d) zeigen die rdumliche Abhén-
gigkeit der drei Gradientenfelder. Die Feldvektoren weisen stets in z-Richtung
(B,) [Hins83al.

Shimsystem

Zum Ausgleich residualer Inhomogenititen des B,-Feldes wird das sogenannte
Shimsystem verwendet. Das passive Shimsystem besteht aus einer Reihe von

Metallblechen, die auf die Innenbohrung und auf der Aufenfliche des Magneten
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3.1. Apparative Ausstattung

aufgebracht sind. Zusétzlich befindet sich innerhalb des Magnetfeldes ein komple-
xes System von Shimspulen, die Inhomogenititen des §0—Feldes durch zuséatzliche

frei ansteuerbare Felder ausgleichen.

3.1.2 Der Zweite HF-Kanal

Fiir die Protonenentkopplung wihrend der Akquisitionsphase und den Polari-
sationstransfer mit der RINEPT-Sequenz wird ein zweiter HF-Sendekanal mit
"H-Frequenz benotigt. Der zweite Kanal des Siemens VISION besteht aus einem
HF-Sender mit einer Spitzenleistung von 2 kW bei 16-85 MHZ. Er wird iiber einen
Industrie-PC 386, 25 MHz mit 4 MB Hauptspeicher gesteuert. Die Steuersoft-
ware bietet die Moglichkeit, die Anzahl, Reihenfolge, Stirke, Linge, Frequenz,
Phase und Art (Rechteck-, Sinc-, Gauf- oder WALTZ4-Pulse) der HF-Pulse zu
bestimmen. Der Zeitpunkt, wann die Pulse gesendet werden, erfolgt iiber die

Sequenz am Hauptgerdt mit Hilfe von Synchronisationspulsen (OSC-Pulse).

1. Kanal

2. Kanal

S

1ms
0,3ms
Abb. 3.3: Variation der HF-Pulse des Zweiten Kanals gegeniiber dem Ersten HF-Kanal.

Die Synchronisation zwischen MR-Tomograph und zweitem Kanal wurde mit
einem Oszilloskop iiberpriift und weist aufgrund der begrenzten Leistungsfihig-
keit des Steuerrechners eine Variation der HF-Pulse des zweiten Kanal um 300 ps
nach hinten auf (Abb. 3.3). Das kann insbesondere fiir die INEPT- und RINEPT-
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3. Material und Methoden

Sequenz problematisch werden, da die synchron eingestrahlten HF-Pulse auf dem
ersten und zweiten Kanal um ein Drittel ihrer Pulsldnge (bei 1 ms HF-Pulsen)

verschoben sein koénnen.

Die vom Prozessrechner des Tomographen an den zweiten HF-Kanal gesende-
ten Synchronisationspulse haben zweierlei Aswirkungen. Zum einen wird der
Steuerrechner des zweiten Kanals aufgefordert, den néchsten in der dort gespei-
cherten HF-Puls-Liste stehenden Puls zu senden. Die Linge des zu sendenden
HF-Pulses ist ebenfalls nur dem Steuerrechner des zweiten Kanals bekannt. Bei
dieser Anforderung kann die oben beschriebene Verzdgerung von 300 ps auftre-
ten. Andererseits 6ffnet die Linge des OSC-Pulses ein Zeitfenster, in dem der
Verstirker des zweiten HF-Kanals senden kann. Da die zeitliche Position des
Fensters sehr genau ist, hat die variable Verzogerung des Pulses auf dem zweiten
HF-Kanals zusétzlich den Effekt, dass der verzogerte HF-Puls durch das Ende
des Zeitfensters abgeschnitten werden kann. Das bedeutet, dass die Pulse des
zweiten Kanals, abhéingig von der Verzogerung, variable Linge haben und damit

die Magnetisierung der Protonen um unterschiedliche Winkel drehen.

Zum Ausgleich wurden daher bei der Sequenzprogrammierung der INEPT- und
RINEPT-Sequenz die Synchronisationspulse 250 pus vor Beginn der HF-Pulse auf
dem ersten Kanal gestartet und erst mindestens 100 us nach Ende der HF-Pulse
beendet.

3.1.3 Hochfrequenz-Antennensysteme

Das Hochfrequenzsystem besteht aus einem Sender, der HF-Pulse zur Kernanre-
gung emittiert, und dem Empfianger, der das induzierte Kernspinresonanzsignal
detektiert. Im allgemeinen ist die Sende- mit der Empfangsspule identisch. Der
Fiillfaktor der Spule (Verhéltnis von Proben- zu Spulenvolumen) muss moglichst
grofs sein. Deshalb werden spezielle Spulen eingesetzt, die den Abmessungen
der zu untersuchenden Korperregion angepasst sind (Ganzkorperresonator, Ex-
tremitdtenspule, Oberflichenspule). In der vorliegenden Arbeit wurden fiir die

Experimente verschiedene Kopfspulen verwendet.

Da das empfangene Signal sehr klein ist, muss sorgfiltig darauf geachtet werden,
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3.1. Apparative Ausstattung

dass das Rauschen in der Empfangsspule bei maximaler Signalspannung mdg-
lichst klein gehalten wird. Das Verhiltnis aus Signalspannung S und Rauschen
N ist proportional zur Spindichte p, der Groke AV des Messvolumens und der

Quadratwurzel aus der Messzeit t [Reis90al:

S
N X PAV Vt. (3.1)
Um S/N zu erhohen, kann einerseits das zu messende Volumen vergrofert, wer-
den, wodurch allerdings die Ortsauflésung abnimmt, oder die Messzeit verlangert

werden. Die Spule muss vor der Messung auf ihre Eigenresonanzfrequenz mit der

Belastung durch das Messobjekt abgestimmt werden.

'"H-Spule

Zur Akquisiton von In-vivo-'H-Spektren, sowie zur Aufnahme der 'H-Spektren
der verwendeten Phantome wurde die zirkular polarisierte Standard-Kopfspule

des Magnetom Vision verwendet (Siemens Medizintechnik AG, Erlangen).

*P-"H-Doppelresonanzspulen

Fiir die Aufname von *'P-Spektren wurden zwei Typen von HF-Spulen, eine

gekreuzte Helmholtzspule, sowie eine doppelresonante Birdcage-Spule verwendet.

Bereits Anfang 1996 wurde bei einem externen Anbieter eine doppelresonante
#P-"H-Spule durch das ZI in Auftrag gegeben. Sie wurde drei Jahre spéter fer-
tiggestellt, erfiillte allerdings nicht die vertraglich festgelegten Spezifikationen be-
ziiglich der Homogenitét des B,-Feldes. Dadurch ist eine Einstrahlung von 180°-
HF-Pulsen iiber die gesamte Ausdehnung des Gehirns nicht moglich. Daraufhin
wurde von Dr. Gerald Matson vom VA Medical Center in San Francisco (USA)
eine doppelresonante zirkular polarisierte Birdcage-Spule gebaut [Mats99a], die
zum Ende dieser Arbeit fertiggestellt war. Alle Phantommessungen wurden an
der gekreuzten Helmholtzspule des DKFZ durchgefiihrt, die nicht fiir In-vivo-
Messungen mit '"H-Entkopplung zugelassen ist. Sie besteht aus zwei Wicklungen

fiir Protonenresonanz mit 23 cm Durchmesser, und zwei weiteren, dazu senkrecht

51



3. Material und Methoden

angeordneten Windungen fiir *P-Resonanz mit 17 cm Durchmesser (Siemens Me-
dizintechnik AG, Erlangen).

Eine notwendige HF-technische Vorraussetzung fiir die Doppelresonanz-Spektros-
kopie ist die Entkopplung der beiden Resonanzkreise. Durch die "H-Entkopp-
lungsspule, die wihrend der Akquisitionsphase des Heterokern-Signals (*'P), mit
in Amplitude und Phase schnell geschalteter HF betrieben wird, kommte es zur
Einkopplung von HF-Signal und (Sender-) Rauschen in die *'P-Spule, das sich
mehr oder weniger gleichméfig im 26 MHz Frequenzberich von *' P ausbreitet und
signifikant iiber dem thermischen Rauschen liegt. Deshalb miissen entsprechen-
de Filter verwendet werden, die gerade die gewiinschte *'P-Frequenzbandbreite
besitzen. Bei groferer Bandbreite wiirden die eingekoppelten Signale bzw. das
Rauschen den Vorverstiarker séttigen. Fiir die gekreuzte Helmholtz-Spule wurde
ein Filter verwendet, mit dem eine Entkopplung der beiden Resonanzkreise (*'P-
'H) von mindestens 50dB fiir 25.8 MHz erzielt wird (H.-J. Zabel, DKFZ, eigene
Entwicklung).

Ein weiteres Problem, das bei Experimenten mit Protonen-Entkopplung am Ma-
gnetom VISION auftritt, ist der breitbandige Vorverstirker im Empfangssystem.
Die durch die Filter gewéhrleistete Entkopplung der Resonanzkreise reicht nicht
aus, um das wahrend der Akquisition eingestrahlte 'H-Signal aus dem Empfangs-
signal zu eliminieren. Bei Experimenten mit 'H-Entkopplung wurde daher der
Vorverstirker des Tomographen nach allen nétigen Messungen mit 'H-Aufnahme
iiberbriickt und durch einen schmalbandigen *' P-Vorverstéirker eines dlteren Ge-

riats (Magnetom SP, Siemens Medizintechnik, Erlangen) ersetzt.

3.2 Software

Im Rahmen dieser Arbeit wurden folgende Expertensysteme unter den Betriebs-
systemen Windows NT und LINUX verwendet: Fiir die symbolischen Matrix-
Berechnungen in Kap. 1, sowie fiir die Berechnungen der Point-Spread-Funktion

in Kap. 2.1 wurde Maple" (Waterloo Maple Inc., Waterloo, Kanada) verwendet.

Das Programm ,FITT* zur Quantifizierung von ‘H-Spektren [Sohe98a, Youn98a,
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Youn98b| (Kap. 3.5.2) und die Routinen zur Auswertung von Spektren mit dem
LPSVD-Algorithmus (Kap. 3.5.4) wurden mit IDL" (Interactive Data Language,
Research Systems, Boulder, USA) entwickelt.

Fiir die Entwicklung des Programms zur Bestimmung der Gewebebeanteile in
MRSI-Voxeln (Kap. 3.6) wurde MATLAB" (The Mathworks Inc., Natick, USA)

verwendet.

Konvertierungsroutinen (Siemens-Format — MATLAB-Format bzw. IDL-Format)
sowie die GAMMA-Simulationen (Kap. 3.7) wurden mit GNU-C++ (Freie Soft-
ware) und Microsoft Visual C++ 6.0 (Microsoft, Seattle, USA) kompeliert.

3.3 Phantome

Fiir die Phantommessungen wurde die in Abb. 3.4 gezeigte Anordnung verwendet.

Innerhalb einer mit Wasser gefiillten Flasche mit Volumen von 2 1 wurde eine

Wasser

Abb. 3.4: Schematische Darstellung des fiir die Phantommessungen konstruierten Fliissig-

keitsphantoms.

Flasche von 100 ml mit Hilfe von PP-Rohren positioniert. Diese Flasche ist
mit einer hochkonzentrierten Losung der zu messenden Substanz gefiillt. Die
dufere Flasche dient zum einen als Last und zum anderen zur Vermeidung von

Suszeptibilitdtsartefakten.

53



3. Material und Methoden

3.4 Sequenzen

In diesem Abschnitt werden die am klinischen Tomographen verwendeten und
entwickelten Messsequenzen beschrieben. Dabei wird insbesondere auf volumen-

selektive und MRSI-Sequenzen eingegangen.
3.4.1 *P-Sequenzen

2D-MRSI-Sequenz mit sphirischem Aufnahmeverfahren

Als Standard-Messsequenz fiir *'P-Studien wurde eine 2D-MRSI-Sequenz mit
sphérischem Aufnahmeverfahren verwendet (s. Kap. 2). Der schematische Auf-
bau der Sequenz ist in Abb. 3.5 dargestellt.

o
HF A
°F - ;s \ Akquisition
NOE
HF
'H WALTZ-4 Entkopplung
GX

M [

Abb. 3.5: Schematischer Aufbau der 2D-MRSI-Sequenz zur In-vivo-*'P-Messung mit 'H-
Entkopplung.

Die Schicht wird durch einen frequenzselektiven *'P-Puls (o) bei gleichzeitiger
Aktivierung des Schichtselektionsgradienten G, angeregt. Die Ortskodierung in
x- und y-Richtung geschieht durch die Phasenkodiergradienten Gy und Gy. Die

Sequenz gibt eine 8x8 k-Raum Matrix zuriick. Anstatt der sonst iiblichen zwei
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3.4. Sequenzen

verschachtelten Schleifen zum sukzessiven Durchschalten der beiden Phasenko-
diergradienten wird nur eine Schleife verwendet, die die beiden Gradiententabel-
len entsprechend Abb. 3.6 durchlauft.

Phasenkodierrichtung ) Ausleserichtung

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50

Kodierschritt Kodierschritt

Abb. 3.6: Gradiententabellen fiir die 8 x8 MRSI-Sequenz mit sphéirischem Aufnahmever-

fahren. Beide Tabellen werden in insgesamt 52 Schritten durchlaufen.

Durch das sphérische Aufnahmeverfahren werden statt 64 nur noch 52 Phasen-
kodierschritte zur Aufnahme des gesamten Datensatzes benotigt. Optional kann
iiber den zweiten HF-Kanal Signalverstirkung durch einen NOE-Puls und 'H-
Entkopplung mit einer WALTZ-4 Entkopplung durchgefiihrt werden.

3D-MRSI-RINEPT-Sequenz

Zur MRSI-Messung mit RINEPT bietet sich ein 3D-Verfahren an, das ohne selek-
tive HF-Pulse auskommt. Es wurde eine Sequenz geschrieben, die eine 12x12x12
k-Raum-Matrix durch sphéirische Phasenkodiergradienten zuriickgibt. Das Sche-
ma der Sequenz ist in Abb. 3.7 dargestellt.

Entsprechend der 2D-MRSI-Sequenz werden die drei Phasenkodiergradienten iiber
eine Schleife durchlaufen. Aufgrund von Begrenzungen fiir die maximale Gro-
fse von Gradiententabellen wird die Anregung und Akquisition in der Sequenz
acht mal mit versetzten Gradiententabellen wiederholt. Bei einer Schleifenldnge
von 114 Messpunkten erhilt man damit 912 Akquisitionen zur Aufnahme der

gesamten k-Raum-Matrix gegeniiber 12° = 1728 Akquisitionen beim kubischen
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180°, 180°,
HF 90°
31p Akquisition
TE1 TE1 TE2 TE2
180°, 180°,
90°, o
HF 90°y -
1H . . WALTZ-4
G

M @ @

Abb. 3.7: Schematischer Aufbau der 3D-MRSI-Sequenz zur In-vivo-*' P-Messung mit Ver-

stdrkung durch Polarisationstransfer und 'H-Entkopplung.

Aufnahmeverfahren. Das Sequenzprogramm ist im Anhang dargestellt.

3.4.2 'H-Sequenzen
STEAM-Sequenz

Zur Messung der 'H-Spektren der untersuchten Metaboliten im Fliissigkeitsphan-
tom wurde eine STEAM-Sequenz (,STimulated Echo Acquisition Mode") ver-
wendet, um das angeregte Volumen auf die 100 ml Flasche mit Messlosung zu
begrenzen (s. Kap. 3.3). Die STEAM-Sequenz ist eine Drei-Puls-Sequenz mit vo-
lumenselektiven 90°-Pulsen. Im Zeitintervall TM liegt die Magnetisierung nicht
in der Transversalebene und ist somit nicht anféllig gegeniiber Magnetfeld- oder
Frequenzschwankungen. Da dieses Intervall nicht zur effektiven Echozeit zihlt,
aber einen Teil der Refokussierungs- und Spoiler-Gradienten aufnehmen kann,

ist die STEAM-Sequenz auch fiir Metaboliten mit kurzer T,-Relaxation geeignet
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3.4. Sequenzen

(Abb. 3.8).

HF CHESS 90° 90° 90°

N A N N M .
H NN [\ [\ I\ Akquisition
J ) A J | 1A |\

<4+—TE/2 —>4+—TM —><+—TE/2 —>

S [\ m a

Abb. 3.8: Schematischer Aufbau der STEAM-Sequenz zur lokalisierten 'H-Messung (Sin-
gle Voxel). Die dunkel markierten Gradienten beschreiben Dephasierungsgradi-

enten zur Eliminierung der Wasserresonanz und von unerwiinschten Echos.

Zur Unterdriickung der unerwiinchsten Wasserresonanz werden vor Beginn der
eigentlichen Sequenz mehrere CHESS-Pulse (CHEmical Shift Selective) in Ver-

bindung mit starken Dephasierungsgradienten verwendet [Garw97a, Bove97al.

PRESS-Sequenz

Fiir In-vivo-'"H-Messung am Gehirn wurde eine MRSI-Sequenz mit PRESS-Vo-
lumenselektion (,Point RESolved Spectroscopy”) verwendet. Die Volumenselek-
tion ist bei Messungen des Gehirns vorteilhaft, um die starken Lipid-Signale
aus dem Bereich der Kalotte zu vermeiden. Sie geschieht durch einen frequenz-
selektiven 90°-Puls gefolgt von zwei frequenz-selektiven 180°-Pulsen, jeweils in

Gegenwart von Gradienten in x-, y- bzw. z-Richtung (Abb. 3.9).

Da bei der PRESS-Sequenz das zweite Echo ausgewertet wird, ist sie nicht zur
Untersuchung von Metaboliten mit kurzem T, geeignet. Die Ortsauflésung inner-

halb des angeregten Volumens geschieht durch Phasenkodiergradienten in x- und
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HE  CHess 90° 180° 180°
HoON N | \ I\ Akquisition

[ [\
J | [ |
TV

<—TE1/2—><—TE1/2—> 4«—TE2/2—»><+—TE22—>

Sx [l'm =

U

M

W W \_/

Abb. 3.9: Schematischer Aufbau der PRESS-Sequenz zur In-vivo-'H-MRSI-Messung. Die
dunkel markierten Gradienten beschreiben Dephasierungsgradienten. Die 2D-
Ortskodierung geschieht durch die beiden Gradiententabellen vor der Akquisi-

tion. Zur Wasserunterdriickung werden drei CHESS-Pulse verwendet.

y-Richtung mit sphérischem Aufnahmeverfahren zur Akquisition einer k-Raum-

Matrix mit 24 x24 Phasenkodierschritten.

3.5 Auswertung von In-vivo-NMR-Spektren

Die mit der MRSI-Technik aufgenommenen lokalisierten Spektren beinhalten
durch die Intensititen der detektierten Resonanzlinien Informationen iiber den
metabolischen Zustand des im jeweiligen MRSI-Voxel erfassten Gewebes. Zur
Auswertung der MRSI-Daten wird eine relative Quantifizierung aller MRSI-Spek-
tren durchgefiihrt, wobei insbesondere die Peakflichen (Frequenzdoméne) bzw.
die Amplituden (Zeitdoméne) der beitragenden Signalkomponenten bestimmt
werden. Hieraus wird die zugehorige raumliche NMR-Intensititsverteilung (Me-
tabolitenbilder) berechnet, welche zur Erstellung eines klinischen Befundes heran-
gezogen werden kann. Die Metabolitenbilder bieten den Vorteil, dass sie mit an-
deren diagnostischen Verfahren (z.B. mit der Positronen-Emissions-Tomographie

(PET)) korreliert werden konnen. Ergénzend hierzu bietet sich die Moglichkeit
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3.5. Auswertung von In-vivo-NMR-Spektren

eines gezielten, quantitativen Vergleichs von MRSI-Spektren aus pathologischem

und gesundem Gewebe.

Die zentrale Aufgabe nach Rekonstruktion der lokalisierten MRSI-Spektren be-
steht somit darin, die Parameter (v.a. Signalintensitdten) der interessierenden
#P- und 'H-Resonanzen im Spektrum quantitativ zu bestimmen. Entscheidend
fiir die klinische Anwendbarkeit der MRSI-Technik und fiir die Aussagekraft der
Metabolitenbilder ist dabei die Auswertungsmethode, mit deren Hilfe die MRSI-
Spektren quantifiziert werden. Da bei MRSI Messungen in der Regel eine grofe
Anzahl auszuwertender Spektren anfallen, ist es notwendig, eine weitgehend au-

tomatische Routine zur Spektrenauswertung einzusetzen.

Ein wichtiger Punkt bei der Quantifizierung der Resonanzen eines NMR-Spek-
trums ist die Entscheidung, in welcher Doméne (Frequenzdoméne oder Zeitdo-
méne) die Analyse durchgefiihrt wird. Da die Fouriertransformation eine lineare
Operation ist, sind alle Informationen der Zeitdoméne auch in der Frequenzdo-
méne enthalten. Tab. 3.1 zeigt die Beziehung zwischen den Zeit- und Frequenz-

doméne Parametern bei einer Lorentz-Resonanzlinie.

Tab. 3.1: Verhéltnis der Spektroskopie Parameter in der Zeit- und Frequenzdoméne unter

der Voraussetzung eines exponentiell geddmpften sinusformigen Zeitsignals.

Zeitdoméne Frequenzdoméne
Frequenz, v(= w/2m) Position der Resonanz v auf der Frequenzachse
Relaxation, Ry(=1/T)) Linienbreite (Breite bei halbem Maximum)

Amplitude, My (erster Punkt) Integral der Fliche unterhalb der Lorentz Linie
(—o0 <V < 400)

Phase, 0 Phase 0 der Lorentz-Linie

3.5.1 Frequenzdomane

Der Vorteil der Analyse in der Frequenzdoméne ist, dass der Quantifizierungspro-

zess direkt (visuell) interpretiert werden kann. Allerdings fithren die Gegebenhei-

59
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ten des Experiments hiufig zu Storungen des aufgenommenen FID-Signals (FID,
Free Induction Decay), die durch die Fouriertransformation in das Frequenzspek-
trum iibertragen werden. Von den verfiigharen Methoden zur Spektrenquanti-
fizierung in der Frequenzdoméne ist die Integration der Flichen unterhalb der
Resonanzlinien die einfachste. In der hochauflésenden NMR, ist diese Vorgehens-
weise meist ausreichend, da die Resonanzlinien gut voneinander getrennt und
,wohlgeformt* sind und keine Fluktuationen der Baseline vorliegen. Diese Vor-
aussetzungen sind allerdings bei der Auswertung von In-vivo-NMR Spektren nicht
gegeben. Die dominante H,O-Resonanz in der 'H-Spektroskopie und die Signale
langsam beweglicher Molekiile fithren zur Uberschitzung der Flichen der Reso-
nanzlinien. Zudem ist eine ,saubere” Trennung der einzelnen Metabolitensignale

im Frequenzspektrum hé&ufig nicht moglich.

Aufgrund dieser Einschriankungen muss eine Auswertungsmethode von In-vivo-
NMR-Spektren in der Frequenzdoméne folgende grundlegende Aufgaben durch-

fithren:

e Feststellung und Korrektur der konstanten und linearen Phase der zu quan-

tifizierenden Resonanzen.

e Berechnung der durch H,O und langsam beweglichen Molekiile verursachten

Baseline und Subtraktion vom Frequenzspektrum.

e Quantifizierung der Resonanzlinien des Phasen- und Baselinekorrigierten

Frequenzspektrums durch Anpassung von Lorentz- und/oder Gauss-Linien.

Der erste Schritt, die Phasenkorrektur, ist notwendig, um die anschlieffenden Ver-
arbeitungsschritte durchfiihren zu kénnen und ist insbesondere bei geringem S/N
schwierig. Da eine automatisierte Auswertung der grofsen Anzahl von anfallenden
Spekten bei MRSI unbedingt notwendig ist, muss der verwendete Algorithmus

auf der Eingabe von biochemischen A-priori-Informationen basieren.

3.5.2 FITT und SITOOLS

Zur Auswertung von 'H-Spektren in der Frequenzdoméne wurde das Programm

FITT verwendet, das von Brian Soher am VA Medical Center in San Francis-
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3.5. Auswertung von In-vivo-NMR-Spektren

co (USA) entwickelt und im Rahmen dieser Arbeit fiir spezielle Anwendungen
erweitert wurde. FITT ist ein Teil des Gesamtpakets SITOOLS [Sohe98a, Youn-
98a, Youn98b|, dass simtliche Schritte der Auswertung (rdumliche und zeitliche
Fouriertransformation, Wasser- und Lipidsignalunterdriickung, Spektrenquanti-

fizierung und Darstellung der Ergebnisse) von MRSI-Datensétzen durchfiihrt.
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Abb. 3.10: Quantifizierung von In-vivo-'H-Spektren mit FITT bei einem typischen mit
einer PRESS-Sequenz (Kap. 3.4) aufgenommen Spektrum aus dem mensch-
lichen Gehirn (24x24 Voxel, sphérisches Aufnahmeverfahren, TE — 135 ms,
TR = 1,8 s, NEX — 448, Cingulum). A: Realteil des gemessenen Spektrums
nach Wasserunterdriickung und Phasenkorrektur. Die rote Linie zeigt die durch
Wavelet-Optimierung berechnete Baseline. B: Die Rohdaten aus A nach Abzug

der Baseline mit den angepassten Resonanzlinien fiir Ch, Cr und NAA

Das Programm basiert auf IDL (Kap. 3.2) und ist in eine Widget-Umgebung
zur vollstindig automatisierten Auswertung von MRSI-Datensitzen eingebun-
den. Zur Beschleunigung der Methode sind Teile des Algorithmus als Fortran

Routinen kompiliert. Ein zentrales Merkmal des Programms ist die sehr detaillier-
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te Eingabe von biochemischen A-priori-Informationen. Mit der C++-Bibliothek
GAMMA (siehe Kap. 3.7) wird durch Simulation der im Experiment verwendeten
Sequenzen und Messparameter der erwarteten Metaboliten eine Datenbank er-
stellt. In dieser Datenbank sind Informationen iiber die relative Signalintensitit,

Phasierung und Linienaufspaltungen der einzelnen Metaboliten enthalten.

Diese Informationen werden dann in dem parametrischen Modell zur spektralen
Analyse genutzt, indem die Resonanzen aller Metaboliten kombiniert werden.
Das Ergebnis beschreibt ein spektrales Muster fiir die Signale jedes Metaboliten.
Fiir die vollstindige Charakterisierung der Metabolitensignale im gemessenen
Spektrum sind nur zwei zuséitzliche Parameter notig, ein Amplitudenfaktor und
ein Wert fiir die Eo—abhangige Frequenzverschiebung. Das parametrische Modell

fiir die Beschreibung des Metabolitenanteils des Signals ist dann

M N(m) 2
fe)=FFT{}_ > AnAne L temicranaoion] o[ fo4(+) ]} (3.2)
m=1 n=1

Der Metabolitenanteil des Spektrums wird als Summe von iiber die Zeit t abfallen-
den Sinusfunktionen modelliert und in die Frequenzdoméne Fourier-transformiert.
Mit m indizierte Terme stellen die individuellen Metabolitensignale im Spektrum
dar, jeweils durch die Amplitude A, und die Frequenz w,, beschrieben. Die Gro-
fse w, soll lediglich kleinere Frequenzverschiebungen miteinbeziehen, da bereits
in einem vorherigen Schritt die Frequenzdrift des gesamten Spektrums durch
Korrelation mit dem Modellspektrum berechnet wird (Bo-Korrektur). Mit n in-
dizierte Terme geben die A-priori-Informationen iiber die interne Struktur der
Resonanzen jedes Metaboliten mit der Amplitude A,, der Frequenz w, und der
Phase ¢, wieder. Diese Werte dndern sich nicht im Laufe der Anpassung. Vier
zusitzliche Parameter werden auf das gesamte Spektrum angewandt. Die Phase
nullter und erster Ordnung, ¢y und ¢;, und zwei Relaxationsparameter, T, und

Ty, um die Lorentz-Gauss-Linienform zu beschreiben.

In einem iterativen Verfahren werden in jedem Schritt zunéchst Startwerte fiir
die Amplituden und Phasen aus A-priori-Informationen, oder dem vorherigen
Schritt verwendet, um das Modellspektrum zu erstellen und von den Rohdaten

zu subtrahieren. Das verbleibende Baseline-Signal wird durch nichtparametrische
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Waveletoptimierung angepasst [Youn98a]. Die Baseline-Anpassung wird nun wie-
derum von den Originaldaten abgezogen, und die Parameter der Modellfunktion
werden durch eine Levenberg-Marquardt-Optimierung der verbleibenden Meta-
bolitensignale geschéitzt. Die berechneten Parameter werden dann als Startwerte
im néchsten Iterationsschritt verwendet. Zwischen jeder Iteration werden durch
rdumliche Filter Ausreifer in Frequenz, Amplitude und Phase identifiziert und

zuriickgesetzt.

In Abb. 3.10 ist ein mit einer PRESS MRSI-Sequenz (Kap. 3.4) bei einer Echozeit
von TE = 135 ms aufgenommenes In-vivo-'H-Spektrum aus dem menschlichen
Gehirn gezeigt. Die mit dem FITT-Programm berechnete Anpassung zeigt eine

gute Ubereinstimmung mit den Rohdaten.

Das Programm ist zur vollstindig automatisierten Auswertung grofser Mengen
von 'H-MRSI-Daten gut geeignet und wird sowohl im DKFZ, als auch im ZI
standardmafig verwendet. Allerdings beruht die verwendete Modellfunktion in
GIl. 3.2 auf der Annahme, dass die durch die Parameter T, und T, beschriebe-
ne Linienbreite fiir alle Resonanzen gleich ist. Diese Voraussetzung ist in der
#P-Spektroskopie nicht mehr erfiillt, weshalb zur Auswertung von In-vivo-*'P-
Spektren andere Methoden verwendet wurden, die im néchsten Abschnitt be-

schrieben werden.

3.5.3 Zeitdomane

Die Auswertung der Spektren in der Zeitdoméne vereinfacht die Berechnungen
in vielerlei Hinsicht: Das Spektrum kann so gefittet werden wie es aufgenomen
wurde. Es ist keine Baselinekorrektur und Phasierung des Signals notig. Ins-
besondere die schwierig zu automatisierende Korrektur der linearen Phase des
Spektrums, wie sie bei Phosphorsequenzen ohne Echopuls erforderlich ist, fallt

weg.

Ein FID-Signal besteht aus der Uberlagerung mehrerer gedimpfter komplexer
Sinusschwingungen mit unterschiedlichen Frequenzen, Phasen und Démpfungs-
faktoren. Betrachtet man zur Vereinfachung nur eine Komponente des Signals

(Abb. 3.11), das bei N diskreten Zeitintervallen At aufgenommen wird, so wird
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der nte Punkt beschrieben durch

Xn = Mg (o) g (Rerideltn g 1 N—1. (3.3)
Hierbei ist My die Amplitude, ¢ die Phase nullter Ordnung, ¢ die Phase erster
Ordnung und R, und Aw entsprechen 1/T; bzw. (w — wy). Der nte Datenpunkt
wird zum Zeitpunkt t, = to + n At = (6 + n)At aufgenommen, to ist die Zeit bei

der der erste Datenpunkt aufgenommen wurde.

M, cos(Aot+¢)e ™

M, sin(Aot +¢)e ™

Ny
S
.
N

t 1/ Aw At

Abb. 3.11: Digitale Abtastung eines komplexen FID-Signals mit nur einer Frequenz. Die
Startzeit to verursacht die Phase erster Ordnung ¢1, wenn to # 0. Bei einer
Abtastrate von At ergibt sich fiir die Zeitvariable: t,, = to + n At. Die Phase
zwischen der realen und imaginiren Komponente des FID zur Zeit ty verursacht
die Phase nullter Ordnung ¢¢ im Spektrum. My reprisentiert die Intensitit
des FID, und R, ist die transversale Relaxationsrate (unter Vernachlissigung

von B,-Inhomogenititen).

Erweitert man die Gleichung auf K verschiedene Metabolitensignale, ergibt sich

das Signal durch Addition der einzelnen Schwingungen

64



3.5. Auswertung von In-vivo-NMR-Spektren

K
. e
xn =Y Moge Pl g frrifendte -y g N1 (3.4)
k=1

Zur Vereinfachung der Matrix Algebra kann x,, folgendermafen dargestellt wer-

den:
K -
Xn = Z crzp ™, (3.5)
k=1
mit den Abkiirzungen
und
7 = ef(Rz‘k-H.Awk]At . (37)

dAt =ty ist die Zeit zwischen t = 0 und dem ersten aufgenommenen Signal-
punkt. Ziel aller Auswertungsroutinen ist die Abschitzung der Parameter My,
¢ = (do + d1x), Ry und Aw im aufgenommenen Signal. In nicht-iterativen Fit-
methoden schitzen alle Modelle die relevanten Parameter in einem Schritt, ohne
dass Anfangsbedingung noétig sind. Dadurch kann die Prozedur vollstédndig auto-
matisiert werden. Allerdings ist die verwendete Modellfunktion auf exponentiell
abfallende Sinusfunktionen limitiert. ,Singular value decomposition® (SVD) ist
das Kernstiick der meisten nicht-iterativen Fitalgorithmen und wird im folgenden
Abschnitt beschrieben.

Mit GIl. 3.5 ist ersichtlich, dass die Dampfungsfaktoren und Frequenzen nicht-
linear in die Modellfunktion eingehen. Die komplexen Amplituden sind lineare
Parameter. Im Allgemeinen erfordert die Nichtlinearitdt der Parameter eine itera-
tive Fitprozedur und Anfangsparameter. Mehrere Methoden wurden entwickelt,
die dieses Problem umgehen [Graa98a|. Die grundlegende Eigenschaft dieser Me-
thoden ist, dass die N Datenpunkte in der Zeitdoméne in einer speziellen Matrix
angeordnet werden, die dann durch SVD faktorisiert (diagonalisiert) wird. Mit

den gegebenen Datenpunkten x, (sieche Gl. 3.5) kann die Datenmatrix
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Xo Xi X2 ... XM
X1 X2
XL ... XN-—1

aufgestellt werden. Die Dimensionen der Matrix L und M sind beliebig, sollten
aber grofser als die Anzahl der Sinusfunktionen im Signal sein. Weiterhin ist
L+ M = N — 1. Die Matrix X hat Hankel-Struktur, das bedeutet, dass alle
Elemente auf einer Nebendiagonalen gleich sind. Im vereinfachten Fall einer
rauschlosen Signalaufnahme, die aus einer exponentiell abfallenden Sinusfunktion
besteht, ist die Matrix X gegeben durch

Zyo Z7 Z2 ... ravi
Z1 Zy .
1) .
X] =C1Z4 Z . (3.9)
V4 B ZN-—1

Da die Zeilen und Spalten von Xj linear abhéngig sind, ist der Rang der Matrix
gleich eins. Besteht das Signal aus K exponentiell abfallenden Sinusfunktionen,

kann die gesamte Datenmatrix X durch

K
X = Z crzp Xy (3.10)

k=1
dargestellt werden. Die Datenmatrix X besteht nun aus K linear unabhéngigen
Spalten (oder Zeilen). Im Falle rauschloser Signale ist der Rang der Matrix
K. Bei Rauschen im Signal wird die lineare Abhéngigkeit der Spalten zerstort,
wodurch X reguldr wird. Solange allerdings das S/N der Datenpunkte nicht zu
klein wird, ist der Rang der Matrix ndhrungsweise gleich K und die Parameter
der Sinusfunktionen kénnen durch eine Ranganalyse mit Hilfe von SVD bestimmt

werden.
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Singular Value Decomposition (SVD)

Jede rechteckige Matrix kann durch die Transformation

M) = W () (W) )

(Lx M) (LxL) (LxM) (MxM)

in ihre Diagonalform iiberfiihrt werden. U und V sind unitiire Matrizen, | be-
zeichnet die hermitesch konjugierte Matrix. A ist eine Diagonalmatrix, deren
Elemente die Singuldrwerte von H reprisentieren. Im Fall eines rauschlosen Sig-
nals sind nur K Werte von A ungleich Null. Enthélt das Signal Rauschen, sind
alle Werte der Diagonalen grofer Null. Werden die Singuldrwerte graphisch auf-
getragen zeigt sich ein Sprung zwischen den tatséichlichen Schwingungen und
Rauschen falls S/N nicht zu klein ist. Aus den Singuldrwerten lassen sich durch

weitere Berechnung die Signalpole bestimmen.

3.5.4 LPSVD-Algorithmus

Da das Abschétzen der Parameter der Modellkurve durch eine nicht-iterative
Quantifizierungsmethode erfolgt, muss die nicht-lineare Modellfunktion durch ei-
ne alternative Modellfunktion ersetzt werden, die nur lineare Parameter enthilt.
Dies geschieht durch das ,Linear Prediction* (LP) Modell. Das Modell beruht auf
der Annahme, dass jeder Datenpunkt der Zeitdoméne durch eine Linearkombina-
tion der vorhergehenden oder darauffolgenden Punkte dargestellt werden kann.

Im Falle der Voraussage, die auf nachfolgende Punkte beruht, gilt

80 = diSn1 T d2Sni2 + ...+ AMSnam (3.12)

mitn =0,1,..., N—M—1. Ublicherweise ist M > K (bei K harmonischen Sinus-
schwingungn). 8, sind die Punkte der Modellfunktion und q,, (m=1,2,..., M)
die LP Koeffizienten. Falls das Signal in der Zeitdoméne mit Rauschen iiberlagert
wird, ist GI. 3.12 nicht exakt. Der Fehler kann aber minimiert werden, wenn die
Liange der LP Gleichung M > K ist.
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In der Matrixnotation kann die LP Gleichung als

A aq1
So S1 Sy S3 SMm q
2
/8\1 So S3 Sa oo SMT q (3 13)
= . . . . 3 :
SN-M-T SN-M  SN—-M+1 SN—M+1 ... SN q
M

dargestellt werden. Die Matrix hat die gleiche Hankel-Struktur wie die Daten-
matrix in Gl. 3.8. Um die LP-Koeffizienten q,, zu bestimmen, muss die Summe
Y lsn — 8 fiir n = 0,...,N — M — 1 minimiert werden. In der Praxis wird
M ~ ZTN gewihlt, das heisst es muss ein unterdeterminiertes Problem der klein-
sten Quadrate (LS) gelost werden. Es wurde von Lawson und Hanson [Beer94al

gezeigt, dass die eindeutige Losung des LS-Problems durch
d=Vamx A UL s (3.14)

gegeben ist. Der Vektor g kann somit direkt durch SVD bestimmt werden. Es
kann gezeigt werden, dass fiir eine beliebige Linge M der LP-Gleichung die L6-

sungen des Polynoms
EM = EMTT - quE’ =0 (3.15)

den reziproken Signalpolen entsprechen. Von den bis zu M berechneten Polen
entsprechen allerdings nur K den tatsdchlichen Signalpolen z, aus GIl. 3.7. Die
restlichen (M — K) Losungen beschreiben lediglich Rauschen. Die Werte kon-
nen getrennt werden durch die Linge der komplexen Signalpole. Da abfallende

Schwingungen beschrieben werden, ist |zi| < 1.

Im letzten Schritt des LPSVD-Algorithmus werden die komplexen Amplituden
cx durch Einsetzen der gefundenen Signalpole in Gl. 3.4 berechnet und das nun

lineare LS-Problem wird in einem Schritt durch SVD gel6st.

Der Algorithmus wurde in IDL programmiert und in eine Widget Umgebung
eingebunden, die MRSI-Spektren visualisieren kann und Operationen wie Pha-
sierung, Zerofilling, Wassersignalunterdriickung (bei 'H-Spektren) und Linien-
verbreiterung erlaubt. Weiterhin konnen die Originaldaten mit den gefitteten

Kurven iiberlagert und Metabolitenbilder erstellt werden.
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PCr

33 ATP =
5 2 PDE 3
© 3 P,
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Abb. 3.12: In-vivo-*'P-Spektrum aus dem Hirn eines gesunden Probanden (28 Jahre). Die
angegebenen Resonanzen lassen sich immer identifizieren (Werte in Tab. 3.2).
Das Spektrum wurde mit einer 2D-MRSI-Sequenz (8 x8 Voxel, sphérisches Auf-
nahmeverfahren, 320 mm FOV, 8 Mittelungen, NEX = 416, TR = 314 ms)
aufgenommen (Kap. 3.4). Die rote Linie ist das Ergebnis eines LPSVD-Fits
mit 250 Freiheitsgraden. Das Spektrum ist phasenkorrigiert (PME — Phospho-
monoester, P, = Phosphat, PDE = Phosphodiester, PCr = Phosphokreatin,
ATP — Adenosin-5’-triphosphat).

Die Ergebnisse des LPSVD-Fits fiir ein typisches In-vivo-MRSI -*'P-Spektrum
des menschlichen Gehirns sind in Abb. 3.12 dargestellt. Die berechnete Fit-Kurve
zeigt eine gute Ubereinstimmung mit den Rohdaten. Die gefundenen Werte der

Linien sind in Tab. 3.2 aufgelistet.
Der Vorteil, aber auch der Nachteil des LPSVD-Algorithmus liegt darin, dass er

ohne Eingabe von biochemischen A-priori-Informationen iiber die Modellfunktion
arbeitet (Black-Box-Methode). Dies fithrt dazu, dass die Losungen der Methode
mathematisch, korrekt aber hdufig physikalisch fragwiirdig sind. SVD l&sst sich
nur bei Datensitzen verwenden, die aus exponentiell geddmpften Sinusschwin-
gungen bestehen (d.h. Lorentz-Linien). Da die Linienform im Experiment meist
von der idealen Lorentzform abweicht, werden die Linien des gemessenen Spek-

trums héufig durch mehrere phasenverschobene Komponenten dargestellt.

In Abb. 3.13 wird dieses Problem an der PCr-Linie im berechneten Datensatz
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Tab. 3.2: Ergebnisse der Auswertung des Spektrums in Abb. 3.12 mit der LPSVD-
Methode. Die Amplituden (Zeitdoméne) sind relativ zur komplexen Summe
der beiden Komponenten der PCr-Linie (PCrl und PCr2) aufgetragen. Die un-
terschiedliche Phasierung der Resonanzen liegt an der durch die verzogerte Da-

tenakquisition (Phasenkodiergradienten) verursachten linearen Phase.

Linie Frequenz [ppm] Amplitude Linienbreite [Hz] ~ Phase
PME 6,82 55,22 24,2 -21,67
P; 493 30,72 14,2 -14,03
PDE 2,70 255,78 51,5 31,28
PCr1 0,11 94,27 9,7 102,60
PCr2 -0,54 17,83 10,9 26,28
v-ATP1 -2,16 12,15 8,0 119.15
v-ATP2 -2,92 78,34 22,7 128,69
«-ATP1 -7.22 10,67 6,0 -163,75
x-ATP2 -7,60 100,21 253 -82,70
B-ATP1 -15,41 17,83 10,5 104,04
B-ATP2 -16,03 42,95 18,8 103,97
3-ATP3 -16,78 12,15 7,8 79 ,89

demonstriert (vgl. Tab. 3.2). In diesem Fall wird die PCr-Linie durch zwei Kom-
ponenten dargestellt, die eine relative Phasenverschiebung von 90° aufweisen.
Komplexe Addition der beiden Komponenten fiihrt nicht zu dem gleichen Ergeb-

nis, das eine Integration iiber die Linie ergibt.

Auch die Aufspaltung der ATP Linien zeigt Ergebnisse, die physikalisch nicht
korrekt sind. Zwar wurden jeweils zwei Komponenten fiir die o~ und y-ATP-
Dubletts und drei Linien fiir das 3-ATP-Triplett gefunden, aber die relativen
Intensitéten sind grob unrichtig. Da meist nur die Summe der Komponenten von

Belang ist, konnen die berechneten Werte allerdings iibernommen werden.
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A per B ¢

PCr1

PDE

PCr2

" v -ATPf '] F'

Abb. 3.13: Scheinbare Aufspaltung der PCr-Resonanz beim LPSVD-Fit. A: Rohdaten
und LPSVD-Fit (rot) im Bereich der PCr-Linie. B: Der gleiche Fit nach Abzug
der PCr2-Linie. C: Der gleiche Fit nach Abzug der PCrl-Linie. Die Parameter
der beiden Linien finden sich in Tab. 3.2.

3.5.5 VARPRO-Algorithmus

Viele Eigenschaften der nicht-iterativen (,black box“) Zeitdoméne-Methoden wie
LPSVD sind niitzlich in der In-vivo-MRS. Die Algorithmen sind im Allgemeinen
relativ schnell und benotigen ein Minimum an Operatoreingaben. Obwohl nicht-
iterative Prozeduren einen gesamten Datensatz perfekt anpassen konnen, limi-
tiert die fehlende Moglichkeit zur Eingabe von A-priori-Informationen den prak-
tischen Einsatz. Zu diesem Zweck wurden iterative Fit-Prozeduren entwickelt.
Die Modellwerte werden in einer Anzahl von iterativen Schritten geschitzt, die
zu einem globalen Minimum des Anpassungsprozesses konvergieren. Anféngli-
che Schitzwerte (Startwerte) fiir die nicht-linearen Parameter (Ddmpfungswerte
und Frequenzen) sind fiir die erste Iteration notig. Sie werden entweder anhand
der Fourier-transformierten Signaldaten geschitzt oder durch eine nicht-iterative
Prozedur wie LPSVD ermittelt. Biochemische A-priori-Information kann zusétz-

lich Verhiltnisse zwischen jedem der vier Parameter enthalten, die eine Resonanz
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beschreiben. Im Falle von *'P-Spektren kann die Dublett- und Triplett-Struktur
der ATP-Resonanzen in der Modellfunktion festgelegt werden.

Zum Vergleich mit dem LPSVD-Algorithmus wurde die ,Variable Projection
(VARPRO) Methode verwendet. Fiir diese Methode wird die Darstellung der

Datenmatrix aus Gl. 3.5 folgendermafen verdndert:

K
xn:chfk(pk,n) n=01.,N-1, (3.16)
k=1

wobei ¢y die komplexen Amplituden und damit die linearen Parameter repré-
sentieren. fy(py,n) sind unabhingige Modellfunktionen der nicht-linearen Pa-
rameter px. Um biochemische A-priori-Informationen zu implementieren, wird
beispielsweise ein Dublett durch einen Satz von Funktionen f, mit gekoppelten
Frequenzen, Dampfungskonstanten, Phasen und relativen Amplituden (Zeitdo-
méne) beschrieben. Die verallgemeinerte Modellfunktion von Gl. 3.16 kann in

Matrixdarstellung entsprechend

f1(p1,0) f2(p2,0) oo fx(px, 0) C

) fi(py, 1 fpa 1) o felpi, T ¢

5 _ 1(13.1 ) 2(13'2 ) K(p.K ) . .z _Fe (317)
filp1,N—=1) fa(p2, N—=1) ... fx(pkN—1il) Cx

geschrieben werden, wobei % die N Beitridge der Modellfunktion zu den ge-
messenen Daten des Zeitsignals enthélt. Der Spaltenvektor ¢ enthélt die K
komplexen Amplituden und F ist eine vollrangige Matrix mit den Funktionen
fi(k = 1,2...K). In dieser Notation ist die Summe der Quadratresiduen der

aufgenommenen Daten minus der Modellfunktion, definiert durch

R=|| X=X =l x —Fc|?, (3.18)

wobei der Vektor X die Originaldaten erhélt. Die Grofse R soll durch einen nicht-
linearen Fit der kleinsten Quadrate minimiert werden, wobei die variablen Para-
meter sowohl in F (nicht linear) als auch in ¢ (linear) enthalten sind. In einem
ersten Schritt eliminiert VARPRO die komplexen Amplituden von R. Die kom-

plexen Amplituden kénnen durch eine lineare Methode der kleinsten Quadrate
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berechnet werden. Die Losung ist gegeben durch

¢~ (FF)TFixX. (3.19)

Durch Multiplikation beider Seiten von GI. 3.19 von links mit F, projeziert der
Operator F(FF')"'F' den Vektor X in den Spaltenraum von F. Durch Kombination
der Gleichungen 3.19 und 3.18 ergibt sich ein neuer Ausdruck fiir die Summe der

Quadratresiduen R’ durch
R' =|| ¥ — F(FF)"Fix ||* . (3.20)

Die Amplituden wurden in der Summe der Quadratresiduen eliminiert. R’ wird
nun durch einen nicht-linearen Fit der kleinsten Quadrate durch Variation der
nicht-linearen Parameter minimiert. Wenn die nicht-linearen Parameter geschétzt
sind, werden die komplexen Amplituden durch GIl. 3.19 ohne iterative Methoden

und damit ohne Startwerte berechnet |Graa98al.

Die VARPRO-Methode ist in der frei erhéltlichen Software MRUI (Magnetic
Resonance User Interface von Aad van den Boogaart et al. [Boog97a| enthal-
ten. MRUI basiert auf dem Expertensystem MATLAB (Kap. 3.2) sowie auf
FORTRAN-Routinen. Der Quellcode der Software ist ebenfalls frei erhaltlich.
Da MRUI nur einzelne Spektren und keine MRSI Datensitze auswerten kann,
wurde eine Routine geschrieben, die einen MRSI-Datensatz in einzelne Spektren
zerlegt, die dann von MRUI iiber eine Stapelverarbeitung eingelesen und ausge-

wertet werden konnen.

In Abb. 3.14 ist das Ergebnis des VARPRO-Fit fiir dasselbe In-vivo-Spektrum,
das auch schon mit der LPSVD-Methode ausgewertet wurde gezeigt. Als A-
priori-Information wurden die ungefidhren Linienpositionen und Linienbreiten,
sowie die Dublett und Triplett Struktur der ATP-Linien angegeben. Die Para-
meter des Modellspektrums sind in Tab. 3.3 angegeben.

Die Ergebnisse der VARPRO-Methode fiir die einzelnen Linien und die Summe
der Dubletts und des Triplett sind dhnlich den Ergebnissen des LPSVD-Fits. Die
Abweichungen der einzelnen Linienintensititen von bis zu 30% sind vor allem
auf die scheinbare Aufspaltung der PCr-Resonanz bei der LPSVD-Anpassung
zuriickzufiihren, die als Referenz (Amplitude 100) dient. Durch die Angabe von
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Abb. 3.14: Dieselben Signaldaten wie in Abb. 3.12 mit VARPRO angepasst. Als A-priori-
Information wurden die ungefihren Linienpositionen und Linienbreiten, sowie
die Dublett- bzw. Triplett- Struktur der ATP-Linien angegeben.

A-priori-Informationen werden aber einzelne Linien der VARPRO-Abschétzung
nicht durch zwei Linien des Modellspektrums geschitzt, und die Aufspaltung und
relativen Intensitdten der Multipletts entsprechen den ,physikalischen Erwartun-

gen‘.
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Tab. 3.3: Ergebnisse des VARPRO-Fits: Die Amplituden (Zeitdoméne) sind relativ zur
Amplitude der PCr-Linie aufgetragen. A-priori-Informationen beinhalten Kopp-
lung, Linienbreite und Amplitudenverhéltnisse der ATP-Linien (Dubletts und
Triplett). Da der Algorithmus eine globale Phase erster und zweiter Ordnung
berechnet, werden fiir die einzelnen Resonanzen keine Phaseninformationen an-
gegeben (s. Abb. 3.14).

Linie Frequenz [ppm] Amplitude [a.u.] Linienbreite [Hz]
PME 6,82 74,76 + 15,44 26,77
P, 5,17 41,96 + 8,98 16,55
PDE 3,05 291,07 + 40,80 52,81
PCr 0,22 100,00 £ 4,50 7,93
v-ATP1 -2,03 43,34 + 3,81 14,13
v-ATP2 -2,65 43,34 + 3,81 14,13
oa-ATP1 -7,07 61,78 &+ 6,95 23,97
oa-ATP2 7,70 61,78 &+ 6,95 23,97
B-ATP1 -15,36 1990 £+ 1,91 13,85
B-ATP2 -15,98 39,80 + 3,82 13,85
B-ATP3 -16,60 1990 £ 1,91 13,85
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3.6 Segmentierung und Pulsprofilkorrektur

Bei der Interpretation der Spektren und insbesondere bei der Absolutquantifizie-
rung von Metabolitensignalen ist die Zusammensetzung des jeweiligen mit MRSI
gemessenen Volumens (Voxel) aus grauer Gehirnsubstanz (GM), weifer Gehirn-
substanz (WM) und Liquor (CerebroSpinal Fluid, CSF) von Bedeutung. Ver-
schiedene Studien haben gezeigt, dass Metabolitenkonzentrationen in verschie-
denen Gehirnregionen und Gewebetypen (GM und WM) unterschiedlich sind

[HethOla, Wang98a, Webe00a]. In CSF findet man nur sehr geringe Metaboliten-
konzentrationen. Zusétzlich kann bei pathologischen Befunden wie DAT (Demenz
vom Alzheimer Typ) oder Schizophrenie die Zusammensetzung der Gewebetypen
in bestimmten Gehirnregionen verdndert sein [Nair97a,Sull98a|. Besonders in der
klinischen Anwendung der MRS spielt daher die gewebliche Zusammensetzung

der aufgenommenen Voxel daher wichtige Rolle.

Kortikale graue Gehirnsubstanz hat eine Dicke von 3 mm bis 6 mm und ist inho-
mogen im Voxel verteilt. Mit typischen (nominalen) Voxelgréfen von 1 ¢cm® bis
4 cm?® in der 'H-Spektroskopie und 27 cm?® oder mehr in der *' P-Spektroskopie wer-
den in der Regel die Metaboliten-Konzentrationen verschiedener Gehirngewebe
und CSF gemessen. Der interindividuelle Vergleich der gemessenen Konzentra-

tionen wird dadurch erschwert.

Das Programm SPM99 (SPM = Statistical Parametric Mapping) wurde ur-
spriinglich zur Auswertung von PET-Daten verwendet, und wird inzwischen auch
zur Datenanalyse in der funktionellen MR-Bildgebung (fMRI) eingesetzt [Ash-
b97al. SPM99 kann unter anderem hochaufgeloste anatomische 3D-Datensétze in
GM, WM und CSF segmentieren und verschiedene anatomische Datensétze ko-
registrieren, also in riumliche Ubereinstimmung bringen. Das Programm basiert
auf dem Expertensystem MATLAB (Kap. 3.2) und der Quellcode ist frei verfiig-
bar. Es wurde daher auf der Basis von MATLAB ein Programm entwickelt, das
die Segmentierung und Koregistrierung von SPM verwendet und fiir die Auswer-

tung einer MRSI-Messung nutzbar macht.

Um eine Segmentierung der Voxel einer MRSI-Messung zu erreichen, miissen
verschiedene Arbeitsschritte durchgefiihrt werden (Abb. 3.15):
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Same session

3D high res. data

Localizer images
(whole head)

Spectroscopy

Transformation data (MRSI)

Co-register matrices

[
Information about position of spectroscopy

Segmentation slab, chemical shift displacement etc.

Profile corrected mean images over

3D high res data: the spectroscopy slab Measured slice
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All pixels corresponding
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Complex k-space data

Filtering, zero-filling & Fourier transformation

Result images in MRSI resolution displaying
the corrected amount for GM, WM and CSF

Abb. 3.15: Schematische Darstellung der verschiedenen Arbeitsschritte zur Segmentie-
rung, Koregistrierung und Korrektur der hochaufgelsten 3D-Bilddaten [We-
be0lal.
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e Die Segmentierung eines hochaufgedsten 3D-Datensatzes in GM, WM und
CSF.

e Die Koregistrierung der segmentierten Daten zum Spektroskopie-Datensatz.

e Korrektur der Daten beziiglich des Spektroskopie-Aufnahmeverfahrens un-
ter Beriicksichtigung des durch die Point-Spread-Funktion beschriebenen
Voxelbleedings (s. Kap. 2); Korrektur beziiglich der durch die chemische
Verschiebung der beobachteten Metaboliten verursachten raumliche Ver-
schiebung des angeregten Volumens; Korrektur beziiglich der Anregungs-

profile bei volumenselektiven Sequenzen.

Insgesamt werden drei verschiedene Datensétze bendtigt: (1) Ein hochaufgels-
ster morphologischer 3D-Bilddatensatz und eine ausreichende Anzahl von (2)
2D-Lokalisierungsbildern, die zusammen mit den (3) MRSI-Daten aufgenommen

werden.

Die hochaufgelosten 3D-Bilddaten werden zuerst mit einer modifizierten Routine
von SPM99 in GM, WM und CSF segmentiert. Der implementierte Algorithmus
bewirkt eine gute Segmentierung, die auf dem ,maximum likelihood mixture mo-
del* und zusétzlichem Vergleich mit Referenzbildern (,Templates“) beruht. Die
Templates wurden durch manuelle Segmentierung und Mittelung einer grofen
Anzahl von Probanden erstellt und sind Teil von SPM99 [Ashb97a, Wrig95a|.
Die Segmentierungsroutine erstellt drei 3D-Datensitze mit Wahrscheinlichkeits-
bildern fiir GM, WM und CSF, die die gleiche Auflésung haben wie der urspriing-

liche 3D-Datensatz und fiir die weiteren Berechnungen verwendet werden.

In einem zweiten Schritt werden die 3D-Bilddaten mit dem MRSI-Daten ko-
registriert. Dies geschieht ebenfalls mit Hilfe einer modifizierten Routine von
SPM99, die die hochaufgeldsten 3D-Bilder mit den Lokalisierungsschichten, die
parallel zum Spektroskopie-Datensatz liegen koregistriert. Die affine Transforma-
tionsmatrix, die die 3D-Daten in den Raum der Lokalisierungschichten iiberfiihrt,
wird dann auf jedes der segmentierten Wahrscheinlichkeitsbilder angewandt, die

bei der MR-Untersuchung erhalten wurden.

Um die rdumliche Lage der MRSI-Daten in den Lokalisierungsbildern zu be-

stimmen, werden die Position, Auflésung und Schichtfiihrung sowohl der Loka-
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WM: 88.87 % CSF: 4.09 %

Abb. 3.16: Koregistrierung der verschiedenen Datensitze und Ergebnisse der Segmen-

tierungskorrektur. ~ A: Die Lokalisierungsschicht parallel zur Mitte der
Spektroskopie-Schicht. Das MRSI-Gitter und das VOI einer PRESS-Sequenz
sind {iberlagert. B: Die zur Lokalisierungsschicht korrespondierende Schicht
durch den koregistrierten hochaufgelésten 3D-MRI-Datensatz. Zur Uberprii-
fung der Koregistrierung ist ein Konturplot von A iiberlagert. C: Sagittaler
Schnitt durch den 3D-MRI-Datensatz. Die Position des VOI und der Loka-
lisierungsschicht sind eingezeichnet. D: Die zu B korrespondierend Schicht
durch die segmentierten 3D-Datensitze. E: Intensititsbilder der Gewebeantei-
le (GM, WM, CSF) der MRSI-Voxel nach Korrektur der Daten beziiglich der
VOI-Fehllokalisation durch chemische Verschiebung (2,02 ppm, NAA) sowie
der HF-Pulsprofile und PSF.
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lisierungsbilder, als auch der MRSI-Daten aus den Rohdaten gelesen und affi-
ne 4x4-Transformationsmatrizen erstellt. Eine weitere Matrix wird aus den im
Spektroskopie-Rohdatensatz enthaltenen Informationen iiber das angeregte Vo-
lumen (Volume Of Interest, VOI) bei volumenselektiven PRESS- oder STEAM-
Sequenzen (Kap. 3.4) erstellt.

Dadurch liegt ein Satz von Transformationsmatrizen vor, durch den Punkte im
VOI des Spektroskopie-Datensatzes in den segmentierten und koregistrierten 3D-
Daten dargestellt werden konnen und umgekehrt. Abb. 3.16 A-D zeigt die Ko-

registrierung der verschiedenen Datensitze.

Bevor die Gewebeanteile der MRSI-Voxel bestimmt werden kénnen, miissen ver-

schiedene Korrekturen an den segmentierten Daten durchgefiihrt werden:

Fiir 2D-MRSI Messungen muss in Abh#ngigkeit der chemischen Verschiebung
der gemessenen Metaboliten die Fehllokalisation der Schicht bzw. dem VOI (bei
PRESS- oder STEAM-Sequenzen) korrigiert werden. Dazu werden die Matrizen,
die die Position des VOI und der MRSI-Schicht definieren, entsprechend der che-
mischen Verschiebung des betrachteten Metaboliten korrigiert. Die Werte fiir die
Verschiebung hingen von den verwendeten Gradienten ab und sind in Einheiten

von mm/ppm im Spektroskopie-Rohdatensatz enthalten.

Da bei schicht- und volumenselektiven MRSI-Sequenzen die Intensititsverteilung
im angeregten Volumen in der Regel kein perfektes rechteck-formiges Profil hat,
wurden die Pulsprofile der verwendeten Sequenzen gemessen. Hierzu wurde ein
Bildgebungssequenz geschrieben, die die selektiven Pulse einer volumenselekti-
ven MRSI-Sequenz mit dem hochauflésenden Akquisitionsschema einer Bildge-
bungssequenz verbindet. Die Anregung des VOI bzw. das Schichtprofil (bei 2D-
Sequenzen ohne Volumenselektion) wurden in einem Wasserphantom mit einer
Auflésung von 1 mm?® gemessen und Profile durch das Zentrum des VOI extrahiert
(Abb. 3.17 A-C).

Die gemessenen Pulsprofile werden jeweils an die tatséchliche Gréfe und Position
des VOI bzw. der Schicht im gemessenen Datensatz angepasst. Zur Korrektur
des Pulsprofils in Schichtselektionsrichtung werden iiber einen Bereich von 40 mm

senkrecht zur Spektroskopie-Schicht in Abstinden von 1 mm Schichten aus den
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Abb. 3.17: Gemessene Schichtprofile einer PRESS-Volumenselektion und Korrektur der
Bilddaten. A: Signalintensitit als Funktion von z nach 180°-Anregung in
Schichtselektionsrichtung. B: Signalintensitdt als Funktion von y nach 180°-
Anregung in Phasenkodierrichtung. C: Signalintensitéit als Funktion von x
nach 90°-Anregung in Ausleserichtung. D: Zentrale Schicht durch den 3D-
Datensatz korrespondierend zur Spektroskopie-Schicht und mit dem PRESS-
VOI iiberlagert. E: VOI-Profilbild, das aus den Profilen von B und C berechnet
wurde und das auf die tatséchliche Grofie des aktuellen Datensatzes angepasst

wurde. F: Korrigiertes Bild durch Uberlagerung von D und E.

drei segmentierten 3D-Datenséitzen parallel zum Spektroskopie-Datensatz extra-

hiert, mit dem Schichtprofil normiert und gemittelt.

In Phasen- und Ausleserichtung wird ein Profilbild erstellt, das die Signalvertei-
lung innerhalb des VOI darstellt. Die drei (GM, WM, CSF) mit dem Schichtprofil
gewichteten Mittelwertbilder werden mit dem Profilbild iiberlagert. Das Ergeb-
nis sind drei hochaufgeléste Bilder (1 mm” in der Bildebene), die die tatséchliche
rdumliche Intensitéitsverteilung der Beitrdge von GM, WM und CSF zum gemes-
senen Signal widerspiegeln (Abb. 3.17 D-F).

Zuletzt miissen die segmentierten Bilddaten an das Aufnahmeverfahrenq der
MRSI-Sequenz angepasst werden. In Abhéngigkeit von der Auflésung der MRSI-
Sequenz und der Methode der k-Raum Abtastung verteilt sich das Signal der
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Metaboliten eines ausgewahlten Spektroskopie-Voxels auf die benachbarten Vo-
xel und in geringerem Ausmaf auf den gesamten Datensatz (Voxelbleeding; s.
Kap. 2). Daraus folgt, dass das Metabolitensignal eines Spektroskopie-Voxels
nicht nur aus der Gewebezusammensetzung iiber die rdumliche Ausdehnung des
Voxels resultiert. Das spezifische Muster, mit dem das Signal eines Voxels iiber
die gesamte Schicht verteilt ist, wird durch die Point-Spread-Funktion beschrie-
ben, die eine Folge der diskreten Fouriertransformation ist. Die Form der PSF ist
von der Auflésung, der Abtastungsmethode des k-Raums, der rdumlichen Filter-
funktion und von der Verteilung der Metaboliten innerhalb der Voxel abhingig.
Somit muss die PSF der MRSI-Messung bestimmt und mit den hochaufgelosten
MRI-Bildern gefaltet werden, um den tatséchlichen Beitrag der Metabolitensi-
gnale aus GM, WM und CSF bestimmen zu kénnen.

Abb. 3.18: Korrektur der Point-Spread-Funktion: A: Gemitteltes und profilkorrigier-
tes GM-Bild; B und C: Real- und Imaginirteil des berechneten k-Raum-
Bildes (sphérisches Aufnahmeverfahren mit tiberlagerter Filterfunktion [Gauss,
50%]). D: PSF-korrigiertes GM-Bild in Auflésung des MRSI-Datensatzes

durch Fouriertransformation von B und C.
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3.6. Segmentierung und Pulsprofilkorrektur

Der Einfluss der Point-Spread-Funktion wird berechnet, indem das Aufnahme-
schema der Spektroskopie-Sequenz (orthogonale Phasenkdoiergradienten) auf die
drei segmentierten hochaufgelosten Datensitze angewendet wird. Im Falle von
zweidimensionalen MRSI-Sequenzen werden die mit den Pulsprofilen korrigier-
ten und iiber die Schicht gemittelten Datenséitze verwendet. Diese Abtastung
der hochaufgelosten Daten gewihrleistet die Erfassung von Verdnderungen in
der Point-Spread-Funktion durch asymmetrische Metabolitenverteilung innerhalb
der MRSI-Voxel durch gewebeabhingige Konzentrationsunterschiede [Marc91a].
Durch Berechnung der Auswirkung jedes Phasenkodiergradienten der Spektros-
kopie-Sequenz auf die segmentierten, hochaufgeldsten Mittelwertbilder wird ein
komplexes k-Raum-Bild erstellt, das die Signale der Gewebetypen in der Spek-

troskopie-Messung reprisentiert.

Durch den Einfluss der Phasenkodiergradienten wihrend des Kodierungsschrittes
(m,n), erhalten Spins (bzw. das Signal in den hochaufgelosten segmentierten

Bildern) an der Position (x,y) eine Phasenverschiebung von

t
P J (xGx(T) + UGy (1)) dt = xkm + Y kn, (3.21)
0
mit
t 2m\ M
= x = 1—— )<, I<m<M,
Kim YT(J'OG(T)dT 7r< M) X m<M
t
k., = yﬂj GU(T)dT=7T<1—2—n> B, 1<n<N. (3.22)
. NJY

Der Einfluss der Gradienten wird durch M x N Phasenkodierschritte der Spektros-

kopie-Sequenz und die Matrixgrofe X, Y der hochaufgelosten Daten dargestellt.

Die allgemeine Form der Signalmatrix an der Position (m,n) im k-Raum ist
—1kmx

Slien, k) x| plx,yle e axay, (3.23)

wobei p(x,y) die Spindichte an der Position (x,y) ist. Verwendet die Spektros-
kopie-Sequenz ein Standardabtastverfahren, dann ergibt sich die korrespondie-

rende k-Matrix aus den Summen

Smn = Py ) (3.24)

x)y
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wobei die Spindichte py, nun der Signalintensitit eines Punktes an der Po-
siton (x,y) in den segmentierten Bildern entspricht. Wird fiir die Spektros-
kopie-Sequenz ein sphérisches Aufnahmeverfahren verwendet, werden nur solche
Sin berechnet, fiir die die Bedingung m? + n? < M? zutrifft (Abb. 3.18 B,
C) [Maud94a]. Die anderen Werte von S werden gleich Null gesetzt. Die be-
rechnete k-Matrix S wird mit der rdumlichen Filterfunktion iiberlagert, die auch
auf die MRSI-Daten vor Fouriertransformation angewendet wurde. Zuletzt wird
die k-Matrix entsprechend den MRSI Daten mit Nullen aufgefiillt und Fourier-
transformiert (Abb. 3.18 D).

Die entstandenen drei Bilder haben die gleiche rdumliche Auflésung wie die
MRSI-Daten. Die Gewebezusammensetzung eines MRSI-Voxels aus GM, WM
und CSF kann direkt abgelesen werden. Jeder Punkt dieser Bilder beschreibt die
Beitrédge aller Punkte in den hochaufgelosten Bildern zum betrachteten Spektros-

kopie-Voxel durch die Point-Spread-Funktion.

Das Programm o6ffnet zwei Graphikfenster, um die Berechnungen zu steuern und
zu iiberpriifen. Das erste Fenster (Abb. 3.16 A) zeigt eine der gemessenen Lo-
kalisierungsschichten mit dem MRSI-Gitter und dem angeregten Volumen bei
Verwendung rédumlich selektiver Pulse (VOI). In diesem Fenster kénnen durch
Mausaktionen die Berechnungen gestartet und die Ergebnisse fiir einzelne MRSI-

Voxel gezeigt werden.

Das zweite Fenster (Abb. 3.16 B-E) zeigt zur Uberpriifung der Koregistrierung,
einen der Lokalisierungsschicht entsprechenden Schnitt durch den hochaufgelo-
sten 3D-Datensatz (Abb. 3.16 B). Das Bild ist mit einer Konturgraphik der Lo-
kalisierungsschicht iiberlagert. Zusitzlich wird ein sagittaler Schnitt durch die
hochaufgelosten 3D-Daten mit dem Verlauf der Lokalisierungschicht, der Mittel-
linie der MRSI-Schicht und des VOI gezeigt (Abb. 3.16 C). Die Position des VOI
und der Spektroskopie-Schicht in den Abb. 3.16 A und 3.16 C ist entsprechend

der chemischen Verschiebung des gewihlten Metaboliten korrigiert.

Die drei Bilder in Abb. 3.16 D zeigen der Lokalisierungsschicht entsprechende
Schnitte durch die segmentierten Datensitze fiir GM, WM und CSF. Nach Be-
endigung der Berechnungen zur Korrektur der Anregungsprofile und der PSF

wird ein drittes Fenster getffnet, in dem die korrigierten Gewebeanteile jedes
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MRSI-Voxels direkt abgelesen werden konnen (Abb. 3.16 E).

3.7 Sequenzsimulation mit GAMMA

Fiir die Simulation von Polarisationstransfer-Experimenten, sowie zur Erstellung
der A-priori-Datenbanken des FITT-Programms wird die Umgebung GAMMA
verwendet [Smit99a]. GAMMA ist eine Sammlung von C--+-Bibliotheken, mit
denen die Berechnung von NMR-Experiment-Simulationen vereinfacht werden
kann. Es wird eine Reihe von Typen und Klassen zur Verfiigung gestellt, die es
erlauben, die in Kap. 1 beschriebenen Dichtematritzen fiir komplizierte Spinsyste-
me numerisch zu berechnen. Weiterhin konnen die Auswirkungen von HF-Pulsen
und die Zeitentwicklung des Systems im Magnetfeld durch entsprechende Opera-

toren simuliert werden.

Die Moglichkeiten von GAMMA werden im Folgenden an einem einfachen Bei-
spiel - die Auswirkungen eines 90°-Pulses auf ein gekoppeltes aus zwei Kernen
bestehenden Spinsystems - beschrieben.

Das Spinsystem wird in einer separaten Textdatei definiert:

fSysName (2) : Spinsystem
NSpins (0) : 2 - Anzahl der Kerne

Iso(0) (2) : 1H - Typ des 1. Kerns

Iso(1) (2) : 31P - Typ des 2. Kerns

PPM(0) (1) : 2.2 - Chemische Verschiebung 1. Kern
PPM(1) (1) : 18 - Chemische Verschiebung 2. Kern
J(,1) (1) : 21.0 - Kopplungskonstante

Omega (1) : 65 - BO-Feldstdrke in MHz (Protonen)

Das Simulationsprogramm fiir einen 90°-Puls auf beiden Frequenzen mit anschlie-

fender Datenakquisition hat die Form

#include <gamma.h> // Gammabibliotheken

int main ()

{
const int t2pts = 2048; // Punkte im FID
double t2dt = 0.0005; // Abstand der Punkte (SW 2000 Hz)
string innames[1]; // Name des Spinsystems

string infiles[1];

innames[0] = "Spinsystem";
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infiles[0] = "Spinsystem.sys";

string fname2; // Dateiname fiir Ausgabedatei

int k; // Zshler

FILE *fp; // Zeiger fiir Ausgabedatei

spin_system sys; // Variable fiir Spinsystem

row_vector data(t2pts); // Variable fiir FID/Spectrum
sys.read(infiles[0]); // Einlesen des Spinsystems

gen_op sigma0 = sigma_eq(sys); // Dichtematrix im thermischen Gleichgewicht
gen_op H = Hes(sys)+HI(sys); // Hamiltonoperator

string IsoD="31P";
gen_op detect = Fp(sys,IsoD); // Detektionsoperator
gen_op p31_90y=Iypuls_U(sys,"31P",90.0);
// Operator fiir 90°-Puls auf Phosphorfrequenz
gen_op hi_90y=Iypuls_U(sys,"1H",90.0);

// Operator fiir 90°-Puls auf Protonenfrequenz

gen_op sigma; // Variable fiir verdnd. Dichtematrix
// Sequenz:

sigma =evolve(sigmaO, p31_90y); // 90°-Puls auf Phosphor

sigma =evolve(sigma, h1_90y); // 90°-Puls auf Protonen
FID(sigma,detect,H,t2dt,t2pts,data); // Erstellung des FID bei Akquisition
exponential_multiply(data); // Apodisierung des FID

acquirelD ACQ(detect,H); // Erstellung der Resonanztabelle
cout << "31P: \n "<< ACQ.table(sigma); // Ausgabe der Dichtematrix

const TTablelD ptrans = ACQ.table(sigma); // Tabelle mit Resonanzen

fname2=innames [0]+string("_fid.txt"); //Ausgabe des FID

cout << "Writing "<< fname2 << "\n";

fflush(stdout);

fp=fopen(fname2.c_str(),"wt");

for (k=0;k < data.size();k++) {
fprintf(£p,"%8.5f \t",(data.getRe(k))); // Realteil des FID
fprintf (fp,"%8.5f \n",(data.getIm(k))); // Imagindrteil des FID

}

fclose(fp);

MATLAB("Spinsystem.m","SSys",data); // Ausgabe in MATLAB-Datei

data = FFT(data); // Fouriertransformation des FID

GP_1D("spec.asc",data,0,1000,-1000); // Ausgabe fiir Gnuplot

GP_1Dplot("spec.gnu", "spec.asc"); // Darstellung des Spektrums

// mit Gnuplot

Das Programm berechnet zuerst die Dichtematrix fiir das eingelesene System
im Gleichgewichts-Zustand (sigma0). Danach werden die Auswirkungen der HF-
Pulse auf das System durch Multiplikation mit den entsprechend definierten Ope-
ratoren (p31_ 90y, h1 90y) simuliert, und das Zeitsignal unter Einfluss des Ha-
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miltonoperators berechnet und in eine Text-Datei ausgegeben. Weiterhin gibt es
die Moglichkeit zur Ausgabe der Daten in ein MATLAB-lesbares Format oder
der Darstellung der Ergebnisse mit GNU-Plot, einem frei erhéltlichen Programm
zur graphischen Darstellung von Daten. Die erhaltenen Text-Dateien werden mit

anderen Programmen weiterverarbeitet.

Die Ergebnisse des Beispiel-Programmes sind in Abb. 3.19 dargestellt.

31P-Signal
A B
1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0.040 F
0.030 A o
.3
s,
0.020 4 o
i 0.010 4 L
0.000 J U k
T T T T T T T T T T
0 200 400 600 800 1000 20 18 16 14
t [ms] ppm

Abb. 3.19: Ergebnisse des GAMMA-Beispielprogramms fiir eine 90°-HF-Anregung an ei-
nem aus zwei Kernen bestehenden Spinsystems. A: Das von GAMMA ausge-
gebene Zeitsignal der *'P-Resonanz. B: Das simulierte Spektrum nach Fou-

riertransformation von A.
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Kapitel 4

Messungen und Ergebnisse

4.1 Heteronuklearer Polarisationstransfer am Fliis-

sigkeitsphantom

In diesem Abschnitt wird die Abhéngigkeit der Signalverstirkung beim Polarisa-
tionstransfer von den Sequenzparametern untersucht. Dazu wurden verschiedene
Substanzen im Fliissigkeitsphantom mit INEPT und RINEPT gemessen und die
Ergebnisse mit Modellrechnungen verglichen. Ziele der Messungen und Simula-

tionen waren:

e Feststellung der Moglichkeiten fiir Polarisationstransfer am klinischen To-
mographen bei den Einschrinkungen des verfiigharen zweiten HF-Kanals
(zeitliche Unbestimmtheit der HF-Pulse (s. Kap. 3.1.2), fragliche Phasie-

rung).

e Bestimmung der optimalen Echozeiten TET und TE2 fiir maximalen Polari-
sationstransfer bei unterschiedlichen Kopplungskonstanten und Spinkonfi-

gurationen.

e Vergleich mit Modellrechnungen der verwendeten Sequenzen fiir die un-
tersuchten Substanzen zur Uberpriifung der Theorie und Vorhersage der

optimalen Sequenzparameter auch bei komplexeren Molekiilen.
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e Vergleich des Polarisationstransfers mit konventionellen Aufnahmemetho-
den (1-Puls-Sequenzen) der NMR-Spektroskopie unter optimalen Bedin-
gungen. Bestimmung der optimalen Verstiarkung unter Einbeziehung von

Relaxationseffekten.

Die Substanzen wurden in dem in Kap. 3.3 beschriebenen Phantom mit nicht-
lokalisierten Sequenzen gemessen. Zuerst wurden die optimalen Echozeiten TET
und TE2 bestimmt und die Messergebnisse wurden mit Modellrechnungen ver-
glichen. In einem weiteren Schritt wurde der Einfluss von Relaxationsparame-
tern bestimmt. Alle Phantommessungen wurden am klinischen Tomographen des
DKFZ in Heidelberg mit einer doppelresonanten gekreuzten Helmholtzspule (s.
Kap. 3.1.3) durchgefiihrt.

4.1.1 MDPA: Messergebnisse

Um die Anwendbarkeit am klinischen Tomographen zu priifen wurden zu-
erst Phantommessungen an Methylendiphosphonséure (MDPA: CH,(PO(OH),).)
durchgefiihrt. Im Gegensatz zu den In-vivo-detektierbaren Metaboliten, die sehr
schwache skalare Kopplungen zwischen *'P und Protonen aufweisen, hat MDPA

eine wesentlich grofere Kopplungskonstante und eine einfachere Struktur.

Abb. 4.1: Chemische Struktur von MDPA. Die skalaren Kopplungskonstanten betragen
IAK — 21 Hz.

Wie an der Struktur des MDPA-Molekiils erkennbar ist, liegen die miteinander ge-

koppelten Kerne zwei Bindungslingen auseinander. Durch die symmetrische ska-
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lare Kopplung von vier Kernen entsteht sowohl im 'H- als auch im *'P-Spektrum

ein Triplett mit einer Kopplungskonstante von 21 Hz.

307 1H 3007 31p
21 Hz
21 Hz >

251 — 250 -
207 2001
15 150 -
104 100 -
51 50 4
04 0l

L e L L LA B s E e

3.0 2.5 2.0 15 100 50 0 -50 -100

ppm Hz

Abb. 4.2: 'H- und *'P-Spektrum von MDPA. Das Triplett mit Zentrum bei 2,2 ppm (*H)
entsteht durch die Kopplung der beiden Protonen mit den Phosphor-Kernen des
Molekiils (Abb. 4.1). Die Kopplungskonstante betrégt 21 Hz.

Das 'H-Spektrum in Abb. 4.2 wurde mit einer STEAM-Sequenz (Kap. 3.4) bei
einer Echozeit von TE = 20 ms gemessen. Das angeregte Volumen (VOI) der
STEAM-Sequenz wurde so positioniert, dass nur die innere, mit MDPA gefiillte
Flasche erfasst wurde. Zur Wassersignalunterdriickung wurden CHESS-Pulse
verwendet (Kap. 3.4). Das *P-Spektrum wurde mit einer 90°-HF-Anregung und

anschliessender Datenaufnahme mit TR = 5 s und 2 Akquisitionen aufgenommen.

INEPT und RINEPT bei MDPA

Um die optimalen Parameter des INEPT- und RINEPT-Experiments zu bestim-
men, wurde das mit 80 mM MDPA gefiillte Phantom zuerst in einem einfachen
Experiment mit direkter 1-Puls-Anregung und dann mit INEPT und RINEPT
bei Variation der Messparameter untersucht. Abb. 4.3 zeigt die verwendeten

Sequenzen. Alle Messungen wurden mit einer Repetitionszeit TR =5 s und 2
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Akquisitionen aufgenommen.

INEPT-Sequenz

"Her . .
180°
90°,
Prr l
\n!\/\
"
Akq.
90°,
Pry .
RINEPT-Sequenz
\ 4—13;47‘@1—»471324»47@2%
AUAV" 2 180° ? > s,
M 0w
L | ||

u
PKF I l

Abb. 4.3: Schematische Darstellung der verwendeten Sequenzen und Messparameter.

Zur Darstellung der Intensitatsabhingigkeit von TE1 (I(TET)) bei MDPA im
INEPT-Experiment wurde die Echozeit TET von 3 ms bis 25 ms in Schritten
von 1 ms variiert. Die Ergebnisse sind in Abb. 4.4 dargestellt. Fiir TET > 3 ms
liegen die beiden dufseren Linien des *'P-Tripletts in Antiphase zueinander und
werden abhingig von TE1 verstidrkt. Die mittlere Linie bleibt unverdndert. Op-
timale Verstarkung wurde nicht, wie die Theorie aus Kap. 1 erwarten lésst, bei
TET1 =1/(2]) = 24 ms gemessen, sondern bei TET = 12 ms £ 1 ms.

Die Echozeit TE2 bestimmt die Position des simultanen 180°-Pulses im RINEPT-
Experiment in beiden HF-Kanélen zur Refokussierung der beim INEPT-Experi-
ment in Antiphase liegenden Linien (s. Abb. 4.3). Zur Bestimmung von TE2
wurde MDPA mit der RINEPT-Sequenz bei Festlegung der optimalen Echozeit
TE1 = 12 ms aus dem INEPT-Experiment unter Variation der Refokussierungszeit

TE2 von 3 ms bis 20 ms in Schritten von 1 ms gemessen.
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Abb. 4.4: Serie von INEPT-Spektren von MDPA in Abhéngigkeit von TE1. Variation der
Echozeit TET von 3 ms bis 25 ms in Schritten von 1 ms. Der Plot auf der linken
Seite zeigt den Verlauf der mit LPSVD (Kap. 3.5.4) angepassten Intensititen
als Funktion von TET.

Im Gegensatz zur Theorie fiir ein System aus zwei schwach gekoppelten Kernen
(Kap. 1.5), ist beim RINEPT-Experiment fiir MDPA eine korrekte Phasierung al-
ler drei Resonanzlinien nicht mehr moglich (Abb. 4.5). Die maximale Verstérkung
wird durch 'H-Entkoppelung der Zustidnde sichtbar und wird sowohl durch die
Verstéarkung der einzelnen Resonanzen durch Polarisationstranfer, als auch durch
die relative Phasenlage der drei Linien bestimmt. Maximale Verstirkung der ent-
koppelten **P-Resonanz wird bei TET = 12 ms + 1 ms und TE2 = 10 ms 4+ 1 ms

erreicht.

Die Ergebnisse der Phantommessungen mit MDPA-Losung sind in Abb. 4.6 zu-
sammengefasst. Die Intensitdten der dargestellten Resonanzlinien wurden mit

VARPRO abgeschitzt. Definiert man die durch NOE und RINEPT ereichte Sig-

nalverstirkung durch

I—-1I I
=——1 4.1
I Iy ’ (41)
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Abb. 4.5: Serie von RINEPT-Spektren von MDPA als Funktion von TE2 (TE1 = 12 ms =
konst.). A: gekoppelte **P-Spektren. B: *P-Spektren nach WALTZ-'H-

Entkopplung. Variation der Refokussierungszeit TE2 von 3 ms bis 20 ms in

Schritten von 1 ms. Die Echozeit TE1 wurde auf 12 ms festgelegt.

wobei Iy der gemessenen Signalintensitdt nach einem 90°-Puls und I der Signal-
intensitit bei zusitzlichem NOE-Puls bzw. RINEPT entspricht, so ergeben sich

folgende Signalverstirkungen:

Die Signalverstirkung durch dipolare Kopplungseffekte (NOE) ergibt sich aus
dem Vergleich der Linienintensititen nach einem 90°-Puls (Abb. 4.6 A)) mit denen
der 90°-HF-Anregung mit zusétzlichem NOE-Puls (Abb. 4.6 B):

1(90° + NOE)

=1,14+ 0,04 =0,14+0,04. 4.2
1(900) y ) = TINOE y ) ( )

Die angegebenen Fehlergrofen erechnen sich aus der Standardabweichung der
durch den VARPRO-Algorithmus abgeschiatzten Amplituden der Resonanzen im
Zeitsignal.

Da die HF-Pulse mit 'H-Frequenz bei der RINEPT-Sequenz neben der Signalver-
starkung durch skalare Kopplung auch NOE verursachen, zeigt sich die Signal-
verstiarkung der RINEPT-Sequenz durch Vergleich des 'H-entkoppelten MDPA-
Spektrums (Abb. 4.6 C), das ebenfalls mit NOE-Puls aufgenommen wurde, mit
dem entkoppelten Spektrum der RINEPT-Sequenz (Abb. 4.6 F):
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Abb. 4.6: Zusammenfassung der Ergebnisse der Doppelresonanz-Experimente an einer
Modell-Losung von MDPA. Alle * P-Spektren wurden mit 2 Akquisitionen bei
einer Repetitionszeit TR = 5 s aufgenommen. A: Einfache 90°-HF-Anregung. B:
90°-HF-Anregung mit 180°-NOE-Puls. C: 90°-HF-Anregung mit NOE-Puls und
'H-Entkopplung. D: INEPT mit TET = 12 ms. E: RINEPT mit TE1 =12 ms,
TE2 =10 ms. F: RINEPT mit TET = 12 ms, TE2Z = 10 ms und 'H-Entkopplung.
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I(RINEPT + DEC)
1(90° + NOE + DEC)

=1,2940,03 = nRineer =0,29+£0,03.  (4.3)

4.1.2 Modellrechnungen fiir MDPA

Aufgrund der Abweichung der gemessenen Zeitparameter fiir MDPA von den er-
warteten Werten aufgrund der Theorie des Polarisationstransfers fiir ein einfaches
AK-System (s. Kap. 1.6), wurden Modellrechnungen durchgefiihrt, die auf der in
Kap. 1 entwickelten Theorie aufbauen, aber auf komplexere Spinsysteme erweitert
wurden (GroRe der verwendeten Dichte- und Operatormatrizen: 2N mit N be-
teiligten Spins). Dazu wurde ein Programm geschrieben, das unter Verwendung
der GAMMA-Bibliotheken (s. Kap. 3.7), eine INEPT- bzw. RINEPT-Sequenz
mit den im Experiment verwendeten Zeitparametern und HF-Pulsen fiir ein ent-
sprechend definiertes Spinsystem simuliert. Zum Vergleich wurde ein Routine

geschrieben, die eine einfache 90°-HF-Anregung der 'H- bzw. *'P-Spins simuliert.

Zur Uberpriifung der Programme und der theoretischen Voraussage wurde zuerst
das Verhalten eines einfachen AK-Spinsystems (zwei Spins) berechnet. Danach
wurde ein System aus zwei 'H-Spins und einem *'P-Spin (AAK-System) simuliert,
das schlieflich auf die Struktur von MDPA - zwei * P-Spins und zwei 'H-Spins,
gekoppelt entsprechend Abb. 4.1 - erweitert wurde.

GAMMA-Simulation des AK-Systems

Fiir ein einfaches AK-System erhélt man entsprechend Kap. 1.5 ein Dublett in
beiden Frequenzbereichen (Abb. 4.7). Die Resonanzlinien liegen jeweils 21 Hz
auseinander. Die Intensitdtsunterschiede der Resonanzen beider Spektralbereiche
betragen Y /Yk.

Bei der Simulation der INEPT-Sequenz wurde die Echozeit TET von 2 ms bis 52 ms

in Schritten von 2 ms variiert und fiir beide Spektralbereiche ein FID-Spektrum
berechnet (siehe Abb. 4.8).

Bei TE1 = 24 ms haben die Intensititen der beiden Resonanzlinien im *P-
Spektrum eine maximale Verstarkung mit I(INEPT)/I(90°) = 1,44 bzw. 3,44 ge-
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Abb. 4.7: FID-Spektrum nach einem idealen 90°-HF-Puls auf ein AK-System, mit GAM-
MA berechnet. Es entsteht in jedem Frequenzbereich ein Dublett. A: **P-
Spektrum (mit Beschreibung des Spinsystems). B: 'H-Spektrum mit Dar-
stellung einer beispielhaften Kernanordnung mit entsprechender Kopplung

Jak = 21 Hz. Die Zahlen neben den Linien sind die relativen Intensitidten
(LPSVD) der Resonanzen.

geniiber dem Spektrum der 90°-HF-Anregung und liegen in Antiphase zueinander.
Die beiden 'H-Resonanzlinien verschwinden bei dieser Echozeit entsprechend der

Theorie aus Kap. 1.6 vollsténdig.

Zur Simulation des RINEPT-Experiments (ohne 'H-Entkopplung) wurde die op-
timale Echozeit aus dem INEPT-Experiment TET = 24 ms konstant gehalten, und

die Refokussierungszeit TE2 von 2 ms bis 52 ms in Schritten von 2 ms variiert.

Da Relaxationseffekte vernachlissigt wurden, sind die Intensititen der Resonanz-
linien bei allen Echozeiten gleich (Abb. 4.9 A). Allerdings dndert sich die relative
Phasenlage der beiden Resonanzlinien des *'P-Spektrums. Wie in Abb. 4.9 B
dargestellt wird, haben die beiden Linien bei TE2 = 24 ms die gleiche Phase.
Die Verstirkung der Signalintensitéiten der beiden Linien bei der Simulation des
RINEPT-Experiments gegeniiber der 90°-HF-Anregung ist in Ubereinstimmung
mit der in Kap. 1.6 dargestellten Theorie I(RINEPT)/I(90°) =1,44 bzw. 3,44.

Zur Simulation der 'H-Entkopplung beim RINEPT-Experiment wurde der Ha-
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Abb. 4.8: Simulation des Resultats eines INEPT-Experiments mit einem AK-Spinsytem
bei Variation der Echozeit TET von 2 ms bis 52 ms in Schritten von 2 ms. A:
Serie von simulierten *'P-Spektren in Abhéngigkeit von TE1. B: Serie von 'H-
Spektren. Die seitlichen Graphen zeigen die Verdnderungen der Intensitidten der

einzelnen Linien in Abhéingigkeit von TET.
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Abb. 4.9: Simulation des Resultats eines RINEPT-Experiments am AK-System mit Echo-
zeiten TE2 = 2 - 52 ms und TE1 =24 ms = Konst. A: Serie von *'P-Spektren in
Abhéngigkeit von TE2. B: *'P-Spektrum bei TE1 = 24 ms und TE2 = 24 ms. Die

Zahlen an den Linien entsprechen den relativen Signalintensititen der Linien.

miltonoperator wihrend der (simulierten) Datenaufnahme (s. Kap. 3.7) so modifi-
PN
ziert, dass keine skalare Kopplung mehr beriicksichtigt wird (ﬂ] =Jak Ia-Ix = 0).

Die berechneten *'P-Spektren enthalten dadurch nur noch eine Resonanzlinie.
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Abb. 4.10: Simulation des Resultats eines RINEPT-Experiments an einem AK-System
mit *H-Entkopplung. Die beiden Echozeiten TE1 und TE2 wurden von 2 ms bis
52 ms in Schritten von 1 ms variiert. Auf der z-Achse ist die Signalverstirkung
relativ zur einfachen 90°-HF-Anregung (I(RINEPT4e.)/1(90%)) aufgetragen.

Da nun keine Informationen beziiglich der Phase der einzelnen Linien beriick-
sichtigt werden miissen, wurde zur Darstellung der Simulationsergebnisse eines
RINEPT-Expriments mit 'H-Entkopplung eine andere Form gewéhlt (Abb. 4.10).
Die Intensitit der Resonanzlinie in Abhéngigkeit der beiden Echozeiten TET und
TE2 wurde jeweils durch die Intensitdt des Dubletts, das sich mit einfacher 90°-
Anregung ergibt, geteilt (I(RINEPTg4e)/I(90°)(TET, TE2)). Bei der Simulation
wurden beide Echozeiten der RINEPT-Sequenz (TE1, TE2) von 2 ms bis 52 ms in
Schritten von 1 ms variiert. Aus der 3D-Graphik lésst sich die Signalverstirkung

der RINEPT Sequenz in Abhéngigkeit der beiden Echozeiten direkt ablesen.
Die Maximale Verstirkung der RINEPT-Sequenz mit Entkopplung wird bei TET =
TE2 =1/(2]) = 24 ms erreicht und betrigt

I(RINEPT4ec)  va

. =244 = naNeer = 1,44. 4.4
1(90°) i NRINEPT ( )

Damit ist gezeigt, dass die zur Simulation der INEPT- und RINEPT-Sequenz ent-
wickelten Programme fiir ein AK-System in Ubereinstimmung mit der in Kap.

1.6 dargestellten Theorie liegen und auch fiir die Simulation komplizierterer Spin-
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systeme verwendet werden konnen.

GAMMA-Simulation des AAK-Systems
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Abb. 4.11: Simuliertes FID-Spektrum nach Anregung des A AK-Systems mit einem idealen
90°-Puls (GAMMA). Im 3'P-Spektrum erscheint ein Triplett im *H-Spektrum
ein Dublett. A: *P-Spektrum mit Beschreibung des Spinsystems (s. Kap.
3.7). B: 'H-Spektrum mit beispielhafter Kernanordnung (Jax — 21 Hz). Die
Zahlen neben den Resonanzlinien bezeichnen die relativen Intensititen der Re-

sonanzen.

Die Verdnderung der Signale bei Variation der Echozeiten im INEPT- und RI-
NEPT-Experiment wurde nun an einem erweiterten Spinsystem untersucht, das
aus einem *'P-Spin, der mit zwei 'H-Spins gekoppelt ist, besteht. Zwischen den
beiden "H-Spins soll keine skalare Kopplung bestehen. Die Kopplungskonstante
betrage wie bei der Untersuchung des AK-Systems Jax = 21 Hz.

In Abb. 4.11 sind die Resonanzlinien beider Spektralbereiche nach einer simu-
lierten 90°-HF-Anregung dargestellt. Die Spektren dieses Molekiils weisen im
#P-Spektralbereich ein Triplett und im 'H-Spektralbereich ein Dublett mit einer

Linienaufspaltung von 21 Hz auf.

Bei der Simulation des INEPT-Experiments wurde wiederum die Echozeit TET
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Abb. 4.12: Simulation des Resultats eines INEPT-Experiments mit einem AAK-
Spinsytem bei Variation der Echozeit TE1 von 2 ms bis 52 ms in Schritten
von 2 ms. A: Serie von simulierten *'P-Spektren in Abhéngigkeit von TET. B:
Serie von 'H-Spektren. Die seitlichen Graphen zeigen die Verdnderungen der

Intensitaten der einzelnen Linien in Abhéngigkeit von TE1.

von 2 ms bis 52 ms in Schritten von 2 ms variiert und jeweils ein Spektrum fiir
beide Spektralbereiche berechnet (Abb. 4.12). Wie bei einem aus zwei Spins
bestehenden System verschwinden die beiden 'H-Resonanzen bei TET = 21 ms.
Die Magnetisierung der Protonen befindet sich bei dieser Echozeit in einer anti-
parallelen Konfiguration entlang der z-Achse (s. Kap. 1.6). Die beiden duferen
Linien des *'P-Spektrums sind bei TE1 = 24 ms entsprechend der Simulation des
AK-Systems verstirkt und antiphasisch. Die mittlere Linie bleibt allerdings fiir

alle TET unverandert.

Die Intensitéiten der drei Resonanzlinien bei TE1 = 24 ms betragen 1,2/0,4/0,8
gegeniiber 0,2/0,4/0,2 nach einem einzelnen 90°-Puls. Damit ist die gesamte Ver-
starkung des INEPT- Experiments bei Vernachlissigung der Phase der einzelnen

Linien mit
I(INEPT
IUNEPT) _ <Y—A - ) =297 = nAAK_ —197. (4.5)

1(90%) Yk

grofer als die maximal erreichbare Verstirkung der INEPT Sequenz am AK-

System.
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Abb. 4.13: Simulation des Resultats eines RINEPT-Experiments am AAK-System mit
Echozeiten TE2 = 2 - 52 ms und TE1 = 24 ms = Konst. A: Serie von *'P-
Spektren in Abhéngigkeit von TE2. B: *'P-Spektrum bei TET = 24 ms und
TE2 = 24 ms. Im Gegensatz zum AK-System sind die beiden dufseren Kompo-

nenten des Spektrums bei dieser Echozeit nicht rephasiert.

Die Simulation des RINEPT-Experiments fiir das AAK-System zeigt allerdings,
dass durch den abschliefsenden simultanen 180°-Puls auf beide Frequenzbereiche
keine Refokussierung aller drei Linien des *P-Spektrums moglich ist (Abb. 4.13
A). Weiterhin sind die &dufieren Resonanzen bei der optimalen Refokussierungs-
zeit (TE2 =24 ms) des AK-Systems in Antiphase zueinander (Abb. 4.13 B), was

bedeutet, dass bei dieser Echozeit die gesamte Signalverstirkung minimal ist.

Die durch die INEPT-Pulse erhaltene Signalverstiarkung hebt sich nach dem 180°-
Refokussierungspuls durch die unterschiedliche Phasierung der Resonanzlinien
abhingig von der Echozeit TE2 also teilweise wieder auf. Auch ist das Optimum
der Verstarkung nun nicht mehr bei TET = TE2 = 1/Jax. Die optimale Echozeit
zeigt sich bei der Simulation der RINEPT-Sequenz mit 'H-Entkopplung.

Die Modellrechnung der RINEPT-Sequenz mit ‘H-Entkopplung wiahrend der Ak-
quisitionsphase wurde analog zu den Simulationen am AK-System bei Variation
der beiden Echozeiten TET und TE2 von 2 bis 52 ms in Schritten von 1 ms durchge-

fiihrt. Die Intensitit der erhaltenen * P-Resonanzlinie wurde jeweils durch die In-
tensitit des Tripletts der 90°-HF-Anregung geteilt (I(RINEPT4e.) /1(90°)(TET, TE2))
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Abb. 4.14: Simulation des Resultats eines RINEPT-Experiments an einem AAK-System
mit 'H-Entkopplung. Die beiden Echozeiten TE1 und TE2 wurden von 2 ms bis
52 ms in Schritten von 1 ms variiert. Auf der z-Achse ist die Signalverstirkung
relativ zur einfachen 90°-HF-Anregung (I(RINEPT4e.)/1(90°)) aufgetragen.

und damit die Signalverstirkung der RINEPT-Sequenz dargestellt. In Abb. 4.14
ist die Signalverstirkung als Funktion der Echozeiten aufgetragen. Die maximale
Verstiarkung der RINEPT-Sequenz mit Entkopplung wird bei TE1 =1/(2Jax) =
24 ms und TE2 = 1/(4Jax) = 12 ms erreicht. Sie betragt

I(RINEPT 4ec)

T790°) =256 = Neeer = 1,56, (4.6)

und ist damit trotz der unzureichenden Rephasierung der Magnetisierungskom-

ponenten des Tripletts grofer als die RINEPT-Verstiarkung des AK-Systems.

GAMMA-Simulation des AAKK-Systems

In einem letzten Schritt wurde ein Spinsystem simuliert, das aus vier Kernen
besteht (AAKK-System): Zwei K-Spins (*'P), die jeweils mit den beiden A-Spins
("H) gekoppelt sind (Abb. 4.15 B). Die Kopplungskonstanten der vier skalaren
Kopplungen betragen Jax = 21 Hz. Die Konfiguration dieses Systems entspricht
der Struktur des MDPA-Molekiils aus Abb. 4.1. Die beiden Protonen der Me-
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Abb. 4.15: Simuliertes FID-Spektrum nach Anregung des AAKK-Systems mit einem idea-
len 90°-Puls (GAMMA). In beiden Spektralbereichen entsteht ein Triplett
mit einer Linienaufspaltung von 21 Hz. A: *'P-Spektrum mit Beschrei-
bung des Spinsystems. B: '"H-Spektrum mit beispielhafter Kernanordnung
(Jak — 21 Hz). Die Zahlen neben den Linien bezeichnen die relativen Intensi-

taten der Resonanzen.

thylgruppe koppeln jeweils mit beiden Phosphorkernen des Molekiils.

In Abb. 4.11 sind die simulierten Resonanzlinien beider Frequenzbereiche nach
einer 90°-HF-Anregung dargestellt. Bei diesem Molekiil entstehen sowohl im *'P-
als auch im 'H-Spektrum ein Triplett mit einer Linienaufspaltung von 21 Hz.
Beide Spektren stimmen mit den gemessenen Ergebnissen des MDPA Molekiils
(s. Abb. 4.2) iiberein.

Bei der Simulation des INEPT-Experiments wurde das gleiche Verfahren ange-
wandt, das auch bei den beiden anderen Spinsystemen verwendet wurde. Die
Echozeit TE1 wurde in 2 ms Schritten von 2 ms bis 52 ms variiert und zu jeder
Echozeit ein Spektrum jeweils fiir die *' P-Frequenz und die 'H-Frequenz berech-
net (Abb. 4.16).

Die Modellrechnungen zeigen, dass die maximale Signalverstirkung der dufse-

ren Linien im Gegensatz zum AK-System und zum AAK-System nicht mehr bei
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Abb. 4.16: Simulation des Resultats eines INEPT-Experiments mit einem AAKK-
Spinsytem bei Variation der Echozeit TE1 von 2 ms bis 52 ms in Schritten
von 2 ms. A: Serie von simulierten *'P-Spektren in Abhangigkeit von TET. B:
Serie von 'H-Spektren. Die seitlichen Graphen zeigen die Verdnderungen der

Intensititen der einzelnen Linien als Funktion von TET.

TET = 1/(2]) = 24 ms, sondern bei TE1 = 1/(4]) = 12 ms erreicht wird (Abb.
4.16 A). Zu diesem Zeitpunkt ist, wie aus den Protonenspektren ersichtlich wird
(Abb. 4.16 B), die ‘H-Magnetisierung nicht antiparallel entlang der z-Achse aus-
gerichtet. Ein Grofteil der '"H-Magnetisierung befindet sich bei dieser Echozeit

in der Transversalebene, wodurch kein optimaler Polarisationstransfer stattfindet
(s. Kap. 1.6).

Die Signalverstéarkung (I(INEPT)/I(90°) der beiden duferen Resonanzen ist 1,47
bzw. 3,47 betrégt bei TET =12 ms. Die mittlere Linie des *' P-Tripletts bleibt ent-
sprechend der Modellrechnung fiir das AAK-System, bei allen Echozeiten unver-
andert. Fiir die Verstirkung ergibt sich damit insgesamt (unter Vernachléssigung
der Phase der einzelnen Resonanzlinien)

I(INEPT)

T100°] =247 = Ny = 1,47 . (4.7)

Die Verdnderungen der Resonanzlinien bei der Simulation der INEPT-Sequenz
am AAKK-System in Abhéngigkeit von der Echozeit TE1 entspricht der beobach-
teten TET-Abhéngigkeit der INEPT-Signalverstarkung fiir MDPA (s. Abb. 4.4).

Zur Simulation der RINEPT-Sequenz am AAKK-System wurde die in der Simu-
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Abb. 4.17: Simulation des Resultats eines RINEPT-Experiments am AAKK-System mit
Echozeiten TE2 = 2 - 52 ms und TE1 = 1/(4]) = 12 ms = Konst. A: Serie von
$1P-Spektren in Abhingigkeit von TE2. B: *'P-Spektrum bei TE1 = 12 ms und
TE2 = 10 ms.

lation des INEPT-Experiments bestimmte optimale Echozeit TE1 = 12 ms kon-
stant gehalten und die Refokussierungszeit TE2 von 2 ms bis 52 ms in Schritten
von 2 ms variiert. Die berechneten Spektren sind in Abb. 4.17 A in Abhéngig-
keit von TE2 aufgetragen. Durch den simultanen 180°-Refokussierungspuls lassen
sich wie beim AKK-System die Resonanzen fiir kein TE2 vollstindig refokussie-
ren. Das Modellspektrum in Abb. 4.17 B stimmt mit dem gemessenen RINEPT-
Spektrum von MDPA bei Verwendung der gleichen Zeitparameter TET = 12 ms
und TE2 = 10 ms iiberein (s. Abb. 4.6 E).

Die effektive Signalverstirkung der RINEPT-Sequenz am AAKK-System lisst
sich durch Simulation der Sequenz mit 'H-Entkopplung feststellen. Entsprechend
den Simulationen am AK- und AAK-System wurden beide Echozeiten TET und
TE2 variiert und jeweils die Verstiarkung gegeniiber der Simulation der 90°-HF-
Anregung berechnet (Abb. 4.18). Da bei dieser Spinkonfiguration weder ein voll-
standiger Polaristionstransfer durch INEPT ereicht wird, noch eine Rephasierung
der drei Resonanzlinien durch RINEPT moglich ist, ist die Signalverstarkung der
RINEPT-Sequenz nach 'H-Entkopplung kleiner als bei den anderen untersuchten

Spinsystemen.
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Abb. 4.18: Simulation des Resultats eines RINEPT-Experiments an einem AAKK-System
mit 'H-Entkopplung. Die beiden Echozeiten TE1 und TE2 wurden von 2 ms bis
52 ms in Schritten von 1 ms variiert. Auf der z-Achse ist die Signalverstarkung
relativ zur 90°-HF-Anregung (I(RINEPT4ec)/1(90°)) aufgetragen.

Die maximale Verstiarkung der RINEPT-Sequenz wird bei TE1 = 12 ms und
TE2 — 10 ms ereicht und betrigt

I(RINEPT 4ec)

1(900) — 1 )33 # T]QI?\EEKPT = 0’33 . (48)

Nach Abzug der T,-Relaxation wéhrend TE2 (s. Kap. 4.2.1 und Kap. 4.2.2) liegt
dieser Wert im Fehlerbereich der gemessenen Verstérkung von MDPA (s. S. 94).

4.1.3 PE: Messergebnisse

Als zweite Substanz wurde im Phantomexperiment Phosphorylethanolamin (PE:
C,H.NH,PO(OH),) untersucht. PE gehort zu den in vivo messbaren Metaboliten
und sein *'P-MR-Signal ist ein Bestandteil der Resonanzen der Phosphomonoe-
ster (PME). Durch 'H-Entkopplung wihrend der Akquisitionsphase lisst es sich
im Spektrum von der Phosphocholin (PC) Resonanzlinie trennen. Zum Reso-
nanzband der Phosphodiester (PDE) trigt das Signal einer Verbindung von PE
mit einer Glyceringruppe, Glycerophosphorylethanolamin (GPE) bei.
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Abb. 4.19: Chemische Struktur von PE: Die skalaren Kopplungskonstanten betragen
IAK = 6,48 HZ, IAA1 = 6,90 Hz und IAAZ = 3,25 Hz

PE wurde zur Untersuchung in Phantomexperimenten aufserdem wegen seiner
leichten Handhabbarkeit (Loslichkeit und chemische Reinheit) gewihlt, und weil
es einfach in ausreichender Menge zur Erstellung hochkonzentrierter Losungen
zu beziehen ist. PC unterscheidet sich von PE lediglich durch weitere Methyl-
gruppen, die die mit dem Stickstoffatom verbundenen Protonen ersetzen und
wegen ihrer Entfernung zum *'P-Kern keine wesentlichen Auswirkungen auf die

Dynamik der Spinsysteme beim Polarisationstransfer haben.

Die Struktur des PE-Molekiils (Abb. 4.19) ist aufgrund der unterschiedlichen
skalaren Kopplungen in Bezug auf Polarisationstranfer komplizierter als die des
MDPA Molekiils. Der **P-Kern koppelt skalar mit den beiden Protonen der ersten
Methylengruppe (M1). Die miteinander gekoppelten Kerne liegen drei Bindungs-
langen auseinander, was zu Kopplungskonstanten von Jax = 6,48 Hz fiihrt. Die
Dynamik des Systems wird durch zusétzliche 3J-Kopplungen der Protonen von

M1 mit denen der zweiten Methylengruppe (M2) kompliziert (Jaa1,Jaaz). Die
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Abb. 4.20: *H- und *P-Spektrum von PE. Das Quartett mit Zentrum bei 4,1 ppm (*H)
kann den Protonen der ersten Methylgruppe (M1) zugeordnet werden (s. Abb.
4.19). Die zweite PE zuzuordnende Resonanz om 'H-Spektrum (3,2 ppm) ist
ein nicht aufgelostes Multiplett der zur zweiten Methylgruppe (M2) gehoren-
den Protonen. Die komplizierte Linienaufspaltung entsteht durch homonu-
kleare Kopplung der Protonen. Im *'P-Spektrum zeigt sich ein gut aufgeldstes

Triplett mit einer Kopplungskonstante von Jaox = 6,48 Hz.

geminale (2J)-Kopplung der Protonen einer Methylengruppe untereinander hat
auf die Dynamik des Polarisationstransfers keine Auswirkung [Giint92al. Im *H-
Spektrum von PE ergeben sich zwei Multipletts bei 4,1 ppm (M1) und 3,27 ppm
(M2) (Abb. 4.20). Das dominante Quartett des M1-Multipletts ist am klinischen

Tomographen gerade noch auflosbar.

Das "H-Spektrum in Abb. 4.20 wurde mit einer STEAM-Sequenz bei einer Echo-
zeit von TE — 20 ms gemessen. Das VOI der STEAM-Sequenz wurde so positio-
niert, dass nur die innere, mit MDPA und PE gefiillte Flasche erfasst wurde. Fiir

die Wasserunterdriickung wurden CHESS-Pulse (s. Kap. 3.4) verwendet. Das
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Abb. 4.21: Hochaufgeloste 'H-Spektren bei 250 MHz = By = 6T der beiden Multipletts
von PE in D,O (TR = 3 s, 64 Akquisitionen). Der ph-Wert wurde entsprechend

der im klinischen Tomographen gemessenen Modell-Lésung eingestellt.

#P-Spektrum wurde mit einer einzelnen 90°-HF-Anregung mit TR = 5 s und 2

Akquisitionen aufgenommen.

Analyse der beiden Multipletts im 'H-Spektrum von PE mit hochauflésender
Spektroskopie (Abb. 4.21) ergibt Kopplungskonstanten von Jaa; = 6,90 Hz und
Jaaz = 3,25 Hz fiir die 3J-Kopplungen der Protonen [Hull0la]. Damit ist Jaa ~ Jax

und kann bei der Dynamik des Polarisationstransfers nicht vernachlissigt werden.

INEPT und RINEPT bei PE

Entsprechend den Messungen am MDPA-Fliissigkeitsphantom wurde PE mit der
INEPT- und RINEPT-Sequenz bei Variation der Zeitparameter TE1 und TE2
untersucht und die Ergebnisse mit einer einfachen 90°-HF-Anregung verglichen
(s. Abb. 4.3). Abgesehen von den variablen Echozeiten wurden alle Sequenzen
mit den identischen Sequenzparametern TR — 5 s und 4 Akquisitionen verwen-
det. Um das Triplett der PE-Resonanz noch gut auflésen zu kénnen, wurden
die Bandbreite der in Abschnitt 4.1.1 zur Untersuchung von MDPA verwendeten
Sequenzen unter Beibehaltung der Anzahl der Messpunkte halbiert. Die Fre-
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quenz der **P-HF-Anregung wurde bei allen Messungen auf die Frequenz von PE

eingestellt.
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Abb. 4.22: Serie von INEPT-Spektren von PE in Abhéngigkeit von TET. Variation der
Echozeit TE1 von 5 ms bis 100 ms in Schritten von 5 ms. Der Plot auf der linken
Seite zeigt den Verlauf der mit LPSVD (Kap. 3.5.4) angepassten Intensitéten
als Funktion von TET.

Aufgrund der wesentlich kleineren heteronuklearen Kopplungskonstanten des PE-
Molekiils sind beim INEPT- und RINEPT-Experiment entsprechend langere Echo-
zeiten TET1 und TE2 zu erwarten. Beim INEPT-Experiment wurde daher die Echo-
zeit TE1 von 5 ms bis 100 ms in Schritten von 5 ms variiert. Die aufgenommenen

Spektren sind in Abb. 4.22 in Abhéngigkeit von TET dargestellt.

Wie bei der Untersuchung des Polarisationstransfers am MDPA-Molekiil, bleibt
auch bei PE die mittlere Linie des *'P-Tripletts fiir alle Echozeiten TET unver-
andert. Die beiden dufseren Linien liegen in Antiphase zueinander und werden
abhingig von TET1 verstiarkt. Wie bei MDPA wird der maximale Polarisations-
transfer nicht bei TET = 1/(2]), sondern bereits bei TE1 = 1/(4]) ~ 40 ms + 5
ms erreicht (wie bei der Modellrechnung des AAKK-Systems).

Zur Untersuchung der Auswirkungen des simultanen 180°-HF-Pulses zur Refo-
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Abb. 4.23: Serie von RINEPT-Spektren von PE als Funktion von TE2 (TE1 = 40 ms =
konst.). A: gekoppelte **P-Spektren. B: *'P-Spektren nach WALTZ-'H-
Entkopplung. Variation der Refokussierungszeit TE2 von 2 ms bis 82 ms in
Schritten von 5 ms. Auf der linken Seitenfliche der Grafik sind die mit LPSVD

angepassten Linienintensititen als Funktion von TE2 aufgetragen.

kussierung der duferen Linien im RINEPT Experiment wurde die im INEPT-
Experiment bestimmte optimale Echozeit TE1 = 40 ms konstant gehalten und
TE2 von 2 ms bis 82 ms in Schritten von 5 ms variiert. Die gemessenen Spek-
tren sind in Abb. 4.23 A in Abhéngigkeit von TE2 dargestellt. Eine vollstindige

Phasierung der drei Resonanzlinien des Tripletts ist fiir kein TE2 mdglich.

Wird das Experiment bei zusédtzlicher 'H-Entkopplung der Zustinde wiederholt,
zeigt sich, dass fiir PE eine maximale Signalverstirkung der RINEPT-Sequenz
bei TET = 40 ms £+ 5 ms und TE2 = 32 ms + 5 ms erreicht wird (Abb. 4.23 B).

Die Ergebnisse der Phantommessungen mit PE-Losung sind in Abb. 4.24 zu-
sammengefasst. Die Intensititen der Resonanzlinien wurden mit VARPRO ab-
geschiitzt. Entsprecheng Gl. 4.1 wurden die Verhiltnisse der Signalintensititen
zu Bestimmung der NOE- und RINEPT-Signalverstarkung berechnet. Die ange-
gebenen Fehlergroften erechnen sich aus der Standardabweichung der durch den

VARPRO-Algorithmus abgeschétzten Amplituden der Resonanzen im Zeitsignal.

Die Signalverstarkung durch dipolare Kopplungseffekte (NOE) ergibt sich aus
dem Vergleich der Linienintensititen nach einem 90°-Puls (Abb. 4.24 A) mit
denen der 90°-HF-Anregung mit zusétzlichem NOE-Puls (Abb. 4.24 B):
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. 4.24: Zusammenfassung der Ergebnisse der Doppelresonanz-Experimente an einer

Modell-Losung von PE. Alle **P-Spektren wurden mit 4 Akquisitionen bei einer

Repetitionszeit TR = 5 s aufgenommen. A: Einfache 90°-HF-Anregung. B: 90°-
HF-Anregung mit 180°-NOE-Puls. C: 90°-HF-Anregung mit NOE-Puls und
'H-Entkopplung. D: INEPT mit TE1 = 40 ms. E: RINEPT mit TET =40 ms,
TE2 =32 ms. F: RINEPT mit TE1 = 40 ms, TE2 = 32 ms und *H-Entkopplung.
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I“’O;(;“—O':')OE) —1,1340,03 =  nNuoe=0134+003.  (4.9)
Entsprechend Kap. 4.1.1 zeigt sich die Signalverstirkung der RINEPT-Sequenz
durch Vergleich des 'H-entkoppelten PE-Spektrums, das mit NOE-Puls aufge-
nommen wurde (Abb. 4.24 C), mit dem entkoppelten Spektrum der RINEPT-
Sequenz (Abb. 4.24 F):

I(RINEPT + DEC)
1(90° + NOE + DEC)

=1,66+0,02 = niyepr =0,66+0,02. (4.10)

4.1.4 Modellrechnungen fiir PE

Fiir die Simulation des heteronuklearen Polarisationstransfers bei PE wurde ein
Spinsystem gewihlt, das aus einem *'P-Spin und vier '"H-Spins besteht. Entspre-
chen Abb. 4.19 bestehen heteronukleare Kopplungen Jax = 6,48 Hz zwischen dem
*'P-Spin und zwei "H-Spins und homonukleare (3J) Kopplungen Jaa; = 6,90 Hz
bzw. Jaa2 = 3,25 Hz der Protonen untereinander. Dabei koppeln die beiden Pro-
tonen einer Methylengruppe jeweils an beide Protonen der benachbarten Methy-
lengruppe. Kopplungen der Protonen innerhalb einer Methylengruppe (geminale-
(2J)-Kopplung) haben keinen Einfluss auf Polarisationstransfer und wurden in
den Modellrechnungen nicht beriicksichtigt. Ebenso wurden homonukleare Kopp-
lungen der Protonen der Methylengruppen mit anderen Protonen des Molekiils,
sowie Effekte durch innere Rotation des Molekiils vernachléssigt. Die chemische
Verschiebung der zu den beiden Methylengruppen gehoérenden Protonen wurde
auf 4,1 ppm bzw. 3,25 ppm gesetzt. Da bei gleichzeitiger Berechnung von *'P-
und 'H-Spektren alle Zeitsignale in einem Datensatz iiberlagert werden, wurde
die chemische Verschiebung des *'P-Spins auf 18 ppm gesetzt. Dies hat auf die
Modellrechnungen keinen Einfluss, gewéhrleistet aber eine Trennung der 'H- und

*'P-Resonanzen im Spektrum.
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Das von GAMMA lesbare Spinsystem hat dann folgende Form (vgl. Kap. 3.7):

SysName (2) : PE

NSpins (0) : 5 - Anzahl der Spins im System
Iso(0) (2) : 1H - Ml

Iso(1) (2) : 1tH - Ml

Iso(2) (2) : 31P

Iso(3) (2) : 1H - M2

Iso(4) (2) : 1H - M2

PPM(0) (1) : 4.1 - M1 Chemische Verschiebung

PPM(1) (1) : 4.1

PPM(2) (1) : 18 - Chemische Verschiebung des Phosphor-Spins
PPM(3) (1) : 3.27 - M2 Chemische Verschiebung

PPM(4) (1) : 3.27

J(,1) (1) : 0

J(0,2) (1) : 6.48 - Heteronukleare Kopplung
J(0,3) (1) : 6.9 - Homonukleare Kopplung
J(0,4) (1) : 3.25 - Homonukleare Kopplung
J(1,2) (1) : 6.48 - Heteronukleare Kopplung
J(1,3) (1) : 6.9 - Homonukleare Kopplung
J(1,4) (1) : 3.25 - Homonukleare Kopplung
J(2,3) (1) : 0

J(2,4) (1) : 0

J(3,4) (1) : 0

Omega (1) : 65 - Feldstdrke des BO-Felds (Protonenfrequenz)

In Abb. 4.25 sind die Resonanzlinien beider Frequenzbereiche nach Simulation
einer idealen 90°-HF-Anregung dargestellt. Fiir das PE-Spinsystem mit den ge-
nannten Nebenbedingungen entsteht im *'P-Spektrum ein Triplett mit der Lini-
enaufspaltung von Jax = 6.48 Hz. Im '"H-Spektrum entstehen zwei Multipletts
fiir die beiden Methylengruppen M1 und M2 (vgl. Abb. 4.19), die sowohl durch
die heteronukleare, als auch die homonukleare Kopplung verursacht werden. Fiir
M1 entsteht ein Quartett, fiir M2 ein Triplett bei den in der Systembeschreibung

angegebenen chemischen Verschiebungen.

Die Simulation des INEPT-Experiments an diesem Spinsystem zur Bestimmung
des optimalen TET wurde entsprechend den Modellrechnungen fiir MDPA durch-
gefithrt. Die Echozeit TET wurde in 2 ms Schritten von 2 ms bis 80 ms variiert und

zu jeder Echozeit ein Spektrum jeweils fiir die * P-Frequenz und die 'H-Frequenz
berechnet (Abb. 4.26).

Wie bei den Simulationen fiir MDPA und in Ubereinstimmung mit den Expe-

rimenten bleibt auch hier die mittlere Linie des Tripletts bei allen Echozeiten
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Abb. 4.25: FID-Spektrum nach einem idealen 90°-HF-Puls auf das vereinfachte PE-
Spinsystem, mit GAMMA berechnet. Im 3'P-Spektrum entsteht ein Triplett
mit einer Linienaufspaltung von Jax = 6,48 Hz (A). Die Zahlen neben dem
S1P-Triplett zeigen die Intensitéiten der Resonanzlinien. Das *H-Spektrum be-
steht aus zwei Multipletts (B). Die M1-Resonanz zeigt das dominante Quartett
der ersten Methylengruppe. Die M2-Resonanz bildet ein Triplett.

TE1 unverdndert. Die beiden dufleren Linien des Tripletts werden verstarkt und
liegen fiir TET > 10 ms in Antiphase zueinander (Abb. 4.26 A). Die maximale
Verstirkung der INEPT-Sequenz wird in der Simulation des vereinfachten PE-
Spinsystems bei TE1 = 37 ms erreicht. Dieser Wert liegt innerhalb der Fehler-
grenzen des an der PE-Modell-Losung experimentell bestimmten optimalen TET.
Zu diesem Zeitpunkt ist, wie aus den Protonenspektren ersichtlich wird (Abb.
4.26 B), die 'H-Magnetisierung nicht antiparallel entlang der z-Achse ausgerich-
tet. Ein Grofsteil der "H-Magnetisierung befindet sich bei TET — 37 ms in der
Transversalebene, wodurch wie beim AAKK-Spinsystem kein optimaler Polari-
sationstransfer stattfindet (s. Kap. 1.6 & Kap. 4.1.2).

Zur Simulation der RINEPT Sequenz am vereinfachten PE-System wurde die in
der Simulation des INEPT-Experiments bestimmte optimale Echozeit TE1T = 37 ms

konstant gehalten und die Refokussierungszeit TE2 von 2 ms bis 80 ms in Schritten
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Abb. 4.26: Simulation des Resultats eines INEPT-Experiments mit dem vereinfachten PE-
Spinsystem bei Variation der Echozeit TET von 2 ms bis 80 ms in Schritten von
2 ms. A: Serie von simulierten *'P-Spektren in Abhéngigkeit von TET. B:
Serie von 'H-Spektren. Die seitlichen Graphen zeigen die Verdnderungen der

Intensititen der einzelnen Linien als Funktion von TET.
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Abb. 4.27: Simulation des Resultats eines RINEPT-Experiments mit dem vereinfachten
PE-Spinsystem bei Variation der Echozeit TE2 von 2 ms bis 80 ms in Schritten
von 2 ms bei TE1 = 37 ms = konst.. A: Serie von simulierten *'P-Spektren in
Abhéngigkeit von TE2. B: *'P-Spektrum bei TET = 37 ms und TE2 = 34 ms

von 2 ms variiert. Die berechneten Spektren sind in Abb. 4.27 A in Abhéngigkeit
von TE2 aufgetragen. Durch den simultanen 180° HF-Refokussierungspuls lassen

sich wie beim AAKK-System die Resonanzen fiir kein TE2 vollstindig refokus-
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Abb. 4.28: Simulation des Resultats eines RINEPT-Experiments am vereinfachten PE-
System mit 'H-Entkopplung. Die beiden Echozeiten TET und TE2 wurden von
1 ms bis 80 ms in Schritten von 1 ms variiert. Auf der z-Achse ist die Signal-

verstirkung relativ zur 90°-HF-Anregung (I(RINEPT4ec)/1(90°)) aufgetragen.

sieren. Das Ergebnis der Modellrechnung fiir TE1 = 37 ms und TE2 = 32 ms
(Abb. 4.27 B) weist dieselbe Phasenlage wie das gemessenen RINEPT-Spektrum
von PE am Fliissigkeits-Phantom bei Verwendung der gleichen Zeitparameter
auf (s. Abb. 4.24 E). Die Signalintensitit der beiden &uferen Linien im Vergleich
zur mittleren Resonanz ist im gemessenen Spektrum allerdings grofer als im
Spektrum der Modellrechnung. Dieser Unterschied kann auf Relaxationseffekte

zuriickgefiihrt werden und wird in Abschnitt 4.2.2 diskutiert.

Die effektive Signalverstarkung der RINEPT-Sequenz am vereinfachten PE-System
ldsst sich durch Simulation der Sequenz mit 'H-Entkopplung feststellen. Entspre-
chend den Simulationen fiir MDPA wurden beide Echozeiten TE1 und TE2 von
1 ms bis 80 ms in Schritten von 1 ms variiert und jeweils die Verstirkung ge-
geniiber der Simulation der 90°-HF-Anregung berechnet (Abb. 4.28). Da bei die-
ser Spinkonfiguration weder ein vollstindiger Polaristionstransfer durch INEPT

erreicht wird, noch eine Rephasierung der drei Resonanzlinien durch RINEPT
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moglich ist, ist die Signalverstirkung der RINEPT-Sequenz nach "H-Entkopplung
kleiner der theoretische Maximalwert fiir ein aus zwei Spins bestehendes System
(Kap. 1.6). Die maximale Verstdrkung wird bei TE1 = 37 ms und Te2 = 32 ms
erreicht und betragt

[(RINEPT gec)

T790°] =123 = ni&keer =0,23. (4.11)

4.2 Relaxationseffekte am Fliissigkeitsphantom

Im vorangegangenen Abschnitt wurden die Zeitparameter TE1 und TE2 fiir einen
optimalen Polarisationstransfer an MDPA und PE im Fliissigkeitsphantom be-
stimmt und mit Modellrechnungen iiberpriift. Die Ergebnisse der Modellrech-
nungen fiir TE1 und TE2 zeigen eine gute Ubereinstimmung mit den Messergeb-
nissen. Allerdings ist die fiir PE gemessene Verstirkung der RINEPT-Sequenz
bei TR = 5 s (4 Akquisitionen) nifepr = 0,66 &+ 0,02 (s. S. 114) wesentlich
grofer als die durch Modellrechnung ermittelte Verstirkung nhbirpr = 0,23. Da
in die Simulationen mit GAMMA keine Relaxationseffekte eingehen, werden in
diesem Abschnitt die Auswirkungen von T, und T, auf die Signalverstirkung der

RINEPT-Sequenz im Experiment untersucht.

4.2.1 T, und T, Messungen von MDPA und PE

Um den Einfluss der Relaxation auf die Polarisationstransfer-Messungen zu be-
stimmen wurden zunichst die T,- und T,Konstanten von MDPA und PE im

Fliissigkeitsphantom bestimmt.

Zur Messung der longitudinalen (Spin-Gitter) Relaxationszeit T, wurde eine Inver-
sion-Recovery Sequenz verwendet (Abb. 4.29). Sie besteht aus einem 180°-Puls,
der die Magnetisierung in Richtung der negativen z-Achse dreht und dem nach
einer variablen Zeitdauer TI ein 90°-Puls und die Akquisitionsphase folgt. Fiir
die Transversalmagnetisierung und damit die Linienintensitéiten in Abhéingigkeit

von TI gilt:
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M., (TI) = M, (1 . Ze%) , (4.12)

wobei My der Transversalmagnetisierung nach einem einfachen 90°-Puls ent-

spricht.
T, - Messung T, -Messung
«— Tl — «— TE—»
' 9i 31PHF 9i
\ﬂ/\/\ \A/\/\
" A I Ak
M, (11)= Ml.[l —ZCX({— %D g M, ()= M, exp[_ %j g.

Abb. 4.29: Schematische Abbildung der zur T,- und T,-Messung verwendeten konventio-

nellen Sequenzen.

Die transversale (Spin-Spin-) Relaxationszeit T, wurde mit einer Spin-Echo-Se-
quenz (Abb. 4.29) bestimmt. Die Abhéngigkeit der Signalintensitdten von der
Echozeit ist gegeben durch

My (TE) = Mo ™2 | (4.13)

Zur Messung der Zeitkonstanten (T, und T,) wurde die Sendefrequenz jeweils auf
die chemische Verschiebung des untersuchten Molekiils eingestellt (die Tripletts
von MDPA und PE liegen 460 Hz auseinander). Fiir jeden variablen Zeitpara-
meter TE und TI wurde ein Spektrum mit 4 Akquisitionen aufgenommen. Um
Verdnderungen der experimentellen Bedingungen zwischen den Akquisitionen zu

minimieren, wurde mit einer Repetitionszeit TR = 30 s gemessen.

Die aufgenommenen Spektren von MDPA und PE wurden mit VARPRO (s. Kap.
3.5.5) quantifiziert. Als A-priori-Informationen wurden die Triplettstruktur und
die Linienaufspaltung (21 Hz fiir MDPA und 6,48 Hz fiir PE) verwendet. Die
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4.2. Relaxationseffekte am Fliissigkeitsphantom
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Abb. 4.30: T,-Messung von MDPA. A: Serie der gemessenen Spektren von MDPA in Ab-
héngigkeit von der Inversionszeit TI. Der Graph an der linken Seite gibt den
Verlauf der quantifizierten Linienintensititen an (VARPRO). B: Die Ergeb-
nisse der Quantifizierung und die berechnete Anpassungskurve. Der Fit liefert
den Wert T, = 5,380 £+ 0,001 s.
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Abb. 4.31: T,-Messung von MDPA. A: Serie der gemessenen Spektren von MDPA in Ab-
héngigkeit von der Echozeit TE. Der Graph an der linken Seite gibt den Ver-
lauf der quantifizierten Linienintensititen an (VARPRO). B: Die Ergebnisse
der Quantifizierung und die berechnete Anpassungskurve. Der Fit liefert den
Wert T, = 383,34 + 2,01 ms.

Intensitit des gesamten Tripletts wurden gegen den variablen Zeitparameter auf-

getragen. Die Stoffparameter T, und T, wurden durch Anpassung der Funktionen
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T,=8,184 +0,023 s
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Abb. 4.32: T,-Messung von PE. A: Serie der gemessenen Spektren von PE in Abhangigkeit
von der Inversionszeit TI. Der Graph an der linken Seite gibt den Verlauf
der quantifizierten Linienintensititen an (VARPRO). B: Die Ergebnisse der
Quantifizierung und die berechnete Anpassungskurve. Der Fit liefert den Wert
T, = 8,184 + 0,023 s.
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Abb. 4.33: T,- Messung von PE. A: Serie der gemessenen Spektren von PE in Abhén-
gigkeit von der Echozeit TE. Der Graph an der linken Seite gibt den Verlauf
der quantifizierten Linienintensititen an (VARPRO). B: Die Ergebnisse der
Quantifizierung und die berechnete Anpassungskurve. Der Fit liefert den Wert
T, = 657,52 + 1,41 ms.

aus Gl. 4.12 und GI. 4.13 an die Messdaten durch einen iterativen nicht-linearen
Algorithmus (IDL) ermittelt.
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4.2. Relaxationseffekte am Fliissigkeitsphantom

Die Ergebnisse der Messungen und Berechnungen zur Bestimmung von T,und
T,sind in Abb. 4.30 - 4.33 dargestellt. Die Graphen auf der rechten Seite der
Abbildungen zeigen jeweils die quantifizierten Intensititen der Tripletts und die
berechnete Fitkurve. Die senkrechten Linien durch die Messpunkte entsprechen
den Standardabweichung, die der VARPRO-Algorithmus bei der Quantifizierung
der Spektren angibt.

4.2.2 Auswirkungen der Relaxation auf den Polarisations-

transfer

Mit den in Abschnitt 4.2.1 gemessenen Werten werden nun die Auswirkungen
der Relaxation auf die Verstirkung des RINEPT-Experiments diskutiert. Im
Vergleich zur 90°-HF-Anregung treten bei RINEPT wéihrend der zweiten Echo-
zeit (TE2) Verluste durch T,-Relaxation auf. Im Fliissigkeitsphantom belaufen
sich die Verluste entsprechend Gl. 4.13 mit den ermittelten T,-Werten auf 3,9 %
fiir MDPA und auf 4,7 % fiir PE und sind damit klein im Vergleich zu der durch
Polarisationstransfer erreichten Verstirkung. Die Verluste durch T,-Relaxation
spielen bei In-vivo-Messungen eine grofsere Rolle, da die T,-Zeiten wesentlich kiir-

zer sind.

Die longitudinale Relaxation hat iiber die Repetitionszeit TR sowohl Auswirkun-
gen auf die Signalintensitit bei der 90°-HF-Anregung, als auch auf die RINEPT-

Sequenz.

Bei der Anregung mit einem HF-Puls auf *' P-Frequenz gilt fiir die Transversal-

magnetisierung in Abhéngigkeit vom Anregungswinkel & und der Repetitionszeit
TR [Erns87a]

—TR/Tf
1—e /M

—TR/T}
1—e /T COSs &

sin o, (4.14)

mit der longitudinalen Zeitkonstante der * P-Spins T und der Transversalmagneti-

sierung My nach einem 90°-Puls fiir TR — oo.

Abhéngig von der Repetitionszeit TR und T erhdlt man den optimalen Anre-
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4. Messungen und Ergebnisse

gungswinkel (Ernstwinkel) bei

co8(qopt) = exp (—TR/T) . (4.15)

Durch Einsetzen von Gl. 4.15 in Gl. 4.14 ergibt sich das optimale Signal M, fiir
die HF-Anregung mit dem Ernstwinkel

1—e ™ o / —2TR/TF
Me = MOW ] — € ,

1—e
(1T—e )

—ZTRTP‘
V1—e /h

Die Signalintensitit der RINEPT-Sequenz héingt dagegen vor allem vom Beset-

TR/T]

= Mo (4.16)

zungszahlunterschied der 'H-Zustdnde und damit von der longitudinalen Re-
laxationszeit T* der gekoppelten Protonen ab [Gone97al. Da durch die 'H-
Entkopplung wiahrend der Akquisitionsphase die 'H-Zustéinde am Ende der Da-
tenaufnahme geséttigt sind, gilt fiir das RINEPT-Signal in Abhéngigkeit von T
und Tr

MM — E M, (1 - e*”R*f’V“H) . (4.17)

Der Parameter E beschreibt das Verhiltnis der Signalintensititen der RINEPT-
Sequenz mit einer einzelnen 90°-HF-Anregung M /M, fiir TR — oo und wird
zur Vereinfachung der Gleichungen im Folgenden anstelle von 1 als Mak fiir die
Verstiarkung verwendet. Es gilt E =n+ 1. Die Grofke 6 = TET 4+ TE2 + Akq stellt

den Zeitraum vom Anfang der Sequenz bis zum Ende der Datenakquisition dar.

Sowohl in den Messergebnissen, als auch den Modellrechnungen fiir MDPA und
PE hat sich allerdings gezeigt, dass fiir den Fall einer Triplettstruktur im *'P-
Spektrum die mittlere Resonanz von Polarisationstransfer nicht beeinflusst wird.
Die Intensitit dieser Linie entspricht in allen Féllen der Intensitdt nach einer

einfachen 90°-HF-Anregung. Dies legt nahe, dass die Intensitéit des entkoppelten
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4.2. Relaxationseffekte am Fliissigkeitsphantom

Signals (entsprechend der komplexen Summe der drei Komponenten des Tripletts)
zumindest teilweise auch von der longitudinalen Relaxation der *'P-Spins (T )
abhingen muss. Die von Gonen et al. [Gone97a| vorgeschlagene Abhéngigkeit
des RINEPT-Signals von TR wurde daher zu

MHP — % E: Mo (1 e T/ ) + % E> Mo (1 e ) (4.18)
erweitert. Der letzte Summand in GI. 4.18 beschreibt die Abhéngigkeit des Sig-
nals nach einem 90°-Puls auf der Phosphorfrequenz und somit den Anteil des Ge-
samtsignals dessen TR-Abhéngigkeit durch T bestimmt wird. Die beiden Fakto-
ren E; und E; beschreiben sowohl die Verstarkung durch Polarisationstransfer, als
auch das durch die unterschiedliche Phasierung gegebene Verhiltnis der Signalan-
teile, die von T" bzw. T abhidngen. Die von TR unabhingige Verstiarkung durch
Polarisationstransfer (MHP /M,) ergibt sich fiir TR — oo durch E = (E; + E,)/2.

Durch Division von Gl. 4.17 bzw. 4.18 durch Gl. 4.16 erhilt man damit einen
Ausdruck fiir die Verstarkung der RINEPT-Sequenz gegeniiber der Ernstwinkel-
anregung in Abhéingigkeit von der Repetitionszeit TR mit

—(TR—58)/T}*
EH_MrH_El—e ‘ L 419
REM T e T ’ (419
falls MH lediglich von T abhéingt, und

MIHP

E-ll_-g, = W s (420)
. _ 5 H _ P
= 5 R 1—e t
1

1—e
falls das RINEPT-Signal MMP von beiden Relaxationskonstanten T™ und TF ab-
hingig ist.
In Abb. 4.34 sind GI. 4.19 und GI. 4.20 als Funktion von TR fiir drei verschiedene

Verhéltnisse der longitudinalen Relaxationszeiten T der *'P-Spins und T' der
'H-Spins dargestellt. Sowohl E'f,, als auch EX haben fiir TH < TP bei kleinem
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2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
TR[s] TR[s]

Abb. 4.34: Theoretische Verstiarkung von RINEPT gegeniiber Ernstwinkelanregung in Ab-
hiingigkeit von TR. A: EtL, falls das RINEPT-Signal nur von T! abhiingt. B:
ERP . falls das RINEPT-Signal von T® und TP abhiingt. Die Kurven zeigen
die Verstirkung fiir drei verschiedene Verhéltnisse der beiden longitudinalen
Relaxationszeiten T)' < TY T/ =T7 und T]" > T mit E = 1,2 (E, = 1).

TR eine optimale Verstarkung, die die theoretische Verstdrkung durch Polarisa-
tionstransfer iibersteigt (Etg > E). Diese ist bei gleichen Parametern grofer fiir
EML als fiir EHY. Die optimale Repetitionszeit fiir maximale Signalverstirkung
der RINEPT-Sequenz gegeniiber Ernstwinkelanregung ist TR ~ 1.6 T{1+ 6 fiir EX,
und TR~ 1.8 T{1 + & fiir EX¥. Ist T < TP wird die RINEPT-Verstiirkung E erst
bei grofem TR erreicht.

Die gemessenen Verstiarkungen fiir PE am Fliissigkeitsphantom aus Kap. 4.1.3
wurden mit 4 Akquisitionen bei einer Repetitionszeit TR = 5 s aufgenommen. Da
die longitudinale Relaxationszeit von PE im Fliissigkeitsphantom T = 8,2 s > TR
ist (Abb. 4.32), miissen die Auswirkungen der Repetitionszeit auf die RINEPT-

Signalverstirkung bei PE untersucht werden.

Zur Messung der Verstarkung durch Polarisationstransfer in Abhéngigkeit von
TR wurden die Signale von PE sowohl mit Ernstwinkelanregung, als auch mit
der RINEPT-Sequenz mit Repetitionszeiten von TR — 1,2 s bis TR — 20 s aufge-
nommen. Die weiteren Sequenzparameter waren: TE1 = 40 ms, TE2 = 32 ms
(RINEPT), 32 Akquisitionen, 512 ms Datenaufnahme und 400 ms WALTZ-
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4.2. Relaxationseffekte am Fliissigkeitsphantom

Ernstwinkelanregung RINEPT

\ 60 A [ 60
) g oo 20 —40 — Y e o o 29 —40 —
40 Frequenz [1/s] 40 Frequenz [1/¢]

Abb. 4.35: Serie von gemessenen *' P-Spektren von PE als Funktion von TR. A: Ernstwin-
kelanregung. B: RINEPT-Sequenz

Entkopplung. Um die Auswirkungen von dipolaren Kopplungseffekten (NOE)
aus dem Signalverhéltnis zu entfernen, wurde der Ernstwinkelanregung ein 180°-
NOE-Puls vorangestellt. Zur Berechnung des Ernstwinkels o, wurde der ge-
messene T -Wert aus Abb. 4.32 mit Gl. 4.15 verwendet.

Die Resonanzlinien der aufgenommenen Spektren (Abb. 4.35) wurden mit VAR-
PRO quantifiziert und der Quotient M, /M. gebildet. Die gemessenen und be-
rechneten Werte sind in Tab. 4.1 aufgetragen und in Abb. 4.36 graphisch darge-
stellt.

Die angegebenen Fehler der Messwerte entsprechen den Standardabweichungen
der Signalintensitdten bei der Quantifizierung mit VARPRO und gehen relativ
in die berechnete Verstarkung Erg ein. Die maximale Verstirkung der RINEPT-
Sequenz wird bei TR =4 s erreicht und betrigt

Emex — 156+ 0,01 = nEmac —056+0,01. (4.21)

Die berechneten Verstirkungswerte wurden durch einen iterativen, nicht linearen
Fit sowohl durch GIl. 4.19 (RINEPT-Signal unabhéngig von T ), als auch durch
Gl. 4.20 (RINEPT-Signal abhéngig von T" & T ) angepasst, wobei die Parameter
TP = 8,184 s und & = 0,5 s festgelegt wurden (Abb. 4.36). Die ermittelte Funk-
tion fiir die Signalverstirkung E¥ (TR) bei der das RINEPT-Signal von beiden
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Tab. 4.1: Gemessene Verstarkungsfaktoren bei RINEPT und Ernstwinkelanregung in Ab-

héngigkeit von TR.

TR[s]  otopt M, [a.u.] M, [a.u.] Emr
1,2 30° 596,9 £ 3,5 590,0 £ 3,5 0,988 + 0,012
2,0 38° 703,5 + 3,7 953,1 £+ 3,7 1,355 + 0,012
3,0 47° 797,0 £ 4,0 1209,7 + 3,8 1,518 £+ 0,012
40 52° 864,5 + 3,8 1349,0 &£ 3,7 1,560 £+ 0,011
6,0 61° 967,0 = 4,4 1467,0 = 4,3 1,617 + 0,011
8,0 67° 1028,4 + 4,1 15129 £+ 4,2 1,471 + 0,010
10,0 73° 1084,6 + 3,9 1551,0 = 4,4 1,430 £+ 0,009
12,0 77° 1132,2 £ 4,1 1566,4 + 4,4 1,384 + 0,009
150  80° 1188,8 + 4,2 1583,2 + 3,8 1,332 + 0,008
20,0 85° 1267,4 + 3,9 1614,5 + 4,0 1,274 £ 0,007

051 TH =2,872 £ 0,127 ] 05n TH =2,019 00895
E = 1117 + 0,012 E =1219 + 0,050
[N o) R T B B T 0.0 L ! 1 1 .
0 5 10 15 20 25 0] 5 10 15 20 25
TR [s] TR [s]

Abb. 4.36: Gemessene Signalverstarkungen von RINEPT gegeniiber Ernstwinkelanregung
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(M;/M¢) in Abhéngigkeit von TR mit Anpassung verschiedener theoretischer
Funktionen. A: Anpassung der Verstirkungsfunktion Bty (Gl 4.19) = das
Signal der RINEPT-Sequenz ist nur von T;" abhéngig. B: Anpassung von E%_P
(Gl. 4.20)) = das Signal der RINEPT-Sequenz ist von T' und T} abhéngig.



4.3. RINEPT n vivo

Relaxationszeiten TH und T” abhingt (GI. 4.20) zeigt eine gute Ubereinstimmung
mit den Messdaten (Abb. 4.36 B). Die Anpassung der Signalverstirkung fiir den
Fall, dass das RINEPT-Signal lediglich durch T!" bestimmt wird (Gl. 4.19) weist
dagegen deutliche Differenzen zu den gemessenen Verstirkungen auf (Abb. 4.36
B).

Wie sich bereits durch die vom Polarisationstransfer unabhingige Signalintensitét
der mittleren Linie des PE-Tripletts in Abschnitt 4.1.3 gezeigt hat, wird die
Signalintensitdt von RINEPT durch T" und T} bestimmt.

Aus der Abschiitzung der Parameter von EXf ergibt sich in Ubereinstimmung
mit den Modellrechnungen an PE (Mhkppr = 0,23 (Gl 4.11)) eine RINEPT-

Signalverstiarkung fiir TR — oo von

M
E= ( ) =1,2240,05 = npepr =0,22+0,05. (4.22)
MO TR—o00

Fiir die longitudinale Relaxationszeit der an den *'P-Kern gekoppelten 'H-Spins

ergibt sich aus der Anpassung von Eff¥ an die Messdaten T = 2,02 s 4 0,09 s.

Durch die Einbeziehung der Relaxationseffekte kann auch die in Abschnitt 4.1.3
gemessene Verstirkung des RINEPT Signals gegeniiber einer einfachen 90°-HF-
Anregung von M,/Maoy = 1,66 £+ 0,02 (siehe S. 114) erklart werden. Da diese
Messung mit vier Akquisitionen und einem TR = 5 s < T durchgefiihrt wurde
gilt M > Mop- und damit M,/ Moy > M, /M. ~ 1,56. Hierbei ist M, das Signal
der RINEPT-Sequenz, M, das Signal nach Ernstwinkel Anregung und Mgy das
Signal nach einem 90°-Puls bei mehreren Akquisitionen (TR < T ).

4.3 RINEPT n vivo

Zur Uberpriifung der Anwendbarkeit von 'H-*' P-Polarisationstransfer in vivo wur-
de eine erste Testmessung mit unlokalisierten Sequenzen durchgefiihrt. In einer
Sitzung wurde sowohl eine Spektroskopie mit einfacher HF-Anregung (o« = 60°)
durchgefiihrt, als auch mit der RINEPT-Sequenz.

Fiir die Zeitparameter der RINEPT-Sequenz wurden die durch die Experimente

am PE-Fliissigkeitsphantom bestimmten optimalen Echozeiten TET = 40 ms und
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TE2 = 32 ms verwendet.

Ernstwinkel RINEPT
‘ o ‘ ‘ ‘ ‘ ' ' ' ' ' ' '
GPC GPC
PME ePE PME oPe pCr
P
Signal
Fit
Phospholipide
Einzelne
Linien
Differenz

Abb. 4.37: Vergleich zwischen den Signalen der Ernstwinkelanregung und RINEPT-
Sequenz unlokalisiert in vivo . Die Resonanzlinien wurden mit VARPRO ange-
passt. Beide Spektren wurden mit 64 Akquisitionen, TR =2 s und WALTZ-'H-
Entkopplung aufgenommen. Die Echozeiten der RINEPT-Sequenz betrugen
TE1 = 40 ms, TE2 = 32 ms. Der Ernstwinkelanregung war ein 180°-NOE-Puls

vorangestellt.

Bei der Wahl der Repetitionszeit wurde versucht im Bereich der maximalen Ver-
starkung der RINEPT-Sequenz gegeniiber der Ernstwinkel-Anregung zu liegen
(vgl. Abb. 4.36). Allerdings sind die Literaturwerte fiir die Relaxationskonstan-
ten von PME und PDE widerspriichlich und reichen von T/ = 1,3 s- 7 s fiir PDE
bzw. TP =1,4s- 3 s fiir PME |[Roth89a,Lara93a,Graa98a,Gone97al. Die longitu-
dinale Relaxation der 'H-Signale wurde von Gonen et. al. auf T —1,42/1,39/1,16
s fiir PME/GPE/GPC aggeschitzt [Gone97a|. Es wurde daher eine Repetitions-
zeit von TR =2s (~ 1,7-T/" ) und ein Ernstwinkel von oo,¢ = 60° verwendet. Der
Ernstwinkelanregung wurde ein 180°-'H-Puls zur Verstirkung des Signals durch

NOE vorangestellt.

Die Messungen wurden mit 64 Akquisitionen, und 100 ms WALTZ-'H-Entkopp-
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lung wihrend der Akquisitionsphase durchgefiihrt. Die Inhomogenititen des
go—Feldes resultierten in einer Linienbreite der H,O-Resonanz von 21 Hz iiber
den gesamten Bereich des Kopfes. Fiir die Messung wurde die doppelresonante

Birdcage-Spule (Kap. 3.1.3) verwendet.

Die Ergebnisse der beiden Messungen sind mit VARPRO-Anpassungskurven in
Abb. 4.37 dargestellt. In dem mit RINEPT aufgenommenen Spktrum sind bis auf
Reste der PCr-, ATP- und P;-Resonanzen nur noch die Linien der Phosphomo-
noester und Phosphodiester (PME, GPE und GPC) enthalten. PC, die kleinere
Resonanz im PME-Band konnte in keiner der beiden Messungen aufgelost wer-

den.

Die im Spektrum der Ernstwinkelanregung dominierende breite Resonanz der
Phospholipide ist nach Polarisationstransfer vollstindig verschwunden. Da die
RINEPT Sequenz auf Spinechos beruht, treten auch keine linearen Phasen auf.
Aufgrund dieser beiden Faktoren wird die Auswertbarkeit des Spektrum nach

Polarisationstransfer wesentlich vereinfacht.

Die Ergebnisse der VARPRO-Anpassung ergeben bei der HF-Anregung mit einem
60°-Puls Linienintensititen fiir PME — 111,16 + 4,77, fiir GPE — 24,69 + 4,04
und fiir GPC — 46,91 + 4,68. Die Linienbreiten der drei Resonanzlinien betragen
12,45/5,85/7,23 Hz fiir PME/GPE/GPC. Die breite Resonanz der Phospholipide
wurde mit einer Amplitude von 1000,98 4+ 75,93 bei einer Linienbreite von 88,8
Hz abgeschéatzt.

Die Ergebnisse der Linienintensitdten des mit RINEPT gemessenen Spektrums
sind PME = 46,04 + 3,05, GPE = 38,32 + 3,30 und GPC = 63,07 + 2,96. Fiir
die Linienbreiten ergeben sich 7,56/5,79/4,90 fiir PME/GPE/GPC.

Von den ermittelten Intensitatswerten dieser Spektren etwas iiber die tatséchliche
Verstdarkung durch die RINEPT-Sequenz auszusagen ist schwierig. Scheinbar
ist die Intensitit der PME-Linie bei der RINEPT-Messung wesentlich niedriger

als ohne Polarisationstransfer, wihrend die Intensititen der beiden PDE-Linien
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(GPE und GPC) verstirkt wurden:

I(PME)rinEPT
= 04240,05
I[(PME)go- ' T
I(GPE)rinePT
— = 155+0,39
I[(GPE)go ' 37,
I{GPC)rinepPT
— = 134+0,20. 4.23
I[(GPC)goe ' ' ( )

Allerdings erreicht die Varianz der iiberlagernden breiten Resonanz der Phos-
phorlipide die Grofenordnung der Metabolitensignale der Phosphomonoester und
Phosphodiester. Dadurch sind die ermittelten Intensititen von PE, GPE und
GPC im Spektrum der Ernstwinkelanregung mit einem schwer abzuschétzenden
Fehler behaftet. Auch Abhéngigkeit der Signale von den In-vivo-Relaxations-
konstanten T, und T, bediirfen weitere Untersuchung. Die PME-Resonanz hat
eine grofere Linienbreite als die beiden PDE-Resonanzen, was auf ein kiirze-
res T, und damit auf einen grofseren Signalverlust durch Spin-Spin-Relaxation
wiahrend der Refokussierungszeit TE2 beim RINEPT-Experiment oder auf die
Uberlagerung mehrerer Linien hindeutet. Auch ergeben die Literaturwerte fiir
PME tendenziell kiirzere T -Zeiten und ldngere T" -Zeiten als fiir PDE. Dies
kann zu einer Verkleinerung des RINEPT-Signals im Vergleich zur Ernstwinkel-
anregung und zu einer Verschiebung der optimalen Repetitionzeit (TR) fiihren (s.
Kap. 4.2.2). Die RINEPT-Signalverstirkung in vivo, und die Abhéngigkeit von

den Relaxationskonstanten muss weiter untersucht werden.

4.4 Auswirkungen der Segmentierung auf die quan-

titative MRSI-Auswertung

In diesem Abschnitt werden die Auswirkungen der in Abschnitt 3.6 beschriebe-
nen Segmentierung, Koregistrierung und Korrektur anatomischer Datensétze zur
Bestimmung der Gewebeanteile in MRSI-Voxeln auf die Auswertung iiberpriift.
Der Einfluss der PSF- und HF-Profilkorrektur wird beispielhaft an mit einer
PRESS-Sequenz (Kap. 3.4) gemessenen ‘H-MRSI-Daten aus der Hippocampus-

region aufgezeigt. Die Ergebnisse lassen sich jedoch auf andere Sequenztypen
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und Kerne verallgemeinern.

Es wurden zunéchst die nétigen Anatomie- und Spektroskopiedatensitze im Rah-
men einer 'H-Studie in vivo akquiriert. Zur Positionierung der MRSI-Schicht
und um ausreichend Daten fiir die spitere Koregistrierung der anatomischen 3D-
Daten zur Verfiigung zu haben, wurde eine FLASH- Lokalisierungsmessung ( Fast
Low Angle Shot, konventionelle MRI-sequenz) mit 13 Schichten (512 x 512 Ma-
trix, 269 mm FOV, 4 mm Schichtdicke) durchgefiihrt. Die mittlere Schicht wurde
in diesem Beispiel parallel zum Hippocampus ausgerichtet. Parallel dazu wur-
de eine 15 mm dicke MRSI-Schicht mit PRESS-Volumenselektion orientiert. Der
MRSI-Datensatz wurde mit 24 x 24 Phasenkodierschritten, sphéirischer k-Raum-
Abtastung, 210 mm FOV, TE = 135 ms, TR = 1,8 s und einer Anregung pro
Phasenkodierschritt aufgenommen. In einer zweiten Sitzung wurde ein hochauf-
geloster anatomischer 3D-Datensatz mit einer MPRAGE-Sequenz (Magnetization
Prepared Rapid Gradient Echo, 3D-MRI-Sequenz) mit 154 Schichten und einer

raumlichen Auflésung von (1,05 mm)?* akquiriert.

Die MRSI-Daten wurden raumlich gefiltert (Gaufs, 50%), auf eine Matrixgrofe
von 32 x 32 Voxel mit Nullen aufgefiillt und in den zwei rdumlichen Dimensio-
nen fouriertransformiert. Vor der Fouriertransformation der Zeitdoméine wurden
die Signale jedes Voxels mit einer 0,6 Hz Gauf-Linienverbreiterung gefiltert und
einem Zerofilling von 512 auf 1024 Datenpunkte unterzogen. Die Intensititen der
Resonanzlinien fiir Ch, Cr und NAA wurden mit dem FITT-Programm in der
Frequenzdoméne quantifiziert (Kap. 3.5.2).

Die hochaufgelosten anatomischen 3D-Daten wurden entsprechend Kap. 3.6 mit
den Lokalisierungsschichten koregistriert und in GM, WM und CSF segmentiert.
Die segmentierten Daten wurden fiir die Anregungsprofile der schicht- und vo-
lumenselektiven HF-Pulse sowie fiir das Aufnahmeverfahren der PRESS-Sequenz
korrigiert und die Gewebezusammensetzung der Spektroskopievoxel jeweils fiir
die rdumliche Verschiebung von Ch, Cr und NAA berechnet.

Zur Demonstration der Auswirkungen der Korrektur fiir die Profile der volumen-
selektiven HF-Pulse wurde jeweils ein Metabolitenbild der NA A-Signalintensité-
ten mit und ohne Profilkorrektur erstellt (Abb. 4.38). Die Metabolitenbilder

wurden auf die Auflésung der Anatomiedaten interpoliert und auf eine durch
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4. Messungen und Ergebnisse

Abb. 4.38: Auswirkungen der Profilkorrektur auf ein mit einer PRESS-Sequenz aufgenom-
menes NAA-Metabolitenbild. A: Metabolitenbild korrigiert fiir die Profile der
volumenselektiven HF-Pulse. B: Metabolitenbild ohne Profilkorrektur

die Mitte der Spektroskopieschicht verlaufende Schicht aus dem anatomischen
Datensatz projiziert. Das Metabolitenbild ohne Pulsprofilkorrektur (Abb. 4.38
B) zeigt, dass die NAA-Signalintensititen in den Randbereichen des angeregten
Volumens im Vergleich zum profilkorrigierten Metabolitenbild signifikant unter-

bewertet werden.

Dies fiihrt insbesondere beim Vergleich von Absolutkonzentrationen zwischen
mehreren gemessenen Personen zu einer grofen Fehlervarianz, da das angeregte
Volumen selten so positioniert werden kann, dass die interessierenden anatomi-

schen Strukturen an exakt der selben Position innerhalb der VOI liegen.

Um die Auswirkung der Point-Spread-Funktion auf die Gewebezusammenset-
zung der Spektroskopievoxel zu demonstrieren, sind die Ergebnisse des Segmen-

tierungsprogrammes fiir den gemessenen Proband in Tab. 4.2 gezeigt.

Es wurden vier Voxel aus unterschiedlichen Regionen der MRSI-Schicht ausge-
wihlt: Aus dem linken (1) und rechten (2) Hippocampus (GM), aus dem wei-

fen Gehirngewebe der Temporallappenregion (3) und aus dem dritten Ventrikel
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4.4. Auswirkungen der Segmentierung auf die quantitative MRSI-Auswertung

Abb. 4.39: Position der vier ausgewahlten Voxel zur Demonstration der Auswirkungen

der PSF auf die Segmentierung. Die berechneten Gewebeanteile der vier Voxel

sind in Tab. 4.2 angegeben.

Tab. 4.2: Auswirkungen der PSF auf die Ergebnisse der Segmentierung von MRSI-Voxeln.

Fiir vier verschiedene Voxel innerhalb des angeregten Volumens ist jeweils die
Zusammensetzung von GM, WM und CSF in Prozent angegeben (s. Abb. 4.39).

Die Position des angeregten Volumens wurde fiir die chemische Verschiebung

von NAA, Cr, und Ch korrigiert.

Voxel Position NAA Ch Cr

GM WM CSF GM WM CSF GM WM CSF
1. Hip. Links GM [21,15] 61,90 30,29 7,81 60,08 31,95 7,97 59,71 32,29 8,00
2. Hip. Rechts GM [12,14] 65,18 27,68 7,14 63,80 28,80 7,40 63,53 29,06 7,42
3. WM [9,13] 15,27 82,88 1,85 16,89 81,46 1,65 17,48 80,93 1,59
4. CSF [20,11] 20,11 6,66 63,23 18,33 15,33 66,34 17,96 15,05 67,00

(CSF) (4). Die Positionen der Voxel in der MRSI-Schicht sind in Abb. 4.39

markiert. Die Berechnungen wurden jeweils fiir die Verschiebung des angeregten

135



4. Messungen und Ergebnisse

Volumens fiir NAA, Cr, und Ch durchgefiihrt und die prozentuale Gewebezusam-
mensetzung der MRSI-Voxel aufgetragen. Die Position der MRSI-Voxel in der
anatomischen Struktur ist fiir die drei Korrekturen der chemischen Verschiebung
identisch. Veridndert hat sich nur der Bereich der MRSI-Voxel, die durch die

volumenselektiven HF-Pulse angeregt wurden.

Zum einen zeigt sich, dass das Signal aus den beiden im Hippocampus posi-
tionierten Voxeln (Abb. 4.39, Positionen 1 und 2) nur zu ca. 60 % aus grauer
Gehirnsubstanz stammt. Dies kann nur teilweise durch die gemischte Zusam-
mensetzung des Hippocampus erkliart werden, sondern eher durch die fehlende
dritte Dimension des anatomischen Lokalisierungsbildes und das Voxelbleeding
durch die Point-Spread-Funktion.

Weiterhin zeigen sich Anderungen in der Gewebezusammensetzung von bis zu
3,7 % in Abhéngigkeit von der Korrektur der VOI-Position. Dies gilt nicht nur
fiir Voxel am Rand des angeregten Volumens sondern auch fiir Positionen in der
Mitte des VOI. Aufgrund der stirkeren Gradienten in Schichtselektionsrichtung
ist die Verschiebung der gesamten MRSI-Schicht fiir die drei Metaboliten nur
minimal. Der wesentliche Beitrag fiir diesen Effekt kommt von der rdumlichen
Verschiebung der nicht optimalen HF-Pulsprofile der PRESS-Volumenselektion
in Phasenkodier- und Ausleserichtung, die zu einer unterschiedlichen Gewichtung

der umliegenden Voxel durch die Point-Spread-Funktion fiihrt.

4.4.1 Beispielstudie: Quantitative Untersuchung von NAA-
Konzentrationen im Hippocampus schizophrener Pa-

tienten

Das Segmentierungsverfahren wurde in einer Pilotstudie getestet, die Konzentra-
tionsdnderungen der Metaboliten im Hippocampus bei schizophrenen Patienten
untersucht. Die Hippocampus-Region ist fiir die frithe Diagnose von Schizophre-
nie von grofer Bedeutung. Aufgrund neuropathologischer Daten wird vermu-
tet, dass in der neuronalen Architektur des Hippocampus im Verlauf der Gehir-
nentwicklung Lésionen entstehen, die schliefllich die Symptome der Krankheit
hervorrufen [Lieb99a]. Sowohl die Ergebnisse verschiedener MRS- und MRSI-
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4.4. Auswirkungen der Segmentierung auf die quantitative MRSI-Auswertung

Studien [Bert98a,Call98a, Deic99a, Maie96a, Nasr94a], als auch von MRI-Studien
zu strukturellen Abnormalitidten von Hippocampusvolumen oder -asymmetrie
sind widerspriichlich [Bert98b, Boge90a, Deic99a, Fuku97a, Wein99a, Zipu94a).

Da die bei psychischen Erkrankungen beobachteten Konzentrationsunterschiede
der MRS-messbaren Hirnmetaboliten in der Regel klein sind, ist es wichtig, nach
Moglichkeit alle Faktoren auszuschliefsen, die die Varianz der gemessenen Daten

erhohen.

Die Studie wurde an einer heterogenen Gruppe von 15 Patienten (10 ménnlich, 5
weiblich) durchgefiihrt, die die DSM-IV (American Psychiatric Association, 1987)
Kriterien fiir chronische Schizophrenie erfiillen (mittlere Krankheitsdauer: 131,6
+ 87 Monate, von 6 bis 285 Monaten). Der Altersbereich der Patienten war 23
bis 47 Jahre (Durchschnittsalter 31,8 + 7,1 Jahre). Alle Patienten wurden am
Z1 diagnostiziert und waren mindestens iiber die letzten 6 Monate klinisch stabil,

mit einer stabilen antipsychotischen Medikation iiber mindestens 3 Monate.

Zum Vergleich wurden die MRSI-Daten von 15 gesunden, altersgematchten Kon-
trollpersonen (8 méannlich, 7 weiblich, Altersbereich 21-58 Jahre, Durchschnittsal-
ter: 32,9 + 10,7 Jahre) aufgenommen. Keine der Patienten oder Kontrollpersonen
wies Kopfverletzungen, Alkohol- oder Drogenmissbrauch, andere neurologische

Storungen oder grofere strukturelle Verdnderungen des Gehirns auf.

Die Studie wurde von der Ethikkommision der medizinischen Fakultat der Univer-
sitdt Heidelberg befiirwortet, und von allen Teilnehmern wurde nach Aufklarung

schriftliche Zustimmung erhalten.

Alle Daten wurden mit dem oben beschriebenen Verfahren gemessen und nach-
verarbeitet (s. S. 133). Zum interpersonellen Vergleich wurden die gemessenen
Signalintensititen der Metaboliten mit der Transmitterreferenzamplitude mul-
tipliziert, um die unterschiedliche Spulenlast auszugleichen [Ende97a, Ende00b|.
Dadurch erhilt man semiquantitative Metabolitenkonzentrationen und kann Me-

tabolitenverhiltnisse vermeiden.

Von jeder gemessenen Person wurden im Durchschnitt 15 Voxel aus beiden Hip-
pocampi (von 9 bis 23 Voxel) zur weiteren Berechnung ausgewéhlt, die in den

Anatomiebildern primér graues Gehirngewebe enthalten. Die Auswahl der Vo-
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4. Messungen und Ergebnisse

xel erfolge ohne Wissen iiber die Zugehorigkeit der Person zur Patienten- oder
Probandengruppe. Auswahlkriterien waren die anatomische Position innerhalb
der Hippocampi und die Qualitit der Spektren. Die mit dem FITT-Programm
berechneten Intergralwerte jeder Metabolitenresonanz wurden mit dem vom Seg-

mentierungsprogramm erstellten VOI-Profilverlauf korrigiert.

Die Korrektur der Metabolitenkonzentrationen (Sy) fiir den Liquorgehalt wurde

mit der Gleichung

1
> =3 <1 - CSF/]OO%) (4.24)

berechnet. Die Grofse CSF entspricht dem Liquorgehalt des MRSI-Voxels in Pro-

zent.

Um die Unterschiede der Metabolitenkonzentrationen in schizophrenen Patien-
ten und gesunden Kontrollpersonen zu untersuchen, und um die Auswirkungen
der angewendeten Korrekturen zu testen, wurden die Daten auf dreierlei Wei-
se ausgewertet: Zuerst wurden die Werte der NAA-, Cr- und Ch-Intensititen
lediglich mit der Transmitterreferenzspannung multipliziert und fiir jede Person
die Mittelwerte der ausgewihlten Voxel berechnet. Die Mittelwerte wurden in
einer Gruppenstatistik mit einem t-Test bei unabhéngigen Stichproben getestet
(SPSS™, SPSS Inc., Chicago, USA). Das Verfahren wurde fiir profilkorrigierte Me-
tabolitenwerte und schlieklich fiir profil- und CSF-korrigierte Metabolitenwerte

wiederholt.

Die Ergebnisse der Gruppenstatistiken fiir die NAA-Konzentrationen sind in Abb.
4.40 dargestellt. Aufgrund der semiquantitativen Auswertungsmethode sind alle

gezeigten Konzentrationen in willkiirlichen Einheiten (a.u.).

Mit der konventionellen Auswertungsmethode ohne zuséitzliche Korrekturen er-
gibt die Gruppenstatistik fiir NAA keine signifikanten Unterschiede zwischen
Patienten und Kontrollpersonen (t = 1,44, p = 0,161, zweiseitig). Die NAA-
Mittelwerte der beiden Gruppen sind 1202,78 (SD = 93,93) fiir die Patienten
und 1254,36 (SD = 102,28) fiir die Kontrollpersonen (Abb. 4.40 A).

Werden die Werte noch mit den Anregungsprofilen der volumenselektiven HF-
Pulse korrigiert, ergeben sich signifikante Unterschiede der beiden Gruppen (Abb.
4.40 B). Die mittleren NAA-Werte der schizophrenen Patienten sind auf einem
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Abb. 4.40: Boxplots der Mittelwerte der NAA-Konzentrationen nach den verschiedenen
Korrekturschritten. Der angegebene p-Wert ist das Signifikanzniveau der t-
tests, SD beschreibt die Standardabweichung in Prozent des Mittelwertes.

Signifikanzniveau von p = 0,026 (t = 2,34, zweiseitig) kleiner als die Metaboliten-
konzentrationen der Kontrollpersonen. Der Mittelwert jeder Gruppe ist 1488,47
(SD = 102,10) fiir die Patienten bzw. 1582,89 (SD — 118,10) fiir die Kontrollper-

sonen.

Signifikante Ergebnisse mit den offensichtlichsten Gruppenunterschieden ergeben
sich, wenn die Metabolitenwerte sowohl fiir die PRESS-Anregungsprofile als auch
fiir den CSF-Gehalt der MRSI-Voxel korrigiert werden (Abb. 4.40 C) . Die Grup-
penstatistik fiir die mittleren NAA-Werte ist signifikant mit p = 0,013 (t = 2,65,

zweiseitig).

Zusitzlich zur steigenden Signifikanz der Gruppenstatistik mit jedem Korrektur-

schritt zeigt sich, dass die in Prozent vom Mittelwert ausgedriickte Standardab-
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4. Messungen und Ergebnisse

weichung mit jeder Korrektur kleiner wird.

Die Gruppenstatistiken fiir Ch und Cr ergeben fiir keine der verwendeten Metho-
den signifikanten Unterschiede zwischen Patienten und Kontrollpersonen (p = 0,68
fiir Ch CSF-korrigiert und p = 0.89 fiir Cr CSF-korrigiert).
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Kapitel 5
Zusammenfassung und Diskussion

Das grofte Potential der *P- und 'H-MR-spektroskopischen-Bildgebung liegt in
der nicht-invasiven Beobachtung von Stoffwechselvorgéingen in vivo. Dieses Po-
tential bei Untersuchungen am Menschen im klinischen Tomographen auszu-
schopfen, ist eine wissenschaftliche Herausforderung, bei der es gilt, innovativ
sowohl auf dem Gebiet der Datenakquisition als auch der Datenauswertung be-
stehende Limitationen zu iiberwinden und neue Methoden zu entwickeln. Ziel
aller Entwicklungen ist es, das Spektrum der Anwendungsmoglichkeiten zu ver-
grossern, sowie die praktische Anwendbarkeit und Interpretierbarkeit dieser Me-
thode zu verbessern. Dementsprechend gliedert sich die vorliegende Arbeit in

zwei Bereiche:

Erstens wurden Moglichkeiten zur *'P-Signalverstirkung durch 'H-*'P-Polari-
sationstransfer am klinischen Tomographen untersucht. Mit der RINEPT-Sequenz
konnen die viel groferen Unterschiede in den Besetzungszahlen der Energieni-
vaus der 'H-Ubergiinge durch simultan eingestrahlte breitbandige HF-Pulse auf
die *'P-Niveaus iibertragen werden. Dieser Polarisationstransfer durch skalare
Kopplung ist aus der hochauflésenden NMR, bekannt, wurde aber bisher kaum
an klinischen Tomographen eingesetzt [Gone97al. Es konnte gezeigt werden, dass
heteronuklearer Polarisationstransfer durch RINEPT an einem mit einem zweiten
HF-Kanal ausgestatteten klinischen Tomographen mdoglich ist. Die Messparame-
ter wurden in Experimenten an Modell-Losungen optimiert und erste In-vivo-

Experimente durchgefiihrt. Fiir den klinischen Einsatz wurde zur ortsaufgelosten
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5. Zusammenfassung und Diskussion

Messung eine 3D-MRSI-RINEPT-Sequenz mit sphirischem Aufnahmeverfahren
zur Akquisition von Datensétzen mit 12x12x12 Voxeln entwickelt (Kap. 3.4 &
Anhang B).

Zweitens beschiftigt sich diese Arbeit mit Konzepten der Datenauswertung, die
den gemessenen Spektren die biochemische Aussagekraft verleihen. Durch die
Evaluation und Anpassung von Fitmethoden konnte die Auswertung von MRSI-
Daten vereinfacht werden. Mit der Entwicklung von Algorithmen zur Gewebe-
bestimmung der Voxel wurden Korrekturen der MRSI-Daten eingefiihrt, die die
Varianz der Messwerte beim interpersonellen Vergleich veringern und damit die
Aussagekraft klinischer MRSI-Studien erhohen.

5.1 RINEPT an Modell-Losungen

Zur Untersuchung der Signalverstirkung durch RINEPT wurden Messungen an
hochkonzentrierten Losungen von (MDPA) und (PE) durchgefiithrt. MDPA wur-
de untersucht, da es im Gegensatz zu den In-vivo-*' P-MR-messbaren Metaboli-
ten eine signifikante skalare 'H-*'P-Kopplung iiber nur zwei Bindungsldngen mit
Jak = 21 Hz, und keine skalare Kopplung der Protonen untereinander besitzt.
Es wurde daher eine einfachere Realisierung der Experimente und grofere Signal-
verstarkung durch Polarisationstransfer erwartet. PE andererseits gehort zu den
In-vivo-* P-MR-messbaren Metaboliten mit einer heteronuklearen Kopplungskon-
stanten Jax = 6,48 Hz. Hinzu kommen homonukleare Kopplungen der Protonen
des Spinsystems untereinander von Jaa; = 6,90 Hz und Jaar = 3,25 Hz, die die
Abhéngigkeit des Polarisationstransfers von den Messparametern beeinflussen.
Das Signal im *P-Spektrum hat fiir beide Metaboliten Triplett-Struktur.

Die Verstirkung durch RINEPT hingt im Wesentlichen von zwei Zeitparametern
ab: Die Echozeit TET bestimmt die tatsichliche, durch Umordnung der Besetzung
der Energieniveaus erreichte Verstirkung der Resonanzen der untersuchten Spin-
systeme. Durch die Refokussierungszeit TE2 wird dagegen die relative Phase
der MR-Signale des Multipletts beeinflusst. Beide Zeitparameter sind von den
Kopplungskonstanten der beteiligten Spins abhingig.
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5.1. RINEPT an Modell-Losungen

Zur Optimierung der Echozeit wurden die hochkonzentrierten Losungen mit IN-
EPT bei Variation von TET gemessen. Bei optimalem TE1 ergibt sich fiir beide
Substanzen eine Signalverstirkung der dusseren Linien des Tripletts. Aufgrund
des Fehlens des Refokussierungs-Pulses haben sie entsprechend der in Kap. 1
beschriebenen Theorie eine relative Phase von 180°. Die mittlere Linie des Tri-
pletts ist unabhéngig von TET und der Wahl des Experiments (INEPT o. 90°-HF-
Anregung).

Die Refokussierungszeit TE2 wurde bestimmt, indem die Lésungen unter Verwen-
dung der im INEPT-Experiment bestimmten Echozeiten TE1 und unter Variation
der Refokussierungszeit TE2 mit RINEPT gemessen wurden. Es zeigte sich, dass
fiir beide Substanzen der relative Phasenunterschied der Komponenten des Tri-
pletts bei keiner Refokussierungszeit TE2 vollstindig aufgehoben ist. Trotzdem
ergibt sich nach 'H-Entkopplung eine deutliche Signalverstarkung gegeniiber einer
90°-HF-Anregung in Abhéngigkeit von TE2.

Die durch die Experimente am Fliissigkeitsphantom bestimmten optimalen Mess-
parameter und die Verstirkung gegeniiber 90°-HF-Anregung sind fiir MDPA
(Kap. 4.1.1):

TET = 12ms+1ms
TE2 = 10ms+Ims = npnepr = 0,29+0,03, (5.1)

wobei sich die Verstirkung nMNEsT durch Vergleich des 'H-entkoppelten MDPA-

Signals nach RINEPT mit dem MDPA-Signal nach einem 90°-Puls mit zusitz-
lichem NOE-Puls unter Verwendung derselben Messparameter (TR = 5 s, 2 Ak-

quisitionen) ergibt.
Fiir PE erhélt man (Kap. 4.1.3):

TEl = 40ms£5ms
TE2 = 32ms+5ms = nEhepr =0,66+0,02. (5.2)

Um das S/N fiir die Auswertung des PE-Signals zu verbessern, wurden die Phan-

tommessungen mit TR =5 s und 4 Akquisitionen durchgefiihrt.

Die Ergebnisse zeigen, dass mit RINEPT an den untersuchten Spinsystemen ei-

ne Signalverstirkung am klinischen Tomographen mdoglich ist. Insbesondere ist
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die Verstiarkung des PE-Signals trotz der kleinen Kopplungskonstanten mit 66%
gegeniiber dem Signal der 90°-HF-Anregung mit NOE-Verstiarkung grofer als die
Verstiarkung des MDPA-Signals. Bei diesen Experimenten wurden jedoch noch
keine Relaxationseffekte beriicksichtigt, und der zu erwartende Signalverlust bei
RINEPT durch T,-Relaxation ist bei In-vivo-Messungen grofer.

Zur Uberpriifung der Funktionsweise der INEPT- und RINEPT-Sequenzen wur-
den die Messungen am Fliissigkeitsphantom mit Ergebnissen von Modellrech-
nungen verglichen. Dazu wurden die Auswirkungen der Sequenzen auf die unter-
suchten Spinsysteme mit Hilfe der GAMMA-Bibliotheken simuliert (Kap. 4.1.2
& 4.1.4). Diese Simulationen werden numerisch durch Matrixoperationen an
komplexen Spinsytemen ausgefiihrt, wie sie in Kap. 1 fiir ein aus zwei Spins

bestehendes System beschrieben wurden.

Obwohl die Spinsysteme in den Modellrechnungen teilweise vereinfacht wurden -
Vernachléssigung der geminalen '"H-'H-Kopplungen, der intramolekularen Rota-
tion (Rotomere) und der sehr schwachen heteronuklearen Kopplung der * P-Spins
mit weit entfernten Protonen - zeigen die Simulationen eine gute Ubereinstim-

mung der Zeitparameter mit den Messungen.

Die bei der Simulation ermittelte Signalverstarkung fiir MDPA stimmt mit den
am Fliissigkeitsphantom gemessenen Werten iiberein. Fiir PE wurde durch Si-

mulation allerdings lediglich eine Verstirkung von
Meinerr = 0,23 (5.3)

beobachtet. Da die in Kap. 4.2.1 durchgefiihrten Messungen der Relaxationskon-
stanten T, und T, fiir PE in der Modellosung ein sehr langes T, ergaben, und die
Messungen an PE mit 4 Akquisitionen durchgefiihrt wurden, lag der Schluss nahe,
dass diese Diskrepanz zwischen Messung und Simulation auf Relaxationseffekte

zuriickzufiihren ist, die daher weiter untersucht wurden.

5.1.1 Relaxationseffekte

Wihrend die Spin-Spin-Relaxation aufgrund der langen T.,-Relaxationszeiten im

Fliissigkeitsphantom nur geringen Einfluss auf die Signalverstirkung durch Po-
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5.1. RINEPT an Modell-Losungen

larisationstransfer hat, hat die longitudinale Relaxation iiber die Repetitionszeit
TR sowohl Auswirkungen auf die Signalintensitit bei der 90°-HF-Anregung, als
auch bei der RINEPT-Sequenz. Falls fiir die Repetitionszeit nicht TR > T, gilt,
kommt es in Experimenten mit mehreren Akquisitionen zu Signalverlusten, da
die Spinsysteme nicht vollstindig relaxieren konnen. Der Signalverlust fiir ein
Experiment zur Messung des *'P-Signals nach 90°-HF-Anregung ist dabei von
der longitudinalen Relaxationskonstante der *'P-Spins T abhéngig. Er kann mi-
nimiert werden, indem das System statt mit einem 90°-Puls mit dem Ernstwinkel

(xopt (TR)) angeregt wird.

Da die Signalverstirkung durch Polarisationstranfer von den Besetzungszahlun-
terschieden der "H-Niveaus bestimmt wird, ist der TR-abhéngige Signalverlust des
RINEPT-Experiments sowohl von T[ | als auch von der logitudinalen Relaxa-

1

tionszeit der Protonen T" abhéngig.

Bildet man den Quotienten der TR-abhingigen Signale der RINEPT-Sequenz
gegeniiber der Ernstwinkelanregung (Etg), so erhilt man einen Ausdruck fiir
die Verstarkung durch Polarisationstransfer im Vergleich zur optimalen 1-Puls-
Sequenz in Abhéngigkeit von TR (s. Gl. 4.20). In diese Gleichung geht neben den
Relaxationskonstanten T/ und T,” auch die TR-unabhingige RINEPT-Verstiarkung

E= NRINEPT T+ 1 fiir TR — o0 ein.

Ist die Relaxationszeit der beteiligten Protonen kleiner als die der *'P-Spins
(T" < T7), so hat Eqg ein relativ breites Plateau mit einer maximalen Verstér-
kung bei TRy,e =~ 1,8 T/. Die Signalverstdrkung durch RINEPT geht in diesem
Bereich noch iiber die theoretische durch Polarisationstransfer mogliche Signal-
verstirkung hinaus (Etr(TRope) > E, s. Abb. 4.34 B).

Die Verstarkungsfunktion Etgr(TR) wurde an PE durch Aufnahme des RINEPT-
Signals und des Signals nach Ernstwinkelanregung bei Variation von TR gemessen.

Eine maximale Verstarkung wurde bei TRy,¢ — 4 s mit
Nopt = ETR(TRopt) — 1 = 0,56 £ 0,01 (5.4)

erreicht (s. Abb. 4.36 B).

Die Parameter E und T;" wurden durch Anpassung der theoretischen Verstér-

kungsfunktion abgeschétzt. Fiir die Verstirkung durch Polarisationstransfer an
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5. Zusammenfassung und Diskussion

PE ergibt sich nun in guter Ubereinstimmung mit den Modellrechnungen (s. GI.
5.3)

Netnepr = E—1=0,22+£0,05. (5.5)

Fiir die longitudinale Relaxationskonstante der Protonen des PE-Molekiils ergibt

sich aus der Kurvenanpassung T" = 2,02 + 0,09 s.

Die Ergebnisse zeigen, dass neben der Signalverstirkung durch Polarisations-
transfer auch eine weitere Signalverstiarkung durch Optimierung der Messpara-
meter auf die in der Regel kiirzeren Relaxtionszeiten der Protonen T[' erreicht
werden kann. Weiterhin kann man RINEPT dazu verwenden, auf indirekte Wei-

se T[T zu bestimmen.

Me Nefr | ]

S/N

min opt TR [S]

Abb. 5.1: Vergleich von S/N beim RINEPT-Experiment (M,) mit der Ernstwinkelan-
regung (M) bei konstant gehaltenener Messzeit (TA = konst.) als Funk-
tion von TR (T} > T[). Die Groke NEX = TA/TR bezeichnet die Anzahl
der Akquisitionen. TRop¢ ist die Repetitionszeit mit der maximalen RINEPT-
Signalverstarkung (M,;/Me = Nopt + 1) und TRy,in ist die minimal mogliche

Repetitionszeit aufgrund von SAR-Limitierungen.

Allerdings ist fiir In-vivo-Messungen nicht TR sondern die totale Messzeit TA und
die bei dieser Messzeit erhaltene Qualitdt der Spektren (S/N) von Bedeutung.
Daher muss die durch RINEPT erzielbare Signalverstirkung nicht bei gleichem
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5.2. RINEPT in vivo

TR, sondern bei gleichem TA mit der Ernstwinkelanregung verglichen werden.
S/N ist abhingig von der gemessenen Signalintensitit und der Wurzel aus der
Anzahl der aufgenommenen Akquisitionen (NEX). Der theoretische Verlauf von
S/N bei konstant gehaltener Messzeit ist in Abb. 5.1 fiir das RINEPT-Experiment

und die Ernstwinkelanregung als Funktion von TR aufgetragen.

Die Signalintensitit von mit der Ernstwinkelanregung aufgenommenen Spektren
nimmt bei gleicher Anzahl von Akquisitionen mit kleinerem TR ab (s. Abb. 4.35
A). Da aber bei kleinerem TR umso mehr Akquisitionen bei gleicher Messzeit auf-
genommen werden kénnen, wird das optimale S/N bei der Ernstwinkelanregung

durch Verwendung von minimalem TR erreicht (Abb. 5.1).

Da RINEPT im Gegensatz zur Ernstwinkelanregung mit 90°- und 180°-Pulsen
arbeitet, erreicht S/N bei kleiner werdendem TR einen Maximalwert bei TRypt
und fillt danach stark ab. Will man die effektive Signalverstirkung mess der
RINEPT-Sequenz bestimmen, muss das Signal bei optimalem TR (M, (TRypt))
mit dem Signal der Ernstwinkelanregung bei minimal méglichem TR (M (TR nin))

verglichen werden. Es ist dann

Mr (TRopt)

MNeff = m — 1 <Mopt . (5.6)

Die minimale Repetitionszeit TR, wird im Experiment vor allem durch die
Lange und Leistung der WALTZ-'H-Entkopplung bestimmt, die im Rahmen der
fiir In-vivo-MR-Untersuchungen vorgeschriebenen spezifischen Absorptionsrate
(SAR) liegen muss.

5.2 RINEPT n vivo

In Kap. 4.3 wurden die Ergebnisse einer In-vivo-RINEPT-Messung an einem Pro-
banden vorgestellt. In der Messung wurden zum Vergleich zwei *'P-Spektren
aufgenommen: Ein 'H-entkoppeltes Spektrum nach Ernstwinkelanregung mit zu-
sitzlichem NOE-Puls und ein RINEPT-Spektrum, ebenfalls 'H-entkoppelt. Es
wurden unlokalisierte Sequenzen verwendet, da durch die lange Messzeit der 3D-

MRSI-Sequenzen (= 50 min) ein direkter Vergleich zweier Messungen nicht mog-
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5. Zusammenfassung und Diskussion

lich ist. Fiir die Messparameter TE1 und TE2 wurden die in den Phantommes-
sungen bestimmten optimalen Parameter fiir PE verwendet. Ansonsten waren
alle Messparameter gleich (TR = 2 s, NEX = 64). Die aufgrund der SAR-

Limitierungen minimal moégliche Repetitionszeit war TR, = 1,7 s.

Das mit RINEPT aufgenommene Spektrum zeigt, dass trotz der fiir *' P-Messun-
gen extrem langen Echozeit (TE2 = 32 ms), die Resonanzen der Phosphomono-
und -diester besser zu erkennen sind als im mit Ernstwinkel aufgenommenen
Spektrum (s. Abb. 4.37). Dies liegt im Widerspurch zu Literaturwerten, die
T,-Zeiten von 11 ms bis 33 ms fiir die PME- und PDE-Resonanzen angeben
[Lara93a, Graa98a|. Fiir diese T,-Zeiten wiren selbst nach Verstarkung durch
Polarisationstransfer bei TE2 = 32 ms nur noch 6 % - 20 % des urspriinglichen
Signals erhalten. Fiir die beiden PDE-Resonanzen (GPE, GPC) muss bei der
gefundenen Signalstérke T, grofer als 100 ms sein, wihrend der Signalverlust bei
PME auf T,-Effekte zuriickzufiihren sein konnte.

Die Resonanzen der Metaboliten ohne skalare *'P-'H-Kopplung sind hingegen
stark unterdriickt und das breite Signal der Phospholipide, das das Spektrum

nach Ernstwinkelanregung dominiert, ist vollstindig verschwunden.

Damit wurde gezeigt, dass heteronuklearer Polarisationstransfer in vivo moglich
ist und eine deutliche Verbesserung der Sensitivitit und Spezifitit der Messung

erzielt werden kann.

Die Resonanzlinien wurden mit VARPRO (Kap. 3.5.5) abgeschéitzt und das Ver-
héltniss der Intensitédten nach RINEPT und Ernstwinkelanregung gebildet. Dabei

ergab sich fiir die Verstarkungsfaktoren

NMpPME = *0,58 + 0,05 ,
neee = 0,55+0,39,
Nere = 0,34+0,20. (5.7)

Es ist allerdings schwierig, mit Hilfe der ermittelten Intensititswerte dieser Spek-
tren etwas iiber die tatsichliche Verstirkung durch die RINEPT-Sequenz auszu-
sagen. Aufgrund der Uberlagerung mit der breiten Resonanz der Phospholipide
ist die Anpassung der PME- und PDE-Resonanzlinien im mit Ernstwinkelanre-

gung aufgenommenen Spektrum mit einem groflen Fehler behaftet. Weiterhin
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5.2. RINEPT in vivo

sind die Auswirkungen der Relaxation bei den In-vivo-Messungen noch weitge-
hend ungeklart. Das relativ breite PME-Resonanzband konnte in den Messungen
nicht aufgelost werden. Es muss noch geklart werden, ob diese Resonanzband im
RINEPT-Experiment vom PE-Signal dominiert wird, oder aus einer Uberlage-
rung mehrerer Resonanzen (PE, PC) besteht. Dominiert das PE-Signal, so kann
die Breite der Resonanz auf ein kiirzeres T, und damit auf einen grofseren Signal-
verlust durch Spin-Spin-Relaxation wiahrend der Refokussierungszeit TE2 beim
RINEPT-Experiment hindeuten. Falls die PME-Resonanz auch im RINEPT-
Experiment aus mehreren Linien besteht, muss untersucht werden, ob es zu Si-
gnalverminderung durch die relative Phase der einzelnen Linien kommt. Auch
ergeben die Literaturwerte fiir PME tendenziell kiirzere T -Zeiten und ldngere
T/ -Zeiten als fiir PDE [Roth89a,Lara93a,Graa98a,Gone97al . Dies kann zu einer
Verkleinerung des RINEPT-Signals im Vergleich zur Ernstwinkelanregung und zu
einer Verschiebung der optimalen Repetitionzeit (TR) fithren (s. Kap. 4.2.2).

Es muss betont werden, das aufgrund der grofsen Variation der Literaturwerte fiir
die In-vivo-Relaxationskonstanten auch die Wahl der optimalen Repetitionszeit
TRopt — 2 s und des Ernstwinkels o,pe — 60° nur grobe Schitzungen darstel-
len. Zur weiteren Bestimmung der durch RINEPT erhaltenen Verstirkung und
zur Vorbereitung fiir den klinischen Einsatz miissen in Zukunft noch folgende

methodische Arbeiten durchgefiihrt werden:

e Bestimmung der longitudinalen und transversalen Relaxationszeiten der
#P-Signale der Phosphomono- und -diestersignale in vivo durch entspre-

chende Experimente mit 'H-Entkopplung.

e Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeiten T[" der am Polarisati-
onstransfer beteiligten Protonen. Diese konnen auf indirekte Weise durch
das RINEPT-Experiment bestimmt werden, falls die Relaxationskonstan-
ten der beteiligten ** P-Spins ausreichend gut bekannt sind. Dadurch wird es
moglich, TRype und &ope zu bestimmen und die Verstirkung des RINEPT-

Experiments durch Polarisationstransfer zu berechnen.

e Zur Absolutquantifizierung der Resonanzen in der *P-MR-Spektroskopie

wird in der Regel ein externes Referenzphantom verwendet. Bei Messun-
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5. Zusammenfassung und Diskussion

gen mit RINEPT ist dies umso wichtiger, da ausser den PME- und PDE-
Resonanzen keine Linien zur Verhéltnisbildung in den Spektren auftauchen.
Ubliche Substanzen zur Herstellung eines Referenzphanoms sind Hexame-
thylphosphotriamid (HMTP: [(CH,),N];P) und MDPA. HMTP hat gegen-
iiber MDPA den Vorteil, dass es durch seine grosse chemische Verschiebung
ausserhalb der Bandbreite der In-vivo-*'P-Spektren liegt und daher auch
bei hochkonzentrierter Losung keinen Einfluss auf die In-vivo-Messungen
hat (Storung der Baseline oder Sattigung des ADC). Bei Verwendung von
MDPA als externe Referenz kann dafiir auf die gesonderte Messung zur
Aufnahme des Signals des Referenzphantoms verzichtet werden. Bevor ein
externes Referenzphantom verwendet werden kann, muss der Einfluss der

RINEPT-Sequenz auf die Signale des Referenzphantoms untersucht werden.

5.3 Auswertung und Segmentierung von MRSI-
Daten

Der zweite Schwerpunkt der Arbeit lag auf der Entwicklung und Bewertung von
Methoden zur Datennachverarbeitung (Postprocessing). Dazu wurden in Kap. 3
verschiedene Algorithmen zur Quantifizierung von '"H- und *'P-MRSI-Spektren
untersucht. Wichtigstes Kriterium war dabei die Automatisierung der Auswer-
tung der grossen Anzahl von anfallenden Spektren. Die Vergleiche zeigen, dass
Algorithmen, die ohne A-priori-Informationen auskommen (,black box“), zwar
eine schnelle und voll automatisierte Auswertung der Spektren gewéhrleisten, die
Ergebnisse aber hiufig zwar mathematisch korrekt sind, aber nicht den physika-
lischen Erwartungen entsprechen (LPSVD: Kap. 3.5.4).

Fiir die 'H-MRSI wurden mit dem FITT-Programm (Kap. 3.5.2) [Sohe98a, Youn-
98a, Youn98b|, das sehr genaue sequenzspezifische A-priori-Informationen ver-
wendet, gute Resultate erziehlt. Da ein grundlegender Teil des Algorithmus auf
der Annahme beruht, dass die Linienbreiten aller Resonanzen im Spektrum gleich
sind, kann das Programm nicht fiir die Auswertung in der *P-Spektroskopie ein-

gesetzt werden.
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Zur Auswertung von * P-Spektren eignet sich die VARPRO-Routine, die ebenfalls
mit A-priori-Informationen arbeitet (Kap. 3.5.5). Da der Quellcode des Program-
mes frei erhéltlich ist, konnte die Methode zur Auswertung von MRSI-Spektren

modifiziert werden.

Durch die Segmentierung von hochaufgeldsten morphologischen MRI-Datensétzen
und Koregistrierung der Informationen zu MRSI-Daten war es weiterhin moglich,
die zum Metabolitensignal beitragenden Gewebeanteile in MRSI-Voxeln aus dem
menschlichen Gehirn zu bestimmen (Kap. 3.6). Diese verbesserte Methode zur
Datennachverarbeitung eignet sich sowohl fiir die 'H-, als auch fiir die *'P-MRSI,
da die MRSI-Voxel aufgrund ihrer Grofe aus einer Mischung von WM, GM und
CSF bestehen. Insbesondere kann damit eine CSF-Korrektur der Metabolitensi-
gnale realisiert werden, die den interpersonellen Vergleich der gemessenen relati-

ven Metabolitenkonzentrationen ermoglicht.

Durch Verwendung der robusten Segmentierungs- und Koregistrierungs-Algorith-
men von SPM99 bietet das Programm eine vollstindig automatische Methode
zur Bestimmung der Gewebeanteile in MRSI-Voxeln und kann fiir 2D- und 3D-
Sequenzen, sowie fiir Sequenzen mit volumenselektiven Anregungspulsen verwen-

det werden.

Das Programm korrigiert die segmentierten Daten beziiglich der rdumlichen Fehl-
abbildung durch die chemische Verschiebung und berechnet die Gewebeanteile der
MRSI-Voxel durch individuelle Faltung der segmentierten hochaufgelosten MRI-
Daten mit der PSF des verwendeten MRSI-Akquisitionschemas. Bei Sequenzen
mit volumenselektiven HF-Pulsen wird zusétzlich eine Korrektur der Daten be-
ziiglich der nicht-optimalen Intensititsverteilung im angeregten Volumen durch-

gefiihrt.

Die Ergebnisse (Kap. 4.4) zeigen, dass die eingefiihrten Korrekturen beziiglich
der PSF und der HF-Anregungsprofile bei der Bestimmung von Gewebebanteilen

in MRSI-Voxeln nicht vernachlissigt werden diirfen.

Das Segmentierungsprogramm wurde im Rahmen eine klinischen "H-MRSI-Studie
zur Untersuchung von Konzentrationsinderungen der Metaboliten im Hippocam-

pus bei Patienten mit Schizophrenieeingesetzt. Zum Vergleich wurden die MRSI-
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Daten sowohl mit konventionellen Methoden, als auch mit den durch das Segmen-
tierungsprogramm moglichen Korrekturen (CSF-Korrektur & HF-Profil-Korrek-
tur) ausgewertet. Es zeigt sich, dass durch die zusétzlichen Korrekturen der
Daten die Sensitivitit der Auswertung gesteigert und die Varianz der Messdaten
verringert wird [Webe0Ola|. Dadurch wird die Detektion auch von kleinen Konzen-
trationsunterschieden zwischen Gruppen von Patienten und gesunden Probanden,

die bei psychischen Erkrankungen beobachtet werden, moglich.

Das Spektrum der Anwendungsmoglichkeiten der MRSI ist aus technischer und
klinischer Sicht noch lange nicht ausgeschopft. Mit der vorliegenden Arbeit wurde
versucht, die In-vivo->'P-MRSI des Gehirns durch Polaristionstransfer und effek-
tive Datenaufnahme (3D) einen Schritt weiter zu bringen, sowie die Auswertung
sowohl von 'H- als auch *'P-Spektren durch effektive, automatisierte Fitalgorith-
men zu objektivieren und durch Kombination mit segmentierten MR-Bildern zu

verbessern.
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Anhang

Anhang

Anhang A: Technische Daten des Kernspintomo-
graphen

MAGNETOM VISION

Hersteller: Siemens AG, Medizinische Technik, Erlangen
Magnet
Feldstérke: 1,4938 T AS (actively shielded)
Homogenitat: 5 ppm innerhalb einer 50 cm-Kugel
Feldstabilitét: < 0,1 ppm/h
Gradientensystem
Feldstérke: 25mT/m +2%
Schaltzeit: 25 ms pro mT/m
Auflésung: 16 bit
Spulentyp: AS (active shielded) Spule
Linearitét: RMS Definition innerhalb 45 cm-Kugel
1 % fiir x, y; 0,7 % fiir z
HF-System
Frequenz: 63,6 MHz
Sender
Auflésung: 12 bit (2)
Spitzenleistung: 15 kW
Tastenverhétnis: Gating < 30 %
HF 4 % bei max. Leistung
Empféinger
Verstirkung: 25-110 dB
Rauschzahl: < 0,7dB
Dynamik: > 90 dB
Datenaufnahmesystem
Auflésung: 16 bit (2 )
Taktrate: 1 ms
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Bildrechner

Parallel processing, 8 RISC - Prozessoren, 64 bit, superscalar (Grundausbau MRC)
Rechenleistung: ca. 500 MIPS

Speicher (RAM): 576 MB

Bildrekonstruktion: <0,1s

Steuerrechner

SUN SPARC 10 32 Bit Architektur, multiprozessorfihig
Speicher (RAM): 64 MB

Systemsteuerung

Multiprozessorsystem 32 bit

Speicher (RAM): 8 MB

Signal-Rausch-Verhiltnis

Korperresonator: 26 (trans., sag. und cor.)

CP Kopfspule: 100 (trans., sag. und cor.)

CP Wirbelsdulenspule: 40 (trans., sag. und cor.)

bei Messung mit der Sequenz FLASH 2D 10B130,
Matrixgrofe 256 x 256, nach Siemens
Tune-up-Vorschrift.

Anhang B: PARGEN Sequenzprogrammierung

Die Entwicklung und Programmierung von Messsequenzen fiir den MR-Tomo-
graphen Magnetom Vision erfolgt mit dem mitgelieferten Programm PARGEN
(PARameter GENerator) [Siem92a]. Im folgenden sollen am Beispiel der 3D-
MRSI-RINEPT-Sequenz (s. Kap. 3.4) die wesentlichen Abschnitte einer Sequenz

erlautert werden.

Grundsétzlich werden Messsequenzen vom Programm PARGEN in einer nur vom
MR-Tomographen lesbaren Form abgespeichert. Will der Sequenzprogrammierer
Anderungen an einer Sequenz vornehmen, so iibersetzt PARGEN die maschinen-
lesbare Sequenz in einen Sequenztext, der mit Hilfe eines Editors gedndert und
dann nach einigen Voriiberpriifungen durch PARGEN wieder als Sequenz abge-
speichert werden kann. Der Sequenzanwender hat dann an der Steuerkonsole des
Tomographen die Md&glichkeit, die so abgespeicherten Sequenzen iiber ein soge-

nanntes Dialogfenster in die Hardwaresteuerung des Tomographen zu laden und
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damit die Messung auszulosen.

Der Sequenztext unterteilt sich in mehrere Blécke. Zu Beginn der Sequenz wird
im available- und dialog-Block festgelegt, welche Parameter der Anwender inner-
halb vorgegebener Grenzen variieren darf. Es schliefsen sich die dps-, gradampl-,
msc-, external- und adj-Blocke an, die die Datennachverarbeitung, Gradienten-
kalibrierung, Mefkontrolle, das Einbinden externer Hochfrequenzpulse und die
Abstimmparameter festlegen. Die eigentliche Mefsequenz, d.h. die zeitliche Ab-
folge von Gradienten, Hochfrequenzpulsen und Datenakquisitionen, wird in der
Timingtable festgelegt. Hier stehen in verschiedenen Spalten die Linge der je-
weiligen Zeitelemente in ms, die Hochfrequenzpulse (z.B. SRF01), die Datenaus-
leseintervalle sowie die Gradientenpulse und -tabellen (z.B. PULS01, TABO1) in
Phasenkodier-, Readout- und Schichtselektionsrichtung.

Das gesamte Timing ist in Schleifenstrukturen unterteilt, die die Anzahl der
Wiederholungen innerhalb der Schleife bestimmen. So wird z.B. der Timing-
block innerhalb der do /LINES-Schleife genau sooft durchlaufen, wie es vom Se-
quenzanwender im Dialogfenster als Anzahl der Phasenkodierschritte festgelegt
wurde. Neben den festen enthilt die Sequenz aber auch variable Zeitelemen-
te (z.B. TRFILO1), die vor jedem Sequenzstart je nach Groke der eingestellten
Dialogparameter berechnet werden. Am Ende der Sequenz findet man in der
rftable, der gradtable und der pulsetable die Daten der Hochfrequenzpulse sowie
der Gradiententabellen und -pulse. Werden die Hochfrequenzpulse durch ihren
Flipwinkel und ihre Phase definiert, so sind die Gradienten durch die Gradi-
entenstirke und die Rampenlinge festgelegt. Bei den Gradiententabellen wird
zusitzlich noch ein Algorithmus bestimmt, der die Reihenfolge der Phasenkodier-

schritte angibt.
In der 3D-MRSI-RINEPT-Sequenz werden fiir das sphéarische Aufnahmeverfah-

ren externe Gradiententabellen im letzten Teil der Sequenz angegeben. Samtli-
che Phasenkodierschritte werden iiber die LINES-Schleife gesteuert (114 Schrit-
te). Aufgrund der Limitierung von externen Gradiententabellen auf 128 Eintréige
wurden die drei Gradiententabellen (fiir jede Raumrichtung) unterteilt und die
eigentliche Messung innerhalb der LINES-Schleife 8-mal wiederholt.

Die Ansteuerung des Zweiten HF-Kanals erfolgt iiber oscO- und oscl-Pulse in der
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Timingtabelle. Ein osc0O-Puls fordert zum einen den Steuerrechner des Zweiten

Kanals auf, den néchsten in der dort gespeicherten HF-Puls-Liste stehenden Puls

zu senden, zum anderen setzt die Pulslinge ein Zeitfenster, in dem der Verstarker

des zweiten HF-Kanals senden kann. Ein oscl-Puls fordert den Steuerrechner des

Zweiten Kanals zum Zuriicksetzen der HF-Pulsliste auf.

loaded from file ....appl/sequence/wwf/31p_3dcsi_rinept.wkc!
!

that are available with this sequence file

!

!

! sequence compatible version NUM/3

! saving date 22:39:26  25/05/2000 !
! owner USER !
! !
!

.comment= 3DSI: 1-s sampl, sizeof (12%12*%12) TE_min= 3.2ms, FOV= 270, Lines= 114
!

! global parameters !
!

! L.available directives are controlling the possible features

!

!

.available /sequence_type=

spectroscopy

.available /file_access_optimization= no

.available /slice_shift= no

.available /filter /hanning= no

.available /filter /external= no

.available /filter /default= none

.available /interpolations /sinc= no

.available /interpolations /default= none

.available /matrix /reduced_2d_phase_coding= optional
.available /matrix /reduced_3d_phase_coding= never
.available /matrix /half_fourier_phase= never
.available /matrix /half_fourier_frequency= never
.available /matrix /frequency_oversampling= optional
.available /matrix /2d_phase_coding_oversampling= optional
.available /matrix /3d_phase_coding_oversampling= never
.available /adc_adjustment= no

! .dialog

parameters for the dialog choices in NUMARIS

.dialog /sequence_string= si3dls

.dialog /matrix_size
.dialog /lines

.dialog /columns

.dialog /acquisitions
.dialog /flip_angle_alpha

.dialog /3d_part_thickness /none

.dialog /3d_partitions
.dialog /3d_os

.dialog /tr
.dialog /ti
.dialog /te
.dialog /te
.dialog /te
.dialog /te
.dialog /te
.dialog /te
.dialog /te
.dialog /te

/min= 128/max= 512/inc=  base2/def= 512

/min= 114/max= 114/inc= 1/def= 114

/min= 128/max= 256/inc=  base2/def= 256

/min= 1/max= 128/inc= 1/def= 1

/none

/none
_partitions /none
/num= 1 /min= 400000/max= 9000000/inc= 100/def= 800000
/num= 1 /min= 4000/max= 8000000/inc= 50/def= 10000
/num= 1 /min= 3000/max=  40000/inc= 100/def= 12000
/num= 2 /min=  30000/max= 270000/inc= 100/def= 39000
/num= 3 /min=  80000/max= 270000/inc= 100/def= 89000
/num= 4 /min= 120000/max= 270000/inc= 100/def= 129000
/num= 5 /min= 160000/max= 270000/inc= 100/def= 169000
/num= 6 /min= 200000/max= 270000/inc= 100/def= 209000
/num= 7 /min= 240000/max= 270000/inc= 100/def= 249000
/num= 8 /min= 270000/max= 310000/inc= 100/def= 279000

157



Anhang

.dialog /td /none

.dialog /rsat_regions /min= 0/max=
.dialog /rsat_thick /min= 10.000/max= 150.
.dialog /tsat_regions /none

.dialog /tsat_thick /none

.dialog /csats /none

.dialog /msats /min= 0/max=
.dialog /slices /min= 1/max=
.dialog /slice_thick /min= 30.000/max= 500.
.dialog /slice_dist /min= 1.000/max=
.dialog /fov /min= 40.000/max= 500.
.dialog /fov_aspect_ratio /min=  1.000/max=
.dialog /fov_pc /min= 40.000
.dialog /msma= no

.dialog /offcenter= no

.dialog /oblique_slices /single= yes

.dialog /oblique_slices /double= yes

.dialog /preparing_scans /min= 1/max=
.dialog /gating_ratio /min=  0.100/max=
.dialog /phases /none

.dialog /retro_gating= no

.dialog /rf_band_width /none

.dialog /dwell_time /none

.dialog /flow_sensitivity= 0.000000

.dialog /ir_type= imag

.dialog /voi_pos_sag /none

.dialog /voi_pos_cor /none

.dialog /voi_pos_tra /none

.dialog /voi_size_sag /none

.dialog /voi_size_cor /none

.dialog /voi_size_tra /none

.dialog /phase_images= yes

.dialog /measure_repeats /min= 0/max=

1
! .dps (Data Processing System)
! preprocessing in the HOST & SMI
!

.dps /calc_algo=

.dps /coil_sensitivity_correction=

.dps /timeout_factor=
.dps /real_time_data_rate=

.gradampl /gp= 1.317535
.gradampl /gr= 1.317535
.gradampl /gs= 1.317535
.gradampl /gs_min= none

.gradampl /gs_max= 4.000000
!

! .msc
'

.msc /gradient_delay_correction= yes
.msc /coil_coordinate_transformation= no

.msc /switch_delay_correction= no

.msc /switch_pal_disable= yes

.msc /gp= normal
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4.000000
1.000000

1.

1

1

6/inc=
000/inc=

1/inc=
1/inc=
000/inc=
000/inc=
000/inc=

.000/inc=

8/inc=
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.gradampl the logical reference gradient amplitudes in [mT/m]
for matrix size 256, FOV 500mm, slice thickness 10mm

parameters for the Measurement and Sequence Controller

40.
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000

000

.000

000

.000
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.msc /gr= normal

.msc /gs= normal

!

!

.external /srf_filename= none

.external /spl_macro_filename= /usr/mrphys/wwf/si3d_std.spl
| /usr/mrphys/wuf/31P_3d.spl

.external /filter_filename= none

.external /adc_trigger_raster_name= none

.external /interpol_raster_pc= none

.external /interpol_raster_ro= none

.external /interpol_raster_ss= none

.external /table_shapes_filename= /usr/mrphys/wwf/si3d_31p_2.xgr
.external /reconstruction_table_pc= none

.external /reconstruction_table_ro= none

.external /reconstruction_table_ss= none

.adj /readout_time= 256000

.adj /receiver_256 /column_pos= 129
.adj /receiver /columns= 512
.adj /receiver_256 /line_pos= 129
.adj /receiver /lines= 1
.adj /receiver_256 /3d_partition_pos= 9
.adj /receiver /partitions= 1
.adj /receiver /abandon_max_thick=  100.000
.adj /receiver /fix_gain= 117.000
.adj /receiver /slices= all
.adj /lpf_frequency= calculated

.adj /adc_256 /column_pos= 0
.adj /adc /columns= 0
.adj /adc_256 /line_pos= 0
.adj /adc /lines= 0
.adj /adc_256 /3d_partition_pos= 0
.adj /adc /partitions= 0

! sequence timing

.timingtable
!TIME/ | RF-Cabinet | SPL | Gradient references | SYNC- |RELATIVE
! usec | 01 | 02 | macro |phasecode| readout |selection| Bits| Time
.grad_rastertime= 10
0 _vardef 0
0 _varini( 0
OFFLINE, !
NONE, !
5,3, !
5,2) !
0 _ini_spec 0
0 _obj_spec 0
0 _prepspec 0
.do /offset /rep= 1
1000 oscl 1000
3000 4000
256000 _rcvoff( 260000
OFFCOR) !
3000 263000
1000 264000
.enddo 'offset correction measurement
.do /fixed /rep= 1
1000 1000
750 tab02 tab05 1750
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210500

750 tab26 tab29
210500

750 tab08 tablil
210500

750 tab32 tab3b
210500

750 tabl4 tabl?7
210500

750 tab38 tab41
210500

750 tab20 tab23
210500

750 tab44 tab47
210500
.enddo !fixed loop

.do /lines
.do /acquisitions
.do /prepare
.do /slices
.t_marker /begin_tr
.reltime= 0
1000
1000
8500
750 tab26 tab2b tab27
500
250
1000
250
tefilO1l
.if /msat
250
1000 srfo1
250
.endif
tefilO1l
250
1000 srf02
250
300
.t_marker /begin_ti /num= 1
200
tifilO1l
250
1000 srf03
250
tifilO1l
.t_marker /end_ti /num= 1
750 tab02 tab01 tab03
500
256000 _rosa(
ALT_STD)
50000 puls03 pulsO1 puls02
206450
trfilOl
.reltime= 0
.rf /alternate
.t_marker /end_tr
1000
9500

160

oscl

oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

oscO

oscl

212250
213000
423500
424250
634750
635500
846000
846750
1057250
1058000
1268500
1269250
1479750
1480500
1691000

1000

2000
10500
11250
11750
12000
13000

13250
!

13500
14500
14750

15000
16000
16250
16550

16750

!
17000
18000

18250
!

19000
19500
275500
!
325500

531950
!

1000
10500
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750 tab29 tab28 tab30 11250
500 11750
250 oscO 12000
1000 oscO 13000
250 13250
tefilO1l !
.if /msat
250 oscO 13500
1000 srfo1 oscO 14500
250 oscO 14750
.endif
tefilO1l !
250 oscO 15000
1000 srf02 oscO 16000
250 oscO 16250
300 16550
200 16750
tifilo1l !
250 oscO 17000
1000 srf03 oscO 18000
250 oscO 18250
tifil0o1l !
750 tab05 tab04 tab06 19000
500 19500
256000 _rosa( oscO 275500
ALT_STD) !
50000 puls03 pulsO1 puls02 325500
206450 531950
trfilol !

.rf /alternate
.reltime= 0

1000 1000
9500 oscl 10500
750 tab32 tab31 tab33 11250
500 11750
250 oscO 12000
1000 oscO 13000
250 13250
tefilO1 !
.if /msat
250 oscO 13500
1000 srfo01 osc0O 14500
250 oscO 14750
.endif
tefilO1l !
250 oscO 15000
1000 srf02 oscO 16000
250 osc0O 16250
300 16550
200 16750
tifi101 !
250 oscO 17000
1000 srf03 oscO 18000
250 oscO 18250
tifi101 !
750 tab08 tab07 tab09 19000
500 19500
256000 _rosa( oscO 275500
ALT_STD) !
50000 puls03 pulsO1 puls02 325500
206450 531950
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trfilol
.rf /alternate
.reltime= 0
1000
9500
750 tab3b tab34
500
250
1000
250
tefilO1l
.if /msat
250
1000 srfo1
250
.endif
tefilO1l
250
1000 srf02
250
300
200
tifil01l
250
1000 srf03
250
tifil01l
750 tabll tabl0
500
256000 _rosa(
ALT_STD)
50000 puls03 pulsO1
206450
trfilol
.rf /alternate
.reltime= 0
1000
9500
750 tab38 tab37
500
250
1000
250
tefilO1l
.if /msat
250
1000 srfO1
250
.endif
tefilO1l
250
1000 srf02
250
300
200
tifil0o1l
250
1000 srf03
250
tifil01l
750 tabl4d tabl3
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tab36

tabl2

puls02

tab39

tablb

oscl

oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

oscO

oscl

oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

oscO
oscO
oscO

1000
10500
11250
11750
12000
13000

13250
!

13500
14500
14750

15006
16000
16250
16550
16750
!
17000
18000
18250
!
19000
19500
275500
!
325500
531950
!

1000
10500
11250
11750
12000
13000

13250
!

13500
14500
14750

15000
16000
16250
16550
16750

!
17000
18000
18250

!

19000
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500 19500
256000 _rosa( osc0 275500
ALT_STD) !

50000 puls03 pulsO1 puls02 325500
206450 531950
trfilol !

.rf /alternate
.reltime= 0

1000 1000
9500 oscl 10500
750 tab4dl tab40 tab42 11250
500 11750
250 oscO 12000
1000 oscO 13000
250 13250
tefilO1l !
.if /msat
250 oscO 13500
1000 srfO1 oscO 14500
250 oscO 14750
.endif
tefilO1l !
250 oscO 15000
1000 srf02 oscO 16000
250 oscO 16250
300 16550
200 16750
tifil0o1l !
250 oscO 17000
1000 srf03 oscO 18000
250 oscO 18250
tifilo1l !
750 tabl7 tabl6 tabl8 19000
500 19500
256000 _rosa( oscO 275500
ALT_STD) !
50000 puls03 pulsO1 puls02 325500
206450 531950
trfilol !

.rf /alternate
.reltime= 0

1000 1000
9500 oscl 10500
750 tab44 tab43 tab4b 11250
500 11750
250 osc0O 12000
1000 oscO 13000
250 13250
tefilO1l !
.if /msat
250 oscO 13500
1000 srfo01 osc0O 14500
250 oscO 14750
.endif
tefilO1l !
250 osc0O 15000
1000 srf02 oscO 16000
250 osc0O 16250
300 16550
200 16750
tifilo1l !
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250 osc0 17000
1000 srf03 o0sc0 18000
250 osc0 18250
tifilo1l !
750 tab20 tabl9 tab21 19000
500 19500
256000 _rosa( oscO 275500
ALT_STD) !
50000 puls03 pulsO1 puls02 325500
206450 531950
trfilol !
.rf /alternate
.reltime= 0
1000 1000
9500 oscl 10500
750 tab47 tab46 tab48 11250
500 11750
250 osc0 12000
1000 oscO 13000
250 13250
tefilOl !
.if /msat
250 o0sc0 13500
1000 srf01 oscO 14500
250 oscO 14750
.endif
tefilOl !
250 osc0 15000
1000 srf02 0sc0 16000
250 osc0 16250
300 16550
200 16750
tifilO1l !
250 osc0 17000
1000 srf03 o0sc0 18000
250 o0sc0 18250
tifilo1l !
750 tab23 tab22 tab24 19000
500 19500
256000 _rosa( oscO 275500
ALT_STD) !
50000 puls03 pulsO1 puls02 325500
206450 531950
trfilol !
.enddo !'slices
.enddo !prepare
.enddo 'acquisitions
0 _averag( 531950
SETY_STD) !
.enddo !lines
0 _3dspcal 531950
.end /timingtable
!
! rf types definitions !
.rftable
! Name | Slice |Flip |PhaselAlt. |ScalelSupp-| Family name [Pulsel
! (type) | (position) |angle|angle|code | pt | pts | (Calc. Algo.) |Zero |
srfOl I 180 0 +- 1 500 rectangular
srf02 I 90 90 +- 2 500 rectangular
srf03 I 180 0 +- 3 500 rectangular

.end /rftable
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gradient table definitions

.gradtable
!TAB-| Steps | Amplitudes [Calc| Ramp Up | Ramp Down |Pulse]
!Name | through| First | Last | Offset |algolalgo | time |algo | time [Zero |

tab01 lines 15.03160 -15.0316
tab02 lines 15.03160 -15.0316
tab03 lines 15.03160 -15.0316
tab04 lines 15.03160 -15.0316
tab05 lines 15.03160 -15.0316
tab06 lines 15.03160 -15.0316
tab07 lines 15.03160 -15.0316
tab08 lines 15.03160 -15.0316
tab09 lines 15.03160 -15.0316
tabl0 lines 15.03160 -15.0316
tabll lines 15.03160 -15.0316
tabl2 lines 15.03160 -15.0316
tabl3 lines 15.03160 -15.0316
tabl4 lines 15.03160 -15.0316
tablb lines 15.03160 -15.0316
tabl6 lines 15.03160 -15.0316
tabl7 lines 15.03160 -15.0316
tabl8 lines 15.03160 -15.0316
tabl9 lines 15.03160 -15.0316
tab20 lines 15.03160 -15.0316
tab21 lines 15.03160 -15.0316
tab22 lines 15.03160 -15.0316
tab23 lines 15.03160 -15.0316
tab24 lines 15.03160 -15.0316
tab25 lines -15.0316 15.03160
tab26 lines -15.0316 15.03160
tab27 lines -15.0316 15.03160
tab28 lines -15.0316 15.03160
tab29 lines -15.0316 15.03160
tab30 lines -15.0316 15.03160
tab31 lines -15.0316 15.03160
tab32 lines -15.0316 15.03160
tab33 lines -15.0316 15.03160
tab34 lines -15.0316 15.03160
tab35 lines -15.0316 15.03160
tab36 lines -15.0316 15.03160
tab37 lines -15.0316 15.03160
tab38 lines -15.0316 15.03160
tab39 lines -15.0316 15.03160
tab40 lines -15.0316 15.03160
tab41l lines -15.0316 15.03160
tab42 lines -15.0316 15.03160
tab43 lines -15.0316 15.03160
tab44 lines -15.0316 15.03160
tab45 lines -15.0316 15.03160
tab46 lines -15.0316 15.03160
tab47 lines -15.0316 15.03160
tab48 lines -15.0316 15.03160

.end /gradtable
!

wpO1l norm 500 norm 500
wp02 norm 500 norm 500
wp03 norm 500 norm 500
wp04 norm 500 norm 500
wp05 norm 500 norm 500
wp06 norm 500 norm 500
wp07 norm 500 norm 500
wpO8 norm 500 norm 500
wp09 norm 500 norm 500
wplO norm 500 norm 500
wpll norm 500 norm 500
wpl2 norm 500 norm 500
wpl3 norm 500 norm 500
wpl4 norm 500 norm 500
wpl5 norm 500 norm 500
wpl6 norm 500 norm 500
wpl7 norm 500 norm 500
wpl8 norm 500 norm 500
wpl9 norm 500 norm 500
wp20 norm 500 norm 500
wp21 norm 500 norm 500
wp22 norm 500 norm 500
wp23 norm 500 norm 500
wp24 norm 500 norm 500
wp0l1l norm 500 norm 500
wp02 norm 500 norm 500
wp03 norm 500 norm 500
wp04 norm 500 norm 500
wp05 norm 500 norm 500
wpO6 norm 500 norm 500
wp07 norm 500 norm 500
wpO08 norm 500 norm 500
wp09 norm 500 norm 500
wplO norm 500 norm 500
wpll norm 500 norm 500
wpl2 norm 500 norm 500
wpl3 norm 500 norm 500
wpl4 norm 500 norm 500
wpl5 norm 500 norm 500
wpl6 norm 500 norm 500
wpl7 norm 500 norm 500
wpl8 norm 500 norm 500
wpl9 norm 500 norm 500
wp20 norm 500 norm 500
wp21 norm 500 norm 500
wp22 norm 500 norm 500
wp23 norm 500 norm 500
wp24 norm 500 norm 500

[ecNeoNoloNoloNololoNoNoNoloNoNoloNoloNoloNolololololoNoNoNoNoNoNoNoloNoloNo oo lololoNoNoNoNoNoNe]

! gradient pulse definitions

.pulsetable
'Pulse| pulse | Ramp Up | Ramp Down |Pulse|
!Name |amplitudel|algo | time l|algo | time |Zero |
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pulsO1
puls02
puls03

#2.000000 norm
#-1.00000 norm
#-1.00000 norm

.end /pulsetable
!

1000 norm 1000
1000 norm 1000
1000 norm 1000

Shape/Algorithm table definitions

Family Name |
( Shape/Algorithm Name ) |

.shpalgodeftable

'Algo |

!Name |

wpO1l  linear_si3d_1col
wp02 linear_si3d_1lin
wp03  linear_si3d_1lpar
wp04  linear_si3d_2col
wp05  linear_si3d_21lin
wp06  linear_si3d_2par
wp07  linear_si3d_3col
wp08 linear_si3d_31lin
wp09  linear_si3d_3par
wplO0  linear_si3d_4col
wpll linear_si3d_41lin
wpl2  linear_si3d_4par
wpl3 linear_si3d_b5col
wpl4d  linear_si3d_5lin
wpld  linear_si3d_bpar
wpl6é  linear_si3d_6col
wpl7 linear_si3d_61lin
wpl8 linear_si3d_6par
wpl9 linear_si3d_7col
wp20  linear_si3d_71in
wp21l  linear_si3d_T7par
wp22  linear_si3d_8col
wp23 linear_si3d_8lin
wp24  linear_si3d_8par

.end /shpalgodeftable

!
.end

Anhang C: GAMMA Simulationsprogramme

Die Simulation von NMR-Sequenzen an definierten Spinsystemen mit GAMMA
wurde in Kap. 3.7 beschrieben. Im Folgenden wird das Programm zur Simulation
der RINEPT-Sequenz mit '"H-Entkopplung dargestellt. Das Programm besteht
aus drei Schleifen, die iiber die zu simulierenden Spinsysteme und die beiden
Echozeiten TET und TE2 laufen. Jeder berechnete FID wird in eine Textdatei ge-
schrieben. Zusétzlich wird noch eine von MATLAB (Kap. 3.2) lesbare Matrix mit
der Signalintensitét der * P-Spektren in Abhéngigkeit von (TET, TE2) ausgegeben.

#include <gamma.h>

int main (int argc, char* argv[])

{
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const int t2pts = 2048; // Punkte im FID

double t2dt = 0.0005; // Abstand der Punkte (SW 2000 Hz)
string innames[1]; // Name des Spinsystems

string infiles[1];

innames[0] = "Spinsystem"; // Name des Spinsystems

infiles[0] = "Spinsystem.sys";

row_vector data(t2pts); // Speicher fiir FID/Spektrum 31P
row_vector dataH(t2pts); // Speicher fiir FID/Spektrum 1H

row_vector data_all(t2pts);

double te=23.0; // Parameter TE1
double first=5.0;

double last=60.0;

double step=5.0;

double te2=first; // Parameter TE2
double first2=5.0;

double last2=60.0;

double step2=5.0;

int snum; // Zdhler

spin_system sys; // Variable fiir Spinsystem

gen_op sigmaOl; // Dichtematrix im thermischen Gleichgewicht
int k; // Zshler

FILE x*fp3; // Variablen fiir Ausgabedatei

char *fname2;

char glob; // Prompt

char soutput; // Prompt

fname2=(char*) calloc(256,1); .
if (arge>5) { // Echozeiten als Ubergabeparameter
printf("%d %d\n",atoi(argv[1]),atoi(argv[2]));
first=atof (argv([1]);
last =atof(argv[2]);
step=atof (argv[3]);
first2=atof (argv[4]);
last2 =atof (argv[5]);
step2 =atof (argv[6]);

}

int xsize = (int) ((last - first)/step)+1l; // GrdRe der Signalmatrix

int ysize = (int) ((last2 - first2)/step2)+1;

cout << "matsize " << xsize << "x'"<< ysize<<"\n";

matrix sigmat(xsize,ysize,0), pmat;

cout << "te: " << first << "-" << last <<
" te2: "<< first2 << "-"<<last2 <<"\n";

cout << "global Output? ";

cin >> glob ;

cout << "output Spectra? ";

cin >> soutput;

for(int j=0;j<1;j++) // Schleife iiber Spinsysteme
{

cout << "working on " << innames[j] << "\n";
sys.read(infiles[j1);

string IsoD="31P"; // Detektion Phosphor
string IsoP="1H"; // Detektion Protonen
string IsoDec="1H"; // Entkopplung Protonen
snum=9;

// Dichtematrix im thermischen Gleichgewicht
gen_op sigma0 = sigma_eq(sys);
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gen_op H = Hcs(sys)+HJw(sys); // Hamiltonian mit Kopplung (schwach)
gen_op Hdec= Hcs(sys) + HJd(sys, IsoDec);

gen_op detect = Fp(sys,IsoD); // Detektions-Operator 31P

gen_op detectH = Fp(sys,IsoP); // Detektions-Operator 1H

// Definition der Operatoren fiir HF-Pulse

gen_op hl_90y=Iypuls_U(sys,"1H",90.0);
gen_op h1_180y=Iypuls_U(sys,"1H",180.0);
gen_op h1l_180x=Ixpuls_U(sys,"1H",180.0);
gen_op h1_90x=Ixpuls_U(sys,"1H",90.0);
gen_op p31_90x=Ixpuls_U(sys,"31P",90.0);
gen_op p31_90y=Iypuls_U(sys,"31P",90.0);
gen_op p31_180x=Ixpuls_U(sys,"31P",180.0);
gen_op p31_180y=Iypuls_U(sys,"31P",180.0);

te=first;

while(te <= last){ // Schleife iiber TE1
te2=first2;
while (te2 <= last2){ // Schleife iiber TE2
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double di= te /2000.0;
double d2= di;
double d3= te2 /2000.0;
double d4= d3;

gen_op Udelayl = prop(H,d1); // Zeitentwicklungs-Operatoren

gen_op Udelay2 = prop(H,d2);
gen_op Udelay3 = prop(H,d3);
gen_op Udelay4 = prop(H,d4);

//cout << "90°";

gen_op sigmal=evolve(sigmaO,h1_90y) ; // 90° 1H
gen_op sigma2 = evolve(sigmal,Udelayl);

// cout <<" - 180° ";

gen_op sigma3=evolve(sigma2,hl_180x);

gen_op sigmad=evolve(sigma3,p31_180y); // 180° 1H-31P
gen_op sigmab = evolve(sigma4,Udelay2);

//cout << " - 90",

//sigmab = Ixpuls(sys,sigma4,90);

gen_op sigmaB=evolve(sigma5,h1_90x) ; // 90° 1H-31P
gen_op sigma7=evolve(sigma6,p31_90x);

gen_op sigma8=evolve(sigma7,Udelay3);

//cout << " - 180°";

gen_op sigma9=evolve(sigma8,h1_180x); // 180° 1H-31P
gen_op sigmalO=evolve(sigma9,p31_180y);

gen_op sigmall=evolve(sigmal0,Udelay4) ;

//cout << "- Acquiring\n";
FID(sigmall,detect,Hdec,t2dt,t2pts,data); // entkoppeltes 31P-FID
FID(sigmall,detectH,H,t2dt,t2pts,dataH); // 1H-FID
data=datatdataH;
exponential_multiply(data); // Apodisierung
acquirelD ACQ(detect, Hdec); // Transitions-Tab.
const TTablelD tratab = ACQ.table(sigmaill);
//cout << tratab;
complex summe = O; // Summe der entkoppelten Signale
for(int i=0;i<=tratab.size();i++) {

summe += tratab.I(i);
}
int px=(int) ((te-first)/step); // Position in Matrix (TE1l, TE2)
int py=(int) ((te2-first2)/step2);
cout <<"TE: "<< te <<" TE2: " << te2<< "|";
cout << px <<"x"<< py<<" "<< norm(summe)<<" \r";
cout.flush();
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sigmat.put (summe, px, py); // Schreibe Summe in Matrix
if (glob == ’y?)
cout << "31P Linien:\n";
cout << ACQ.table(sigmall)<< "\n"; // 31P-Linien
acquirelD ACQH(detectH, H); // 1H-Linien

cout << "1H Linien:\n";
cout << ACQH.table(sigmall)<< "\n";

}
if (j==0) data_all = data; else data_all += data; // Schreibe FID
snum+=1;

if (soutput == ’y’) {
sprintf (fname2,"%s_rd%d%s",innames[j].c_str () ,snum,".txt");
cout << fname2 << " TE: " << te <<" TE2: " <<te2 << "\n";
fp3=fopen(fname2,"wt") ;
for (k=0;k<data.size();k++) {
fprintf (£fp3,"%8.5f \t",(data.getRe(k)));
fprintf (£p3,"%8.5f \n", (data.getIm(k)));
}
fclose(£fp3);
}
if (glob == ’y?){
data = FFT(data); // Ausgabe in Gnuplot
GP_1D("spec.asc", data, 0 ,1000, -1000);
GP_1Dplot ("spec.gnu", "spec.asc");
cout << "\n\n";

}
te2 += step2;
}
te += step;
}
cout << "Done with " << innames[j] << "\n";
3
cout << "\nWriting rinept.mat: "<< sigmat.cols()<<"x"<< sigmat.rows();
MATLAB("rinept.mat","sigmat",sigmat) ; // Ausgabe in MATLAB
double acqtime=t2dt*t2pts;
cout <<'" ... done ACQtime: " << acqtime << "\n" ;
cout << "Spectrometer Frequency: " << sys.spectrometer_frequency()<< "\n";
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