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Nichtinvasives Temperaturmonitoring mit der Magnetresonanz-Tomographie zur
Uberwachung medizinischer Thermotherapien mit fokussiertem Ultraschall oder Laser

Die Temperaturdarstellung mit der Magnetresonanz-Tomographie (MRT) basiert auf Anderung der
longitudinalen Relaxationszeit (T;), des Diffusionskoeffizienten (D) oder der Protonenresonanz-
frequenz (PRF). Neue Hyperthermieverfahren zur Tumortherapie basieren auf hochenergetischem
fokussiertem Ultraschall (HIFU) oder Laserinduzierter Thermotherapie (LITT). Fiir diese Verfahren
ist eine genaue Kontrolle der Erwérmung mit Temperaturmessverfahren erforderlich.

Das Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung, Optimierung und Analyse der drei unterschiedlichen
Methoden (T;, D, PRF) der MR-unterstiitzten Temperaturiiberwachung. Die Messungen in idealen
Phantomen wie Ultraschallgel zeigten in Ubereinstimmung mit der Literatur eine prozentuale
Anderung der Diffusionskoeffizienten von 2,22 %/°C, der T,-Relaxationszeit von 1,98 %/°C und der
PRF von -0,0101 ppm/°C. Aus der inversen Darstellung der Datensdtze iiber den gesamten
Kalibrierungsbereich wurde die Temperaturauflosung ermittelt (T;:2,1°C; D:0,93°C; PRF:1,4°C). Es
konnten Effekte wie Phasenshift, hot spots, Karbonisierung oder Nekrosen iiberpriift werden. Die
implementierten MR-Pulssequenzen hatten eine minimale Zeitauflosung von 1s (D), 2s (T;) und 9,7s
(PRF). Tierexperimente (Hund ex-vivo, Kaninchen in-vivo) zeigten, dass Temperaturmonitoring fiir
eine lokale Erwérmungskontrolle bei HIFU oder LITT mdglich ist, und dass Applikatoren im MR-
Tomographen zu keiner wesentlichen Beeintrachtigung der Bildqualitit fithren.

Die Diffusionsmethode ist begrenzt durch ihre hohe Bewegungsanfilligkeit, die verldngerte Echozeit
und die Anisotropie des Gewebes. Die Diffusionsmethode und die PRF-Methode sind nicht in
Fettgewebe anwendbar. Beste Temperatursensitivitit erreicht die PRF-Methode. Auf Grundlage dieser
Ergebnisse kann die T;- oder PRF-Methode fiir das Temperaturmonitoring bei Thermotherapien am
Menschen empfohlen werden. In einer ersten klinischen Anwendung konnte durch die T;-Methode
eine Therapie mit HIFU am Brusttumor erfolgreich appliziert werden.

Noninvasive temperature measurement using magnetic resonance tomography for
monitoring thermotherapy with focused ultrasound or laser

Temperature measurement with Magnetic Resonance Imaging (MRI) is based on the analysis of
changes in longitudinal relaxation time (T;), diffusion coefficient (D) or water proton resonance
frequency (PRF). New hyperthermia tumor therapy methods such as High Focused Ultrasound (HIFU)
or Laser-induced Thermotherapy (LITT) require accurate temperature monitoring.

The purpose of this work was to develop, optimize and analyze the three different approaches of MRI-
temperature monitoring (T, D, PRF). Measurements in phantoms (e.g. ultrasound gel) resulted in the
following percentage change: 2,22 %/°C (diffusion coefficient), 1,98 %/°C (T;-relaxation time) and —
0,0101 ppm/°C (PRF). They are in good agreement with the literature. From the inverse correlation of
data we calculated temperature resolution (T,:2,1°C; D:0,93°C; PRF:1,4°C). Effects like phase shifts,
hot spots, carbonisation and necrosis were studied. Our optimized MR pulse sequences provided a
minimal time resolution of 1s (D), 2s (T;) und 9,7s (PRF). Initial tests with bone and muscle tissue
(dog ex-vivo, rabbit in-vivo) demonstrate that MR thermometry is feasible to monitor the local heating
process induced by HIFU or LITT. The ultrasound or laser applicators in the MR scanner did not
interfere with image quality.

The diffusion method is restricted due to high motion sensitivity, prolonged echo time and anisotropic
diffusion in tissue. The diffusion method and the PRF method do not work in fat tissue. The highest
temperature sensitivity was found for the PRF method. In summary, based on our results we
recommend the T;-method or the PRF-method for temperature monitoring during local thermotherapy.
Based on our results we were able to establish the T;-method to guide HIFU therapy in a patient with
breast cancer.
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» Vor zwei Dingen mufl man sich nicht genug in acht nehmen:
beschrinkt man sich in seinem Fache,

vor Starsinn,

tritt man heraus,

vor Unzulinglichkeit. “

Johann Wolfgang von Goethe
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Kapitel 1
Einleitung

Der Stern-Gerlach-Versuch aus dem Jahre 1921 weist nach, dass Atome im Magnetfeld nur
wenige diskrete Einstellmoglichkeiten fiir ihr magnetisches Moment besitzen. Otto Stern
erhielt 1943 den Physiknobelpreis. Nur ein Jahr spéter folgte der Amerikaner Rabi mit dem
Nobelpreis fiir die Bestimmung des magnetischen Moments von Atomkernen mit seinen
Experimenten von 1938. Hiermit war die Grundlage fiir die nachfolgende Entwicklung gelegt.
Die ersten Experimente zur magnetischen Resonanz wurden 1946 von den Amerikanern
Bloch und Purcell durchgefiihrt [Blo46], die 1952 mit dem Physiknobelpreis geehrt wurden.
Wihrend zu Beginn der 70er Jahre erste klinische Magnetresonanz-Spektrometer entwickelt
wurden, konnten 1973 erste ortsaufgeloste Messungen realisiert werden [Lau73]. 1980
konnten bereits erste Tomographen fiir die klinische Bildgebung eingesetzt werden.

Seit der Entwicklung leistungsfahiger Ganzkdrpertomographen Anfang 1990, die Bildauf-
nahmegeschwindigkeiten von unter 100 ms pro Bild erlauben, sind nicht nur hochaufgeloste
morphologische Bilder moglich, sondern auch dynamische Prozesse wie Diffusion, Perfusion
und Blutfluss mit der MR-Tomographie darstellbar geworden. Die Messparameter, die den
Bildkontrast beeinflussen, konnen in weiten Bereichen variiert werden, so dass verschiedene
morphologische und funktionelle Unterschiede der Gewebearten aufgrund der
gewebeabhdingigen Relaxationszeiten kontrastreich abgebildet werden kénnen.

Mit fortschreitender Entwicklung der Medizin in den 90iger Jahren wuchs die Erkenntnis {iber
die Bedeutung einer lokal begrenzten Erwdrmung einzelner Korperareale. Die gezielte
Erwdrmung fiihrt zu einer Erhohung des Stoffwechsels. Falls jedoch eine kritische
Temperatur tiberschritten wird, gerinnt das Eiweill und das Gewebe wird zerstort (koaguliert).
Diese kurzzeitige Verdnderung des Stoffwechsels in der Niedrigtemperaturhyperthermie
(<43°C) mit dem Ziel der Sensibilisierung bzw. in der Hochtemperaturhyperthermie (>55°C)
die Zerstorung von Gewebe sind Ziele der Krebsbekdmpfung durch Hyperthermie.

Die Erwarmung des Tumorgewebes wird derzeit hauptsdchlich mit der Strahlung von Mikro-
wellen-, Lasern- oder Ultraschallgerdten erzeugt. Hierbei sind die sehr unterschiedlichen
Erwarmungsmechanismen, die Temperaturgradienten im Gewebe sowie die technische
Handhabung fiir die Anwendung und den Tumortyp von entscheidender Bedeutung.

In dieser Arbeit wird primidr die Hochtemperaturhyperthermie mit dem Ziel der
Gewebekoagulation durch Laserinduzierte Thermotherapie (LITT) und Hochintensitdits-
Ultraschalltherapie (HIFU) betrachtet. Bei der LITT handelt es sich um ein minimal
invasives Verfahren, bei dem die wenige Millimeter dicke Lasersonde durch eine kleine
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Einleitung

Kaniile in den Tumor eingebracht wird. Insbesondere wird das Interesse der LITT auf
Knochentumoren gelegt, da es sich um ein sehr neues Anwendungsgebiet mit jungen
Patienten handelt. Dahingegen ist HIFU ein komplett nicht invasives Verfahren mit hohem
technischen Aufwand und nur in wenigen Zentren der Welt verbreitet. Bei HIFU gilt das
Interesse den Brusttumoren. Es gibt jdhrlich 45.000 neue Fille von Brustkrebs in Deutschland
und 30 % dieser Patienten versterben aufgrund der Brusterkrankung.

Alle Hyperthermieverfahren verbindet allerdings der Wunsch nach einer gleichzeitigen
Verlaufskontrolle der Therapie in Form einer rdumlich aufgelosten Temperaturiiberwachung.
Diese sollte moglichst ebenfalls nicht invasiv sein. Gleichzeitig wire vor und nach der
Therapie eine Kontrolle der Punktion sowie eine Erfolgskontrolle mdglich. Aus diesen
Griinden bietet sich derzeit als einzige Losung die MR-Tomographie an.

Im wesentlichen haben sich drei physikalisch unterschiedliche Messtechniken der MR-
Temperaturbestimmung als geeignet herausgestellt. Mit einer induzierten Temperatur-
erhdhung steigt die Spin-Gitter-Relaxationszeit (T,), die molekulare Diffusionskonstante (D)
steigt und die Protonenresonanzfrequenz (PRF) verringert sich. Im Rahmen dieser Arbeit
werden in Kapitel 2 die Grundlagen der MR-Tomographie dargestellt und die Temperatur-
abhédngigkeiten der drei Parameter T;, D und PRF theoretisch erldutert und mit den zu
erwartenden temperaturbedingten Parameterdnderungen (T,=1,5-2%/°C, DW=2-2,5%/°C,
PRF=-0,01ppm/°C) dargestellt.

Im Kapitel Material & Methoden wird auf die speziellen weiterentwickelten und optimierten
MR-Sequenzen und Messprotokolle fiir die Temperaturmessung im MR eingegangen und die
technischen Verfahren der Erwdrmung durch LITT und HIFU dargestellt. Das Ergebniskapitel
beschreibt zuerst die fiir eine quantifizierte Temperaturmessung notwendigen Voraus-
setzungen wie Sequenztests an idealen Phantomen und Probanden, Auflosung, Bildqualitit,
Probleme der einzelnen Sequenzen und die Ergebnisse zu Messungen von T;, D und der
Phase fiir verschiedene Gewebearten. Ebenfalls ist ein Methodenvergleich fiir die Verfahren
T, und D am idealen Phantom durchgefiihrt worden. Nachdem in Kapitel 4.3 die
Hyperthermie bedingten Artefakte erldutert wurden, wird im ndchsten Abschnitt 4.4 auf
Messungen im Gewebe mit LITT und HIFU eingegangen. Die verschiedenen MR-
Temperaturverfahren werden genutzt, um Effekte wéihrend der Hyperthermie zu iiberpriifen.
Dazu zdhlen Phasenumbriiche, Phasenshift durch Magnetfeldinstabilitdten oder Probleme bei
der Temperaturkontrolle mit faseroptischer Messung. Im Kapitel 4.5 werden therapie-
spezifische Effekte vorgestellt, wieder unabhéngig von der Art des Hyperthermiewerkzeuges.
Zu diesen Effekten zdhlen die Messung der Erwédrmungszone, der Halbwertsbreite sowie die
Beurteilung der nichtlinearen Wirkungen einer Hyperthermie in Form einer induzierten
Nekrose oder Karbonisierung. Das Kapitel wird mit der Anwendung am Knochen und der
Vorstellung der ersten temperaturiiberwachten HIFU-Patientin in Deutschland im Jahre 2001
beendet. In Kapitel 5 ist die Diskussion der Ergebnisse in Hinblick auf die internationale
Literatur, gefolgt von der Zusammenfassung der Ergebnisse dieser Arbeit.



Kapitel 2
Grundlagen

Die Magnetresonanz-Tomographie (MRT) verwendet das Phinomen der Kernspinresonanz
zur nichtinvasiven Abbildung der rdumlichen Verteilung hauptsdchlich der Wasserstoft-
protonen ('H), aber auch anderer Kerne wie “He, "°C, '°F und *'P. Die Grundlagen der MRT
auf Basis der Wasserstoffprotonen, die aufgrund ihrer physikalischen Eigenschaften und ihrer
Héufigkeit im menschlichen Korper die beste Empfindlichkeit bietet, sollen im Folgenden
kurz dargestellt werden. Eine ausfiihrlichere Behandlung dieser Themen sowie Verweise auf
weiterfithrende Literatur befindet sich in den Standardwerken von A. Abragam [Abr61] und
C.P. Slichter [S1i89].

2.1 Kernspin und makroskopische Magnetisierung

Atomkerne mit ungerader Nukleonenzahl besitzen neben ihrem Bahndrehimpuls einen nicht
verschwindenden Kernspin J. Dieser ist verbunden mit einem magnetischen Moment [,
welches proportional zu J ist. Die Proportionalititskonstante wird als das gyromagnetische
Verhiltnis y bezeichnet. Sie ist kernspezifisch (Protonen: 42,56 MHz pro Tesla) :

p=y=y&d 2.1)

Der Kernspin eines Protons betrdgt in Einheiten des Planck'schen Wirkungsquantums 7
1 . . . .

gerade ‘[ ‘ = 5 Dieser Vektor besitzt keine Vorzugsrichtung, solange kein dufleres Magnet-

feld wirkt. In der MRT wird mit einem &duBleren Magnetfeld Bo eine Vorzugsrichtung

festgelegt, die eine Quantisierung in dieser Richtung bewirkt, 0.B.d.A. sei dies entlang der z-
Achse und somit B, :(O, 0, Bo)- Die entarteten Energiezustinde spalten sich in 2[1]7‘+1

dquidistante Energieniveaus auf. In Anlehnung an die Aufspaltung von Elektronenniveaus in

der Atomphysik wird dieser Effekt als Zeeman-Aufspaltung bezeichnet. Mit ‘f ‘ :% beim

Proton ergeben sich zwei Energiezustinde, die der parallelen und antiparallelen Ausrichtung
zum Magnetfeld entsprechen. Die Energiedifferenz der beiden Niveaus betrdgt

AE =y B, = (2.2)
0 0
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und entspricht demnach einer Ubergangsfrequenz «, =y [B,, die fiir Protonen mit
y=2.65700" rad /T /s bei einem Magnetfeld der Stirke 1,5 Tesla gerade 63,8 MHz betrigt.
Die makroskopische Magnetisierung der Probe stellt die Messgrofle des NMR-Experimentes
dar und ist gemél

M = Z% (2.3)

als die vektorielle Summe der Erwartungswerte der magnetischen Momente pro Volumen
definiert. Die Besetzungswahrscheinlichkeiten p,, der beiden Energieniveaus im thermischen
Gleichgewicht werden mit der Boltzmann-Statistik in GIl. 3.4 beschrieben. Z stellt die
Zustandssumme, k die Boltzmann-Konstante und T die absolute Temperatur dar.

E, E

_Em I _Em
P, :%@ T omitZ = Y e KT (2.4)

m==1

Der energetisch niedrigere Zustand, der der parallelen Ausrichtung der Spins entspricht,
besitzt eine geringfligig groBere Besetzungswahrscheinlichkeit als die antiparallele Aus-
richtung (Verhiltnis der Besetzungszahlen ist in der GroBenordnung 10°). Dies fiihrt bei einer
grolen Spindichte zu einer messbaren makroskopischen Netto-Magnetisierung, die im
Folgenden mit M (t) bezeichnet wird.

Die aus der Vektorsumme der magnetischen Momente aller Spins resultierende Magneti-
sierung ist parallel zum angelegten Magnetfeld ausgerichtet und heit deshalb auch
Longitudinalmagnetisierung. Wird die Magnetisierung aus dieser Langsrichtung ausgelenkt,
so wird der senkrecht dazu gerichtete Anteil als Transversalmagnetisierung bezeichnet.

Die sich zeitlich #ndernde Magnetisierung M (t) unter dem Einfluss eines &duferen
Magnetfeldes B’(t) ldsst sich analog einem Kreisel im Schwerefeld beschreiben:

ai)

T yM (1)x B(t). (2.5)

Falls M(t) und B(t) parallel zueinander ausgerichtet sind, ist die zeitliche Anderung gleich
Null. Bei einer Abweichung hierzu fithrt die makroskopische Magnetisierung eine
Prizessionsbewegung um die Richtung des Magnetfelds mit einer Pridzessionsfrequenz
w, =Y[B, durch, die genau dem Frequenzabstand der beiden Energieniveaus entspricht. Sie
wird Larmorfrequenz genannt.

Durch diese Prizessionsbewegung wird in einer senkrecht zum Grundfeld plazierten Antenne
ein Induktionssignal verursacht, das proportional zum transversalen Anteil der
Magnetisierung ist. Dies stellt die Messgrofle des Magnetresonanz-Experiments dar. Um die
makroskopische Magnetisierung aus der thermischen Gleichgewichtslage auszulenken und
damit einen messbaren Transversalanteil zu erzeugen, muss ein Magnetfeld senkrecht zum
Grundfeld geschaltet werden. Dies ldsst sich durch die Einstrahlung von Hochfrequenzpulsen
erreichen.

Die Bewegungsgleichung der makroskopischen Magnetisierung in diesem zeitlich
variierenden Gesamtfeld



2.1 Kernspin und makroskopische Magnetisierung

dM(t)

7 YOM (1)% (B, Gos(wyyr 7). B, Bin(wy, @), B) (2.6)

zeigt, dass sich die Richtung des Prizessionskegels der Magnetisierung mit der Frequenz wyr
um die z-Achse (Richtung des B,-Feldes) dreht. Wechselt man nun mittels einer
Koordinatentransformation vom (x, y, z)-System in dieses rotierende Koordinatensystem (x’,
y', z'), bei dem die z"-Achse mit der z-Achse identisch ist (Abb. 2.1), so vereinfacht sich die
Bewegungsgleichung wesentlich und das B, -Feld verliert seine Zeitabhingigkeit.

dM (1)

_ w
=y (1)%| B,, 0, B, ——H£
e ()(1 0 yj

(2.7)
= ym(t) X Be/f

Diese Gleichung zeigt, dass die makroskopische Magnetisierung im rotierenden Koordinaten-
system nun um die Richtung eines effektiven Magnetfelds Ee/f priazediert:

B, :[BI,O,BO —“’gFJ. (2.8)

Falls die Resonanzbedingung B,= wy /y erfiillt ist, wird der Einfluss des Grundfeldes Eo
komplett unterdriickt und die makroskopische Magnetisierung spiirt nur noch das
eingestrahlte, im rotierenden Koordinatensystem konstante B, -Feld.

Abb. 2.1 Effektives Magnetfeld im rotierenden Koordinatensystem; Die Feld-
komponente in z-Richtung, die fur die Spins wirksam wird, wird umso kleiner, je
naher wyr der Resonanzfrequenz yB, kommt. Im Resonanzfall verschwindet die z-
Komponente und B ist identisch mit dem eingestrahlten HF-Feld B;.

Um dieses Magnetfeld fiihrt sie dann fiir die Einstrahldauer #, eine Prizessionsbewegung aus.
Der sogenannte Flipwinkel o zwischen der makroskopischen Magnetisierung und der z-
Achse entspricht dem Prézessionswinkel und ist deswegen abhidngig von der Stirke des
Hochfrequenzfeldes B; und der Einstrahldauer ¢,
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L

a :qul(r)dr:yDSI 3,. (2.9)
0

Bei gegebener konstanter Feldstirke B; bestimmt allein die Einstrahldauer #, die GroBe des
Flipwinkels. Demnach ist fiir eine 180°-Drehung gerade die doppelte Hochfrequenzpulsdauer
des notwendig wie fiir einen 90°-Puls.

2.2 Relaxationsprozesse

2.2.1 Blochgleichungen

Idealerweise wire nach der Bewegungsgleichung 2.5 der Magnetisierungsvektor nach der
Auslenkung im entsprechenden Winkel o zur z"-Achse erhalten und priazediert um diese und
das empfangene Induktionssignal wire zeitlich konstant. Tatsdchlich ergibt sich allerdings ein
exponentieller Abfall der Intensitit der Transversalmagnetisierung, wéahrend sich die
Longitudinalmagnetisierung nach einer Weile wieder im thermischen Gleichgewicht befindet.
Zur Berlicksichtigung dieses Umstandes wurde die Bewegungsgleichung 2.5 von F. Bloch
[Blo46] im Jahre 1946 phanomenologisch durch Relaxationsterme erweitert:

DL, - i), -2

a Y T,
am N M

Y = xB) ——~ 2.10
b vz = B), - (2.10)
am o\ M, -M

= xB) +—0 "=z
" vEﬁM )z T

Die beiden Zerfallskonstanten T; und T, bestimmen die Geschwindigkeit, mit der sich das
thermische Gleichgewicht nach einer Storung wieder einstellt. Die Zeit T, beschreibt dabei
den Wiederaufbau der longitudinalen Magnetisierung proportional zur Abweichung vom
Gleichgewicht aufgrund der Spin-Gitter-Wechselwirkung, wihrend T, das Verschwinden der
transversalen Magnetisierung aufgrund der Spin-Spin-Wechselwirkung mathematisch erfaft.
In Tabelle 2.1 sind typische Relaxationszeiten fiir messrelevante Gewebe aufgezeigt. T und
T, zeigen eine starke Abhéngigkeit von der Art der jeweiligen Messprobe. Sie sind dadurch
fiir den guten Weichteilkontrast der MRT verantwortlich. Durch die Wahl der Messtechnik
kann der Einfluss der einzelnen Relaxationsprozesse auf das Bild gesteuert werden. Je nach
Technik, welcher Relaxationsprozess gerade den hauptsdchlichen Bildkontrast liefert, spricht
man von T;- oder T,- gewichteten Bildern.



2.2 Relaxationsprozesse

Tab. 2.1 Relaxationszeiten verschiedener menschlicher Gewebearten bei 1,5 Tesla
und einer Temperatur von 37°C.

Gewebe Ty [ms] T, [ms]
Graue Hirnsubstanz 920 + 160 101 +13
Weille Hirnsubstanz 790 =130 92 +£22

Skelettmuskel 870 + 160 47 £13
Herzmuskel 870 + 140 57+16
Fett 260 =70 84+36
Leber 500 + 110 43+ 14

Tab. 2.2 Zusammenhang des Bildkontrastes mit den Messparametern TE und TR

TR>>T; TR~T;
TE<<T, p-Wichtung T,-Wichtung
TE~T, T,-Wichtung Mischwichtung

2.2.2 Freie Relaxation

Die freie Relaxation beschreibt die Bewegung der makroskopischen Magnetisierung im
homogenen Magnetfeld B, = (O, 0, Bo)- Dabei werden alle Spins als ortsfest angenommen,
Prozesse wie die Diffusion finden noch keine Berticksichtigung.

Longitudinale (T;-) Relaxation

Wie schon angedeutet ist im thermischen Gleichgewicht das niedrigere Energieniveau
(parallel zum Grundfeld ausgerichteten Spins) stirker besetzt als das hohere Energieniveau
mit antiparallel ausgerichteten Spins. Dies flihrt zu einer Netto-Longitudinalmagnetisierung.
Eine Anderung dieser Besetzungszahlen fiihrt zu einer Stérung des Gleichgewichts und das
System ist bemiiht, wieder in den thermischen Gleichgewichtszustand zu gelangen. Diesen
Vorgang, der zu den stabilen Besetzungszahlen fiihrt, bezeichnet man als longitudinale
Relaxation oder auch T;-Relaxation.

Um den Gleichgewichtszustand zu erreichen, miissen Uberginge zwischen den beiden
Energieniveaus stattfinden. Die dabei freiwerdende bzw. bendtigte Energie wird mit der
Gesamtheit der magnetischen Momente in der Umgebung, dem sogenannten Gitter,
ausgetauscht. Daher wird die T;-Relaxation auch als Spin-Gitter-Relaxation bezeichnet. Den
Hauptanteil dieser Relaxation machen fluktuierende Magnetfelder aus, die durch die
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thermische Bewegung der in der Probe vorhandenen elektrischen und magnetischen Momente
erzeugt werden. Da nur diejenigen Frequenzkomponenten der fluktuierenden Felder
Ubergiinge bewirken konnen, die der Larmorfrequenz der Spins entsprechen, ist die
Zusammensetzung dieser Felder wesentlich flir die GroBe der T;-Zeit. Dieser

Relaxationsprozess wird mathematisch durch die Bloch'sche Gleichung 2.10 beschreiben.
. . : . . M,-M
Lost man diese Differentialgleichung erster Ordnung M, (t) =—0 = 50 erhilt man das
1

zeitliche Verhalten der Longitudinalmagnetisierung im rotierenden Koordinatensystem,
welches in Gleichung 2.11 dargestellt ist. M, (O) ist dabei die Anfangsbedingung. Die
maximal mogliche Stérung des Systems entspricht einer Inversion der beiden Zeeman-
Niveaus. Dies ist gleichbedeutend mit einem M, (O) von -M,.

t

_t
M_(1)=M_(0)& & +M,[1-e " (2.11)

Eine ausfiihrliche Beschreibung weiterfilhrender Art befindet sich in Kapitel 2.5, wo
auBerdem auf die Temperaturabhiangigkeit eingegangen wird.

Transversale (T,-) Relaxation

Wird die Magnetisierung mit Hilfe eines 90°-HF-Pulses vollstindig in die Transversalebene
geklappt, so haben alle Spins die gleichen Phase, die zur makroskopischen Magnetisierung
beitragen. Da die einzelnen Spins aber miteinander wechselwirken, geht diese enge
Phasenbeziehung mit der Zeit verloren. Man spricht dabei von einer Spin-Spin-
Wechselwirkung. Die Spinpakete laufen auseinander und die makroskopische Magnetisierung
nimmt ab (Abbildung 2.3). Der T,-Relaxationsterm in Gleichung 2.10 ist dabei ein MaB3 fiir
die Wechselwirkung zwischen den Spins. Je stirker die Beeinflussung durch die
Nachbarspins ist, desto kiirzer ist die T»-Zeit.

Zusétzlich wird die Transversalmagnetisierung aber auch noch durch Dephasieren verringert,
das durch lokale statische Magnetfeldinhomogenititen AB, verursacht wird. Durch lokal
unterschiedliche = Magnetfelder =~ werden  benachbarten  Spinpaketen  abweichende
Larmorfrequenzen aufgeprigt, was zu Phasenunterschieden fiihrt und eine scheinbar
verkiirzte 7,-Relaxationzeit mit sich fiihrt. Um die verschiedenen Komponenten zu trennen,
fiihrt man die sog. T, -Zeit (Gleichung 2.12) ein. In Kapitel 2.5.3 wird noch ausfiihrlich auf
die Phasenunterschiede eingegangen.

1 1
_=_ +y[AB 2.12
T YLAL, ( )

Hier berticksichtigt der Term AB,, sédmtliche statischen Abweichungen vom Grundfeld. Bei
der transversalen Relaxation handelt sich um einen reinen Entropieeffekt, weshalb durch die
Spin-Spin-Wechselwirkung kein Einfluss auf die T;-Relaxationszeit entsteht. Umgekehrt gilt
aber, dass bei den Niveauiibergingen, die bei der longitudinalen Relaxation auftreten, im
Allgemeinen die Phasenbeziehung zwischen den Spins verloren geht und T,<T) ist.

10
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T,-Relaxationsvorgénge fasst man mathematisch so zusammen, dass die transversalen
Komponenten My und My der Magnetisierung gemédB M, =M +iM, zur komplexen

Transversalmagnetisierung M, fiihrt. Aus der Losung der Bloch’schen Differentialgleichung

- M . ..
M, = —T—” (Gl. 2.10) folgt dann fiir das zeitliche Verhalten der Transversalmagnetisierung:

2
M, (t)=M,(0)™"" (2.13)

Der komplexe Exponentialfaktor setzt sich aus zwei Termen zusammen. Zum einen aus dem
Term iwt, welcher die Rotation der Magnetisierung mit der Larmorfrequenz w beschreibt,
zum anderen aus dem Term t/T,, welcher die exponentielle Abnahme der Amplitude bewirkt.
In Abbildung 2.2 ist der zeitliche Verlauf der Transversalmagnetisierung, wie er im
Experiment beobachtet wird, dargestellt. Er wird als "firee induction decay" (FID) bezeichnet.

0,81

M(t) [a.u.]
o

=2
~

02 f

0 200 400 600 800 1000

Abb. 2.2: Zeitliche Entwicklung der Transversalmagnetisierung nach einer 90°-HF-
Anregung (T, = 300 ms, w=0 , der Schwerpunkt der Spins ist phasenstarr). Diese
Kurve wird als "free induction decay" (FID) bezeichnet. Das "Auffachern" der
Spinpakete und somit das Verschwinden der Transversalmagnetisierung wird
durch Beeinflussung der einzelnen Spins untereinander verursacht (Spin-Spin-
Wechselwirkung.

2.3 Grundlagen der Riumlichen Kodierungsverfahren

Bei der MR-Bildgebung nutzt man die Mdglichkeit, iiber ortsabhingige Anderungen des oben
beschriebenen physikalischen Phianomens der Magnetresonanz und der Resonanzfrequenz

11
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Projektionen in bestimmte Richtungen zu erzeugen. Bei dem von Lauterbur 1977
vorgeschlagenen Verfahren der Fourier-Bildgebung werden die Messdaten so kodiert, dass
man ein Hologramm erhélt, welches danach durch Fouriertransformation in das Schnittbild
iberfiihrt werden kann. Die Grundlagen dieses Verfahrens wird hier dargestellt.

2.3.1 Zusatzfelder

Im thermischen Gleichgewicht zeigt die makroskopische Magnetisierung parallel zur
Richtung des statischen Grundmagnetfeldes B,. Um nun die Magnetisierung aus dieser

Ruhelage auszulenken und die fiir die Bildgebung notwendige rdumliche Informationen iiber
die Verteilungsdichte der Protonenspins zu erhalten, werden zusitzliche Magnetfelder
bendtigt. Diese beeinflussen die Magnetisierung in unterschiedlicher Weise.

Mit Hilfe eines hochfrequenten Magnetfelds, das senkrecht zum Grundfeld polarisiert ist, lasst
sich eine Drehung der makroskopischen Magnetisierung erreichen. Diese ist in der Regel
unabhingig von der Lokalisierung der jeweiligen Spinpakete und trdgt noch keine
Ortsinformation. Eine Ortsabhédngigkeit ldsst sich jedoch erreichen, indem man das lokale
Magnetfeld variiert. Dazu werden dem statischen Grundmagnetfeld sogenannte
Gradientenfelder tiberlagert, die entlang einer Raumachse ein sich linear proportional zur
Entfernung vom Isozentrum dnderndes Magnetfeld erzeugen. Diese Zusatzfelder haben die

gleiche Richtung wie das Grundfeld B,, aber eine variierende Feldstéirke. Ein Gradientenfeld

G hat demnach prinzipiell folgende Form:

0B 9B,

. . dB
G=(6..G6,,G.) mit G, = 2.6, =56, =

dy 0z

(2.14)

Mit diesen drei Komponenten lassen sich durch entsprechende Wahl Gradientenfelder
beliebiger raumlicher Orientierung und begrenzter Stirke erzeugen. Das ortsabhidngige lokale
Magnetfeld ist

B(F.0)=(B, +7 G(F.1)).. (2.15)

Eine Anderung des lokalen Magnetfelds B(F ,t) fiihrt zu einer Anderung der Larmorfrequenz.
Die Spins priazedieren demnach mit einer von Ort zu Ort unterschiedlichen Frequenz

w7 1) =y (B, +7 [G(7 7). (2.16)

Uber eine Frequenzanalyse lisst sich dann die Spindichte entlang des Gradienten bestimmen,
wobei die Haufigkeit bestimmter Frequenzen direkt der Spindichte am Ort der dazugehorigen
Larmorfrequenz proportional ist.

Gradientenfelder und Hochfrequenzfeld
Die Magnetisierung M verhilt sich gemiB der Bloch-Gleichung 2.10 unter dem Einfluss
eines Gradientenfeldes G wie folgt:

(2.17)

12
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mit der Phase CD(t) der komplexen Transversalmagnetisierung

t

o(r)=o(0)+v(]

0

N

[G(t)dr. (2.18)

Falls gleichzeitig Gradienten- und Hochfrequenzfeld einwirken, ist eine analytische Losung
der Bloch-Gleichungen nur fiir einige Spezialfille moglich. Unter der Annahme, dass die
Longitudinalmagnetisierung konstant bleibt, ldsst sich eine Naherungslosung fiir kleine
Flipwinkel angeben. Diese sogenannte Kleinwinkelndherung ergibt fiir einen gleichzeitig zum
Hochfrequenzfeld angelegten Gradienten G. entlang der z-Achse eine komplexe Transversal-
magnetisierung der Form:

t
M, =iy, &Y B (1) ™ ar. (2.19)
0

Dabei beschreibt B, (t) die Hiillkurve des Hochfrequenzpulses. Nach der gleichzeitigen
Applikation des Gradienten- und HF-Feldes ist die Transversalmagnetisierung hiernach
proportional zur Fouriertransformierten der Hiillkurve des Hochfrequenzpulses. Die
Fouriertransformation eines Rechteckprofils stellt eine sinc-Funktion dar.

Aufgrund der Kleinwinkelndherung entspricht die Fouriertransformierte der HF-Puls-
Hiillkurve nur bei kleinen Flipwinkel dem Schichtprofil. Bei groBeren Flipwinkeln,
insbesondere bei 90°- und 180°-Pulsen ist eine Abweichung vom gewiinschten Schichtprofil
zu erwarten. Deswegen entsprechen optimale Pulse flir groere Flipwinkel nicht mehr der
Fouriertransformierten des Schichtprofils, sondern miissen mit numerischen Verfahren
berechnet werden. Eine weitere Moglichkeit speziell fiir 90°- und 180°-Pulse bietet sich in der
Benutzung des adiabatischen Prinzips.

Gradientenfelder finden in zahlreichen Variationen ihre Anwendung in der Bildgebung. In
Kapitel 2.4 werden die fiir diese Arbeit relevanten verschiedenen Sequenztypen dargestellt
und es wird auf die unterschiedliche Bedeutung der Gradientenfelder in Kombination mit HF-
Feldern eingegangen. Mit fortschreitender Technik und dadurch bedingten homogeneren
Magnetfeldern konnten zunehmend Verfahren entwickelt werden, die zugunsten einer
schnelleren Bildaufnahme nicht nur auf Spinecho-Methoden basieren, sondern auch reine
Gradientenecho-Methoden darstellen (vgl. Kap. 2.4.2). Besonders problematisch ist der
Einsatz von sehr starken und langen Gradientenfeldern, wie sie bei der Messung der Diffusion
verwendet werden (vgl. Kap. 2.5.2 und 3.1.2).

2.3.2 Riumliche Kodierung

Die komplette rdumliche Kodierung durch geschickte Anwendung der Gradientenfelder findet
in den drei folgenden Schritten statt, der Schichtselektion, der Phasenkodierung und der
Frequenzkodierung.

13



Kapitel 2
Grundlagen

Schichtselektion

Ohne zusitzliche Gradientenfelder bewirkt ein 90°-HF-Puls eine Rotation der gesamten
makroskopischen Magnetisierung in die Transversalebene (vgl. Gl. 2.7). Dies entspricht einer
globalen oder auch nichtselektiven Anregung. Schaltet man zeitgleich mit Einstrahlung des
HF-Pulses ein sogenanntes Schichtselektions-Gradientenfeld (0.B.d.A entlang der z-Achse),
so werden nach Gleichung 2.19 nur diejenigen Spins angeregt, deren Larmorfrequenz
innerhalb des Frequenzbereichs W, + Aw, /2 des Pulses liegen, wobei Aw, =YL, [Az
der Bandbreite des HF-Pulses entspricht. Die durch das Anlegen des Gradientenfeldes
entstehende zusdtzliche Phase aus GIl. 2.17 wird durch Rephasiergradienten riickgingig
gemacht (vgl. Kap. 2.4)

Phasenkodierung

Die Schichtselektion fiihrt zu einer Anregung von Spins in einem bestimmten
Frequenzbereich und somit stammt das detektierbare Signal nur aus einer begrenzten Schicht.
Die Phasenkodierung ist auf Bereiche innerhalb dieser Abbildungsschicht beschriankt. Es sind
somit noch zwei Freiheitsgrade iibrig.

Ein Freiheitsgrad ldsst sich durch Anlegen des sogenannten Phasenkodier-Gradientenfeldes
G, (t) (0.B.d.A. entlang der y-Achse gerichtet) eliminieren. Er wird nach dem Anregungs-

puls aber noch vor der Datenauslese appliziert (vgl. Abb. 2.3). Dies fiihrt dazu, dass alle Spins
eine zusétzliche in y-Richtung ortsabhingige Phase erhalten. Das Verhalten der komplexen
transversalen Magnetisierung ldsst sich dabei mit

tph
iyOj G, (1)3 dr
0

M (F,0)=|M(7.1,)| (2.20)

beschreiben. Die zusétzliche Phase ¢,, am Ort mit einer y-Koordinate y ist dabei von der
Stirke G, (t) und der Zeitdauer ¢, abhidngig:

t

8,,()=vd 6, (0D dt (221)
0

Frequenzkodierung

Der letzte Freiheitsgrad wird im dritten Schritt in Richtung der x-Achse durch die sogenannte
Frequenzkodierung eliminiert. Dabei wird wéhrend der Datenauslese ein Readout- oder
Frequenzkodier-Gradient geschaltet, der fiir ein ortsabhingiges Magnetfeld in x-Richtung
sorgt. Aufgrund des unterschiedlichen Magnetfelds prizedieren die Spins mit
unterschiedlichen Larmorfrequenzen. Daher sammeln sie wéhrend der Datenauslese der
Dauer #,., eine unterschiedliche ortsabhingig Phase ¢, in x-Richtung auf:

0. (x)= yDTGX (1) ar. (2.22)
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Unter Beriicksichtigung der Phasenverschiebungen durch die Phasen- und Frequenzkodierung
erhélt man das zur Zeit ¢,., akquirierte Signal zu:

VG, (Vadt G, ()t
S(tueg G, )= [IMo(Fto)2 ra
Schicht

dxdy . (2.23)

Ziel ist allerdings die Wiedergabe der Messdaten in Form der lokalen Spindichten. Die
wesentliche Information hierzu ist in den unterschiedlichen Phasenverschiebungen verborgen,
die durch die Kodierungsschritte erzeugt wurden. Diese miissen im Folgenden dekodiert
werden.

2.3.3 Dekodierung der raumlichen Information: k-Raum

Die drei Arten der Kodierung, die in den vorhergehenden Abschnitten erldutert wurde,
ermoglichen es, ein sogenanntes Hologramm aufzunehmen, das durch eine Fouriertrans-
formation in das Schichtbild {iberfiihrt werden kann. Das Schichtbild besitzt Koordinaten mit
der Dimension einer Lange. Das Hologramm besitzt daher eine Dimension, die bis auf den
Faktor 21 mit dem Kehrwert der Lange iibereinstimmt: Diese nennt man Wellenzahl £. Der
Darstellungsraum des Hologramms wird deswegen als k-Raum bezeichnet. Das zeitliche
Integral liber das Gradientenfeld sei die Wellenzahl der jeweiligen Dimension, so erhdlt man

(2.24)

t
k. y[ij (T)dT
0
t
k, =y G, (t)dt
0
Eingesetzt in Gleichung 2.23 ergibt sich eine Signalgleichung fiir das Hologramm. Dies
bedeutet anschaulich, dass die Daten, die mit der Phasen- und Frequenzkodierung
aufgenommen wurden, direkt in eine Matrix einsortiert werden konnen, die dem Hologramm
der Magnetisierungsverteilung zum Zeitpunkt t, entspricht. Durch eine Fouriertransformation
lasst sich demnach die rdumliche Information iiber die Magnetisierungsverteilung, und damit
bei Vernachlédssigung von Relaxationseffekten iliber die Spindichte, gewinnen. Jede Zeile im
Hologramm entspricht einer Datenaufnahmezeile mit Frequenzkodierung, die mit einem
festen ky fiir die Phasenkodierung aufgenommen wurde.
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2.4 Bildgebungssequenzen

2.4.1 Spin-Echo (SE)

Fiir das sogenannte Spin-Echo (SE), 1950 von E. L. Hahn veroffentlicht, ist eine prizise
Realisierung von 180°-Pulsen notwendig [Hah50]. Es wird verwendet, um den Einfluss der
technisch bedingten Magnetfeldinhomogenititen und der objektabhdngigen Suszeptibilitéts-
inhomogenititen bei MR-Experimenten zu unterdriicken bzw. zu reduzieren.

Bei den Spin-Echos wird die Transversalmagnetisierung nach einer Zeit ¢ durch einen 180°-
Puls invertiert. Spins, die aufgrund hoherer Larmorfrequenz eine groBere Phase haben als
Spins, die langsamer rotieren, eilen diesen durch die 180°-Drehung nach. Nach der Zeit 2¢
haben sie ihren Riickstand eingeholt und die Transversalmagnetisierung nimmt wieder ihren
urspriinglichen Wert an (bis auf den Anteil, der durch Spin-Spin-Wechselwirkung dephasiert
wurde). Die kohirente Uberlagerung der Einzelsignale zum Zeitpunkt 2t nennt man Spin-
Echo und die Zeit 2t wird als Echozeit TE bezeichnet. Es gibt allerdings verschiedene Bild-
auslesetechniken, die meist deutlich schneller sind als diese urspriingliche Methode.

2.4.2 Gradientenecho (FLASH)

Mit fortschreitender Technik und dadurch bedingten homogeneren Magnetfeldern konnten
Verfahren entwickelt werden [Haa86], die zugunsten einer schnelleren Bildaufnahme auf den
180°-Puls verzichten und mit einer Kleinwinkelanregung bei Flipwinkeln zwischen 5° und
70° die bendtigte Transversalmagnetisierung erzeugen (FLASH = Fast Low Angle Shot).
Hierbei bleibt ein Teil der Longitudinalmagnetisierung erhalten, der bei der néchsten
Anregung verwendet wird. Ziel ist es, schnell hintereinander die einzelnen bendtigten Phasen-
kodierschritte aufzunehmen, was zu recht kurzen Bildakquisitionszeiten im Sekundenbereich
fiihrt. Statt der Spin-Echos werden hierbei sogenannte Gradienten-Echos (GE) verwendet.
Der Aufbau einer GE-Bildgebungspulssequenz mit Schichtselektion, Phasen- und Frequenz-
kodierung wird in Abbildung 3.3 dargestellt.

Die Transversalmagnetisierung wird durch das Schalten eines Gradienten entlang einer
Raumrichtung zunéchst dephasiert (gemdll Gl. 2.17). Die Verwendung eines Gradienten mit
umgekehrtem Vorzeichen rephasiert die Magnetisierung wieder und erzeugt zu einem
Zeitpunkt TE ein Echo, an dem die zusétzlich erzeugte Phase der Spins wieder gleich Null ist.
Die zusitzliche Phase eines Spinpakets durch die Schaltung eines Gradientenfeldes ist nach
Gl. 2.17 direkt proportional zum zeitlichen Integral des Gradienten. Dies bedeutet, dass das
Gradienten-Echo zu dem Zeitpunkt auftritt, zu dem die Flache unter der Gradienten-Zeit-
Kurve Null ist (Echo-Bedingung).

Wihrend Spinecho-Sequenzen eine suszeptibilititsbedingte Dephasierung der Spinpakete
kompensiert und einen reinen T,-Kontrast liefern konnen, héngt bei Gradientenecho-
Sequenzen die akquirierte Signalamplitude in der Regel von der effektiven Querrelaxations-
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zeit To* ab. Bei der FLASH-Technik wird die Longitudinal-Magnetisierung in einen
dynamischen Gleichgewichtszustand getrieben, den sogenannten sfeady state. Die
Magnetisierung nimmt dabei durch die Relaxation zwischen den beiden HF-Anregungen
gerade um soviel zu, wie sie durch die Anregung wieder verliert.

A(i) B(i) | C() D(i) E() A(i+1)
Schichtselektion! Phasen- G,-De- Frequenz- G,-Re- Schichtselektion
a kodierung | phasierung kodierung phasierung a

HF Vi N
G,
Gy 7 /
Gy t

¢ acq N

[
S(t) /N\WW{W

TE ,
TR

Abb. 2.3: Aufbau einer MR-Gradientenecho-Bildgebungspulssequenz. Nach der
Anregung mit einem 90° Puls und der Schichtselektion A(i) erfolgt die Phasen-
kodierung B(i). Der Gradient in Readout-Richtung C(i) sorgt fiir die Dephasierung
und danach findet die Datenauslese mit der Frequenzkodierung D(i) statt. Zum
Schluf3 wird die Phasenkodierung wieder riickgéngig gemacht E(i). Die markierten
Gradientenkurven einer Raumrichtung sind vom Integral gleich grof3 und sorgen fir
eine vollstdndige Rephasierung der Spins. Danach erfolgt dieser Zyklus i noch so
oft, bis alle k-Raumzeilen gefillt sind.

Nimmt man an, dass der transversale Anteil der Magnetisierung zwischen
aufeinanderfolgenden HF-Pulsen vollstindig dephasiert ist (in der Regel durch starke
zusitzlich geschaltete sogenannte Spoiler-Gradienten), so ldsst sich der steady state aus der
Pulswiederholzeit TR, dem Flipwinkel o und der longitudinalen Relaxationszeit T; errechnen
Zu:

—TRT
l—e 7"

M,=M,O 7
l—cos(a)@ g

(2.25)

Einen weiteren Geschwindigkeitszuwachs bei der Bildakquisiton kann man erreichen, wenn
nach einem Anregungspuls nicht nur eine Phasenkodierzeile, sondern gleich mehrere
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hintereinander ausgelesen werden. Dieser Technik bedient sich in extremer Weise die Echo-
Planar-Imaging-Methode.

Echo Planar Imaging (EPI)

Schon Ende der 1970er Jahre wurde diese Technik von P. Mansfield erfunden, fand aber
aufgrund der sehr hohen technischen Anforderungen wie hohe Schaltraten der Gradienten erst
in den 1990er Jahren Verwendung auf klinischen Tomographen. Beim Echo-Planar-Imaging-
Verfahren (EPI) wird nach einer einzigen Hochfrequenzanregung die gesamte Raumebene
erfa3t. Man verwendet dafiir multiple Gradientenechos (GE), die wihrend des T y"-Zerfalls der
Transversalmagnetisierung aufgenommen werden. Mit dem EPI-Verfahren ist es moglich,
Bilder innerhalb weniger 100 Millisekunden aufzunehmen.

Allerdings fiihrt dies zu einem schlechteren Signal-Rausch-Verhiltnis als bei der SE- und
FLASH-Technik, da wesentlich weniger Anregungen erfolgen. EPI ist sehr anfillig fiir
verschiedene Arten von Artefakte wie Suszeptibilititsartefakten und den sogenannten N/2-
Geistern. Technische Begrenzungen und physikalische Effekte wie Suszeptibilitats-
schwankungen fiihren dazu, dass sich die Echos nicht immer genau in der Mitte der
Auslesezeile befinden. Dadurch entstehen Artefakte, die als N/2-Geister bezeichnet werden,
da die Modulation von geradzahliger Zeile zu ungeradzahliger Zeile im k-Raum einer
Verschiebung im Bildraum entspricht, die gerade die Hélfte der BildgroB3e betrégt.

2.4.3 Half Fourier Single Shot Turbo Spin-Echo (HASTE)

Die HASTE Technik beschreibt ein Sequenzverfahren [Hen86], das den k-Raum ebenso wie
die Gradientenechotechnik EPI mit nur einer Anregung verzeichnungsarm auslesen kann.
Durch die Anwendung einer sog. Half-Fourier-Technik, bei der nur der halbe A~-Raum mit
Daten gefiillt wird und die komplex-konjugiere Symmetrie des Rohdatensatzes ausgenutzt
wird, konnen nominelle MatrixgroBen von 256 x 256 Pixeln erreicht werden. Die nicht
aufgenommene Hélfte des k-Raumes wird rekonstruiert, in dem aufgrund der Hermitizitat des
k-Raumes die fehlenden Daten durch Punktspiegelung der konjugiert komplexen Messwerte
gefiillt werden.

Aufgrund von Phasenvariationen der Messsignale wird eine niederfrequente Phasenkorrektur
benoétigt. Hierzu werden nicht 50% der k-Raumzeilen aufgenommen, sondern noch 8-15%
mehr. In Abbildung 2.4-links ist dies anhand einer Matix mit 256 Phasenkodierzeilen
dargestellt, die akquirierte 8te Zeile (HASTE aus dieser Arbeit) entspricht der k-Raummitte,
so dass insgesamt 128+7 Zeilen fiir die Bildrekonstruktion verwendet werden. Es werden Die
Messzeit wird um die Halfte reduziert. Die Aufnahmezeit kann pro Bild bei dieser Multiecho-
sequenztechnik kleiner 400 ms liegen. Der wesentliche Vorteil dieser Technik im Gegensatz
zu EPI ist die Verwendung von Spin-Echos. Dies bendtigt zwar eine grole Anzahl an HF-
Pulsen mit den entsprechenden Belastungen fiir den Tomographen und HF-Absorption im
Gewebe, aber ist aufgrund der Spin-Echo-Technik unanfillig gegeniiber Suszeptibilitits-
sprungen.
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Ein wesentlicher Nachteil der HASTE-Sequenzen ist die schlechte Auflosung in Phasen-
kodierrichtung aufgrund der langen Auslesezeit von. 300-800 ms, in der das Signal durch 75-
Relaxation zerfillt; die duBBeren Zeilen (relevant fiir die Auflosung) in Phasenkodierrichtung
werden dadurch im Vergleich zu den inneren Zeilen unterbewertet.

Die RARE-Technik (Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement) leitet sich aus der
HASTE-Technik ab und ist eine Variante, die 1986 zuerst vorgestellt wurde [Hen86]. Diese
Technik wurde so modifiziert, dass die generierten Spinechos unterschiedlich phasenkodiert
werden. Die RARE-Auslese beginnt in der k-Raummitte (,,centric reordering*) und der
Phasenkodierer fahrt dann alternierend jeweils eine Zeile liber der Mitte und eine unter der
Mitte an (vgl. Abbildung 2.4-rechts). Der Bildgebungskontrast ist aufgrund der Single-shot
Technik und dem damit verbundenen grossen TR nahezu immer T,-gewichtet und stark
abhingig von moglichen Echozeiten und Echoanzahl.

HASTE

Pt t—t—p—e—t—t—tPp 15, ;

T

I < s
I S e i 3
g 8 1
e )

T s

Abb. 2.4: Mégliches Abtastschema der hermiteschen Rohdatenmatrix. Links ist die
HASTE-Technik, rechts die RARE-Technik dargestellt. Die ki-Richtung entspricht
der Frequenzkodierrichtung, k, der Phasenkodierrichtung. Die wichtigen
horizontalen k-Raumzeilen sind mit Zahlen versehen, die Auslese beginnt mit Zeile
1 (bei HASTE 7 Zeilen unter der Mitte, bei RARE k-Raummitte), insgesamt seien
es 128+7 (HASTE) und 128 (RARE), mit denen die gesamte Rohdatenmatrix von
256 Zeilen gefiillt wird.
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2.5 Temperaturabhangige MR-Parameter

Mit Hilfe der MR-Tomographie sind verschiedene Parameter detektierbar, die unterschiedlich
stark ausgepriagte Temperaturabhingigkeiten besitzen. Die in dieser Arbeit weiterentwickelten
und angewendeten Methoden basieren auf den folgenden drei Parameterinderungen:

- Spin-Gitter Relaxationszeit T,

- Molekulare Diffusionskoeffizient D

- Chemische Verschiebung 0.
In diesem Kapitel werden die theoretischen Grundlagen der verschiedenen Methoden und
dessen Nomenklatur und Temperatursensitivitit dargestellt.

2.5.1 Curie‘sche Gesetz und T;-Anderungen

Die T;-Zeit zeigt in vielen fiir die MR-Messungen relevanten Geweben eine ndherungsweise
lineare Abhdngigkeit zum reziproken Wert der absoluten Temperatur T. Ausgehend von der
Blochgleichung 2.10 soll mit Hilfe der Relaxationsprozesse in Fliissigkeiten durch Dipol-
Dipol Wechselwirkung die Abhingigkeit der T1-Zeit von der Spektraldichte und somit von
der Korrelationszeit T. hergeleitet werden, die letztlich auch die gewiinschte Temperatur-
abhingigkeit zeigt.

Das Ensemble ldsst sich mit Hilfe des Dichteoperators p beschreiben. Befindet sich das
Ensemble im thermodynamischen Gleichgewicht mit einem Reservoir der Temperatur T, so
kann von einer Boltzmann-Verteilung der Zustéinde ausgegangen werden:

p= %exp(— %j mit Z = Tr{exp(— :—T)} , (2.26)

k ist die Boltzmann-Konstante und Tr ist die Spur des Operators. Die gemessene globale
Magnetisierung entspricht der Summe aller kernmagnetischen Momente der Probe. Aufgrund
der Unabhéngigkeit der Spins entspricht die Magnetisierung dem Produkt aus Anzahl der
Spins N und dem Erwartungswert flir die kernmagnetischen Momente eines Spins. Es ergibt
sich somit fiir die z-Komponente der Magnetisierung

M.=N<pu >=NT{u.g = %Tr{ Wl exp(—k%j} . (2.27)

Die Zeemann-Aufspaltung der Energieniveaus ist bei Zimmertemperatur klein gegeniiber kT
und die Exponentialfunktion ldsst sich durch die 1.0rdnung approximierten.

M.=N<pu >=%Tr{ yh]z(l —%}} . (2.28)

Fiir ein Spin-1/2 Teilchen gilt Z=2I+1=2 und T; r{[ 22} =451 (I + 1)(2[ + 1) = )4 und somit
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232
B
M_o=m, =NVTB 1 (2.29)
4 T
Die Gleichung 2.29 entspricht dem Curie 'schen Gesetz. Die Magnetisierung My hingt von der
Magnetfeldstirke By und umgekehrt proportional von der Temperatur T ab.

Der Hamiltonoperator muss fiir ein Spinsystem mit Wechselwirkungen (WW) der Spins
untereinander erweitert werden. In Fliissigkeiten sind die WW-Beitrdge deutlich kleiner als
die Zeemann-Aufspaltung, was zu einer storungstheoretischen Betrachtung fiihrt. Die Dipol-
Dipol-Wechselwirkung liefert einen entscheidenden Beitrag. Aus der Elektrodynamik ist die
WW-Energie zweier magnetischer Momente bekannt:

7, 3 /. v
£ =FE - (ar)ar). (230)

r

Mit dem quantenmechanischen Operator 7 = y[h (T erhilt man den Hamiltonoperator
2
H,, = y e { (IrXI )} (2.31)

7 sei der Verbindungsvektor der zwei magnetischen Dipole mit / und /'. Hpp kann nun in

getrennte Ortsfunktionen F? und Spinfunktionen A? umgeformt werden, der sich wie folgt
[Abr61] darstellt:

2
Hpyp =Y Fi4°. (2.32)

mit den Ortsfunktionen:

F°=L3(1—300529); F! %(sm@@:osé’@_’“’) F?=

r r r

-1

3

(sm 6 @_’2(”) (2.33)

und den Spinfunktionen mit der Konstanten a = %ylyzh2 :

A’ = aEIZI; —é(ui +1.1) )} s A =-a[lr+11]; A= —%aIJ;. (2.34)
Die zeitliche Verdnderung des Dichteoperators ist mit
d i
7‘;:—%[110 +H,,.p). (2.35)

gegeben, Hy ist hierbei — ) LB, [lz +1 ;] Mit Hilfe des Wechselwirkungsbildes lassen sich die
schnellen Verdanderungen durch Hy ausklammern und die zeitliche Verdnderung der
Dichtematrix darstellen:

dp” _ _if[,0 o
—=——|H . 2.36
2=l (236)
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mit HY (¢)=e"""H () """ (2.37)
und o) = ™' p(t)e MM (2.38)

Durch Néherungen der Form von Integralgleichungen [Abr61] und zeitlicher Ableitung der z-
Magnetisierung erhilt man mit Hilfe des Dichteoperators und Hpp aus G1.2.32:

%MZ = —%czz[[erl ()™ + [ drG, (T)e’ZiW"T](MZ (1)-M,) (2.39)
mit Q= % yiyoh. (2.40)

Die enthaltene Korrelationsfunktion G, (T) ist ein MaB fiir die rdumliche Anderung der
korrelierten Spinbewegungen. Im Folgenden definiert hierbei k die Position zum Zeitpunkt
r.. Diese Zeit 7, nennt man die Korrelationszeit. Je kiirzer die Korrelationszeit 7, ist, desto
schneller dndert sich die Umgebung der Spins und desto ungeordneter ist die Bewegung. 7,

fiir Wassermolekiile betrdgt 10'%-10"" s, wihrend in Gewebeprotonen die Zeit auf 10°s
steigen kann.

Die Fouriertransformation der Korrelationsfunktion ergibt die Spektraldichte

+00

J(w)= [k(z.)e"ar, (2.41)
k(r,)=— [J(w)e™ aw. (2.42)

Mit der Spektraldichte J (w) lasst sich GI. (2.39) vereinfachen zu

SM, = =2y o)+ 0, () ), 243)

und somit fiir die Relaxationszeit T nach Vergleich mit der Blochgleichung:

i:gQZ[Jl(Wo)-l'Jz(zWo)]' (2.44)
I, 3

Dies ldsst sich anschaulich auffassen als Spiniibergidnge, die durch Dipol-Dipol-Wechsel-
wirkung erzeugt werden. Die relative Bewegung der Spins zueinander flihrt zu fluktuierenden
Magnetfeldern, die wiederum auf die Spins wirken. Zu einer Anderung des Spinzustandes
kommt es, wenn die Frequenz der Fluktuation gerade den einfachen oder doppelten Wert der
Resonanzfrequenz annimmt.

Somit ist die Abhéngigkeit der Relaxationszeit von der Spektraldichte gezeigt. Mit Hilfe
geeigneter Modelle fiir die stochastische Rotations- und Translationsbewegungen wird in
einem einfachen Fall von einer exponentiell abfallenden Korrelationsfunktion

G(r) = exp[—TLJ (2.45)

c
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ausgegangen. Der Betrag von 7, ist umgekehrt proportional zur Unordnung der Bewegung
und die zugehdrige Spektralfunktion 1dsst sich als Lorenzfunktion beschreiben:

27,
J(w)=—=4

l+w Tf.

(2.46)
Bei @ =w, wird die Spektralfunktion mit 7, =1/w maximal. Ist 7, viel groBer als 1/w,,
gibt es nur kleine Frequenzbeitriige, die einen Ubergang induzieren kénnen. Ist jedoch 7, sehr

klein, verteilt sich das Spektrum iiber einen breiten Frequenzbereich so, dass nur eine kleine
Intensitit bei der Resonanzfrequenz iibrigbleibt.

T1 [ms]
1000

wo=1e+8
100 +

10 +

0.1 ¢

0.03 ¢ ¢ ¢ :
le-11 le-10 le-D le-8 le-7 le-6

Korrelationszeit [$]

Abb. 2.5: T,-Relaxationszeit qualitativ in Abhangigkeit der Korrelationszeit.
Simuliert wurde Gl. 2.44 mit einer Darstellung aus Gl. 2.48 [Abr61] & [Nel87],
Lamorfrequenz mit 10%, 10" und 10° s, log-log-Darstellung und jeweilige
Minima bei Ubereinstimmung der Korrelationszeit mit der Resonanzfrequenz.

Um die Temperaturabhéngigkeit der Korrelationszeit 7, zu berechnen, muss die Molekiil-
rotation und Translation von Wasser betrachtet werden.

- Im Modell fiir Rotation wird das Molekiil [Winkel @9, Zeit t und Wellenfunktion
lP(¢,¢,t)] als eine Kugel mit Radius a im Medium der Viskositidt N angenommen und ist
durch eine Diffusionsgleichung mit Diffusionskonstante D, , =kT/8nlan gegeben:
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aiw(go,gs,z) :%Aw(qo,gp,t). (2.47)
t a

Die Losungen der Diffusionsgleichungen ergeben die Korrelationsfunktionen und somit die
spektrale Dichtefunktionen J,, (@) :

Jw)=t 2t T g g, ()=

116 1
#0151+ wr? o

— i 2.48
151 +w?r? ( )

rot,c rot,c

Mit der Annahme 7, <<271/@ fiir zwei identische Spin-1/2 Teilchen folgt:

422 3 422 3
L . }Z f - 3y6h r, mt 71 = 4y
o r kT r 3kT

(2.49)

- Im Modell der Translation (Abstand r=r;-r,, Zeit t) ergibt sich aus der Ldsung einer

Diffusionsgleichung mit Diffusionskonstanten der Translation D, , =kT/6nlan :
%W(r,t) D, AW(r,1). (2.50)
und somit fiir die spektrale Dichteverteilung mit der Bedingung 7, <<1/w
J, =£1‘—]57a—]\irtms und J, :16_n£2 rans (2.51)
und fiir die transversale Relaxationsrate entsprechend
{i} _TYRN 6”2 Ak DN— mit 7, =120 (2.52)
) s 104’ kT

Fiir beide Betrachtungen wurde hier nur der Bereich fiir wr,<<1 gewdhlt, der fiir Messungen
an biologischem Gewebe relevant ist. Es ergibt sich, dass die T;-Relaxationszeit im Bereich
w,T.<<1 linear mit der Korrelationszeit sinkt (vgl. Abbildung 2.5) und die Temperatur
entsprechend steigt !

Mit Hilfe der mikroskopischen Modelle der Rotation und Translation von Wasser lésst sich
darstellen, dass die Korrelationszeit und dariiber letztlich auch die TI1-Zeit
temperaturabhingig ist. Fiir den Temperaturbereich zwischen T=300 K und T=340 K, der
primir fiir die Untersuchungen genutzt wird, ldsst sich die folgende Temperaturabhidngigkeit
bei entsprechender Temperaturdnderung AT ableiten:

T,(T, +AT)O SRR N S (2.53)
T,+AT  T,\1+AT/T,
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2.5.2 Bloch‘sche Gleichungen mit Diffusionsterm

Seit den Anfiangen der MR-Tomographie als klinisches Untersuchungsmethode Anfang der
1970er Jahre fand auch der Einfluss der Brown‘schen Molekularbewegung auf die gemessene
Signalamplitude Beachtung. Eine erste kinetische molekulare Beschreibung erfolgte schon
1905 von Einstein, die erste Messung der Diffusionskonstanten von Wasser mit dem
Hahn’schen Spin-Echo erfolgte 1954 [Car54]. Hieraus entwickelten sich bald zahlreiche und
einfache Methoden zur Bestimmung der sogenannten Selbstdiffusionskoeffizienten, in dem
gezielte aufgrund duBerer Gradientenfelder eine Signalschwéchung erzeugt wird. Mit Hilfe
der MRT lassen sich vollig nicht-invasiv Diffusionskoeffizienten bestimmen und zweidimen-
sional als sogenannte Parameterbilder darstellen. In diesem Kapitel soll der Einfluss der
Diffusion in Form der Brown‘schen Molekularbewegung betrachtet werden. Zuerst wird
hierfiir die Erweiterung der Blochschen Gleichungen in geeigneter Weise benétigt und
dargestellt, gefolgt von einigen Definitionen grundlegender Begriffe zur Diffusionstheorie,
dariiber hinaus mit anschlieBender Temperaturabhingigkeit, wie sie in der Magnet-
resonanztomographie genutzt werden kann.

Ein Molekiil in Losung erleidet infolge der thermischen Bewegungen und Schwingungen der
Losungsmittelmolekiile von diesen etwa 10" bis 10" (bei groBen Molekiilen) StoBe pro
Sekunde, die eine statistische Bewegung des Molekiils bewirken. Diese Bewegung nennt man
Brown ‘sche Molekularbewegung. Die Teilschritte dieser Molekiilbewegung erfolgt in
Zeiteinheiten der GrofBenordnung von ps bei mittleren freien Weglingen von 6-8 pm in
Muskelgewebe.

Bei der Diffusion im Zusammenhang mit der Kernspintomographie ist die Brownsche
Molekularbewegung von messrelevanten Kernen gemeint, die zum MR-Signal beitragen. Da
in dieser Arbeit nur Wasserprotonen zur Bildgebung verwendet werden und somit nur eine
Teilchensorte relevant ist, wird von Selbstdiffusion gesprochen. Das Ausmal} der
temperaturabhéngigen Brownschen Molekularbewegung wird durch die charakteristische
GroBe des Diffusionskoeffizienten D in der Einheit m?%s erfaft. Die hier dargestellte
Einfilhrung in die Diffusionstheorie folgt im wesentlichen der Literatur [Rei87] und [S1i89].
Die Betrachtung geht von einer Substanz gleichartiger Molekiile aus, von denen ein Teil auf
spezielle Weise markiert sei und entlang einer z-Achse konzentriert ist. Aufgrund der
Diffusion stellt sich nach einer Zeit t eine Gleichgewichtsverteilung ein, d.h. ihre Dichte n ist
vom Ort unabhingig (isotrop). Die mittlere Anzahl der Molekiile, die pro Zeit- und
Flacheneinheit eine Fliache senkrecht zur z-Achse durchsetzt, wird als Flufdichte F,
bezeichnet. Mit Hilfe des ortsunabhingigen Diffusionskoeffizienten als Proportionalitits-

konstante und der markierten Molekiildichte n gilt
on

F=-p%", (2.54)
0z
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Durch das negative Vorzeichen wird ausgedriickt, dass der Ausgleich entgegen dem
Konzentrationsgradienten erfolgt. Aufgrund der konstanten Anzahl markierter Protonen gilt
die Kontinuitatsgleichung der Form

on :_OF

— =, 2.55

ot 0z (2:35)
die durch Einsetzen zur klassischen Diffusionsgleichung(Fick ‘sches Gesetz) fihrt:

on d°n

—=D . 2.56

ot 0z’ (2-56)

Nach Multiplikation mit dem Ortsquadrat z* und uneigentlicher Integration iiber z von - bis
+o0 ergibt sich

T ,0n , T ,0n - _
Iz —dZ—DIZ dz - z"=2Dt. (2.57)

Der Diffusionskoeffizient D besitzt die Einheit m?s und entspricht der mittleren
quadratischen Verschiebung pro Zeiteinheit.

Die Diffusion kann aber auch als Zufallsbewegung markierter Molekiile angesehen werden,
bei der die einzelnen Verschiebungen p; unabhingige Ereignisse darstellen. Nach N
Verschiebungen befindet sich das Teilchen, das am Ort z=0 startet, im eindimensionalen Fall
am Ort z=z,, welches der Summe iiber N Verschiebungen entspricht. Der Mittelwert der
Verschiebungen ist Null. Fiir die mittlere quadratische Verschiebung gilt

22 =Ny’ . (2.58)

Hieraus ergibt sich mit Gleichung 3.57 und der mittleren Zeit © pro Verschiebung fiir die
Diffusionskonstante

- (2.59)

v, sei die Geschwindigkeit, mit der die Bewegung zwischen zwei Richtungséinderungen
erfolgt. v’ ist aufgrund der riumlichen Symmetrie gleich % v* . Somit ergibt sich

ViR, (2.60)

Die Wahrscheinlichkeitsdichte p(t) dafiir, dass die Stofe im zeitlichen Abstand t erfolgen ist
p(t)dt. Mit t als mittlere Zeitspanne zwischen zwei Stéfen ergibt sich

2 T 2 K 2 t 1 2
= = -— =27r°, 2.61
t '([t ple kit !t exp( Tj—dr t=2r (2.61)

Bei insgesamt N Verschiebungen in der Zeit t=Nt ergibt sich das mittlere Verschiebungs-
quadrat der Molekiile zu
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?zNﬂ?sz?zi%Fmﬁ:%TmD& (2.62)
T
Aus Gleichung 2.62 und 2.57 erhilt man

D= % 20T, (2.63)

Auf der anderen Seite liefert die Zufallsbewegung der Diffusion eine Verteilungsfunktion, die
im diskreten Fall einer Binominalverteilung entspricht und im kontinuierlichen Fall einer
Gaul} Verteilung entspricht. Die GauB3-Verteilung in Gleichung 2.64 gibt die Wahrscheinlich-
keit an, dass ein Teilchen zur Zeit t=0 am Ursprung z=o gestartet ist und sich zur Zeit t>0
zwischen z und z+dz befindet.

P(z,a)dz = le_m exp{— %}dz. (2.64)

Fiir die beiden GréBen o und o gelten die folgenden Bedingungen:

a=z und 2=72=2D¢. (2.65)
Die Markierung der Molekiile zur Messung der Diffusionskoeffizienten kann iiber
Isotropeneinbau erfolgen. Idealerweise sollte jedoch das zu beobachtende Molekiil nicht stark
durch die Magnetisierung beeinflusst werden. Aus diesem Grund wird in den Kernspin-
resonanzexperimenten hierzu das magnetische Moment der Wasserstoffprotonen verwendet.
Setzt man in die klassische Diffusionsgleichung 2.56 anstelle der Teilchendichte n die
makroskopische Magnetisierung M ein [S1i89], so lassen sich die Blochschen Gleichungen
2.10 durch sogenannte Diffusionsterme erweitern und ergeben

aM M
X = xB) ——=+pDO*M
~ =yt xB), - x
m, _, 1% B) My poem (2.66)
dt ' y '
aM o M, -M
« =yt x B), + 2=+ DO (M, - M,)
di T

Die Losung dieses Differentialgleichungssystems flihrt unmittelbar zur Nomenklatur der in
dieser Arbeit verwendeten Diffusionsmessungen. Fiir die Markierung der Molekiile sind
Feldgradienten notwendig, die fiir ein Spinecho-Experiment beschrieben werden sollen und
erstmals 1965 [Ste65] beschrieben wurden. Die beiden transversalen Magnetisierungs-
komponenten M, und My werden zusammengefal3t zu

M, +iM | = Wexp{—(z‘wo +TL}} (2.67)

2
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und es gilt nach den Bloch—Gleichungen 2.66:

E = —zy(Gr)lP + DO, (2.68)
G sei hier ein lineares Gradientenfeld, wy die Lamorfrequenz der Prézession im Grundfeld
und y eine von T, unabhédngige Funktion. Fiir die Losung wird zunichst der Diffusionsterm in
Gl. 2.68 vernachléssigt. Zwei Zeitintervalle sind fiir die Losungsentwicklung notwendig: die
Zeit zwischen dem ersten 90°-Puls bei t=0 und dem ersten 180°-Puls bei t=t bzw. zwischen
dem 180°-Puls und dem Echo bei t=21. Fiir die Intervalle gilt:

0<r<r  W=Alxpl-iypF) mir F()= jG(t')fzz'. (2.69)
0

r<t<or W= dAxpl-if(F-27)+ig) mit f=F(r). (2.70)

Nach dem 90°-Puls sei y=A. In der Sequenzprogrammierung kann die Phasenbeziehung
zwischen den Hochfrequenzpulsen frei gewdhlt werden, was jeweils zu einem Phasenwinkel
¢ fithrt. Ohne Einschrinkung der Allgemeinheit sei hier ¢=0. Das Echo erscheint zum
Zeitpunkt 1°, zu welchem F = Zf gilt. Unabhingig vom Ort 7 gilt denn ebenfalls y=A. Da
Gradientendauern zur Refokussierung der Phase nicht gleich sein miissen sondern nur die
Integrale, gilt im allgemeinen nicht t°=2t. Somit kann der Ausdruck 2.70 zusammengefaf3t
werden durch den Ausdruck 2.71.

W = Alexpl- iy (F + (e -1)7) @.71)
mit £€=1 fiir 0<t<r
E=-1 fir t>r1

Ohne Vernachldssigung des Diffusionsterms in Gl. 3.45 wird fiir die Losung angenommen,
dass A ein Funktion der Zeit ist. Somit gilt fiir A(t)

CZI -y DA[F + g 1 f] (2.72)
Nach Integration dieser Gleichung im relevanten Bereich 0 <¢ < 7' folgt
In j(((r))) =- yzD{ [Frdt-4f[Fdt+4f (r'—r)} (2.73)
0 T

Nach dem 90°-Puls ist y=A(0), wobei y=A(t‘) die maximale Amplitude des Echos darstellt.
Der Effekt der Diffusion wird durch den Quotienten A(t‘)/A(0) reprisentiert.

28



2.5 Temperaturabhidngige MR-Parameter

Tab. 2.3: Schaltung eines zusatzlichen Gradientenfeldes é welches zur
Messung der Diffusion dem Grundfeld Uberlagert wird und zur gewlnschten

Diffusionswichtung fiihrt.

Zeit G
0<t<t
tH+S <t<t+A<T 8
t1+A+S <t
tp<t<t+d<rt g, +t¢g
tiHA <t < t;+A+6 <21

| Echo
| 3 21
| -
I
|
I 8x
|
I - —>
b | Zeit t
o |
| | |
I ! |

Ort i Ruhende Spins i
[ [ i I
! i e T »
N s | Zeit t
i .......................... i
: |
' Bewegte Spins I

X1>x : — K erkkd I

X | .

| Zeit t

Abb. 2.6: Prinzip der Diffusionsmessung anhand eines Spin-Echo-Experimentes.
Die lokale Phase der ruhenden Spins in einer Gradientenrichtung ist abhangig von
den Diffusionsgradienten der Starke g, der Zeitdauer & eines Gradienten und dem
Abstand A zum zweiten gleichgroRen inversen Gradienten. Die Phase der
ruhenden Spins wird vor und nach dem 180°-Inversionspuls um den gleichen
Betrag gedreht, jedoch flr bewegte Spins bleibt eine Phasendifferenz brig, die zu

einem Signalabfall flhrt.
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Nun ist dem Grundfeld ein zusitzliches Gradientenfeld G iiberlagert, welches die in der
Tabelle 2.3 dargestellte Form besitzt. g, ist der Beitrag der Grundfeldinhomogenitit und g
bezeichnet die zusitzlich eingeschalteten Gradientenfelder am MR-Gerdt. Die beiden
Gradientenfelder der Stirke G haben den Abstand A und jeweils die Dauer 6. In dem
einfachen Spinecho-Experiment aus Abbildung 2.6 tritt das Echo bei der Echozeit t=21=TE
auf.

Fiir die Echoamplitude gilt:

In A(ZT) — —VZD%TSgO +52(A_%5jg2}

40) (2.74)
_Jl:(tlz +t22)+5(t1 +t2)+§52 d :|§§o
mit ¢, = —(t1 +A+ 5)+ 21 . Ist idealerweise g, =0, so ergibt sich
lnM =lnd, =-y’ DD [ﬁA—lJ) (&> =-b[D
A(0) 3
(2.75)

mit b= +(yD§E§)2(A—%5j

Ap wird als Signalvernichtungsfaktor bezeichnet. Der sogenannte b-Wert mit der Einheit s/m*
gibt an, wie stark in Abhingigkeit der Sequenzparameter Gradientenfelder, Dauer und
Abstand der Gradienten die Diffusionswichtung ist.

Die meisten Messungen von Diffusionskoeffizienten werden so durchgefiihrt, wie es von den
Sequenzparametern die Tabelle 2.3 und die Abbildung 2.6 verdeutlichen. Die vor dem 180°-
Puls durch den Gradientenpuls bewirkte zusitzliche Dephasierung der Spins ist ortsabhédngig.
Nach erfolgter Phaseninversion durch den 180°-Puls wird die Phase fiir ruhende Spins durch
einen weiteren Gradientenpuls gleicher Grofle wieder aufgehoben. Die Brownsche Bewegung
der markierten Protonen hat nun zur Folge, dass das Signal durch fehlende Spins an einem
definierten Ort abgeschwécht wird. Dies erfolgt nach der Form

A(Echozeit) = A(21) = 4(0) éxp(- b D) (2.76)

Im MR-Experiment jedoch wird das durch die Transversalmagnetisierung in einer Spule
induzierte Signal S gemessen. Mit Gleichung 2.76 erhélt man

InS(h)-1nS(b=0)=-bD (2.77)

Die Messung eines Bildes erfolgt sowohl ohne Diffusionsgradienten b=0 (und somit ohne
Diffusionswichtung) als auch mit Wichtung b>0 (und somit G>0) bei sonst gleichen
Sequenzparametern und Einstellungen. Die Bestimmung von D erfolgt dann dadurch, dass
das Experiment fiir verschiedene b-Werte wiederholt wird und beispielsweise InS(b) gegen b
aufgetragen wird. Die Steigung der Geraden, die sich aus Gleichung 2.77 ergibt, entspricht
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dem Diffusionskoeffizienten. Fiir die Bestimmung von D in dieser Arbeit ist die Kenntnis der
Relaxationszeiten nicht erforderlich. Werden andere Sequenztypen als Spinecho-Sequenzen
verwendet, kann der Vernichtungsfaktor Ap sowohl von T, T, als auch vom Flipwinkel
abhingig sein. Fiir alle Messungen wird aufgrund der raumlichen Auflésung der Messung die
Ortsunabhdngigkeit von D vorausgesetzt. Die gemessenen Werte stellen immer ,,nur
Mittelwerte im betrachteten Voxel dar.

Die Stokes-Einstein-Beziehung beschreibt den hier relevanten Zusammenhang zwischen
Viskositdt und dem Diffusionskoeffizienten fiir die Translationsbewegung. Zwischen der
Temperatur T und dem Diffusionskoeffizienten D(T) besteht der folgende temperatur-

abhédngige Zusammenhang:
E,(D)
D, . =exp ————+]|. 2.78
trans p( kT j ( )

k ist die Boltzmann-Konstante, E,(D) ist die Aktivierungsenergie fiir die translatorische
Molekularbewegung von Wasser und T ist die absolute Temperatur. Durch Differenzierung
der Gleichung (2.78) nach der Temperatur ergibt sich fiir D(T) die folgende Temperatur-
abhingigkeit:

dap__E,(D)

2.79
DAT  kT? 2.79)

Im Vergleich der Aktivierungsenergien von T; (0,6-1,5eV) mit einer Temperaturabhéngigkeit
von 0,8%/°C bis 2%/°C [W1099] ist die Aktivierungsenergie fiir die Diffusion von Wasser
erheblich niedriger und liegt bei 0,2 eV. Der Betrag dieser Aktivierungsenergie flihrt zu einer
theoretisch erwarteten Temperaturabhidngigkeit des Diffusionskoeffizienten von 2,4 %/°C
[Leb&9].

- =, (2.80)

Die Aktivierungsenergie ist aus einem Graphen als Steigung ersichtlich, wenn In(D) gegen die
inverse Temperatur 1/T aufgetragen wird (4Arrhenius-Darstellung).

Diffusionskoeffzienten werden mit dem MR durch die Messung von Signaldnderungen
wiahrend der Prdsenz von starken Diffusionsgradienten und der schon beschriebenen
Diffusionswichtung vom Wert b gemessen. Zufillige Brownsche Molekularbewegung in
Richtung der zusidtzlichen Gradienten fiihrt zu einer Gaus‘schen Verteilung der
Verschiebungen. Die Signalvernichtung in diffusionsgewichteten Bildern ist bedingt durch
Phasenénderungen, die proportional zur Verteilung der Verschiebungen ist. Die in Abbildung
2.6 durch Gradienten erzeugte Vernichtung exp(-bD) wird beobachtet, wobei der b-Wert von
der Grofe der Diffusionswichtung abhéngt. Mit Gl. 2.79 und der Umrechnung zu Gleichung
2.80 kann die Endgleichung 2.81 fiir die Berechnung der Temperaturdnderungen bestimmt
werden.
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kT’ (D-D
AT =T Ty, :E (;))( 5 0]. (3.81)
a 0

D und Dy sind die Diffusionskoeffizienten wihrend der Temperatur T (nach Erwidrmung) und
der Referenztemperatur Ty. Es wird vorausgesetzt, dass die Temperaturdnderungen AT << T,
sind und die Aktivierungsenergie temperaturunabhingig konstant ist.

Die Temperatursensitivitit TS zur Temperatur T des Diffusionskoeffizienten D ist durch
Gleichung 3.82 gegeben und wird durch die Ungenauigkeit der Temperaturbestimmung 6T
wihrend eines bestimmten Temperaturwertes ergidnzt [Mor92]. Diese ist durch die
Ungenauigkeit des Diffusionskoeffizienten 6D gegeben und ebenfalls dargestellt.

_dD _DIE, oD

TS="-=—"—% und T ==-. (3.82)
dT k[T 7S
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2.5.3 Anderung der Protonenresonanzfrequenz

Der dritte temperaturabhingige MR-Parameter ist die Protonenresonanzfrequenz (PRF) von
Gewebe. Der 1951 von Arnold, Dharmatti und Packard als erste beobachtete Effekt zeigt fiir
Alkohol getrennte Spektrallinien an chemisch unterschiedlichen Kernen innerhalb desselben
Molekiils. Die erste Untersuchung der Temperaturabhdngigkeit von intermolekularen Kréften
und der Anordnung von Wasserstoffbindungen zwischen Wassermolekiilen wurde 1966 von
Hindman durchgefiihrt [Hin66]. Der Ursprung dieser sogenannten chemischen Verschiebung
ist die unterschiedliche Elektronenwolke um jeden Kern. Die feldabschirmende Wirkung der
Hiillenelektronen erzeugen leichte Unterschiede in der lokalen Magnetfeldstirke. Die
Wirkung ist nach der Lenz‘schen Regel dem dusseren Magnetfeld entgegengerichtet und sorgt
fiir eine Schwéchung des Magnetfeldes am Kernort. Die Kerne werden teilweise von EO
abgeschirmt und erfahren die lokale Magnetfeldstirke Bj,.. Dies wird ausgedriickt durch

B, =B,(1-0), (3.83)

loc

wobei o die Abschirmkonstante ist, unabhingig von EO und stark abhingig von der
chemischen Struktur des Materials ist. Die ersten Realisierungen mit der PRF-Technik ergab
in der NMR-Forschung vielversprechende Ergebnisse. In den Spektroskopieanwendungen
wird die Temperatur dadurch bestimmt, dass die Position des PRF-Peaks relativ zu einem
Referenzpeak bestimmt wird.

Temperaturbedingte Anderungen der Resonanzfrequenz & sind bedingt durch Variationen in
der molekularen Abschirmung der Wassermolekiile.

@=yB,, =yB,(-o(r)), (3.84)

Die Konstante variiert linear mit einer Anderung von 10°(°C)'. Aufgrund dieses
mikroskopischen Effekts konnen Temperaturdinderungen der Suszeptibilititskonstante
Variationen in der magnetischen FluBBdichte hervorrufen. Dieser Effekt ist abhingig vom
Gewebe und nicht immer vernachldssigbar klein.

Eine absolute Bestimmung der Frequenzverschiebung ist messtechnisch schwierig. Deshalb
wird auf eine relative chemische Verschiebung (chemical shift) zu einer Resonanzlinie der
Frequenz &, in ppm (parts per million) zurtickgegriffen und wie folgt dargestellt:
—
d=—200"°ppm). (3.85)
ref
Die unterschiedliche Beteiligung der Hiillenelektronen an den Wasserstoffbindungen fiihrt zu
einer Storung der Elektronenkonfiguration des Molekiils. Basierend auf dieser Stérung
variiert die Ladungsverteilung der Molekiile und somit das am Kernort herrschende
Magnetfeld.
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Die totale Abschirmkonstante O, (T ) [Lew94] ist bestimmt durch die Summe verschiedener

Einzelterme (GI. 3.86) und ist temperaturabhéngig, da sowohl der Anteil als auch die Art der
Wasserstoffbindungen von der Temperatur abhéngig sind. Die Abschirmkonstante reinen
Wassers zeigt iiber eine breiten Temperaturbereich einen linearen Temperaturverlauf.

o0(l)=0,+0,+0,+0,+0,+0,+0,. (3.86)

0,= intermolekulare Abschirmkonstante fiir das Atom im isolierten
Molekiil
0,= Hauptanteil der diamagnetischen Suszeptibilitét
o,= Anteil, falls die molekulare Suszeptibilitdt der Nachbarmolekiile
anisotrop ist
» = van der Waals-Term
= Reaktionsfeldterm durch die Polarisation des Molekiils aufgrund
von Nachbarmolekiilen
0,= Polarisationsanteil von O-H Elektronenbindungen durch ein
externes Feld, welches sich durch die Ladungsverteilung in anderen
an der Hydrogenbindung beteiligten Molekiilen ergibt (dominanter
Teil bei starken Wasserstoftbriickenbindungen
o, = abstoBende Uberschneidungen zur Abschirmung

Die PRF an einer Position 7 in einem Objekt k ist proportional zur Amplitude der
magnetischen Flussdichte E,oc’k (17) Dies ist das entscheidende Feld am paramagnetischen
Kern des Objektmolekiils (Abbildung 2.7). Die makroskopische FluB3dichte beinhaltet nicht
den Effekt von mikroskopischen Stromen, welche das Proton zusitzlich abschirmen. Diese
Abschirmung kann in zwei Teile separiert werden. Einerseits in die Abschirmung durch die
Molekiile, die sich mikroskopisch weit weg vom relevanten Proton befinden (wobei Molekiile
eines groBBen Absands in der Grofenordnung der MolekiilgroBBe liegen). Andererseits ist ein
zeitabhingiger Anteil der Abschirmung durch das Molekiil selber und seine Nachbarn
vorhanden. Diese Separation wird erreicht durch Konstruktion einer Kugel um das relevante
Proton. Die Kugel habe einen Radius, der klein gegeniiber den Objektdimensionen und gross
gegeniiber den mikroskopischen Strukturen des Molekiils ist. Mit Hilfe des Superpositons-
prinzips ist die lokale magnetische FluBdichte die Summe von zwei Anteilen: der Anteil von
makroskopischen Stromen auflerhalb der Kugel (os=outer-sphere) und der Anteil
mikroskopischer Strome im individuellen Molekiil innerhalb der Kugel (is = inner-sphere).
Die Anteile auBlerhalb der Kugel entsprechen der Abschirmung des dufleren Feldes. Die
Molekiile innerhalb der Kugel schirmen ebenfalls das &duBlere Feld ab und werden mit Hilfe
der Innenbereichs-Abschirmungskonstante o, beschrieben:
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B, k O ot 1P mac I
)=(-0,,)8,. ()
(1 + 0-1? k ))émac (F)

2 =
[1__ Ok _a-zsijmac(r)

3
mac ( ) g/YO,kBextéz - O-is,kBextéz . (387)

g,, 0, und 0,, sind die Au3enbereichs-, Innenbereichs- und totale Abschirmkonstante im
Molekiil des Objektes k. Diese Definition weicht von anderen iiblichen Definitionen in der
Literatur leicht ab. Hohere Ordnungen der Terme Y und 0 wurden vernachldssigt und die
Gleichung dem experimentellen Bedingungen angepalit. Die makroskopische magnetische
FluBdichte wird bestimmt durch die Verteilung der mikroskopischen Suszeptibilitits-
konstanten im Objekt.

Objekt k

.
®e
®e
.
.

T

Abb. 2.7: Schematische Darstellung des makroskopischen und lokalen
magnetischen FluRdichtefeldes fiir ein Objekt k, welches sich in einem externen
Magnetfeld befindet. Das Objekt besteht aus Wassermolekiilen.

Verinderungen in der Temperaturverteilung bewirken Anderungen der Suszeptibilitit und der
Abschirmung. Fiir beide Konstanten kann innerhalb des physiologisch interessierenden
Temperaturbereiches eine ndherungsweise lineare Steigung angenommen werden. Nahezu
alle Implementationen der PRF-Methode verwenden die Verdnderung der Elektronenab-
schirmkonstanten 0 als Grundlage der Temperaturbestimmung.
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Ein allgemeines Verstindnis dieses Sachverhaltes kann wie folgt motiviert werden:

Ein 'H-Kern ist durch die Elektronenwolke in einem freien Wassermolekiil stirker abge-
schirmt (!) als wenn sich dieses Proton an einem Wassermolekiil mit einer Wasserstoft-
bindung zu einem anderen H,O-Molekiil befindet. Mit steigender Temperatur wird die
Bindung strapaziert, gedreht und letztlich gebrochen, das Wassermolekiil verbringt weniger
Zeit im Zustand des gebundenen Wassers [Pet98]. Konsequenter Weise ist bei steigender
Temperatur eine hohere Elektronenabschirmung auf den 'H- Kern wirksam, und somit wird
ein niedrigeres lokales Magnetfeld mit geringerer Lamorfrequenz (deshalb auch eine negative
Anderung der Resonanzfrequenz, z.B. -0,01ppm/°C) am Ort des Protons vorgefunden.

Mit Hilfe der nachfolgenden Darstellung von De Poorter [DeP95b] soll die GroB3e der Fehler
durch die Suszeptibilititskonstante fiir die PRF-Methode abgeschétzt werden.

Eine fiir die MR-Bildgebung wichtiges Medium ist freies Wasser. Die molekulare
Abschirmung der Wassermolekiile nimmt mit steigender Temperatur zu. Das Ergebnis der
Steigung von O ist 10® (°C)" und linear auf einem breiten Temperaturbereich von 0-100°C.
Die Wassertoffkerne der Wassermolekiile werden durch das makroskopische Feld der
umgebenden Elektronen und Molekiile abgeschirmt. Die Elektronenkonfiguration der
Molekiile ist durch die Nachbarmolekiile verzerrt. Diese Verzerrung macht die Abschirmung
weniger effektiv, fiihrt somit bei Anderung der Temperatur zu einer Anderung des lokalen
Magnetfeldes und der Resonanzfrequenz.

Die Variation der lokalen magnetischen Flussdichte mit der Temperatur ist auch bestimmt
durch die Temperaturabhingigkeit der magnetischen Suszeptibilitit. Reines Wasser ist
diamagnetisch und somit ergibt sich fiir die magnetische Suszeptibilitdtskonstante eine
komplexe Funktion der Temperatur. Zwischen 30°C und 45°C variiert die Volumensuszep-
tibilitdtskonstante von —9,04089”‘10'6 zZu —9,00151*10'6. Dies entspricht einer Zunahme von
0,0026 ppm/°C. Diese Temperaturabhédngigkeit ist nicht unwesentlich zu der von o, .
Paramagnetische Fliissigkeiten werden oft aus praktischen Griinden flir Temperatur-
experimente verwendet. Die paramagnetische Volumensuszeptibilititskonstante ), von
paramagnetischen Fliissigkeiten ist umgekehrt proportional zur absoluten Temperatur. Dies ist
bekannt als Curie Gesetz. Eine Gd-DOTA Wasserlosung mit 30 mmol/l hat eine
Curiekonstante von C,=2,9714 mK. Bei 30°C wird die Temperaturabhéngigkeit durch

dx, o _d(Ch)_ Cp _ 8 {0\
AP f3pedd = 2| 22 | = -2 =-3231007%(°C) . 2.88
dT{ C} dT(Tj T ’ ( ) (2.88)

beschrieben. Die totale Suszeptibilititskonstante ist die Summe der Suszeptibilitdtskonstante
von reinem Wasser und der Suszeptibilititskonstante der paramagnetischen Komponente. Die
Temperaturabhédngigkeit der paramagnetischen Komponente ist nahezu dreimal hoher als die
der Abschirmkonstante.

Freies Wasser im menschlichen Muskel enthilt paramagnetische Tonen in Form von Fe* und
Fe’". Die Temperaturabhingigkeit der Suszeptibilititskonstanten o, 1ist durch die
Konzentration der verschiedenen Ionen gegeben:
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C,.
/Ytot = /YWasser + ZXP,i = /YWasser (T) + Z ]1:,’ N (289)
para para

Hierbei ist C,,; die Curiekonstante des Ions i und ist proportional zur Konzentration der Ionen
in Wasser. Die Zeitabhdngigkeit der Ionenkonzentration ist in einem Heiz- bzw.
Abkiihlprozess in biologischem Gewebe nicht notwendigerweise gegeben. Bei Erwiarmung
wird sogar im Muskelgewebe zusitzlich deoxygeniertes Blut zur Wéarmeregulation gepumpt.
Diese Effekte sind derzeit in ihrer Auswirkung auf Kalibrationen und In-vivo-
Temperaturmessungen nicht geklart.

Die temperaturbedingten lokalen B-Feldinderungen konnen nur relativ zu einer
Referenztemperatur Tk durch Variation der Probentemperatur gemessen werden und somit
die Temperaturabhingigkeit von O, (T ) und X, (T ) an einem einfachen und optimierten
Experiment bestimmt werden.

ABloc,pamllel (T) - ABloc,senkrecht (T)

Xo(7)= o (T ) =2 z , (2.90a)
ext
O-is (T) _ o.is (TRef) — _E ABloc,parallel (T) m’s - ABloc,senkrecht (T) , (290b)

B

ext

Fiir ein Experiment mit prapariertem frischen Ex-vivo-Schweinefleisch, Schweinefett, reinem
Wasser und Gel wurden die Konstanten bestimmt und sind in Tab. 2.4 zusammengestellt.

Tab. 2.4: Zusammenfassung der mit optimiertem Versuchsaufbau gemessenen
Elektronenabschirmkonstante ¢, (T) und Suszeptibilititskonstanten )(O(T) flr

verschiedene Substanzen, die Ex-vivo-Gewebe sind vom Schwein. Die
angegebene Steigung [1/°C] wurde mit einem linearen Fitalgorithmus ermittelt. Die
Messungen fanden in einem Temperaturbereich von 28°C bis 44°C statt und
beziehen sich hier auf 28°C [DeP95b]. (*) = Gibt nur die GréRenordnung an, jedoch
kein linearer Zusammenhang zur Temperatur vorhanden !!

1/°C oder Gel Reines Wasser | Muskelgewebe | Fettgewebe
10**0,01 ppm/°C
o, (T) 1,02007 0,9700°° 0,97007° =0
X,(7) 0,260007° 0,260 0,160 =1007(¥)

Das Ergebnis fiir Fettgewebe ist stark abweichend von dem fiir reines Wasser. Die chemische
Verschiebung flir Fett betrdgt bei einer Feldstdrke von 1,5 Tesla 3,35 ppm, was zu einer
Frequenzverschiebung von 214 Hz fiihrt. Die GroBenordnung der Abschirmkonstanten ist
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nahezu 330 mal geringer. Entscheidend ist jedoch, dass die lineare Steigung der
Abschirmkonstanten fiir Fettgewebe stark unterschiedlich zur Variation der Suszeptibilitit ist
und es ist klar, dass temperaturbedingte Anderungen des lokalen Magnetfeldes in Fett nahezu
vollstindig auf Anderung der nichtlinearen Suszeptibilititskonstanten beruhen. In allen
anderen Geweben findet sich die Temperaturabhingigkeit im wesentlichen in der linearen
Temperaturabhingigkeit der Elekronenabschirmkonstanten (Anderung von ca. 0,01 ppm/°C).
Die Abschirmkonstante von Muskelgewebe variiert mit der Temperatur in gleicher Weise wie
die von reinem Wasser. Dies macht den Muskel sehr attraktiv fiir nichtinvasive Thermo-
metrie. Die Temperaturabhédngigkeit der Suszeptibilitidtskonstanten ist klein. Mit Anwendung
und Beriicksichtigung von Gleichung (2.87) und (2.88) liegt der maximale Fehler durch die
Suszeptibilitit zwischen —10% und +5% der Temperaturdifferenz. Dieser Fehler ist
minimierbar durch dreidimensionale Messungen, Abschdtzungen der moglichen Storfelder
und Shim-MafBnahmen.

Die Applikation der PRF-Thermometrie in Fettgewebe ist sehr schwer, weil die PRF-
Anderung hauptsichlich durch Suszeptibilititseffekte hervorgerufen wird. Die Temperatur
kann nur mit diesen Anderungen hergeleitet werden, wenn Methoden entwickelt werden, um
B,, (,Yf [T ; (F,t)]) zur Suszeptibilititskonstanten von Fett umzustellen. Dies ist durch die
Vorherrschaft der Integralterme nicht trivial. Aufgrund der hohen mathematischen
Komplexitit und der Kalibrationsproblematik ist derzeit eine Beriicksichtigung der
temperaturabhéngigen Suszeptibilitdtskonstanten nicht mdglich und in der Literatur derzeit
nicht bekannt.
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3.1 MR-Bildgebungssequenzen und Temperaturmessung

Die temperaturabhiingige Anderung der drei GroBen T;, D und PRF aus Kapitel 2 kann
wiederum mit unterschiedlichen messtechnischen Methoden erfasst werden, da es eine
Vielzahl von Temperaturmessmethoden gibt. Die grofiten Probleme der Methoden liegen in
der Messzeit, der Messungenauigkeit, der Kalibration auf verschiedene Anwendungsgewebe
und der Stabilitdt der Temperaturmessung. Aufgrund der Vielzahl von Anwendungsgebieten
und Hyperthermieverfahren muss die gewiinschte Qualitdt der MR-Aufnahme immer auf die
technischen Mdglichkeiten des Tomographen, die verfiigbare Messzeit und die medizinischen
Anforderungen angepasst werden. In den folgenden Unterkapiteln werden die Verfahren
einschlieBlich der verwendeten Sequenzen dargestellt.

3.1.1 T{-Sequenz

Temperaturmessung

Fir die Temperaturmessung mit der sogenannten T;-Methode wurde eine SRTF-Sequenz
(Saturation-Recovery-TurboFLASH-Sequenz) verwendet. Die Sittigung der Magnetisierung
erfolgt mit 90°-Pulsen. In der Recovery-Zeit Tiec kann sich die z-Komponente aufgrund der
T -Relaxation wieder erholen, bevor die FLASH-Auslese mit kurzem TR und TE durch-
geflihrt wird. In Abb. 3.1 ist sowohl das Sequenzschema der SRTF-Sequenz als auch die
Dynamik der Léangsmagnetisierung dargestellt. Die in dieser Arbeit akquirierten Daten
werden in der Regel aufgrund verschiedener Simulationen zum Signal-Rauschverhiltnis
(S/R), Kontrastverhalten, Einschwingverhalten und zur Messzeit [Boh99] wie in Kapitel 4
Tabelle 4.1 beschrieben, gewéhlt. Die Akquisitionszeit einer Schicht mit 128 Zeilen ergibt
sich aus TA= 128 x TR + Tyec. Die Zeit Trec bezeichnet ein Zeitintervall, in dem sich die z-
Magnetisierung erholen kann.

Aufgrund nicht immer optimal realisierbarer 90°-Pulse werden sechs 90°-Pulse verwendet,
die durch Intervalle abnehmender Linge voneinander getrennt sind und zur Préparationsphase
der Sequenz gehoren. Jeweils nach den Pulsen werden starke Spoilergradienten geschaltet und
es wird somit trotz inhomogener Spulenprofile eine sehr gute Séttigung erreicht.
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Abb. 3.1: Sequenzschema der verwendeten SRTF-Sequenz. Nach der
Praparations- bzw. Sattigungsphase mit sechs 90°-Pulsen bis zum Beginn der
Auslese relaxiert die Magnetisierung mit T4. Danach strebt die Magnetisierung dem
FLASH-Gleichgewichtswert entgegen.

Der temperaturbedingten Signalinderung wird mit Hilfe einer Voraufnahme und unter
Ausnutzung der Signalgleichung eine quantitative Temperaturverteilung zugeordnet. Die
Signalamplitude S wéhrend der Ausgangstemperatur Ty wird durch den folgenden Ausdruck
beschrieben:

T,(1,)

T1(Ty) bezeichnet die T;-Relaxationszeit zur Referenztemperatur, die aus der Kalibrierung

s(r,)=s. (TO)EEI —exp(— Tiec H (3.1)

hervorgeht. Eine Bedingung fiir die der Gleichung 3.1 zugrundeliegenden Néherung ist, dass
die Magnetisierung M,* am Ende der Priparationsphase ausreichend grof3 ist. Sie wird nach
Gleichung 3.1 durch Ty > T erfiillt. Eine weitere Bedingung ist die GroBle des erhitzten
Objektes. Dies ist bei den in dieser Arbeit gemachten Laserexperimenten (vgl. Kap. 3.2) in
der Regel gegeben, jedoch bei den mit Ultraschall induzierten Erwdrmungen (vgl. Kap. 3.3)
handelt es sich um kleine Areale mit wenigen Pixeln. Somit kann es dort zu Verletzungen
kommen.

In Gleichung 3.2 zeigen zwei GroBlen eine Temperaturabhéngigkeit. S (T 0) beinhaltet die
Gleichgewichtsmagnetisierung, welche tliber das Curie‘sche Gesetz aus Gleichung 2.29
umgekehrt proportional zur Temperatur ist. Fiir die zweite temperaturabhingige Grofe T;(To)
gilt mit dem aus Kalibrierungen bestimmten Steigung m = dT,/dT:

T,(1, +AT) =T, (T,) + m AT . (3.2)

FaBt man die eben dargestellten Gleichungen in Kombination mit dem Curie‘schen Gesetz
zusammen, so ergibt sich ein Ausdruck fiir die Signalstirke bei einer Temperaturerh6hung
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AT. Die Berechnung der Temperaturverdnderung und Darstellung der Farbkodierungen auf
den MR-Bildern beruht auf diesem Zusammenhang. Anschauliche Simulationen dazu und der
Temperaturabhéngigkeit finden sich in Kapitel 4.2. Mit Hilfe des Signals S(Ty) einer
Referenzaufnahme zur Temperatur Ty und einem Bild nach der Temperaturerhohung AT,
welches die Signalintensitit S(To+ AT) liefert, wird die relative Temperaturanderung iiber
eine iterative Losung innerhalb von wenigen Sekunden pro Bild mit dem Newton-Raphson-
Algorithmus berechnet. Eine schematische Darstellung fiir die dieses Verfahren ist in der
nachfolgenden Abbildung skizziert.

Signal [a.u.]

AT \L
0 10 20 30 40 50
dT [°C]

Abb. 3.2: Schematische Darstellung zur Berechnung der Temperaturerhohung dT
auf Grundlage von Messungen relativer lokaler Signalintensitatsanderungen mit
SRTF-Bildern und Berechnung der Anderungen aus Gleichung 3.2.

T;-Zeitbestimmung

Fiir eine absolute Messung der T;-Zeit sind mehrere, jedoch mindestens zwei, unterschiedlich
gewichtete Aufnahmen notwendig. Zur Bestimmung des Parameters T, sind Verfahren
entwickelt worden, bei denen 10-15 SRTF-Bilder mit unterschiedlichen Trgc aufgenommen
werden. Tragt man die Signalwerte der interessierenden ROI als Funktion von Trgc auf, so
erhdlt man die T;-Zeit durch einen nichtlinearen 3-Parameter-Fit (Marquardt-Fit) der Daten an
die Funktion

S(Tpe )= 4,1 = 4,67/ 7). (3.3)
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Die T-Zeit ist durch den Fitparameter T; in dieser Gleichung gegeben. Das Verfahren ist
exemplarisch fiir Muskelfleisch eines Hundeoberschenkel in Abbildung 3.3 mit einer Zeitserie
von Bildern und dem dazugehorigen Fit dargestellt. Die Ti-Zeit wird in dem dargestellten Fall
zu T = (625+ 19) ms mit R>=0,978 ermittelt.

S[a.u]
800
700 -
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400 -
300 -
200 -
100 -

0 T T T T T T T
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000

Trec [ms]

Abb. 3.3: T{-Messung im Muskelgewebe mit SRTF-Bildern und Darstellung einer
Zeitreihe mit Auswahl von verschiedenen Tgec-Zeiten im Intervall von 100 ms bis
6000 ms. Der Fit Uber die Signalwerte einer eingezeichneten ROI (im letzten Bild)
als Funktion von Trec ist dargestellt. An die Werte wurde Gleichung 3.3 gefittet und
der Fitparameter T1=625+19 ms ermittelt.

3.1.2 Diffusionssequenz

Verschiedene Diffusionswichtungen

Das Prinzip der Diffusionsmessung nach Stejskal & Tanner mit zwei bipolaren Gradienten ist
wohl das édlteste und von allen am haufigsten angewendete Verfahren. Durch die Schaltung
dieser zusitzlichen Gradienten in beliebiger Raumrichtung (hier 0.B.d.A. die x-Richtung)
werden die einzelnen Spinpakete dephasiert und wieder rephasiert, bewegte Spins erfahren
eine nicht vollstindige Rephasierung und erhalten somit eine Nettophase. Wesentlich fiir die
Starke der Diffusionswichtung sind die Gradientenfelder der Stirke G , des Abstandes A und
der Dauer §. Betrachtet man die Bewegung der Spinpakete als Random-Walk Bewegung und
setzt man bei einer homogenen Probe den mathematischen Spezialfall der hier verwendeten
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trapezformigen Gradienten voraus, so ergibt sich fiir die Diffusionswichtung entlang einer
Raumrichtung i der folgende Zusammenhang:

3 2
b = y* G2 5 [ﬁA—éjf——JQ . (3.4)
3)730 6

Die Anstiegszeit ¢ des Diffusionsgradienten bis zu seinem maximalen Wert G liegt im
Bereich von 0,6 bis 1 ms. Die zwei fiir die Diffusionswichtung verwendeten
Gradientenschemata sind in Abbildung 3.4 dargestellt. Gleichzeitig ist die Formel fiir den b-
Wert mit dem speziellen Praparationsschema dargestellt. Fiir die Préparation nach Stejskal-
Tanner mit zweil bipolaren Diffusionsgradienten, die durch einen 180°-Inversionspuls

getrennt sind, kann auch die dargestellte vereinfachte Gleichung fiir den b-Wert verwendet
werden.

Gepulste Gradienten RF 90° 180° Echo
Stejskal-Tanner [Ste65] ”
o) ” Gow) / G \ / \

p-ros(-2

RF 90°  180° 180° Echo

>

Gepulste Gradienten -«

A1
Atkinson et.al. [Atk00] “G@W) IG \‘_’ A, I \

b= yZGZ(E 5 +4MD,5 +2 mlazj
3

A

T

Abb. 3.4: Prinzip der Anordnung von Diffusionsgradienten (G) nach verschiedenen
in dieser Arbeit verwendeten Methoden fiir die Diffusionswichtung (b-Wert) mit
zusatzlicher Variation in der Auslese (HASTE und RARE-Auslese hier nur mit
-Echo® angedeutet). Sowohl die Stejskal-Tanner Praparation mit zwei bipolaren
Gradienten als auch die wirbelstromreduzierende Praparation nach Atkinson wird
verwendet. Der b-Wert berechnet sich nach den dargestellten Gleichungen.

Aufgrund der zu erreichenden Temperaturauflosung ergeben sich Forderungen nach hoher
Diffusionswichtung im Bereich von b>200*10°/m?. Es kommt je nach Geriteauslegung
(Begrenzung der Gradientenstirke, hier max. 25 mT/m) zu langen Diffusionszeiten A oder
langen Gradientendauern d. Dies fithrt unmittelbar zu einer um diese Zeit verldngerten
Priparationsphase und hat den grofen Nachteil einer erheblich lidngeren Echozeit. Die
Parameter fiir die hier implementierten Sequenzen sind in Kapitel 4, Tabelle 4.3
zusammengefasst.
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SPLICE-HASTE-Sequenz

In dieser Arbeit wird fiir die Messung der Diffusion keine Standard-Sequenz wie das

suszeptibilitdtsanfallige EPI-Verfahren oder das zeitraubende SE-Verfahren verwendet. Diese
beiden typischen Sequenzprobleme werden mit einer Sequenztechnik geldst, die einen 90°-
Puls zur Erzeugung der Quermagnetisierung verwendet und dann mit einem Multi-Echo-
Auslesezug den k-Raum fiillt. Eine solche modifizierte SE-Technik, erstmals 1998 vorgestellt
[Sch98], wurde implementiert.

Der Sequenztyp verwendet eine SPLICE-Doppelechotechnik (Split Aquisition of fast Spin-
Echo Signals for Diffusion Imaging) mit anschlieBender HASTE-Auslese (Half-Fourier
Acquisition Single-Shot Turbo Spin-Echo). Die Akquisitionszeit pro HASTE-Bild liegt
aufgrund der einmaligen 90°-Anregung und danach erfolgenden kompletten k-Raumfiillung
bei unter 800 ms. Die Erweiterung durch die SPLICE-Technik ermdéglicht die Trennung des
Spin-Echos (SE) vom sogenannten Stimulierten Echo (STE). Dies wird deutlich gemacht in
Abbildung 3.5. Es handelt sich um ein Phasendiagramm, bei dem die Phasen der transversalen
Magnetisierungskomponenten dargestellt sind. Bei einem Nullgang des Echopfades ist die
Phase vollstidndig rephasiert und es entsteht ein Echo. Von einem Stimulierten Echo spricht
man, wenn der Echopfad irgendwann in seiner Entwicklung unabhédngig von der schon
applizierten Anzahl von HF-Pulsen horizontal verlaufende Echopfade durchlaufen hat.
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Abb. 3.5: Phasendiagramm der SPLICE-HASTE Bildgebungstechnik zur
Akquisition diffusionsgewichteter Bilder und Darstellung der Echoentstehung.

Stimulierte Echos sind in der Regel stérend, wenn sie nicht exakt mit dem Spin-Echos
zusammenfallen. Das reine SE wird in Abbildung 3.5 mit E1 bezeichnet. Durch eine
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Verschiebung des zweiten 180°-Pulses werden verschieden gro3e Komponenten der Magneti-
sierung invertiert, die bei vollig symmetrischem Aufbau der Sequenz ohne eine Verschiebung
zusammenfallen wiirden.

Die verschiedenen Komponenten des STE- und SE-Pfades ergeben dann zwei Echopfade E1
und E2 und entsprechen zwei Nulldurchgingen zu verschiedenen Zeitpunkten. Wird genau zu
diesen Zeitpunkten das Signal ausgelesen, konnen zwei Echoauslesen zwei k-Raume fiillen.
Es wird immer das erste Echo, unabhéngig von dessen Entstehungsart, in den ersten k-Raum
einsortiert und das zweite Echo in den zweiten. Nach den nédchsten 180°-Pulsen setzt sich
dieses Pulsschema fort und zwei Amplitudenbilder entstehen, die dann fiir ein V2 besseres
Signal Rauschverhiltnis addiert werden und das Endbild ergeben (SPLICE engl.: verbinden).
Die anfénglichen Signalunterschiede in den beiden Echopfaden E1 und E2 haben sich
aufgrund immer neuer dazukommender SE und STE hoéherer Ordnungen nach ca. finf
Inversionspulsen komplett angeglichen und sind von ihrer Intensitdt nicht mehr unterscheid-
bar. Die fiir die Gesamtintensitdt und den Hauptkontrast des Bildes wichtige zentrale k-
Raumzeile ist bei der HASTE-Auslese die achte Zeile. Somit sind die beiden akquirierten
Bilder aus den Echopfaden E1 und E2 nahezu gleich in ihrer Intensitit. Dieses Verfahren
fiihrt zu einer erheblich geringeren Anfilligkeit gegeniiber Storungen aus nicht optimierten
Inversionspulsen und daraus resultierenden Stimulierten Echos. Wir werden spédter sehen,
dass dieses Prinzip gewinnbringend bei der Messung der Diffusion eingesetzt werden kann.
Die Diffusionswichtung, die aus Griinden der Ubersicht nicht in Abbildung 3.5 enthalten ist,
wird nach dem Priparationsschema von Stejskal & Tanner mit zwei bipolaren Gradienten vor
und nach dem ersten 180°-Puls eingebaut. Die verwendeten Werte finden sich in Kapitel 4.1.

RARE-Sequenz

Desweiteren wurde die RARE-Technik verwendet, dessen spezielle k-Raumfiillung in Kapitel
2.4 beschrieben wurde. Diese Technik hat aufgrund einer anderen ,,centric reordering*
Einsortierung der Daten in den k-Raum den Vorteil der kiirzeren effektiven Echozeit TE.s, bis
die zentrale k-Raumzeile bei dieser Singel-shot-Technik aufgenommen wird. Sie betrigt
derzeit mit der Diffusionspréparation (nicht in Abbildung 3.6 dargestellt, jedoch nach
Abbildung 3.4 unteres Schema implementiert) TE.s~ 66 ms. Die Echozeit TE zwischen den
180°-Pulsen kann aufgrund der Tatsache, das keine Doppelchotechnik verwendet wird, auf
5,2 ms mit einer Auslesezeit von 2,56 ms (390 Hz/Pixel) reduziert werden. Das entsprechende
Phasendiagramm, hier ohne Beriicksichtigung der Diffusionspréiparation, ist in Abbildung 3.6
dargestellt. Die Einschwinger in der Priparationsphase sind notwendig, um in der
Auslesephase eine moglichst stabile Magnetisierungskomponente zu erzeugen. Wir konnten
die Anzahl der Einschwingvorgénge auf 3 Zyklen reduzieren. Eine weitere Reduzierung der
Einschwinger fiihrt aufgrund der Uberlagerung mit Stimulierten Echos aus unerwiinschten
Echopfaden zu einer erheblichen Verschlechterung des S/R, die durch nicht exakte 180°-Pulse
entstehen.
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Abb. 3.6: Phasendiagramm der RARE Bildgebungstechnik fir die diffusions-
gewichteten Bilder (Gradienten nicht dargestellt, jedoch ca. 24 ms dafir
verwendet) mit effektiver Echozeit von 66 ms und Auslesezeit pro Echozug von
TE= 5,2 ms. Es werden drei Einschwingzyklen fur eine stabilere Magnetisierungs-
komponente verwendet.

Diffusionskoeffizienten

Fiir die Bestimmung der Temperaturabhingigkeit des Diffusionskoeffizienten ist es not-
wendig, zu jeweils definierter Temperatur die Diffusionskoeffizienten von Gewebe zu
messen. Dieses Verfahren der Bestimmung des Diffusionskoeffizienten wird hier
exemplarisch in Abbildung 3.7 anhand der Signalwerte einer Bildserie dargestellt. Das auf
den Bildern dargestellte Wasserbad, akquiriert mit der SPLICE-HASTE-Sequenz, enthilt drei
runde GefdBBe, die jeweils unterschiedliche Proben beinhalten. Im mittleren Gefa3 befindet
sich Aceton, im unteren Wasser. Aceton, das sich sehr gut als Fliissigkeit fiir
Diffusionsmessungen eignet, besitzt einen etwa doppelt so groen Diffusionskoeffizienten
wie Wasser. Die dargestellte Bildreihe mit fiinf Aufnahmen ist durch unterschiedlich starke
Diffusionswichtung mit b-Werten von 0, 250, 500, 750 und 1000 s/mm? entstanden.

Sichtbar ist der Signalabfall der verschiedenen Proben mit steigender Diffusionswichtung.
Dies wird deutlich im Kurvenverlauf der Signalwerte aufgetragen gegen die b-Werte. Als
Fehlerbalken dienen wie auch bei den anderen Methoden T; und PRF die
Standardabweichungen der Messwerte innerhalb der ROI. Als exponentielle Funktion wird
Gleichung 2.76 verwendet. Aus den Berechnung ergibt sich bei einer Temperatur von 22,4°C
fiir Wasser der Wert D = (2,22+0,25y10°m’s" und fiir Aceton D = (4,63+0,65)'10"m’s™. Im
oberen Gefal} befindet sich Muskelfleisch, welches hier nicht graphisch aufgetragen wurde.
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Abb. 3.7: Signalwerte (aus ROI von 100 Pixeln) der Bildserie fur die Messung des
Diffusionskoeffizienten D(T) in Wasser und Aceton mit der SPLICE-HASTE-
Sequenz und Darstellung einer Serie mit Auswahl von verschiedenen
Diffusionswichtungen im Intervall von b=0*10°s/m? bis b=1000*10°s/m® Die
Fitanpassung Uber die Signalwerte ist als Funktion des b-Wertes exponentiell
aufgetragen dargestellt. Als Fitfunktion wurde Gleichung 2.76 verwendet.

Die Bestimmung der Temperatur ergibt sich aus zwei diffusionsgewichteten Bildern, die vor
und nach einer Erwdrmung akquiriert werden. Das Verfahren ist identisch zu dem aus
Abbildung 3.2. Fiir die Berechnung wird Gleichung 2.81 aus Kapitel 2 verwendet.
Voraussetzung ist das Wissen des gewebeabhidngigen Diffusionskoeffizienten D(T) aus der
oben beschriebenen Kalibrierung und die Anderung von D mit der Temperatur.

ADC-Karten
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Aus der dargestellten Bildserie der Abbildung 3.7 mit fiinf diffusionsgewichteten MR-
Aufnahmen kann pixelweise eine sogenannte 4DC-Karte berechnet werden, bei denen die
Grauwerte dem Wert des scheinbaren Diffusionskoeffizienten (ADC) entsprechen. Mit Hilfe
der Signalgleichung 2.76 kann aus (mindestens zwei) Bildern nach Gleichung 3.5 pixelweise
der ADC berechnet werden.

ADCy,, = M- (3.5)
b, = b,

In der Karte kdnnen dann Regionen ausgewdhlt werden, die anhand anatomischer Strukturen
interessant oder charakteristisch sind und nochmals mit einem mittleren ADC ausgewertet
werden. Falls wéhrend der Berechnung Werte des Diffusionskoeffizienten einen vorher
definierten Wert iiberschreiten, werden diese als weiler Maximalwert dargestellt. Schwarze
Punkte innerhalb der in der Regel hyperintensen Gebiete entsprechen Pixeln, an denen die
Anpassung des Algorithmus nicht konvergierte. Eine Erhohung des ADC-Grenzwertes bringt
in der Regel keine weiteren Vorteile.

3.1.3 PRF-Sequenz

Sequenz

Fir die Phasenmethode wird die konventionelle MR-Gradientenecho-Bildgebungspuls-
sequenz FLASH verwendet, wie sie in Kapitel 2.4.2 skizziert dargestellt wurde. Die
Parameter Echozeit (TE), Schichtdicke (TH) und Bandbreite (BW) wurden fiir die
Anwendungen optimiert. Eine weitergehende Beschreibung hierzu findet sich in den
Ergebnissen Kapitel 4.1. Ein Schema der verwendeten FLASH-Sequenz mit Optimierung fiir
Messungen von temperaturbedingten Phasenunterschieden (durch Anderung der Protonen-
resonanzfrequenz PRF, deshalb PRF-FLASH Sequenz) zeigt Abbildung 2.3.

Phasendinderung

Zundchst wird die Methode dargestellt, die aus den pixelweise berechneten
temperaturbedingten Phasendifferenzen der zwei zeitlich verschiedenen Phasenbildern die
Temperaturdnderung berechnet. So ergibt sich aus dem Produkt der Frequenz mit der
Echozeit der Gradientenechosequenz die Phasendifferenz

Ap=¢,—¢, =2nVIE. (3.6)

Da in der MR-Bildgebung pixelweise Signalintensititen S; {iber die darstellbaren 4096
Graustufen verrechnet werden, muss die Phase eines Phasenbildes von O bis 27 verrechnet
werden.

Dieses Ergebnis der detektierten Phasenénderung ist in der Einheit des Bogenmalles Radiant
[rad] ausgedriickt. Um nun von Radiant zum Winkel in Grad [°] zu kommen, muss der
Winkelwert in rad mit dem Faktor (180/m) multipliziert werden.
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Fiir Temperaturmessungen miissen alle anderen Quellen von Phasenénderungen wie beispiels-
weise Suszeptibilititsdnderungen oder Schwankungen des Magnetfeldes ausgeschlossen
werden. Dann gilt fiir die temperaturbedingte Anderung der Phase ¢ in Grad der folgende
Zusammenhang [Pet00]:

AP[°] _ 360

m =a B, [ﬁﬁj (TE . (3.7)
Hierbei bezeichnet y/27m=42,58 MHzT™' das gyromagnetische Verhiltnis der Wasser-
protonen, By ist die magnetische Feldstirke in Tesla. Die Kalibrationskonstante a bezeichnet
die temperaturabhidngige Phasendnderung der PRF in Einheiten ppm/°C und TE ist die
Echozeit als Sequenzparameter fiir die Phasenanhdufung. Bei 1,5 T und einem linearen
Temperaturkoeffizienten von -0,01 ppm/°C [DeP94] ergeben sich abhéngig von der Echozeit
beispielsweise folgende Phasenidnderungen: 3,44° (TE=15 ms) und 4,6° (TE=20 ms). Durch
Umstellung der Gleichung 3.7 zu den bekannten GroBen ergibt sich die zu bestimmende
Temperatur. Dies ist Grundlage der farbkodierten PRF-Differenzbilder.

Um aus zwei Bildern und den zugehorigen Signaldifferenzen (S,-S;) die Temperaturdifferenz
zu berechnen, ist die Gleichung 3.8 notwendig, die ebenfalls den Fehler dT der Messung
berticksichtigt, wenn iiber zwei gleich grole ROI vor und nach Temperaturerhohung AT die
mittleren Signalintensititen und dessen Standardabweichung o; innerhalb der ROI ausgewéhlt

wird.
360 1 360 1
AT+dT =¢, -¢, =(S, - )F—OF—+ 2 3 —0O3—. 3.8
#.-¢,=(5.-5)) 4096 o [TE ' 74096 a [TE (3-8)

Die Subtraktion zweier Bilder mit identischem Rauschen fiihrt zu einem zuséitzlichen Faktor
2. Die Rechnung im Komplexen der Phasenbilder [Pet98] im Hinblick auf Realteil und
Imaginérteil der Phasenbilder liefert fiir den Nachverarbeitungsalgorithmus

_ Re pgr (x’y)lm(x’y)_Re(x’y)ImREF (xvy)
A¢(x’y) ) arCtan{ Re(x, y)ReREF (xa J’) + Im(x, y)ImREF (xa y) ‘ G2

Die Phasendifferenzbilder werden iiber die komplexen Daten auf einem Pixel bei Pixel (x,y)
Algorithmus berechnet, wobei Re(x,y) und Im(x,y) Real- und Imaginérteile des Referenz-
bildes bzw. des der Temperaturdnderung unterliegende Nachfolgebildes sind. Um Phasenum-
briiche durch hohe Temperaturdnderungen zu vermeiden und noch berechnen zu kénnen, muf3
iiber die Echozeit die voraussichtliche Phasendnderung abgeschitzt werden oder eventuelle
Umbriiche konnen durch die Anwendung der Gleichung 3.9 beriicksichtigt werden.

Fiir die Auswertungen ist es sinnvoll, die induzierte Phasenidnderung in Einheiten von ppm/°C
auszudriicken, weil sich beispielsweise diese GroBe in den Spezifikationen des Gerites
wiederfindet und fiir den Tomographen mit <0,1 ppm /Stunde angegeben wird (vgl. Anhang
A). Die Phasendnderung von 0,01 ppm entspricht bei 1,5 T und 63,598 MHz den Werten
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4,0 rad/s = 229,9°/s und mit Beriicksichtigung der Echozeit in Millisekunden 0,2299°/°C pro
einer Millisekunde Echozeit. Die in dieser Arbeit verwendete Umrechnung fiir die
Phasendnderung A¢ kann mit Gleichung 3.10 zusammengefallt werden. Um die

Phasendnderung pro Echozeit (in ms) zu bekommen, muss noch durch die Echozeit in
Millisekunden dividiert werden.

nplppm] = ag [|p200epm O

3.10
0,63598s™" 360 (3-10)

Methode

Ein wesentlicher Aspekt fiir die korrekte Berechnung der Temperaturdnderungen aus den
Phasenbildern ist die Akquisition nicht phasenkorrigierter Bilder. Der MR-Tomograph liefert
standardmdfig fiir die gewohnlichen Bildgebung phasenkorrigierte Bilder. Diese
Phasenkorrektur entspricht einem Hochpassfilter des Phasenbildes. Die Korrektur muss fiir
eine korrekte Phasenberechnung ausgeschaltet sein und die Bilder im Orginalzustand
verwendet werden.

Abbildung 3.8 zeigt die Anwendung der Phasenkorrektur im optimalen Phantomexperiment.
Das Phantom besteht aus einem wassergefiillten homogenen Plexiglaszylinder, in dem mit
unterschiedlichen Durchmessern und Abstinden Plexiglasstibe eingearbeitet sind, die fiir
Messungen der raumlichen Auflésung zu einer Seite hin kleiner werden.

Amplitudenbild mit Phasenkorrektur ohne Phasenkorrektur

Abb. 3.8: Auswirkungen der Phasenkorrektur des MR-Tomographen auf die
Phasenspringe. Amplitudenbild  (links), Phasenbild mit automatischer
Phasenkorrektur (mitte) und Phasenbild ohne Phasenkorrektur (rechts) mit
deutliche sichtbaren Phasenspriingen von 0 auf 21. In der Graustufenskalierung ist
die mittlere Phase gleich .

Das Phantom mit seinen Plexiglasstidben ist im Amplitudenbild (FOV=220 mm) sichtbar. Erst
nach Ausschalten des Korrekturverfahrens wird ein Phasendrift aufgrund eines
magnetfeldabhdngigen Frequenzdriftes {iber das Bild in horizontaler Richtung deutlich. In
dem dargestellten Fall ergeben sich zwei Phasenumbriiche von 0 (schwarz, Grauwert 0) auf
21 (weil3, Grauwert 4096).
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In Abbildung 3.9 ist die Methode zur Berechnung der Parameterbilder aus zwei zu unter-
schiedlichen Zeitpunkten aufgenommenen Amplituden- und Phasenbildern gezeigt.

Referenzbilder Zeitserie

Amplitudenbild a

Abb. 3.9: Schema zur MR-Datenakquisition und Auswertung der Phasenbilder. Es
wird ein Referenzbild aus Amplitudenbild und Phasenbild zu einer definierten
Ausgangstemperatur T gemacht, danach erfolgt lokal begrenzt eine Erwarmung dT
und gleichzeitig oder danach wird eine Serie von Kontrollaufnahmen akquiriert. Ein
Phasendifferenzbild entsteht durch Subtraktion der komplexen Phasenbilder mit
definiertem Zeit- und Temperaturunterschied. Amplitudenbilder dienen der
morphologischen Kontrolle. Die Pfeile im Parameterbild weisen auf Gebiete mit
veranderter Phase hin.

Ein Referenzbild, bestehend aus Amplitudenbild und dem komplexen Phasenbild wird zu
einer Referenztemperatur T akquiriert. Danach kann die lokale Erwdrmung dT in der
Bildschicht erzeugt werden und gleichzeitig die sogenannten Kontrollaufnahmen (z.B. als
Zeitserie mit mehreren Bildern) gestartet werden. Das Phasensubtraktionsbild oder auch
Parameterbild (der Parameter Phaseninderung ist als Graustufe im Bild dargestellt) kann
durch die gezielte Verrechnung der jeweiligen Kontrollphasenbilder mit dem Referenz-
phasenbild erzeugt werden. Hierzu wird Gleichung 3.9 verwendet. Das Verfahren der
Parameterbilderzeugung ist in Abbildung 3.9 skizziert.
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Signal zu Rauschen in Phasenbildern

Eine wichtige Grofle fiir die Qualitdt der MR-Aufnahmen ist das Signal-Rauschverhiltnis
SNR bzw. S/R (Signal to Noise Ratio). Es wird fiir das Rauschen der Bilder eine Normal-
verteilung der Messwerte um den Mittelwert vorausgesetzt. Diese Annahme ist bei grof3en
Signalintensitdten erfiillt. Fiir alle Amplitudenbilder dieser Arbeit wird das folgende
Auswerteverfahren durchgefiihrt. In einem mdglichst homogenen Bildausschnitt des
Messobjektes wird der Signalmittelwert Sopjeke €iner ROI bestimmt. Gleiches wird fiir das
reine Rauschen Sgrauschen @uBerhalb des Messobjektes gemacht. AnschlieBend bildet der
Quotient dieser beiden Signalmittelwerte das S/R.

Dariiber hinaus ist das S/R bei konstanter Nachweisbandbreite proportional zum Grund-
magnetfeld und kann somit durch stdrkere Magnetfelder erhoht werden. Eine weitere
Verbesserung des S/R ergibt sich durch die Anzahl der Messungen ACQ, das statistisch
unkorrelierte Rauschen nimmt nur mit VACQ zu. Eine Verringerung der Auslesebandbreite
BW fiihrt aufgrund der Abtastung des Signals wédhrend der Auslesezeit t=1/BW zu einem
erhohten S/R. Dies ist in Gleichung 3.11 zusammengestellt.

Sops . AC
SNR b verpatren = — 0B, g (3.11)

SRauschen \Y B W

Die Bestimmung des Rauschens in Phasenbildern ist schwierig, da Phasenbilder wie in

Gleichung 3.9 dargestellt iiber den Arcustangens aus Imaginérteil und Realteil des komplexen
Bildes berechnet werden. Man kann aufgrund der Nidherung, dass die Signalamplitude im
Objekt sehr viel groBer ist als das Rauschen des Untergrundes, das S/R abschitzen durch das
S/R des dazugehorigen Amplitudenbildes.
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3.2 Laserinduzierte Thermotherapie (LITT)

Die LITT (Laser-induzierte Thermotherapie) ist ein durch den Laserfortschritt neues
minimal-invasiven Therapieverfahren zur Behandlung von Tumoren bzw. Metastasen. Bei
dieser Behandlungsmethode wird eine Glasfaser liber einen Katheter direkt in das zu
behandelnde Gewebe (z.B. Tumor, Metastase) eingefiihrt. Das Gewebe wird dann durch
Laserlicht erwdrmt und zerstort. Das Verfahren kann meist unter Ortlicher Betdubung
durchgefiihrt werden und stellt so eine sehr schonende Behandlung dar. Im folgenden werden
die Prinzipien der LITT (Abb. 3.10) dargestellt, die fiir diese Arbeit relevant sind.

Seit der Realisierung des ersten Lasers' 1960 gibt es mittlerweile in der Medizin ein sehr
breites Anwendungsspektrum, was sich vom Laser-Skalpell mit sicherer Blutstillung tiber
Augenoperationen mit kleinstem Laserfokus bis hin zur Tumortherapie mit thermischer
Koagulation des Gewebes erstreckt. Mit der LITT sollen Tumoren durch Hyperthermie, also
die Erhitzung des Areals, zerstdrt werden. Durch die Gewebekoagulation und somit der
Gerinnung lokaler Eiweilmolekiile wird eine Zellnekrose hervorgerufen. Die abgestorbenen
Zellen werden vom Organismus abgebaut. Bei Tumorzellen eines Knochentumors
(Osteoidosteom, vgl. Anhang D) liegt die Temperatur bei ungefahr 55°C [RumO00]. Um eine
irreversible Schiadigung hervorzurufen, mufl diese Temperatur allerdings {iber einen Zeitraum
von mindestens 30 Sekunden aufrecht erhalten werden.

Die erforderliche Temperaturerhohung wird durch Wérmeleitung beim Kontakt mit Gewebe,
durch Widerstandserwarmung im Gewebe selbst und als Folge absorbierter Strahlung erzielt.
Diese Effekte werden in Kapitel 4 noch genauer messtechnisch betrachtet. Das nekrotisierte
Gewebe verbleibt im Korper und wird iiber den korpereigenen HeilungsprozeB3 abgebaut oder
in Narbengewebe umgewandelt.

Um Tumorvolumen mit mehreren Kubikzentimetern auf die geforderte Nekrosetemperatur
von liber 55-60°C zu bringen, werden optische Leistungen von 5-10 W mit einem Nd-YAG-
Laser appliziert. Die Leistungsdichte des Lasers darf in der Umgebung des Applikators, der
im Tumorgewebe steckt (vgl. Abb. 3.10), nicht zu grof3 werden, damit keine Karbonisierung
auftritt. Dieses Gewebe wiirde aufgrund des stark angestiegenen Absorptionskoeftizienten das
Laserlicht vollstindig absorbieren und einerseits in der betroffenen Zone eine weitere
unerwiinschte Temperaturerh6hung verursachen, andererseits im restlichen Tumorgewebe
nicht mehr die Nekrosetemperaturen erzeugen.

Biologisches Gewebe weist bei Wellenldngen von 3 um und 10 um Absorbtionsmaxima auf,
die den Wellenldngen des Er:YAG Lasers (2,94 pum) und der des CO; Lasers (9,6 um, 10,6
um) entsprechen. Diese Laser sind daher besonders zur Abtragung von Gewebe und speziell
von Knochengewebe geeignet. Dagegen soll bei der LITT das Gewebe lediglich bis zu einer
bestimmten Temperatur erwdrmt werden. Fiir diese Art der Laserbehandlung kommen

!engl.: light amplification by stimulated emission of radiation
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besonders Laser in Frage, deren Wellenldnge nicht im Absorptionsmaximum des jeweiligen
Gewebes liegt und dadurch eine gréfere Eindringtiefe besitzen. Fiir die meisten Gewebearten
sind dies Laser, deren Wellenldnge im sog. ,,therapeutischen Fenster von ca. 600 bis 1200
nm liegt. Deshalb wird Laserlicht spezieller Wellenldngen (z.B. Ho:YAG-Laser mit
A=2120 nm, Nd:YAG-Laser mit A=1064 nm, Diodenlaser mit A=940 nm) verwendet, das
verhdltnismaBig tief in Gewebe eindringt.

_ Temperatureffekt

Katheter

Tumor

Katheterschleuse

Laserapplikator

Abb. 3.10: Prinzip der Thermotherapie mit Einfihrung eines wassergekihlten
Laserapplikators in das Tumorgewebe und Darstellung der Randzone.

Bei der Therapie erfolgt zundchst die Absorption der Photonenenergie durch die Gewebe-
molekiile. Aufgrund der langen Biomolekiille mit einer Vielzahl von Rotations- und
Schwingungsfreiheitsgraden wird diese Energie anschlieBend durch strahlungslose Uberginge
als Wirme an Nachbarmolekiile abgegeben. Um eine gleichméfige Erwdrmung des
Zielvolumens in lebendem Gewebe zu erreichen, sind dessen thermische Eigenschaften
(Wiarmeleitfahigkeit, Perfusion, Diffusionskonstante) ma3gebend.

Um die Wérmeverteilung wéhrend einer LITT zu berechnen, besteht die Mdglichkeit, bei
Kenntnis der entsprechenden Parameter eine Simulation durchzufiihren. Dies erfordert jedoch
meist einen sehr hohen Rechen- und Zeitaufwand und kann oft nur eine grobe Néherung
ergeben. In-vivo sind viele der Parameter dariiber hinaus selbst temperaturabhingig, was die
Simulation weiter erschwert. Das sogenannte Temperaturmonitoring, also die Temperatur-
messung withrend der LITT, stellt daher eine genauere Uberwachungsmdglichkeit dar. Mit
Hilfe schneller Bildgebungsverfahren (MRT) sind diese Kontrollmoglichkeiten heute bereits
gegeben und werden in dieser Arbeit vorgestellt.

In unseren Versuchen wird ein Diodenlaser der Firma Dornier (siche Anhang B) mit einer
Wellenldnge von A=940 nm verwendet, der eine maximale Leistung von 50 W stufenlos
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regelbar zuldBt, Pulsintervalle von 0,01-10 Sekunden und gespeicherte Behandlungs-
programme bis 10 Minuten mit variabler Leistung durchfiihrt. Mit dem eingebauten
Lightguide Protektion System (LPS), welches Weilllicht detektiert und bei einsetzender
Karbonisierung den Laser sofort ausschaltet, ldsst sich eine beginnende Karbonisationszone
verhindern.

Desweiteren gibt es verschiedene Faser-Applikatoren, die das Licht radial diffus im Gewebe
in alle Raumrichtungen abstrahlen (,,Diffusor-Tip“, Ldnge 2 cm) oder bevorzugt nach vorne
mit einer Divergenz von 5° abstrahlen (,,bare-fibre”, Ldinge 2 mm). Zusétzlich kann die
Moglichkeit genutzt werden, mehrere Fasern einzufiihren (,,multi-fibre®).

3.3 Prinzipien der Thermotherapie mit Ultraschall (HIFU)

Hochenergetischer fokussierter Ultraschall (HIFU?) ist neben dem Laser ein weiteres
hochwirksames Werkzeug, um Gewebe nicht invasiv und ortsgenau zu erwirmen. Innerhalb
von wenigen Sekunden wird mittels Schallwellen das Zielgewebe in bestimmter Tiefe unter
der Haut thermisch koaguliert, wihrend die benachbarten Gewebeareale verschont bleiben.
Die Kombination dieser Therapiemethode mit der MRT ermdglicht {iber Planungsaufnahmen
eine exakte Definition des Zielgebietes und eine Uberwachung der Therapie in Echtzeit. Ziel
dieses Abschnitts ist die Darstellung der Grundidee des Verfahrens und der vorhandenen
Ultraschalltechnik.

3.3.1 Einfithrung in die Thermotherapie mit Ultraschall

Ziel der Thermotherapie mit hochenergetischem Ultraschall ist die vollstdndige Denaturierung
des lokal begrenzten Tumorgewebes. Wie noch in Kapitel 3.3.2 graphisch dargestellt wird,
geht man davon aus, dass unabhingig vom Gewebetyp die Zellen bei einer Erwdrmung auf
tiber 60°C schon nach wenigen Sekunden (<8 s) irreversibel geschidigt werden [Tho91]. Fiir
die Erzeugung dieser rdumlich begrenzten Erwérmung mit sehr schnellem Temperaturanstieg
(schneller als bei LITT) wurde die Thermotherapie mit hochenergetischem Ultraschall
(HIFU) entwickelt.

In Gasen, Fliissigkeiten sowie biologischem Gewebe breitet sich Schall durch Dichte- bzw.
Druckwellen fort. Die Schallgeschwindigkeit c ist abhéngig von der Gewebeart und dessen
Zusammensetzung und liegt in den meisten Gewebearten in der Nihe derer des Wassers mit
c=1492 m/s (20°C), die von Knochen als Festkorper weicht mit ¢=3600 m/s stark ab. Zur
Ultraschall-Bildgebung werden Frequenzen von 1 bis 10 MHz verwendet, was Wellenlédngen
zwischen 1,5 mm und 0,15 mm entspricht.

2 HIFU = high intensity focused ultrasound; oft auch mit FUS = focused ultrasound surgery bezeichnet
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Abb. 3.11: Horizontales und vertikales Intensitatsprofil® des Ultraschallfokus mit
erheblich verminderter Abgabeleistung, gemessen in einem Laborwasserbecken
mit empfindlichem Hydrophon.

Linse

iFewebeobertlach
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Zielvolumen
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Abb. 3.12: Prinzip der Therapie mit hochenergetischem fokussiertem Ultraschall.
Innerhalb von 6-7 Sekunden kann das Zielgewebe, z.B. der Tumor, in kleinen
Arealen (rote Volumina) thermisch koaguliert und somit zerstért werden. Dabei

bleiben die benachbarten Gewebeareale unbeeinfluRt. Grolkere Gebiete lassen
sich durch Bewegung der Schallquelle ,abfahren®.

3 Als Vergleich: Die Schallintensitit der Horschwelle beim 1000 Hz Ton liegt bei 10> W/m?* was nach
Gleichung 4.2 einem messbaren Schalldruck von 2*107 Pa entspricht.
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Bei Schallwandlern der medizinischen Diagnostik ist die maximale Schalleistung aus
Sicherheitsgriinden auf 0,1 W/cm® begrenzt. Fiir die Therapie mit HIFU verwendet man
derzeit Schalleistungen bis 6000 W/cm®. Hiermit lassen sich im Bereich des Fokus
Gewebetemperaturen von 60°C bis 90°C innerhalb von wenigen Sekunden erreichen und
somit das Gewebe zerstoren. Wihrend dieser kurzen Behandlung spielt der Warmetransport
durch Diffusion, Perfusion oder Warmeabstrahlung eine untergeordnete Rolle.

Die fiir unsere Zwecke und spiteren Experimente entwickelten MR-kompatiblen Schall-
wandler (Transducer) bestehen aus keramischen Materialien, die den inversen piezo-
elektischen Effekt ausnutzen. In Bezug auf spitere Behandlungskonzepte ist eine gute
Fokussierung des Ultraschalles wichtige Voraussetzung fiir den Erfolg. Fiir die Versuche
werden Linsen verwendet. Typische Intensititsverteilungen im Fokusbereich des Wandlers
und dessen Umgebung sind in Abbildung 3.11 und 3.13 dargestellt [Jen98]. Die Messungen
wurden in einem Wasserbad iiber viele Stunden gemittelt durchgefiihrt, um bei sehr geringer
Leistung ausreichend viele und signalstarke Messpunkte zu haben. In beiden Richtungen
entspricht das Intensitétsprofil ndherungsweise einer GauBfunktion. Die Ausdehnung des
Fokusbereiches wird iiber die —3dB Zone definiert, in der die Schallintensitit groBer als die
Hilfte des auftretenden Maximalwertes ist (vgl. Gleichung 3.12).
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Abb. 3.13: Intensitatsprofil des Ultraschallfokus als 2D-Darstellung und Farbko-
dierung mit 16 verschiedenen Intensitatsgruppen, dargestellt in W/cm?, nicht
therapeutische Leistung.

57



Kapitel 3
Material und Methoden

Uber diese Definition ergibt sich eine FokusgroBe von 8,7 mm in Schallausbreitungsrichtung
und 1,1 mm senkrecht dazu (Abb. 3.12). In diesem Areal werden histologisch nachweislich
die notwendigen Koagulationstemperaturen erreicht und das Gewebe nekrotisiert. Um jedoch
einen Tumor typischer Grofe von 1-2 cm zu zerstoren, bedarf es des Aneinandersetzens vieler
kleiner Einzelnekrosen (in Abb. 3.12 rot dargestellt).

Notwendig fiir die Funktionsfdhigkeit und Bewegung des Wandlers ist ein Planungs- und
Steuerungsprogramm. Dieses steuert die mechanische Verschiebung der Quelle in drei
Raumrichtungen. Durch zusidtzliche Variation der Linsenform kann der Fokus in das
Zielgewebe gebracht werden (,,Scannen®). Die derzeitige maximale Eindringtiefe des
verwendeten Ultraschalls betragt 68 mm. Dies begrenzt sowohl die Tiefe als auch die Grof3e
der behandelbaren Tumoren.

Wie in der Ultraschalldiagnosik gibt es auch hier keine Strahlenbelastung durch ionisierende
Strahlung. Der entscheidende Vorteil ist jedoch das Wegfallen eines chirurgischen Eingriffes,
da es sich um ein komplett nichtinvasives Behandlungskonzept handelt. Somit sind das
Infektionsrisiko und lange stationdre Aufenthalte stark vermindert. Bislang sind jedoch nur
wenige Anwendungen wie z.B. bei gut- sowie bdsartigen Prostatatumor bekannt [Mad95].
Angestrebt wird im DKFZ Heidelberg die Behandlung von Brusttumoren (Mamma-
karzinome) [SimO1].

3.3.2 Prototypen fiir hochenergetischen Ultraschall

Das HIFU-Patientensetup ist ein runder Ultraschallwandler mit einem effektiven Durch-
messer von 60 mm und einer Brennweite von 68 mm, dessen Piezokristall mit einer Frequenz
von 1,7 MHz betrieben wird. Es handelt sich um einen zusammen mit der Firma Siemens
(Erlangen, Medizintechnik Technologie, Deutschland) entwickelten komplett MR-kompa-
tiblen Prototypen. Eine ausfiihrliche weiterfiihrende Beschreibung findet sich in [Jen98].
Durch die Apertur des Wandlers wird eine starke Fokussierung erreicht. Zum Zeitpunkt der
Experimente wurde standardméBig eine aufgeklebte Linse aus Polystyrol* verwendet, deren
erzeugte charakteristische —3dB Fokuszone eine Breite von 1,1 mm und eine ldngliche
Ausdehnung in Strahlrichtung von 8,8 mm aufweist.

Um fiir eine spitere Therapie am Tumorpatienten ein entsprechendes Tumorvolumen
abfahren und koagulieren zu konnen, ist die gezielte Bewegung des Ultraschallfokus in alle
drei Raumrichtungen wichtige Voraussetzung fiir eine komplette Therapie. Diese Anfor-
derung wird erfiillt, indem der Wandler auf einer Stiitze angebracht ist, dessen Basis drei
Gewindestangen bilden. Diese sind wiederum iiber Antriebsmotoren hydraulisch verstellbar.

4 Eine genaue Materialbeschreibung darf hier aufgrund patentrechtlicher Seite nicht erfolgen. Polystyrol wird
wegen der nahezu gleichen Impedanz zu Wasser und der unterschiedlichen Brechung zu Wasser verwendet.
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Abb. 3.14: Patientensetup (links) und Experimentalsetup (rechts) des Ultraschall-
wandlers fur HIFU-Anwendungen mit (links) und ohne (rechts) Mdglichkeit der
Fokusbewegung. Im linken Bild schaut man direkt auf das Beschallungsfenster und
den Brust-Topf, in dem die Patientenbrust fixiert werden kann. Im rechten Bild ist
die mit direkt angefigtem 10 Liter Wasserbecken zur Ankopplung des
Ultraschalles an das zu beschallende Gewebe dargestellt.

Der komplette Ultraschallwandler und die Positioniereinheit befinden sich in einem mit 0,1-
0,2 bar wassergefiillten zylinderformigen Applikationsgehduse mit einem Durchmesser von
48 cm. Alle beschallten Gewebe liegen auf einer speziellen Mylarfolie auf, die sich bei dem
vorhandenen hohen Innendruck nach auBlen Richtung Probengewebe bzw. Brustgewebe der
Patientin wolbt. Zusammen mit Ultraschallgel kann somit die notwendige gute Gewebean-
kopplung an das zu behandelnde Gewebe gewéhrleistet werden. In vorherigen Studien konnte
eine exakte Ansteuerung des Schallkopfes durch die Ansteuerelektronik nachgewiesen
werden. Die in dieser Arbeit entwickelten Temperaturmessverfahren werden in den folgenden
Experimenten dazu genutzt, Aussagen iiber Detektierbarkeit, Lokalisation der Beschallungs-
punkte und Temperaturaussagen im Fokusbereich zu treffen.

In dieser Arbeit wird ebenfalls ein einfacherer Aufbau zur Applikation von Ultraschall
verwendet, der Experimentalsetup genannt wird (Abb. 3.14, rechts). Dieser ist ebenfalls ein
runder Ultraschallwandler, der im Gegensatz zum Prototypen I einige Verdnderungen
erfahren hat. Es gibt keine Verstellmimik, so dass der gesamte Ultraschallwandler fest ist und
nicht den Fokus in der Tiefenposition variieren kann. Deshalb muf3 schon bei der Fixierung
einer Gewebeprobe, wie in Abbildung 3.14 dargestellt, sehr sorgféltig darauf geachtet werden,
dass eine optimale Positionierung in Bezug zum festen Fokus gegeben ist.

Die Brennweite betrigt f= 100 mm, der Durchmesser der Linse mifit 2r =97 mm und die
Betriebsfrequenz betrdgt 1,18 MHz, also A = 1,26 mm. Somit ergibt sich mit Gleichung 3.1
ein charakteristischer —3dB Fokusdurchmesser a im Brennpunkt von 0,67 mm fiir das
Experimentalsetup (0,4 mm fiir das Patientensetup). Diese Berechnung ist allerdings extrem
vereinfacht und idealisiert und jede Schwankung im Setup durch anderen Materialien oder
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Temperatureinfliissen fiihrt zu einer weiteren VergroBerung der Fokusbreite. Fiir das
Patientensetup wird im idealen Wasserbad eine Fokusbreite (-3dB-Zone) von 1,1 mm
gemessen. Eine Messung in Gewebe wire wiinschenswert.

a=02574 (3.12)
r

Wie in der Elektrotechnik wird das Zehnfache des logarithmischen Relativmales des
Schallpegels Lp mit der Einheit Dezibel [dB] gekennzeichnet:

L, =101 By dB =101 idezol Ly dB 3.13
P g o g 7 g . (3.13)

eff',0 0 eff’,0

Am Rand der —3dB Zone ist nach Gleichung 3.13 die Schallintensitit auf 0,5*1, gesunken, fiir
den Schalldruck, der in Pa angegeben wird, gilt an der Grenze eine Reduzierung auf 0,77*py.
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Kapitel 4
Ergebnisse

Die gezielte Kombination der in Kapitel 2 & Kapitel 3 vorgestellten MR-Techniken mit den
Temperaturmess- und Hyperthermieverfahren aus Kapitel 3 ergibt die Mdglichkeit, nicht
invasiv eine Hyperthermie im MR zu iiberwachen. In den folgenden Abschnitten werden die
Ergebnisse zu Sequenzentwicklungen mit Kalibrierungen, Methodenvergleichen und
Anwendungen mit Lasern und Ultraschall (Kaninchen, Hund, Ratte, in-vivo, ex-vivo)
présentiert.

4.1 Messtechniken

4.1.1 Sequenzen und Messgenauigkeiten

4.1.1.1 T{-Sequenz

Die Messzeit einer Schicht ergibt sich bei der SRTF-Sequenz (Saturation-Recovery-
TurboFLASH-Sequenz) fir das T;-Verfahren aus TA= 128 x TR + Tree. Die Zeit Tree
bezeichnet das Zeitintervall (Recovery-Zeit), in dem sich die z-Magnetisierung erholen kann.
Das einzustellende optimale Trgc ist je nach T;-Zeit des Gewebes und dessen Relaxationszeit
T, ndherungsweise durch die Gleichung 4.1 gegeben. Ty ist die Referenztemperatur, auf die
sich auch die Kalibrierung bezieht und m ist die Anderung der T;-Zeit pro Grad Celsius.

T =1,(1,)+ - ). @.1)
T, m

Fiir Messungen in Fleisch wird Tree = 1100 ms gewahlt, fiir Fett ergibt sich Tgee = 500 ms.

Die lineare Steigung m und somit die aus Kalibrationen bestimmte Anderung der
Relaxationszeit mit der Temperatur und ist gewebeabhdingig. In Tabelle 4.1 sind die
Ergebnisse aus Kalibrationen zusammengestellt, wie sie im Rahmen einer Vorgéngerarbeit
gemessen wurden [Boh99] und durch eigene Messungen ergédnzt bzw. iiberpriift wurden.
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Diese Werte liegen den Farbkodierungen der T;-Methode zu Grunde. Néhere Angaben finden
sich in den nachfolgenden Unterkapiteln.

Fiir die Messungen wurden, wenn nicht anders angegeben, die SRTF-Sequenz mit einer
Messzeit von ca. 2 Sekunden pro Bild verwendet. Die Messparameter sind in Tabelle 4.1
angegeben.

Tab. 4.1: Vorrangig verwendete Messparameter fir die SRTF-Sequenz.

Gesichtsfeld (FOV) 160 mm
Matrixgrofe 128 x 128
interpoliert auf 256 x 256
Raumliche Auflosung 1,25 mm x 1,25 mm
Schichtdicke 5 mm
TR/TE/a 8,2ms /4,1 ms/12°
Trec 1100 ms (Fleisch)
500 ms (Fett)
Bandbreite 260 Hz/Pixel
Akquisitionszeit 2100 ms (Fleisch)
1600 ms (Fett)
S[a.u]

800

700 -

600 -

500 H

400
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100 H

0 T T T T
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Abb. 4.1: T{-Messung in Ultraschallgel mit der SRTF-Sequenz (vgl. Kapitel 3.1).
Aufgetragen sind die Signalwerte S Uber die Recovery-Zeiten Tgrgc. Durch
Fitanpassung an Gleichung 3.4 ergibt sich T, = (1666 + 26) ms.

63



Kapitel 4

Ergebnisse

In Abbildung 4.1 ist eine Messung der T;-Zeit fiir Ultraschallgel dargestellt. Es stellt aufgrund
seiner langen Relaxationszeiten ein ideales Messobjekt fiir einen spéteren Methodenvergleich
mit der Diffusion dar. Die Messung der T;-Zeiten zu bestimmten Temperaturen ist
notwendige Voraussetzung fiir die Kalibrierung der T;-Methode auf verschiedene
Gewebearten. Aus dem Fit, der nach dem Verfahren aus Kapitel 3.1 stattfindet, wird eine T;-
Relaxationszeit von (1666+£26) ms bei einer Temperatur von (22,7 + 0,3) °C bestimmt.

4.1.1.2 Diffusionssequenzen

Eine Erginzung der HASTE-Technik konnte die RARE-Technik (Abbildung 4.4) darstellen,
mit der bei einer Echozeit von TE=66 ms ein besseres S/R im Gewebe erreicht werden kann.
Die Zusammenfassung der Mittelwerte fiir verschiedenen ROI im Liquor (CSF), in der grauen
Gehirnmasse (GR) und im Nasenbereich (NA, Mischung aus Muskel, Fett und Luft, kaum
Struktur erkennbar) sind in nachfolgender Tabelle 4.2 zusammengestellt. In allen
aufgelisteten Geweben erzielt die RARE Technik das hohere S/R.

Tab. 4.2: Gemessene S/R der jeweiligen HASTE bzw. RARE-Sequenz von
Abbildung mit b=0 s/mm?, die Ergebnisse sind Mittelwerte aus 10 Messungen in
diesem Gewebe. Als Gewebe ist angegeben: NA= Nasenregion, GR= Graue
Hirnsubstanz, CSF=Liquor.

S/R NA GR CSF
HASTE Doppel-Echo
TE = 116 ms 14,5 22 50
RARE Single-Echo
TE = 66 ms 20 3 72

Jedoch ist aufgrund der speziellen Echorefokussierung und der RARE-Auslese, welche die
erste akquirierte k-Raumzeile in die zentrale k-Raummitte einsortiert (centric reordering), eine
Diffusionswichtung nicht signifikant besser als mit der HASTE-Technik moglich (mehr dazu
in Kap.3.1.2). Der Pfeil in Abbildung 4.2 zeigt auf eine Signalausloschung durch
Suszeptibilititsunterschiede hin, wie sie in dieser Gehirnregion (Ubergang von Gehirngewebe
zum luftgefiillten Nasenraum) hiufig vorkommt.
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HASTE

Abb. 4.2: Vergleich der Bildqualitat fir die HASTE-Technik (links) und RARE-
Technik (rechts), jeweils b=0 s/imm?>.

In der nachfolgenden Tabelle 4.3 sind die iiblicherweise in dieser Arbeit verwendeten
Messparameter fiir die HASTE und RARE-Sequenz aufgelistet. Falls Abweichungen hierzu
auftreten, ist dies im Text vermerkt. Details zur RARE-Sequenz finden sich in Kapitel 3.1,
insbesondere was die komplexe Schaltung der Diffusionsgradienten, die in der RARE-
Sequenz implementiert wurden, betrifft.

Tab. 4.3: Vorrangig verwendete Messparameter fir die HASTE- und RARE-

Sequenz.
SPLICE-HASTE RARE
Gesichtsfeld (FOV) 200 mm 240 mm
Matrixgrof3e 128 x 256 128 x 256
Réumliche Auflosung 2,1 mm x 0,8 mm 1,9 mm x 0,9 mm
Schichtdicke 5 mm 5 mm
TR/TE/a 5s/116 ms/180° 5s8/66 ms/180°
Guax /A /0 14 mTm™ /31,5 ms / 24 ms 14 mTm™ / vgl. Kap. 3.1
b-Wert 0-1000 s/mm’ 0-600 s/mm’
Bandbreite /Auslesezeit 390 Hz/Pixel & 2,56ms 390 Hz/Pixel & 2,56ms
Akquisitionszeit =TR, min. 1s =TR, min. 1s
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Mit der SPLICE-HASTE-Sequenz wurden die Diffusionskoeffizienten flir einen spéter
dargestellten Vergleich der Methoden in Wasser und Ultraschallgel gemessen. Dartiber hinaus
wurden auch Messungen in Muskelgewebe durchgefiihrt. In Abbildung 4.3 sind exemplarisch
fiir Ultraschallgel die Signalwerte zu verschiedenen Diffusionswichtungen logarithmisch
gegen die b-Werte aufgetragen. Die Steigung der Geraden ist durch den
Diffusionskoeffizienten D reprisentiert. Fiir die Messung im Wasserbad ergibt sich bei
22,4°C ein Wert von D = (1,4 £0,12)00° m>s™".

8
T
7,5
— 7
) _
©
[ 6,5 1
£ 6 \ T
5,5
5
0 250 500 750 1000
b [s/mmz]

Abb. 4.3: Messung des Diffusionskoeffizienten in Ultraschallgel mit der SPLICE-
HASTE-Sequenz und dem Verfahren aus Kapitel 3.1. Der lineare Fit (Gleichung
2.77) mit den Signalwerten als Funktion des b-Wertes ist dargestellt und ergibt
D= (1,4+ 0,12 )10°m?%™.

Abbildung 4.4 zeigt eine Zusammenstellung von anatomischen, diffusionsgewichteten
SPLICE-HASTE-Aufnahmen mit einer Echozeit von TE = 116ms durch den Schidel eines
Probanden. Das linke Bild ist ohne Diffusionsgradienten akquiriert worden. In der Mitte ist
ein sehr stark diffusionsgewichtetes Bild der gleichen Transversalschicht durch die Augen mit
b=1000 s/mm” dargestellt. Gut erkennbar ist das deutlich reduzierte S/R in praktisch allen
Bereichen des Objektes und im Vergleich zum ersten Bild der starke und unterschiedliche
Signalabfall in einigen Regionen, insbesondere bei dem vorher hyperintens erscheinenden
Augen und Fliissigkeitsraumen (sog. Liquorraum).

Auf der rechten Seite der Abbildung 4.4 sind die aus fiinf Diffusionswichtungen (b = 0, 250,
500, 750, 1000 s/mm®) pixelweise berechneten ADC-Karten dargestellt. Die Grauwerte
entsprechen dem Wert des scheinbaren Diffusionskoeffizienten (ADC). Die schwarzen
Punkte innerhalb der hyperintensen Gebiete entsprechen Pixeln, an denen die Anpassung des
Algorithmus nicht konvergiert. Eine Erh6hung des ADC-Wertes bringt hier keine weiteren
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Vorteile. Es wird ein maximaler ADC-Wert von 410”m?s™ dargestellt. Trotz des geringen
Kontrastes und geringeren S/R in den Bildern hoher b-Werte ist das S/R noch gro3 genug, um
sicher eine stabile Berechnung der Diffusionskoeffizienten moglich zu machen und die
Fitanpassung durchzufiihren.

bh=1000

.1JII|' S

Abb. 4.4: Diffusionsgewichtete Transversalschichten durch den menschlichen
Schadel (SPLICE-HASTE-Sequenz, b=0, und b=1000 s/mm?®). Aus fiinf
diffusionsgewichteten Bildern wurde pixelweise eine ADC-Karte berechnet (rechts)
und fur die Diffusionskoeffizienten in  Grauwerten  skaliert. Die
Diffusionskoeffizienten erreichen aufgrund der im Kopf vorhandenen Flissigkeiten
(Augen, Liquorraum) Werte bis 410° m?s™. Die restlichen drei Diffusionsbilder
wurden wegen der Ubersichtlichkeit weggelassen.

Tab. 4.4: Auflistung der gemessenen scheinbaren Diffusionskoeffizienten (ADC)
in-vivo (vgl. Abb. 4.4) und Angabe der S/R des jeweiligen Bildes fir b-Werte von 0-
1000 s/mm?. Literaturwerte fiir die ADC zum Vergleich entnommen aus [Chi97],

[Pie96].
Liquor Graue
(CSF) Hirnsubstanz
b=0 38,4 13,3
b=250 23,2 10,7
S/R  b=500 10,8 8,3
b=750 7,1 7,4
b=1000 1,6 6,4
ADC [10°m?%s] 2,96 + 12% 0,7 + 9%
ADC [10°m%/s]
[Chi97] 2,4+ 8,4% 0,9+ 11%
[Pie96] 3,14 + 5% 0,76 + 14%
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In Tabelle 4.4 sind die aus Abbildung 4.4 ermittelten Signal-Rauschverhiltnisse S/R fiir
verschieden starke Diffusionswichtungen (b von 0 bis 1000) innerhalb des Liquorraumes
(Gehirnfliissigkeit CSF; cerebrospinal fluid) und der grauen Hirnsubstanz dargestellt. Wie in
Kapitel 3 dargestellt und erwartet sinkt mit starker Diffusionswichtung das Signal stark ab
und reduziert das S/R erheblich. Dennoch ist fiir b=0 die Bildqualitdt gut und die pixelweise
berechnete ADC-Karte zeigt keine suszeptibilititsbedingten Artefakte. (S/R-Verhéltniss fiir
Liquor 38,4 und fiir das Gehirngewebe immerhin 13,3).
Die dargestellten Ergebnisse zeigen, dass es zumindest im Kopf moglich ist,
Diffusionskoeffizienten mit hinreichender Genauigkeit und in Ubereinstimmung mit der
Literatur zu bestimmen und eine Temperaturmessung auf ADC-Basis (vgl. Kap. 2.6) wire mit
der Bildqualitét (vgl. ADC) moglich.
Fehler fiir die Berechnung der Diffusionskoeffizienten konnen nicht nur {iber die
Fitparameter, sondern auch iiber eine vereinfachte Gleichung angenéhert berechnet werden
[Tly98].

1

_JD_
==2=-___- i 2b D 4.2
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Hierbei ist Ab die Differenz zwischen minimalem und maximalem b-Wert in der Bildreihe,
S/Ry ist das Signal-Rauschverhéltnis fiir das Bild mit dem b-Wert gleich Null und D ist der
aus dem Fitalgorithmus berechnete Diffusionskoeffizient.

4.1.1.3 PRF- Sequenz

In Tabelle 4.5 sind die vorrangig in dieser Arbeit verwendeten Sequenzparameter fiir die
PRF-Sequenz aufgelistet. Die minimal mogliche Schichtdicke betrdgt 2 mm.

Tab. 4.5: Vorrangig verwendete Messparameter fir die PRF-FLASH-Sequenz.

Gesichtsfeld (FOV) 160 mm
MatrixgrofBe 256 x 256
Réumliche Auflésung 0,63 mm x 0,63 mm

Schichtdicke 3 mm
TR/ TE 28 ms/ 15 ms
Bandbreite 130 Hz/Pixel

Akquisitionszeit 9,7s
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Der Fehler bei der Bestimmung der Phasendifferenzen aus den entsprechenden Subtraktions-
aufnahmen ergibt sich aus dem Signal-Rauschverhdltnis S/R des Phasenbildes. Dies kann,
wie in Gleichung 3.11 iiber das Amplitudenbild abgeschétzt werden. So ergeben sich fiir
verschieden Proben die in Tabelle 4.6 zusammengestellten Signal-Rauschverhédltnisse mit
entsprechendem prozentualer Fehlerangabe aus der ROI.

Tab. 4.6: Signal-Rauschverhaltnis aus den Phasensubtraktionsbildern fur
verschiedene Proben, gemessen mit der PRF-FLASH-Sequenz und einer
Auslesebandbreite von 130 Hz pro Pixel.

Wasser Ultraschallgel 0,01%- Muskel-
Gd-DTPA gewebe

S/R 322/17=19,0 | 288/19 =15,1 | 513/19=27,0 | 316/16 = 19,8

Fehler [%] 5,3 6,6 3,7 5,6

Fiir eine moglichst hohe Temperatursensitivitdt der PRF-Methode ist es erforderlich, eine
optimale Echozeit in der GroBenordnung von T,* [Que00] zu haben. Diese liegt im Bereich
von 15-40 ms uns somit sehr groB3. Bei FLASH-Sequenzen mit langer Echozeit stellt die
Optimierung des S/R durch die Wahl der Auslesebandbreite ein wesentliches Mittel zur
Erhéhung des Signal-Rauschverhéltnisses dar. Fiir die PRF-Sequenz wurden zwei
Bandbreiten BW,;= 130 Hz/Pixel und BW,=195 Hz/Pixel untersucht. Wie aus Gleichung 3.11
hervorgeht, ist das S/R umgekehrt proportional zur Auslesebandbreite BW. Die
Auslesebandbreite ist wiederum umgekehrt proportional der Auslesezeit, im Fall der
gewdhlten Bandbreiten ergibt sich 7,68 ms (fiir 130 Hz/Pixel) und 5,12 ms (fiir 195 Hz/Pixel).
Bei ansonsten gleichen Pulssequenzparametern ist fiir die beiden Auslesebandbreiten ein
Verhiltnis von S/R(BW;) / S/R(BW;) = 1,22 zu erwarten. Dies konnten wir mit einem Wert
von 1,28 am Phantom bestdtigen. Jedoch zeigte sich im Experiment mit der Ultraschallanlage,
dass die groBere Auslesebandbreite zu Artefakten fithren kann. Trotz einer geringeren
Messzeit bei 195 Hz/Pixel stellte die kleinere Bandbreite die bessere Alternative aufgrund
geringerer Artefaktanfilligkeit und des besseren S/R dar. Eine weitere Reduzierung der
Bandbreite und somit Erhohung der Auslesezeit fiihrt zu einer nicht mehr akzeptablen
Verldngerung der Echozeit.
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4.1.2 Messtechnische Probleme

Das Temperaturmonitoring auf Basis der Diffusionsmethode sowie auf Basis der Protonen-
resonanzidnderung bereitet intrinsische Schwierigkeiten, die im Folgenden dargestellt werden.

4.1.2.1 Diffusionsmethode

Nahezu ideale Bedingungen fiir die Messung der Diffusionskoeffizienten stellt aufgrund der
Relaxationszeiten das aus Wasser bestehende Phantom aus Abbildung 4.5 dar. Der
unterschiedliche Kontrast der Rohrchen, die sich in dem Phantom befinden, kommt durch die
unterschiedlichen T,-Zeiten der R6hrchen zustande, hat aber in der Regel keinen Einfluss auf
die Bestimmung der Diffusionskoeffizienten D. Die Abbildung 4.5-A zeigt das Phantom mit
der Gradientenechotechnik EPI (TR/ TE/ Matrix= 5s/ 112ms/ 96x128) , in Abb. 4.5-B ist das
Phantom mit der Spinechotechnik SPLICE-HASTE (Parameter Tabelle 4.3) und einem FOV=
240x240 mm® aufgenommen worden. Sequenzen auf Basis der Gradientenechotechnik sind
sehr anfillig fiir Anderungen der Suszeptibilitit. Dies wird besonders deutlich beim Vergleich
einzelner Regionen im Phantom, bei denen aufgrund der Unterschiede zwischen Luft und
Wasser bzw. Wasser und Rohrchenplexiglas die Materialunterschiede entscheidend sind.

EPI HASTE

Abb. 4.5: Vergleich zweier Bildgebungstechniken EPI und SPLICE-HASTE. Links
Gradientenechotechnik EPI und rechts mit Spin-Echo-Technik und HASTE
Auslese akquirierte gleiche Schicht.
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Tab. 4.7: Berechnete Diffusionswerte mit Fehlerangabe aus den ROl der
Abbildung 4.5 fir die EPI und HASTE Sequenz. (TE= 112 ms (EPI) und 116 ms

(HASTE))
D [10? m?/s] (22°C) EPI HASTE
ROI #1 2,16 + 0,24 2,26 £ 0,099
ROI #2 2,24 40,27 2,21+ 0,093
ROI #3 2,23+0,17 2,23 + 0,096

Die EPI-Sequenz zeigt eine starke Anfilligkeit flir diese Suszeptibilititsschwankungen,
wihrend bei der HASTE-Technik diese Unterschiede nicht zu messtechnischen Problemen
fihren. In beiden Fillen wurden drei Bilder mit den b-Werten 0, 500 und 1000 s/mm?
akquiriert und daraus die Diffusionskoeffizienten bestimmt. In Tabelle 4.7 sind fiir drei
verschiedene ROI innerhalb der runden kleinen Behélter #1 bis #3 aus der vorhandenen Serie
von diffusionsgewichteten Bildern die Diffusionskoeffizienten (ADC) bestimmt worden. Die
Fehler sind mit durchschnittlich 11% bei dem EPI-Verfahren gegeniiber den 5% bei der
HASTE-Technik stark unterschiedlich. Da es sich jeweils um Wasser handelt, zeigen die
Diffusionskoeffizienten, unabhéngig von der jeweiligen Technik, Werte im Bereich von 2,16
bis 2,26"‘10'9 m?/s. Diese stimmen gut mit den theoretischen Werten, z.B. von 1954 von Carr
und Purcell bei 25°C bestimmten Wert D=(2,5+0,3)*10™ m?/s [Car54] iiberein. Jedoch gibt es
auch Abweichungen der gemessenen Werten fiir D von Wasser mit D= (2,5+0,3)*10” m*/s
bei 40 °C [LeB8S].

Echozeit

Die zu erreichende Echozeit bei den verwendeten Single-Shot Techniken ist sehr wesentlich
fiir die Erreichung aussagekriftiger Bilder mit hohem Signal-Rauschverhiltnis und einem
Bildkontrast, der anatomische Strukturen erkennen 1dft. Hierzu muss die Echozeit moglichst
kurz sein und sollte nicht wesentlich grofer als die T»-Zeit des betreffenden Gewebes sein. In
Abbildung 4.6 ist eine Bildserie von diffusionsgewichteten Bildern mit der SPLICE-HASTE
Sequenz dargestellt. Das Phantom ist ein Wasserbecken mit einem Stiick Schweinefleisch in
der Mitte (hypointenser Bereich). Die Diffusionswichtung geht von 0 bis 600 s/mm?, héhere
b-Werte erzeugen ein noch stirker vermindertes Signal. Die Signal-Rauschverhéltnisse (S/R)
fiir das Fleisch und Wasser sind in Tabelle 4.8 zusammengestellt. Die notwendig langen
Echozeiten (> T,) aufgrund der Diffusionswichtung fiihrt bei Gewebe mit kurzer T,-Zeiten
(Fleisch 40-60 ms) zu einem nicht mehr ausreichenden S/R. Hierbei wirkt sich einerseits der
T,-Zerfall der Magnetisierung und andererseits die Diffusionswichtung auf die Schwichung
der Signalamplitude nachteilig aus. Durch MR-Gerdte mit hoheren Gradientenstirken konnte
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eine Verkiirzung der Echozeit zu Gunsten eines hdheren S/R bei noch entsprechend hoher
Diffusionswichtung erreicht werden.

Tab. 4.8: Signal-Rauschverhaltnisse fir Muskelfleisch und Wasser aus einer ROI
im Objekt aus Abbildung 4.7 fur die SPLICE-HASTE Sequenz (TE=116 ms).

S/R Fleisch Wasser
b=0 2,73 16,7
b=100 2,49 12,6
b=200 2,17 10,4
b=300 1,96 8,4
b=600 1,27 4,3
b-Wert=0 100 200 300 600 s/mm?

Abb. 4.6: SPLICE-HASTE Messung am Stiick Fleisch (Bildmitte) im Wasser-
becken bei Diffusionswichtung mit b= 0-600 s/mm?®. Die Echozeit der Sequenz ist
TE=116 ms, die T,-Zeit des dargestellten Fleisches betragt T,=56 ms.

4.1.2.2 PRF-Methode

Echozeit

Wie schon in Kapitel 4.1.1.3 dargestellt hat die Phasenkorrektur auf die entstehenden
Phasenspriinge einen entscheidenden Einfluss. Fiir die spétere Temperaturberechnung aus
Phasenbildern und die Visualisierung des Effektes einer lokalen Erwérmung ist der lineare
Zusammenhang zwischen Temperaturdnderung und Echozeit aus Gleichung 3.7 entscheidend.
Grofle Feldinhomogenitidten oder lange Wartezeiten zwischen der Signalanregung und -
auslese (langes TE) fiihren aufgrund der Akkumulation der Phasenterme zu destruktiven
Interferenzen innerhalb eines Voxels. Dies fiihrt wegen der lokal gednderten Bildgebungs-
gradienten zu Verschiebung der Gradientenechos und zwangsweise zu Signaldnderungen.

Die lokale Felddnderung kann durch den sogenannten Shim beeinflusst werden, der durch
aktiv eingesetzte zusitzliche Spulen erzeugt wird. Unter Shim versteht man die Kompensation
von Grundfeldinhomogenitéten, die ihre Ursache einerseits in den Umgebungsriickwirkungen
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(Objekteinbringung ins Magnetfeld) und andererseits in den Fertigungstoleranzen des
Magneten haben. In Abbildung 4.7 sind abhidngig vom Shim (obere Reihe ohne Shim, untere
Reihe mit Shim) die Phasenspriinge in Abhédngigkeit der Echozeit (TE von 15 ms bis 35 ms)
dargestellt.

Abb. 4.7: Auswirkungen der Echozeit auf die Phasenumbriiche. Phasenbilder
ohne automatischer Phasenkorrektur, von links nach rechts mit steigender
Echozeit von 15 ms bis 35 ms akquiriert. Die obere Reihe ist ohne Shim, die untere
Reihe nach Kompensation von Grundfeldinhomogenitaten (mit Shim) dargestellt.

Die Phasenbilder zeigen periodische Schwankungen bzw. Oszillationen, die mit zunehmender
Echozeit erheblich stirker werden und die Anzahl der Phasenspriinge von 0 (schwarz) auf 2n
(weiss) steigt mit zunehmender Echozeit von zwei (TE=15ms) auf vier (TE=35ms) fiir den
Fall ohne vorherigen Shim. Im Fall eines Shim mit noch zulédssiger Gradiententoleranz von
0,001 mT/m ergibt sich bei TE=15ms ein Phasenumbruch, mit TE=35ms jedoch nur zwei.

Langzeitstabilitiit

Die Messung von Phasenidnderungen iiber die Zeit und Berechnung von temperaturbedingten
Phaseninderungen ist auf eine zeitlich stabile Feldstirke angewiesen. In Abbildung 4.8 ist der
Phasendrift am Phantom bei konstanter Temperatur im MR-Raum von 21°C {iber einen
Zeitraum von vier Stunden dargestellt. Die Phasendnderung wurde in einer NaCIl-Losung und
einer 0,05%igen Gd-DTPA Kontrastmittellosung gemessen.

Die Steigung der Regressionsgeraden betragt bei Umrechnung nach Gleichung 3.10 fiir die
Phaseninderung —0,00022 ppm/Stunde (-5,02°/h) fiir das Kontrastmittel und —0,00017
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ppm/Stunde (-3,86°/h) fiir die NaCl-Losung. Dies entspricht somit ca. 1/500 des maximalen
Wertes der Geritespezifikation und ist damit fiir Temperaturmessungen iiber Zeitrdume von
1-2 Stunden vernachldssigbar.

Zeit [h]

00 o05(1710 15 20 25 30 35 40 45

-10 -

-15

Phasendnderung [°]

20 -
& NaCl-Lésung L J.
u Gd-DTPA 0,05%

-

Abb. 4.8: Messung der Phasenanderung am Phantom Uber vier Stunden, die
Temperatur im MR-Raum war konstant auf (21 + 0,5)°C.

Da Variationen von By in der GréBenordnung von 0,01 ppm der Phase einer 1°C Anderung
[vgl. Kap. 3.3] entsprechen, folgt laut Spezifikation des MR-Tomographen als zuldssiger
Grenzwert ein Frequenzdrift von ca. 10 °C/Stunde. Der hier bestimmte Frequenzdrift
entspricht einer Temperaturdnderung von 0,02 °C/ Stunde entsprechen und liegt somit weit
unter der Genauigkeit einer Kalibrierung fiir die PRF-Methode. Die Feldschwankung dieser
GroBenordnung ist in diesem Fall vernachldssigbar klein. Jedoch konnen auch durch
Messobjekte oder Gerdte im MR-Raum groBere Schwankungen der Feldstirke beobachtet
werden, die durchaus noch Relevanz bei der exakten Phasenbestimmung haben. Ein solches
Experiment befindet sich in Kapitel 4.4.4.
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4.2 Temperaturabhingigkeit

In diesem Kapitel werden die erwarteten Signaldnderungen durch Erhéhung der Temperatur
in einem Vergleich mit den Ergebnissen einer temperaturabhingigen Kalibrationsmessung
verglichen und durch eine Simulation abgeschdtzt. Im zweiten Teil werden dann die
temperaturabhédngigen Kalibrationen besprochen.

4.2.1 Methodenvergleich fiir T; und D

Alle drei vorgestellten Verfahren zur Temperaturbestimmung mittels MR-Bildern basieren
auf der lokalen Signaldnderung wahrend Erwérmung. Um diese Signalminderung fiir die T;-
und Diffusionsmethode darzustellen und zu vergleichen, wurde der temperaturbedingte
Signalabfall mit Hilfe der Gleichungen 2.76 und 3.4 fiir die Diffusionsmethode (linkes Bild)
und mit Gleichung 3.1 und 3.2 fiir die T;-Methode simuliert. Als Praparat wird Wasser
verwendet. Die Parameter der Simulation fiir die temperaturabhédngige Steigung der T;-Zeit
bzw. D sind aus dem Kapitel Kalibrierungen 4.2.2 entnommen worden. Der dargestellte freie
Parameter ist fiir die Diffusion die Stirke der Diffusionswichtung (b-Wert) und fiir die T;-
Methode die Trpc-Zeit. Der zu erwartende Signalabfall bei Erwdrmung dT ist fiir
verschiedene b-Werte bzw. Trpc-Zeiten in der Abbildung 4.9 dargestellt.

[}
b |
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Trec=500
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Abb. 4.9: Simulation der zu erwartenden Signalminderung durch eine
Temperaturerhbhung dT (Referenztemperatur 22°C) in Abhangigkeit der
Sequenzparameter b-Wert (200 bis 500 s/mmz) fur die Diffusionsmethode (links)
und der Recoveryzeit Tre: (500 bis 2000 ms) fur die T1-Methode (rechts).
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Im Falle der Diffusionsmethode zeigt sich eine sehr ausgepridgte Abhédngigkeit des
Signalabfalles mit steigender Diffusionswichtung. So ist beispielsweise bei dT=10°C und
einem b=200 s/mm” eine Signaldnderung von 14% zu erwarten, mit b=500 s/mm’ ergibt sich
schon eine Signaldnderung von 26%. Bei der T;-Methode beobachtet man mit sinkender
Trec-Zeit einen steigenden Signalabfall.

In der nachfolgenden Abbildung 4.10 wird die gemessene temperaturbedingte lokale
Signalminderung mit der zu erwartenden theoretischen Kurve verglichen. Die Messergebnisse
stammen aus der Kalibration im Wasserbad fiir Wasser und Ultraschallgel. Diese beiden
Priparate sind aufgrund ihrer T,-Relaxationszeiten von >100 ms ideal fiir die
Diffusionsmethode geeignet. Der T;-Methode bereiten kurze Relaxationszeiten keine
Probleme. Fiir den Vergleich wurde einerseits die SPLICE-HASTE Sequenz mit einer
Echozeit von TE=116 ms und einem b=500 s/mm? (D-Methode) sowie die SRTF-Sequenz mit
einem Trpc=1100 ms (T;-Methode) verwendet. Dargestellt sind in Abbildung 4.11 links die
Messdaten fiir Wasser mit beiden Methoden, rechts die fiir Ultraschallgel. Die Messdaten sind
mit den theoretisch zu erwartenden Signalminderungen (vgl. mit Gleichungen 3.1 (T)) & 2.76
(D)) verglichen worden, in dem die Kurve mit den Messwerten iiberlagert dargestellt wird
(gestrichelte Kurve in Abb. 4.10). Grundlage der theoretisch zu erwartenden Signalminderung
sind die eigenen Kalibrationsergebnisse und Steigungen der Parameter T; und D (siehe
nichstes Unterkapitel 4.2.2). Es zeigt sich eine sehr gute Ubereinstimmung mit den
Messwerten.
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Abb. 4.10: Vergleich der berechneten theoretischen Signalminderung (Linie) mit
gemessener prozentualen Signalanderungen (Punkte mit Fehlerbalken) bei
Erwarmung des Probenmaterials (Wasser links und Ultraschallgel rechts) fir die
T4-Methode (T1) und die Diffusionsmethode (DW). Gleichzeitig ist die zu
erwartende prozentuale Signalamplitude nach der Temperaturerhdhung dT fir
10°C und 30°C dargestellt.
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Erst bei hoheren Temperaturen zeigt sich eine Abweichung der Messpunkte von den
erwarteten Werten, so dass es bei hdheren Temperaturen zu einer Uberschitzung der
Temperatur kommt. Bedingt durch die Messfehler ist dieser Effekt bei Wasser starker
ausgeprdgt als beim Ultraschallgel. Die Diffusionsmesswerte zeigen generell groflere
Abweichungen als die T|-Messwerte.

Wird durch die in Abbildung 4.10 dargestellten Messpunkte der prozentualen Signaldnderung
eine Regressionsgeraden fiir die verschiedenen Temperaturverfahren gelegt, so 148t sich
daraus der prozentuale Signalabfall m pro °C fiir die jeweilige Methode und Préparat
bestimmen. In Tabelle 4.9 sind die Ergebnisse dieses Vergleichs fiir die oben dargestellten
Messwerte dargestellt. Die prozentuale Signalminderung ist aufgrund des hohen b-Wertes in
diesem Fall fiir die Diffusionsmethode stdrker. Die aus den Steigungen erwarteten
Signalminderungen sind fiir die Temperaturdnderungen AT=10°C und AT=30°C aufgelistet.
Bei der T;-Methode sind die prozentualen Anderungen fiir AT=10°C und AT=30°C sehr
dhnlich. Ausserdem sind die Signaldnderungen geringer als bei der Diffusionsmethode, in der
temperaturbedingte Anderungen in Wasser aufgrund der freien Diffusion am stirksten
ausgepragt sind.

Tab. 4.9: Ergebnisse der mittleren zu erwartenden prozentualen Signalanderung
wahrend Erwarmung im Wasserbad fir zwei Methoden. Die angegebene
prozentuale Steigung m ist zur Orientierung noch fur eine Temperaturerhéhung
von AT=10°C und AT=30°C angegeben.

Ultraschallgel Wasser

AT m +10°C | +30°C m +10°C | +30°C

Ti-
Methode |-1.75%/°C| 85% | 55% |-177%/°C| 82% | 48%

Diffusions-
methode | -2,10%/°C | 73 % 49% |-2,74%/°C| 79% 37 %
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4.2.2 Temperaturkalibrierungen

Die Temperaturabhingigkeit der drei Verfahren geht in die Temperaturberechnung ein.
Deshalb bendtigt man eine aufwendige Kalibrierung fiir jeden Hyperthermie relevanten
Gewebetyp mit jeder Methode. Dazu miissen die T;-Zeiten, die Diffusionskoeffizienten D
oder die Phasendnderungen bei verschiedenen Temperaturen moglichst exakt bestimmt
werden.

Die Kalibrierungen wurden mit einem heizbaren Wasserbad durchgefiihrt, wobei das beheizte
Wasser iiber Pumpen in das Probenbecken innerhalb des MR-Raumes gebracht wird. Die
Abbildung 4.11 zeigt lineare Fitdaten der T;-Relaxationszeiten (SRTF-Sequenz) und
Diffusionskoeffizienten (SPLICE-HASTE). Jeder Punkt im Diagramm stammt aus einer Serie
von Bildern zu einer festen Temperatur [Rad00], um den entsprechenden Parameter
bestimmen zu kdnnen.

4 4500
+ Ultraschallgel +  Ultraschallgel
o Wasser 4000 - @ Wasser
—— Regressionsgerade —— Regressionsgerade
73 3500 -
E T 3000 -
: £
‘c_ -
T T 2500 -
a 24
2000 -
1500 -
1 T T T T T T T T T 1000 T T . T T T T T T
16 18 20 22 24 26 28 30 32 34 36 16 18 20 22 24 26 28 30 32 34 36
Temperatur [°C] Temperatur [°C]

Abb. 4.11: Kalibrierung fir Wasser und Ultraschallgel mit der Diffusionsmethode
(links) und der T4-Methode (rechts) und Auftragung der ermittelten Werte fur D und
T, gegen die Temperatur.

Der molekulare Diffusionskoeffizient D ist fiir Wasser und Ultraschallgel gegen die
Temperatur aufgetragen und zeigt einen linearen Anstieg mit steigender Temperatur. Das
gleiche temperaturbedingte Verhalten mit geringerer Steigung zeigt die T;-Relaxationszeit.
Mit steigender Temperatur werden die Messfehler fiir D, T; und T gréBer. Die Fehler sind bei
der Bestimmung des Diffusionskoeffizienten prozentual mit durchschnittlich 1-2% gering-
fiigig groBer als bei den T;-Zeiten.

Zur Bestimmung der wichtigen Genauigkeit einer Temperaturbestimmung Av eines
Verfahrens fiir ein spezielles Probenpriparat ist die inverse Auftragung der Kalibrationsdaten
mit Fehlerangaben fiir beide Achsen aus Abbildung 4.11 notwendig. Die Daten werden linear
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interpoliert und mit den Fehlern jedes einzelnen Messpunktes quadratisch gewichtet. In
Abbildung 4.12 sind die Datensitze in invertierten Plots aufgetragen und mit einem 95%-igen
Konfidenzintervall’ (£20) dargestellt. Zu den Rédndern fachert dieses Intervall aufgrund der
fehlenden Aussagegenauigkeit auf.
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Abb. 4.12: Inverse Darstellung gemessener und ermittelter Datenpunkte fur die
Bestimmung der Temperaturgenauigkeit Av auf Grundlage der Kalibrationen fir
Wasser (linke Spalte) und Ultraschallgel (rechte Spalte), aufgetragen ist die
Temperatur gegen die ermittelten Tq-Relaxationszeiten (obere Reihe) bzw.
Diffusionskoeffizienten (untere Reihe), die Fehler sind quadratisch gewichtet im
linearen Fitalgorithmus bertcksichtigt worden.

Av wird bestimmt durch den Abstand zwischen minimal und maximal moglichen Wert (Rand
des Konfidenzintervalles) auf der y-Achse zu einem festen (gemessenen) x-Wert. Die aus den

3 Das 95%ige Konfidenzintervall ist der statistische GroBtfehler des Mittelwertes und gleichbedeutend
betrigt das Signifikanzniveau fiir das umgebende Intervall 5%.
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Daten ermittelte Temperaturgenauigkeit Av sind fiir die verschiedenen Proben in Tabelle 4.10
zusammengefalt. Die Steigung der Regressionsgeraden m ist angegeben. Bei der
prozentualen Anderung des Parameters D bzw. T; ist die Temperaturabhingigkeit der
Diffusion fiir beide Proben stirker ausgeprigt und liegt zwischen 2,14% und 2,22%
Parameterdnderung pro °C Temperaturdnderung, wéhrend sich die T;-Zeit mit 2 %/°C 4ndert.

Fiir Ultraschallgel ist die Kalibration zusitzlich mit der PRF-Methode durchgefiihrt worden.
In Abbildung 4.13 sind zwei Graphen dargestellt, die den Zusammenhang zwischen der
gemessenen Phasendnderung bei sich dndernder Temperatur im Wasserbad darstellt (links)
und in inverser Darstellung die Temperatur gegen die Phasendnderung in Grad aufgetragen.
Aus dem 95%-Konfidenzintervall (sichtbar schmaler) ergibt sich fiir die Temperaturauflésung
Av=0,82 °C.
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Abb. 4.13: Kalibrierung fiir Phasenmethode mit Ultraschallgel. Links die Anderung
der Phase in Grad gegen die Temperaturanderung im Wasserbad, rechts die
inverse Darstellung der Daten mit Bestimmung der Temperaturauflésung zu Av=
0,82°C.

Die Fehler der Phasendifferenzmessung aus den Phasensubtraktionsbildern zu vorgegebener
Temperatur sind geringer als bei den anderen beiden Methoden. Der resultierende Wert der
Temperaturauflosung Av zeigt die hohere Temperaturgenauigkeit der PRF-Methode aufgrund
stabilerer Phasenwerte und geringerer Schwankungen (hdheres Bestimmtheitsmalf).

In dem dargestellten Fall handelte es sich um optimale Messbedingungen. Es war aufgrund
des homogenen und symmetrischen Objektes ein sehr guter Shim moglich. Diese
Bedingungen waren im nachfolgend beschriebenen Experiment nicht mehr gegeben und
entsprechen den typischen Kalibrationsbedingungen eines Experimentes. Dargestellt ist in
Abbildung 4.14 einerseits links die inverse Datenreihe fiir 0,05%-Gd-DTPA (paramag-
netisches MR-Kontrastmittel) und rechts fiir Ultraschallgel. Das eingezeichnete Konfidenz-
intervall ist aufgrund der groBeren Fehler sowohl fiir die Temperaturmessung als auch die
Phasenmessung grofer als das aus Abbildung 4.13 ermittelte Intervall. Die
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Temperaturauflosung fiir das Kontrastmittel betrdgt Av=1,3 °C und fiir das Ultraschallgel
Av=1,4 °C und damit um ca. 0,6 °C schlechter als in der vorhergehenden Messreihe.
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Abb. 4.14: Kalibrierung fir Phasenmethode (TE=15ms) mit 0,05% Kontrastmittel-
I6sung (links) und Ultraschallgel (rechts). Die inverse Darstellung der Messpunkte
ergibt fur die Temperaturauflésung Av=1,3 °C (0,05%Gd-DTPA) und Av=1,4°C
(Ultraschallgel).
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Abb. 4.15: Kalibrationsergebnis (TE=15ms) nach Temperaturerhbhung flr
verschiedene Proben. Das Konfidenzintervall (95%) ist fir alle Proben bei einer
mittleren Steigung von 3,4°/°C nahezu gleich. Eine Ausnahme mit negativer
Steigung von —0,36°/°C ergibt sich nur bei den Daten von Fett.

In Abbildung 4.15 sind fiir verschiedene Priparate wie Schweinefleisch, 0,05% Gd-DTPA-
Losung und Ultraschallgel die gemessenen Phasendnderungen gegen die Temperatur
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dargestellt (=verschiedene Priparate). Es zeigt sich eine nahezu gleiche Steigung dieser
Geraden, die im Mittel zu 3,4°/°C bestimmt wird. Bei einer Echozeit von 15 ms ergibt sich
eine mittlere Phasendnderung von 0,0099 ppm, was dem theoretischen Wert entspricht
[DeP95]. die ebenfalls sehr gute
Ubereinstimmung zeigen, die ,,schlechtere Temperaturgenauigkeit aus Abbildung 4.14 mit

Jedoch muss aufgrund der Konfidenzintervalle,
Av=1,4 °C angegeben werden. Hiermit werde alle Kalibrationsungenauigkeiten beriicksichtigt
und es kommt lediglich der Messfehler durch Rauschen der MR-Daten innerhalb einer ROI
hinzu.

Eine Zusammenstellung der ermittelten Messwerte einschlieBlich der Temperaturgenauigkeit
Av des jeweiligen Verfahrens in Abhingigkeit des Gewebes bzw. Préparates ist in der
nachfolgenden Tabelle 4.10 aufgelistet.

Tab. 4.10: Kalibrationsergebnisse aus den Daten der dargestellten Interpolationen.
Aus den Abbildungen dieses Kapitels ergibt sich die Steigung m fir die jeweilige
Methode und das Messobjekt und Av bezeichnet die erreichbare Temperatur-
auflésung. Mit der PRF-Methode wurde im besten Fall Av= 0,82°C erreicht, im
Mittel jedoch 1,4°C. Werteintragungen mit (=) waren messtechnisch nicht erfassbar.

Sonogel Wasser Fleisch Fett
Parameter |/ethod¢| Einheit
D | [10° m%s] | 0,037+0,002 | 0,055+0,004 - 0 (D)
Steigung T, [ms] 41,9+6 64,4+ 8,2 145+1,5 3,2 (a)
pro °C PRF | [°Irg-15ms | 3,49+0,19 3,45 &) 3,34+ 0,17 -
AD/AT D [%/°Clagpec | 2,22+0,2 2,14+0,2 22 O 0 (D)
AT1/AT T1 [%/OC]30°C 1,98 + 0,3 1,99 + 0,3 1,6 (A) 1,3 (A)
AD/AT PRF | [ppm/°C] 0,0101 0,010 (&) 0,0097 + -
dir TE=tmsy | = 0,00057 0,00048
Temperatur-| D [°C] +0,93 +1,5 - 0 (D)
genauigkeit
T, [°C] +2,1 +2.6 + 1,5 (a) +2 (a)
Av
PRF [°C] +1,4(0,82) | +0,2 &) +1,4 -

Folgende Literaturquellen wurden zur Ergdnzung und zum Vergleich der Daten verwendet:

(0) [Gra99], (A) [Boh99], (O [WI099], (#) [DeP95a]

Fiir die Bestimmung der Temperaturauflosung Av ist allen Datensédtzen (bis auf die
Literaturangaben) gemeinsam, dass sich die ermittelte Auflésung auf den gesamten
messtechnisch erfafiten Temperaturbereich (Intervall ca. 20°C) bezieht und Av ein Mittelwert
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aller Abweichungen von der 95% Linie mit Standardabweichung darstellt, unabhédngig von
der Temperatur und somit vom Abstand des Konfidenzintervalles zum Messwert. Betrachtet
man nur den Bereich in der Mitte der gemessenen Phasendnderung, so ist die erreichbare
Temperaturauflosungen ca. 30% besser als der aufgezeigte Mittelwert fiir den gesamten
Messbereich der Parameterdnderung, denn zu den Randbereichen des Konfidenzintervalles
wird der Abstand zu den Messwerten groer. Fiir eine gewinnbringende Kalibrierung der
temperaturbedingten Phasenénderungen sollte ein moglichst groBer Phasenbereich um die
eigentlichen Zielwerte (=erwartete Phasenidnderung) eingeplant werden, damit die Messfehler
minimiert werden. Dies gilt auch fiir die beiden anderen Verfahren T, und D.
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4.3 Hyperthermie bedingte Artefakte

Die Temperaturmessung mittels MRT stellt besondere Anforderungen an das Messobjekt,
dessen Umgebung und die Hyperthermie-Geréte. In diesem Abschnitt werden Artefakte und
Storsignale dargestellt, die sich durch die speziellen Gegebenheiten der Hyperthermie ergeben
haben.

4.3.1 Artefakte durch Kalibrierung und Priparation

Mit allen drei MR-Temperatur-Methoden miissen im Wasserbad fiir die verschiedenen
Gewebe jeweils nach Erwiarmung, Stabilisierung und Angleichung der Temperatur im
Praparat die entsprechenden T;-Zeiten bzw. Diffusionskoeffizienten aus einer Reihe von
Bildern ermittelt werden.

Welche ROI fiir die Auswertung im Gewebe gewihlt wird, ist besonders in Hinblick auf eine
inhomogene Temperaturverteilung im Gewebe entscheidend. Exemplarisch ist dies anhand
einer Kalibrierung fiir die Temperaturabhédngigkeit des Diffusionskoeffizienten in Abbildung
4.16 fiir sechs verschiedene Proben (#1-#6) in einem Wasserbecken dargestellt. Es befinden
sich jeweils 3 Probengefasse in dem dargestellten Wasserbecken, welches extern beheizt wird.
Zum einen fillt die Bewegung im Wasserbecken auch noch 30 bis 60 s nach Abschaltung der
Wasserzufuhr auf (A), zum anderen sieht man besonders bei hohen Temperaturen >40°C
(Referenz sind Luxtron-Fasern in den Proben) hypointense Areale in den verschiedenen
Geweben (C), die nicht die erforderliche Umgebungstemperatur haben und keinesfalls bei der
Auswertung berlicksichtigt werden diirfen. Wird jedoch zu lange auf eine homogene
Temperaturverteilung gewartet, sinkt die Temperatur wieder auf ein nicht gewiinschtes
Niveau.

Die Préiparation der Gewebe fiir die Hyperthermie (falls es eine invasive Hyperthermie wie
die LITT ist) hat ebenfalls Einfluss auf die Bildqualitit und Temperaturkontrolle. Typische
Artefakte, wie sie durch die Préparation der Gewebeproben erzeugt werden, sind in
Abbildung 4.17 dargestellt. Die Bilder (Abb. 4.17-A bis C) sind préiparierte Hundeober-
schenkel. Es wurden mit einem speziellen Bohrsystem (vgl. Abb. 4.40) aus Titan durch das
Weichteilgewebe bis in den harten Knochen gebohrt. Hierbei treten erhebliche Lisionen des
Gewebes auf, die im Weiteren zu einer starken Einschrinkung bei der Temperaturbildgebung
filhrten. Gleiches gilt fiir die Einstichstelle des Lasers durch das Knie einer Ratte in den
Unterschenkelknochen. Durch die besonderen GroBenverhédltnisse ergeben sich besonders
ausgeprigte Lasionen (Abb. 4.17-D).

84



4.3 Hyperthermie bedingte Artefakte

T=20°C T=45°C | T=20°C T=45°C

Abb. 4.16: Aufnahmen mit der diffusionsgewichteten HASTE-Sequenz (b bis 1000
s/mmz) fur sechs verschiedene Materialien zu zwei verschiedenen Temperaturen:
#1:Ultraschallgel, #2: Wasser, #3: Schweineniere, #4: Schweinefleisch, #5: Aceton,
#6: Wasser. Im Bild erkennt man sowohl Artefakte infolge der thermischen
Konvektion des Wassers (A) als auch die inhomogene Erwarmung der Proben in
einem Wasserbad (B,C).

Abb. 4.17: Artefakte durch die mit einem Titanbohrer durchgefiihrte spezielle
Knochenpraparation eines Hundeoberschenkels (A-C) mit starker lokaler B-
Feldstérung durch Luft-Gewebe-Ubergange (A,C) oder paramagnetischen Splitter
(B) und Rattenunterschenkel (D) mit Zerstérung des gesamten Kniebereiches
durch die Einfihrung der Kandile.
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Einen typischen Artefakt durch ein paramagnetisches Material exakt im Zentrum der Bohrung
ist in (Abb. 4.17-B) zu sehen. Dieser Artefakt hat seine Ursache vermutlich in einer Verun-
reinigung des Bohrers. Denkbar wire auch ein kleinster Splitter durch die Punktionsnadel, die
fiir die Erzeugung des Fiihrungskanales benotigt wird. Dieser Artefakt ist materialbedingte
Ermiidung und nahezu nicht vermeidbar, tritt jedoch sehr selten auf.

Deutlich wird der Einfluss von Verzeichnungen durch Suszeptibilitdtsunterschiede anhand der
Abbildung 4.18. Besonders empfindlich auf die Art der Bildartefakte sind in diesem
Zusammenhang die Echozeit von Gradientenechosequenzen. Grofle Feldinhomogenitéten
oder lange Wartezeiten zwischen Signalanregung und Auslese in Form einer gro3en Echozeit
TE fiihren aufgrund der Akkumulation der Phasenterme zu destruktiven Interferenzen des
Signals. Kleine Feldinhomogenititen fithren zu geénderten Bildgebungsgradienten, wodurch
sich die Signalintensitdten und die Position der Gradientenechos dndern. Bei der FLASH-
Technik erfolgt fiir jede k-Raumzeile eine eigene HF-Anregung und zuséitzliche
Phasendifferenzen sind zum Auslesezeitpunkt fiir alle Phasenkodierschritte gleich. Dies fiihrt
primir zu Verzeichnungen in Richtung des Auslesegradienten.

TE=1,4ms TE=4,2 ms TE=15ms

Abb. 4.18: MR-Bilder mit verschiedenen FLASH Sequenzen zu unterschiedlichen
Echozeiten akquiriert, Hundeoberschenkel mit vier gesetzten Knochenlasionen
prapariert, dargestellt sind Coronarschnittbilder : (A) Aufnahme mit sehr kurzer
Echozeit [TE = 1,4 ms], (B) Aufnahme mit der SRTF-T; gew. Sequenz [TE =
4,2 ms], (D) Aufnahme mit der PRF-FLASH Sequenz und langer Echozeit [TE =
15 ms]. Gut sichtbar die Zunahme der Suszeptibilitatsartefakte.

Dieser Zusammenhang ist in Abbildung 4.18 durch eine Serie von verschiedenen Gradienten-
echosequenzen mit Echozeiten von 1,4 ms bis 15 ms dargestellt. Besonders an den
Priiparationsstellen, in denen teilweise Luft eingeschlossenen wurde, und den Ubergingen
Knochen/Gewebe sind deutlich Artefakte erkennbar und machen die Temperaturbildgebung
in diesem Fall bei der PRF-Methode mit minimalem TE = 15 ms unmdglich.
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4.3.2 HIFU bedingte Artefakte

Bei den verwendeten HIFU-Schallwandlern handelt es sich um vollstandig MR-kompatible
Wandler mit Sendefrequenzen, die mit ca. 2 MHz weit unter der Sende-Empfangsfrequenz
des MR-Gerites liegen. Trotzdem kann es durch die komplex aufgebauten HIFU-Prototypen
aufgrund Verdnderungen von Kabelstellen und Verbindungen zu starken Stdrsignalen
kommen, die im dargestellten Fall in Abbildung 4.19 so stark sind, dass das eigentliche
Objekt nicht mehr erkennbar ist. In dem Fall wurde das erste Bild ohne Beschallung
aufgenommen. Es zeigt mit sehr schlechtem S/R < 10 ein Stiick Fleisch im Patientensetup.
Als Empfangsspule wurde eine im Patientensetup eingebaute Spule verwendet. Die
Beschallung begann ca. in der Mitte der Akquisitionszeit des ersten Bildes (b=0 s/mm?) und
endete ca. in der Mitte des dritten Bildes (b=200 s/mm?). In allen Bildern zeigen sich
erhebliche Stérungen, die eine Auswertung der Bilder verhindern. Im zweiten Bild, bei dem
die gesamte Akquisitionszeit die Beschallung stattfindet, ist die Storung maximal. Aus
anderen Bildreihen ist kein Zusammenhang zwischen verwendeten Gradientenstirken (bzw.
b-Wert) oder Schichtorientierungen zur Intensitit des Storsignals feststellbar.

Abb. 4.19: Stoérsignal durch die Beschallung im Patientensetup wahrend 9 s
Beschallung und Diffusionsbildgebung. Wahrend der Akquisition des ersten Bildes
wurde die Beschallung gestartet, wahrend des letzten Bildes endet sie. Die Bilder
sind Uber die automatische Fensterung eingestellt worden, um die Intensitat der
Stérung sichtbar zu machen.

Letztlich waren es zwei Ursachen, die fiir die Stérungen verantwortlich waren. Einerseits
konnten schlecht abgeschirmte Kabel zur Ansteuerung des Schallwandlers identifiziert
werden. Andererseits wurde beobachtet, dass bei einer Bandbreite von 260 Hz/Pixel keine
Artefakte auftreten, jedoch bei 390 Hz/Pixel (wie auch die Aufnahmen in Abb.4.19). Dies lies
Riickschliisse auf eine vom Ultraschallwandler gesendete Oberschwingung im Bereich von
200 kHz zu, die durch eine HIFU-Wandlerabstimmung in Kooperation mit Siemens behoben
werden konnte. Seither sind die MR-Bilder bandbreitenunabhéngig storungsfrei.
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4.3.3 LITT bedingte Artefakte

Das verwendete faseroptische Thermometer darf keinerlei Wechselwirkung mit dem
applizierten Hochfrequenzfeld haben und durch das Material keine Storungen im MR-Bild
hervorrufen. Dies ist eine notwendige Voraussetzung fiir eine storungsfreie MR-Messung und
kann durch zahlreiche Versuche bestétigt werden. Das Luxtron steht in ca. 4m Entfernung
vom Tomographenmittelpunkt entfernt. Gleiches gilt auch fiir den verwendeten medizin-
ischen Laser.

Jedoch wurden schon durch Anwesenheit des Lasers in der MR-Kabine Stérungen der
Bildqualitit induziert, die im dargestellten Fall aus Abbildung 4.20-A zu einem sehr geringen
S/R-Verhéltnis fiithrten. Wurde dariiber hinaus noch der Testlaser (sichtbarer Laser < ImW) in
der Probe fixiert, so wurde die Bildqualitit und das S/R nochmals schlechter und ging dann
bei Inbetriebnahme des Lasers fiir die Therapie (P > 5W) auf S/R= 2,5 zuriick. Eine Analyse
der Storfrequenzen das Lasers war sehr aufwendig und die Probleme konnten erst durch
vollstdndige Entfernung des Lasers aus der HF-Kabine behoben werden. Auch andere Gruppe
berichten trotz gegenteiliger Aussagen der Firma von &hnlichen Problemen und verwenden
12 m lange Lichtleiterfasern, um den Laser im Nachbarraum betreiben zu kénnen [Vog00].

Abb. 4.20: Amplitudenbilder (oben) und Phasenbilder (unten) mit Schweinefleisch
bei Temperaturmessung mit dem Luxtron 3100 ohne Betrieb des Testlasers (A),
mit Testlaser im Fleisch (B) und wahrend Laserbestrahlung (C). Der Diodenlaser
und das Luxtron 3100 befanden sich in der MR-Kabine.
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4.4 Messung in Gewebe

Neben Messungen an Phantomen ist das vorrangige Ziel die Messung in verschiedenen
Gewebearten. Nur hier konnen Erwédrmungen mit Ultraschall oder Lasern und das die
zeitliche Temperaturentwicklung unter erschwerten Bedingungen getestet werden, wie sie
spéter auch bei Hyperthermie von Patienten auftreten.

4.4.1 Zeitserie

4.4.1.1 Zeitaufgeloste temperaturbedingte Signalinderungen

Eignungstest der drei Methoden bei zeitaufgeloster Abtastung einer HIFU-Beschallung kann
die Betrachtung der Signalintensititen im erwirmten Gebiet des Gewebes sein. In Abbildung
4.22 ist fiir alle drei moglichen Methoden (T;, Diffusion D, Phase PRF) diese Auftragung
wihrend einer lokalen Erwidrmung dargestellt. Es wurde der prozentuale Signalabfall
(normiert auf das Referenzsignal) gegen die Zeit gewihlt, um die Effekte beziiglich der
Signalidnderungen einzelner Methoden besser herauszustellen.

Die akquirierten Aufnahmen (Abb. 4.21) mit einem FOV von 210 mm wurden mit den
nachfolgenden Parametern angefertigt. Bei der T;-Methode wurde die SRTF-Sequenz
verwendet, die Auflosung betrdgt 1,64 mm mit einem Signal-Rauschverhéltnis von S/R = 24
fiir Fleisch und S/R = 12 im Wasser. Die diffusionsgewichteten Bilder (DW) wurden mit der
RARE-Sequenz (vgl. Kapitel 3.1) und einem sehr geringen b-Wert von 25 s/mm® (5 = 5 ms:
4x, A1 =3,94 ms, A, = 3,0 ms) durchgefiihrt, die Auflosung betrigt 1,64 x 0,82 mm bei einem
Signal-Rauschverhiltnis von S/R = 16 in Fleisch und S/R = 28 in Wasser. Die Phasenbilder
(PRF) wurden mit der PRF-FLASH-Technik mit bester Auflésung von 0,82 x 0,82 mm bei
einem S/R = 19 in Fleisch und S/R = 17 fiir Wasser (Amplitudenbilder) aufgenommen.
Anhand der prozentualen Auftragung der Signalintensititsinderung, normiert auf die
Referenzaufnahme ohne Erwédrmung, sind deutliche Unterschiede zwischen den Methoden zu
sehen. Die Beschallung dauerte 50 s. In allen drei Verfahren bis auf die Phasenbildgebung
(PRF) erscheint das Maximum der Signaldnderung zeitverzogert (T,= +6s, DW= +14 s,
Amp= +14 s) nach Beendigung der Beschallung. Die drei Aufnahmemethoden wurden mit
unterschiedlicher Zeitauflosung angefertigt (T, =2s, DW = 10s, PRF = 6s). Die sichtbaren
Minima der Signalintensitdten sind unterschiedlich stark ausgeprigt. Wéhrend bei der T;-
Methode ein Signalriickgang von 10,2 % beobachtet wird, ist in den DW-Aufnahmen ein
Riickgang der Signalamplitude von 15,5 % zu messen, auf den Phasenbildern ist jedoch ein
Signalanstieg von +46,6 % besonders auffillig.

Die Fehler der einzelnen Signalintensitdten {iber die ROI sind ebenfalls unterschiedlich. Der
Mittelwert des Fehlers bei der SRTF-Sequenz (T)) tiber die Zeitserie liegt bei (4,4 = 0,5) %,
bei der RARE-Sequenz (D) bei (5,4 + 1,0)% und in den Phasenbildern (16,5 + 1,4) %.
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A T1-Methode

150,0 m Diffusionsmethode A

140,0 A PRF-Methode T .
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Abb. 4.21: Methodenvergleich am Schweinefleisch im zeitlichen Verlauf der
Signalamplitude  (Experimentalsetup, HIFU-Beschallung, 50s, Pg4,=30W),
gemessen. Im T, gew.-Bild (SRTF-Sequenz), im Diffusionsbild D (RARE-Sequenz)
und im Phasenbild (PRF) betragt die Zeitauflésung pro Bild: T;=4s, D=4s, PRF=8s.
Die maximalen Signalanderungen sind in Prozent angegeben.

Trotz dieser in Bezug auf die Diffusionsmethode sehr positiven Messung mit dem HIFU-
Experimentalsetup konnten in anderen Aufbauten aufgrund des schlechten S/R, des
schlechten Kontrastverhéltnisses der RARE-Aufnahmen bei hoheren b-Werten und der
Gradientenmoglichkeiten fiir die Diffusionswichtung diese beobachteten Signalabfélle nicht
konstant reproduziert werden. Desweiteren ist die Bildqualitdt fiir anatomische Beurteilungen
bei einer Uberlagerung mit einer Farbskala derzeit aufgrund der Echozeit, der RARE-Technik
und der Diffusionswichtung trotz hervorragender Akquisitionszeit (<2s) noch nicht
ausreichend gut. Ndhere Erlduterungen hierzu finden sich in der Diskussion (vgl. Kap. 5).
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4.4.1.2 HIFU im Experimentalsetup an Schweinegehirn

Abbildung 4.22 zeigt eine Zeitserie mit der PRF-FLASH Sequenz (TR/TE= 60ms/35ms)
wihrend der 50 s langen Beschallung eines Schweinegehirns mit Ultraschall . Die linke Spalte
zeigt die reinen Phasenbilder (Pha), wie sie vom Tomographen ausgegeben werden, in der
mittleren Spalte sind die Phasendifferenzbilder (Dif) mit einer Skalierung von 0 bis m/2
dargestellt. Der Fokus ist in der Mitte gut erkennbar. In der rechten Spalte befindet sich
jeweils eine 22 mm x 22 mm grofle 3D-Darstellung einer ROl um den Fokus mit jeweils
gleicher Temperaturskala (maximal AT=10°C). Mit einer Zeitauflosung von 18 s pro Bild
konnten 3 Bilder wéhrend der Beschallung und zwei in der Abkiihlphase akquiriert werden.

Abb. 4.22: Zeitserie im

Experimentalsetup wahrend
s ylnigarel Beschallung mit HIFU am
HIFU AUS [ =y B . Schweinegehirn, aufgenommen

mit der PRF-FLASH Sequenz.
= : d . ) Phasenbilder (Pha) und
72s i 18 Phasendifferenzbilder (Dif) mit

o 1 SN, g Skalierung von 0 bis 7/2 und
jeweils 3D-Darstellung einer ca.
22 mm grolen ROl um den
Fokus, auf der z-Achse ist
jeweils die gleiche Temperatur-
skala mit maximalen AT=10°C
dargestellt.

Problematisch wirkten sich in der hier dargestellten Zeitserie die zwischen den
Hirnwindungen (Sulci) befindlichen Luftbldschen aus. Dies wird bei erster Betrachtung der
3D-Bilder deutlich. Die Luftblasen erzeugen zusétzliche Nebenmaxima in den Phasenbildern.
Wihrend im ersten Bild nach 18 s das Maximum der Phasenénderung bei 1,37 rad liegt, ist es
3 Pixel neben dem Maximum an einem weiteren lokalen Maximum die Phasendnderung nur
um 0,73 rad gestiegen. Der Hochstwert von 1,37 rad ist auf die Luftblase zuriickzufiihren.
Dieser Artefakt macht sich auch in den weiteren Bildern bemerkbar. Wéhrend nach 36 s das
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Maximum bei 1,35 rad liegt, kann dieses bei 54 s mit 1,65 rad angegeben werden. Es fand
kein Phasensprung statt, denn alle 3D-Bilder sind von —1°C bis +10°C skaliert.

Wihrend der Abkiihlphase wird erwartungsgemi3 die langsame Zuriickbildung der
Temperaturgradienten beobachtet. Die maximalen Temperaturdnderungen ergeben sich bei
gegebener Echozeit (TE=35ms) zu AT = 5,2°C /9,6 °C / 11,7°C / 10,9°C und 7,8°C, wobei
diese Werte aufgrund der Kalibration und der Artefakte durch Luftblasen mit Vorsicht zu
beurteilen sind. Der rauschbedingte Fehler liegt bei 0,5°C. Die Vorteile der gewdihlten
Darstellungsart einer Zeitreihe sind die anschauliche Darstellung der Temperaturentwicklung
und Temperaturprofiles.

4.4.1.3 LITT am Hundeoberschenkel

Eine zweite Moglichkeit der Darstellung, die in dieser Arbeit verwendet wird, ist die
Uberlagerung von farbkodierten Pixeln an den Stellen signifikanter Signalunterschiede. Auch
bei dieser Darstellung kann nicht ausgeschlossen werden, dass die Signaldnderung
rauschbedingt oder bewegungsbedingt ist und somit zu farbkodierten Pixeln fiihrt. Jedoch gibt
es die Moglichkeit, Schwellen (z.B. minimale Signaldifferenz) fiir die Farbkodierung
einzustellen.

Abb. 4.23: Zeitserie von T4-gew. identischen MR-Schnitte mit Einfihrung einer
Lasersonde (Bear-Fibre) in den Hundeoberschenkelknochen ex-vivo. Akquisition
von MR-Bildern Uber 60 s. Aufgrund von irreversiblen Gewebeveranderungen, die
bei Temperaturen Uber 65°C auftreten und auch hier induziert wurden, konnte
bislang mit der MRT in dem hier dargestellten Temperaturbereich (>60°C) keine
sinnvolle Temperaturaussage gemacht werden.

Dies ist dargestellt in einer Zeitreihe (Abb. 4.23) iiber eine Minute an einem
Hundeoberschenkel ex-vivo ist die Farbkodierung dargestellt, bei dem von der Seite durch das
Muskelfleisch eine Lasersonde eingefiihrt wurde. Die Laserleistung wurde auf 9 Watt
eingestellt. Die iiberlagerte Farbkodierung beruht auf Kalibrierungen fiir Fett (T;-Anderung
von 3 ms/°C).
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Die Sequenzparameter sind die aus Tabelle 4.1. Die Laserspitze konnte auf den Bildern nicht
sichtbar gemacht werden, da sie ebenfalls als hypointenser Bereich erscheint und nicht im
dunkel erscheinenden Knochenmaterial auffdllt. Sowohl die MR-Messungen als auch das
Luxtron 3100 zeigen Temperaturen von 100°C an. In diesem Temperaturbereich sind die auf
MR-Messungen beruhenden Temperaturaussagen jedoch nur noch mit Vorbehalt moglich, da
sich die Gewebeparameter als Grundlage der Temperaturberechnung verandern.

Je nach Anwendung und entsprechender Notwendigkeit, gleichzeitig die Anatomie
kontrollieren zu miissen, sollte eine der moglichen Darstellungsarten gewéhlt werden. Eine
einheitlich gleiche Darstellung konnte bis dato noch nicht im Auswerteprogramm
implementiert werden. Weiterhin ist die minimal erreichbare Zeitauflosung der jeweiligen
Methode von entscheidender Bedeutung, in der Abbildung 4.22 betrdgt sie 18s / Bild,
wiéhrend in Abbildung 4.23 pro Bild 10s bendtigt werden.

Zeitserien sind wihrend der Behandlung durch Hyperthermie zur schnellen Visualisierung der
Temperatureffekte sehr hilfreich. Sie stellen ein notwendiges Hilfsmittel zur Darstellung der
rdumlichen Gegebenheiten in Zusammenhang mit lokal begrenzten Temperaturerh6hungen
dar.
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4.4.2 Hochaufgeloste Messungen

Von besonderem Interesse in der experimentellen Phase der Methodenentwicklung ist die
Moglichkeit, in kleinen Objekten wie den Rattenunterschenkel zu messen. Wesentlich fiir eine
ausreichend gute Bildqualitdt ist das Signal-Rauschverhéltnis S/R der MR-Aufnahmen.

Ratte

SRTF

Abb. 4.24 : Beispiel der Bildqualitat
vom Rattenunterschenkel (flex coil)
und Hundeoberschenkel (Kopfspule)
jeweils mit SRTF-Sequenz (T1-
Methode) und FLASH-Sequenz (PRF-
Methode) aufgenommen. Die
Auswertung des S/R-Verhaltnisses
gleicher ROI sind in der Tabelle

SRTF PRF zusammengestellt.

Hund (Kopfspule) Ratte (flex coil)

SRTF (T;) |FLASH (PRF)| SRTF(T;) |FLASH (PRF)

Fleisch 15 11,4 43 28

Knochenmark 9,8 7,3 22,6 16,4

Vo{xelgl;;)ﬁe 0,9%x0,9x5 09x09x5 1,42x142x5 | 0,63x0,63x2
mm

Trotz des Rauschens im Knochengewebe konnte wihrend der LITT im Knochen am
umliegenden Weichteilgewebe mit der PRF-Methode eine Temperaturdnderung gemessen
werden, die mit der T;-Methode nicht detektierbar war. In Abbildung 4.25-A ist die
Einstichstelle des Lasers durch das Muskelfleisch bis in den Oberschenkelknochen sichtbarem
4.25-B zeigt das dazugehorige Phasenbild. Der vergroBBerte Ausschnitt einer 64 x 42 Pixel
(62 mm x 40,7 mm) grolen ROI (D und E) zeigt zwar sehr deutlich das Rauschen im
Knochen, jedoch im Muskelgewebe aufgrund der sehr guten rdumlichen Auflosung und
Temperatursensitivitit der PRF-Methode vom Knochenrand beginnend zu den Seiten hin
einen sinkenden Temperaturgradienten (sieche Pfeile in D, der Knochenrand wird in (E) mit
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dem zusitzlichen Kreisrand angedeutet). Die rauschbedingte Temperaturinderung im
Weichteilgewebe liegt unter 0,1°C.

Abb. 4.25: Phasenbildgebung am Hundeoberschenkel nach 50s mit 5W
Laserleistung, Amplitudenbild (A) und Phasenbild (B) sowie farbkodiertes
Phasendifferenzbild (C) (Schwarz=0 1 bis rot>0,6 ). Die Pfeile weisen auf eine
temperaturbedingte Veranderung im Weichteilgewebe hin, Bild (D) und (E) sind
identische 6,2 cmx 4,1 cm Ausschnitte mit sichtbarem Ubergang zwischen
Knochen und Weichteilgewebe (Kreis deckt das Rauschen im Knochen ab). Gut
sichtbar ist eine Phasendnderung direkt am Knochenrand ins Weichteilgewebe
verlaufend, die AT=6°C am Rand entsprechen.

In einer kleinen ROI mit 3 x 5 Pixeln (2,9 mm x 4,9 mm) im Muskelfleisch direkt rechts
neben dem Knochen zeigt sich eine durchschnittliche Phasendnderung von (0,36 + 0,06) rad,
was einer Temperaturerhohung von (6 +1,2) °C entspricht. Der Maximalwert liegt bei
(0,49 £ 0,006) rad, entsprechend (8,1 + 0,5) °C. Hier handelt es sich in Bezug auf eine spétere
mogliche Therapie an Knochentumoren um wesentliche Temperaturerhohungen im Nerven
durchzogenen Weichteilgewebe, die nach Moglichkeit durch eine geringere Laserleistung
reduziert werden kann. Bild 4.25-E verdeutlicht nochmals mit Abdeckung des Rauschens im
Knochen, dass es sich im Weichteilgewebe um eine temperaturbedingte Phasenidnderung
handelt und kein rauschbedingter Beitrag zur Phasendnderung vorliegt. Ebenfalls féllt die
horizontale Ausbreitung der Phaseninderungen auf. Dies ist durch die Einfiihrung und
Verwendung der Bear-Fibre Lasersonde, die eine Energieauskoppelung in Vorwartsrichtung
aufweist, von der linken Seite in den Knochen zu erkldren. Die Faser und dessen
Priparationsschaden ist auf allen Bildern gut sichtbar.

Somit konnte anhand dieses Beispiels trotz scheinbar verrauschten Phasenbildern noch sehr
sensitiv. und hochaufgelost eine temperaturbedingte Phasendnderung im Knochen
umgebenden Weichteilgewebe festgestellt werden.
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4.4.3 Echozeit bedingter Phasenumbruch

Die Echozeit ist bei der PRF-Methode der wesentlicher Parameter fiir Bildqualitdt und vor
allem Sensitivitdit der Phasendnderung. Aus Gleichung 3.7 geht der direkt lineare
Zusammenhang zwischen eingestellter Echozeit und akquirierter Phase hervor. Daraus
errechnet sich die Temperaturdnderung. Um den Einfluss der Echozeit auf die Temperatur in
lebendem Gewebe Kaninchen wiéhrend einer Beschallung mit Ultraschall genauer zu
untersuchen und darzustellen, wurde das folgende Experimente in-vivo am narkotisierten
Kaninchen durchgefiihrt.

In Abbildung 4.26 ist ein Kaninchenoberschenkel dargestellt, der sich im HIFU-
Patientensetup (vgl. Kap. 3.3.2) befindet. Die zwei dargestellten Bildreihen sind mit einer
PRF- FLASH-Sequenz gemacht worden und unterscheiden sich lediglich durch die Echozeit,
das FOV ist 170 mm x 170 mm bei einer 256 x 256 Matrix. Die Bilder sind in der Breite
etwas abgeschnitten, damit das Messobjekt besser zur Geltung kommt .

Pha Sub

TE=15ms

TE=35ms

Abb. 4.26: In-vivo-Kaninchenoberschenkel unter Narkosebedingungen wahrend
HIFU-Beschallung, Darstellung der FLASH-Bilder mit 15 ms bzw. 35 ms Echozeit,
Amplitudenbilder (Amp), Phasenbilder (Pha) und Subtraktionsbilder des
Phasenbildes nach einer 9 s langen Beschallung und hyperintenser Bereich der
Erwarmung in den Phasenbildern (Pfeil). Mit TE= 35 ms ist der Phasenumbruch
innerhalb dieses hyperintensen Areals als hypointense Stérung erkennbar.
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Bei genauer Begutachtung sind auf den Amplitudenbildern (Amp) hypointense Gebiete iiber
dem Knochen zu sehen (siehe Pfeil), jedoch erst auf dem dazugehorigen Phasenbild (Pha) ist
die erwdrmte Zone ohne weitere graphische Nachverarbeitung und Farbkodierung sichtbar.
Nach erfolgter Phasendifferenzbildung ist im Subtraktionsbild (Sub) eine Quantifizierung der
Phasenédnderung moglich. Die Skalierung wurde in beiden Subtraktionsbildern so gewihlt,
dass der Wertebereich 0 bis 0,4 w (1,26 rad) betrdgt und eine gute Wahl fiir beide Bilder in
Bezug auf die Phasenénderung darstellt. Die maximale Phasendnderung bei 15 ms ist 1,26
rad, entsprechend 72° oder 20,9°C Temperaturerh6hung, umgerechnet entspricht das 0,084
rad/ ms Echozeit. Der Fehler durch Rauschen im Fleisch betrdgt lediglich 0,002 rad bzw.
+0,04°C. Mit einer Echozeit von 35 ms wird die maximale Phasendnderung bei sonst gleichen
Beschallungsparametern 3,21 rad, das entspricht 0,091 rad/ms Echozeit. Dieser Wert liegt
iber m und manifestiert sich durch einen Phasenumbruch im Bild. Mit der eingestellten
Echozeit ergibt sich eine Temperaturdnderung von 22,8°C, das Rauschen ist mit 0,04 rad und
somit +£0,7°C erheblich hoher als im Bild mit der kurzen Echozeit. Durch das grofere
Rauschen bedingt sowie durch Schwankungen am HIFU-Setup und der Gewebeperfusion

kann es zu den geringen Abweichungen der Maximaltemperatur in Abhingigkeit der Echozeit
kommen.

TE=15ms 21 : TE=35ms
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Abb. 4.27: 3D-Darstellung der gemessenen Phasendifferenzen (y-Achse jeweils
die gemessene Temperaturanderung aufgetragen) in Abhangigkeit der Echozeit
bei zwei identischen Parametereinstellungen der HIFU-Beschallung, zu sehen bei
TE = 35 ms ist der Phasensprung von 1 auf — 1 (Pfeil).
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Der Phasenumbruch ist in Abbildung 4.26 im Phasenbild (Pha) sowie im Subtraktionsbild
(Sub) als kleiner hypointenser Mittelpunkt zu erkennen. Jedoch erst bei genauer
dreidimensionaler Darstellung in Abbildung 4.27 wird dieser Sachverhalt deutlicher und
sowohl das hohere Rauschen im umgebenden Weichteilgewebe sowie der Phasenumbruch im
Bild mit 35 ms Echozeit von + © auf — © wird klar. Die Pixelauflosung betrdgt 0,66 mm, so
dass der Einbruch sich auf 2,6 mm beschrinkt und innerhalb dieses eingebrochenen Bereiches
nochmals wieder um 0,8°C steigt. Dort ist der Mittelpunkt des Ultraschallfokus angesiedelt.
Die in beiden Bildern gemessenen Phasendnderung beschrinkt sich auf eine 9,5 mm breite
Zone, dann versinkt die messbare Phasendanderung im Rauschen.

Aufgrund des dargestellten Bildmaterials wird deutlich, dass der Wertebereich der
temperaturbedingten Phasenédnderung mit Hilfe der Echozeit so angepasst werden sollte, dass
der gesamten Dynamikbereich der Graustufen genutzt werden kann. Gleichzeitig muss
berticksichtigt werden, dass mit steigender Echozeit das Rauschen im Bild zunimmt und eine
zusitzliche Unsicherheit fiir die Temperaturbestimmung hinzukommt.

4.4.4 Phasenshift und Langzeitstabilitit

Mit dem nachfolgenden Experiment aus Abbildung 4.28 sollte {iberpriift werden, in wie weit
sich geringe Temperaturdnderungen liber lange Zeitrdume (>5 min) mit der PRF-Methode
darstellen lassen. Es ist ein Stiick Fleisch mit der PRF-Methode wihrend lokaler
Hyperthermie mit HIFU analysiert worden.

Die Beschallung wurde mit geringster Energieeinkoppelung von 3,3 W akustischer Leistung
durchgefiihrt und {iber 10 Minuten mit einer Zeitauflosung von 10 s/MR-Bild akquiriert.
Sowohl das Amplitudenbild (Amp) als auch das Phasenbild (Pha) zeigen aufgrund der
geringen Erwdrmung kaum sichtbare Signaldnderungen. Erst im Phasendifferenzbild (Dif),
hier nach 10 min Beschallung dargestellt, zeigt sich bei optimaler Fensterung von 0 bis
0,15*m (entsprechend AT = 8,3 °C) sehr deutlich die erwdrmte Zone im Gewebe.

In einem dreidimensional dargestellten Ausschnitt von 50 x 40 Pixel (4,9 cm x 3,9 cm) ist die
Temperaturinderung mit maximaler Anderung von 8,06°C rechts in der Abbildung 4.28
dargestellt. Der messtechnisch erfassbare erwdrmte Bereich im Gewebe zeigt einen
Durchmesser von 34 Pixel bzw. 33 mm Ausdehnung.

Jedoch fillt auch in der 3D-Darstellung auf, dass die Phasendifferenzwerte auBBerhalb der
erwarmten Zone einen negativen Offset haben. Dieser wird aus Betrachtung aus einer ROI im
nicht erwdrmten Bereich bestimmt zu —4,3°+2,5°, welches einer Temperatur von —1,2°C°+
0,7°C entspricht. Exakt dieser Offset nach 10 Minuten Beschallung fiihrt zu einer
Verschiebung des gemessenen maximalen Temperaturwertes, der somit bei 9,3°C liegt.
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T(max)=38,06°C

39 mm

Abb. 4.28: Fokusdarstellung wahrend HIFU im Experimentalsetup an Schweine-
fleisch mit Amplitudenbild (Amp), Phasenbild (Pha) und Phasendifferenzbild (Dif)
nach 10 min Beschallung mit 3,3 W akustischer Leistung, rechts ein 50 x 40 Pixel
(4,9 cm x 3,9 cm) groRRer Ausschnitt mit maximaler Temperatur von 8°C. Der
erwarmte Bereich im Gewebe zeigt einen Durchmesser von 34 Pixel bzw. 33 mm.

Um noch exakter den EinfluB3 dieser Feldinstabilitit zu untersuchen, wurde in Abbildung 4.29
die Phasendnderung gegen die Zeit wihrend der 10 Minuten langen Hyperthermie dargestellt.
Als Einheit wurde 0,1 ppm gewéhlt.

Auf der linken Achse der Abbildung 4.29 ist die gemessene Phasenidnderung im nicht
hyperthermierten Bereich (Rauschbereich) aufgetragen. Man sieht eine kontinuierlich
sinkende und betragsmiBig groBer werdende Phase mit relativ groer Standardabweichung,
die nach 10 Minuten —0,0027 ppm oder -1,08 rad (-62°) erreicht, was bei gegebenen Sequenz-
parametern die oben beschriebenen —1,2 °C Offset ergibt. Die Steigung der Regressions-
geraden betrdgt —0,0024 ppm/10min (-55°), was einer Phasenidnderung von 0,014 ppm/Stunde
(-322°) entspricht und somit ca. 1/7 des maximalen Wertes der Gerétespezifikation ist.
Variationen von By in der GréBBenordnung von 0,01 ppm éndern die Phase entsprechend einer
1°C Anderung [vgl. Kap. 2.5.3], so dass laut Spezifikation ein Frequenzdrift zuldssig wire,
der einer Temperaturdnderung von ca. 10°C /Stunde entspricht.
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—a— Phase Rauschen

0,04 —aA— Maximaler Fokus 0,1 8
——o— Summe

Phase Rauschen [*0,1 ppm]
Phase Fokus [*0,1 ppm]
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Abb. 4.29: Gemessene Phasenanderung durch zeitliche Feldschwankungen (linke
Achse) in 1/10 ppm fiur 1,5 Tesla wahrend Langzeithyperthermie (10 min) mit
Auswirkung auf die durch Hyperthermie erreichte Maximalphase (rechte Achse)
und korrigierte Phase (Summe).

Sowohl bei der T;- als auch Diffusionsmethode sind keine messtechnisch relevanten
Parameterdnderungen und somit Auswirkungen auf die Temperaturbestimmung durch den
Frequenzdrift zu erwarten. Die induzierten Anderungen sowohl der T;-Zeit als auch des
Diffusionskoeffizienten gehen im Rauschen der Bilder und in der durch die Kalibration
verursachten Fehler unter. Nur die PRF-Methode ist sensitiv auf den gerétetechnischen
Frequenzdrift. Der beobachtete Offset bei der PRF-Methode tritt allerdings nur bei lingeren
Messungen im Bereich von Minuten auf und ist flir die in dieser Arbeit betrachtete
Hyperthermie (< 30 s) mit Ziel der Gewebekoagulation in der Regel vernachldssigbar.

4.4.5 Faseroptische Messungen

4.4.5.1 Kontrolle der Laserapplikationen

Anhand faseroptischer Messungen mit dem Luxtron 3100 (vgl. Anhang B) wurden die
Ergebnisse der MR-Temperaturmessungen lberpriift. Die in diesem Abschnitt besprochenen
Experimente wurden an frischen Muskelgewebeproben vom Schwein durchgefiihrt. In
Abbildung 4.30 sind drei verschiedene Temperaturverldufe gegen die Zeit dargestellt, die mit
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den vier zur Verfiigung stehenden faseroptischen Temperatursonden online wihrend der
Hyperthermie aufgenommen wurden.

Temperatur [°C]

38 ——Sonde 1 /\
36 H__
34 || —Sonces PANA
e A I I
‘.g 1 /\ /\ / \] \'\\
T 28
é’- 26 S, ~
f_’ 24 - \J
20 | W
20
18 T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T T
0 20 40 60 80 100 120 140
Zeit [s]
28
—=—Sonde 1
27 ,7+Son:e 2 ﬂf\’fﬂx

Sonde 3
—=—Sonde 4

26 +—

40 80 120 160 200 240 280 320

Zeit [s]
80
75 —Faser1 | —
70 /\ —Faser2 | |
/ \ —Faser3
65 / \ —
—Faser4
o 60 aserd | |
‘= 55 -
2
© 50
2 45 |
§
2 40
35 4
30 4
25 4
20 T T T T T T T T T T

o

20 40 60 80 100 120 140
Zeit [s]

Laserleistung maximal: 5 W
Maximale Gewebetemperatur: 37,2 °C
Laseran: 10 s

(mit Pulsbetrieb 10 s an; 10 s aus)
Laser aus: <20 sund >110s
Perioden: 5 x (10+10) s

Laserleistung maximal: 3 W
Maximale Gewebetemperatur: 27,7 °C
Laser an: 150 s

(mit Pulsbetrieb 0,5 s an; 0,5 s aus)
Laser aus: <50 sund >200s
Perioden: 1 x150 s

Laserleistung maximal: 8 W
Maximale Gewebetemperatur: 75 °C
Laser an: 60 s
Laseraus:<15sund>75s
Perioden: 1 x 60 s

Abb. 4.30: Verschiedene Laserapplikationen und Temperaturentwicklungen in
Muskelgewebe, gemessen jeweils mit vier Temperatursonden und unterschied-
licher Laserprogramme sowie applizierter Leistungen.
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Die Sonden stecken jeweils an unterschiedlichen Positionen in unterschiedlichen Abstéinden
und Orientierungen im Fleisch. Durch die Variationsmdglichkeiten des Lasers in Bezug auf
Leistung, Pulsdauer und Pulspausen kénnen nahezu beliebige Erwdrmungsgradienten und
Zonen erreicht werden. Beispielsweise wurde im ersten Diagramm der Abbildung 4.31 fiinf
mal mit 5 W Laserleitung je 10 s bestrahlt und 10 s Pause zwischen den Bestrahlungen
eingestellt. Man sieht, dass trotz der langen Pause die Temperaturerhdhung mit der Zeit
immer steigt (lokale Maxima bei 30,3°C, 33°C, 34,6°C, 36,1°C, 37,1°C) und am Ende der
gesamten Bestrahlung die Temperatur um AT=17°C gestiegen ist, wihrend in den Strahlungs-
pausen die Temperatur periodisch um ca. 8°C fillt.

Dennoch ist aus den Zeitverldufen der Temperatur und unserer Erfahrung festzustellen, dass
es nicht gelingt, die Temperatur auf einem stabilen Temperaturwert zu halten oder z.B. das
Gewebe auf eine konstante Temperaturdifferenz von AT=35°C einzustellen. Sowohl die
Abkiihlphase als auch die Erwdrmungsphase finden in hohen Temperaturbereichen sehr
schnell statt und erlauben es trotz raffinierter Laserpulse nicht, die gewiinschte Endtemperatur
im Gewebe sowie ein Temperaturplateau zu halten.

4.4.5.2 Fixierung der Sonden

Eine gute Fixierung sowohl der Lasersonde als auch der Luxtron-Fasern ist wesentliche
Grundlage fiir die Qualitét einer aussagekriftigen Temperaturiiberwachung mit faseroptischer
Technik am Ort der Erwérmung. In Abbildung 4.31 sind einige fiir diese Priparations-
kontrolle gemachte Aufnahmen fiir die Positionierung des Laserapplikators (A) und der
faseroptischen Sonden (#1-#4) dargestellt.

An der Spitze des Laserapplikators (B) zeigt sich eine breitere hypointense Zone mit lokaler
Zerstorung (C) von Gewebe. Dies ist eine Lision, die ihre Ursache in der Praparation mit der
Kaniile, die fiir die Punktion des Gewebes notwendig ist, hat. Mit Hilfe der PRF-Methode und
einem Phasendifferenzbild (PRF) wurden zwei unterschiedlich grofe ROI‘s dargestellt.
Sowohl in der ROI mit 10mm x 8,Imm (16x13 Pixel) als auch der 26mm x 27mm sind die
Storungen durch die Temperatursonden (hier besonders #2,3,4) sehr gut erkennbar. Eine recht
gute Analyse der Umgebungstemperatur in diesem Bereich ist moglich. Zwischen den Sonden
liegen sieben Pixel, so dass von Pixelmitte bis Pixelmitte der Abstand 8 Pixel = 5 mm betrigt.
Das entspricht der Bohrung der verwendeten Plexiglasfixierung, die fiir die genaue
Positionierung zur Hilfe genommen wurde.
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Abb. 4.31: FLASH-Aufnahmen zur Kontrolle der Positionen des Laserapplikators
(A) im Muskelgewebe, der Laserspitze (B) und der vier Temperatursonden (#1-#4).
Eine durch die Fuhrungskanile induzierte Lasion zeigt (C). Mit Hilfe der PRF-
Methode (PRF) wurde der erwarmte Bereich dargestellt und links die ROI von
16x13 Pixeln bzw. 41x43 Pixeln mit den gut erkennbaren Peaks der Fasern
(Abstand 5 mm) aufgenommen.

4.4.5.3 Quantitativer Vergleich

Eine genauere Analyse der Umgebungstemperatur von Sonde #1 & #2 aus Abbildung 4.31 ist
in der nachfolgenden Abbildung 4.32 dargestellt. Die Temperaturerh6hung an den Fasern #3
und #4 betrug maximal 2°C und ist graphisch aus Ubersichtsgriinden nicht dargestellt. Als
Laserleistung wurde 3 W diber 100 Sekunden gewidhlt. Aufgrund des hohen
Temperaturgradienten in der Umgebung des diffus abstrahlenden Applikators héngen die
Ergebnisse empfindlich von der Grof3e der ROI an der Sonde und vom Abstand zum Laser ab,
Verschiebungen von 1-2 mm koénnen in der 3-9 Pixel groBen ROI schon Differenzen von
einigen Grad Celsius ergeben. Dies fiihrt auch in der Abbildung 4.32 zu den groflen
Standardabweichungen von bis zu 3°C. Trotzdem stimmen die Mittelwerte recht zuverldssig
mit den Werten der Temperatursonden iiberein und zeigen gute Ubereinstimmung in den
Steigungen.
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Abb. 4.32: Quantitativer Vergleich einer Zeitserie der Luxtron-Messungen [Fasern
# 1 & # 2 aus Abb. 4.31] mit MR-Aufnahmen (PRF-Methode), 10 s pro Bild Zeitauf-
I6sung und besonders geringer Temperaturerhdhung im Schweinefleisch
(P =3 W), ausgewertet sind zwei ROI nahe der Faser 1 (MR F1) und Faser 2 (MR
F2).



4.5 Therapiespezifische Effekte

4.5 Therapiespezifische Effekte

4.5.1 Erwirmungszone und Halbwertsbreite

4.5.1.1 Experimentalsetup

Um die Auswirkung des aus Kapitel 4.4.4 beschriebenen Phasenoffsets auf die Halbwerts-
breite (HWB) der Temperaturverteilung genauer zu betrachten, wurde in der Abbildung 4.33
den pixelweise erkennbaren Grauwerten einer ROI (15 (16) mm x 21 mm) um den Fokus die
gleichzeitige Darstellung mit einem Oberflichen- (mitte) und Konturplot (oben) gewihlt. Der
wesentliche Unterschied zwischen den beiden dargestellten Blocken besteht in der
Phaseninderung, die fiir die Temperaturinderung der Halbwertsbreite (HWB=Tp./2)
angenommen wurde.

Abb. 4.33: FokusvergroRerung aus einem Phasendifferenzbild nach 10 min
Beschallung im Experimentalsetup, unten jeweils dargestellt die Grauwerte der
ROl um den Fokus, dartiber sind die Grauwerte angedeutet, die einer
Phasenanderung T.../2 als Halbwertsbreite HWB entsprechen, wobei im Block
rechts der Temperaturoffset von —1,2 °C berlcksichtigt wird und somit die HWB
von 14 mm auf 21 mm steigt.
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Wihrend im linken Block der Offset nicht beriicksichtigt wurde und von Tpax = 8,1°C
ausgegangen wird, ist im rechten Block der Offset von —1,2°C (1,08 rad) bei der Berechnung
berticksichtigt. Dies fiihrt dazu, dass im ersten Fall die Halbwertsbreite auf 14 mm Aus-
dehnung bestimmt wird, wihrend im Fall mit Offsetberiicksichtigung eine 21 mm breite Zone
mit halber Maximaltemperatur vorgefunden wird. Die Maximaltemperatur steigt bei dieser
Betrachtung auf Ty = 9,3°C.

Die Ergebnisse der Zonenbreite sind unabhdngig von der Kalibrierung, da als Maximum die
Phasenénderung betrachtet wurde und die Temperatur in linearem Zusammenhang zur
Phasenédnderung steht. Dieser Zusammenhang hat keinen Einfluss auf die rdumliche
Verteilung der akquirierten Phasenidnderungen.

Die Bestimmung der kompletten erwdrmten Zone des Gewebes und die HWB nach nur einer
relativ kurzen Beschallung (= 50 s) im Experimentalsetup soll in der folgenden Abbildung
4.34 dargestellt werden an schlachtfrischem Schweinegehirn. Akquiriert wurde mit der PRF-
Sequenz (TR =28 ms / TE = 15 ms) und einer Schichtdicke von 5 mm (FOV = 200 mm). Die
Bewegung des Wassers durch den Ultraschall hat zu einem Offset von 0,8 °C gefiihrt, der bei
der Temperaturbestimmung beriicksichtigt wurde. Aufgrund der Temperaturinderung von
maximalen 0,88 rad und entsprechend Ty,.x=13,8 °C (Offset beriicksichtigt) nach 50 s kann
erst auf den Phasensubtraktionsbildern (4.34-A unteres Bild) der Fokus in der Mitte des
Bildes gut lokalisiert werden.
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Abb. 4.34: Fokusdarstellung am Schweinegehirn im Experimentalsetup, (A)
Amplitudenbild, Phasenbild sowie Subtraktionsphasenbild (von oben nach unten)
nach einer 50 s Beschallung mit HIFU, (B) zeigt eine 16 x 16 mm?® groRen 3D-
Ausschnitt mit Maximaltemperatur von 13,8 °C um den Fokus und 13 mm breiter
Zone (AT#0), in (C) ist die gleiche ROI und eine HWB = 10 mm dargestellt.
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Der Fokus mit maximaler Temperatur zeigt eine sehr schone radialsymmetische Anordnung
und einen fallenden Temperaturgradienten vom Zentrum zum Randbereich (Abb. 4.34- B und
C). Eine messbare Temperaturerh6hung findet sich in einer Zone mit dem Durchmesser von
rund 13 mm, die entsprechende HWB betrigt 10 mm.

Die Erwédrmungszone fiir Schweinefleisch wurde mit 33 mm Ausdehnung gemessen (vgl.
Abb. 4.28). Diese groBBere Abweichung lasst moglicherweise auf ein anderes Temperatur-
verhalten des Gehirngewebe bzw. auf Verdnderungen im Setup schlieBen, denn es ist denkbar,
bei der Messschicht nicht identisch mit der Fokusebene gewesen ist und somit einen kleinen
Temperaturbereich detektiert zu haben.

Die niedrigen Temperaturen sowie die wéhrend dieser Versuchsreihen erzeugten Artefakte
durch das Setup fiihrten dazu, dass nahezu keine Signaldifferenzen mit den diffusionsge-
wichteten Techniken akquirierbar sind. Aufgrund von Artefakten kam es auch bei den T;-
geichteten Aufnahmen nur zu unbefriedigenden Ergebnissen, so dass hier die PRF-Methode
die Messungen mit den geringsten Artefakten ermoglichte. Durch den Ultraschall ist
systembedingt keine gleichzeitige Temperaturkontrolle mit faseroptischer Messtechnik
moglich.

4.5.1.2 Patientensetup

Das HIFU-Patientensetup und dessen kleinere Fokusgrofle sowie der Temperaturgradient im
Gewebe stellt eine besondere Herausforderung fiir die Pixel- und Temperaturauflosung der
Methoden dar.

Derzeit stellen die MR-Verfahren die einzige Mdglichkeit dar, die Fokusgréfe sinnvoll im
Gewebe nichtinvasiv und in kurzer Zeit zu messen. Eine Préparation des Gewebes mit
Temperatursonden ist mit Problemen wie der Ortsgenauigkeit, Praparationsartefakten sowie
Messungenauigkeiten der Temperatur behaftet. Desweiteren ist mit den Glasfasern des
Luxtron 3100 (vgl. Anhang B) keine Messung wihrend Ultraschallanwendung aufgrund
moglicher Strahlungseinkoppelungen und Zerstorung der Faser moglich.

Aus Kapitel 3.3 geht hervor, dass die experimentell bestimmte FokusgroBe mit einem
Durchmesser von 1,1 mm anzugeben ist und somit erheblich kleiner als im oben dargestellten
Experimentalsetup ist. Gleichzeitig sind die in wenigen Sekunden erreichbaren hohen
Temperaturdnderungen von 30-60°C wesentlich fiir das Erreichen der Koagulations-
temperatur in Gewebe. In Abbildung 4.35 sind sowohl mit der T;-Methode (oben) als auch
der PRF-Methode (unten) sich erginzende farbkodierte Aufnahmen vom Fokus in
Schweinefleisch dargestellt. Hieraus kann die Fokusbreite und Halbwertsbreite bestimmt
werden.
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Im oberen Block sind zwei SRTF-Aufnahmen mit der T;-Methode (mit fiir Fleisch {iblichen
Sequenzparametern) und einer zeitlichen Auflosung von 3s pro Bild zu sehen. Der
Ultraschall wurde mit 30 W akustischer Leistung 9 s lang appliziert und erzeugte die
dargestellte Erwdrmung im unteren Bereich des Muskelgewebes. Dargestellt sind zwei
unterschiedliche Beschallungszeitpunkte, die mindestens 10 min auseinander liegen. Das
dazugehorige Temperaturprofil durch die Mitte des Fokus zeigt im ersten Fall eine
Maximaltemperatur von 30°C bei einer Halbwertsbreite von 3,5 mm und einer Zone mit
detektierbarer Temperaturerhohung von ca. 7 mm. Im zweiten Beschallungsexperiment ergibt
sich im Fokus eine maximale Temperaturerhdhung von 26°C bei einer Halbwertsbreite von
5,5 mm und 11 mm breiter Zone mit messbarer Temperaturerh6hung. In diesem Fall ist davon
auszugehen, dass die Zeitpunkte nicht identisch waren und sogar im zweiten Fall spéter
gemessen wurde, so dass sich die Temperatur schon im Gewebe ausbreiten konnte.

Fiir die Phasenmethode wurde auf die Darstellung der iiblichen Bilder verzichtet und gezielt
der Fokus mit einer Aufldsung von 0,63 mm / Pixel (bei T; waren es 1,25 mm) und gleichem
FOV (160 mm) dargestellt. Der Maximalwert der relativen Temperaturerh6hung betrégt
26°C. Im linken Bild der Gréfe 10 mm x 10,5 mm ist die Temperaturdnderung von Null bis
26°C dargestellt. Am Randgebiet dieser ROI ist die Temperatur wieder auf die
Umgebungstemperatur abgefallen. Auf der rechten Seite ist ein kleinerer Bereich gewiahlt und
ab 13°C bis zur maximalen Temperatur pixelweise dargestellt worden. Die Halbwertsbreite
wird in diesem Falle zu 6,3 mm ermittelt und man findet eine Erwdrmungszone von 10 mm
Ausdehnung vor. Im Rahmen der begrenzten Auflosung zeigt sich bei diesen
unterschiedlichen Methoden eine sehr gute Ubereinstimmung der Fokusausmessung mit
beiden Methoden bei Beschallung mit dem HIFU-Patientensetup, wobei der Zeitpunkt der
MR-Messung ein wesentlicher Punkt der Ungenauigkeit darstellt.

Der Wert der erwdrmten Zone EZ = 10 mm ist somit nahezu gleich dem Wert fiir die
Messung am Kaninchenfleisch in-vivo mit 9,5 mm (vgl. Abb. 4.27).
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Abb. 4.35: Fokusdarstellung wahrend HIFU-Beschallung im Patientensetup (mit
kleinem Fokus) durch farbkodierte Temperaturanderung am Schweinefleisch ex-
vivo, erzeugt mit der T,-Methode (oben) und der Phasenmethode (unten). Die
Ergebnisse fir die Halbwertsbreite (HWB) und Erwarmungszone sind in Tabelle
4.11 zusammengestellt.

In der nachfolgenden Tabelle 4.11 sind die experimentellen Ergebnisse der Bestimmung von
Erwédrmungszonen (EZ) und Halbwertsbreiten (HWB) fiir beide Aufbauten dargestellt. Die
Fehler der Temperaturbestimmung liegen kalibrationsbedingt bei 1,5-2,5°C. Dazu kommt die
Variation der Gewebeprobe durch Inhomogenititen und Bewegungen sowie daraus
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resultierenden Schwankungen der EZ und HWB. Deutlich wird dies besonders beim
Vergleich der Ergebnisse zur T;-Methode im Patientensetup.

Tab. 4.11: Zusammenfassung der in Gewebe gemessenen Erwarmungszonen
(EZ), Halbwertsbreiten (HWB) und Maximaltemperaturen T.« wahrend HIFU-
Beschallung im Patientensetup (kleiner Fokus) und Experimentalsetup (grofder

Fokus).
Patientensetup Experimentalsetup
nur PRF
Ti-Methode | PRF-Methode 50 s HIFU 10 min HIFU
EZ [mm] 7-11 10 13 35
HWB [mm] 3,5-5,5 6,3 10 21
Tmax [°C] 26-30 26 13,8 9,3

4.5.2 Quarzwind und Langevinsche Strahlungsdruck

Wihrend der Experimente mit dem Experimentalsetup zeigten sich Probleme aufgrund der
Wasserbewegung. Die im Wasserbad fixierten Objekte und das umgebende Wasser gerieten
in leichte Bewegungen, so dass wihrend der Beschallung das Messobjekt durch den
Stahlungsdruck des Ultraschalles aus der Fokusebene (Setup hat feste, nicht variierbare
Brennweite) herauslief und somit keine verniinftige Bildgebung sinnvoll war.

Die MR-Aufnahmen in Abbildung 4.36 zeigen den zeitlicher Verlauf der durch den
Ultraschallwandler innerhalb der
Kopfspule. Fiir die Aufnahmen wurde die implementierte schnelle diffusionsgewichtete
HASTE-Sequenz mit TA =2 s und einem b-Wert von 200 s/mm’ verwendet. Aufgrund der
schlechten Ausleuchtung am oberen und unteren Rand des 35 cm langen Phantombeckens

erzeugten Wasserbewegung im Experimentalsetup

wurde aus der vorher akquirierten Ubersichtsaufhahme mit dem Bodyresonator die Linse des
Ultraschallwandlers (Abb. 4.36-B) in das Bild kopiert und der diffusionsgewichteten
Aufnahmen tiberlagert. Der Fokusabstand von der Mitte des Ultraschallwandlers (# Mitte der
sichtbaren Linse (B)) betrdgt 10 cm und ist gut auf den Aufnahmen, insbesondere nach 2 s
Beschallung in der vergroferten Aufnahme, verifizierbar (A).

Die Zeitserie (je dunkler desto stirkere Diffusion/Perfusion) mit 50 Sekunden
Beschallungszeit zeigt die Folge der Nichtlinearitdt der akustischen Grundgleichung 4.3. Die
Schallgeschwindigkeit ist c,, das Verhiltnis B/A wird als Nichtlinearitidtsparameter bezeichnet
(Luft = 0,4 ; Wasser = 6), v ist die Schallschnelle, mit der sich die zeitliche und Ortliche
Storung des Mediums Wasser fortbewegt.
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(4.3)

Abb. 4.36: Zeitserie einer HIFU-Beschallung (50 Sekunden) im Experimentalsetup
zur Darstellung der Wasserbewegung und des Fokus (A) mit fester Brennweite von
der Linse (B). Der Stahlungsdruck flhrt einerseits zur Bewegung des Wassers,
andererseits auch zu der Verschiebung von Gewebeproben, die sich im Fokus-
mittelpunkt befinden.

Der ,,Quarzwind“ als Folge der Nichtlinearitit ist eine Gleichstromung vom Wandler zum
Fokus (siehe Pfeile), die vor der schwingenden Fliache des Ultraschallwandlers entsteht. In der
einen Schwingungsphase wird das Medium von der Schallquelle weggeschleudert, in der
entgegengesetzten Phase aber mehr oder weniger von allen Richtungen angesaugt und es
ergibt sich eine Stromungserscheinung des Mediums im Schallfeld von der Quelle weg. Zu
sehen sind gut die von der 4.-18. Sekunde trichterférmig entstehende Streifenanordnung vor
der Linse. Der zweite hinzukommende nichtlineare und sichtbare Effekt in den dargestellten
Bildern ist der Langevinsche Schallstrahlungsdruck. In einer Schallwelle entstehen zeitlich
und Ortlich konstante Unterdriicke. Wird nun von der Ultraschallwelle ein begrenzter
»Schallstrahl* im ruhenden Medium Wasser ausgebildet, so stromt aufgrund des Unterdruckes
das Wasser aus der Umgebung in den Schallstrahl ein. Dieser Vorgang ist gut im Wasserbad
ab der zehnten Sekunde der Beschallung zu beobachten, bis sich ein Gleichgewicht nach ca.
26 Sekunden eingestellt hat und kaum noch Veridnderungen in der Wasserbewegung sichtbar
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sind. Erst nach Abschalten des Wandlers wird das Gleichgewicht gestort und der Wassersog
unterbrochen.

4.5.3 Energiespezifische nichtlineare Effekte

4.5.3.1 Schallwandlerleistung

Fiir die gezielte Gewebeerwidrmung ist es wichtig, mit welcher eingestellten Schallleistung
das Gewebe um einen bestimmten Temperaturbetrag erwdrmt wird und wie der
experimentelle Zusammenhang zwischen Ultraschallleistung und Gewebeerwdrmung ist.
Abbildung 4.37 zeigt, dass die applizierte akustische Leistung quadratisch mit der am
Schallwandler eingestellten Spannung wichst. Der Zusammenhang ist durch

1039/20
M-nmek-ntﬁ Mj or. 4.4)

gegeben. Mit einem Wirkungsgrad von 1 = 60%, einem Widerstand R = 50Q ergibt sich die

dargestellte Kurve. Die in diesem Fall detektierte Maximaltemperatur zeigt eine lineare
Abhingigkeit von der akustischen Leistung des Schallwandlers.

Die Aufnahmen wurden mit der PRF-FLASH-Sequenz mit TR/TE/TA=30ms/15ms/10s am
oben dargestellten Experimentalsetup mit Schweinefleisch durchgefiihrt.
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Abb. 4.37: Akustische Leistung in Abhéangigkeit der am Ultraschallwandler
gewahlten Spannung und gemessene Maximaltemperatur als Funktion der
angewendeten akustischen Leistung (Gl. 4.4), gemessen mit der Phasenmethode
in Schweinefleisch.

Die Steigung der ermittelten Ausgleichsgeraden auf Basis der MR-Daten betrigt 0,48°C / 1 W
akustischer Leistung. Aufgrund der hier exemplarisch dargestellten Messung kann die am
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Ultraschallwandler einzustellende Spannung so variiert werden, dass mit dem vorhandenen
Setup ein gewiinschter Temperaturbereich als Zielvorgabe erreicht werden kann, ohne lange
im Gewebe testen zu miissen. Dieser ist natiirlich abhéngig vom Gewebetyp, vom Sequenztyp
und MR-Verfahren, vom Fokusabstand, von der Linse, vom Widerstand und Wirkungsgrad,
stimmt jedoch im hier dargestellten Beispiel gut mit den Ultraschallvorhersagen iiberein.

4.5.3.2 Karbonisierung

Durch die LITT konnen sehr hohe Gewebetemperaturen erreicht werden. In dem dargestellten
Fall der Abbildung 4.38 sind Temperaturen im Knochen von ca. 130°C erzeugt worden,
welches gleichzeitig mit dem Luxtron 3100 gemessen wurde. Die Bilder wurden im 10
Sekunden Abstand akquiriert. In allen 6 MR-Bildern ist ein horizontales Profil durch die
Mitte der LITT-Zone an der gleichen Position des Knochens von 10 mm Breite dargestellt.
Aufgetragen ist die Temperaturinderung in °C gegen die Breite des Profils in mm. Gut
sichtbar sind die Zonen {iber 65°C. Auffillig ist hierbei ab Bild 4.38-C ein 1,5 mm grofBer
Bereich, indem aufgrund der gemessener Signaldifferenzen keine Temperaturunterschiede
messbar sind. Dieser Bereich steigt auf 3,5 mm an. In dieser Zone wurden mit den
faseroptischen Sonden Temperaturen von 120-130°C gemessen, so dass die Laserbehandlung
aufgrund der fiir die Luxtron-Glasfaserkabel kritischen Temperaturen die Laserbehandlung
umgehend abgebrochen werden musste. Es sind offensichtlich keine Temperaturen von 150°C
erreicht worden. Dennoch wire ein Abschalten des Lasers durch das LPS (LPS vgl. Anhang
C) moglich gewesen, weil erfahrungsgemal in kleinen Gebieten um die Spitze der Lasersonde
schnell diese kritischen Karbonisierungstemperaturen erreicht werden. Der Effekt des Signal-
einbruches wird im weiteren Verlauf der Therapie in den Bildern 4.38 D-F noch ausgeprégter
deutlich. Es ist somit von makroskopischen und mikroskopischen Verdnderungen der
Gewebestruktur auszugehen, die eine signifikante Anderung der MR-Parameter erzeugen und
die Temperaturbestimmung mit dieser Methode vorerst unmdéglich macht.

Leider konnten sowohl mit der PRF-Methode als auch mit den entwickelten Diffusions-
methoden keine aussagekréftigen Bilder akquiriert werden. Bei der Diffusionssequenz war die
Echozeit und somit im Weichteilgewebe das S/R < 8 der limitierende Faktor der Bildgebung
sowie die RARE-Artefakte bei verkiirzter Echozeit von 66 ms. Auf den PRF-Bildern (vgl.
Abb. 4.17-C) kamen vorwiegend die Artefakte der Praparation und Punktion zum Tragen und
zerstorten so die Mdoglichkeit, einen Shim mit dem Ziel eines homogenen Magnetfeldes im
Knochen zu bekommen und im Weichteilgewebe homogenes Gewebe vorzufinden.
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Abb. 4.38: Temperaturmessung am Hundeoberschenkel. A-F) MR-Schnitte durch
den Femur und Einbringung der Laserfaser sowie Uberlagerung mit der
Farbkodierung aus der T, Temperaturberechnung, zusatzliche Darstellung eines
10 mm breiten horizontalen Temperaturprofiles aus der Mitte der LITT-Zone am
Knochen fir sechs Messzeitpunkte. Die gemessenen Temperaturanderungen sind
nach Energieabgabe von 90 bis 540 Joule in 90 Joule Intervallen dargestellt
(Kalibrierung auf Fett) Im Bereich oberhalb von 65°C Koagulationstemperatur (im
Profilbild also oberhalb 45°C (AT ist dargestellt) treten offensichtlich messrelevante
Parameteranderungen auf, die eine Temperaturberechnung signifikant stéren. Dies
wird besonders in der Profilmitte ab Bild (C) deutlich.
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4.5.3.3 Gewebenekrose (in-vivo)

Um den Therapieerfolg (Therapiebilder vom Kaninchen dargestellt in Abb. 4.26, jedoch
anderes Versuchstier als in Abb. 4.39) nach erfolgter HIFU-Applikation zu verifizieren,
werden sowohl native (d.h. ohne Kontrastmittel KM) T;- und T,-gew. Bilder akquiriert als
auch Bilder mit Kontrastmittel angefertigt. Die Kontrolle der erfolgten Behandlung mit KM
ist nur an perfundiertem Gewebe in-vivo moglich.

Das Kontrastmittel Gd-DTPA wird intravends iiber die Ohrvene in einem dem Kdrpergewicht
angepasstem Verhéltnis (0,1 mmol/kg) injiziert. In Abbildung 4.39 sind hochaufgeldste 3D-
FLASH Bilder vor (A) und nach Kontrastmittelgabe dargestellt (TR/ TE/ TA/ TH/ FOV =
20ms/ 4ms/ 3min/ 3mm/ 160mm). Besonders nach Verabreichung von KM und einer
Wartezeit von 2-4 Minuten ist auf den 3 mm dicken Schichten ein stark anreicherndes Areal
um einen hypointensen und vermutlich vollstindig nekrotisierten Kern aufgrund der
Thermotherapie zu sehen.

Abb. 4.39: Erfolgskontrolle der Nekrotisierung des Muskelgewebes einer In-vivo-
HIFU-Beschallung am Kaninchenoberschenkel. 3D FLASH-Aufnahme vor (A) und
nach (B) Kontrastmittelgabe (=KM). Besonders mit KM ist die erzeugte Nekrose
durch ein hyperintenses Gebiet mit hypointensem Zentrum gut erkennbar. Dies
wird auch in den To-gew. Bildern der TSE-Sequenz (C) und diffusionsgewichteten
HASTE-Sequenz (D) als Odem sichtbar.
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Sowohl in der T,-gew. Aufnahme der TSE-Sequenz (Abb. 4.39-C) (TR/ TE/ TH= 5s/ 99ms/
3mm) als auch auf der SPLICE-HASTE-Aufnahme mit Diffusionswichtung (Abb. 4.39-D)
(TR/ TE/ TH/ b = 5s/ 116ms/ 3mm/ 100s/mm?) bestitigt sich die Bildung eines ausgeprigten
Odems um den Nekrosebereich mit einer Art erster Narbenbildung im Zentrum.

Eine weitere Erkldrung fiir den nicht ganz homogenen Kernbereich wire die nicht
vollstindige Nekrotisierung der Zellen. Eine genaue Aussage iliber die Ausdehnung der
Nekrose und dessen Homogenitdt kann erst mit Hilfe einer histologischen Untersuchung
getroffen werden. Die Odembildung kann weiterhin auch von den individuellen Gewebe-
eigenschaften der verschiedenen Versuchstiere oder auch von den Einstellungen fiir die
HIFU-Beschallung abhidngen. Derzeitiger Gegenstand von Untersuchungen ist, ob sich an den
Randbereichen der erzeugten Nekrose die Zellen nach einer gewissen Zeit wieder erholen und
somit das therapierte Gebiet verkleinern oder doch absterben.

4.5.4 Messungen im Knochen

Das Gebiet der LITT an Knochentumoren oder Knochenmetastasen (vgl. Anhang D) stellt
eine wichtige, neue und aus MR-Sicht anspruchsvolle Aufgabe dar. Mit Hilfe der
entwickelten Temperaturmethoden konnten mit dem Laser erste Erwidrmungs- und
Koagulationsexperimente an zwei unterschiedlichen Typen von Knochengewebe
(Hundeoberschenkel und Rattenunterschenkel ex-vivo) im MRT durchgefiihrt werden. Die
Messungen sind in den folgenden Unterkapiteln nach Art der Sondenspitze des Lasers
geordnet.

4.5.4.1 Messung mit der Bear-Fibre

Erste Messungen einer Pilotstudie iiber die Messung der Temperaturverteilungen mittels MR-
Methoden im Knochen und umgebenden Weichteilgewebe wurden an mehreren priparierten
Hundeoberschenkeln von erwachsenen Jagdhunden ex-vivo durchgefiihrt.

Die gezielten und entsprechend genauen Bohrungen im extrem harten Oberschenkelknochen
wurden mit einem speziell fiir die LITT wéhrend dieser Arbeit von der Orthopéddischen
Universititsklinik Heidelberg entwickelten Bohr- und Fixiersystem mit zwei Bohrern aus
Titan und einer Hartplastikhalterung durchgefiihrt (vgl. Abb. 4.40-A). Langfristig soll dieses
System fiir den gezielten Bohreinsatz am Menschenknochen und einer Biopsie unter MR-
Kontrolle dienen. Mit diesem Bohrer wurden sowohl drei Bohrungen von zwei senkrecht
aufeinander stehenden Richtungen vorgenommen (Abb. 4.40-B), die sich immer im Knochen
schneiden. So konnte einerseits die Laserfaser und andererseits die Luxtron-Fasern
kontrolliert in den Knochen eingefiihrt werden.

Bei der eingefiihrten Lasersonde handelte es sich um eine Bear-Fibre (vgl. Kap 3.2), welche
die Laserstrahlung vorwirtsgerichtet mit 6-10° Divergenz ohne zuséitzliche Streukorper
auskoppelt. Die dargestellten Bilder wurden mit der SRTF-Sequenz akquiriert. Die beiden
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ausgewdhlten Coronarschnitte (C) und (D) wurden vor und nach der LITT von 120s
Bestrahlungszeit dargestellt.

Bild (D) wurde nach einer Abkiihlungszeit von mehreren Minuten angefertigt und zeigt
deutlich die signalarme (S/R=88/6=14,6) und hypointense Zone des erwdrmten und zerstorten
Bereiches. Es wurden im Anschluf3 an diese Sitzung keine histologischen Schnitte angefertigt.
Dies ist aber in spiteren Folgeexperimenten in-vivo geplant, um die Denaturierung des
Tumorgewebes und gesunden Knochengewebes zu kontrollieren und die Laserleistung in
Kombination mit den Vorversuchen anzupassen.

Abb. 4.40: (A) MR-kompatibles chirurgisches Bohrsystem aus Titan, um die
Einfihrung von Kaniilen fir die Sonden im Hundeoberschenkel (B) zielgenau zu
ermoglichen. Darstellung der erzeugten Zerstérung im Knochen vor (C) und nach
(D) der LITT mit 5W (insgesamt 600 J) und Vergroferung der erwarmten und
zerstorten Zone im Knochen.

Im Knochen zeigte bei der Temperaturdarstellung die T;-Methode die besten Ergebnisse. Die
Diffusionsbilder waren aufgrund des schlechten Verhéltnisses von Echozeit zur T,-
Relaxationszeit und dem dadurch bedingten schlechten S/R-Verhéltnis nicht akzeptabel, und
die PRF-Methode zeigte im priparierten Knochen nur Rauschen (vgl. Kapitel 4.4.2). Es
konnte gezeigt werden, dass mit dem neuen Bohrsystem eine zielgenaue Treffsicherheit des
Knochens gewihrleistet ist und mit der LITT eine Zerstérung des Knochens (D) bei einer
Leistung von 5 W iiber wenige Minuten moglich ist.

4.5.4.2 Messung mit dem Diffusor-Tip

In Kapitel 4.4.2 wurde bereits gezeigt, dass eine Messung der Temperatur aufgrund des S/R-
Verhiltnisses an einem sehr kleinen Objekt, wie es die Ratte darstellt, mit spezieller
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Empfangsspule moglich ist. Aufgrund dieser Erkenntnis werden in diesem Abschnitt speziell
jeweils eine Zeitreihe mit der T;-Methode und der PRF-Methode dargestellt, die wahrend
einer Laserbestrahlung mit 5 W akquiriert wurde. Die verwendete Laserspitze (Diffusor-Tip)
wurde in Léngsrichtung des Unterschenkelknochens einer Ratte iiber eine Kaniile
eingeschoben. Die erreichten Temperaturen und Ausdehnungen sollen betrachtet werden. Ein
moglicher Vorteil der PRF-Methode ist bei besserer rdumlicher Auflosung die minimale
Schichtdicke von 2 mm (SRTF: 5mm), die fiir die Messung an sehr kleine Objekten gut
geeignet ist. Die VoxelgroBe betrug fiir die T)-Bilder: 1,42 x 1,42 x 5 mm® und fiir die PRF-
Bilder: 0,63 x 0,63 x 2 mm”.

Mit der Farbkodierung der SRTF-Bilder (T;-Methode, Abb. 4.41-obere Reihe) und der
Phasendifferenzbilder (PRF-Methode, Abb. 4.41-untere Reihe) wird das komplette Ausmal}
der Erwdrmung mit dem Diffusor-Tip deutlich. In beiden Zeitreihen ist eine Temperatur-
erhohung entlang der kompletten Laserfaser im Knochen zu sehen. Die detektierte maximale
Phasenédnderung nach 70 s in den PRF-Aufnahmen betrdgt 1,6 rad, welches bei gegebener
Echozeit einer Temperaturdifferenz von 26,6 °C entspricht.

20 mm Muskel =40°C
Fett =60°C

dT I

PRF

Abb. 4.41: LITT mit 5Watt und Vergleich der Zeitreihen mit Entwicklung der
Temperaturanderung fir Messungen mit der T4-Methode (obere Reihe T4) und der
PRF-Methode (untere Reihe PRF) im Unterschenkelknochen der Ratte ex-vivo. Die
ObjektgrofRe hat eine max. Breite von 20 mm. Aufgrund des fetthaltigen Knochens
treten erhebliche Temperaturabweichungen zwischen beiden Methoden auf.
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Der Fehler der Temperaturmessung aus einer ROI betrdgt rauschbedingt weniger als 1 °C,
eine spezielle Kalibration des PRF-Verfahrens auf Fett war methodisch bedingt nicht
moglich. Es wurde eine gewebeunabhingige Phasendnderung von 0,010 ppm/°C zugrunde
gelegt (wie sie fiir alle anderen Gewebe verwendet wurde).

Die maximale Temperatur aus der PRF-Zeitreihe liegt weit unter den Ergebnissen, die mit der
T,-Zeitreihe detektiert werden konnten. Hier werden Temperaturdnderungen angezeigt, die
bei Kalibrierung auf Fett maximal 60°C betragen, bei Kalibrierung auf Muskelgewebe
maximale 40°C erreichen. Die homogene Temperaturausbreitung im Knochen entspricht
jener, die schon im Muskelgewebe bei diesem 2 cm langen Diffusor-Tip, dort mit beiden
Methoden identisch aufgenommen, beobachtet wurde. Es ist zu vermuten, dass aufgrund von
Wassereinlagerungen im Fettgewebe die Methode eingeschrankt funktionierte und wenigstens
30-40% der Maximaltemperatur sowie eine gute Darstellung der Erwdrmungszone entlang der
Laserspitze ermdglichte.

Die Préparationsproblematik und geringe Objektgrofe fiihrten dazu, dass zum Versuchszeit-
punkt nicht die Luxtron-Temperaturfasern lokalisiert werden konnten und gleichzeitig an
definierten Orten die Temperatur kontrolliert werden konnte.

Aufgrund dieser Uberlegungen und Bildserien kann der T;-Methodik auch in Hinblick auf die
schon in Kapitel 2.5 dargestellte Problematik in Fett mehr Vertrauen geschenkt werden. Dies
bedarf jedoch weiteren Folgeuntersuchungen.

4.6 Erhaltende Therapie von Brusttumoren

Wichtige Voraussetzungen fiir eine Therapie von Brusttumoren sind vor allem die
Tumorgréfle mit einem Durchmesser von idealerweise < 20 mm, moglichst homogen und
eindeutiger Form und moglichst geringer Tiefe unter der Haut, um mit dem Fokus den
gesamten Bereich des Karzinoms ,,abscannen* zu kénnen.

Bei der zweiten in Deutschland mit HIFU behandelten Patientin, dessen Fall hier aus dem
DKFZ Heidelberg vorgestellt werden kann, handelt es sich um eine 48 jahrigen Patientin mit
einem 23 mm grolen Mammakarzinom in der rechten Brust, ein sehr bosartiger schnell
metastasierender Tumor in der weiblichen Brust. Zwei Tage nach Beschallung erfolgte die
Operation mit brusterhaltender Entfernung des Tumores und anschlieender Strahlentherapie.
In Abbildung 4.42 ist eine Auswahl von vor und wihrend der Therapie akquirierten MR-
Aufnahmen dargestellt. Besonders gut sichtbar ist auf den hochaufgeldsten Ti-gew. und T»-
gew. Bildern das Driisengewebe und die Milchkanéle (A) und das ebenfalls nahezu runde
hypointense Areal des Tumors (A-Pfeil). Uberraschend gut ist die Qualitit der Phasenbilder
und die geringe Anzahl der Phasenspriinge in dem Bereich des Karzinoms (vgl. Abb. 4.42-E).
Dies deutet moglicherweise auf eine gute Detektierbarkeit von Temperaturunterschieden
wiahrend der HIFU-Therapie hin, denn in dem hier dargestellten Fall wurde wihrend der
Beschallung keine (!) Temperaturaufnahme mit der PRF-Sequenz gemacht, da die T;-
Methode zu diesem Zeitpunkt besser getestet war. Die Aufnahme entstand unmittelbar nach
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der Beschallung und zeigt nicht sicher eine Phasenidnderung (E und F) im Tumor. Als
Voraussetzung sollte die Art des Gewebes nicht zu viel freie Fettzellen enthalten, sondern,
wie in diesem Fall, eine gut perfundierte, mit wenig Driisengewebe im Tumorbereich
durchzogene, relativ junge und nicht zu stark fetthaltige Brust vorliegen. Dies sind in der Tat
viele Voraussetzungen, die aber bei internationaler Betrachtung der schon mit HIFU
behandelten Patienten haufiger gegeben sind. Trotzdem bereitet die PRF-Methode in Fett
auch bei angesehenen internationalen Gruppen oft Probleme und fiihrt dazu, dass die T;-
Methode fiir Fett favorisiert wird [Huy00].

Abb. 4.42: Brustaufnahmen vor und wahrend der Behandlung mit HIFU bei einer
48 jahrigen Patientin mit einem 23 mm groBen Mammakarzinom. (A) T,-gew.
Aufnahme mit 3 mm Schichtdicke, gut sichtbar die hypointensen Driisenkanale und
der ebenfalls dunkle Tumorbereich (Pfeil); (B)-(D) T1-gew. Aufnahme der gleichen
Schicht mit SE-Sequenz (B), SRTF-Sequenz (C) und der PRF-Sequenz wiederum
mit  Amplitudenbild (D) und Phasenbild (E) zum Temperaturmonitoring,
farbkodiertes Phasendifferenzbild wahrend Abkuhlphase einer Beschallung (F)
zeigt eine kleine Phasenveranderung im Tumorbereich (Pfeil).

Abbildung 4.43 zeigt eine Auswahl von T;-gew. MR-Bildern, wie sie wéhrend der
Beschallung zur Kontrolle der Therapie aufgenommen wurden und online wenige Sekunden
nach Fertigstellung des Bildes farbkodiert auf einem PC erscheinen. Der Temperatur-
bestimmung in Bild (B) liegt eine Kalibrierung der T;-Zeit auf Fett mit einer
Kalibrationskonstanten von 3 ms/°C Ti-Anderung zugrunde. In Bild (C) ist eine starke
Bewegung der Brust (vor allem korpernah am Brustmuskel und am Randbereich) und
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dementsprechend viel Rauschen in der berechneten Temperaturkarte zu sehen. Der Fokus ist
in diesem Fall nicht mehr identifizierbar. Dies wire bei Bewegung fiir alle in dieser Arbeit
dargestellten Temperaturmethoden so, denn die Berechnung stiitzt sich auf Signalunterschiede
zwischen den MR-Bildern vor und nach Erwdrmung.

Abb. 4.43: HIFU Therapie beim Brustkarzinom, T,-gew. Aufnahmen wahrend drei
verschiedenen Beschallungszeitpunkte, (A): Referenzaufnahme ohne HIFU mit
Darstellung des Tumors in der Bildmitte, (B): nach einer Beschallung von 9s mit
maximaler Temperaturanderung im Tumorbereich von 40°C (geringes Rauschen
am Randgebiet der Brust) und (C): Aufnahme nach Beschallung, jedoch mit
Artefakten nach Bewegung der Brust. Aus der gesamten Serie sind zwei
Beschallungen dargestellt von insgesamt 60 Fokuspositionen, die den gesamten
Tumor abdecken.
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Die in dieser Arbeit optimierten MR-Bildgebungstechniken und Auswerteverfahren fiir die
Darstellung von Temperaturunterschieden wéhrend einer lokaler Hyperthermie nutzen unter-
schiedliche Methoden, die auf Basis von Signaldifferenzen zweier MR-Bilder arbeiten. Fiir
eine klinische Uberwachung der Thermotherapie sollte die Aufnahmezeit bei gleichzeitig
hohem Signal-Rauschverhéltnis im artefaktfreien Bild mit hoher Temperaturauflosung im
Bereich weniger Sekunden liegen. Deshalb wurden verschiedene Methoden und Ansitze, die
eine Zeitauflosung von weniger als 10 Sekunden besitzen, implementiert und anhand der
Anwendungen Lasertherapie und Ultraschalltherapie erprobt.

5.1 Pulssequenzen, Temperaturmessung und Grenzen

5.1.1. T{-Methode

Fiir die T;-Methode wurde eine SRTF-Sequenz (Saturation-Recovery-TurboFLASH-Sequenz)
verwendet. Diese Methode basiert auf temperaturinduzierter Anderung der T;-Relaxationszeit
und der Gleichgewichtsmagnetisierung und erlaubt innerhalb von zwei bis drei Sekunden in
Fleisch eine Aufnahme mit hohem Signal-Rauschverhéltnis (S/N>50) zu akquirieren.

Eine Schwierigkeit der T;-Technik ist die starke Gewebeabhingigkeit [Lev94] der T;-
Relaxationszeit. Damit wird auch die auf T, basierende Temperaturberechnung gewebeab-
hingig und T;(T) muss fiir jeden interessierenden Gewebetyp in dem Hyperthermie
relevanten Temperaturbereich von 20 bis 50°C kalibriert werden. Durch Messung von T; zu
verschiedenen Temperaturen in einem Wasserbad kann eine Kalibrationskurve (prozentuale
Steigung pro °C) bestimmt werden. Die Werte der Kalibration fiir die Anderung der T -Zeiten
wurden fiir Fettgewebe mit 1,3%/°C und fiir Fleisch mit 1,6%/°C aus [Boh99] {ibernommen.
Eine eigene Kalibrierung konnte die Ergebnisse im Rahmen der Messfehler bestétigen. Mit
Hilfe von T;-gewichteten Bildern kann nach erfolgter Kalibration aus der lokalen
Signaldnderung zwischen einem Referenzbild vor Erwdrmung und einem zweiten Bild nach
Erwédrmung die Temperaturdifferenz bestimmt werden.
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Die Messung in Fett stellt eine Ausnahme dar. Das Relaxationsverhalten ist komplexer als in
den meisten anderen Gewebetypen und sollte mindestens mit einem biexponentiellen Ansatz
berechnet werden. Der Anteil mit kurzer T;-Relaxationszeit stammt von den Lipidprotonen
der Anteil mit langem T; stammt von den Wasserprotonen. Aufgrund dieser beiden Anteile
muss flr Fett ein effektives T, verwendet werden, das mit T1=320 ms angegeben wird. Alle
prozentualen Anderungen der T-Zeit liegen im theoretisch erwarteten Bereich von < 2%
(1,3%/°C), was in der Literatur ebenfalls so beschrieben ist. In [W1099] wird von einer
Parameteranderung im Bereich 0,8-2,0 %/°C berichtet, andere berichten von 1,5-2,0 %/°C
[Mor92].

5.1.2 Diffusionsmethode D

Der Diffusionskoeffizient D(T) zeigt eine gewebespezifische Temperaturabhingigkeit, die mit
Messungen von D sowie dessen prozentuale Steigung (in %/°C) in Abhéngigkeit der
Temperatur T und dessen b-Wert gemessen wird.

Ein sehr schnelles Standardverfahren zur Messung der Diffusion ist das EPI-Verfahren (echo
planar imaging). Kleine Schwankungen in der Feldstdrke fiihren jedoch bei EPI-Sequenzen
zu massiven Abbildungsfehlern, da sich durch die lange Dauer der Auslese kleine Fehler in
der Phasenkodierrichtung akkumulieren und Verzerrungen im Bild erzeugen. Die
Verwendung von diffusionsgewichteten Spin-Echo Sequenzen als Alternativen zu EPI-
Verfahren ist zeitraubend, denn nach der Auslese einer k-Raum-Zeile wird wieder eine
erneute Anregung der Langsmagnetisierung durchgefiihrt. Gleichzeitig ist fiir eine brauchbare
Bildqualitidt in diffusionsgewichteten Aufnahmen eine Phasenkorrektur durch spezielle
Techniken wie sogenannte Navigator Echos [Ord94] notwendig.

Diese beiden Probleme wurden mit einer neuartigen implementierten Sequenztechnik geldst,
die als schnelle single-shot Technik einen 90°-Puls zur Erzeugung der Quermagnetisierung
verwendet und dann mit einem einzigen Multi-Echo-Auslesezug auf Basis von Spin-Echos
den k-Raum fiillt. Die implementierte SPLICE-HASTE-Sequenz (SPLICE = Split Akquisition
of fast Spin-Echo Signals for Diffusion Imaging) mit Doppelechotechnik [Sch98] erzeugt in
etwa 800 ms eine Aufnahme.

Diese single-shot Techniken haben jedoch den Nachteil, dass vor Aufnahme der fiir die
Bildintensitdt entscheidenden k-Raum-Mitte die Magnetisierung einen Gleichgewichtszustand
haben sollte. Hierzu ist Zeit notwendig, entweder durch die vorhandenen k-Raum-Zeilen vor
der Mitte (wie in der HASTE-Sequenz) oder durch eine lingere Einschwingphase vor der
ersten Zeile, wie es in der RARE-Sequenz ,,centric reordering® implementiert wurde. Dazu
kommt die zeitlich aufwendige Diffusionsprdparation (Kapitel 3) [Ste65, Atk00], die je nach
erreichbaren b-Werten 5-50 ms in Anspruch nehmen kann. Die b-Werte sind abhéngig von
der moglichen maximalen Gradientenstirke, die an unserem Ganzkorper-Tomographen
(Anhang A) 25mT/m betriagt. Aufgrund dieser technischen Begrenzung wird bei einem
maximalen b-Wert von 1000 s/mm? fiir die SPLICE-HASTE Sequenz derzeit eine effektive
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Echozeit (k-Raummitte) von TE=116 ms verwendet (T,-Wichtung der Bilder). Dies fiihrt bei
Messungen im Fleisch zu einem S/R=2,7 mit b=0 s/mmz, wihrend in Wasser das S/R=16,7
betrdgt. Hierbei wirkt sich einerseits der T,-Zerfall der Magnetisierung und andererseits die

Diffusionswichtung auf die Schwichung der Signalamplitude nachteilig aus. Durch MR-
Gerite mit hoheren Gradientenstiarken konnte eine Verkiirzung der Echozeit zu Gunsten eines
hoheren S/R bei noch entsprechend hoher Diffusionswichtung erreicht werden.

Einen Losungsansatz bietet die RARE-Technik [Hen86] als Spin-Echo-Technik mit verkiirzter
Echozeit von TE = 66 ms. Dennoch kommt es aufgrund der speziellen Einsortierung der
Echos (centric reordering) und der zusétzlichen hohen Diffusionswichtung zu
Phaseninhomogenititen und stimulierten Echos. Um eine nicht so lange Prédparationsphase
durch die Diffusionsgradienten zu haben, sind geringere b-Werten bis wenigen 100 s/mm?’
moglich. In dieser Arbeit werden Bilder mit hdherem S/R als bei der HASTE-Technik vom
Kopf eines Probanden présentiert und im Methodenvergleich wihrend lokaler Erwdrmung am
Schweinegehirn ex-vivo erfolgreich angewendet.

Es war im Kopf eines Probanden mit der HASTE-Sequenz moglich, aus einer Serie von
diffusionsgewichteten Bildern unterschiedlicher b-Werte (0-1000s/mm?) sogenannte ADC-
Karten (apparent diffusion coefficient) zu berechnen. Aus solchen ADC-Karten kann {iber die
Diffusionskoeffizienten vor und nach der Erwidrmung eine Aussage Tlber die
Temperaturdnderung gemacht werden. Eine solche Methode bendtigt jedoch erheblich ldngere
Messzeit als eine Methode mit nur einem diffusionsgewichteten Bild, aus dem wegen der
temperaturinduzierten Signaldnderung die Temperatur berechnet wird. Die zeitaufwendige
ADC-Methode  birgt neue  Fehlerquellen  durch  Bewegungsartefakte = oder
Temperaturschwankungen in sich.

Der theoretisch zu erwartende Signalabfall der SPLICE-HASTE Sequenzbilder konnte im
Methodenvergleich mit Messwerten einer Wasser- und einer Ultraschallgelprobe mit guter
Ubereinstimmung vergleichend dargestellt und korreliert werden. Aufgrund der simulierten
zu erwartenden Signalinderung ergibt sich die Mdglichkeit, den Signalabfall bei
entsprechender Erwdarmung gewebeabhéngig abzuschitzen.

Diffusionskoeffizienten wurden mit dieser Technik an Phantomen (Wasser, Aceton) und
Probanden (Kopf) ohne Suszeptibilititsartefakte bestimmt und stimmen mit der Literatur
iiberein. In Gewebe mit kurzen T,-Zeiten (< 80 ms) konnte aufgrund des schlechten S/R nicht
mehr signifikant D(T) gemessen werden. Weiterhin ist in Fettgewebe der Diffusions-
koeffizient unabhéngig von der Temperatur [Gra99] und somit fiir Temperaturmessungen in
Fettgewebe nicht verwendbar. Jedoch gelingen Messung der Diffusionskoeffizienten bei
konstanter Temperatur in der Brust (im Brusttumor D = 1,63 + 0,22 * 10 m?/s) mit einer
Echozeit von TE = 86 ms und einem maximalen b-Wert von 578 s/mm?, der Fehler liegt bei
5,5 % [Par01].

Eine weitere Limitation der Temperaturbestimmung auf Basis der Diffusion ist die
Anisotropie des Gewebes. In dieser Arbeit und auch von vielen Gruppen wird eine Isotropie
vorausgesetzt [Won95]. Die Anisotropie [Pie96] des Mediums wird durch heterogene und
dennoch geordnete Strukturen wie Membranen oder Makromolekiile hervorgerufen, welche
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die Beweglichkeit der Molekiile von der Raumrichtung abhéngig macht. In diesem Fall
spricht man von eingeschriankter (bzw. beschrinkter) Diffusion. Fleisch zeigt aufgrund seiner
Faserstruktur eine ausgeprigte Richtungsabhingigkeit, die zu einer Anderung des Diffusions-
koeffizienten von 25% fiihrt [Mor92]. Aufgrund dieser Differenzierung kommt es zu starken
Einschrankungen und Schwankungen fiir zwei senkrechte Raumrichtungen bei der Messung
einer temperaturinduzierten Anderung des Diffusionskoeffizienten. Es miisste vor jeder MR-
Messung fiir das entsprechende Gewebe eine richtungsabhéngige Kalibrierung durchgefiihrt
werden. Dies ist fiir die klinische Anwendung jedoch kaum moglich und stellt eine der
wesentlichsten Einschrankungen dieser Methode dar.

Obwohl die Diffusionsmethode aufgrund der besseren Parameterauflosung von theoretischen
2,4%/°C sensitiver ist als T;-Methode (1,5-2%/°C), ist sie fiir klinische Anwendungen wegen
der Geriteanforderungen, der groBen b-Werte, den hohen Echozeiten und den damit
verbundenen Signalverlusten nicht praktikabel und eher akademischer Natur. Deshalb wird
auch in der internationalen Literatur kaum eine Anwendung aus dem Gebiet der Hyperthermie
prasentiert.

5.1.3 Phasenmethode PRF

Die PRF-Methode basiert auf eine temperaturbedingte Anderung der lokalen Protonen-
resonanzfrequenz (PRF). Mit steigender Temperatur ist eine héhere Elektronenabschirmung
auf den 'H- Kern wirksam, und somit wird ein niedrigeres lokales Magnetfeld mit geringerer
Lamorfrequenz (Anderung -0,01ppm/°C [Pet98]) am Ort des Protons vorgefunden.

Ein Referenzbild aus dem komplexen Phasenbild wird zu einer Referenztemperatur T
akquiriert. Wéhrend oder nach lokaler Temperaturerhdhung dT konnen die MR-
Temperaturaufnahmen akquiriert werden. Das Phasensubtraktionsbild bzw. Parameterbild
(der Parameter Phasendnderung) kann durch die gezielte Verrechnung der jeweiligen
Kontrollphasenbilder mit dem Referenzphasenbild erzeugt werden. Wichtig fiir die
Berechnung der Temperaturunterschiede ist die Kalibrierung fiir das Gewebe sowie die Wahl
der Echozeit.

Die implementierte FLASH-Sequenz besitzt eine minimale Schichtdicke von 2 mm (T; und D
jeweils 5 mm) und eignet sich daher besonders fiir diinne Schichten und kleine Objekte.
Weitere Verdnderungen der Sequenz betreffen die Bandbreite und die ausgeschaltete
automatische Phasenkorrektur des Gerdtes. Die Einfliisse der Echozeit auf die Verwendung
des gesamten Dynamikbereiches und die Nutzung des Shims zur Beseitigung von
Grundfeldinhomogenititen wurde ebenfalls fiir diese Methode untersucht. Uber die
Echozeitvariation konnte im Phantom eine schwankende Anzahl von Phasenumbriichen von 0
(Grauwert 0) auf 2 (Grauwert 4096) durch Feldschwankungen beobachtet werde. Diese
Umbriiche waren mit der Erwdrmung durch Ultraschall ebenfalls reproduzierbar.
Phasenumbriiche konnen zu Fehlinterpretationen der erreichten Temperaturen fiihren.
Deshalb sollte zur Vermeidung dieser Phasenumbriiche eine Optimierung der Sensitivitét
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durchgefiihrt werden, in dem die zu erwartende Temperaturinderung mit der Echozeit
verrechnet wird und die induzierte sichtbare Phasenénderung abgeschétzt wird.

Ein wesentlicher Vorteil der PRF-Methode ist der direkte linearen Zusammenhang zwischen
Phasendnderung und Temperaturdnderung aufgrund des linearen Zusammenhanges zwischen
Temperaturdnderung und der Elekronenabschirmkonstanten [Pet99]. Dazu kommt die
weitestgehende Unabhéngigkeit der Kalibrierung vom Gewebetyp [Pet98]. Dies konnte durch
eigene Kalibrierungen bestétigt werden und die beobachtete Phasendnderung betrug bei einer
Echozeit von 15 ms 3,40°/°C, dies entspricht 0,0099 ppm/°C und 0,227° Anderung pro ms
Echozeit (0,227°/ms). Diese Phasendnderung wird auch von anderen Gruppen gemessen
[Har97] [Mac96] [DeP94], Schwankungen jedoch sind ebenfalls zu beobachten. So kann bei
Umrechnung der in der Literatur angegebenen Phasendnderungen in Abhéngigkeit der
Echozeit eine Variation von 0,21°/ms [W1099] bis 0,266°/ms [DeP94] fiir Muskelgewebe
festgestellt werden.

Interessant ist auch die Abhéngigkeit der Kalibrationskonstanten von der eingestellten
Echozeit [Pet98]. Man beobachtet in Schweinegehirn ex-vivo fiir steigende Echozeiten TE =
10 ms, 20 ms und 30 ms betragsmdBig kleiner werdende Phasenénderungen von —0,0116
ppm, -0,011 ppm und —0,0108 ppm. Solche Messungen sind nicht im Rahmen dieser Arbeit
durchgefiihrt worden, der dadurch bedingte Fehler geht in die Abschitzung der
Temperaturbestimmung ein. Desweiteren wird eine Abhédngigkeit der Kalibrationskonstanten
von der Orientierung der Hyperthermieeinheit und dessen Geometrie beobachtet. Die Werte
schwanken von —0,0067 ppm bis —0,0146 ppm [Pet99], was zu Standardabweichung der
Temperatur von 30 % fiihrt. Von solchen Richtungsabhingigkeiten berichtet auch DePoorter
[DeP95a]. Dies fiihrt konsequenter Weise dazu, dass im Einzelfall, und vollig statistisch
verteilt die Temperaturdnderung stark unter- oder iiberschitzt werden kann. Ansonsten gilt die
oben dargestellte gewebeunabhédngige Kalibrierkonstante.

Mit Hilfe von Phasenbildern konnten zeitlich (<10s) und ortlich (<Imm) gut aufgeloste
Temperaturmessungen in fast allen Geweben aufler Fett- und Knochengewebe durchgefiihrt
werden. Der optimale Kontrast und eine optimale Temperatursensitivitdt wird bei der PRF-
Methode erreicht, wenn die Echozeit der Gradientenechosequenz in der Gréf3enordnung der
T,*-Zeit liegt [Que00]. Fiir Muskelfleisch mit T,*=30 ms oder Gehirngewebe mit T,*=40 ms
(jeweils 1,5 T) ergeben sich entsprechender Echozeiten [Mac96].

In Fettgewebe funktioniert die PRF-Methode nicht (vgl. Kap. 2.6 [DeP95b]). Die
temperaturbedingte Anderungen des lokalen Magnetfeldes in Fett beruht nahezu vollstindig
auf nichtlineare Anderung der Suszeptibilititskonstanten (T) und nicht, wie in allen anderen
Gewebearten, auf lineare Anderung der Elektronenabschirmkonstanten o(T). Dieses
gewebespezifische Phanomen wurde ausfiihrlich im Kapitel Grundlagen 2.6 dargestellt.
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5.2 Vergleich der Verfahren

Im Rahmen dieser Arbeit wurden Messungen zum Vergleich der Temperaturmethoden an
optimalen Phantomen wie Ultraschallgel und Wasser durchgefiihrt. Es wurden die Parameter
T1(T) und D(T) in Abhéngigkeit der Temperatur im Bereich 18-35°C bestimmt. Diese Proben
sind aufgrund ihrer langen T,-Zeiten (>100ms) sehr geeignet, da auch die temperaturbedingte
Anderung des Diffusionskoeffizienten in diesen Proben signifikant bestimmt werden konnte
(Kap.4.2). In der Literatur findet man von allen drei Methoden sehr wenige Vergleiche. In
[W1099] wird ein Vergleich an einer 0,002 mol Gd-DTPA Loésung mit einer T,-Zeit von 59
ms durchgefiihrt.

In unseren Messungen ergab die prozentuale Anderung des Parameters T; mit steigender
Temperatur 1,98%/°C (Ultraschallgel) und 1,99%/°C fiir Wasser. Aus inverser Auftragung
der Messdaten und Betrachtung des 95%igen Konfidenzintervalles (+2c) konnte der Fehler
fiir eine Temperaturbestimmung Av aus den Anderungen der Relaxationszeiten T; bestimmt
werden zu Av=2,1°C fiir Sonogel und Av=2,6°C fiir Wasser. Fiir die Anderung des
Diffusionskoeffizienten ergab sich bei Messung mit der SPLICE-HASTE-Sequenz 2,22%/°C
(Ultraschallgel) und 2,14%/°C fiir Wasser. Somit sind fiir beide Préparate die prozentualen
temperaturinduzierten Anderungen von D groBer als die der Ti-Anderung. Setzt man die
Werte mit der Literatur in Beziehung, so waren 2-3% fiir die Diffusion [DeP94] und 0,8-2%
Parameteranderung fiir die T;-Methode [WI099] erwartet worden, was gut mit den
Ergebnissen dieser Arbeit tibereinstimmt [Rad00].

Die Temperaturgenauigkeit Av auf Basis der Kalibration von D ergibt sich zu +£1,5°C fiir
Wasser und +0,93°C fiir Sonogel. Die Phasenidnderung in Sonogel ergibt den theoretischen
Wert mit 0,010 ppm/°C [Pet98], was bei einer Echozeit von 15 ms einer Winkeldnderung von
3,4° pro °C entspricht. Die Temperaturauflosung dieser Kalibrierung ergibt +1,4°C fiir den
ungiinstigsten Fall der Kalibrierung. Als beste Temperaturauflosung der PRF-Methode wurde
im optimalen Experiment mit Av=+0,82°C erreicht. Betrachtet man die Verfahren hinsichtlich
der Temperaturauflosung im Uberblick, wird mit der PRF-Methode (£0,82°C) erreicht,
gefolgt von der Diffusions- (£0,93°C) und der T;-Methode (£2,1°C). Dennoch muss aufgrund
der Kalibrierung und der erheblichen Vereinfachung bei der PRF-Methode durch eine
gewebeunabhéngige Kalibrierkonstanten die obere Grenze der Temperaturgenauigkeit fiir die
Phasenmethode bei +1,4°C angesetzt werden. Fiir alle Verfahren kommen die
rauschbedingten Fehler aus den MR-Bildern hinzu. Diese liegen beispielsweise bei der PRF-
Methode im Bereich von 0,1-0,5°C, je nach Objekt, Messzeit und Echozeiteinstellung. Mit
der PRF-Methode konnten Erwdrmungen im Weichteilgewebe eines Hundeoberschenkels ex-
vivo detektiert werden und mit dT=6°C angegeben werden. Die T,-Methode zeigte in dem
Fall auf diese Temperaturunterschiede keine ausreichende Sensitivitit.

Die rdumliche Auflosung betrigt fir die PRF-Sequenz 0,63 x 0,63 x 2 mm’® und fiir die T-
Sequenz 1,25 x1,25 x 5 mm’. Die bessere raumliche Auflosung fiihrt jedoch bei der PRE-
Methode zu einer ca. 3-4 mal so groen Messzeit von minimal 9,7 s pro Bild. Selbst bei
gleicher rdumlicher Auflosung (gleiche MatrixgroBBe von 256 x 256) ist die PRF-Sequenz
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(FLASH) um den Faktor 2-2,5 langsamer als die T;-Sequenz (SRTF). Zeitserien konnten
unabhingig der Methode mit allen drei Verfahren aufgenommen werden. Die minimale
Zeitauflosung bei gleichem FOV betrug 1s (D), 2s (T;) und 9,7s (PRF). Es besteht iiber die
Reduzierung der Matrixzeilen die Moglichkeit, die Messzeit vor allem bei der PRF-FLASH
Sequenz zu reduzieren.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass die theoretischen Temperaturabhidngigkeiten der
drei Parameter T;, D und PRF (T,=1,5-2%/°C, D=2-2,5%/°C, PRF=0,010ppm/°C) mit den
Anderungen unserer Messungen im Rahmen der Fehler bestitigt werden konnten. Derzeit
stellt die T;-Methode das schnellste und gleichzeitig stabilste Verfahren zur Akquisition der
Daten bei gutem S/R dar. Auch die Temperatursensitivitidt von ca. 1,5%/°C ist die geringste
von allen. Die PRF-Methode bietet bei schlechterer Zeitauflosung eine verbesserte
Bildqualitit und die Phasenbilder zeigen eine hdhere Sensitivitit auf Temperaturdnderungen.
Die PRF-Methode ist in zukiinftigen Anwendungen eine vielversprechende Basis fiir
sensitives Temperaturmonitoring darstellen. Die wichtigen Eigenschaften der drei Methoden
im Vergleich sind nochmals in der nachfolgenden Tabelle 5.1 als Empfehlung
zusammengestellt.

Tab. 5.1: Zusammenfassung der temperaturabhdngigen MR-Parameter und wichtiger
Eigenschaften aus dieser Arbeit.

(+) Sehr gut geeignet; (0) geeignet/moglich; (=) nicht geeignet

T-Methode D-Methode PRF-Methode
T - Sensitivitat 1,5-2% /°C 2-25%1/°C | -0,01 ppm/°C
Gewebeabhéngigkeit ja ja nein

Problem Suszeptibilitt 0 + -
Zeitauflosung + + 0
Gehirngewebe + + +
Muskelgewebe + - +
Fett-/Knochengewebe + - -
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5.3 Therapiespezifische Effekte

Es gibt eine Anzahl von Effekten, die wihrend der Therapie und abhingig vom Werkzeug des
Erwiarmungsverfahrens auftreten. Dazu zahlt die GroBe der Erwdrmungszone, die abhingig
vom Setup beim Ultraschall erzeugt wird. So wird im Experimentalsetup (breiter Fokus mit
geringer Leistung) eine Erwidrmungszone von 13 mm gemessen, wihrend im Patientensetup
(kleiner Fokus, laterale Ausdehnung 1,1 mm, axial 8,7 mm) 10 mm detektiert werden (beides
mit der PRF-Methode). Aufgrund der Wérmeleitung im Gewebe ist diese Zone trotz des sehr
kleinen Fokus 10 mal so groB wie der Fokus selbst. Diese Werte stimmen mit den
Erwartungen und Messungen im Ultraschallabor vom Wasserphantom recht gut iiberein. Eine
genaue Analyse ist jedoch aufgrund der Wérmeleitung und der gewebespezifischen
Absorption schwierig und kann durch die Gleichung von Sapareto fiir Gewebeschadigungen
abgeschétzt werden [Sap84, Gra99].

Die genaue Quantifizierung der maximalen Fokustemperatur ist durch die bessere Auflosung
der PRF-Sequenz (Voxel von 0,67 x 0,67 x 2 mm’) am besten moglich. Es konnte ein Pixel
fiir den kleinen Fokusbereich mit der Maximaltemperatur identifiziert werden. Die effektive
Auflosung der SRTF-Sequenz ist geringer (1,25 mm) als die Fokusbreite des Patientensetups
(1,1 mm) und stellt somit eine Verbreiterung des Fokusgebietes dar. Dies fiihrt bei hoheren
Temperaturen zu einer systematischen Unterschdtzung der Temperatur [Boh99]. Wir konnten
die Auswirkung dieser Unterschidtzung auch auf die Erwdrmungszone erweitern, die
systematisch mit der T,-Methode als kleiner gemessen wird (PRF:10 mm, T;:7-11 mm).

Auch die Halbwertsbreite HWB der Temperaturerhohungszone wurde in diesem Zusammen-
hang bestimmt (PRF:10 mm, T;:6,3 mm). In diesem Bereich um den Fokus ist die Temperatur
auf die Hélfte des Maximalwertes gesunken. Auch fiir die HWB konnte zwischen der T; und
PRF-Methode die oben dargestellte Unterschitzung fiir die T;-Methode festgestellt werden
(PRF:6,3 mm, T;:3,5-5,5 mm).

Das Experimentalsetup ist aufgrund seiner Anordnung des Wasserbeckens besonders anfillig
fir Bewegungsartefakte. Die im Wasserbad fixierten Proben gerieten aufgrund der
Wasserbewegung und des Strahlungsdruckes (Langevinsche Strahlungsdruck & Quarzwind)
in Bewegung und die detektierte Erwdrmungszone im Prdparat wird durch die
Objektverschiebung unterschétzt.

Die Stabilitit der Phasenmethode ist abhéngig vom lokalen Magnetfeld und den vorhandenen
Magnetfeldinhomogenititen. Es konnte mit der PRF-Methode sowohl im Phantom iiber 4
Stunden ein geringfligiger Phasendrift von 1/500 des maximal zuldssigen Phasendrifts von 0,1
ppm pro Stunde (nach Geritespezifikation) detektiert werden. Dieser Drift hat aufgrund der
GroBenordnung keinen FEinfluss auf die Temperaturbestimmung. By-Variationen der
GroBenordnung von 0,01 ppm dndern die Phase entsprechend einer Temperatur von 1°C
Anderung, so dass laut Spezifikation ein Frequenzdrift von ca. 10°C /Stunde zulissig ist. Im
Tierexperiment wihrend Beschallung mit Ultraschall zeigte sich jedoch eine erheblich
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groBere Phasendnderung von 0,014 ppm/Stunde, dies entspricht ca. 1/7 der maximalen
Geritespezifikation. Trotzdem ist dieser Wert weit unter dem Grenzwert und stellt eine gute
Basis fiir PRF-Messungen dar. In der Literatur wird von Werten zwischen 0,01 ppm/Stunde
(max. zuldssig sind 0,1 ppm) [DeP94] bis zu 0,55 ppm/Stunde (1,5T GE-Scanner,
Spezifikation von 1 ppm/Stunde) [Pet98] berichtet. Erst bei Phasenmessungen im Bereich von
Minuten gewinnt der Frequenzdrift fiir die Temperaturdarstellung an Bedeutung, wie wir an
einem Beispiel mit Ultraschall darstellen konnten (scheinbare Temperaturdnderung von 1,2°C
in 10 Minuten).

Fir die Beurteilung des Therapieerfolges ist der Nachweis von Gewebenekrosen
entscheidend. Diese Erfolgskontrolle konnten wir am Kaninchenoberschenkel in-vivo
darstellen und den Vorteil der in-vivo Untersuchungen (Perfusion des Gewebes und somit
dem Abtransport der Warme, Anwendung von Kontrastmitteln) nutzen.

Die Erwdrmung von Gewebe auf iiber 45°C fiihrt zu makroskopischen und mikroskopischen
Verdnderungen der Gewebestruktur, die eine signifikante Anderung der MR-Parameter
erzeugen und die Temperaturbestimmung mit den Methoden schwierig macht. Dieser Effekt
bei niedrigen Temperaturen und der Effekt einer Verdnderung des Gewebes hat Einfluss auf
das Relaxationsverhalten des Gewebes und fiihrt zu steigenden Ungenauigkeiten der
Temperaturbestimmung. Solange dieses biophysikalische Problem der Anderung von
Gewebeparametern (T, T,, D) durch Koagulationstemperaturen nicht abgeschitzt werden
kann, wird in den Behandlungen nur eine erreichte Grenztemperatur angegeben werden
konnen. Die PRF-Methode ist die von dieser Gewebeverdnderung unabhéngigste Methode
und zeigt bei Temperaturerh6hungen ein lineares Verhalten bis 70°C fiir verschiedene
Gewebe [Lew94].

Die unter Umstinden erreichten sehr hohen Temperaturen (vor allem bei der LITT) von iiber
130-150°C erzeugen Karbonisierungen, die eine Temperaturbestimmung vorerst unmoglich
macht. Schon unterhalb dieser Grenze scheitert die Berechnung in kleinen Bereichen von
wenigen Millimetern (2-5 mm) der Temperaturprofile. Diese Effekte konnten wir in
Experimenten an Knochen von Hundoberschenkeln ex-vivo nachweisen.

5.4 Anwendungen der Hyperthermie

5.4.1 Laserinduzierte Thermotherapie (LITT)

Durch die Entwicklung der MRT- gesteuerten Laser- induzierten Thermotherapie (LITT) soll
ein minimal invasives alternatives Verfahren zur Operation oder zur Strahlentherapie
entstehen. Die Temperaturkontrolle ist essentiell fiir diese Tumortherapien, bei der durch die
lokale laserinduzierte Hyperthermie das Tumorgewebe fiir kurze Zeit auf 65-100°C erhitzt
wird und damit nekrotisiert. Die LITT ermoglicht die lokal begrenzte Gewebeablation unter
nichtinvasiver kernspintomographischer Kontrolle. Es kann sowohl der Punktionsprozess,
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also die Einfiilhrung der Lasersonde in das Gewebe, als auch die Verlaufskontrolle der
Therapie mit dem MR kontrolliert werden. Eine gleichzeitige Kontrolle der
Temperaturentwicklung war mit der T;- und PRF-Methode in Gewebe moglich.

In der Arbeit wurden Experimente zur LITT mit verschiedenen Gewebearten wie Fleisch (ex-
vivo) und Knochen (Hund [RadOla] ex-vivo, Ratte [Rad02] ex-vivo) mit verschiedenen
Lasersonden (Bear-Fibre, Diffusor-Tip) durchgefiihrt und mittels der Temperaturmethoden
kontrolliert. Es zeigte sich mit der T;- und PRF-Methode eine gute Ubereinstimmung der
Temperaturwerte mit den gleichzeitig durchgefiihrten faseroptischen Messungen (£1-2°C).
Bei hoheren Temperaturdnderungen werden die Fehler rauschbedingt in den MR-Bildern
grofler und bei Temperaturen iiber 45°C aufgrund von Strukturverdnderungen im Gewebe
zunehmend ungenauer und unzuverldssiger.

Die Objektgroffe der Rattenoberschenkel spielt bei der Temperaturdarstellung eine
untergeordnete Rolle, denn es konnte mit einer kleinen Oberflachenspule im Rattengewebe
ein sehr gutes S/R Verhéltnis (T:22,6 & PRF:16,4 fiir Fett) erreicht werden. Dadurch bedingt
war eine Darstellung der Erwidrmungszone mdglich. Die PRF-Methode zeigt allerdings
abweichende Ergebnisse (Unterschitzung der Temperatur um 50%) aufgrund der diskutierten
Problematik im Fettgewebe. Trotzdem war eine Fokusdarstellung moglich, was auf eine
Zustandsédnderung des Fettgewebes im ex-vivo Zustand zuriickzufiihren sein kdnnte.

Die LITT wird derzeit fiir einige wenige Tumorarten in unterschiedlichen Organen genutzt.
Unter MRT-Kontrolle wurden Behandlungen von Lebertumoren und Metastasen [Vog00,
Eic01] und Hirntumoren [Kah98] durchgefiihrt. Unser Ziel ist die langfristige Behandlung
von Knochentumoren wie das Osteoid Osteom (OO) (vgl. Anhang D) [Gan97]. Bislang
wurden nur Koagulationsexperimente unter CT-Kontrolle durchgefiihrt [Gan98]. Mit CT-
Bildern ist methodisch und systembedingt kein Temperaturmonitoring moglich.

Aufgrund dieser neuen Potentiale fiir das Temperaturmonitoring mit dem MR wurden
Pilotexperimente an préparierten Knochen ex-vivo (Rattenoberschenkel und Hundeober-
schenkel) mit verschiedenen Lasersonden durchgefiihrt.

Die Bestimmung der Temperatur im Knochen bei Koagulationstemperaturen stellt erhebliche
Anforderungen an die Ortsauflosung der MR-Bilder, an die Nachverarbeitung und an
Kalibrationen. Es war nur mit der T;-Methode moglich, die erzeugten
Temperaturunterschiede im Knochengewebe (fetthaltiges Knochenmark) zu detektieren. Die
Diffusionsmethode zeigte keine Effekte und die PRF-Methode stark abweichende Effekte
(Ubereinstimmung mit der Theorie Kapitel 2). Auch in der Literatur wird im Zusammenhang
mit Fett die T;-Methode favorisiert und es wird an der Harvard University eine
Temperaturauflosung von 0,97 °C erreicht [Hyn00], wéahrend bei uns von durchschnittlich
+2°C ausgegangen werden kann.

Der Fokus konnte bislang gut durch die Entstehung hypointenser Gebiete auf T, -gewichteten
Aufnahmen lokalisiert werden, welche sich bei Temperaturen unterhalb 60°C zuriickbilden
und keine Gewebeschddigung nachweisbar ist. Eine Gewebeschiddigung und Nekrotisierung
im Knochengewebe konnte erzeugt und detektiert werden.
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Wird der Laser in der MR-Kabine betrieben, so zeigen sich Artefakte, die zu einer
Verminderung des S/R fiihren und das Temperaturmonitoring erheblich beeinflussen. Deshalb
wurde fiir alle Versuche mit der Verwendung von 12 m langen Laserfasern den Diodenlaser
im Nachbarraum betrieben, was zu einer deutlichen Reduzierung der Artefakte fiihrte.

5.4.2 Hochenergetischer Ultraschall (HIFU)

Die von uns durchgefiihrten Gewebeversuche ex-vivo und Tierversuche in-vivo am
Kaninchen im Patientensetup sowie die Anwendung an den ersten Patienten haben gezeigt,
dass die Planung und Durchfiihrung der Temperaturiiberwachung mit Hilfe der MRT mdglich
ist. Der Fokus konnte bislang gut durch die Entstehung hypointenser Gebiete lokalisiert
werden, welche sich bei Temperaturen unterhalb von 60°C zuriickbilden und keine
nachweisbare Gewebeschiadigung hinterlsst.

Problematisch ist die Temperaturiiberwachung mit faseroptischer Messung (Luxtron 3100,
Glasfasertechnik, Anhang B), da eine Einkoppelung von Ultraschall in den Faserkopf die
Messung stark verfilscht und das Gerdt beschddigen kann. Deshalb konnten keine
faseroptischen Messungen wiahrend HIFU durchgefiihrt werden.

Durch den Einsatz eines neuartigen Schallwandlers (Experimentalsetup) mit einer groBeren
Fokusbreite konnte die MR-Temperaturiiberwachung erweitert werden. Es wére mit einem
solchen Wandler langfristig moglich, eine groBere Region (nicht 2-5 mm sondern cm) zu
erwirmen, jedoch mit geringerer Leistung und damit geringeren Temperaturen. Einsatzgebiet
wire dann eine Langzeithyperthermie mit Ultraschall (Temperaturen um 42-43°C) zur
Sensibilisierung des Gewebes. Weiterhin konnten Vorpulse geringer Leistung (3W akustische
Leistung) appliziert werden, die nur geringe Temperaturanderungen (~3-8°C) erzeugen. Die
PRF-Methode bietet hier die besten und empfindlichsten Messergebnisse und es war moglich,
Phasendanderungen zu detektieren, wahrend mit der SRTF-Sequenz die induzierten
Temperaturerh6hungen nicht sichtbar gemacht werden konnten.

Langfristiges Ziel der Arbeitsgruppe ,,Minimalinvasive Tumortherapieverfahren® im DKFZ
Heidelberg ist die Behandlung der weiblichen Brust [Sim01]. Hierbei steht die nichtinvasive
und brusterhaltende Beschallung durch die Haut und somit Therapie von bosartigen Tumoren
im Vordergrund. Sowohl fiir die Kontrolle der Therapie als auch fir die
Temperaturdarstellung ist das MR ein wichtiges Hilfsmittel geworden und konnte sich in
dieser Arbeit etablieren. Zur komplexen Behandlung und fiir den Therapieerfolg ist eine
schnelle  Bildgebung, eine zuverldssige  Ultraschallanlage, ein  zuverldssiges
Temperaturmonitoring und die komfortable Bauchlagerung der Patientin {iber mehrere
Stunden (~2h) notwendig.

Wihrend dieser Arbeit konnte erstmalig an einer Patientin in Deutschland die Thermotherapie
mit HIFU an einem Brusttumor erfolgreich angewendet werden, wobei fiir die gleichzeitige
nichtinvasive Kontrolle der Temperatur die robuste T;-Methode verwendet wurde. Die
Ergebnisse der Pilotexperimente sind vielversprechend und kdnnten in Zukunft eine wichtige
Rolle fiir das Temperaturmonitoring am Patienten darstellen.
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Kapitel 6
Zusammenfassung & Ausblick

Ziel der Thermotherapie ist die Zerstdorung von pathologischen Tumorgewebe durch
Koagulation. Dazu soll das Gewebe moglichst nicht invasiv und ortsgenau innerhalb weniger
Sekunden erwdrmt werden, wobei Maximaltemperaturen von iiber 60°C innerhalb eines
kleinen lokalen Bereiches erreicht werden. Die lokale Hyperthermie wird z. B. mit Hilfe von
hochenergetischen fokussierten Ultraschall (HIFU) oder laserinduzierter Thermotherapie
(LITT) durchgefiihrt

Ziel dieser Arbeit war es, diese Hyperthermieverfahren mit verschiedenen Methoden der
Magnetresonanz-Tomographie (MRT) zu iiberwachen, um die Préparation des Gewebeareals
sowie die temperaturbedingten Nekrosen zu kontrollieren. Dabei wurde ein Vergleich von
drei implementierten Temperaturmessverfahren (T;, D und PRF) durchgefiihrt. Diese
Methoden basieren bei einer Erhohung der Temperatur auf Zunahme der T;-Relaxationszeit,
Erhoéhung der Diffusionskoeffizienten D und Verringerung der lokalen Protonenresonanz-
frequenz PRF. Mit Hilfe von neuentwickelten und optimierten Sequenzen konnten Verfahren
implementiert werden, die innerhalb von 1-10 s pro Schicht und der Temperaturberechnung
innerhalb 2 s nahezu in Echtzeit die Temperatur darstellen.

Fiir die T;-Methode wird eine SRTF-Sequenz mit 2 s Messzeit und 5 mm Dicke pro Schicht
verwendet. Um auch mit der Diffusionsmethode schnelle artefaktfreie Bilder erzeugen zu
konnen, wurden Single-shot-Techniken wie eine Doppelecho SPLICE-HASTE und eine
Single-Echo-RARE-Technik in Kombination mit verschiedenen Diffusionsgradienten
implementiert. Es sind Bilder innerhalb einer Sekunde mit 5 mm Schichtdicke moglich. Bei
der HASTE-Technik ist aufgrund der langen Echozeit von TE = 116 ms mit gleichzeitig
starker Diffusionswichtung (b=1000s/mm?) in Geweben mit kurzer T»-Zeit (Fleisch und Fett)
keine signifikante Messung wegen des geringen Signal-Rauschverhiltnisses (S/R<3 bei b=0)
moglich. Eine Losungsmoglichkeit bietet die RARE-Technik mit geringerer Diffusions-
wichtung. Die Echozeit konnte auf TE = 66 ms reduziert werden, was bei Probanden-
messungen zu einer Erhéhung des S/R von 22 (HASTE) auf 31 (RARE) bei b=0s/mm” in der
grauen Hirnsubstanz fiihrte. Dennoch reicht die Bildqualitét, die Echozeit und die erreichbare
Diffusionssensitivitit nicht aus, um aussagekréftige und signifikante Temperaturdarstellungen
zu erzeugen. Fiir die PRF-Methode wurde eine leicht modifizierte und angepasste FLASH-
Sequenz verwendet, die bei einer minimalen Echozeit von TE = 15 ms und einer Schichtdicke
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von 2 mm ein Bild in 9,7 s akquiriert. Die beste rdumliche Auflosung in Bezug auf die
Schichtdicke erreicht die PRF-Sequenz mit jeweils 2 mm, gefolgt von T; und D mit 5 mm.
Bei gleicher rdumlicher Auflosung ist aufgrund der Echozeit die T;-SRTF-Sequenz 2-2,5 mal
schneller als die PRF-FLASH-Sequenz.

Fiir die unterschiedlichen Verfahren ist eine gewebeabhédngige Kalibrierung notwendig. Ein
Vergleich der Verfahren am idealen Phantom wurde durchgefiihrt. Es konnte abhéngig von
den Fehlern fiir die Bestimmung der Parameter in Ultraschallgel eine prozentuale Anderung
der Diffusionskonstanten von 2,22 %/°C, fiir die T-Relaxationszeit 1,98 %/°C und die PRF-
Methode —0,0101 ppm/°C gemessen werden. Diese Werte sind in Ubereinstimmung mit der
Literatur und zeigen fiir die PRF-Methode die hochste Empfindlichkeit, gefolgt von der
Diffusions- und der T;-Methode. Aus der inversen Darstellung der Datensidtze iiber den
gesamten Kalibrierungsbereich wird die Temperaturgenauigkeit ermittelt (T;:2,1°C;
D:0,93°C; PRF:1,4°C). In Fett dndert sich der Diffusionskoeffizient D mit der Temperatur
nicht. Die Anderung der Protonenresonanzfrequenz PRF beruht in Fettgewebe vollstindig auf
nichtlinearer Anderung der Suszeptibilititskonstanten. Diese beiden Verfahren sind nahezu
unbrauchbar fiir die Temperaturmessung in Fettgewebe und nur dann eingeschrankt
einsetzbar, wenn anderes Gewebe oder Wasser im Fett eingelagert sind. Diese Effekte und
dadurch bedingte Ungenauigkeiten bei der Temperaturbestimmung wurden wihrend der LITT
am Rattenunterschenkel ex-vivo gezeigt. Nur die robuste T,-Methode ist in der Lage, nahezu
alle Foki (>95%) der Ultraschallapplikationen im Fett nachzuweisen.

Mit den zwei Methoden T; und PRF wurden wihrend simultaner Laserbestrahlung und
Beschallung mit HIFU Messungen an Tieren ex-vivo (Hund, Ratte, Schweinefleisch,
Schweinegehirn) und in-vivo (Kaninchen) durchgefiihrt. Es konnten gute Ubereinstimmungen
der MR-Temperaturmessungen mit faseroptischen Messungen erreicht werden und der
Nachweis von Koagulationstemperaturen (>60°C) mit beiden Methoden gelang. Die
Anwesenheit der Applikatoren stellt keine wesentliche Beeintrachtigung auf die Bildqualitit
dar. Unterschiedliche therapiespezifische Effekte wie die Erzeugung von Erwarmungszonen,
die Bestimmung der Halbwertsbreite in Abhéngigkeit des verwendeten HIFU-Aufbaues und
der Temperaturmethode wurden erstmalig im Experiment erfolgreich bestimmt. Die unter-
schiedlichen Laserapplikationen konnten mit dem MRT kontrolliert werden und die
Erwiarmungszonen der unterschiedlichen Sondenspitzen (Bear-Fibre, Diffusor-Tip) wurde
visualisiert und ausgemessen. Eine irreversible temperaturbedingte Gewebeverdanderung, wie
es die Nekrotisierung und Karbonisierung darstellt, storen die Temperaturmessung signifikant
und verhindern dessen Messung. Es sind weitere Untersuchungen zu Parameterédnderungen
oberhalb der Koagulationstemperatur geplant, denn derzeit kann in diesen Temperatur-
bereichen aufgrund von Strukturverdnderungen im Gewebe keine Aussage iiber die erreichten
Temperaturen getroffen werden.

Zusammenfassend ist die PRF-Methode gewebeunabhéngig, funktioniert aber nicht in Fett.
Auch die Diffusionskoeffizienten von Fettgewebe sind temperaturunabhingig. Die
Diffusionsmethode ist in Gewebearten mit kurzen T,-Zeiten begrenzt durch ihre hohe
Bewegungsanfilligkeit, der verldngerten Echozeit bei stirkerer Diffusionswichtung und der
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Anisotropie des Gewebes. Auf Grundlage der Ergebnisse dieser Arbeit kann die T;- und PRF-
Methode fiir ein Temperaturmonitoring bei Thermotherapien am Menschen empfohlen
werden. Die T;-Methode ist die einzige der untersuchten Methoden, die in Fettgewebe
funktioniert und stellt fiir alle Gewebe die robusteste Methode dar. Die PRF-Methode stellt in
Hinblick auf Temperatursensitivitit zukiinftig die vielversprechenste Methode dar, setzt
jedoch ein stabiles Magnetfeld voraus. Erstmalig wurde in Deutschland die Thermotherapie
mit HIFU an einer Patientin mit einem Brusttumor durchgefiihrt. Fiir die nichtinvasive
Kontrolle der Temperatur in Fettgewebe fand aufgrund der guten reproduzierbaren Ergebnisse
die robuste T;-Methode erfolgreich Anwendung und konnte zukiinftig eine wichtige Rolle fiir
das Temperatur-monitoring darstellen. Langfristig wire im MR mit der T;- und speziell mit
der PRF-Methode die Kontrolle einer Hyperthermie im Niedrigtemperaturbereich (~42°C)
moglich, um das Gewebe fiir eine anschlieBende Strahlentherapie oder Chemotherapie
sensitiver und somit die Krebstherapie erfolgreicher zu machen.
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Anhang A

Technische Daten des Magnetom VISON PLUS

Hersteller: Siemens AG, Medizinische Technik, Erlangen

Magnet:

. Nominelle Feldstirke 1,4938T AS (active shielded)

. Homogenitét: 5 ppm fiir eine Kugel mit 50 cm Durchmesser;

. Feldstabilitét: <0.1 ppm pro Stunde;

. Kryo-System: fliissiges Helium (4.2 K) in einem geschlossenen Kreislauf;

. Gewicht: 5.58 Tonnen;

. Bohrung: Lange 229 cm. Durchmesser 100cm;

. Effektiver Durchmesser 55 cm (Verringerung des Durchmessers aufgrund von Shim-

Einschub, Gradientensystem und Kdrperresonator);

. Shim-System: passiv (Metallplatten) und aktiv (12 einzeln ansteuerbare Shimkanile).
Gradientensystem:
. Gradientenspulen in x-, y- und z- Richtung;

. Schaltzeit: 25 ps pro mT/m;

J Maximale Gradientenfeldstirke: 25 mT/m+2%;

. Auflosung: 16 bit;

. Spulentyp: AS (active shielded) Spule;

. Linearitit: RMS Definition innerhalb 45cm-Kugel, 1% fiir x,y; 0,7% fiir z;
EPI-Gradientenbooster:

. Minimale Gradientenanstiegszeit: 260 us auf 25 mT/m fiir sinusférmige Rampen
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Hochfrequenzsystem:

. Frequenz 63.6 MHz;

. Sender

. Auflésung: 12 bit (2x);

. Spitzenleistung (nominell): 15 kW;

. Tastverhéltnis: Gating < 30%; HF 4% bei max. Leistung
. Empfinger:

. Verstiarkung: 25-110 dB

. Rauschzahl: <0.7 dB

. Dynamik: >90 dB;

Datenaufnahmesystem:

. Auflésung: 16 bit (2x);

. Taktrate: 1 Us;

Bildrechner:

. Parallel processing, 8 RISC-Prozessoren, 64 bit, superscalar (Grundausbau MRC)
. Speicher (RAM): 288 MB, optionell erweiterbar;
. Bildrekonstruktion: <0.1 s;

Steuerrechner:

. SUN SPARC Technologie

. 32 Bit Architektur, multiprozessorfahig;

. Speicher (RAM) 64 MB;

Systemsteuerung:

. Multiprozessorsystem 32 bit;

. Speicher (RAM) 8§ MB;

Sonderspulen:

zirkular polarisierte Kopfspule

. zirkular polarisierte Sende- und Empfangsspule

. Abildungsbereich 260 mm x 260 mm x 280 mm (x*y*z)
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Das faseroptische Thermometer Luxtron 3100

Die Temperaturmessung in einem Kernspintomographen stellt aufgrund des hohen
Magnetfeldes (>0,2 Tesla, Erdmagnetfeld 0,2 mT) ein grundsdtzliches Problem dar. Alle
Gerite, die sich in unmittelbarer Nihe des Messobjektes und des Tomographen befinden,
diirfen nicht metallisch sein. Desweiteren diirfen die starken variablen Gradientenfelder des
Tomographen die Temperaturmessung nicht stéren. Energieauskopplungen aus dem
Hochfrequenzfeld sind ebenfalls unerwiinscht. Wie aus der Arbeit bekannt ist, wird die
Kalibrierung der MR-Temperaturmessverfahren durch die Referenz-Temperaturmessung
eines Thermometers bestimmt. Eine Temperaturmessung ist durch ein zusétzliches Gerét mit
einer Auflosung von 0,1-0,2°C und einem gewebetypischen aktiven Bereich von 20°C bis
150°C wiinschenswert.

Aufgrund dieser Anforderungen wird in dieser Arbeit das faseroptische Temperaturmessgerat
Luxtron® 3100 der Firma Polytec [Kosten ca. 16.000 €] verwendet. Es handelt sich um ein
faseroptisches Mehrkanal-Thermometer mit 4 parallelen, 8 m langen und 0,1 mm dicken
Glasfaserkandlen. Jeder Kanal ist unabhidngig und besitzt eine eigene Anregungsoptik. In der
ca. 1,5 mm dicken Sensorspitze, die sehr vorsichtig in die Probe gefiihrt werden muss,
befindet sich Mangan-aktiviertes Magnesium-Flourogermanat, welches mit einer Xe-Lampe
angeregt wird. Das Fluoreszenzsignal klingt exponentiell mit einer temperaturabhdngigen
Zeitkonstante T (5,5 ms bis 0,5 ms) linear ab, entsprechend dem aktiven Temperaturbereich
von —200°C bis 450°C. Der MeBparameter T ist unabhédngig von optischen Storeffekten, das
Material ist chemisch stabil und sterilisierbar. Die schlechte Warmeleitfahigkeit beeinfluf3t die
Hyperthermie des Gewebes praktisch nicht. Desweiteren wird durch die Entfernung vom
Tomographen zum Messgerit und durch das Luxtron 3100 die MR-Messung nicht gestort.
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Tab. B1: Technische Spezifikationen des faseroptischen Mehrkanal
Thermometers Luxtron® 3100

Funktion Spezifikation

Messbereich
0°C bis + 120°C

Messgenauigkeit +0,1°C am Kalibrationspunkt

+0,5°C im Bereich AT=50°C

+1,0°C im Bereich AT=100°C
+2,0°C ohne Kalibrierung

Reproduzierbarkeit <8 Messungen pro Ausgabe: +0,1°C
>8 Messungen pro Ausgabe: <0,1°C

Stabilitit +0,3°C {iber 4 Stunden bei Schwankungen
der Umgebungstemperatur <10°C

Auflosung 0,1°C auf Displayanzeige
0,01°C an der Schnittstelle
0,0244°C am Analogausgang

Datenausgabe LED-Display
RS323-Schnittstelle
IEEE-Schnittstelle
Interner Datenspeicher von 6000 Werten

Aufwirmezeit 15 min nach Einschalten
30 s mit Beginn der Messung

141




Anhang C

Anhang C

Der Medizinlaser Dornier Medilas D fibertom

Der Medizinlaser ist ein anwendungsoptimiertes Dioden-Lasersystem. Die Dauerstichleistung
am Gewebe betragt bis zu 50 Watt. Durch verschiedene Betriebsmodi und
applikationsgerechte Lichtleitersyteme ist der Medilas D fibertom fiir optimierte Kontakt- und
kontaktfreie Laseranwendung mit folgenden Applikationen geeignet:

- kontaktfreies Koagulieren und Vaporisieren

- interstitielle Koagulation mit verschiedenen Bestrahlungsprogrammen
- Karbonisierungserkennung (LPS)

- Optimiertes Kontaktschneiden oder Kontaktvaporisieren

In allen chirurgischen Fachdisziplinen kann der Laser eingesetzt werden. Mit Hilfe
entsprechenden Zubehores und diagnostischen Systemen ist der Einsatz bei chirurgischen,
mikrochirurgischen, endoskopischen und interventionellen Operationstechniken moglich. Der
Medilas D ist eine Lasereinrichtung der Laserschutzklasse IV nach IEC 825. Fiir den Betrieb
gelten umfangreiche Einweisungen, Schulungen und SicherheitsmaBBnahmen. Weiterhin
handelt es sich um ein aktives Medizinprodukt der Klasse II b nach der Richtlinie 93/42/EWG
iiber Medizinprodukte und kommt daher am Patienten zur Anwendung.

Das Geridt verfiigt iiber eine Vielzahl von niitzlichen Funktionen wie Warntonen,
verschiedene Applikationsprogrammen, Timingprogramme, Leistungen, Pulsformen,
Pulsanzahl, Pulspausen und Pulsdauern, ITT-Modus (Interstitielle Thermo-Therapie mit
speziellen ITT-Lichtleitern) und LPS (Lightguide Protection System) zum Schutz der
Lichtleiterspitze. Der eingebaute Pilotlaser simuliert den unsichtbaren Therapielaser durch
sichtbares Licht.
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Tab. C1: Technische Daten des Medizinlasers Medilas D fibertom der
Firma Dornier Medizin Laser GmbH in Germering, der in dieser Arbeit

fiir alle LITT Experimente verwendet wurde.

Parameter Daten
Wellenlénge 940 nm
Laserleistung:

Dauerstrichleistung IW-50W
ITT-Modus IW-20W
Pulsdauer:

Standard-Modus 0,01 s bis 10 s und cw-Betrieb
ITT-Modus 10 s - 10 min
Pulspause 0,1s-10s
Pilotlaser:
Wellenlénge 645 nm
Leistung 0-1mW
Leistungsaufnahme 1,3 kVA max.

Maximale Werte

Pulse: 65535
Energie: 4200 kJ

Einschaltdauer:
Dauerstrich 1-40 W
Dauerstrich 41-50 W

100 % sofort
50%, 10 min

Impulsbetrieb 0,2 J -6 100 % sofort

Impulsbetrieb > 6] 50 %, 30 min

Lichtleiterliinge fiir Ubertragung 3,5und 12 m
Gewicht 25kg
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Anhang D

Medizinische Anwendungen der LITT

Der Knochentumor Osteoid Osteom (OO) ist in seinem Wesen, unabhingig von seinem
komplett gutartigen Charakter und der fiir die Lasertherapie optimalen Grofle (< 2 cm), fiir
den Patienten aufgrund der ausgepragten Schmerzsymptomatik von besonderem Interesse und
stellt deshalb ein therapeutisches Einsatzgebiet der LITT dar.

Abb. D1: Osteoid Osteom Bilder im Roéhrenknochen A) Rontgenbild der medialen
Tibialis (Schienbein) B) T{-gew. MR-Transversalschnitt des Unterschenkels (tibia)
eines 22 jahrigen Mannes nach Kontrastmittelgabe. Der Nidus (=Kern) erscheint

hier als hyperintenser Bereich (Pfeil) im Gebiet der signalarmen hypointensen
Cortikales.

70% aller Patienten mit OO sind ménnlich, 30% weiblich. 70% sind jiinger als 20 Jahre und
mehr als 80% der OO befinden sich in langen Knochen. Der Hauptanteil betroffener Knochen
fallt auf den Oberschenkelknochen (Femur) mit 34%, gefolgt von dem Schienbein (Tibia) mit
23%, dem Oberarmknochen (Humerus) mit 6% und dem Sprungbein (Talus) mit 5%.
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Medizinische Anwendungen der LITT

Im Zentrum der Lision enthélt das OO einen kleinen, runden oder ovalen Nidus aus hoch
vaskularisiertem Gewebe, welches von Nervenfasern durchzogen ist. Dieser Nidus ist von
weicher Konsistenz und aufgrund der starken Perfusion blutrot. Histologisch besteht das OO
aus unreifem Knochen (Osteoid), einzelnen Trabekeln und sinusoiden Blutgefdaflen. Die den
Nidus umgebende Radsklerose ist eine Reaktion des Knochens auf den Tumor.

Die starke Schmerzhaftigkeit des OO wird auf die Druckerhéhung im Nidus mit Reizung der
afferenten Nerven und Erhoéhung der Prostaglandinsynthese zuriickgefiihrt. Aufgrund der
schlechten Darstellung des Tumors im Rontgenbild erfolgt die Diagnosestellung haufig
erheblich verzogert. Als Komplikationen des Tumors sind Arthrosen der befallenen Gelenke
als auch Wachstumsstorungen des betroffenen Knochens beschrieben worden [Ber00]. Durch
Schnittbildverfahren ist jedoch aufgrund der charakteristischen Morphologie eine Diagnose-
stellung ohne Biopsie in der Regel moglich, so dass bei Tumornachweis direkt behandelt
werden darf. Die geringe Ausdehnung (2 cm) und gute Darstellbarkeit des OO im MRT sind
ideale Voraussetzungen fiir die Anwendung der LITT [Dae98, Gan97, Gan98].
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Abb. D2: Knochenmetastase A) T4 gew. MR-Sagitalschnittbild der Hals- (7 Wirbel)
und Brustwirbelsaule (5 Wirbel), Metastase am flinften Brustwirbel einer 51
jahrigen Patientin mit lokaler Raumforderung in den Wirbelkanal (Myelon+Liquor)
B) T1 gew. MR-Transversalschnitt des betroffenen Areals der Wirbelsaule. 1)
Schnitt durch die Bandscheibe, 2) Tumorgebiet, 3) Nervenkanal mit Dornfortsatz
und Myelonkompression, 4) Aorta (A.abdominalis), 5) Hohlvene (V. cava inferior).

Ein weiteres mogliches Behandlungsfeld der LITT liegt bei den Knochenmetastasen. Eine
lokalisierte Metastase z.B. im Brustwirbelkorper am Spinalkanal der Wirbelsdule (vgl. Abb.
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D2) kann starke Schmerzen verursachen und bei weiterem Wachstum fiir eine
Querschnittsldhmung verantwortlich sein.

In dem dargestellten Fall hatte die Metastase, ausgehend vom Primértumor in der Lunge, den
Wirbelkorper zwischen den Bandscheiben schon zerstort und sich eine kritische
Raumforderung (Myelonkompression) Richtung Riickenmark und Wirbelkanal mit dem dort
enthaltenen Liquor (Riickenmarksfliissigkeit) ergeben. Mithilfe der LITT konnte durch einen
kleinen operativ erzeugten Kanal eine Lasersonde in das Metastasengewebe eingefiihrt
werden. Diese einer Biopsie dhnlichen Methode wird optimalerweise unter Rontgen- bzw.
MR-Bildkontrolle durchgefiihrt, um punktgenau ins Ziel zu gelangen und nicht
hochempfindliches Nervengewebe zu treffen und zu verletzen. Dann konnte nach Einfiihrung
der Lasersonde die Koagulation und Zerstdrung unter maximaler Schonung der gesunden und
empfindlichen Umgebung beginnen. Derzeit ist dies aber aufgrund der Probleme wie
Therapie- und Temperaturiiberwachung und weiterer in der Arbeit dargestellter Sachverhalte
nicht durchfiihrbar.
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