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In-vivo 22Na-Magnetresonanztomographie am Herzen bei 7 Tesla

In dieser Arbeit wurde eine nicht-invasive Bestimmung der gesamten Gewebenatrium-
konzentration ([Nat]) im Herzmuskel mittels quantitativer Na-MRT bei einer
Grundmagnetfeldstirke von By = 7T in einer klinisch anwendbaren Aufnahme-
zeit etabliert. In einer ersten Studie erfolgte die Analyse und Korrektur sowohl von
physiologischen Einfliissen wie der Bewegung des Herzens und der Atmung als auch
von physikalischen Einfliissen wie Inhomogenititen des Grundmagnet-, Sende- und
Empfangsfeldes und Partialvolumeneffekte. Fiir die Korrekturen und Normierungen
notwendige Relaxationszeiten und Natriumkonzentrationen wurden mit Messungen
von ez-vivo Blutproben und Messungen im Wadenmuskel angendhert. Bei einer Auf-
nahmezeit von 35 min konnte die gemessene myokardiale Natriumkonzentration um
-(48 £ 5) % korrigiert und zu (31 + 3) mM bestimmt werden. Den grofiten Einfluss zeigte
die Partialvolumenkorrektur (-(34 + 1) %), gefolgt von der Berticksichtigung physiolo-
gischer Bewegung (-(11 £ 1) %). Die Korrektur von Inhomogenitéiten des Grundmagnet-
feldes sowie des Sende- und Empfangsfeldes stellte im verwendeten experimentellen
Aufbau einen vernachléssigbaren Einfluss dar (-(3 £ 2) %). Verglichen zur gemessenen
Natriumkonzentration im Wadenmuskel ((20 4 3) mM) liegt die ermittelte Natrium-
konzentration im Herzmuskel um einen Faktor 1,6 héher. In einem zweiten Schritt wur-
de eine Methode zur Kompensation der Atembewegung entwickelt. Die Anwendung der
Bewegungskompensation erméglicht eine Erhohung des Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses
um einen Faktor von v/2 oder eine Halbierung der Akquisitionszeit. Mit den im Rahmen
dieser Arbeit vorgestellten Methoden kann die Natriumkonzentration des Herzmuskels
mittels 22Na-MRT in weniger als 20 min quantifiziert werden. In klinischen Studien
kann diese Methode zukiinftig durchgefithrt werden.

In-vivo 22Na magnetic resonance imaging of the heart at 7 Tesla

This work presents a non-invasive determination of the total tissue sodium
concentration (TSC, [Na*]) within the heart muscle using 2*Na MRI at By = 7T
in a clinically feasible measurement time. In a first study the influence of cardiac
and respiratory motion and physical effects such as static, receive and transmit field
inhomogeneities and partial volume effects, were evaluated and corrected. Relaxation
times and TSC of ez-vivo blood samples and in-vivo calf muscle were determined and
used to estimate myocardial data. For an acquisition time of 35 min, the measured
myocardial TSC could be corrected by -(48 + 5) % and determined to (31 &+ 3) mMm.
The partial volume correction had the largest effect (-(34 £ 1) %), followed by respi-
ratory and cardiac motion gating (-(11 4+ 1) %). With the applied setup, correction
for field inhomogeneities had negligible influences on TSC values (-(3 +2) %). The
resulting myocardial TSC was 1.6-fold higher than the measured TSC of calf muscle
((20 £ 3) mM). In a second study, a new method to compensate for respiratory motion
was developed, which increases the signal-to-noise ratio by a factor of /2 or decreases
the acquisition time by a factor of two. Myocardial TSC can hence be quantified in a
measurement time <20 min, facilitating future translation into clinical cardiac 23Na
MRI studies.
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Vorwort

Der komplette Inhalt der folgenden Arbeit wurde am Deutschen Krebsforschungszentrum
in der Abteilung Medizinische Physik in der Radiologie (E020) entwickelt und durchgefiihrt.
Alle Projekte und Methoden sowie die aufgefiihrten in-vivo Probandenmessungen und
Blutentnahmen wurden in Ubereinstimmung mit den Institutsrichtlinien und mit dem
Einversténdnis der einzelnen Probanden und der lokalen Ethikkommission durchgefiihrt.

Eine Version der in Kapitel 3.3 beschriebenen Methoden wurde zusammen mit den
Ergebnissen in 4.1, 4.2, 4.5.1 und der Diskussion 5.1 von mir als Erstautorin in Lott
et al. [2019] verdffentlicht.

Die entwickelte Methode zur Kompensation der Atembewegung in Kapitel 3.4 und die
dazugehorige Quantifizierung der Natriumkonzentration im Myokard in Kapitel 4.3 und 4.4
sind im eingereichten Manuskript Respiratory Motion Compensation for Human Cardiac
23Na MRI enthalten, das sich aktuell im Begutachtungsprozess befindet [Lott et al., 2020
eingereicht].

Kardiale 3°K-Simulationen aus Kapitel 4.5.2 und 5.2 werden auf der Jahrestagung der
internationalen Gesellschaft fiir Magnetresonanz in der Medizin (International Society for
Magnetic Resonance in Medicine, ISMRM) vom 08.-13. August 2020 in Paris présentiert
[Lott et al., 2020].
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Kapitel 1

Einleitung

Zur Diagnose krankheitsbedingter und verletzungsbedingter Verdnderungen stellen bild-
gebende Verfahren nicht-invasive Untersuchungsmethoden dar, die mehrdimensionale
Bilddaten von Organen und anatomischen Strukturen des Patienten liefern kénnen. Neben
der Computertomographie (CT), der Positronenemissionstomographie (PET), der Single-
Photon-Emissions-Computertomographie (SPECT) und deren Kombinationen PET/CT
und SPECT/CT hat sich die Magnetresonanztomographie (MRT) als nicht-invasives
Schnittbildverfahren etabliert, das im Vergleich zu den genannten Verfahren keine ionisie-
rende Strahlung erfordert. Im Gegensatz zur CT, die hauptsédchlich fiir die Darstellung
von Knochen verwendet wird, und der PET und SPECT fiir die funktionelle Bildgebung,
profitiert die MRT von einem hohen Kontrast der Weichteile. Bereits 1973 verdffentlichte
Lauterbur [1973] die Umsetzung der Theorie in eine experimentelle, ortsaufgeloste bildge-
bende Technik. Im Jahr 2003 erhielt er zusammen mit Peter Mansfield den Nobelpreis fiir
Physiologie und Medizin fiir die Entdeckungen zur Bildgebung durch Magnetresonanz.

Im klinischen Alltag wird zur Gewinnung von anatomischen Informationen vorwiegend die
Wasserstoff- (\H) MRT an Ganzkérpertomographen mit Magnetfeldstirken von By = 1,5T
oder 3T verwendet. Fiir offene MRT-Systeme [Cosmus und Parizh, 2010] oder MRT-
Systeme integriert in Therapiegerite [Kliiter, 2019] sind auch geringere Grundmagnetfeld-
stiarken von By = (0,35 — 1,5) T verbreitet. Protonen (1H) sind ein elementarer Bestandteil
von Wasser und weisen eine natiirliche Hiufigkeit von nahezu 100 % auf. Dazu besitzt 'H
von allen Isotopen die besten Eigenschaften im menschlichen Korper fiir die Kernspinreso-
nanz (NMR, engl. nuclear magnetic resonance).

Mit anderen Elementen, die einen nicht-verschwindenden Kernspin (I # 0) besitzen
(z.B. 2Na, 3K, 170, 3°Cl, Mg, 3'P, 19F), kénnen mittels MR-Spektroskopie und MR-
Bildgebung auch physiologische und metabolische Informationen des Gewebes visualisiert
werden. Diese Bildgebung von anderen Kernen wird auch Multikern-MRT genannt. Dank
seiner hohen natiirlichen Hiufigkeit und physikalischen Eigenschaften stellt Natrium (**Na)
nach 'H den Kern mit der zweitgroBten in-vivo MR-Sensitivitdt im menschlichen Kérper
dar [Harris et al., 2001].

Tonen wie 2Na oder 3K spielen in biologischen Prozessen eine wichtige Rolle [Made-
lin und Regatte, 2013]. Die Natrium-Kalium-Pumpe (Na-K-ATPase) sorgt beispiels-
weise fiir die Instandhaltung des Ionenkonzentrationsgradienten zwischen extrazellulé-
rem ([Nat]extra = 145mM, [K1]extra = 4mM) und intrazellulirem ([Na®]iygra = 10 mM,
[K")intra = 145mM) Raum. Hiufig dienen Ionenkonzentrationen als Indikator fiir die
Viabilitat des Gewebes und als Fritherkennung von vielen Krankheiten [Acker et al., 1998].
Eine erhéhte Natriumkonzentration tritt in nicht lebensfihigem Gewebe und in Krankheits-
bildern wie Multiple Sklerose [Petracca et al., 2016], nach einem Schlaganfall [Hilal et al.,
1983] oder bei muskuldren Ionenkanalerkrankungen [Weber et al., 2011; Gerhalter et al.,



1 Einleitung

2019] auf. Sowohl nach einem chronischen als auch nach einem akuten Herzinfarkt konnte
jeweils eine angestiegene Natriumkonzentration bzw. eine reduzierte Kaliumkonzentration
in nekrotischem Gewebe von Kim et al. [1999] und Fieno et al. [1999] gezeigt werden. In
der klinischen Routine werden Ionenkonzentrationen mit schnellen und giinstigen Analysen
von ez-vivo Blut- oder Urinproben [Alegret und Merkogi, 2007] im Labor bestimmt. Die
Verwendung von extrazelluldren Fliissigkeiten liefert allerdings keine Informationen iiber
intrazelluldre oder die gesamte lonenkonzentrationen eines Gewebes, die bei Patienten trotz
unauffilliger Serums-Ionenkonzentration verédndert sein kénnen [Christa et al., 2019]. Die
quantitative MRT von Ionen (z. B. 2Na oder 3°K) misst die totale Ionenkonzentration eines
Gewebetyps und kénnte mit der zuséitzlichen Ortsinformation eine nicht invasive Methode
fiir die Bestimmung weiterer wertvoller diagnostischer Informationen von Erkrankungen
darstellen und zur Therapietiiberwachung dienen.

Speziell fiir kardiovaskuldre Krankheitsbilder, wie beispielsweise erweiterte und hypertrophe
Kardiomyopathien [Hesse et al., 2007] oder das Conn’s Syndrom [Christa et al., 2019],
kénnte die Ionenkonzentration im Herzmuskel Informationen iiber die Dysfunktion von
myokardialem Gewebe und schidliche Herzrythmusstérungen liefern. Die Multikern-MRT
wiirde ein besseres Verstédndnis des zugrunde liegenden Mechanismus zur Verfiigung stellen,
was effektivere Therapien ermoglichen wiirde [Aksentijevic et al., 2018].

Dennoch steht die Multikern-MRT einigen physikalischen Herausforderungen gegeniiber.
Die Natriumkonzentration ist im menschlichen Kérper um ca. drei Gréflenordnungen gerin-
ger als die der 'H-Kerne [Haacke et al., 1999]. Mit der 10-fach kleineren MR-Sensitivitit
entsteht relativ zur "H-MRT ein ca. 10*-fach niedrigeres in-vivo 23Na-Signal-zu-Rausch-
Verhéltnis (SNR, engl. signal-to-noise ratio) [Ouwerkerk, 2011]. Aufgrund einer noch
geringeren NMR-Sensitivitiat von K ist das relative in-vivo 3?K-SNR nochmal um einen
weiteren Faktor 10 geringer als das von 2*Na [Schlegel und Bille, 2018]. Fiir die Erfassung
des Multikern-Signals sind bei solch geringen SNR~Verhéltnissen folglich groie Voxelgréfien
von (2mm)?3 bis (10 mm)? und lange Aufnahmezeiten erforderlich. Durch ein steigendes
SNR mit der Grundmagnetfeldstirke By bieten moderne MRT-Systeme mit By > 3T eine
grofle Moglichkeit fiir die Multikern-MRT [Kraff et al., 2015]. Zusétzlich besitzen Kerne
wie 23Na und 3°K im Gegensatz zu Wasserstoff einen Kernspin von 3/2, was zu einem
schnellen bi-exponentiellen Zerfall der transversalen Magnetisierung fiithrt [Rooney und
Springer, 1991]. Die korrespondierenden T5-Relaxationszeiten bestehen aus einer kurzen
(T3 1, = (0,5 — 5) ms) und einer langen Komponente (75, = (15 — 35) ms) abhéingig
vom Gewebetyp [Bottomley, 2016; Nagel et al., 2016]. In myokardialem Gewebe wurde
fiir ein vereinfachtes monoexponentielles Modell in der Vergangenheit eine Relaxationszeit
von Ty = 12,4ms berichtet [Konstandin und Schad, 2013]. Fiir eine maximale Signalge-
winnung sind daher Aufnahmetechniken mit ultra-kurzen Echozeiten notwendig. Fiir die
kardiale MRT folgen weitere Herausforderungen wie die Beriicksichtigung physiologischer
Bewegungen aufgrund des Herzschlags und der Atmung sowie aufkommende Partialvo-
lumeneffekte aufgrund hoher Konzentrationsunterschiede in benachbartem Gewebe und
groflen Voxelgrofien.

Bisherige Studien zu kardialer 22Na-MRT wurden an Feldstirken von By = (1,5 —7) T mit
kartesischen [Pabst et al., 2001; Sandstede et al., 2004], spiralférmigen [Ouwerkerk et al.,
2005] und radialen Trajektorien [Constantinides et al., 2001; Gai et al., 2015; Jerecic et al.,



2002; Grissl et al., 2015] und mit Voxelgréfen von 47 mm? bis 1310 mm?® durchgefiihrt.
Die Herzbewegung wurde hierbei entweder mit prospektiver EKG-Triggerung [Ouwerkerk
et al., 2005; Pabst et al., 2001] oder retrospektivem Gating [Konstandin und Schad, 2013;
Resetar et al., 2015] berticksichtigt. Absolute Natriumkonzentrationen wurden lediglich von
Ouwerkerk et al. [2005] in Probanden und Patienten [Ouwerkerk et al., 2008] quantifiziert.
Neben theoretischen Uberlegungen wurde die Durchfithrung kardialer 3*K-MRT [Parish
et al., 1997] bislang an ez-vivo Proben [Fieno et al., 1999] und in einer Studie von Wenz
et al. [2020] an Probanden gezeigt.

Ziel dieser Arbeit war die Bestimmung der Natriumkonzentration im Herzmuskel mittels
2Na-MRT in einer klinisch durchfithrbaren Aufnahmezeit. In einem ersten Schritt wurden
die Einfliisse der Herzbewegung, der Atembewegung, der Inhomogenititen des Grundma-
gnetfeldes und des Sende- und Empfangsfeldes sowie von Partialvolumeneffekten analysiert
und die resultierenden Natriumkonzentrationen mit gemessenen Natriumkonzentrationen
des Wadenmuskels verglichen. Zur Reduktion der Aufnahmezeit oder zur Verbesserung
des SNRs wird im zweiten Teil dieser Arbeit eine neu entwickelte Methode zur Kom-
pensation der Atembewegung prasentiert. Durch die Addition einer linearen Phase im
k-Raum ist im Gegensatz zu weit verbreiteten deformierbaren Registrierungsalgorithmen
[Sotiras et al., 2013] keine Rekonstruktion von ?*Na-Teildatensiitzen erforderlich. Dies stellt
eine besondere Starke der entwickelten Methode dar, da das hohe Rauschniveau in den
ZNa-Teildatensitzen die Registrierungsqualitiit einschrinken kénnte. AnschlieBend folgte
eine Untersuchung der Quantifizierbarkeit der myokardialen Natriumkonzentration bei
abnehmender Akquisitionszeit. Als Ausblick dient die Simulation von kardialen 3°K-MRT-
Daten fiir eine Machbarkeits-Analyse der potentiellen quantitativen kardialen 3*K-MRT
bei einer Feldstdrke von By = 7T.






Kapitel 2

Grundlagen

Dieses Kapitel gibt eine kurze Ubersicht der fiir diese Arbeit relevanten physikalischen
Grundlagen. Neben der Kernspinresonanz wird auf die MR-Bildgebung (MRT) im All-
gemeinen und ihre Besonderheiten bei der Multikern-MRT sowie auf die physiologische
Relevanz von Natrium und Kalium eingegangen.

2.1 Kernspinresonanz

Das Grundprinzip der MRT zur Darstellung von Gewebe beruht auf dem Ereignis der
Kernspinresonanz (NMR), welche quantenmechanisch das Verhalten eines Atomkerns mit
nuklearem Spin in einem dufleren Magnetfeld beschreibt. Der folgende Abschnitt erklart die
Hauptelemente der NMR und ihre Auswirkungen auf die MRT. Detaillierte mathematische
Ausfiihrungen konnen in den Standardwerken von Abragam [1961] und Slichter [1996]
gefunden werden.

2.1.1 Kernspin und magnetisches Moment

Atomkerne besitzen einen im Grundzustand von Null verschiedenen Kernspin I , sobald
sie aus einer ungeraden Anzahl von Protonen und/oder Neutronen (Spin-1/2-Nukleonen)
zusammengesetzt sind. Dieser Kernspin I= (fm, fy, I ») setzt sich aus dem Spin und den
Bahndrehimpulsen der Nukleonen zusammen und entspricht einem quantenmechanischen
Drehimpulsoperator mit folgenden Kommutatorrelationen:

fi,f' :Qkﬁfk und IA2,[AZ- :0, (21)
] = e 7.1

wobei i das Planck’sche Wirkungsquantum beschreibt. Dieses quantisierte System wird
durch die Spinquantenzahl I, die auf halb- oder ganzzahlige Werte beschrankt ist und
durch die magnetische Quantenzahl m mit Werten von —1,—1 + 1---1 — 1,1 représen-
tiert. Im feldfreien Raum sind folglich 27 4+ 1 Energieniveaus zu einer Spinquantenzahl [
entartet. In der Dirac-Notation kénnen die Eigenwerte der Operatoren I und I, mit ihrer
Energieeigenfunktion |1, m) wie folgt geschrieben werden:

I2|I,m)=I(I+1)h%|I,m) (2.2)
L |I,m) = hm|I,m). (2.3)
Mit einem Kernspin I # 0 ist immer ein magnetisches Kernmoment /i verkniipft:

N L gIUK 5 . eh
b=y - mit kg 2 (2.4)
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Dabei ist v das fiir den Atomkern charakteristische gyromagnetische Verhéltnis, welches
sich tiber das Kernmagneton pg analog zum Bohrschen Magneton up = ¢#/2m. und aus
dem Landé-Faktor g; bestimmen ldsst. Hierbei beschreibt m,, die Ruhemasse des Protons
und m, die Ruhemasse des Elektrons. In der MRT spielt v eine wichtige Rolle und ist fiir
die NMR-Sensitivitidt von entscheidender Bedeutung.

Der 'H-Kern (I = 1/2) besitzt mit v = 42,58 MHz T~! das gréfite gyromagnetische Verhlt-
nis aller Elemente. Zusammen mit seiner nahezu 100 %igen natiirlichen Haufigkeit unter
den Isotopen von Wasserstoff und dem hohen Vorkommen in biologischen Systemen ist er
fur die MRT der geeignetste Atomkern. Andere Kerne mit (I > 1/2) werden als Multikerne
bezeichnet. Die wichtigsten Kerne der NMR und deren Eigenschaften sind in Tabelle 2.1
gelistet.

Tabelle 2.1: NMR-Eigenschaften verschiedener Kerne [Harris et al., 2001; Reiser et al., 2007]. Der Kernspin
1, das gyromagnetische Verhéltnis «, die natiirliche Haufigkeit n und die relative MR-Empfindlichkeit R1 5
bezogen auf 'H sind aufgelistet.

Nukleus I ¥ n R
(h) (MHzT™Y) (%) (rRiz%)

" 1/2 42,5 99,99 100

170 5/2 -5,8 0,04 2,9
PR 1/2 40,1 100 83,3
BNa 3/ 11,3 100 9,3
3sip 1/ 17,2 100 6,6
BCL 3/ 4,2 75,78 0,36
39K 3/ 2,0 93,26 0,05

2.1.2 Zeeman-Effekt

In der Anwesenheit eines externen Magnetfeldes B findet eine Wechselwirkung mit dem
magnetischen Moment [ statt, was zu einem Anstieg oder Abfall der Energieniveaus
fithrt. Dieser Vorgang kann fiir ein Magnetfeld in z-Ausrichtung (B = (0,0, By)) mit dem
Hamilton-Operator H bzw. H, beschrieben werden und wird als Zeeman-Effekt bezeichnet:
H=—-pB=—IB (2.5)
H, = —~I.B,. (2.6)
Da der Hammiltonien mit den Spinoperatoren kommutiert, sind die Drehimpulszustdnde
auch Eigenzustédnde von H, und kénnen als Eigenwertgleichungen geschrieben werden:
H. |I,m) = —I,Bo |I,m) = Ey, |I,m)
mit E,, =—-—yhmBy und m=-I,—I+1,---1. (2.8)

Mit den diskreten Werten der magnetischen Quantenzahl m ergeben sich 21+ 1 dquidistante
Energiezustidnde, sogenannte Kern-Zeeman-Niveaus, die eine Energiedifferenz von

AEm = h’)/BO = th (29)
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besitzen. Hierbei beschreibt wy, = 7By die Larmorfrequenz, die eine grundlegende Grofle
der MRT darstellt.

Bei Kernen mit I = 1/2, beispielsweise 'H , ergibt sich dementsprechend eine Aufspaltung
in zwei Energieniveaus. Bei einer Spinquantenzahl von I = 3/2 (z.B. 23Na,3K) erfolgt
eine Trennung in vier dquidistante Niveaus (Abb. 2.1). Fiir Kerne I > 1/2 entstehen
Quadrupolwechselwirkungen, die abhéngig von m? fiir eine zusitzliche Verschiebung
der Energieniveaus sorgen. Abschnitt 2.1.6 betrachtet diese Quadrupolwechselwirkungen
ausfiihrlicher.

: "
: 7 23 S 2
W Nao nE 2
L 5 1

P/ | 2

E,/, D — A

—i(\\ AE _____ 1
\\\ — +7

2

\\\\ l
—]+5)
B=0T B+ 0T B=0T B # 0T

Abbildung 2.1: Aufspaltung der Energieniveaus in einem statischen Magnetfeld mit der Feldstarke
B # 0T. Mit diskreten und 27 + 1 Energieniveaus, ergibt sich fiir Kerne mit I = 1/2 eine Teilung in zwei
(A) und fiir Kerne mit I = 3/2 eine Trennung in vier Energieniveaus (B). Fir Kerne I > 1/2 ist aufgrund
von Quadrupolwechselwirkungen (Abschn. 2.1.6) die Verschiebung der Niveaus proportional zu m?. Der
+1/2 und £3/2 Zustand wird jeweils um den gleichen Betrag verschoben.

2.1.3 Makroskopische Magnetisierung

In NMR-Experimenten werden nicht einzelne Kernspins betrachtet, sondern ein makro-
skopisches Probenvolumen mit einem makroskopischen Spinensemble. Im feldfreien Raum
weisen die magnetischen Momente keine bevorzugte Ausrichtungsrichtung auf, so dass die
Vektorsumme aller magnetischen Momente nach auflen kompensiert wird und verschwindet.
Im Fall eines extern angelegten homogenen Magnetfeldes sind nur diskrete Orientierun-
gen (Abb. 2.1) moglich und die Wahrscheinlichkeit, einen Spin in einem bestimmten
Energiniveau E,, (Gl. 2.8) zu finden, muss betrachtet werden. Diese Besetzungswahrschein-
lichkeit p,, kann im thermischen Gleichgewicht durch die Boltzmann-Statistik mit der
Boltzmannkonstanten kg berechnet werden:

LEm LEm

I

1 — _

pm = e T mit 7= > e T, (2.10)
m=—1

Trotz geringer Unterschiede in den Besetzungszahlen der Spinzustinde bei Zimmertempe-

ratur bildet sich aufgrund der groflen Anzahl an Spins N in einem Probenvolumen V eine

messbare makroskopische Magnetisierung M aus, die als Vektorsumme der Erwartungs-

werte der magnetischen Momente beschrieben werden kann:
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N 1 N .
M =23 () = Vizlv<1i>. (2.11)

Der Erwartungswert <IAZ> kann aus dem Produkt der Spinkomponente und der Dichtematrix
p, die als Beschreibung der Statistik eines quantenmechanischen Systems dient, berechnet
werden: A A I

(L) =tr{pL} mit p= 3 pull,m)(I,m|. (2.12)

m=—1I

Unter Verwendung der Hochtemperaturnédherung bei Raumtemperatur (E,, << kg7’) und
einer Taylorentwicklung bis zur ersten Ordnung von GI. 2.10 lésst sich die Spinkomponente
fiir ein Magnetfeld By in z-Richtung wie folgt anndhern:

<f>: h2'yI(I—|-1)BO.

i 2.13
3kpT ( )

Mit GIL. 2.11 lasst sich die makroskopische Magnetisierung M = (0,0, M,) dann anndhern
als:
N R*y2I(I +1)Byg
M, =—" . 2.14
Vv 3kpT (2.14)
Der Quotient ¥ /v wird auch als Spindichte bezeichnet. Da sich bei NMR-Experimenten
sowohl die Temperatur als auch die Spindichte des Probenvolumens nahezu konstant
verhalten, kann die makroskopische Gleichgewichtsmagnetisierung M, nur durch eine
Erhéhung von By gesteigert werden, was den Trend zu héheren magnetischen Feldern
erklart.

2.1.4 Dynamik der Magnetisierung im statischen Magnetfeld

Dieser Abschnitt stellt die mathematischen Beschreibungen moglicher Bewegungen eines
Spins in einem statischen Magnetfeld vor. Die zeitliche Entwicklung des Erwartungswerts
des magnetischen Moments (/i(¢)) kann in der Quantenmechanik mit der von-Neumann-
Gleichung dargestellt werden:

LB _ L1 ) = (o) x +B. 215

Mit GI. 2.11 l&sst sich daraus die Bewegungsgleichung der makroskopischen Magnetisierung

herleiten: AM (1)
dt

Die Losung dieser Gleichung beschreibt die bekannte Kreiselgleichung. Auf die Magneti-
sierung M wirkt im Magnetfeld B ein Drehmoment. Bei einer Ausrichtung von M mit
senkrechten Komponenten, z. B. zu B = (0,0, By), folgt eine Prézession dieser senkrechten
Komponenten um die Richtung des statischen Magnetfeldes. Die Frequenz dieser Prézessi-
onsbewegung ist die der Lamorfrequenz wy, = vBy. Im thermischen Gleichgewicht stehen
M und By parallel zueinander, sodass keine Kreiselbewegung stattfindet. In nahegelegenen
Empfangsspulen kann durch diese Prézession eine Spannung induziert werden, die als
MRT-Signal ausgelesen werden kann.

= M(t) x 7B(t). (2.16)
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Bisherige Beschreibungen der makroskopischen Magnetisierung betrachteten unabhéngige
Spins. In der praktischen Umsetzung spielen jedoch inter- und intramolekulare Zusammen-
hénge zwischen den Spins eine entscheidende Rolle. Mit der Ergédnzung der Bewegungs-
gleichungen durch sogenannte Relaxationsterme stellte Bloch [1946] empirisch ermittelte
Gleichungen zur Beschreibung der zeitlichen Entwicklung der Magnetisierung dar:

d B M, (t)

G Me(t) = (M() x B, - T (2.17)
d _ M, (1)

G My(t) = (M(t) x yB), ~ 1 (2.18)
d B M.(t) — My

G Me(t) = (M(1) x yB): — — (2.19)

Die Losung dieser Blochgleichungen ergibt in einem Laborsystem mit B = (0,0, By) die
transversale (Mg, = M, + iM,) und die longitudinale (A/,) Komponente der Magnetisie-
rung:

t

My (£) = My (0) - €72 (2.20)
M.(t) = Mo — (My — M.(0)) - e 7. (2.21)

Aus diesen Gleichungen geht eine unabhéngige, exponentielle Relaxation von M,, und
M, hervor. Fiir den Relaxationsprozess sind zwei Interaktionen von groflier Bedeutung:
die Spin-Gitter und die Spin-Spin Interaktion. Die Spin-Gitter Interaktion beschreibt die
Wechselwirkung der Kernspins mit ihrer Umgebung. Energie vom Spinsystem wird an
das Gitter abgegeben, so dass die longitudinale Magnetisierung M, in ihre thermodyna-
mische Geichgewichtslage zuriickféllt. Dieser Prozess wird als longitudinale Relaxation
charakterisiert und durch die Zeitkonstante 77 beschrieben.

Die Spin-Spin-Interaktion betrifft die Wechselwirkung mit fluktuierenden magnetischen
Zusatzfeldern benachbarter Kerne. Die Phasenkohérenz der Spins in einem Voxel geht
verloren, was zu einem Zerfall der transversalen Magnetisierung M, und M, fiihrt. Die
beschriebene transversale Relaxation wird durch die T5-Zeit charakterisiert. Fiir Atomkerne
mit einem Kernspin von I = 1/2 tragen tberwiegend Dipol-Dipol-Wechselwirkungen
zur Dephasierung bei. Sogenannte Quadrupolkerne (Atomkerne mit I > 1/2) erzeugen
weitere Wechselbeziehungen auf die in Abschnitt 2.1.7 eingegangen wird. Das von der
Magnetisierung in einer Empfangsantenne induzierte Signal (Abschn. 2.2.1) des freien
Induktionszerfalls (FID, engl. free induction decay) ist in Abb. 2.2 gezeigt. Es oszilliert
mit der Larmorfrequenz wry, in einer exponentiell zerfallenden Einhiillenden, die durch die
T>-Relaxationszeit charakterisiert wird.

Zeitlich konstante lokale Magnetfeldvariationen, hervorgerufen z. B. durch Inhomogenitéiten
des statischen Magnetfeldes (ABy) oder durch Gewebesuszeptibilitdten, fithren zu einer
zusatzlichen Dephasierung der transversalen Magnetisierung. Der beobachtete Zerfall der
transversalen Magnetisierung wird dementsprechend mit einer sogenannten effektiven
Relaxationszeit Ty charakterisiert, die schneller als Tb ist. Mit der Zeit T4 der lokalen
Offresonanzfrequenz Aw = yABy = 1/1; kann T und die praktisch exisitierende T4 -Zeit
verbunden werden:
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1 1 1
R S (2.22)
Ty T, T
Al B
0.5f 0,5
3 B
S 0 <0 v
\: z Vvvvvvvvv
: ol
0,5} 057
1 -1t
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Zeit (s) Zeit (s)

Abbildung 2.2: Die zeitliche Entwicklung des Signals nach Anregung. Die longitudinale Magnetisierung
M., relaxiert mit 77 in den thermischen Gleichgewichtszustand (A). Die transversalen Magnetisierung Mz,
oszilliert mit der Larmorfrequenz wr, (B). Die Einhiillende (rot) beschreibt einen exponentiellen Zerfall mit
der Zeitkonstante T5.

2.1.5 Dynamik der Magnetisierung im Hochfrequenzfeld

Im thermischen Gleichgewicht ist die Ausrichtung der makroskopischen Magnetisierung
parallel zum statischen Magnetfeld. Zum Erzeugen von MR-Signalen muss die makroskopi-
sche Magnetisierung aus der Gleichgewichtslage gelenkt werden, um eine Prézession der
Magnetisierung zu erhalten. Dafiir wird ein zusétzliches zirkular polarisiertes Hochfrequenz-
(HF-) feld (B1(t)) mit einer Frequenz wyp entsprechend der Larmorfrequenz der Kernspins
angelegt, das wie folgt beschrieben werden kann:

B1 (t) = (Bl (t) COS(wHFt), Bl (t) sin(wHF), O)T. (2.23)

Dieses Feld wird auch als Sendefeld (B -) Feld bezeichnet. Die effektiv verwendete
Magnetfeldstirke wird dadurch zu Besr = Bg + Bj ergéanzt. Die Bewegungsgleichung der
makroskopischen Magnetisierung (Gl. 2.16) mit B = (0,0, By) verdndert sich zu:

dM
T yM x (B cos(wyrt), By sin(whrt), Bo)T. (2.24)
Durch die Transformation in ein mit wyp rotierendes Koordinatensystem wird die Prazession

der Magnetisierung und die Zeitabhéangigkeit des Hochfrequenzfeldes eliminiert, was zu:
dM T
() =M x (Bl, 0, By — “’HF) (2.25)
dt rot Y

fuhrt. Gilt wygr = wy, entsteht eine Rotation um die x-Achse von B; im rotierenden
Koordinatensystem. Der Winkel dieser Rotation ist abhéngig von der Amplitude von B ()
und der Lange des Hochfrequenzpulses tp und wird als Flipwinkel a bezeichnet:



2.1 Kernspinresonanz

11

tp
a=ry / By (t)dt. (2.26)
t=0
Fiir den in dieser Arbeit vorwiegend verwendeten Rechteckspuls ergibt sich o = yB1tp.

2.1.6 Elektrische Quadrupolwechselwirkung

Atomkerne mit einem Kernspin I > 1/2 haben im Gegensatz zu Spin-!/2-Kernen eine nicht
kugelsymmetrische Kernladungsverteilung, was zuséatzlich zum magnetischen Dipolmoment
zu einem elektrischen Quadrupolmoment fithrt. Wird ein Kern mit I > 1/2 von einem
dufleren elektrischen Feld umgeben, andert sich folglich die potentielle Energie. Klassisch
wird sie mit der Ladungsverteilung p(r) in einem elektrischen Potential V' (7) beschrieben:

E = /p(r)V(r)dr. (2.27)

Eine Taylerentwicklung um das Zentrum des Kerns ergibt:

2y
E = V(O/ dr+23 /xlp Ydr + = Z@ajzﬁ zizip(r)dr+ ...  (2.28)

Der erste Term gibt die Coulombenergie einer Punktladung im Potential V an. Der zweite
Term beschreibt die Dipolwechselwirkung des Atomkerns mit dem elektrischen Feld. Da
der quantenmechanische Erwartungswert dieses Dipolmoments Null ist, fillt dieser Term
weg. Im dritten Term wird die Kopplung des elektrischen Quadropols représentiert.

Wird das Quadropolmoment (), dargestellt als diagonaler Tensor

Qij = /(SIL’Z‘?}] — 5ijT2)dT’ (2.29)

in den dritten Term von GI. 2.28 eingesezt, ergibt sich fiir den Quadropolterm der poten-
tiellen Energie Eg mit der Symmetriebedingung Q;; = @;; und der Laplace-Gleichung
V-V=0

1 9*v
==Y ——Qj;- 2.30
6 Z a:(}zax] QU ( )
Z?J
Um Eg quantenmechanisch mit dem Hamilton-Operator zu beschreiben, wird das Qua-
drupolmoment @);; in einen Operator ();; umgewandelt, indem die Ladungsdichte p(r)

durch einen Operator p(r) mit der Summe iiber alle Ladungen ¢ der Protonen im Kern
umgewandelt wird:

= Z %’5(7' — ri) — Qij =e Z(3l‘i1‘j — 6zg7'12) (2.31)
Z Z

Der Hamilton-Operator der quadrupolaren Wechselwirkung ergibt sich dann zu:
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- Qij- (2.32)

Durch Ersetzen klassischer Funktionen mit Operatoren, Einsetzen des Drehimpulses I und
der Verwendung der Kommutatorregeln wird der quantenmechanische Hamilton-Operator
Hg des Quadropolmoments beschrieben als:

A

H,
@7 6In( 21 —1) Z axzamj

[ (d;+ ;1) - @.jfz] | (2.33)

Im Falle eines grofen duleren Magnetfeldes tritt die Quadropolwechselwirkung im Vergleich
zur Zeeman-Wechselwirkung schwach auf (Hz >> Hg). Die Energieniveaus lassen sich
dann mit den Energieeigenwerten wg von Hg darstellen:

E,, = Ey — ymhBy + wqh (2.34)

eQ

Q.
e =y Ter —

1 1
[3m? — I(I + 1) [2(3 cos? B —1) + oY sin? 3 cos? 2o (2.35)
Dabei sind « und S die Winkel zwischen dem magnetischen Moment und dem elektrischen
und magnetischen Feld. n beschreibt die Asymmetrie des Potentials und kann wie folgt
dargestellt werden:

2 2 27v7—1
_ [av c’ﬂ/] 02V (2.36)

or2 Oy | 022
Bei einer vorherrschenden Achsensymmetrie wird n = 0, so dass der letzte Term in Gl. 2.35
verschwindet. Weiter zeigt diese Gleichung die Abhéngigkeit der Energieniveaus von m?,

wie es in Abb.2.1 dargestellt ist.

2.1.7 Relaxation von Spin-3/2-Kernen

In Abschnitt 2.1.4 wurde das Relaxationsverhalten durch die Interaktion der Spins mit
ihrer Umgebung und benachbarten Spins dargelegt. Fiir die Riickkehr ins Gleichgewicht
sind bei Kernen mit I = 1/2 iiberwiegend Dipol-Dipol-Wechselwirkungen (magnetisch)
verantwortlich. Bei Quadrupolkernen (I > 1/2) kommt es zusétzlich zur Relaxation durch
Quadrupolwechselwirkungen (elektrisch). Da diese elektrischen Wechselwirkungen um einen
Faktor 10%2s~! hiufiger auftreten als Wechselwirkungen magnetischer Natur [Werbelow,
2007] werden letztere bei der Beschreibung von Relaxationsprozessen von Quadrupolkernen
héufig vernachléssigt.

Bei der Betrachtung der elektrischen Wechselwirkung lédsst sich die transversale und
longitudinale Relaxation als Summe von Exponentialfunktionen schreiben. Besitzt der
Atomkern eine ganzzahlige Spinquantenzahl I, so besitzt auch die Summe I Komponenten.
Bei einer halbzahligen Spinquantenzahl ergibt sich eine Summe mit I 4 1/2 Elementen. Fiir
I = 1/2 bedeutet das eine (1/2+1/2 = 1) und bei Kernen mit I = 3/2 zwei (32 + 12 = 2)
Exponentialfunktionen. Dementsprechend zerféllt der Relaxationsprozess bei Kernen wie
'H (I =1/2) mono-exponentiell und bei Kernen wie 2*Na oder 3°K (I = 3/2) bi-exponentiell
[Hubbard, 1970].
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Allgemein kann im Fall eines Multi-Spin-Systems mit der Dichtematrix (m|&|n) aus der
Redfield Theorie [Redfield, 1957] die Ubertrittswahrscheinlichkeit von einem Zustand m
zu n, mit der die Relaxationsprozesse beschrieben werden koénnen, berechnet werden. Aus
dieser Wahrscheinlichkeit ist es moglich die Relaxationskonstanten zu bestimmen.

Im Folgenden wird das Relaxationsverhalten der transversalen Magnetisierung eines Spin-
3/o-Kerns nach Jaccard et al. [1986] in einer kurzen Ubersicht dargestellt. Der longitudinale
Relaxationsprozess und eine umfassende mathematische Herleitung der Relaxationen eines
3/2-Kerns sind in Nagel [2009], Jaccard et al. [1986], Van der Maarel [2003] nachzulesen.

Jaccard et al. beschrieb die Quadrupolrelaxation eines Spin-3/2-Kerns durch ein System
gekoppelter Differentialgleichungen:

0’:1,2 —(Jo + J1 + J2) 0 Jo 01,2
o953 | =C 0 —(S1+ J2) 0 034 (2.37)
0é74 Jo 0 —(Jo+ J1 + J2) 034

mit der spektralen Dichtefunktion J, und der Kopplungskonstanten C'. Hierbei gibt 7. die
Fluktuationszeit des elektrischen Feldgradienten an:

2C 1 2 2
Jom— 2T nd 0= L49 <1+">. (2.38)

3

Zur Losung der Differentialgleichungen ergeben sich nach Diagonalisierung drei entkoppelte
Gleichungen mit den Eigenwerten R; und den Vektorelementen o;:

1
Ry =-C(Jo+ Jl) ,01 = E(Uu + 034) (2.39)
Ry = —C(Jl + JQ) ,09 = 0923 (2.40)
1
R3 = —C(Jo + J1 + 2J2) ,03 = ﬁ(o‘lg — 0‘34). (2.41)

Da die Eigenvektoren exponentiell mit o;(t) = 0;(0)ef*i* abfallen, zerfallen die dufleren
Komponenten der Ein-Quanten-Kohérenzen mit e'* und die inneren mit e/*2*. In einem
System mit kurzen Korrelationszeiten gegentiber der Larmorperiode (wp,7. << 1) und einer
isotropen Bewegung der Teilchen, wie es beispielsweise in Fliissigkeiten der Fall ist, sind

alle spektralen Dichtefunktionen gleich:

J():J]_:JQZJZQTC_)R]_:RQZR:2CJ:4CTC. (2.42)

Der Zerfall der transversen Magnetisierung erfolgt dann mono-exponentiell mit der Zeit-
konstanten T5:

e T2 =eftt = 7207t (2.43)
1 1 1

2= R =30y " 1cn

(2.44)
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Fiir die tatsdchlich vorherrschende multi-exponentielle Relaxation muss die Auslenkung
nach einer Anregung beriicksichtigt werden. Der Zustand des 3/2-Systems kann nach einem
90°-Puls um die y-Achse unter Vernachlédssigung konstanter Faktoren mit irreduziblen
Tensor-Operatoren 1} ,,, [Miiller et al., 1987; Van der Maarel, 2003] beschrieben werden:

)
o(t=0) =L = \/5(Ti-1 — Ti1).

Aus Ty 41 =Ty, folgt fiir die Betrachtung von p = +1-Kohérenzen:
_ 5 1
e =0) = =27 = L [VE) @22 B+ VER) @] (240)

Die zeitliche Entwicklung entspricht dann:

V3

T2
= —\/E [TL-H (3€R1t + 26R2t) + T37+1\/6 <€R1t + eRQt)}

o= T() (1) (2] + [3) (4D)e™" + [2) (3] 2!

(2.47)

_ ) 1 Ryt Rot \/6 Rit Rot
=3 T1 +1 = (36 + 2e ) +T13 41 = (e +e )

f1,41 f3,+1

Hierbei sind fi +1 und f3 1 Transferfunktionen, die den Ubergang des Relaxationsprozesses
darstellen. Die transverse Relaxation durch Quadrupolwechselwirkungen wird dabei nur
von fi 41 realisiert. Fiir Spin-3/2-Kerne ergibt sich dann ein bi-exponentieller Zerfall mit den
Verhéltnissen 3/5 = 0,6 und 2/5 = 0,4. Die schnelle T5 ¢ und langsame T 2,1 Zeitkonstante
kann folglich jeweils aus dem Inversen von R; und Gl. 2.38 bestimmt werden:

1 1 1
o] ~ O+ 1)~ € (274 1)
1 1 1
|R2| C(Jl + J2) C (1—&-(?07;7%)2 + 1+(2207J—i7'6)2)

Zusammenfassend heifit das, dass die Relaxation der transversale Magnetisierung Mg, (t)
als Summe zweier Exponentialfunktionen mit einer schnellen 75 ¢ und langsamen T
Relaxationszeit geschrieben werden kann. Die schnelle Komponente tragt 60 % und die
langsame Komponente 40 % zur Relaxation bei:

¢ ot
May(t) = Moy (0) - <0,66T2s +0,4e T21> . (2.50)

Fiir kurze Korrelationszeiten, wie sie beispielsweise in Fliissigkeiten vorliegen (im menschli-
chen Korper, z. B. in Blut), zeigt Gl. 2.43 ein mono-exponentielles Verhalten:

My () = My, (0) - ¢ 7. (2.51)
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2.2 MR-Bildgebung

In diesem Abschnitt wird der Zusammenhang der zuvor erlduterten magnetischen Kern-
resonanz und der ortsabhéngigen Bildgebung in Form der MRT dargelegt. Neben der
Signalgewinnung werden Grundlagen der Bildgebungstechnik und die Verarbeitung zur
Rekonstruktion in den Bildraum beschrieben. Aufgrund der in der Multikern-MRT iiber-
wiegend realisierten niedrigen rdumlichen Auflésungen wird abschliefend auf die Punktant-
wortfunktion und Partialvolumeneffekte eingegangen. Eine ausfiihrlichere Beschreibung
der MRT ist in Standardwerken wie Haacke et al. [1999] und Bernstein et al. [2004] zu
finden.

2.2.1 Signal und Signalstarke

Das Signal in MR-Experimenten wird mit Hilfe elektromagnetischer Induktion der prézedie-
renden Spins in einer Leiterschleife (Spule) detektiert. Dafiir werden Hochfrequenzspulen
zum Anregen und Empfangen des Signals eingesetzt. Die induzierte Spannung kann allge-
mein mit dem Faradayischen Inuktionsgesetz wie folgt beschrieben werden:

dom
dt

Uind = — mit G = / BdS. (2.52)
S

®m gibt den magnetischen Fluss an; S die betrachtete Spulenoberfliche. Mit dem Integral-
satz von Stokes und dem Vektorpotential A (B =V x A) kann ¢, als Kurvenintengral
dargestellt werden. Zusammen mit Gl. 2.52 ergibt sich die induzierte Spannung ausgedriickt
mit dem Magnetfeld pro Einheitsstrom des Empfangsfeldes B1 pmpfang an einem Punkt
' [Haacke et al., 1999):

d
Una =~ / B BmpfangM (1, t)dr. (2.53)

Hoult [2000] beschreibt den Zusammenhang des Sende- (Bj~, Abschn. 2.1.5) und Empfangs-
feldes, das auch B; genannt wird. Bei entsprechender Hardware kann iiber das Rezi-
prozitatprinzip oft die Naherung B; = Bf angenommen werden. Unterscheiden sich
dagegen die Hardwarekomponenten fiir das Senden und den Empfang, sind verschiedene
Feldverlaufe zu erwarten.

Mit Gl. 2.14 und der Integration von 2.53 zeigt sich, dass die Signalstirke S abhéngig
vom gyromagnetischen Verhéltnis und der Spindichte p = N/v ist. Die magnetische
Induktionsflussdichte By geht quadratisch ein:

S o Upnq x py° B2 I(I 4 1). (2.54)

Dabei ist die Spindichte abhéngig von der natiirlichen Haufigkeit des gemessenen Isotops
und dessen relative Haufigkeit im Gewebe (Tab. 2.1). Diese direkte Abhédngigkeit des
Signals von der Konzentration spielt gerade bei in-vivo Messungen von Multikernen eine
zentrale Rolle, da das SNR und damit die erreichbare Auflésung direkt betroffen sind.
Ein Vergleich der Sensitivitdten von Multikernen relativ zu 'H ist ebenfalls in Tabelle 2.1
dargestellt.
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2.2.2 Ortskodierung und Frequenzraum

Bei den bisherigen Betrachtungen gilt die Annahme, dass die Erzeugung des NMR, Signals
auf der Anregung aller Spinpakete in einem Probenvolumen mit einer Frequenz wy, = vBy
basiert. Fiir die Bildgebung sind Informationen iiber die Position der Spins erforderlich.
Fiir diese Ortskodierung kann ein zusétzliches zeit- und ortsabhéngiges Magnetfeld, ein
sogenanntes Gradientenfeld »G(t), mit dem Grundmagnetfeld By tiberlagert werden. Das
lokale Magnetfeld ist dann durch die Summe beider Magnetfelder gegeben:

B(r,t) = Bo + (rG(t))2 = (0,0, Bo)" 4 (0,0, G, (t)x + Gy (t)y + G.(t)2)T.

Hierbei ist » = (x,y,y) und 2 der Einheitsvektor in z-Richtung. Die lokale Larmorfrequenz
dndert sich damit zu:
wr(r,t) = v(Bo + rG(t)). (2.56)

Wird B(r,t) in die Blochgleichungen (Gl. 2.17) eingesetzt, ergibt sich eine um ¢(r,t)
erweiterte Gl. 2.20 als Losung fiir die transversale Magnetisierung;:

My (t) = My, (0)e T2 =9, (2.57)

Die longitudinale Komponente der Magnetisierung veréndert sich nicht. Durch das Gra-
dientenfeld baut sich an der Position r nach der Zeit ¢ die Phase

t

d(r.t) = / G(t)dt v = 27rk(1) (2.58)
0

mit dem Wellenvektor

™
0

k(t) = / G(t )dt (2.59)

auf. Durch Integration der Transversalmagnetisierung iiber das Probenvolumen V ergibt
sich das gemessene, komplexe Signal unter Vernachlidssigung von Relaxation:

S(k, 1) o / My, (7, £)e= 27k g (2.60)
1%

Diese Beziehung beschreibt die Fouriertransformation (FT) der rdumlichen Verteilung von
My (r,t). Folglich lasst sich das orstaufgeldste Signal der transversalen Magnetisierung
durch die inverse F'T berechnen:

My (r, 1) / S(k(1), 1) RO g (2.61)
Vv

Das gemessene Signal S(k,t) liegt als komplexe Datenform vor und wird im Fourier-
Raum, dem sogenannten k-Raum, detektiert. Durch entsprechende Gradientenschaltung
und Wiederholung der Auslese ist die Aufnahme mehrere Datenpunkte k() auf k-Raum-
Trajektorien moglich. Bei ausreichender Abtastung kann ein Bild rekonstruiert werden.



2.2 MR-Bildgebung

17

Je nach Anwendung kann die Form der Trajektorien variieren. In der Regel wird zwischen
den drei Hauptformen kartesisch, radial und spiral unterschieden (Abb. 2.3). In fast allen
Anwendungen der klinischen Routine liegen die Abtastpunkte auf einem kartesischen
Gitter. In dieser Arbeit wurden hauptsachlich radiale Auslesen verwendet, da durch den
Aufnahmestart direkt im k-Raum-Zentrum kurze Echozeiten (Zeit zwischen Pulsanregung
und Datenakquisition) gewéhrleistet werden. Details sind in Abschnitt 3.2 beschrieben.

Niedrige Frequenzen, die sich im k-Raum-Inneren befinden, bilden die Grobstruktur und
die Kontraste des Bildes. Hohe Frequenzen im k-Raum-Auferen sorgen fiir die detaillierte,
feine Strukturinformationen. Bildparameter wie die Auflésung und das Gesichtsfeld legen
die Grofle des abgetasteten k-Raum-Volumens fest.

YYYVYYY
A

Y

Abbildung 2.3: Die Abtastung der Datenpunkte im k-Raum kann mit verschiedenen Trajektorien
umgesetzt werden. Die kartesische (A), radiale (B) und spirale (C) Auslese gehoren zu den weit verbreitesten
Auslesetechniken. Der Pfeil gibt die Ausleserichtung an.

2.2.2.1 Diskreter Frequenzraum

Die Abtastung des k-Raums erfolgt auf diskreten Punkten mit dem Abstand Ak und ist
begrenzt durch einen maximalen Wert k.. Folglich ist die Anwendung einer diskreten
Fouriertransformation (DFT) notwendig, die die Eigenschaften des zu rekonstruierten
Bildes mitbestimmt. Die Gewinnung der ortsaufgelésten Signalbestimmung kann folg-
lich durch eine Multiplikation des Signals mit einer Abtastfunktion im Frequenzraum
beschrieben werden. Die Abtastfunktion I773(k) (Shah-Funktion, [Bracewell, 1986]) wird
als Summe von J-Dirac-Funktionen geschrieben. Die praktische Umsetzung fiir das dis-
krete Signal Sgis(z,y, z) erfolgt mit dem Faltungstheorem durch eine Faltung der FT des
kontinuierlichen Signals Skon(kz, ky, kz) mit der FT der Abtastfunktion im Ortsraum:

Sais(2, Y, 2) = F3(Skon (ks by, kz) - TTI (kg Ky, k2))
= F3(Sxon(ku, by, k2)) ® F2IIT? (ky, ky, k2)). (2.62)

Da die FT von I173(k) im Ortsraum wieder eine Shah-Funktion mit reziproken Abstinden
ergibt, wird das rekonstruierte Bild in periodischen Absténden von 1/ak wiederholt. Damit
ist die maximal mogliche Ausdehnung des zu untersuchenden Objektes auf ein sogenanntes
Gesichtsfeld (FOV, engl. field of view) begrenzt:

1

FOVJC,%Z — T
x,Y,z

(2.63)
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Bei Objekten mit einer grofleren Ausdehnung als das gegebene FOV kommt es durch
die periodische Wiederholung zu Einfalt-Artefakten. Um diese Artefakte zu vermeiden,
muss laut dem Nyquist-Kriterium [Nyquist, 1928] die Abtastrate im k-Raum mindestens
dem FOV entsprechen. Bei der Verwendung eines kartesischen Gitters werden hiufig
N = 2™ Abtastpunkte gewahlt, was eine schnelle Fouriertransformation (FFT, engl. fast
fourier transform) ermoglicht. Bei einer 3D radialen Abtastung des k-Raums wéachst Ak als
Funktion vom Abstand zum k-Raum-Zentrum und es gibt folglich einen maximalen Abstand
(AE)max. Aus dem Nyquist-Kriterium lésst sich die minimale Anzahl an Projektionen Np,;
im vorgegebenen Sichtfeld mit einer nominellen Auflésung (Gl. 2.66) Az berechnen:

FOV\?
NPron47T‘<2Ax) .

2.2.2.2 Raumliche Auflosung

Das Auflosungsvermogen wird durch die maximale Ausdehnung des k-Raums k. be-
schriankt und von der im vorangegangenen Abschnitt beschriebenen Diskretisierung be-
einflusst. Im Gegensatz zur mathematischen Beschreibung ist die Abtastfunktion in der
praktischen Umsetzung durch ein von der Trajektorie abhéngiges endliches Abtastvolumen
rdumlich begrenzt. In einem kartesischen Gitter ist das k-Raum-Volumen beispielsweise
quaderférmig, was mit einer dreidimensionalen Rechtecksfunktion umgesetzt werden kann.
Wie schon bei der Abtastfunktion zur Diskretisierung wird diese rdumliche Einschriankung
mit einer weiteren Multiplikation im Frequenzraum auf das Signal iibertragen. Zur Rekon-
struktion des diskreten, endlichen, ortsaufgelosten Singals Sqis. enda1(,y, 2) wird Gl. 2.62
mit der Faltung einer Punktantwortfunktion (PSF, engl. point spread function) ergénzt.
Die PSF beschreibt die FT einer rdumlich-einschrinkenden, Abtastvolumen-abhéngiger
Funktion und wird in Abschnitt 2.2.7 im Detail beschrieben.

Im Allgemeinen wird die Auflésung mit dem kleinsten Abstand zwischen zwei Objekten
definiert, die sich gerade noch als zwei getrennte Objekte zeigen lassen. Eine Beschreibung
in der MRT verwendet die PSF. Die Auflosung stellt das Verhéltnis aus der Fliche
unter der PSF zu dem Wert der PSF am Ursprung (PSF(0)) dar. Analog fur alle drei
Raumrichtungen ist dies wie folgt definiert [Haacke et al., 1999]:

+o00o
1
Ar = ——— PSF(z)dx. 2.65
T = PSF(0) / (@)d (2.65)
Im Falle eines kartesischen Gitters ist die PSF eine sinc-Funktion. Es folgt:
FOVv 1

Die Nebenmaxima und -minima der PSF koénnen im rekonstruierten Bild zu streifen-
und ringformigen Artefakten fithren, die auch Gibbs-Ringing- Artefakte genannt werden.
Gleichzeitig steht die Auflésung in direktem Zusammenhang zum SNR (GIl. 2.71). Durch
das geringere Volumen pro Voxel vermindert eine hohere Auflosung das SNR. In der
Multi-Kern-MRT ist die Wahl der Auflésung daher ein entscheidender Parameter und
Voxelgrofien fallen relativ grof8 aus. Durch geeignete Glattungsfilter (Abschn. 3.2.6) kénnen
diese Artfakte reduziert und das SNR erhoht werden.
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2.2.3 Grundlagen der Bildgebungstechnik

In der MRT wird grundlegend zwischen der zweidimensionalen (2D) und der dreidimensio-
nalen (3D) Bildgebung unterschieden. Bei nicht-selektiven 3D-Techniken werden alle Spins
in einem Probenvolumen, das sich im sensitiven Bereich der Spule befindet, angeregt und
tragen zum Signal bei. Dagegen werden bei selektiven 3D-Techniken und bei 2D-Techniken
nur Spins aus einer bestimmten Schicht angeregt, die zur Signalentwicklung beitragen.

Diese Schichtselektion kann mit Hilfe eines Gradientenfeldes senkrecht zur gewiinschten
Schichtebene umgesetzt werden. Im vorherigen Abschnitt 2.2.2 wurde bereits die Anderung
der Larmorfrequenz durch ein dem Grundmagnetfeld tiberlagertem Gradientenfeld dargelegt
(GL. 2.56). Diese mogliche Ortsabhéngigkeit wird in der 2D-Bildgebung fiir die Anregung
einer bestimmten Ebene verwendet. Zeitgleich zum HF-Anregungspuls mit Awyp wird ein
Gradientenfeld geschaltet, das eine Objektschicht anregt, die durch das gleiche, schmale
Frequenzintervall Awyp charakterisiert ist. Beispielsweise wird fiir eine Schicht in der
x-y-Ebene ein Gradient in z-Richtung G, bendétigt, der folgende Larmorfrequenzénderung
und Schichtdicke aufweist:

w(z) =v9(Bo+ G.z) = Aw(z) = v(G.z) (2.67)
Awnr
Az = "E (2.68)

Ein inverser Gradient mit halber Lange des Schichtselektionsgradienten, geschaltet nach
dem HF-Puls, sorgt fiir die Kompensation der Dephasierung durch den Schichtselektions-
gradienten (Abb. 2.4). Fiir ein ortsaufgelostes Signal muss innerhalb dieser einen angeregten
Schicht zusétzlich eine Kodierung in x- und y-Richtung erfolgen. Dies kann mit zwei wei-
teren Gradientenfelder und einer sogenannten Frequenz- und Phasenkodierung umgesetzt
werden. Wie in Abschnitt 2.2.2 erldutert, kann mit einem zweiten zum Grundmagnetfeld
iiberlagerten Gradienten die Larmorfrequenz mit der Resonanzbedingung aus GIl. 2.55
eindeutig einem Ort zugeordnet werden. Wird vor jeder Signalaufnahme ein drittes Gra-
dientenfeld geschaltet, kann durch den zusétzlich gewonnen, ortsabhéngigen Phasenwinkel
(Gl. 2.58) die dritte Raumkoordinate bestimmt werden.

Bei nicht-selektiven 3D-Sequenzen werden, wie oben genannt, alle Spins eines Probenvolu-
mens angeregt. Im Gegensatz zur 2D-Technik mit Schichtselektionsgradient, Frequenz-
und Phasenkodierung ist in 3D eine zusétzliche Phasenkodierung fiir die dritte Raumkom-
ponente vorhanden (Abb. 3.6). Entsprechend sind keine Gradienten fiir die Refokussierung
des Signals notwendig. Fiir die vollstindige Dephasierung der transversalen Magnetisierung
kann in beiden Techniken vor jeder Anregung ein Spoilergradient geschaltet werden.

2.2.3.1 Signalgleichung

Fiir eine maximale Signalgewinnung wird in Gradienten-Echo-Sequenzen wie der FLASH-
Sequenz (FLASH, engl. fast low angle shot, Abschn. 3.2.1) héufig eine kleine Repetitionszeit
(Zeit zwischen zwei Anregungspulsen) TR < T7 mit einem kleinen Flipwinkel (o < 90°)
gewahlt. Durch die schnelle, wiederholte Anregung, zerfillt die Magnetisierung nicht
vollsténdig vor jedem Puls, sondern nimmt einen Gleichgewichtszustand an. Das Signal in
diesem Zustand kann tber die FLASH-Gleichung beschrieben werden [Haase et al., 1986]:
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B HF
A HF-Puls

/\V v/\ >

T

Abbildung 2.4: Ein Anregungspuls mit Bandbreite Aw und ein zeitgleich geschaltetes Gradientenfeld
(hier in z-Richtung) fithren zu einer Anregung von Spins, die sich in einer bestimmten Schicht Az befinden
(A). Ein invertierter Gradient von halber Lange sorgt fiir die Refokussierung des dephasierten Signals des
Gradienten wihrend der HF-Anregung (B). Die Abbildung ist angelehnt an Abb. 2.13 aus Nagel [2009].

_TR
l—e T -IE

S = M, 7 sin(a) e 2. (2.69)
1 —cos(a)e T

Das gemessene Signal wird beim sogenannten Ernst-Winkel o [Ernst und Anderson, 1966]
maximal:

_TR
QU = arccos (e Ty ) : (2.70)

2.2.4 Kontraste der MRT

Mit der Wahl der Aufnahmeparameter wie Echozeit TE, Repetitionszeit TR oder Flipwinkel
a konnen in der MRT unterschiedliche Bildkonstraste erzeugt werden. Verschiedene
Gewebetypen besitzen verschiedene Relaxationseigenschaften und Spindichten, die bei
entsprechender Aufnahme einen kleineren oder gréfleren Beitrag zur Signalintensitit
beitragen. Es wird dabei zwischen einer Spindichte- (p), T1- und T5-Wichtung unterschieden.

Bei einer kurzen TE-Zeit (TE << Ty) und einem langen TR >> Tj befindet sich die
Magnetisierung vor jedem weiteren Anregungspuls wieder im Gleichgewicht. Damit hingt
der Bildkontrast vorwiegend von der Spindichte p ab. Fiir ein kurzes TE und gleichzeitig
kurzes TR (TR < T7) kommt eine 77-Wichtung zustande. Gewebe mit einer kurzen T}-Zeit
tragen mehr zur Signalintensitéit bei als Gewebe mit einer ldngeren T1-Zeit. Wird sowohl
TE als auch TR lang gewéhlt werden Effekte der T7-Relaxation vernachlissigt und es liegt
eine T>-Wichtung vor.

Fiir quantitative Multikern-MRT ist oft eine Spindichte-gewichtete Aufnahme favorisiert,
da durch die vollstdndige Relaxation eine komplette Detektion des gesamten Signals
gewahrleistet wird. Allerdings wurde sich in dieser Arbeit fiir eine, das Signal maximierende,
T1-Wichtung entschieden und retrospektiv auf den Gleichgewichtszustand zuriick gerechnet
(Abschn. 3.3.7).
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2.2.5 Signal-zu-Rausch-Verhdltnis

Das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis setzt sich aus dem MR-Signal und einem Rauschsignal
zusammen. Das Rauschen umfasst das Rauschen des Probenvolumens und das Rauschen
der Elektronik. Das Rauschen im Probenvolumen ist auf induktive Verluste zuriickzufiihren
und steigt linear mit der Frequenz wi;, = 7By an. Durch die thermische Bewegung der
Ladungstrager entsteht elektrisches Rauschen, das oft bei groflen Volumenspulen ver-
nachléssigt werden kann. Gl. 2.54 zeigt fiir die Signalstérke zunéchst eine quadratische
Abhingigkeit der Grundmagnetfeldstirke By und eine y3-Proportionalitiit.

Mit Beriicksichtigung des Rauschens ergibt sich folglich fiir das SNR in der nicht selek-
tiven 3D-Bildgebung ein lineares Verhéltnis zur Grundmagnetfeldstiarke abhéngig von
Aufnahmeparametern und Kerneigenschaften:

SNR < ArAyAzv/tauslese\/ M VProj (2.71)
sowie SNR o< AxAyAzpy?Bol(I +1). (2.72)

Hierbei ist Npyo; die Anzahl der Projektionen, taygese die Auslesezeit und n die Anzahl
der Mittelungen. p gibt die Spindichte und v das gyromagnetische Verhéltnis an. Unter
anderem abhéngig von der in-vivo Konzentration, natiirlichen Haufigkeit und der MR-
Sensitivitdt (Tabelle 2.1) ergibt sich bezogen auf 'H fiir die 2*Na-MRT ein relatives in-vivo
SNR von etwa 0.01 und fiir die 3*?K-MRT von ca. 0.001 (rel. in-vivo SNR 'H = 100). Der
Umgang mit Rauschen in Magnitudenbildern und die Berechnung des resultierenden SNRs
im Bildraum sind in Abschnitt 3.4.4 beschrieben.

2.2.6 Eigenschaften der Fouriertransformation

Gl. 2.60 und 2.61 zeigen den einfachen Zusammenhang fiir eine Bildrekonstruktion in
der MRT. Da das im komplexen k-Raum aufgenommenen Signal eine Funktion aus
Wellenvektoren beschreibt, kann die ortsaufgeloste transversale Magnetisierung mit einer
Fouriertransformation tiber das Abtastvolumen berechnet werden. Allgemein ldsst sich die
FT F mit ihrer Inversen schreiben als [Haacke et al., 1999]:

p(k) = F(f(1) = [ fr)e (273)
Rn
§r) = F 7 (pk)) = [ pll)erari 274)
R

f(7) entspricht dem rédumlich aufgelésten Bild im Ortsraum und p(k) den aufgenommenen
Daten im k-Raum.

Zu den Eigenschaften der Fouriertransformation gehort die Linearitdt, d.h. die FT der
Summe mehrere Raume (f(r), g(r) ) entspricht der Summe der einzelnen Fouriertransfor-
mationen:
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Flglr)+ 1) = [ (g(r) + f(r) e ar

R”

= [gmemrkar s [ f@)e iy = Flgn) + Flg(r). (2.75)
R R"

Weiter kann die Multiplikation einer Konstanten ¢ aus dem Integral der FT ausgeklammert
werden:

Fle- f(r)) = / ¢ f(r)e2mirkgry — . / Flr)e 2Tk gy — o F(f(r)).  (2.76)
En Rn

Diese Eigenschaften sind fiir die Betrachtung separater k-Ridume, wie es z.B. bei der
Simulation von Multikern-MRT-Daten (Abschn. 3.5) der Fall ist, von grofler Bedeutung.

Eine weitere Eigenschaft ist die Ortsverschiebung:

F(f(r—Ar)) = /f(r — Ar)e Zmirkgny
Rn
_ /f(T)e—%m'(Ar—&-’r)kdnT
Rn
_ eﬂm’Ar-k/f(T)equ-kdnT
Rn

= ¢ 2mATR T (f(p)). (2.77)

Das heifit: Ist die Magnetisierung im ortsaufgeldsten Bildraum beispielsweise aufgrund von
physiologischer Bewegung wie der Atmung um Ar verschoben bewirkt diese Verschiebung
im k-Raum einen zusétzlichen Phasenterm, also eine Phasenverschiebung.

2.2.7 Punktantwortfunktion

In Abschnitt 2.2.2.2 wurde eingefiihrt, dass in der MRT der k-Raum auf diskreten Punkten
und auf einem endlichen Volumen abgetastet wird. Fiir ein resultierendes diskretes, endli-
ches, ortsaufgelostes Signal S(r) wird eine Faltung des diskreten, idealen Signals V'(r) mit
einer Punktantwortfunktion PSF(r) benéotigt, die Informationen iiber das Abtastvolumen
enthélt:

S(r)=V(r)® PSF(r). (2.78)

Allgemein beschreibt die PSF die Abbildung einer idealen Punktquelle durch ein bildge-
bendes System. Abschnitt 3.3.6.1 zeigt das resultierende Signal in der MRT einer solchen
punktformigen Quelle. Die PSF stellt die F'T einer Funktion dar, die das Abtastvolumen
des k-Raums beschreibt und abhingig von k-Raum-Trajektorien und Relaxationsabhingig-
keiten ist. Die Halbwertsbreite der PSF dient als Maf} fiir die Unschérfe des Signals und
wird FWHM (engl. full width half mazimum) genannt. Die tatsichliche Auflosung setzt
sich folglich aus dem Produkt der nominellen rdumlichen Auflésung und der FWHM der
PSF zusammen.
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Fiir eine kartesische Abtastung ist die PSF die FT einer Rechtecksfunktion, was zu einer
dreidimensionalen sinc-Funktion fiihrt. Das FWHM liegt unabhéngig von zusétzlichen
Kerneigenschaften hier bei FWHMy,,=1,21. Im Vergleich dazu ist die Halbwertsbreite
der PSF bei radialen Auslesetechniken mit kugelférmigen Abtastvolumen erhéht bei
FWHM,,q=1,59 [Rahmer et al., 2006]. Die Verwendung von Glattungsfiltern (z. B. Hanning,
Gauf}) unterdriickt hohe Frequenzen und Gibbs-Rining-Artefakte und verbreitert zusétzlich
die PSF (FWHM, a4 Hanning=2,23, Abb. 2.5). Auch schnelle T5-Zerfélle insbesondere bei
Multikernen wie beispielsweise ??Na oder °K fithren zu einer Verbreiterung der PSF.
Eine Erhéhung von FWHM reduziert grundsétzlich die tatsdchliche Auflésung. Trotz
dieser Einschrénkung werden zur Signalmaximierung in der Multikern-MRT meist radiale
Trajektorien mit der Anwendung von Filtern verwendet, da die méglichen kurzen Echozeiten
eine schnelle Signalaufnahme begiinstigen und Filter das SNR, erhohen.
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Abbildung 2.5: Simulierte PSF einer kartesischen (blau) und radialen (griin) Abtastung. Bei einem
kugelférmigen Abtastvolumen vergrofiert sich die Halbertwsbreite (Doppelpfeil) von FWHMya,=1,21 auf
FWHM,.4=1,59. Die Verwendung eines Hanning-Filters (orange) verbreitert die PSF weiter. Das FWHM
liegt bei FWHM;ad, Hanning=2,23.

2.2.8 Partialvolumeneffekte

Bei der beschriebenen Aufnahmetechnik und Bildverarbeitung kommt es zu Limitationen
in der MRT-Bildgebung, die Unterschiede zwischen erwartetem und gemessenem Signal
implizieren. Besonders in der in-vivo Multikern-MR'T sind sogenannte Partialvolumeneffekte
ein Problem. Sie beruhen auf zwei Ursachen, die im Folgenden dargelegt sind.

Zum Einen fiihrt die ortsaufgeloste Abtastung des Signals auf einem endlichen Voxelraster

vorallem bei in-vivo Messungen mit mehr als einem Probenmaterial zu Teilgewebseffekten.

Liegt die Grenze mehrere Gewebe innerhalb eines Voxels, so ergibt sich als Intensitét
des Voxels die verteilungsgewichtete Summe der Intensitidten der Gewebetypen. Folglich
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kann die Verwendung eines Voxelrasters immer nur eine Annidherung der realen Situation
darstellen.

Zum Anderen entsteht bei der Faltung mit der PSF (Gl. 2.78) eine Verbreiterung des idealen
Signals. Das Signal wird dann reduziert detektiert und es iiberlappt mit angrenzenden
Gebieten (engl. spilling, Abb.2.6), was im rekonstruierten Bild zu Verschmierungen von
benachbarten Bereichen fiihrt.

Insbesondere bei in-vivo Multikern-MRT sind aufgrund des niedrigen SNRs grofie Voxel-
gréfien von (2mm)? bis (10mm)? notwendig [Bottomley, 2016; Niesporek et al., 2019].
In in-vivo MRT-Aufnahmen werden folglich viele Teilgewebseffekte hervorgerufen und
die Voxelgroflen liegen oft in der Groflenordnung der zu untersuchenden Strukturen. Der
Zusammenfall von Gewebsgrenzen kann durch nachtrégliche Interpolation der gemessenen
Daten modelliert werden. Der spilling-Effekt allerdings wird durch grofle Voxelgrofien
weiter verstirkt, weshalb er in quantitativen Messungen héufig iiberwiegt. Die schnelle
T5-Relaxation, insbesondere von Spin-3/2-Kernen, die verwendeten Glattungsfilter und
die radiale Auslese tragen zuséatzlich zu einer Verbreiterung der PSF und somit zu einer
weiteren Signalverbreitung bei. Speziell bei kleinen Strukturen (< Voxelgrofle) wird die
gemessene Intensitdt durch Partialvolumeneffekte stark verfdlscht. Es kommt zu betrécht-
lichen Unter- oder Uberschitzungen des gemessenen Signals und es bedarf einer Korrektur
von Partialvolumeneffekten. Arbeiten zur quantiativen Analyse von Partialvolumeneffekten
und mogliche Korrekturen sind in Kapitel 3.3 vorgestellt.

Abschwachung |
*g spilling/ ]
& | Verbreiterung ]
c | ]

Pixelposition

Abbildung 2.6: Schematische Darstellung des Partialvolumen-spilling-Effekt. Die zur Signalgenerierung
notwendige Faltung mit der PSF fiihrt zu einer Verbreiterung (gepunkteter Bereich) des gemessenen Signals
(blau), das im Vergleich zur urspriinglichen Intensititsverteilung (griin) reduziert detektiert wird und in
angrenzende Kompartimente iiberlappt.
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Auf zelluldrer Ebene spielen Ionen im menschlichen Koérper eine wichtige Rolle. Die Menge
von Kationen wie Nat, KT, Mg?t, Ca?* sowie von bedeutenden Anionen z.B. CI—,
HCOgj ist genau austariert. Verandert sich die Zusammensetzung, kann die Zelle ihre
Funktion nicht mehr ausiiben. In diesem Kapitel wird die Bedeutung von Natrium- und
Kaliumionen im menschlichen Kérper und speziell fiir die Funktion des Herzens dargelegt.
Eine detaillierte Beschreibung physiologischer Grundlagen bieten Standardwerke wie z. B.
von Schmidt und Thews [2013], Deetjen und Speckmann [1999], Baumann [2010].

Zusammen mit Kalium besitzt Natrium eine grofle Bedeutung bei der Regulation des
Zellmembranpotentials und fiir Transportprozesse durch die Zellmembran [Silbernagel
und Klinke, 1996]. Ein Grofiteil der Natriumionen befinden sich im extrazelluldren Raum
([Na™extra = 145 mM, [NaT]ingra = 10mM) [Deetjen und Speckmann, 1999]. Im Gegensatz
dazu ist die intrazelluldre Kaliumkonzentration wesentlich grofler als die extrazellulare
Konzentration ([K']extra = 5mM, [KTintra = 145mM) [Deetjen und Speckmann, 1999].
Dieser starke Konzentrationsgradient innerhalb der jeweiligen Ionen wird vorwiegend von
der Natrium-Kaliumpumpe (Na®™/K*-ATPase) aufrecht gehalten, die drei Na™-ITonen aus
der Zelle heraus und zwei K*-Ionen in die Zelle hinein transportiert. Dieser Vorgang
verbraucht Energie, welche durch eine Umwandlung von Adenosintriphosphat (ATP) zu
Adenosindiphosphat (ADP) unter der Abspaltung einer Phosphatgruppe bereitgestellt wird.
Neben der aktiven Na™/KT-ATPase existieren weitere Ionenkanile mit selektiver Permea-
bilitédt, die auf spezielle Reize reagieren und sich 6ffnen. Im Grundzustand herrscht ein
Ruhemembranpotential je nach Zelltyp zwischen -100 mV und -50 mV [Silbernagel und Klin-
ke, 1996]. Bei einer Erhéhung des Zellmembranpotentials und folgender Uberschreitetung
von bestimmten Schwellenwerten findet eine kurze Depolarisation der Zellmembran statt.
Dieser Prozess wird als Aktionspotential bezeichnet und hat die Funktion der Weiterleitung
von elektrischen Signalen.

Das Ventrikelmyokard besitzt ein konstantes Ruhemembranpotential von -85 mV [Silber-
nagel und Klinke, 1996]. Bei einem Reiz, im Normalfall ausgelost durch den Sinusknoten,
der die Membran auf das Schwellenpotential von -65 mV depolarisiert, reagieren Herzmus-
kelzellen mit einem Aktionspotential (Abb. 2.7). Die dabei auftretenden Erregungen der
einzelnen Zellen erzeugen zusammen elektrische Felder, die sich iiber das Gewebe ausbreiten.
Uber eine elektro-mechanische Kopplung 16st die Erregungswelle im Herzen daraufhin eine
Kontraktion, d. h. einen Herzschlag aus. Das Aktionspotential des Ventrikelmyokards hat
eine relativ lange Dauer von 300 ms und kann in drei Phasen unterteilt werden: Depolari-
sation, Plateauphase und Repolarisation. Bei Uberschreitung des Schwellwertes éffnen sich
Natriumkanéle in der Membran. Durch den starken Konzentrationsgradienten zwischen
intra- und extrazellulirem Raum, folgt ein lawinenartiger Einstrom von Natriumionen in
die Zelle. Das Potential wird innerhalb von (1-2) ms von -65mV zu +40 mV umpolarisiert.
In der anschlieBenden Plateauphase erfolgt ein langsamer Einstrom von Ca?t-ionen. Getrie-
ben durch einen weiteren Konzentrationsgradienten diffundieren abschliefend Kaliumionen
aus der Zelle, um das Membranpotential zu repolarisieren [Silbernagel und Klinke, 1996;
Schmidt und Thews, 2013].
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Aufgrund des Transports weiterer Stoffe basierend auf den beschriebenen Zellmembranénde-
rungen, ldsst sich die Vitalitéit einer Zelle mit der Funktionsfihigkeit der Na®™ /KT-ATPase
oder der Permeabilitdt der Ionenkanéle in Verbindung setzen. Fehlfunktionen ausgelost
durch pathologische Verinderungen wie z. B. Odeme oder Nekrosen fithren zu einer Ionen-
und Wasserumverteilung im extrazelluldren und intrazelluliren Raum. Bei einem Ausfall
der Natrium-Kaliumpumpe stromt beispielsweise aufgrund des Konzentrationsgradienten
Na™ in und K™ aus den Zellen mit einem resultierenden plétzlichen Konzentrationsanstieg
von (300-400) %. Die Wasserkonzentration hingegen nimmt nur um 12 % zu [Maudsley,
1984]. Auch nach Infarkten verdndert sich die Natrium- bzw. Kaliumkonzentration im vom
Infarkt betroffenen Gewebe. In akuten Féllen wird die intrazelluldre Natriumkonzentration
durch die Entwicklung interstitieller Odeme und durch den Verlust der Zellmembranin-
tegritdt erhoht. Bei chronischen Infarkten bildet sich Narbengewebe, das wiederum zu
einer Vergroferung an extrazelludrer Fliissigkeit fiihrt. In beiden Féllen nimmt die gesamte
Natriumkonzentration zu [Sandstede et al., 2004; Hahn et al., 2000]. Die irreversible Verlet-
zung von Herzmuskelzellen ist jedoch auch von einer abnehmendem Kaliumkonzentration
gepragt. Folglich ist das Verhalten der Kaliumkonzentration bei Infarkten sowie Erkran-
kungen wie Hyper-und Hypokalidmie [Acker et al., 1998] auch mit dem myokardialen
Metabolismus verbunden [Conrad et al., 1979; Johnson et al., 1981].
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Im Vergleich zu iiblichen Methoden der Ionenkonzentrationsbestimmung anhand von extra-
zelluléren Blutproben oder Urin [Alegret und Merkogi, 2007] erméglicht die Multikern-MRT
von 23Na oder ?K eine Messung der totalen Ionenkonzentration. In ersten Studien konnten
Myokardinfarkte mittels 22Na-MRT und *°K-MRT ez vivo [Kim et al., 1999; Fieno et al.,
1999] und 4n vivo [Sandstede et al., 2004] nachgewiesen und die Natriumkonzentrationen
in Probanden [Ouwerkerk et al., 2005] sowie Patienten [Ouwerkerk et al., 2008] gemessen
werden. Eine deutliche Zunahme des Natriumgehalts im Myokard wurde kiirzlich auch
in Patienten mit Conn’s Syndrom mittels 23Na-MRT bestimmt [Christa et al., 2019]
und in Verbindung mit einer erhéhten chronischen Belastung des Herzmuskels der linken
Herzkammer, genannt linksventrikuldre Hypertrophie in Verbindung gebracht.

2.3.1 Phasen des Herzzyklus

Die Aufgabe des Herzens besteht darin, sauerstoffarmes Blut in den Lungenkreislauf und
sauerstoffreiches Blut in den Korperkreislauf zu pumpen, um in der Lunge Sauerstoff
aufzunehmen und im Korperkreislauf eine ausreichende Versorgung der Organe mit Sau-
erstoff zu gewahrleisten. Dafiir besteht das Herz aus funktioneller Sicht aus dem linken
(sauerstoffreichen) und rechten (sauerstoffarmen) Pumpsystem mit jeweils einem Vorhof
und einer Hauptkammer. Die rythmische Abfolge der Kontraktion beider Seiten erfolgt
gleichzeitig. Der Herzzyklus kann in vier Phasen unterteilt werden: Anspannungphase und
Austreibungshase bilden die Systole, Entspannungs- und Fillungsphase die Diastole. In
der Anspannungsphase kontrahieren die Ventrikel und ohne Verdnderung des Volumens
(120mL) steigt der Druck isovolumetrisch an. AnschlieBend folgt die Austreibungsphase.
FEin Schlagvolumen von 80 mL wird ausgeworfen und ein Restvolumen von 40 mL bleibt
zuriick. In der isovolumetrischen Erschlaffungsphase sinkt der Druck weiter, das Volumen
bleibt konstant. Nach Unterschreiten eines Schwellwertes, beginnt die Fiillphase, in der
das Blutvolumen im Ventrikel schon im ersten Drittel um 80 % steigt (Abb. 2.8), bevor
der Zyklus mit der Anspannungsphase wieder beginnt.

Die auftretenden Aktionspotentiale der einzelnen Zellen erzeugen zusammen elektrische
Felder, die sich iiber das Gewebe ausbreiten und von der Koérperoberfliache als Signal des
Elektrokardiogramms (EKG) ableitbar sind (Abb. 2.8). Das EKG erlaubt Aussagen iiber
die Herzfrequenz sowie iiber Anderungen der Erregungsbildung- und ausbreitung, nicht aber
tiber die Herzkontraktion. Nach jeder Vorhoferregung (P-Welle) folgt ein QRS-Komplex mit
der Q-Zacke als Kammererregung, der R-Zacke als Depolarisation des Myokards und der
S-Zacke als Depolarisation des subendokardialen Bereichs der Basis im rechten Ventrikel.
Die abschlieBende Repolarisation des Myokards erfolgt in der T-Welle [Schmidt und Thews,
2013]. Synchron zum Herzzyklus entstehen aufgrund der Herzklappenbewegungen jeweils
Herzténe zu Beginn der Austreibungsphase und der Fiillphase.

In Anwesenheit eines externen Magnetfeldes By unterliegt das EKG Stoéreinfliissen, die
durch den magneto-hydrodynamischen-Effekt, ausgelost durch Fliissigkeiten (z. B. Blut),
Signalverzerrungen hervorrufen [Gold, 1962; Kinouchi et al., 1996]. Je hoher die Magnetfeld-
stiarke desto hoher auch die EKG-Signalverdnderung (Abb. 2.9). Eine ausgeprégte, magnet-
feldabhéngige Verfilschung ergibt sich durch ein zusétzlich gemessenes magnetfeldstérke-
abhéngiges Signal in der T-Welle. Folglich stellt sich die Verwendung eines EKGs bei einer
Feldstédrke von By = 7T fiir die synchrone Erfassung der Herzbewegung zu kardiovasku-
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laren MR-Aufnahmen als schwierig heraus. Losungswege sind spezielle Algorithmen zur
Detektion der R-Zacke in Echtzeit [Fischer et al., 1999; Abi-Abdallah et al., 2007] oder
andere Detektionsmechanismen wie ein Pulsoxymeter oder ein MR-Stethoskop [Frauenrath,
2010].
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Abbildung 2.8: Der Herzzyklus besteht aus der Anspannungs-, Austreibungs-, Entspannungs- und
Fillphase (A). Die Druck- (B) und Volumenénderungen (C) der einzelnen Phasen ist dargestellt. Das EKG
(D) kann iiber die Herzfrequenz sowie iiber Anderungen der Erregungsbildung- und ausbreitung Aussagen
treffen. Synchron zum Herzzyklus entstehen Herzténe. Die Graphik ist angelehnt an Abb. 2 aus [Hagemann,
2018] und Abb. 7.28 aus [Silbernagel und Klinke, 1996, Kapitel 7.7].
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Abbildung 2.9: EKG ohne (A) und mit (B) Einfluss eines Magnetfeldes der Feldstarke Bo = 7T. Durch die
Anwesenheit des Magnetfeldes entstehen magneto-hydrodynamische Effekte, die zu einer Verzogerung des
EKG fiithren. Die T-Welle kann eine vergleichbar zur R-Zacke hohe Signalamplitude aufweisen. Trotzdem
kann die R-Zacke meist noch durch ihre geringe Breite charakterisiert werden.



Kapitel 3

Material und Methoden

Dieses Kapitel beschreibt die verwendeten Messapparaturen des experimentellen Aufbaus,
verwendete Pulssequenzen der MR-Untersuchungen, sowie Instrumente zur Erfassung der
physiologischen Herzbewegung. Im Anschluss wird die Verarbeitung der MR-Daten fiir eine
quantitative, kardiale 2?Na-MRT erldutert und eine neue Methode der Atemkompensation
vorgestellt. Weiterhin wird die Generierung von simulierten kardialen Multikern-Daten
dargelegt.

3.1 Verwendete Messapparaturen

3.1.1 Magnetresonanztomographen

'H-MRT-Aufnahmen des Herzens wurden in dieser Arbeit mit einem Ganzkérpertomo-
graphen bei der Magnetfeldstiarke von ca. Bp=3T aufgenommen (Magnetom Prisma,
Siemens Healthcare GmbH, Erlangen Deutschland, Abb. 3.1). Der Tomograph ist mit
der Software VD17 und einem Gradientensystem mit einer maximalen Amplitude von
80mT/m und einer maximalen Anstiegsrate (engl. Slewrate) von 200 mT/m/ms in alle drei
Raumrichtungen ausgestattet. Die Lamorfrequenz von Wasserstoff betragt bei Bg=2,9T
vg = 123,23 MHz.

Alle weiteren MRT-Aufnahmen dieser Arbeit erfolgten an einem fiir Forschungszwecke frei-
gegebenen 7 T-Ganzkorper-MR-Tomographen mit einer nominellen Grundmagnetfeldstéirke
von ca. By = 7T (MAGNETOM 7T, Siemens Healthcare GmbH, Erlangen, Deutschland).
Neben der Messung von 'H erlaubt ein zusitzlicher Breitbandverstirker auch Messungen
von anderen Kernen wie z. B. 22Na, 170 oder °Cl. Die Anregungsfrequenzen fiir die in dieser
Arbeit verwendeten Kerne betriagt bei By = 6,98 T fiir Wasserstoff vy = 297,2 MHz und
fiir Natrium vy = 78,6 MHz. Der Tomograph ist ausgestattet mit der Software VB17 und
das fiir die Bildgebung relevante Gradientensystem ist mit einer maximalen Amplitude von
45mT/m und einer maximalen Anstiegsrate von 220 mT /m/ms in z-Richtung (= Richtung
des Grundmagnetfeldes By) ausgestattet. Die Gradienten in die anderen beiden Raum-
richtungen (x und y) besitzen jeweils eine maximale Amplitude von 38 mT/m mit einer
maximalen Anstiegsrate von 170mT/m/ms. Die beiden verwendeten MR-Tomographen
sind in Abbildung 3.1 dargestellt.
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Abbildung 3.1: Ganzkérper-MR-Tomographen mit der Magnetfeldstarke Bo = 3T (A) und By = 7T
B).

3.1.2 Anregungs- und Empfangsantennen

Zur Signaldetektion wurden an beiden MR-Tomographensystemen unterschiedliche Hochfre-
quenzspulen eingesetzt. Fiir die kardialen 'H-MRT-Aufnahmen am 3 T-MR-Tomographen
stand ein kommerziell erhéltliches 18-Kanal-Korper Array zur Verfiigung (Body 18, Siemens
Healthcare GmbH, Erlangen, Deutschland). Die Oberflachenspule beinhaltet 3x6 =18
Kanéle und funktioniert in Kombination mit der im Patiententisch integrierten 8 x4=32-
Kanal-Korperspule (Spine 32, Siemens Healthcare GmbH, Erlangen, Deutschland).

Fiir Messungen am 7 T-System standen zwei Quadratur-Volumenspulen zur Verfiigung.
Hierbei handelt es sich um sogenannte Birdcage-Spulen. Zum Einen wurde eine kommerziell
erwerbliche 'H/?3Na-Kopfspule (Rapid Biomed GmbH, Wiirzburg-Rimpar, Deutschland)
verwendet. Diese doppelresonante Spule erméglicht die Bildgebung von 'H- und ?*Na-
Bildern ohne einen Spulen- und folglich Positionswechsel durchfiihren zu miissen. Zusétzlich
kann der eingebaute 'H-Kanal zur Optimierung der Homogenitit des Grundmagnetfeldes
(Bo-shimming) eingesetzt werden.

2Na-MRT-Aufnahmen des Thoraxbereiches wurden mit einer eigens angefertigten, einzel-
resonanten 2*Na-Spule zur Bildgebung des Korperstamms durchgefiihrt [Platt et al., 2018].
Dieser 2®Na-Birdcage hat eine festgelegte, ovale Form und deckt ein grofies Sichtfeld von
(40 cm)? ab. Durch die Zusatzhardware der Spule werden vier Sendesignale mit angepassten
Sendephasen erzeugt, welche eine homogene Anregung erméglichen. Mit Hilfe von vier bau-
gleichen Sende-Empfangsweichen werden die optimierten Sendesignale im Sendefall direkt
an die Spule weitergeleitet. Im Empfangsfall gelangen die zu empfangenden Signale der
einzelnen Kanile ohne vorherige Kombination direkt zu einem rauscharmen Vorverstarker,
bevor sie anschliefend an den Empfangskanélen des MR-Tomographen ausgelesen und
weiter verarbeitet werden kénnen. Die Verarbeitung der HF-Signale erfolgt beim Senden
und Empfangen folglich nicht reziprok wie bei Standard-Birdcage-Spulen.
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Abbildung 3.2: Fiir 'H- und **Na-Aufnahmen an verschiedenen MR-Tomographen wurden drei ver-
schiedene Spulen verwendet. Bei By = 3T: (A) *H-18-Kanal-Array fiir den Thoraxbereich, bei By = 7T:
kommerzielle, doppelresonante 1H/ 2 Na-Einkanalspule fiir Kopf bzw. Wade (B), eigen angefertigte Na-
Kérperspule mit vier Kanélen (C).

3.1.3 Sensoren zur Detektion der Herzbewegung

Mit der physiologischen Messeinheit (PMU, engl. physiological measurement unit, Siemens
Healthcare GmbH, Erlangen) kénnen an den verwendeten MR-Tomographen synchron
zu MR-Messungen physiologische Signale wie die Atembewegung oder die Herzaktivitéit
gemessen werden. Zur Detektion der Herzbewegung gibt es bestehend auf den Einheiten
der PMU drei mogliche MR-kompatible Sensoren. Zwei davon sind von Siemens [2009]
integriert:

o EKG (PERU, engl. physiologic ECG and respiratory unit);
o Pulssensor (PPU, engl. peripheral pulse unit);

o akustische Synchronisation durch Verwendung eines externen Triggersignals.

Das gemessene, physiologische Signal kann (durch die Verbindung der PMU mit dem
Scanner) direkt in einem Display im Konsolenraum (Abb. 3.3) eingesehen werden. Zeitgleich
erfolgt die Einspeisung und Digitalisierung des physiologischen Signals in eine Datei, dem
sogenannten Logfile. Dort werden zusétzliche Triggerpunkte (rote Pfeile in Abb. 3.3) erfasst,
die den Rythmus des wiederkehrenden Herzzyklus detektieren. Im Folgenden werden die
Sensoren mit ihren Triggermerkmalen ndher vorgestellt.

Abbildung 3.3: Die Herzaktivitat kann mit einem EKG
(A), einem Pulsoxymeter (B) und einem MR-Stethoskop (C)
detektiert werden. Triggerpunkte (rote Pfeile) entsprechen
im EKG dem Zeitpunkt der R-Zacke, im Pulssignal dem
maximalen systolischen Druck und im MR-Stethoskop dem
ersten Herzton. Dementsprechend sind die Triggerpunkte
im Pulsoxymetersignal und im akustischen Signal verglichen
zur R-Zacke jeweils um 10 ms und 31 ms verschoben.
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EKG und Pulsoxymeter

Die EKG- und die Pulsoxymetereinheit sind direkte Bestandteile der PMU und bestehen
jeweils aus dem Sensor und einer Ubertragungseinheit (Abb. 3.4). Fiir die Detektion des
EKGs konnen drei Elektroden angelegt werden. Zusétzlich besitzt diese PERU-Einheit
eine weitere Verbindung zu einem Luftkissen, welches zusammen mit einem Atemgurt fiir
eine mogliche Atembewegungsdetektion genutzt werden kann. Das Pulsoxymeter wird mit
einem Fingerklipp angebracht. Die Erfassung der Signale erfolgt fiir das EKG mit einer
Frequenz von 400 Hz und fiir das Pulsoxymeter mit 50 Hz.

A Luftkissen Elektroden B Fingerklipp

/7,

T~

Ubertragungseinheit Ubertragungseinheit

Abbildung 3.4: (A) Die PERU-Einheit besteht aus EKG-Elektroden, Luftkissen, sowie Ubertragungseinheit
und kann die Herzbewegung mittels EKG und die Atembewegung mit Hilfe eines Atemgurts aufzeichnen.
(B) Das Pulsoxymeter misst die Sauerstoffsattigung tber einen Fingerklipp.

Im EKG wird der Triggerpunkt anhand des QRS-Bereiches (Abschn. 2.3) ermittelt. Das
Triggersignal stimmt mit dem Zeitpunkt der R-Zacke iiberein. Im Pulsoxymetersignal
wird die erste Pulswelle zur Auffindung des Triggers genutzt und entspricht damit dem
Zeitpunkt des max. systolischen Drucks [Siemens, 2009]. Folglich liegt der Triggerpunkt
des Pulsoxymetersignals hinter der R-Zacke (Abb. 3.3), verschoben um die sogenannte
Pulslaufzeit, die im Mittel 10 ms betrégt [Lokharan et al., 2017].

MR-Stethoskop

Das MR-Stethoskop (easyACT) ist ein separates Gerét der Firma MRI Tools GmbH (Berlin,
Deutschland) zur Erfassung der Herzbewegung, basierend auf der akustischen Aktivitat
des Herzens. Es besteht aus dem Sensor, dem Signalprozessor und der Kopplungseinheit
zum MR-Gerét (Abb. 3.5). Das akustische Signal des ersten Herztons wird detektiert,
umgewandelt und als externes, rechteckformiges Signal in die PMU eingespeist [Frauenrath,
2010]. Als Triggerpunkt wird in diesem Fall die aufsteigende Flanke des rechteckformigen
Signals definiert (Abb. 3.3). Aufgrund einer physiologischen [Rangayyan und Lehner, 1987]
und durch Laufzeiten in der Hardware verursachten physikalischen Latenzzeit erscheint
der erste Herzton im Triggerausgang 31 ms nach der R-Zacke im EKG [Frauenrath, 2010].
Die Digitalisierung des externen Signals erfolgt mit einer Frequenz von 200 Hz.
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Abbildung 3.5: Die akustische Erfassung des
physiologischen Signals der Herzbewegung kann
mit einem MR-Stethoskop erfolgen.

3.2 Pulssequenzen und Bildrekonstruktion

Dieser Abschnitt stellt die verwendeten Pulssequenzen fiir die 'H- und die 2*Na-MRT-
Bildgebung vor. Weiter wird die zugehorige Signalverarbeitung fiir die Bestimmung von
Relaxationszeiten dargelegt. Der letzte Unterabschnitt erklart die Bildrekonstruktion.

3.2.1 Morphologische Wasserstoffpulssequenz

'H-Herz-MRT-Aufnahmen wurden mit einer kommerziellen 3D-hochaufgelésten-komplettes-
Herz-Sequenz (engl. 8D-high resolution whole-heart sequence) durchgefithrt. Die Sequenz
basiert auf einer einfachen FLASH-Sequenz und ist EKG getriggert sowie Atem-navigiert.

Abbildung 3.6 A zeigt das Sequenzschema einer 3D-FLASH-Sequenz. Nach einem Anre-
gungspuls mit dem Flipwinkel o < 90° werden fiir die Ortskodierung zwei Phasenkodiergra-
dienten (G, Gy ) und eine Frequenzkodierung (G.) geschaltet. Nach Auslesen des Signals
sorgen Spoilergradienten fiir die Zerstérung der verbleibenden Transversalmagnetisierung
vor der ndchsten Anregung.

Fiir die Beriicksichtigung der Herzbewegung wird die Whole-Heart-Sequenz basierend auf
einem physiologischen EKG-Signal getriggert. Mit einer Triggerverzogerung (TD, engl.
trigger delay) wird die Aufnahmezeit innerhalb einer Herzphase gesteuert. Zur Vermeidung
von Artefakten aufgrund von Atembewegung erfolgt die Signalaufnahme zusétzlich nur
innerhalb eines bestimmten Atemintervalls. Das Atemsignal wird mit einem Navigator
[Ehman und Felmlee, 1989] erfasst, der auf der Kuppe des rechten Zwerchfells positioniert
wird. Fiir einen besseren 75 -Kontrast wird ergénzend eine Fettunterdiickung und eine
Ty-Vorbereitung [Kim et al., 2017] ausgefithrt. Abb. 3.6 B zeigt den zeitlichen Ablauf der
einzelnen Prozesse: T>-Vorbereitung, Navigator, Fettunterdriickung, zum Zeitpunkt TD
Signalaufnahme.

In dieser Arbeit wurden kardiale 'H-MRT-Aufnahmen in der Diastole im ausgeatmeten
Zustand durchgefiihrt. Die Abtastung im k-Raum erfolgte mit einem kartesischen Gitter.
Die Fettunterdriickung wurde mit einem SPAIR-Puls (SPAIR, engl. spectral attenuated in-
version recovery, ein zusétzlicher adiabatischer 180°-Puls abgestimmt auf die Fettresonanz)
umgesetzt [Lauenstein et al., 2008]. Weitere Parameter waren: T»-Vorbereitung=>50 ms,
TE = 1,3ms, TR = 3ms, a = 20°, Beschleunigungsfaktor durch parallele Bildgebung R = 2
[Deshmane et al., 2012], Aufnahmezeit t4 = (6 — 10) min, nominelle, rdéumliche Auflésung
(Az)? = (2mm)? interpoliert zu (Az)? = (1 mm)3.
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Abbildung 3.6: (A) Sequenzschema einer FLASH-Sequenz bestehend aus einem Anregungspuls, Gra-
dienten fur die Ortskodierung und einem Spoilergradienten. (B) Ablauf der Whole-Heart-Sequenz: Vor
der eigentlichen Signalauslese zum Zeitpunkt TD kommt eine T>-Vorbereitung, ein Navigator und eine
Fettunterdriickung (angelehnt an [Siemens, 2013]).

3.2.2 Flipwinkelkalibrierung

Am Anfang jeder Messung muss fiir jeden experimentellen Aufbau, also fiir die gegebene
Kombination aus HF-Spule und Beladung, eine Referenzspannung U,.s ermittelt werden.
Dabei ist laut Hersteller (Siemens Healthcare GmbH) U, definiert als die Spannung
eines rechteckformigen Anregungspulses, die bendtigt wird, um die Magnetisierung bei
einer Pulsldnge von tp = 1 ms zu invertieren, d. h. die Magnetisierung wird um o« = 180°
ausgelenkt.

Im Verlauf eines Messprotokolls wird mit der Referenzspannung fiir jeden Puls einer
Pulssequenz die benétigte Pulsspannung Up berechnet. Bei einem Rechteckspuls ist das
Verhéltnis von Up invers proportional zu tp und proportional zum Flipwinkel o. Damit stellt
User schlieflich den Zusammenhang zwischen der an die HF-Spule angelegten Spannung
und dem Flipwinkel v dar. Der Schritt der Referenzspannungsbestimmung wird daher auch
als Flipwinkelkalibrierung bezeichnet. Fiir 'H-Messungen ist dieser Prozess bereits in die
Messroutine integriert. Fiir Na-MRT-Aufnahmen muss Uyt manuell bestimmt werden.
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Fiir die Kalibrierung wird das betrachtete Volumen global angeregt und das resultierende
Signal bei ansteigender Pulsspannung schrittweise ausgelesen. Der resultierende Signalver-
lauf ist proportional zu sin(«). Mit einem entsprechenden Fit (Abb. 3.7) kann Uyef mit dem
ersten Maximum Uyp,ay ermittelt werden. Die Messparameter der Kalibrierung fiir die in
dieser Arbeit verwendeten in-vivo 2?Na-MRT-Messungen waren: tp = 2ms, TE = 1,1 ms,
TR = 400 ms, Up von 0V bis 400V mit AUp =12,5V.

Fiir die in-vivo 23Na-MRT-Messungen des Herzens ergaben sich Referenzspannungen im
Bereich von (1300 — 1450) V.

Abbildung 3.7: Signalverlauf eines
global angeregten Volumens aufge-
nommen mit schrittweise, ansteigen-
der Pulsspannung von 0V bis 400 V.
Durch den Zusammenhang S o sin(«)
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3.2.3 FID-Sequenzen

Zur Bestimmung der Relaxationsparameter 77 und 75 von unbehandelten ex-vivo Blut-
proben (Abschn. 4.1) ist eine schnelle Messung nétig, bevor innerhalb weniger Minuten
die Blutgerinnung eintritt. Eine kurze Aufnahmezeit kann mit der Messung des freien
Induktionszerfalls erreicht werden. Ohne die Schaltung der Gradienten gibt es kein ortsauf-
gelostes Bild, so dass folglich das FID-Signal der gesamten Probe akquiriert wird. Fiir die
Messung von 77 wurde eine FID-Inversion-Recovery-Sequenz (FID-IR-Sequenz) verwendet.
Ty wurde mit einer FID-Spinecho-Sequenz (FID-SE-Sequenz) gemessen. Im Folgenden
werden die beiden Sequenzen im Detail vorgestellt.

FID-Inversion-Recovery-Sequenz

Das Sequenzschema der FID-IR-Sequenz ist in Abbildung 3.8 dargestellt. Nach einem
Inversionspuls von 180° folgt nach einer Inversionszeit 7T ein 90° Puls, um das Signal nach
einer Echozeit TFE in der Transversalebene auszulesen. Der erste Puls invertiert die longi-
tudinale Magnetisierung, die in der Inversionszeit mit 77 in ihren Gleichgewichtszustand
zuriickkehrt: ,

M, (t) = My(1 —2e ™) (3.1)
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Wird dieser Recovery-Prozess durch den zweiten Puls gestort, dann wird die Longitudinal-
magnetisierung gerade zum Zeitpunkt 77 in die Transversalebene geklappt und anschliefend
detektiert. Fiir die Bestimmung von T} folgen weitere Anregungen mit der Datenaufnahme
nach unterschiedlichen Inversionszeiten. Bei hinreichender Repetitionszeit (TR >> T5),
aber noch nicht vollstdndiger Relaxation von M, (t), entsteht ein Gleichgewichtszustand
mit der transversalen Magnetisierung direkt nach dem 90°-Puls von:

Mgy = My |1+ 6_% — 26_%
Fortsetzung
180° 90° 180°
HF
B L Ll m |
Li] e
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Abbildung 3.8: Das Sequenzschema der FID-IR-Sequenz. Das Signal wird mit einem 180°-Puls invertiert,
um die longitudinale Magnetisierung zur Inversionszeit 77 mit einem zweiten 90°-Puls in die Transversalebene
zu klappen und nach der Echozeit TE auszulesen.

FID-Spinecho-Sequenz

Die Bestimmung von Ty erfolgt mit einer einfachen FID-SE-Sequenz, die in Abb. 3.9
veranschaulicht wird. Ein erster 90°-Puls kippt die Magnetisierung in die Transversalebene.
Aufgrund von statischen Magnetfeldinhomogenitaten kommt es zu einer Dephasierung der
Magnetisierung, die mit einem folgenden 180°-Puls zum Zeitpunkt TE/2 rephasiert wird.
Das detektierte Signal zerfallt mit 75 anstelle von T5'. Mit der Wiederholung dieses Sequenz-
schemas und der Datenauslese zu unterschiedlichen Echozeiten kann eine T5-Zerfallskurve
aufgenommen werden. Je nach Gewebe und entsprechenden Relaxationseigenschaften kann
die T>-Relaxation aus einem mono- bzw. bi-exponentiellen Fit (Abschn. 2.1.7) bestimmt
werden.

Fortsetzung
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“TE/2 t
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Abbildung 3.9: Das Sequenzschema der FID-SE-Sequenz. Auf einen 90°-Puls folgt ein 180°-
Refokussierungspuls zum Zeitpunkt 7E /2 um Relaxationseffekte, hervorgerufen von Bo-Inhomogenitéten,
zur Auslesezeit TE zu eliminieren.
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3.2.4 Dichte-Angepasste 3D-Radialsequenz

In dieser Arbeit wurde fiir die Akquisaton von 2*Na-MRT-Daten hauptsichlich die dichte-
angepasste 3D radiale Messtechnik (DA-3DPR, engl. density adapted 3D radial projection
reconstruction) von Nagel et al. [2009] verwendet. Aufgrund der Relaxationseigenschaften
von Natriumkernen (Abschn. 2.1.7) erfihrt das MR-Signal kurze transversale Relaxations-
zeiten von Ty = (0,5 — 35) s [Bottomley, 2016; Niesporek et al., 2019]. Fiir die Umsetzung
von quantitativen, SNR-effizienten Messungen sind daher Pulssequenzen mit sehr kurzen
(engl. ultra-short) Echozeiten notwendig [Konstandin und Nagel, 2014]. Radiale Abtast-
trajektorien (Abb. 2.3), wie bei der hier verwendeten DA-3DPR-Sequenz, starten mit der
Auslese im k-Raum-Zentrum. Die Echozeit, zu der die Auslese mit Gradient beginnt, ist
damit nur von der Pulslinge ¢p und einer Hardware bedingten Totzeit von 7 = 50ps
abhéngig (Abb. 3.10).

Die Ortskodierung erfolgt mit einer Frequenzkodierung ohne weitere Phasenkodierung oder
selektive Schichtanregung. Alle Gradienten G, .(t) werden gleichzeitig geschaltet, um
die Ausleserichtung der Trajektorie mit dem Azimutalwinkel ® und dem Polarwinkel 8
festzulegen. Die resultierende Gradientenstérke ergibt sich dann durch:

G=./G2+G2+G?

mit G, = Gsin(f) cos(P), Gy = Gsin(f)sin(P), G, = Gcos(d) (3.3)

Im Gegensatz zu herkémmlichen, radialen Auslesen erzielt der dichte-angepasste Gradient
G(t) in der DA-3DPR-Sequenz [Nagel et al., 2009] eine gleichméfBigere k-Raum-Auslese.
Die Geschwindigkeit der Abtastung wird dabei so angepasst, dass sie zu den Réndern der
k-Raum-Kugel hin abnimmt. Die Abstédnde zwischen den Abtastpunkten auf der Trajektorie
sind im Vergleich zu konventionellen Radialsequenzen nicht mehr dquidistant. Durch dieses
homogene k-Raum-Abtasten wird das Rauschen minimiert [Liao et al., 1997].

Der Gradientenverlauf ist in Abbildung 3.10 gezeigt und besteht folglich aus einem linearen
Anstieg bis zur maximalen Gradientenamplitude Ag, einer Plateauphase ¢y und dem dichte-
angepassten Verlauf bis zum Ende der Datenauslese. Um Restmagnetisierung zu entfernen
folgt am Ende jeder Repititionszeit ein Spoilergradient, bevor sich das Sequenzschema
wiederholt und die Aufnahme einer neuen Projektion mit einem neuen HF-Anregungspuls
startet.

Eine ndherungsweise isotrope Verteilung der Projektionen im k-Raum wird in der DA-
3DPR-Sequenz von Nagel et al. [2009] durch einen Algorithmus von [Rakhmanov et al.,
1994] erméglicht. Die &uleren Punkte der Projektionen erscheinen mit diesem Algorithmus
spiralformig auf der Kugeloberfléache.
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Abbildung 3.10: Das Sequenzschema der DA-3DPR in Anlehnung an Nagel et al. [2009]. Nach einem
Rechteckspuls kann aufgrund einer 3D radialen Auslese nach einer kurzen Echozeit von TE = tr /2 4+ 7 im k-
Raum-Zentrum mit der Aufnahme von Datenpunkten begonnen werden. Alle drei Gradienten G y,. werden
gleichzeitig geschaltet und die Gradientenverlaufe sind gleich aufgebaut: linearer Anstieg, Plateauphase,
dichte-angepasster Abfall bis zum Ende der Datenakquisition. Vor der Wiederholung des Sequenzschemas
wird die Restmagnetisierung mit einem Spoilergradienten eliminiert.

Golden-Angle-Verteilung der Projektionen

Bei beispielsweise retrospektiven Sortierungsmethoden zur Beriicksichtigung von physio-
logischen Bewegungen, wie z. B. der Atmung, kommt es zu moglichen Rekonstruktion
von Teilmengen der insgesamt aufgenommenen Projektionen [Resetar et al., 2015; Platt
et al., 2018]. Dabei muss fur alle (Teil-) Datensétze weiterhin eine moglichst homogene
Abtastung des k-Raums gewéhrleistet sein, was mit dem Algorithmus von Rakhmanov
et al. [1994] nicht gegeben ist. Bei der 3D-Golden-Angle-Verteilung ('goldene Schnitte’)
von Chan et al. [2009] werden die Projektionen zu jedem Zeitpunkt rdumlich moglichst
gleichméfig verteilt. Dafiir verlduft die Berechnung der Azimutal- (®) und Polarwinkel (6)
fiir die Ausleserichtung der Projektionen im Einheitskreis wie folgt:

6 = arccos(2-(n—1)-¢1 — 1) (3.4)
& = 21((n — 1)o) mit ¢y =0,4656  und  ¢o = 0,6823  (3.5)

n beschreibt dabei die n-te Projektion (n = 1... Nprgjektion)- ¢1 und ¢2 sind die 2D-goldenen
Schnitte basierend auf der 2D-Methode von Winkelmann et al. [2006]. Eine weiterhin
hinreichend isotrope Verteilung der Projektionen auch in Untermengen unter Verwendung
der Golden-Angle-Methode wurde von Chan et al. [2009] im Allgemeinen und von Resetar
et al. [2015] fiir Herzaufnahmen gezeigt.
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Multi-Echo-Sequenz

Far die Erstellung von Bp-Karten oder zur Bestimmung von Relaxationseigenschaften
wie Ty ist es von Vorteil 22Na-MR-Daten zu unterschiedlichen Echozeiten auslesen zu
konnen. Dazu wird die DA-3DPR-Sequenz als Multi-Echo-Sequenz verwendet. Nach dem
Anregungspuls folgen mehrere Auslesephasen (Abb. 3.11). Um das dephasierte Signal
zwischen den Auslesezeitpunkten zuriick zu gewinnen, erfolgt eine entsprechende Gradien-
tenschaltung (engl. Rewinder). Fiir eine komplette Eliminierung der Restmagnetisierung
schliefit die Aufnahme der Repetitionszeit wie in der Single-Echo-Aufnahme mit einem
Spoilergradienten ab. In der verwendeten DA-3DPR-Sequenz sind bis zu acht Echos
moglich.

Verspitete Gradientenauslese

Mit dem Signal im k-Raum-Zentrum kann bei einer radialen Auslese ein intrinsisches
Atemsignal direkt aus 23Na-MRT-Daten generiert werden (Abschn. 3.3.3). Bei der be-
schriebenen DA-3DPR-Sequenz beginnt die Aufnahme der Datenpunkte auf der steigenden
Rampe des Gradienten. Fiir eine Aufnahme direkt im k-Raum-Zentrum kénnen zusétzliche
Punkte schon vor der Schaltung des Gradienten aufgenommen werden. Die frithstmogliche
Auslese auf der Rampe, bei der DA-3DPR die Echozeit, verzogert sich dabei dann um die
Anzahl der zusétzlich ausgelesenen Punkte Napc mit ihrer jeweiligen Verweilzeit (tpw,
engl. Dwelltime) zu tr/2 + 7 + Napc - tpw. Im Regelfall werden ein bis zwei zusétzliche
Punkte vor dem Gradienten aufgenommen.

TR

> Fortsetzung
HF
Puls

Auslese |
Auslese 1 I Auslese 2 I e Auslese n

G

t

TE;:

Rewinder

TE,

Abbildung 3.11: Die DA-3DPR-Sequenz als Multi-Echo-Sequenz. Nach dem Anregungspuls folgen mehrere
Auslesen. Vor jeder neuen Auslese sorgt ein Rewindergradient fiir die Refokussierung des Signals. Eine
Repetitionszeit endet wie auch bei der Single-Echo-Aufnahme mit einem Spoilergradienten. Bei entsprechend
lang gewéhlter TR-Zeit, konnen bis zu acht Echos aufgenommen werden.
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Abbildung 3.12: Fiir die Generierung eines intrinsischen Atemsignals sollte das Signal direkt im k-Raum-
Zentrum ausgelesen werden und nicht, wie in Abb. 3.10, erst auf der ansteigenden Flanke des Gradienten.
Dafiir werden vor der Gradientenschaltung zustédtzliche Punkte aufgenommen. Die Auslese auf der Rampe,
bei der DA-3DPR die Echozeit TFE, verlangert sich dann um die Anzahl der zusétzlich ausgelesenen Punkte
Napc mit ihrer jeweiligen Verweilzeit.

3.2.5 Aufnahme von Sendefeldkarten

Das gemessene MR-Signal wird von der Bj-Feldstdrke der HF-Spule beeinflusst, die
hauptséchlich von der Beladung und der Geometrie der HF-Spule abhéngt. Fiir eine
prazise Betrachtung von quantitativen Messungen sollten entstehende Einfliisse von Bj-
Inhomogenitdten ausgeglichen werden. Aufgrund der Proportionalitét des Flipwinkles «
zum gyromagnetischen Verhaltnis v, zur Pulsdauer und zu Bj, kann mit der Messung
einer Flipwinkelkarte die tatsachliche Auslenkung in jedem Voxel und somit das Sendefeld
B bestimmt werden. In dieser Arbeit wird dafiir die doppelte Winkelmethode (DAM,
engl. double angle method) von Insko und Bolinger [1993] verwendet.

Zwei MR-Aufnahmen mit gleichen Messparametern, jedoch unterschiedlichen Flipwinkeln
ay und ag = 2 - a1 werden fiir dieses Verfahren durchgefiihrt. Dabei wird eine vollstédndige
Relaxation vorrausgesetzt. Um dies zu ermoglichen, muss eine lange Repititionszeit im
Vergleich zu 17 gewéahlt werden: TR > 3 - T7.

Mit den Beziehungen
S o p-sin(a) - By (3.6)

S1 sin(aq) sin(oy) sin(a;) 1

und Sy sin(az) - sin(2-a1) 2 -sin(aq) cos(aq) T 2. cos(a)

(3.7)

kann dann die Flipwinkelkarte akarte mit den tatséchlichen Flipwinkeln berechnet werden:

O'Karte = aICCOS (2 S?S*l) (3.8)
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Fir die Aufnahmen zur Sendefeldkartierung wurde in dieser Arbeit die DA-3DPR-Sequenz
verwendet. Da in beiden Messungen die Pulslidnge beibehalten wurde, galt fiir die Beziehung
von Pulsspannung Up ; (Messung mit o) und Up 2 (Messung mit ap): Up 1 = Ur2/2.

3.2.6 Bildrekonstruktion

MR-Rohdaten im kartesisch k-Raum lassen sich mit einer diskreten, schnellen Fourier-
transformation (FFT, engl. fast fourier transform) in den Ortsraum transformieren [Cooley
und Tukey, 1965]. Fiir nicht-kartesische Auslesen, beispielsweise einer radialen Abtastung
des k-Raums, miissen die Datenpunkte zundchst auf ein kartesisches Gitter interpoliert
werden (engl. gridding), bevor sie mit der FFT in den Bildraum transformiert werden
kénnen. Hierzu wurde in dieser Arbeit fiir die Bildrekonstruktionen eine nicht-uniforme
schnelle Fouriertransformation (nuFFT, engl. non-uniform fast fourier transform) von
Fessler und Sutton [2003] verwendet. Die Datenpunkte k,, im radialen Koordinatensystem
werden mit v, ,, gewichtet und auf ein kartesisches Gitter k,, interpoliert:

M
S(kn) = > vnmS(km) (3.9)
m=1

M stellt dabei die Anzahl der Punkte im radialen System dar. Der Wichtungsfaktor vy,
wird durch die Kaiser-Bessel-Funktion [Rasche et al., 1999] innerhalb eines 2 x 2 x 2-Fensters
beschrieben.

Das Gridding-Verfahren und die anschlielende FFT kénnen zu einem Operator A zusam-
mengefasst werden. Aufgrund einer nicht isotropen Verteilung der Rohdaten bei radialen
Auslesen miissen die Datenpunkte mit einer Dichtekompensation korrigiert werden. Durch
die Multiplikation des Operators mit den dichtegewichteten Rohdaten r erfolgt die Rekon-
struktion eines Bildes img:

img=A-r (3.10)

Das Sichtfeld wird dabei durch die zu rekonstruierende Matrixgréfe festgelegt und kann
durch eine zusétzliche Erginzung der radialen Rohdaten mit Nullwerten zu einem Vielfachen
vergrofert werden. Dieser Vorgang interpoliert die Datenmatrix, erhoht jedoch nicht die
Auflésung und wird im Englischen auch zerofilling genannt.

Anwendung von Filtern

Um das SNR zu erhoéhen und Gibbs-Ringing-Artefakte, die bei einer radialen Auslese
erzeugt werden, zu reduzieren, wird das MR-Rohsignal hiufig mit Filtern geglittet [Stobbe
und Beaulieu, 2008]. In dieser Arbeit werden Hanning- und Gau$-Filter verwendet. Beide
sind Fensterfunktionen, die im k-Raum auf das Rohdatensignal multipliziert werden. Das
Hanning-Fenster wird wie folgt berechnet:

1 2k
FHanning = 5 : (1 + cos <W>) (311)

k beschreibt dabei den Abstand vom k-Raum-Zentrum und W = 2k,,,,, definiert die Breite
des Fensters.



3 Material und Methoden

Der Gaufl-Filter berechnet sich mit k:
k2
FGauB = exp <_ 20_2> (312)

wobei die Varianz o frei gewahlt und somit die Breite der Filterfunktion angepasst werden

kann.
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Abbildung 3.13: Zur Erhéhung des SNR und Vermeidung von Gibbs-Ringing-Artefakten wird fiir die
Bildglattung von Multikern-MR-~Daten hiufig ein Hanning-Filter (A) oder Gau-Filter (B) eingesetzt.

Kombination von Mehrkanaldaten

Bei der Verwendung von Mehrkanal-HF-Spulen werden die separat aufgenommenen MR-
Daten jedes Kanals zu einem Datensatz kombiniert. Die einfachste und meist verwendete
Methode ist die in dieser Arbeit verwendete Quadratsummen (SOS)-Methode. Die Intensitét
des kombinierten Bildes Ijomp, ergibt sich aus der Wurzel der voxelweisen Summation tiber
die quadratischen Intensititen der einzelnen Kanéle I; mit einer Anzahl von N Kanélen:

N
Iomb = Z 112 (313)
n=1

Sensitivitdtskarten der Einzelspulen werden nicht benétigt. Die Information der Phase geht
bei dem SOS-Prozess verloren und das kombinierte Bild ist ein reines Magnitudenbild.
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3.3 Nachverarbeitung und Korrekturmethoden zur quantitativen
kardialen 22Na-MRT

Die quantitative, kardiale 23Na-MRT wird durch physiologische Bewegungen der Atmung
und des Herzens, durch Partialvolumeneffekte (Kapitel 2.2.8) aufgrund von grofien Voxel-
groBen (47 bis 1310) mm® und von Inhomogenitiiten des statischen sowie des Sende- und
Empfangsfeldes beinflusst.

Ohne Beriicksichtigung der Atem - und Herzbewegung entstehen Verschmierungen und
Verwaschungen im rekonstruierten Bild. Eine Quantifizierung ist folglich unprézise. Zur
Reduktion der entstehenden Artefakte durch die Herzbewegung konnen prospektive [Pabst
et al., 2001; Ouwerkerk et al., 2005] und retrospektive [Resetar et al., 2015; Konstan-
din und Schad, 2013] Gating-Methoden angewendet werden, so dass nur Projektionen
einer bestimmten Herzphase entsprechend aufgenommen bzw. rekonstruiert werden. Die
Detektion der Herzbewegung erfolgt dabei mit einem externen Signal wie einem EKG,
Pulsoxymeter oder einem MR-Stethoskop. Fiir die Reduktion von Atembewegungsarte-
fakten bei konventionellen MR Aufnahmen gibt Zaitsev et al. [2015] eine Ubersicht. Die
prospektive [Tisdall et al., 2012; Danias et al., 1997] und retrospektive [Rank et al., 2017;
Wang und Ehman, 2000] Sortierung der Projektionen ermoglicht Rekonstruktionen in un-
terschiedliche Atemphasen. Das dafiir ben6tigte physiologische Atemsignal kann zum Einen
extrinsisch, z. B. mit einem Atemgurt, oder zum Anderen auf intrinsische Weise direkt aus
kontinuierlich aufgenommenen MR-Daten [Feng et al., 2016] detektiert werden. In dieser
Arbeit wird hintereinander jeweils eine retrospektive Sortiermethode fiir die Herzbewegung
[Resetar et al., 2015] und die Atembewegung [Platt et al., 2018] angewendet, um beide
physiologische Bewegungen zu beriicksichtigen. Mit Hilfe der Golden-Angle-Aufnahme wird
eine gleichméflige Verteilung der sortierten Projektionen in den Untermengen gewéhrleistet
[Resetar et al., 2015; Chan et al., 2009].

Wie in Kapitel 2.2.8 beschrieben, entstehen bei der Verwendung grofier Voxelgréfien von
(Ar)3 = (2mm)3 bis (10 mm)? Partialvolumeneffekte, die durch eine Verbreiterung der
PSF aufgrund, wie in der 2Na-MRT gegeben, kurzer Tj-Zeiten (Kapitel 2.2.8) zusiitz-
lich verstarkt werden. Dies fiihrt insbesondere bei kleinen Strukturen wie dem Myokard
zu einer systematischen Verfdlschung bei der Quantifizierung der Natriumkonzentration.
Korrekturmethoden fiir Partialvolumeneffekte wurden vorwiegend im Bereich der Positro-
nenemissionstomographie entwickelt [Erlandsson et al., 2012; Soret et al., 2007], werden
jedoch auch in der 'H-MRT [Horska et al., 2002] und Multikern-MRT angewendet [Nie-
sporek et al., 2015]. Die, sich in der Bilddoméne abspielenden, Korrekturmethoden kénnen
dabei in voxelbasierte [Wang und Fei, 2012] und volumenbasierte [Rousset et al., 1998]
Algorithmen aufgeteilt werden. Fiir die Bestimmung der Natriumkonzentration im Herz-
muskel wird in dieser Arbeit eine volumenbasierte Partialvolumenkorrektur (PVK) gewéhlt
[Niesporek et al., 2015]. Anatomische Informationen werden aus hochaufgelésten 'H-Bildern
entnommen.

Im Folgenden werden die verwendeten Korrekturmethoden fiir die Nachbearbeitung der
quantitativen, kardialen 23Na-MRT-Daten im Einzelnen vorgestellt. Die physiologischen
Bewegungen wie die Atmung und Herzbewegung sowie Inhomogenititen des statischen und
des Sende- und Empfangsfeldes werden beriicksichtigt. Fiir eine prézise Quantifizierung des
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Myokards werden eine volumenbasierte PVK angewendet und Relaxationseigenschaften
beachtet. Die gesamte Nachbearbeitung aufgenommener MR-Daten von der Rekonstruktion
bis zur finalen Auswertung erfolgte mit der Software Matlab 2019b (The MathWorks, Inc.,
Natick, MA, USA).

3.3.1 Registrierung und Segmentierung von Herzmasken

Zur detaillierten Bestimmung der anatomischen Struktur des Myokards wurden hoch-
aufgeldste 'H-MRT-Daten (interpoliert auf (Az)? = (1mm)3) mit der in Kapitel 3.2.1
vorgestellten whole-heart-Sequenz im ausgeatmeten Zustand in der Diastole akquiriert.
'H-MRT Bilder wurden auf 2*Na-MRT-Daten registriert (Abb. 3.14), um anschlieBend
manuell bindre Masken zu segmentieren.

S (a.u.)
120

60
IO

Abbildung 3.14: Hochaufgeloste 'H-MRT Bilder ((Az)® = (1 mm)?®) dienten zur anatomischen Bestim-
mung des Myokards und des Blutvolumens im Herz (A). "H-MRT-Daten wurden auf **Na-MRT-Daten
registriert (B: *H nach Registrierung, C: Fusion von *H- und ?*Na-Daten, D: *Na-MRT-Daten) und darauf
bindre Masken (Blutvolumen rot, Muskelvolumen griin) segmentiert (E). Die Abbildung ist reproduziert
von [Lott et al., 2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895,
24.02.2020.

Registrierung

Um durch den Registrierungsprozess die Informationen der 2>Na-MRT-Aufnahmen nicht
zu verfélschen (z.B. durch Scherung, Rotation, Interpolation), werden die hochaufgelésten
'H-Aufnahmen auf die geringer aufgelosten 2>Na-MRT Bilder registriert ((Az)? = (5mm)3).
Fiir eine kleinere Diskrepanz der rdumlichen Auflésung und einem folglich minimierten
Informationsverlust der 'H-Daten, wurden die 22Na-MRT-Daten nur fiir diesen Nachbearbei-
tungsschritt interpoliert (zerofilling-Faktor =2). Durchgefiihrt wurden die Registrierungen
mit dem FLIRT-Algorithmus der Software FSL (FMRIB Software Library, Oxford, UK).
FLIRT steht dabei auf Englisch fir FMRIB’s linear image registration tool. Verwen-
det wurde eine affine Registrierung mit einem 12 Parameter Modell (3 Translationen, 3
Rotationen, 3 Skalierungen, 3 Scherungungen).

Segmentierung

Binére Masken des Blutvolumens im Herzen und des Myokards wurden fiir die 2Na-MRT-
Daten und die Partialvolumenkorrektur anhand der registrierten 'H-Daten generiert. Die
Segmentierung erfolgte mit der Software MITK (Medical Imaging Interaction Toolkit,
DKF7Z, Heidelberg, Deutschland), ein Programm zur interaktiven Verarbeitung medizini-
scher Bildaufnahmen. Fiir jede 2D-Schicht wurde manuell mit dem Werkzeug der freien
Kontur ,Paint“eine Maske gezeichnet.
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3.3.2 Retrospektive Sortierung der Herzbewegung

Die Grundidee der in dieser Arbeit verwendeten retrospektiven Sortierung der Herzbewe-
gung von Resetar et al. [2015] besteht darin, die, ohne Beriicksichtigung des Herzzyklus,
aufgenommenen MR-Daten mit Hilfe des physiologischen Herzsignals in verschiedene Pha-
sen des Herzzyklus aufzuteilen, so dass jedes zeitliche Intervall des Herzzyklus nur mit der
Untermenge an Daten rekonstruiert wird, die wahrend dieser Herzphase gemessen wurde.

Fiir die zeitliche Zuordnung der Projektionen zum physiologischen Signal, benétigt es
zundchst einen Zeitvektor. Mit der Auslesefrequenz (AF) des Sensors zur Detektion des
physiologischen Signals (in den meisten Fallen EKG oder MR-Stethoskop) und der Anzahl
der Eintrdge im zur MR-Messung synchron aufgezeichneten Logfile (Ngintrige) kann ein
Vektor v in diskreten Zeitschritten berechnet werden:

1
V=R [0,1,2,...NEintrage — 1] (3.14)
Durch die Uberlagerung der zusétzlich im Logfile gespeicherten Positionen der Trigger-
punkte (TP) und dem Zeitvektor v kénnen mittels bekanntem TR der Pulssequenz einzelne
Projektionen identifiziert werden, die zur Zeit des Triggers aufgenommen wurden und mit

denen eine Herzphase beginnt:

v(TP) — (Napc - tpw)
TR

Anfangsposition(TP) = (3.15)
Bei der Aufnahme von zusétzlichen Punkten im k-Raum-Zentrum ohne Gradienten (Abschn.
3.2.4) startet die radiale Auslese nicht bei TE, sondern bei TE, ergénzt durch die Anzahl
der erweiterten Punkte Napc und der Verweilzeit tpw. Der Zeitpunkt des Triggers wird
entsprechend erst dem Zeitpunkt des Beginns der Datenauslese zugeordnet. Werden keine
weiteren Punkte im k-Raum-Zentrum aufgenommen, betriagt Napc Null.

Je nach zeitlichem Intervall des Herzzyklus, das rekonstruiert werden soll, beginnt die
Sortierung der Projektionen direkt mit der ,,Anfangsposition“oder mit einem Offset O und
hat eine Zeitauflosung von At. Die Sortierung beginnt entsprechend bei der Startposition
p1 und endet bei Position po:

O+ At
TR

O
p1 = Anfangsposition(TP) + —, p2 = Anfangsposition(TP) + (3.16)

TR
Fiir jede zu sortierende Phase des Herzzyklus entsteht eine eigene Rohdatenmatrix mit der
Untermenge an Projektionen, die zu dieser Herzphase gehoren. Eintrage nicht zugehoriger
Projektionen werden dabei auf Null gesetzt. Fallen Projektionen auf die gleiche Position,
werden sie gemittelt.

Bei der Verwendung von Mehrkanal-Daten werden die einzelnen Kanéle fiir die oben
beschriebene Umsortierung getrennt verarbeitet und anschliefend wieder zusammengefiigt.
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Abbildung 3.15: Dargestellt ist das Prinzip der Einteilung der Projektionen mit Beriicksichtigung der
Herzbewegung im k-Raum. Mit dem physiologischen Signal (hier Trigger des externen Signals) wird der
Anfang eines Herzzyklus definitiert. Im Beispiel werden Projektionen in vier Herzzyklusphasen sortiert.
Projektionen, die zeitlich einer bestimmten Herzphase angehoren (rot, griin, blau oder gelb), werden in
separate Rohdatenmatrizen geschrieben. AnschlieSlend kénnen die einzelnen Phasen separat rekonstruiert
werden. Die Abbildung ist angenéhert an Abb. 4.8 aus [Resetar, 2014].

3.3.3 Retrospektive respiratorisch-separierte Rekonstruktion

Wie auch bei der zuvor beschriebenen Sortierung in mehrere Phasen des Herzzyklus,
ermoglicht die retrospektive Sortierung der Projektionen in unterschiedliche Atemphasen
zusétzliche respiratorisch-separierte Rekonstruktionen. Das dafiir benétigte physiologische
Atemsignal wird intrinsisch direkt aus den aufgenommenen 2*Na-MR-Daten detektiert.
Mit der in Abschnitt 3.2.4 beschriebenen, radialen Auslese ist das gemessene MR-Signal
im k-Raum-Zentrum mit der Wichtung des Sende- und Empfangsprofils proportional zur
Summe der Transversalmagnetisierung [Larson et al., 2004; Platt et al., 2018]. Es besteht
daher ein direkter Zusammenhang zwischen dem gemessenen Signal und der Beladung an
Gewebe im Aufnahmebereich der Spule. Andert sich die Gewebeverteilung in der sensitiven
Spulenregion aufgrund der Atembewegung, kann aus dem Signal im k-Raum-Zentrum das
physiologische Atemsignal generiert werden [Larson et al., 2004; Feng et al., 2016].

Herkémmlich liegt in der verwendeten DA-3DPR-Sequenz der erste Auslesepunkt auf der
ansteigenden Rampe des Gradienten. Es kénnen jedoch auch ein bis zwei Auslesepunkte
ohne Schaltung von Gradienten direkt im k-Raum-Zentrum vorab aufgenommen werden.
Das Signal dieser Punkte wird folglich nicht von Gradienten beeinflusst. In dieser Arbeit
wurden in der ersten Studie (Kapitel 4.2) keine zusétzlichen Punkte ausgelesen. Die
Bestimmung des Atemsignals erfolgte mit der Mittelung des MR-Signals {iber die ersten
beiden Auslesepositionen auf dem Anstieg des Gradienten. In der zweiten Studie (Kapitel
4.3) wurde ein zusétzlicher Punkt vor dem Zuschalten der Gradienten ausgelesen, der auch
ohne Mittelung zu einem verlésslichen Atemsignal fithrte. Um das Signal aller Kanéle zu
verarbeiten, wurde in jedem Fall eine SOS-Kombination durchgefiihrt.
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Ohne weitere Verarbeitung des ?Na-Signals im k-Raum-Zentrum erscheint das Atemsignal
stark verrauscht (Abbildung 3.16). Durch die Anwendung eines Gauffilters (Abschn. 3.2.6)
wird das intrinsisch generierte Atemsignal geglittet. Anschliefend wird die Basislinie mit
einem Medianfilter verschoben, um ein um Null oszillierendes Atemsignal zu erhalten [Platt
et al., 2018].

AT B 6,56 c 1
68 654 .05
EI 6.6 368 s
= = 65 s 0
< 64 g =y
n 6,48 205
6,2
6,46 1
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Abbildung 3.16: Beispielhaftes Atemsignal abgeleitet aus in-vivo **Na-MRT Herzdaten aufgenommen mit
der DA-3DPR-Sequenz und einem zusétzlichen Punkt vor Beginn der Gradienten. A: SOS-Kombination des
23Na-Signals aus dem k-Raum-Zentrum ohne Filter. B: Intrinsisch generiertes Atemsignal nach Anwendung
eines Gaufifilters, C: Gefiltertes Atemsignal oszillierend um Null.

Das intrinsisch generierte Atemsignal kann dann in unterschiedliche Atemphasen eingeteilt
werden. Zwei Zustdnde koénnen z.B. durch die Zuteilung von Projektionen grofler bzw.
kleiner Null gewonnen werden (Abb. 4.7). Abschnitt 3.4 gibt eine weitere Beschreibung tiber
die Nachberarbeitung und die Einteilung des Atemsignals in mehr als zwei Atemzustinde.

3.3.4 Korrekturen von Effekten des statischen Magnetfeldes (By)

Inhomogenitiaten des Grundmagnetfeldes By resultieren in lokalen Verschiebungen der Re-
sonanzfrequenz und fithren damit in einzelnen Bereichen, {iberwiegend Regionen mit grofien
Suszeptibilitdtsunterschieden, zu einer nicht resonanten Aufnahme. Fiir die Korrektur die-
ser Offresonanzen ist die Kartierung der Phasenunterschiede erforderlich. Eine so genannte
ABy-Karte lasst sich mit einer Zwei-Echo-Aufnahme realisieren. 22Na-MRT-Daten werden
zu den Zeitpunkten TE; und TFEy aufgenommen und jeweils zu einem imaginédren Bild
(Imgy und I'mgs) rekonstruiert. Durch die Phasendifferenz A¢ der beiden Bilder kann die
A Byp-Karte voxelweise berechnet werden:

__ A9¢ , 4 —
= TE, — TE mit A¢p=¢o—¢1 =4 (

ABy

L ng> (3.17)

I'mg,

Aufgrund der festen Periodizitét von [-m,7| der Rohphasendaten eines MR-Scanners kann
es zu abrupten Phasenspriingen kommen, sobald der wahre Phasenwert auflerhalb von
[-7r,7] liegt. Zur Vermeidung solcher scharfen Ubergéinge wird eine spezielle Korrektur
durchgefiihrt, die im Englischen als Unwrapping bezeichnet wird [Bernstein et al., 2004,
Kapitel 13.5]. Durch die Addition oder Subtraktion eines (angemessenen) Vielfachen
von 27w werden die Phasenwerte wieder einem kontinuierlichen Wertebereich zugeordnet
(Abb. 3.17). Mittels der Berechnung von A¢ mit der Division der komplexen Bilder ist nur
einmal ein Phasen-unwrapping notwendig. In dieser Arbeit wurde ein 3D-Algorithmus von
Dong et al. [2017] auf A¢ angewendet, bevor die ABy-Karte, oder auch By-Karte genannt,
berechnet wurde.
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(rad)

Abbildung 3.17: Die Phasenkarte eines numerischen Phantoms zeigt plétzliche Spriinge aufgrund des vom
MR-Scanner festgelegten Wertebereichs von [-7,7] (A). Mit der Anwendung eines Unwrapping-Algorithmus
wird der Wertebereich vergréflert und der wahre Wert der Phase mit kontinuierlicher Erscheinung dargelegt
(B). Fiir diese Korrektur wird jeweils ein Vielfaches von 27 addiert bzw. subtrahiert. Die graphische Dar-
stellung ist leicht modifiziert reproduziert von Maier et al. [2015] und wurde mit freundlicher Genehmigung
von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4784780260177 am 09.03.2020. bereitgestellt.

Mit den berechneten By-Karten wurden die kardialen in-vivo 23Na-MRT-Daten auf Inho-
mogenitdten des Grundmagnetfeldes mit einem Ansatz basierend auf einer Segmentierung
nach Frequenzen korrigiert [Lu et al., 2010]. Der Ablauf ist in Abb. 3.18 gezeigt. Basierend
auf der Bp-Karte (1. Schritt) wird im zweiten Schritt eine Matrix M, sort erstellt, die
Regionen gleicher Offresonanzen definiert. Die Schrittweite der Frequenzen kann beliebig
gewéhlt werden. Eine grofie Anzahl an Schritten bedeutet eine prézise Abtastung, aber
auch eine lange Rechenzeit. Die zu korrigierende Bildmatrix wird sozusagen nach ,Fre-
quenzen segmentiert®. In Schritt 3 wird fiir jede dieser Frequenzen w zusammen mit den
Bildrohdaten img ein separater k-Raum datap, erzeugt:

datap, = img - exp(—iwt) (3.18)

t ist dabei der Zeitpunkt des Auslespunktes auf der Trajektorie. Mit der in Abschnitt 3.2.6
beschriebenen nuFFT werden diese separaten k-Rdume in den Ortsraum transformiert.
In einem letzten, vierten Schritt erfolgt eine voxelweise Zuordnung der segmentierten
Frequenzmatrix M, sory und den zugehorigen Bilddaten im Ortsraum, um By-korrigierte
2Na-MRT-Daten zu erhalten.

Bei der Verwendung von Mehrkanal-Daten werden die einzelnen Kanile wie oben beschrie-
ben auf Bp-Inhomogenitdten korrigiert. Dadurch erhoht sich die Rechenzeit nochmals um
den Faktor: Anzahl der Frequenzschritte - Anzahl der Kanéle.

Die Abweichungen zwischen nicht korrigierten und auf Inhomogenitdten korrigierten
2Na-MRT-Daten wurden in relativen Differenzkarten betrachtet:

Sunkorri i ) igi

- giert korrigiert

Arel = . (3.19)
Sunkorrigiert
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Abbildung 3.18: Zuerst wird mit Hilfe einer Zwei-Echo-Aufnahme eine Bo-Karte erstellt (A). Im zweiten
Schritt wird eine Matrix mit definierten Frequenzregionen bestimmt, die alle Offresonanzen mit einer

Y

1UYIS 0
Y

gewéhlten Schrittweite abdeckt (B). Danach erfolgt im dritten Schritt die Konstruktion von separaten
k-Réumen fiir jeden Frequenzschritt und deren Transformation in den Ortsraum (C). Zuletzt wird die
,Frequenz-segmentierte“- Matrix den jeweiligen Rekonstruktionen im Ortsraum voxelweise zugewiesen (D).

3.3.5 Korrekturen von Effekten des Sende- und Empfangsfeldes (B;)

Die Korrektur von Hochfrequenz (Bj)-Inhomogenitéiten erfolgt mit der jeweiligen Kartie-
rung des Sende- (B;)- und Empfangsfeldes (B ).

Sendefeldkartierung

Fiir das Sendefeld ermoglicht die in Abschnitt 3.2.5 beschriebene Double-Angle-Methode,
basierend auf zwei zusitzlichen ?Na-MRT Aufnahmen mit den Flipwinkeln «; und
g = 2 - a; die Erzeugung von in-vivo Bf -Karten (axare) mit gleicher Positionierung
und folglich gleicher Beladung, wie fiir die quantitativen kardialen in-vivo 2>Na-MRT-
Messungen. Durch die Division von a; kénnen relative By -Karten erstellt werden (B; ),
die mit der Multiplikation des in der quantitativen Messung tatsdchlich verwendeten
Flipwinkels « als modifizierte By -Karte (B, __,) auf die jeweilige Messung angewendet

1 mod
werden konnen.
QKarte a

aq

(3.20)

QKarte, mod =

Empfangsfeldkartierung

Bei der hier fiir die 2Na-Messungen verwendeten ovalen Birdcage-Spule (Abschn. 3.1.2)
unterscheidet sich die verbaute Hardware zum Senden und Empfangen von Hochfrequenz-
signalen. Das Prinzip der Reziprozitdt kann daher nicht angewendet werden [Hoult, 2000].
Ohne einen Standard-Birdcage zum Empfangen [Volz et al., 2012] oder separate Kanéle
zum Senden [Van de Moortele und Ugurbil, 2009] lassen sich vor allem in-vivo B -Karten
nur erschwert messen. Fiir ein homogenes Phantom mit konstanter Spindichte p kann die
Empfangssensitivitat B; mit dem gemessenen Signal S und dem Flipwinkel orkarte, mod
bestimmt werden:
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S o p - sin(axarte, mod) * By (3.21)
S

sin (aKarte, mod)

By x (3.22)

Die Ubereinstimmung von Messung und Simulation am Phantom wurde von Platt et al.
[2018] gezeigt.

Fiir die kardialen in-vivo >Na-Messungen wurde in dieser Arbeit das Empfangsfeld mit
dem Modul CST MWS der Software CST Studio Suite (CST AG, Darmstadt, Deutschland)
simuliert. Mit bekannter Beladung und genauer Spulenkonfiguration kann die 3D elek-
tromagnetische Feldverteilung mittels eines numerischen Simulationsverfahrens [Weiland,
1996] berechnet werden. Bei der verwendeten vier-Kanal Spule ergeben die resultierenden
Loésungen By -Felder fiir die einzelnen Kanile, die mit der SOS-Methode kombiniert werden.
Fiir realistische Simulationen im Menschen wurden elektromagnetische Simulationen mit
vier voxelbasierten Kérpermodellen fiir Erwachsene durchgefiihrt: Tom, Gustav, Ana, Lau-
ra [Christ et al., 2009; Wittig, 2011]. Jedem Voxel werden die gewebespezifische Dichte und
frequenzabhéngige dielektrische Eigenschaften zugeordnet (hinterlegt in ITIS-Datenbank
[Hasgall et al., 2012]), so dass die Geometrie und die dielektrischen Eigenschaften eines
beispielhaften menschlichen Koérpers wiedergeben werden.

By -Karten wurden fiir alle vier Kérpermodelle simuliert. Ahnlich zu der Position der
Probanden in den in-vivo ?*Na-Messungen wurden auch die Kérpermodelle fiir die Si-
mulationen in Riickenlage mit dem Herz mittig zur Spule positioniert (Abb. 3.19). Aus
allen vier Simulationen wurde eine mittlere, relative By -Karte (B] ) erstellt, die fiir alle
Probanden zur Korrektur verwendet wurde.

Abbildung 3.19: Die Kérpermodelle fiir die B; -Simulationen wurden dhnlich zu in-vivo Z3Na-Messungen
in Riickenlage mit dem Herz mittig zur Spule positioniert. (A) axiale Draufsicht, (B) koronare Draufsicht.

Korrektur des Sende - und Empfangsfeldes

Das gemessene Signal S kann basierend auf Gl. 3.21 nacheinander mit okarte, mod auf
Inhomogenititen des Sendefeldes und mit By auf Effekte des Empfangsfeldes korrigiert
werden:
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S
S = 3.23
Birkorr Sin(aKarte, mod) ( )
SB+k rT
SBlkorr = 1_ 2 (324)
Bl rel

Die folgende Aufzdhlung fasst die einzelnen Schritte zur Korrektur von Effekten des Sende-
und Empfangsfeldes zusammen:

1. Erstellung der relativen Bf o-Karte

2. Anpassung von Bfr ro an tatséchlichen Flipwinkel zu Bf“ mod
3. Erstellung der gemittelten, simulierten relativen B -Karte
4

. Korrektur des gemessenen Signals S auf By zu S B+ korr
1

5. Korrektur des Bfr -korrigierten Signals auf By zu Sp,korr

3.3.6 Partialvolumenkorrektur

Die volumenbasierte Partialvolumenkorrektur ist eine geometric transfer-(GTM) Methode,
die Informationen von definierten Volumina in Form von binidren Masken durch eine Faltung
mit ihrer simulierten PSF in eine sogenannte region-spread function (RSF) wandelt und die
Verhéltnisse der iiberlappenden Signale bestimmt, fiir die dann korrigiert wird [Niesporek
et al., 2015].

Die gemessene Signalintensitit S(r) kann in der MRT durch einen Faltungsprozess der
tatséchlichen, nicht messbaren Signalverteilung und der zuvor dargestellten PSF(r) be-
schrieben werden (Abschn. 2.2.7).

Bei der Betrachtung der einzeln definierten Volumina mit der jeweiligen, nicht direkt
messbaren Signalintensitét 7; und einer Volumenausdehnung von M;(r) ergibt sich die
tatséchlich gemessene Intensidtsverteilung g(r) durch die Summe aller Kompartimente:

g(r) =Y _T; - (My(r) ® Hy(r)) (3.25)
=1 RSF,

Dabei stellt n die Anzahl aller bindren Masken dar. H;(r) bezeichnet die PSF jedes
Volumens, die fiir die Verwendung der Partialvolumenkorrektur jeweils simuliert wird
(Abschn. 3.3.6.1). Aufgrund der Annahme eines konstanten 7; iiber jedes Volumens werden
fiir MRT-Aufnahmen Regionen gleicher Spindichte, d. h. eines Gewebes, fiir die einzelnen
Kompartimente empfohlen. Unter der weiteren Annahme einer ndherungsweisen konstanten
PSF tber das gesamte Sichtfeld [Robson et al., 1997] und einer mathematisch unabhéngigen
Fortpflanzung des jeweiligen Signals von der Faltungsoperation kann die Faltung aus 3.25
als region-spread function definiert werden. Abbildung 3.20 zeigt den Einfluss auf das Signal
durch den Faltungsprozess mit der PSF in der resultierenden RSF. Durch die entstehende
Signalverbreiterung kommt es bei der Verwendung von mehr als einem Kompartiment zu
Signaliiberlappungen, was das spilling des Partialvolumeneffektes beschreibt.
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Da sich diese Uberlagerungungen linear verhalten, kénnen die Beitrige der einzelnen
Volumina separiert und eine mittlere Signalintensitéit g; iiber alle Voxel p; einer Maske
M; bestimmt werden:

§j=lZTi'ZMj'RSFi

Pj =1 pj

Abbildung 3.20: Im Bildgebungsprozess der MRT entsteht durch die Faltung von bindren Masken
(A, Beispiel Blutvolumen) mit ihrer PSF die region-spread function (RSF) mit einer Signalverbreite-
rung in benachbarte Regionen (B). Die rote Umrandung stellt die tatsdchliche Volumenausdehnung der
Kompartimente dar.

Mit einem Wichtungsfaktor
1
wij = — ZM]‘ . RSFZ (3.27)
Pj “p;

lasst sich Gleichung 3.26 zu einem linearen Gleichungssystem vereinfachen:
n
gi=> wij-T; (3.28)
i=1

wi; beschreibt hierbei den iiberlappenden Signalanteil jedes Volumens ¢ im Volumen j
(1 # j). Fir alle Kompartimente n ergibt sich dann die geometric transfer matriz mit der
die einzelnen mittleren Intensitdten durch folgende Matrixschreibweise ausgedriickt werden
koénnen:

g1 Wil W12 o Wi Ty
92 W21 W22 "t Wap b

= 2] (3.29)
gn Wn,1 Wp2 - Wpn Tn

geometric transfer matriz

Mit diesem linearen Gleichungssystem und den mittleren gemessenen Signalintensititen g
der einzelnen Volumina kénnen dann die jeweiligen realen, nicht messbaren Intensitaten T°
durch eine linksseitige, inverse Division berechnet werden:

T=GTM'.g (3.30)
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Im Gegensatz zu voxelbasierten Ansétzen ist mit dieser Methode der Partialvolumen-
korrektur durch die Zuordnung von mittleren Signalintensititen pro Kompartiment
nur die Quantifizierung und Korrektur in definierten Volumina moglich. Es wird kein
Partialvolumen-korrigiertes MR-Bild erstellt. Im Folgenden wird die bendtigte Simulation
der PSF néher erldutert.

3.3.6.1 Simulation der Punktantwortfunktion

Die fiir die verwendete Partialvolumenkorrektur bendtigte RSF ergibt sich wie oben
beschrieben aus der Faltung eines Kompartiments mit seiner PSF. Wie in Abschnitt 3.3.6
erldutert, beschreibt die PSF in der MRT den Bildgebungsprozess einer punktférmigen
Quelle mit Position 7'. Das Signal s(k(t),t) kann nach Gleichung 2.69 wie folgt mit der
Dirac’schen Deltafunktion §(r — 7’) geschrieben werden:

s(k(t),t) o< C(T3,t) / S(r — ') e RO gr o O(T3  t)e 2RO (3.31)
|4

Mit den Gradienteneigenschaften der DA-3DPR kann die k-Raum-Trajektorie k(t) be-
stimmt werden. Weiterhin zeigt das Signal eine Relaxationsabhingigkeit, was mit dem
Faktor C(T%5,t) bezeichnet wird. Die PSF ergibt sich dann mit Gl. 3.31 aus der inversen
Fouriertransformation:

PSF o C(T5, 1) / s(k(t), 1) - e *O" Gk o C(T3, 1) / o2k kO g (3.32)
|4 Vv

Dementsprechend ist es moglich die PSF mit dem Wissen des Gradientenverlaufs, der
T5-Relaxationen und eventueller weiterer Einfliissen, wie der Anwendung von Filtern, nume-
risch durch eine Fouriertransformation des abgetasteten k-Raums zu simulieren [Niesporek
et al., 2015]. Folglich wurden fiir die Partialvolumenkorrektur jedem Volumen gewebe-
spezifische Relaxationsparameter zugeteilt und entsprechend fiir jedes Kompartiment die
PSF einzeln simuliert. Eine detailliertere Beschreibung zu den Relaxationseigenschaften
und Zerfallsarten (mono- oder bi-exponentiell) findet sich in Abschnitt 2.1.7 und 3.3.7.

1 T T
— Blut =
— Muskel s0.2
0,8r ) 4
301
—_ = Abbildung 3.21: Die Simulationen
2 0,6 5_ 0 . einer eindimensionalen PSF beispiel-
= 1 2 3 4 . . o3
g Pixelposition haft fir die verwendeten in-vivo “°Na-
E 04 MRT-Daten. Aufgrund unterschiedli-
g I / | cher Relaxationscharakteristiken ver-
< breitert sich die PSF fir Volumen
0,2+ E mit Eigenschaften von Muskel im Ver-
gleich zu Blut.
0 i 1 1 1 1 1 ]
-15 -10 -5 0 5 10 15

Pixelposition
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3.3.7 Konzentrationsbestimmung unter Beriicksichtigung von
Relaxationseffekten

Fiir die Bestimmung von quantitativen Konzentrationswerten aus MRT-Daten miissen
Effekte der in Kapitel 2.1.7 beschriebenen Relaxation beriicksichtigt werden. Dafiir sollte vor
jedem Puls eine vollstdndige Relaxation der Kernspins vorliegen. Dies ldsst sich zum Einen
mit einer sehr langen Repetitionszeit realisieren (TR ~ 3 - T7). Bei kiirzerer Repetitionszeit
kann zum Anderen der Ausgangssignalwert mit bekannten Relaxationszeiten 77 und 7%
und den Aufnahmeparametern (TR, TE, «) berechnet werden. Dafiir werden je nach
Zerfallsart mit der FLASH-Gleichung Korrekturfaktoren bestimmt [Reiser et al., 2007]:

—ex IR
KF, = exp <_TE)( 1 —exp (-7 )TR)) sin(a) (3.33)

T3 1 — cos(a) exp ( T

TR
TE 1—exp
KFy = (0,6-exp (— . ) +04- exp( >> ( i} ) - sin(a)
T2,kurz 2 Jang 1-— COb exp ( TR>

(3.34)

In dieser Arbeit wurden die quantitativen, kardialen 23Na-Messungen mit diesen Korrek-
turfaktoren korrigiert. Fiir Blut wurde ein mono-exponentieller (KF},) und fiir Muskel
ein bi-exponentieller Korrekturfaktor (KFy,) verwendet. Das Verhéltnis 60/40 leitet sich
aus der Theorie der Relaxation eines Spin-3/2-Kerns (Abschn. 2.1.7) ab. Bei weiteren
quantitativen Messungen wie der ex-vivo Blutproben und des Wadenmuskels, sowie den
Aufnahmen fiir die Sendefeldkartierung mit DAM wurde auf eine ausreichend lange TR-Zeit
geachtet.

Nach der Durchfithrung von Korrekturen, bedarf es fiir die quantitative MRT zudem
einer Normierung der Signalwerte mit einer bekannten Referenz, die mit Hilfe von extern
zugefiigten Referenzrohrchen oder internen Strukturen erreicht werden. Solange nicht
anders deklariert, wird in dieser Arbeit die interne Referenz von Blut verwendet. Die
Natriumkonzentration wurde in ez-vivo Blutproben gemessen (Abschn. 4.1.4) und auf den
mittleren Signalwert des Blutvolumens im Herzen angewendet.
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3.4 Kompensation der Atembewegung

Fiir die quantitative Analyse der kardialen 2>Na-MRT-Daten wurde zur Reduktion von
Verschmierungen im resultierenden Bild die in Abschnitt 3.3 beschriebenen retrospektiven
Sortierungen zur Beriicksichtigung physiologischer Bewegungen wie der Herzbewegung und
Atmung verwendet. Durch separierte Rekonstruktionen in verschiedene Herzphasen und
Atemzustinde wird jeweils nur der Zustand der ausgeatmeten Diastole fiir die quantitative
Auswertung herangezogen. Dabei wird eine geringe Teilmenge des tatsdchlich aufgenom-
menen Datensatzes genutzt. Eine grofie Teilmenge bleibt ungenutzt. Durch die Sortierung
in zwei Atemzustande fallen etwa die Héalfte der Daten weg. Mit einer Kompensation der
Atembewegung kénnen diese wegfallenden Projektionen weiter verwendet werden. Folglich
kann ein hoheres SNR erreicht oder die Messzeit reduziert werden.

Eine Bewegungskompensation ist typischerweise retrospektiv in den Rekonstruktionsprozess
integriert und beginnt, wie die Sortierung der Atembewegung in Abschnitt 3.3.3, mit der
Einteilung des extrinsisch oder intrinsisch gewonnen Atemsignals in mehrere Atemzustinde
[Guyader et al., 2015; Mazaheri et al., 2012; Jiang et al., 2018]. Die Auslenkung zwischen
den Atemzustdnden wird bestimmt, um die MR-Daten der einzelnen Phasen auf einen
Bewegungszustand ausrichten zu kénnen. Anschlieflend werden die justierten Daten zu
einem Datensatz zusammengefiigt und ein bewegungskompensiertes Bild einer Atemphase,
das Daten aller Atemzustidnde enthélt, kann rekonstruiert werden. Fiir die Abschétzung
der Bewegung zwischen den Atemphasen werden oft Registrierungsmethoden mit rigiden
[Mazaheri et al., 2012] und vor allem deformierbaren Registrierungen [Ragheb et al., 2015;
Rank et al., 2017; Petibon et al., 2014] verwendet. Vorraussetzung fiir solche Algorithmen
sind immer rekonstruierte Bilder im Ortsraum der einzelnen Atemphasen, also einer
Untermenge des gesamten Datensatzes. Zusétzlich hingt die Qualitat der Registrierung
und folglich die moégliche Kompensation der Bewegung von der Qualitit der eingehenden
Bilder ab. Diese Gegebenheiten koénnen mit den Herausforderungen der in-vivo ?*Na-
MRT, wie der 12000-fach geringeren in-vivo Sensitivitit verglichen mit "H-MRT-Daten
und einer geringen rdumlichen Auflésung, teilweise nicht erfiillt werden. In dieser Arbeit
wird eine Vorgehensweise ohne notwendige Rekonstruktionen von Untermengen und ohne
Registrierungsmethoden vorgestellt. Basierend auf Fouriertransformation-Eigenschaften
(Abschn. 2.2.6) wird mit der Addition einer linearen Phase im k-Raum die Bewegung im
Ortsraum kompensiert.

Im Folgenden wird auf die Einteilung des intrinsisch generierten Atemsignals und die ent-
wickelte Methode zur Atembewegungskompensation eingegangen. Der Ablauf in einzelnen
Schritten ist in Abbildung 3.22 dargestellt.
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Abbildung 3.22: Ablauf der Kompensation der Atembewegung im Frequenzraum fiir in-vivo 2*Na-MRT-
Daten. In Schritt 1 wird das intrinsische Atemsignal generiert, normiert und in mehrere Atemphasen geteilt
(A). In Schritt 2 wird das Bild ohne Beriicksichtigung der Atembewegung im Ortsraum rekonstruiert
(B) und eine organspezifische Maske erstellt, die wieder in den k-Raum transformiert wird. Dort folgt
eine Faltung des k-Raums der Maske mit dem k-Raum des zu betrachtenden Atemzustandes (Schritt 3,
C). AnschlieBend wird im k-Raum die Differenz aus der Phase des eingeatmeten und des ausgeatmeten
Atemzustandes bestimmt, um daraus die Phasenverschiebung A¢ und die Verschiebung im Ortsraum Az
fiir die einzelnen Atemzustinde zu ermitteln (D). Mit Az koénnen die Projektionen durch die Addition einer
linearen Phase in einen Referenzzustand (ausgeatmet) verschoben werden (E), um nach Kombination aller
Atemzustande ein bewegungskompensiertes Bild rekonstruieren zu kénnen (F).

3.4.1 Einteilung des intrinsischen Atemsignals

Das intrinsische Atemsignal wurde, wie in Abschnitt 3.3.3 beschrieben, direkt aus den in-vivo
2Na-MRT-Daten gewonnen. Mit der Annahme einer gleichméBigen Atembewegung iiber
die gesamte Aufnahmezeit kénnen die Nulldurchgéange und die lokalen Minima/Maxima des
Signals genutzt werden, um einen regelméfligen Atemzyklus zwischen dem Signalminimum
Smin und dem Signalmaximum Spax zu identifizieren. Innerhalb einer halben Atemkurve
(entweder S > 0 oder S < 0, Abb. 3.23) werden die Signalwerte so auf das jeweilige
Amplitudenmaximum bzw. -minimum normiert, dass ein gleichméfiges Atemsignal entsteht.
Anschlielend wurde das Signal in den positiven Wertebereich von 0 bis 1 verschoben. Die
Werte im Bereich des voll ausgeatmeten Atemzustands betragen dann 1 und Bereiche
der maximalen Einatmung liegen bei dem Signalwert 0 [Behl et al., 2018]. Fiir eine feine
Aufteilung und folglich eine detaillierte Abtastung der Atembewegung ist eine Aufteilung
in mehr als zwei Atemzustinde von Vorteil, beispielsweise in gleichméfige Schritte von
0,2 (Abb. 3.22 A). Aufgrund von ansteigendem Rauschen mit fallender Projektionszahl
sollte die Anzahl der Projektionen pro Atemphase jedoch auch nicht zu klein sein. Bei
den betrachteten 23Na-MRT-Daten in dieser Arbeit (100.000 Projektionen, TR = 21 ms,
ein zusétzlicher Punkt vor der Gradientenschaltung) stellte sich eine Aufteilung in fiinf
Atemzustéinde als geeignet dar.
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Abbildung 3.23: Das intrinsisch generierte Atemsignal wird mit Hilfe der Nulldurchgénge in Blocke S > 0
und S < 0 geteilt. Durch das Verhéltnis Smax/SBlock,max 0der Smin/SBlock,min kann das Atemsignal auf
einen regelméBigen Atemzyklus normiert werden.

3.4.2 Organspezifische Atemkompensation

Die in dieser Arbeit entwickelte Methode der Bewegungskompensation betrachtet die
Bewegung aufgrund von Atmung einzelner Organe. Dazu wird zu Anfang ein Bild ohne
Beriicksichtigung jeglicher Atembewegung rekonstruiert. Basierend auf dieser Rekonstruk-
tion wird im Ortsraum eine organspezifische Maske z.B. des Herzens oder der Leber
mit ausreichendem Randbereich generiert, sodass sie alle Atemzustande umfasst. Nach
Transformation der Maske in den k-Raum kann dort mit einer Faltung des k-Raums der
Maske mit dem k-Raum des entsprechenden Atemzustandes spezifisch fiir das untersuchte
Organ das Ausmaf} der Atembewegung ermittelt werden (Abb. 3.22 B, C).

3.4.3 Kompensation der Atembewegung im Frequenzraum

Um die Anzahl der verwendeten Projektionen im Vergleich zu respiratorisch-separierten
Rekonstruktionen (Abschn. 4.2) zu erhohen, sollen die Projektionen in allen Atemphasen
fiir die Rekonstruktion eines Referenzzustandes verwendet werden. Projektionen, die nicht
dem Referenzzustand angehdren, sind aufgrund der Atembewegung im Ortsraum zur
Referenz verschoben. Die Kompensation dieser Bewegung erfolgt mit Eigenschaften der
Fouriertransformation (Abschn. 2.2.6). Die Verschiebung im Ortsraum Az entspricht der
Addition einer linearen Phase im k-Raum mit der Frequenz k. :

Sverschoben = ®nicht verschoben * 633p(i27TAZkz) (335)
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Um die Verschiebung, d.h. die Bewegung im Ortsraum, zu kompensieren wurde jedem
Atemzustand eine Phasendifferenz A¢ zugeordnet mit der Az ermittelt werden kann (unten).
Mit Az und Gl. 3.35 kann dann im k-Raum die entsprechende lineare Phase auf das Signal
addiert werden, um die Projektionen im k-Raum zum Referenzzustand zu verschieben.
Nach Kombination aller Atemphasen entsteht ein atembewegungs-kompensierter Datensatz
zur Rekonstruktion des Referenzzustandes mit allen Projektionen.
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Abbildung 3.24: Der Kern der Bewegungskompensation besteht aus der Bestimmung der Verschiebung
Az im Ortsraum mit der Phasendifferenz A¢ im k-Raum. In einem vereinfachten Modell wurde das Bild
eines Streifens simuliert und mit bekannter Gréle Az = 1 cm verschoben. Im k-Raum kann die Differenz
zwischen dem zu verschiebenden Atemzustand und dem Referenzzustand gebildet werden (A, C). Mit einem
linearen Fit (B, D) tiber einen Fitbereich um das k-Raum-Zentrum an die zentrale Linie der Differenz der
Phasen (bei kz = 0, ky = 0 entlang k., Pfeil in A, C) lasst sich A¢ = f¢(kzmax) — f(—Fkz,max) und mit GL.
3.36 auch Az bestimmen.

Bestimmung der Amplitude der Atembewegung Az

Um das Ausmafl der Atembewegung im Ortsraum Az berechnen zu koénnen, wird der
Phasenunterschied A¢ benétigt. Zur Bestimmung von A¢ wird die Differenz aus der Phase
des zu verschiebenden Atemzustandes und der Phase des Referenzzustandes im kartesischen
k-Raum gebildet (Abb. 3.22 D). Die Differenz wird effektiv aus der Division der komplexen
Datensétze im k-Raum mit anschlieBender Bestimmung der Phase ermittelt.



3.4 Kompensation der Atembewegung

59

Abbildung 3.24 A und B zeigen die Bestimmung von Az mit Hilfe der Phasendifferenz A¢
anhand eines vereinfachten Modells. Das Bild eines Streifens wurde mit einer nominellen
Auflssung von (5mm)? simuliert und mit bekanntem Az verschoben. Aus der Phasendiffe-
renz im kartesischen k-Raum wird eine zentrale Linie in k.-Richtung entnommen (k, =0
und k, = 0, Abb. 3.24 A). In einem eingeschrankten Fitbereich um das k-Raum-Zentrum
dieser Linie wird eine lineare Funktion fy = p1 - k, + p2 angefittet (Abb. 3.24 B). Mit k, max
als maximale Ausdehnung des k-Raums in k.-Richtung und p; und po als Fitkonstanten
kann A¢ = fo(ksmax) — f4(—Fkzmax) bestimmt werden. Az wird anschlieBend mit der
maximalen Frequenzausdehnung kmax = 1/24z (Azx ist nominelle, raumliche Auflésung)
wie folgt berechnet:

Az — A¢ o qu(kz,maX) - f(b(_kz,max)

27 kpax 27 kmax

Fiir das vereinfachte Beispiel betriagt A¢ = 27. Damit ergibt sich fiir Az = 2Az = 1cm
die bekannte Verschiebung. In in-vivo-Daten (Abb. 3.24 C, D) kann mit der Berechnung
von Az folglich das Ausmafl der Atembewegung ermittelt werden.

3.4.4 Bestimmung des Signal-zu-Rausch-Verhaltnisses

Das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (engl. signal-to-noise ratio, SNR) wurde mit Angaben aus
der Standard Publikation der National Electrical Manufacturers Association [NEMA, 2008]
bestimmt. Das Rauschen wird direkt aus einem so genannten ,,Rauschbild, ein zusétzlich
aufgenommenes Bild ohne MR-Signal, bestimmt. Der HF-Puls wird hierfiir durch eine
angelegte Spannung von 0V abgeschaltet und das MR-Signal dadurch unterdriickt. Um
gleiche Bedingungen zu erfiillen wird das ,,Rauschbild“unmittelbar nach einer Messung
mit den gleichen Parametereinstellungen aufgenommen. Fiir eine Messzeitreduktion kann
lediglich TR verkiirzt werden.

Fiir die Berechnung des SNRs wird normalerweise das Signal des Magnitudenbildes ver-
wendet, das aus einem komplexen Datensatz entsteht. Dabei verdndert sich die Verteilung
des Rauschens von einer Gauf-Verteilung zu einer Rayleigh-Verteilung [Edelstein et al.,
1984]. Die gemessene Standardverteilung (std) kann durch die folgende Beziehung mit der
Gauf-Verteilung zum wahren Rauschen korrigiert werden:

Rauschen = /2 — gstd ~ 0.66 - std (3.37)

Das SNR kann dann in einer gewiinschten Region mit dem Verhaltnis aus dem mittleren
Signal S des Objekts und der korrigierten Standardabweichung des Rauschens (Gl. 3.37)
berechnet werden:

SNR=— 2 (3.38)

Rauschen’
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3.5 Simulationen von kardialen Multikern-MRT-Daten

Simulationen von kardialen Multikern-MRT-Daten [Lommen et al., 2017] wurden mit
manuell segmentierten bindren Masken des Blutvolumens und des Myokardiums (Abb.
3.14) basierend auf hochaufgelosten 'H-MRT-Daten generiert (Abb. 3.25 A). Mit Hilfe
dieser Masken und entsprechenden Relaxationsparametern sowie anfinglich eingebrachten
Konzentrationen (z.B. Literaturwerte) konnen kiinstlich erzeugte Rohdaten von Multiker-
nen wie 23Na oder 3°K erstellt werden.

Der Simulatonsprozess besteht dabei aus vier Schritten (Abb.3.25). Mit einer nuFFT
werden die Daten jeder Maske separat in den k-Raum transformiert, um dort auf die
gewiinschte radiale Aufnahmetrajektorie projeziert zu werden. In einem zweiten Schritt
werden gewebespezifische Parameter eingebunden. Dabei skaliert die vorgegebene An-
fangskonzentration die Spindichte. Die Relaxationszeiten (T, T4) beriicksichtigen den
transversalen und longitudinalen Zerfall. Mit der FLASH-Gleichung GI. 2.69 werden Zer-
fallsfaktoren, die je nach Zerfallsart einen mono- oder bi-exponentiell Verlauf besitzen,
bestimmt und auf den dichte-gewichteten k-Raum multipliziert. Um die Auslesezeit und die
Anzahl der Abtastpunkte auf einer radialen Projektion zu beachten, wird auf jeden k-Raum
Punkt ein weiterer zeitabhéngiger Faktor hinzugefiigt. In einem dritten Simulationsschritt
werden die separaten k-Raume aller Gewebe aufsummiert. AnschlieBend wird Gaufisches
Rauschen addiert, um ein realistisches SNR zu erreichen.

Die Rekonstruktion der kiinstlich erzeugten Rohdaten erfolgte gleich der in-vivo Messungen
mit einer nuFFT und einem Hanning-Filter. Im Falle der 3°K-Simulationen wurden die
Daten zusatzlich mit einem Faktor von 4 interpoliert (zerofilling).
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Abbildung 3.25: Die Simulationen von kardialen Multikern-MRT-Daten erfolgt mit bindren Masken
von Blutvolumen und des Herzmuskels basierend auf hochaufgelosten *H-MRT-Daten. Der Simulati-
onsprozess beinhaltet dann vier Schritte: (A): Transformation der Masken in einen radialen k-Raum
mit Hilfe einer nuFFT. (B): Skalierung mit gewebespezifischen Spindichten und Beriicksichtigung von
Relaxationseigenschaften (71, T5). (C): Aufsummieren aller k-Rdume. (D): Hinzufiigen von Gaufischem
Rauschen.



Kapitel 4

Ergebnisse

Ziel dieser Arbeit war die quantitative Bestimmung der Natriumkonzentration im Myokard
mittels 2’Na-MRT in einer klinisch durchfiihrbarer Messzeit. Im folgenden Kapitel werden
die dazu durchgefithrten Messungen sowie die zugehdrigen Ergebnisse zweier Probanden-
studien vorgestellt. Zum Vergleich und zur Validierung der in-vivo 23Na-Auswertungen
dienten Simulationen als Unterstiitzung. Die erste Studie diente der Quantifizierung der
Natriumkonzentration des Herzmuskels mit Berticksichtigung physiologischer und phy-
sikalischer Eigenschaften bei der kardialen in-vivo 23Na-MRT. Dabei wurden fiir die
Messungen von vier gesunden Probanden die Herz-, sowie Atembewegung, By-, Bi- und
Partialvolumeneffekte miteinbezogen. Beno6tigte Parameter, wie die Relaxationszeiten und
die Natriumkonzentrationen von Blut und des Wadenmuskels wurden zusétzlich gemessen.
Die zweite Studie mit drei gesunden Probanden evaluierte die Quantifizierung der Natrium-
konzentration des Myokards in einer klinisch durchfithrbaren Messzeit. Zur Reduktion von
Aufnahmezeit wurde eine Kompensation der Atembewegung entwickelt und angewendet.

Fiir die Probanden gab es keine Einschrankungen im Ess - und Trinkverhalten. Sowohl
am Vortag als auch am Tag der 2>Na-Messung wurde auf exzessive Anstrengung durch
Sport verzichtet.

4.1 Bestimmung von wichtigen Parametern fiir die 2’Na-MRT
in Blut und Wadenmuskel

In der Nachverarbeitung der in-vivo 2>Na-MRT-Aufnahmen werden sowohl fiir die Partial-
volumenkorrektur (Abschn. 3.3.6) als auch fiir die Korrekturfaktoren KFi, und KFy,
(Abschn. 3.3.7) Relaxationszeiten von Blut und Muskelgewebe bei 7T benotigt. Weiter
bedarf es zur Normierung der 2Na-MRT-Daten der Natriumkonzentration im Blut.

In der ersten Probandenstudie zur quantitativen, kardialen 2*Na-MRT wurden daher
individuell von jedem Probanden die Relaxationszeiten und die Natriumkonzentration
von Blut an ez-vivo Blutproben mittels 22Na-MRT gemessen. Aufgrund schwieriger und
zu langer in-vivo 23Na-Messungen am Herzen wurden die bendtigten Relaxationszeiten
des Myokards mit Messungen des Wadenmuskels angenédhert. Zum Vergleich der ermit-
telten Natriumkonzentration des Herzmuskels wurde auch die Natriumkonzentration im
Wadenmuskel jedes Probanden bestimmt.

Im Folgenden werden die Messungen der bendtigten Relaxationszeiten und Konzentrationen
in Blut und Wadenmuskel vorgestellt. Sie wurden mit einer *H/?3Na-Kopfspule (Abschn.
3.1.2) durchgefithrt und entsprechen dem in Abb. 4.4 gezeigten Seitenpfad. Alle MRT-
Aufnahmen dieser ersten Studie fanden innerhalb von acht Wochen statt.
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4 Ergebnisse

4.1.1 Handhabung von ex-vivo Blutproben

Ez-vivo Blutproben wurden einerseits im Labor mit herkémmlichen diagnostischen Mess-
methoden ausgewertet und andererseits mittels 2>Na-MRT gemessen. Fiir die 22Na-MRT-
Aufnahmen wurde das unbehandelte Blut direkt nach der Blutabnahme in vorgewarmte
Rohrchen gefiillt und leicht geschwenkt. Zur Vermeidung von Blutgerinnung erfolgten
die 23Na-MRT-Messungen direkt im Anschluss in einer Thermoskanne mit destilliertem
Wasser der Temperatur (37 & 5) °C. Das Messprotokoll wurde auf 20 min reduziert.

4.1.2 T;-, Tr-Relaxationszeiten

Die in dieser Arbeit gemessenen Relaxationszeiten des Wadenmuskels bei 7T beschranken
sich auf TQ*,m,kurz und T;jmJang. Die longitudinale Relaxationszeit 17 ,, wurde fiir den
Wadenmuskel mit 77, = (30 £ 2) ms [Nagel, 2009] fiir alle Probanden und Korrekturen
verwendet.

Fiir Blut wurde sowohl die longitudinale T }, als auch transversale 75, Relaxationszeit mit
den in Abschnitt 3.2.3 vorgestellten FID-Sequenzen gemessen. 77 1, Aufnahmen erfolgten mit
der FID-Inversion-Recovery-Sequenz (TR = 500 ms, Pulsdauer ¢tp = 0,8 ms, TE = 0,3 ms,
300 Inversionszeiten). Messungen von 75}, wurden mit der FID-Spinecho-Sequenz und den
folgenden Parametern durchgefiihrt: TR = 500 ms, tp = 0,8 ms, 400 TEs. Mit jeweils zwei
Wiederholungen pro Messung, erreichte die Aufnahmezeit t4 = 5min und to = 6 min40s.

Der Verlauf der Magnetisierung iiber die Zeit kann in beiden Féllen mit einem mono-
exponentiellen Fit angenéhert werden (Abb. 4.1). Die daraus resultierenden Relaxations-
zeiten fiir Blut ergeben im Mittel 77y, = (49,5 £ 1,3) ms und T}, = (23,7 £6,1) ms und
sind in Tabelle 4.2 gezeigt.
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Abbildung 4.1: Mit der Magnetisierung iiber die Zeit konnen durch einen mono-exponentiellen Fit die
T ,b- (links) und 7% 1,- (rechts) Relaxationszeiten bestimmt werden. Die Kurven sind fiir alle vier Probanden

(A-D) dargestellt. Die Abbildung ist reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von
John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.
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4.1.3 Transversale Relaxationszeiten T,"

T5-Messungen erfolgten sowohl fiir ez-vivo Blutproben als auch fiir den Wadenmuskel
mit der in Abb. 3.2.4 beschriebenen DA-3DPR-Multi-Echo-Sequenz mit acht Echos. Fiir
ex-vivo Blutproben wurde jeweils eine einzelne Aufnahme mit 7R = 3 - T} = 150 ms,
ta = 15min, (Az)? = (5mm)? durchgefithrt. Messungen des Wadenmuskels wurden in fiinf
Serien mit jeweils acht Echos aufgenommen: TR = 3T} ,, = 90ms, tpA = 5-6 min = 30 min,
(Az)? = (5 x 5 x 8mm)3. Die variierenden Echozeiten sind in Tabelle 4.1 gelistet.

Tabelle 4.1: Echozeiten TE fiir Tj-**Na-MRT-Messungen von ez-vivo Blutproben und in-vivo Waden-
muskel. Fiir eine ausreichende Abtastung wurden fiir Blut eine und fiir Messungen des Wadenmuskels finf
Serien mit jeweils acht Echos aufgenommen. Resultierende Aufnahmezeiten waren jeweils ¢4 = 15 min und
ta = 5-6min = 30 min.

Echo TF Blut TE Muskel
(ms) (ms)

Nr. Serie Serie 1  Serie 2 Serie 3 Serie 4 Serie 5
1 0,5 0,3 0,9 1,5 2,25 3,0
2 4.5 4,3 49 5,5 6,4 7,3
3 10 8,3 10 12 14 16
4 16 18 20 22 24 24
5 22 28 30 32 34 36
6 28 38 40 42 44 46
7 34 48 50 52 54 56
8 40 58 60 62 64 66

Der Signalabfall wird in Abb. 4.2 innerhalb einer Untersuchungsregion (ROI, engl. re-
gion of interest) dargestellt. Mit einem mono-exponentiellen Fit fiir Blut wurde 75, =
(14,7 + 2,4) ms bestimmt. Fiir den Wadenmuskel ergeben sich mittels eines bi-exponentiellen
Fits (Abschn. 3.3.7) T3 1y, = (3,0 £0,1) ms und 73, 1., = (26,6 & 2,9) ms. Ergebnisse
aller Probanden sind in Tabelle 4.2 dargestellt.

Tabelle 4.2: Individuell fiir jeden Probanden wurden fiir ez-vivo Blutproben die Relaxationszeiten T4, T»,
T3 und fiir den Wadenmuskel 75y, und T3 ,,, ermittelt.

T1 Blut T5 Blut T5 Blut TQ*,kurz Muskel TQ*,lang Muskel
(ms) (ms) (ms) (ms) (ms)
Proband 1, W 48,1 14,9 14,1 2,9 25,2
Proband 2, M 48,9 24,8 15,7 3,0 29,6
Proband 3, W 50,0 26,4 11,7 2,9 23,3
Proband 4, M 51,0 28,7 17,3 3,2 28,2

Mittelwert 495+13 237461 147+24 3040, 26,6 & 2,9
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Abbildung 4.2: Mit einem mono-exponentiellen Fit fiir Blut (links) und einem bi-exponentiellen Fit fiir
den Wadenmuskel (rechts) werden 75 ,, T5 1, jang Und 75 1, 1ur, innerhalb der ROI (Abb. 4.3 A,B) bestimmt.
Die Kurven sind fiir alle vier Probanden (A-D) dargestellt. Die Abbildung ist reproduziert von Lott et al.
[2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.
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4.1.4 Natriumkonzentrationen

Messungen der Natriumkonzentrationen von ez-vivo Blutproben und des Wadenmuskels
erfolgten mit einer anisotropen DA-3DPR Sequenz und einer langen TR-Zeit. Im Ge-
gensatz zu den kardialen in-vivo 2*Na-MRT-Aufnahmen erfolgte die Kalibrierung des
2Na-Signals jeweils mit Referenzrohrchen und ohne Korrekturfaktoren. Fiir die Mes-
sungen der ez-vivo Blutproben wurden folgende Parameter verwendet: t4 = 10min 565,
(Az)? = (3,7 x 3,7 x 10) mm?, tausiese = 10ms, a = 90°, TE = 0,3 ms, TR = 150 ms.
Die Aufnahmen des Wadenmuskels unterschieden sich davon nur in der ldngeren Repe-
titionszeit TR = 200ms und der rdumlichen Auflésung von (Az)3 = (5 x 5 x 8)mm?,
resultierend in einer Aufnahmezeit von t5, = 14 min 16s.

Die verwendeten Referenzrohrchen enthielten eine reine Natriumchlorid (NaCl) Losung
mit variierenden Konzentrationen. Den Blutproben wurden jeweils zwei Rohrchen mit
60 mM und 120 mM zugefiigt. Bei der Untersuchung der Wadenmuskulatur wurden jeweils
fiinf Referenzrohrchen (10 mM, 20 mM, 30 mM, 40 mM, 50 mM) auf dem gemessenen Unter-
schenkel befestigt. Mit den bekannten Natriumkonzentrationen und Signalwerten in den
ROIs der Referenzrohrchen (Abb. 4.2) konnte dann eine Kalibrierung mit linearem Fit
durchgefiihrt werden (Abb. 4.3): Signal = pl - Konzentration + p2.
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Abbildung 4.3: Zur Bestimmung der Natriumkonzentration in ex-vivo Blutproben und im Wadenmuskel
wurden **Na-MRT Signalwerte mit Hilfe von extern zur Messung zugefiigten Referenzréhrchen normiert.
Den Blutproben wurden jeweils zwei Rohrchen mit 60 mM und 120 mM zugefiigt (A). Bei Messungen
des Wadenmuskels wurden jeweils fiinf Referenzrohrchen (10 mm, 20 mM, 30 mM, 40 mM, 50 mM) auf dem
gemessenen Unterschenkel befestigt (B). Mit Hilfe eines linearen Fits (fir Blutproben C, Wadenmuskel
D) wird der benétigte Zusammenhang zwischen Signal und Konzentration (mM) bestimmt. Daten sind als
Beispiel von Proband 3 dargestellt. 2 Na-Messungen von Proband 1, 2 und 4 sind im Anhang Abb. A.1
gezeigt.
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Die Bestimmung der Natriumkonzentration erfolgte mit den in Abb. 4.2 dargestellten ROIs
in der Blutprobe und im Wadenmuskel (Musculus Gastrocnemius und Musculus Soleus).
Die Ergebnisse aller Probanden sind in Tabelle 4.3 gelistet.

Durch die Betrachtung der ez-vivo Blutproben mittels 2?Na-MRT wurden alle Blutbestand-
teile (Vollblut) untersucht. Gleichzeitig ermittelte ein medizinisches Labor am gleichen
Tag der Blutabnahme mit herkémmlichen Diagnostikmethoden den Hamatokritwert und
die Natriumkonzentration im Serum [Nagemm] der ex-vivo Blutproben. Fiir einen Ver-
gleich der beiden Auswertemodalitdten wurde die Natriumkonzentration von Vollblut
mit vernachléssigter, intrazellulirer Natriumkonzentration in festen Blutbestandteilen
berechnet;:

[Na¢ollblut] = (1 - Ha‘matOkrlt) ’ [Nag_erum] (41)

Die mit der 2Na-MRT erlangten Natriumkonzentrationen stimmen mit den im Labor
bestimmten Werten innerhalb von (1,3 + 1,2) % tiberein (Tab. 4.3).

Fiir die erste Studie wurde fiir jeden Probanden die in diesem Kapitel individuell bestimmten
Relaxationszeiten und Natriumkonzentrationen fir die Auswertungen der quantitativen,
kardialen in-vivo 23Na-MRT angewandt. Die zweite Studie verwendete Mittelwerte der
Relaxationszeiten. Natriumkonzentrationen von Blut wurden mittels Labordiagnostik
individuell ermittelt.

Tabelle 4.3: Die Natriumkonzentration von Blut [Naf .] und des Wadenmuskels [Nag; ;] wurde fiir
jeden Probanden mittels 2> Na-MRT (Mittelwert 4 Standardabweichung) emittelt. Zusétzlich bestimmte
ein medizinisches Labor anhand der ez-vivo Blutproben den Hamatokritwert und die Natriumkonzentration
im Serum mit herkémmlichen Diagnostikmethoden.

ZNa-MR Messungen Labormessungen
[Na;\LIuskel} [Naglut] Hématokrit [Nagerum} [Na¢ollblut] Abweichung
() (mu) (%) () (v (%)

Proband 1, W 20 80 43,6 141 80 0
Proband 2, M 16 71 50,8 140 69 2,8
Proband 3, W 24 88 37,3 139 87 1,1
Proband 4, M 18 85 41,0 143 84 1,2
Mittelwert 20+ 3 81+£7 432+57 141 £ 17 80£8 1,3+1,2
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4 Ergebnisse

4.2 Einfliisse der Korrekturmethoden auf die Bestimmung der
Natriumkonzentration im Myokard

In einer ersten Studie wurden kardiale, quantitative, in-vivo 2Na-MRT Messungen an
vier gesunden Probanden (2 weiblich, 2 ménnlich, ((31,5 £ 5,1) Jahre)) durchgefiihrt und
die Einfliisse der in Abschn. 3.3 erlduterten Nachbearbeitungsschritte fiir die Quantifizie-
rung der Natriumkonzentration im Myokard analysiert. Parametereinstellungen fiir die
2Na-Messungen mit der DA-3DPR-Sequenz waren wie folgt: Pulsanregung mit Recht-
eckspuls und einer Pulslinge von tp = 1,8ms, Flipwinkel (nahe am angenommenen
Ernstwinkel des Myokards) o = 61°, maximale Gradientenamplitude Ay = 6,97 mT/m,
Start der Dichteanpassung tg = 0,5ms, Auslesezeit tgysiese = 3,3 ms, nominelle raumli-
che Auflssung (Az)3 = (5mm)3, TR = 21 ms, TE; = 0,95ms, TE, = 6 ms, Anzahl der
Projektionen = 50.000, 2 Mittelungen, Aufnahmezeit ¢4 = 35 min.

Das erste Echo dieser Aufnahmen wurde nach Berticksichtigung der Herz- und Atembewe-
gung durch entsprechende Sortierungsalgorithmen mit einer nuFFT und einem Hanning
Filter in eine Matrixgréfie von 80 x 80 x 80 rekonstruiert. Nach Korrektur auf Bp- und
Bj-Inhomogenitéten folgte vor der Bestimmung der Natriumkonzentration im Myokard
die in 3.3.6 vorgestellte Partialvolumenkorrektur.

Im Folgenden werden die Finfliisse der einzelnen Nachverarbeitungsschritte auf die Natrium-
konzentration des Herzmuskels dargelegt und evaluiert [Lott et al., 2019]. Eine Ubersicht
des gesamten Arbeitsablaufes zeigt Abb. 4.4.

Herzaufnahmen:
23 -
Na-MRT T T - — Vergleich der
+ Heruc SICAtlgung o Bgund By Partial- BerUCkS.IChtlgung der Normierung Nats:iumkonzentration
B, (o= 450/900)—> befZ- + Atem- ™ Korrektur volumen- [ Relaxatlonieffekte —> auf Blut . H el
1H-|\+/IRT ewegung korrektur | |(T;/T,/T, nétig) m Ferzmuske
und Wadenmuskel
Hauptpfad
Seitenpfad
Blutprobenmessungen Blutprobenmessungen
(T/To/Ty) (Natriumkonzentration im Blut)
Wadenmuskelmessungen Wadenmuskelmessungen
(T5) (Natriumkonzentration im Wadenmuskel)

Abbildung 4.4: Schematischer Ablauf zur Bestimmung der Natriumkonzentration im Myokard jedes
Probanden. Im Hauptpfad werden 2*Na-MRT und 'H-MRT-Daten aufgenommen, alle Sortierungen und
Korrekturen angewendet und die myokardiale Natriumkonzentration ermittelt. Im Seitenpfad werden
relevante Parameter (Relaxationszeiten und Natriumkonzentrationen von Blut und Wadenmuskel, Abschn.
4.1) gemessen und bestimmt. Die Abbildung ist reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher
Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.

4.2.1 Retrospektive Sortierung der Herz- und Atembewegung

Vergleichbar der navigierten und getriggerten 'H-Aufnahmen fiir die bindren Masken im
ausgeatmeten Zustand in der Diastole, wurden die 23Na-Daten retrospektiv in die gleiche
Herz- und Atemphase sortiert.
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Herzbewegung

Mit der in Abschnitt 3.3.2 beschriebenen retrospektiven Sortierungsmethode wurde die
Herzbewegung der 2>Na-Daten, aufgezeichnet mit einem MR-Stethoskop, beriicksichtigt,
indem nur Projektionen zugehorig der ventrikularen Diastole rekonstruiert wurden. Die
Triggerverzégerung aus der 'H-Aufnahme definiert den Beginn der Diastole und gleicht
dem Offset in der retrospektiven Sortierung der Herzbewegung. Sie betrug (300 4= 100) ms.
Da die Herzphase der Diastole bis zur nidchsten R-Zacke im EKG anhélt, wird auch das
Zeitintervall der zu sortierenden Herzphase At entsprechend lange gewéhlt. Praktisch
umgesetzt wird die Zeitauflésung auf die mittlere Dauer eines kompletten Herzschlages
(ungefahr 1s) mit At = 1s-Offset ergéinzt und die Sortierung in die Diastole stoppt, sobald
eine mit dem bekannten Triggerpunkt berechnete neue R-Zacke erscheint (Abb. 4.5).

v \ 4 External signal
Offset Zeitauflosung At v Trigger
1r — — 1
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Abbildung 4.5: Sortierung von Projektionen der **Na-Aufnahme in die Diastole. Mit einem Offset fingt
die Sortierung an. Das Zeitfenster wird mit At = 1s-Offset vorgegeben und wird bei Erscheinen der néchsten
R-Zacke (berechnet aus dem Triggerpunkt des MR-Stethoskops) unterbrochen.

Nach der Sortierung in die Diastole tragen (51 4 6) % aller Projektionen zur Rekonstruktion
der 23Na-MRT-Daten bei. Das SNR verringert sich dabei um einen Faktor von 1,2. In der
Maske des Herzmuskels fiihrt die Beriicksichtigung der Herzbewegung zu einer Reduktion
um (4 + 1) % der Natriumkonzentration verglichen mit nicht sortierten Rekonstruktionen.

A nicht sortiert B Diastole C

— nicht sortiert
— Diastole

Konzentration (mM)
D
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Abbildung 4.6: Retrospektiv nicht sortierte (A) und sortierte (B) in-vivo **Na-Daten von Proband 1
(Proband 2-4 in Abb. A.2). Die gemessene Natriumkonzentration im Myokard ist im sortierten Bild (C, rot)
leicht verringert im Vergleich zum nicht sortierten Bild (C, blau). Die Abbildung ist reproduziert von Lott
et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.
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Atembewegung

Mit der in Abschnitt 3.3.3 beschriebenen Methode zur respiratorischen Separierung konnte
das intrinsische Atemsignal direkt aus den ?*Na-MRT-Daten ermittelt werden. Zum
Filtern des **Na-Signals im k-Raum-Zentrum wurde ein GauBfilter mit einer Varianz von
0=24 Datenpunken angewendet, gefolgt von einem Medianfilter mit der Breite von 239
Datenpunkten. In dieser ersten Studie wurde das Atemsignal in zwei Teile (eingeatmet,
ausgeatmet) geteilt (Abb. 4.7). Die zuvor in die Diastole sortierten Projektionen wurden
zusétzlich den jeweiligen Atemzustéanden zugeteilt und separat rekonstruiert.

6
. 4 Abbildung 4.7: Das intrinsische Atemsignal ge-
:,E 2 neriert direkt aus den 2*Na-MRT-Daten wird fiir
T_; 0 Proband 3 dargestellt. Fiir die separierte Rekon-
S -2 struktion von aus- und eingeatmetem Zustand
n 4 wurde das Atemsignal Satmung in zwei Teile ge-

—6 teilt: Scin == SAtmung < O,Saus = SAtmung 2 0

0 20 40 60

Zeit (s)

Abbildung 4.8 zeigt die Verschiebung des Myokards durch die Atembewegung in x- und
z-Richtung zwischen der Rekonstruktion im nicht sortierten, ausgeatmeten und einge-
atmeten Zustand. Die Leber bewegt sich senkrecht zur weiflen Linie um (18 £+ 6) mm in
superior-inferior Richtung. Die Rekonstruktion des diastolisch, ausgeatmeten Zustandes
beinhaltete final (26 & 3) % aller aufgenommenen Projektionen und die Rekonstruktion
des eingeatmeten Zustandes in der Diastole (24 + 3) %. Die 3Na-Konzentration in der
Herzmuskelmaske wird nach Berticksichtigung der Atem- und Herzbewegung um (11 +1) %
reduziert.

4.2.2 Korrekturen von By- und B;-Inhomogenitaten

Aus den zwei aufgenommenen Echos (TE; = 0,95ms und TE> = 6ms) der in-vivo
2Na-MRT-Daten konnten kanalweise Bo-Karten erstellt werden. Abbildung 4.9 zeigt
zur Vereinfachung der Darstellung eine Kombination aus allen Kanélen. Innerhalb der
Muskelregion ergeben sich in dieser zusammengesetzten Byp-Karte Offresonanzen von
(25 £ 13) Hz. Die Einfliisse der Bp-Korrektur auf das Signal (Abb. 4.9) und damit auf die
Natriumkonzentration im Myokard liegen bei <1 % und sind zu vernachléssigen.
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Abbildung 4.8: Rekonstruktionen von zuvor in die Diastole sortierten Projektionen im respiratorisch nicht
sortierten (A), ausgeatmeten (B) und eingeatmeten Zustand (C) beispielsweise fiir Proband 3. Aufgrund
der Atmung bewegt sich die Leber in z Richtung senkrecht zur weilen Linie. Die Linienplots (blau, rot,
griin) zeigen die Bewegung des Herzens in x (D) und z Richtung (E). Eingeatmete Luft driickt Organe
im Abdomen zusammen und folglich das Herz nach unten (blaue Linie). Die Abbildung ist reproduziert
von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895,

24.02.2020.

B,-Karte
(Hz)

relative Abweichung

B (%)
20
. My
R
"1'".;;. EE 0
i S
e -10
-20

Abbildung 4.9: (A): Aus allen Kanélen kombinierte Bo-Karte von Proband 1 (Proband 2, 3, 4 in Abb. A.5).
(B): Karte der relativen Abweichung zwischen nicht By korrigierter und By korrigierter Rekonstruktion.
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Zur Untersuchung von Inhomogenititen des Sendefeldes wurden von jedem Probanden
Bf -Karten mit der DAM (Abschn. 3.2.5) aufgenommen. Dafiir wurden im Anschluss
an die 22Na-MRT-Messung zwei zusitzliche Aufnahmen mit der DA-3DPR-Sequenz und
folgenden Parametern durchgefiihrt: a; = 45°, ap = 90°, (Az)? = (10mm)?, TR = 150 ms,
TE = 1,55ms, to = 12min35s, tp = 3ms. Die Rekonstruktion der ?3Na-Bilder erfolgte
mit einer nuFFT und einem Gaufifilter mit ¢ = 12 mm.

Sowohl die laut Abschnitt 3.3.5 erstellte By - als auch die gemessene By -Karte (Abb. 4.10)
wurde zu einer nominellen Auflssung von (Ax)? = (5mm)?3 interpoliert.

Der mittlere relative Flipwinkel in den relativen Bf' -Karten liegt bei 0,9 = 0,1 in der Herz-
region. Nach Anwendung der Bj-Korrektur wird die Natriumkonzentration im Myokard
um (2 £ 1) % korrigiert. Eine zusétzliche By -Korrektur mit der mittleren, simulierten
By -Karte, verringert die Natriumkonzentration im Herzmuskel um weitere (1 £+ 1) %.

B,*-Karte B,-Karte relative Abweichung
a/oy 1,4 C (%)
14

1

0,6

(=]
(=)}

0,2

Abbildung 4.10: (A) relative B; -Karte von Proband 1 (Proband 2, 3, 4 in Abb. A.6) mit ayel = xareefay,
(B) relative, mittlere, simulierte B; -Karte, (C) Karte der relativen Abweichung zwischen B; korrigiertem
und nicht B korrigiertem Bild. Die Abbildung ist reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher
Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.

4.2.3 Partialvolumenkorrektur

Bei geringer riumlicher Auflésung von (Az)? = (5mm)? entstehen aufgrund der etwa
dreifach hoheren Natriumkonzentration im Blut im Vergleich zur Natriumkonzentration im
Herzmuskel Partialvolumeneffekte. Von Blut stammendes Signal gelangt in die vergleichbar
kleine Region des Myokards, was zu einer Uberschéiitzung der Natriumkonzentration im
Myokard fiithrt.

Die Auswirkung dieser Partialvolumeneffekte wurde anhand von 2*Na-Simulationen mit
einem vereinfachten, schematischen Aufbau untersucht (Abb. 4.11). Ein vergleichbar diinner
Streifen von 10 mm mit den Eigenschaften von Muskelgewebe ist umgeben von zwei grofien
Arealen mit Eigenschaften von Blut. Die Streifen wurden als bindre Masken mit den
entsprechenden Relaxationseigenschaften und den anfanglichen Natriumkonzentrationen
von 79mM fiir Blut [Ouwerkerk et al., 2005] und 28,4 mM [Constantinides et al., 2000] fur
die Muskelregion zu 2*Na-MRT-Bildern simuliert und auf Blut normiert. Aufgrund des
hohen ?*Na-Signals im Blut wird die Natriumkonzentration in der vergleichbar kleinen
Muskelpartie vor der Partialvolumenkorrektur um 35 % tiberschétzt (Abbildung 4.11).



4.2 Einfliisse der Korrekturmethoden auf die Bestimmung der Natriumkonzentration

73

A Masken B  simulierte C
Na-MRT-Daten

Blut (mM)
90

s
£
W Muskel g
2
5%
= \ / .
5] \ / — -Blutsignal
Blut § 30 \ // —Gesamtsignal
X \_. === Muskelsignal
kel 20 "/ Ground Truth (Blut)
10 Ground Truth (Muskel)
0 0 e T iiberschitztes Signal
0 10 20 30 40
x (mm)

Abbildung 4.11: Vereinfachtes, streifenféormiges Blut-Muskelschema zur Analyse der in der kardialen
#Na-MRT auftretenden Partialvolumeneffekte. (A) Ein vergleichbar diinner Streifen mit Eigenschaften
von Muskelgewebe umgeben von zwei grofien Blutarealen. (B) Simuliertes **Na-MRT Signal normiert
auf Blut fir drei Simulationen: nur Blutareale, nur Muskelmaske, beide Gewebe zusammen. (C) In
Linienplots der jeweiligen Simulationen werden die Partialvolumeneffekte in Folge einer Uberschéitzung der
Natriumkonzentration im Muskel sichtbar. 44 % des unkorrigierten Signals in der Muskelregion stammen
falschlicherweise von Blut. Mit der Partialvolumenkorrektur kann dieser Anteil korrigiert und entfernt
werden. Die Abbildung ist reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John
Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.

Die Applikation der in Abschnitt 3.3.6 beschriebenen PVK mit den in Abschnitt 3.3.1
segmentierten bindren Masken reduziert den félschlicherweise von Blut stammenden
Signalanteil in der Herzmuskelmaske und senkt das *Na-Signal um (34 4+ 1) %. Die fiir
die PVK benétigten Relaxationszeiten und Natriumkonzentrationen lieferten separat
aufgenommene Messungen (Abschn. 4.1).

4.2.4 Einfluss aller Korrekturen in Kombination

Der Einfluss der jeweiligen Sortierungen und Korrekturen auf die resultierende Natrium-
konzentration im Herzmuskel ist in Abb. 4.12 dargestellt. Ohne Korrektur wurde eine
Natriumkonzentration im Myokard von (54 &+ 5) mM bestimmt. Mit fortlaufender Anwen-
dung aller présentierten Korrekturen wird diese Konzentration um (48 + 5) % reduziert
und betragt danach (29 £+ 3) mM. Die Sortierung der Projektionen in die auszuwertenden
Herz- und Atemphasen verringert die myokardiale Natriumkonzentration um (11 £+ 1) %.
Eine Korrektur von Bp- und Bj-Inhomogenitéiten korrigiert um (3 +2) %. Die Partial-
volumenkorrektur fiithrt zur groBten Korrektur von (34 £+ 1) %.

Fiir eine Einschatzung der ermittelten myokardialen Natriumkonzentration wurde sie mit
der gemessenen Natriumkonzentration des Wadenmuskels verglichen. Diese betrug fiir
die vier Probanden (20 + 3) mM. Damit liegt die detektierte Natriumkonzentration des
Herzmuskels um (32 £ 8) % dariiber.
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Abbildung 4.12: Dargestellt ist die ermittelte Natriumkonzentration des Myokards fiir vier gesunde
Probanden nach der Anwendung verschiedener Korrekturen. Neben der Herz- und Atembewegung wurden
Effekte von By und B; und die Partialvolumenkorrektur beriicksichtigt. Die ermittelte Natriumkonzentration
des Myokards wurde mit der gemessenen Natriumkonzentration des Wadenmuskels der gleichen Probanden
verglichen. Die Abbildung ist reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John
Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.

4.2.5 Untersuchung weiterer Einfliisse auf die Konzentrationsbestimmung

In dem verwendeten Nachbearbeitungs- und Korrekturprozess kann es aufgrund von An-
nahmen und vielen einzelnen Bearbeitungsschritten zu Abweichungen bei der Bestimmung
der Natriumkonzentration kommen. Im Folgenden wird der Einfluss einer unzureichenden
Bildregistrierung von 'H-MRT-Daten auf ?*Na-MRT-Daten und die Wirkung umliegender
Strukturen mit einem hohen Natriumgehalt analysiert. Da zuvor benétigte Relaxations-
effekte mit Zeiten des Wadenmuskels nur angendhert waren, wird die Abweichung der
myokardialen Natriumkonzentration zudem mit abweichenden Relaxationszeiten evaluiert.

Abweichungen bei unzureichender Bildregistrierung von 'H-MRT-Daten

Die affine Bildregistrierung von 'H-MRT-Daten auf 2*Na-MRT-Daten birgt eine potentielle
Fehlerquelle durch eine unzureichende Registrierung iiber das gesamte Herzvolumen. Da
die Masken fiir das Blutvolumen und den Herzmuskel basierend auf diesen 'H-Daten
gezeichnet wurden, kann der Effekt der Partialvolumenkorrektur und die Bestimmung
der Natriumkonzentration innerhalb der Muskelmaske bei abweichender Registrierung
variieren. Die verwendeten Masken erfuhren eine Verschiebung um einen 'H-Pixel jeweils
nach oben, unten, rechts und links.
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Die neue, mittlere Natriumkonzentration aller Probanden erfuhr eine maximale Abweichung
von 3,8 % bei einer Verschiebung nach rechts in den Bereich der Lunge.
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Abbildung 4.13: Die verwendeten Masken des Blutvolumens (rot) und des Herzmuskels (griin) wurden
um einen 'H-Pixel nach oben, unten, rechts und links verschoben (A). Dargestellt ist die Abweichung der
myokardialen Natriumkonzentration ermittelt in den verschobenen Masken zu der Konzentration ermittelt
in den nicht verschobenen Masken. Die Abbildung ist reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher
Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.

Einfluss umliegender Strukturen

Die Aorta und die Rippen sind zum Herz umliegende Strukturen mit einem hohen Natrium-
gehalt. Eine Visualisierung der Anatomie und des Verhéltnis der Natriumkonzentrationen
prisentiert Abb. 4.14 in Form einer Simulation von 2*Na-MRT-Daten. Zur Untersuchung
des Einflusses dieser umliegenden Strukturen, wurde die PVK mit allen vier Strukturen
(Blutvolumen, Herzmuskel, Rippen, Aorta) durchgefithrt. Benotigte Parameter fiir die
Rippen wurden mit Relaxationszeiten (77 = 18,2 ms, T: Slang = 21,1ms, T3y, = 0,96 ms)

[Bashir, 1995]) und Natriumkonzentrationen (266 mm [Bashir et al., 1996]) von Knorpel
angendhert. Parameter fiir die Aorta glichen denen von Blut (Tab. 4.3).

Aus der geometric transfer-Matrix konnen nach der Partialvolumenkorrektur die Signaliiber-
schiisse in die Herzmaske direkt ausgelesen werden. Das Blutvolumen triagt 29,3 % bei. Der
Beitrag von der Aorta und den Rippen ist mit jeweils 0,11 % und 0,33 % vernachlassigbar.
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(mM)

200 Abbildung 4.14: Mit den Masken, den jewei-
ligen Natriumkonzentrationen und Relaxations-
eigenschaften des Blutvolumens, des Herzmus-
kels, der Aorta und der Rippen wurden kardiale

100 ZNa-MRT-Daten simuliert. Die Abbildung ist
reproduziert von Lott et al. [2019] mit freund-
licher Genehmigung von John Wiley and Sons,
Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.

Abweichung von Relaxationszeiten

Wahrend 77 nur in den Korrekturfaktor KFy, einflieft, wirkt 75 auch in die Simulation
der PSF und folglich in den Einfluss der Partialvolumenkorrektur. Da die verwendeten
Relaxationszeiten fiir das Myokard mit gemessenen Relaxationszeiten des Wadenmus-
kels angendhert wurden, fithrt eine Abweichung der realen Relaxationszeiten zu einer
Abweichung in der Natriumkonzentration. Der Einfluss der transversalen als auch der
longitudinalen Relaxationzeiten wurde jeweils ermittelt, indem 77 und 75 getrennt vonein-
ander jeweils von —40 % bis 40 % der verwendeten Relaxationszeiten des Wadenmuskels
variiert wurden.

Die Modifikation von T& fithrt zu einer Verdnderung von +3,5 % zu —2,7 % in der Natrium-
konzentration des Herzmuskels. Bei der Variation von 77 entstehen groBere Schwankungen.
Mit einer 40 % kleineren T7-Zeit wird die myokardiale Natriumkonzentration um —23 %
unterschitzt. Eine um 40 % erhohte Tj-Zeit iiberschatzt die Natriumkonzentration des
Herzmuskels um +22 %.
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Abbildung 4.15: Die verwendeten Relaxationszeiten fiir das Myokard wurden mit Relaxationszeiten des
Wadenmuskels angendhert. 75 (A) bezieht sich auf die Partialvolumenkorrektur und den Korrekturfaktor.
T1 (B) geht nur in den Korrekturfaktor ein. 77 und 73 wurden jeweils von —40 % bis +40 % der verwendeten
Relaxationszeiten des Wadenmuskels variiert. Der Einfluss von T} ist deutlich ausgepréigter, als der von T5'.
Die Abbildung ist reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and
Sons, Lizenznr. 4775340334895, 24.02.2020.
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4.3 Kompensation der Atembewegung

Die in Kapitel 3.4.3 beschriebene Methode zur Kompensation der Atembewegung wurde in
einer zweiten Studie auf drei Probanden (2 weiblich, 1 ménnlich, ((32,7 £+ 6,4) Jahre)) mit
jeweils zwei 22Na-Messungen angewandt [Lott et al., 2020 eingereicht]. Kardiale in-vivo
2Na-MRT-Aufnahmen erfolgten dhnlich wie in Abschnitt 4.2 mit der DA-3DPR-Sequenz
(a = 61°, (Az)® = (5mm)3, TR = 21ms, TE; = 0,97ms, TE; = 6ms, tp = 1,8ms,
ta = 35min). Der Unterschied lag in der Zahl der Mittelungen. Anstelle von 50.000
Projektionen in zwei Mittelungen, wurden in dieser Studie 100.000 Projektionen mit nur
einer Mittelung aufgenommen. Weiterhin wurde vor der Schaltung der Gradienten ein
zusétzlicher Datenpunkt ausgelesen, um das Atemsignal direkt aus dem k-Raum-Zentrum
Zu generieren.

Im Folgenden wird die Einteilung des intrinsischen Atemsignals in mehr als zwei Atempha-
sen und die Ergebnisse der Kompensation der Atembewegung fir das Herz und die Leber
durch Addition einer linearen Phase im k-Raum beschrieben. Alle in-vivo 2>Na-MRT-Daten
sind bei dieser Studie retrospektiv in die Herzphase der Diastole sortiert und der Referenz-
zustand ist immer durch den voll ausgeatmeten Atemzustand definiert. Die Rekonstruktion
der ZNa-MRT-Daten erfolgte sowohl mit als auch ohne Bewegungskompensation mit
einem Hanningfilter und einer Matrixgrofie von 80 x 80 x 80.

4.3.1 Einteilung des intrinsischen Atemsignals

Abbildung 4.16 zeigt das direkt aus den 23Na-Daten ermittelte intrinsische Atemsignal
aller drei Probanden. Mit dem normierten Signal lassen sich fiinf Atemzustdnde zwischen
der vollen Einatmung (Phase 1) und der vollen Ausatmung (Phase 5) einteilen. Aufgrund
verlangsamter Bewegung in den Randbereichen, sinkt die Anzahl der Projektionen in den
mittleren Atemzustéinden (von Phase 1 bis 5): (17+2)%, (9+7) %, (9+7)%, (10 £8) %
und (20 £ 2) %.

4.3.2 Kompensation der Atembewegung

Mit dem in Abb. 3.22 préisentierten Ablauf der Bewegungskompensierung kann im k-
Raum-Zentrum nicht nur zwischen den einzelnen Atemphasen, sondern auch zwischen
den beiden Randzustidnden keine Bewegung in die x- und y-Richtung detektiert werden.
Infolgedessen untersucht eine zusdtzliche Messung einer Probandin mit ausgepragter
Brustatmung die Bewegung der Rippen. Eine sehr kleine Bewegung von 0,4 mm in y-
Richtung und von <0,2mm in x-Richtung wurde detektiert (Abb. 4.17). Folglich wurde
die Bewegungskompensation aufgrund von Atmung fiir kardiale in-vivo >*Na-MRT-Daten
nur in die z-Richtung durchgefiihrt.
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Abbildung 4.16: Nicht normiertes (oben) und normiertes (unten) intrinsisches Atemsignal direkt aus
in-vivo 2*Na-MRT-Daten aller drei Probanden (Proband 1: A, Proband 2: B, Proband 3: C). Die schwarzen
horizontalen Linien zeigen die Einteilung in finf dquidistante Atemzustdnde an.
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Abbildung 4.17: Die Atembewegung in der Maske der Rippen (A) wurde in x- (B) und y- (C) Richtung
bei ausgepragter Brustatmung evaluiert. Die detektierte Verschiebung betrégt jeweils <0,2 mm und 0,4 mm.

Herzbewegung

Mit der in Abschnitt 3.3.3 beschriebenen retrospektiven respiratorisch-separierten Rekon-
struktion lésst sich die Verschiebung des Herzens in z-Richtung aufgrund der Atembewegung
zwischen den Atemphasen z. B. zwischen voll-eingeatmet und voll-ausgeatmet visuell dar-
stellen. Mit der Bewegungskompensation wird ein Bild im Referenzzustand rekonstruiert.
Aufgrund der héheren Anzahl an Projektionen, die zur Rekonstruktion verwendet wurden,
steigt das SNR um einen Faktor von ca. 1,4 an. Im Vergleich zur retrospektiven Sortierung
sind Gewebetibergidnge im kompensierten Bild gleich deutlich ausgepréigt (Abb. 4.18).
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Abbildung 4.18: Aufgrund der Atmung bewegt sich das Herz, dargestellt in koronarer Ansicht, in z-
Richtung (A). Die Bewegung ist beispielsweise fiir den voll-eingeatmeten und voll-ausgeatmeten Zustand des
ersten Probanden dargestellt (Proband 2 und 3 in Abb. A.7). Mit Anwendung der Bewegungskompensation
wird der Referenzzustand rekonstruiert (B). Im Vergleich zur einzelnen Rekonstruktion des ausgeatmeten
Zustands bleiben Gewebeiibergénge im kompensierten Bild deutlich abgebildet.

Die fiir die Bewegungskompensation benétigte Verschiebung Az konnte fiir alle vier
Atemphasen mittels Phasendifferenz bestimmt werden. Abbildung 4.19 zeigt den Verlauf
von Az fiir alle Probanden. Da der voll-ausgeatmetete Zustand der Referenzphase 5
entspricht, findet dort keine Verschiebung statt. Folglich hat Az den Wert Null. Die
maximale Verschiebung in z-Richtung aufgrund der Atembewegung betrug fiir das Herz
(4 £+ 1) mm.
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Abbildung 4.19: Mittels der Phasenverschiebung (Abschn. 3.4.3) kann die Verschiebung des Herzens
Az fiir jede Atemphase (Phase 1 = volle Einatmung, Phase 5 = Referenz = volle Ausatmung) bestimmt
werden (Proband 1: A, Proband 2: B, Proband 3: C)
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Leberbewegung

Auch die Leber zeigt bei den retrospektiv respiratorisch-separierten Rekonstruktionen eine
Verschiebung in z-Richtung (Abb. 4.20). Mit der entsprechenden Bestimmung von Az fiir
die einzelnen Atemphasen (Abb. 4.21) kann auch hier die Bewegung kompensiert werden
(Abb. 4.20). Die maximale Verschiebung der Leber aufgrund von Atembewegung betrégt
fir die z-Richtung gemittelt iiber alle Probanden (10 &+ 3) mm.
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Abbildung 4.20: Die Atembewegung (A) und die Kompensation der Bewegung (B) ist exemplarisch fiir
Proband 3 anhand der Rand-Atemzustdnde in koronarer Ansicht gezeigt und wird mit der respiratorisch-
separierten Rekonstruktion des ausgeatmeten Zustandes verglichen. Abb. A.8 zeigt Daten von Proband 1

und 2.
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Abbildung 4.21: Verschiebung der Leber aufgrund von Atmung ermittelt pro Atemphase (Phase 1 = volle
Einatmung, Phase 5 = Referenz = volle Ausatmung) fiir alle drei Probanden (Proband 1: A, Proband 2: B,

Proband 3: C).
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4.4 Quantifizierungsgenauigkeit der myokardialen
Natriumkonzentration bei reduzierter Aufnahmezeit

Die in Abschnitt 3.4.3 vorgestellte Bewegungskompensation dient zur Verbesserung des
SNRs und der Reduktion der Messzeit von kardialen in-vivo 2Na-MRT-Daten. Anhand
der resultierenden bewegungskompensierten Datenséitze aus Kapitel 4.3 wird die Natrium-
konzentration im Herzmuskel bei abnehmender Akquisitionszeit quantifiziert.

Wie in Kapitel 4.2 wurden dafiir mittels registrierten 'H-MRT-Daten Masken des Myokards
im ausgeatmeten Zustand der Diastole segmentiert. Entsprechend wurden retrospektiv
in die Diastole sortierte bzw. bewegungskompensierte 2*Na-Herzdaten im ausgeatmeten
Zustand rekonstruiert. Fiir eine quantitative Betrachtung erfolgte noch vor jeder Sortie-
rung eine Bi-Korrektur mit der simulierten B, -Karte aus Abschnitt 4.2.2 und erneut
aufgenommener Bf—Karten (DAM: a1 = 45°, ag = 90°, TR = 150ms, TE = 1,55ms,
tp = 3ms, (Az)? = (10mm)3, to = 12min35s, Abb. A.9). Weiter folgte wihrend der
jeweiligen Rekonstruktion eine Bp-Korrektur (vgl. Abschn. 3.3.4) mit einer By-Karte, die
aus der Phasendifferenz von TFE; und TFE5 des sortierten bzw. kompensierten 23Na-Bildes
erstellt wurde (Abb. A.10). Zuletzt wurde eine Partialvolumenkorrektur (Abschn. 3.3.6)
durchgefiihrt, bevor Relaxationseffekte korrigiert und Natriumkonzentrationen bestimmt
wurden (Kapitel 3.3.7). Die fiir die Partialvolumenkorrektur erforderlichen Relaxations-
zeiten wurden dabei mit dem Mittelwert aus zuvor bestimmten 77 und 7T5-Zeiten (Abschn.
4.1.2, 4.1.3) angenommen: Tip, =49,5ms, T = 30ms, To, = 14,7ms, 1o i, kur, = 3 ms,
T2 m, 1ang = 26,6 ms.

Als interne Referenz fiir die Natriumkonzentration diente in dieser Studie, wie auch in
Kapitel 4.2, die individuelle Natriumkonzentration im Blut. Die ex-vivo Blutprobe wurde
direkt vor der in-vivo Na-MRT-Aufnahme entnommen und im Labor (Abschn. 4.1.1)
ausgewertet.

Tabelle 4.4: Im Labor ausgewertete Natriumkonzentration im Serum [Na+]56mm und Hamatokrit. Die
Natriumkonzentration des gesamten Blutes [Naﬂ\/onblut wurde mit Gl. 4.1 berechnet.

Proband  Geschlecht Hamatokrit [Na™]seum [Na™]voublut

(%) (mm) (mm)
Proband 1 M 41,8 143 83
Proband 2 w 41,4 140 82
Proband 3 W 44,9 143 79

Um eine Reduktion der Messzeit nachzubilden, wurde die Anzahl der fiir die Rekonstruk-
tion verwendeten Projektionen verringert. Messzeiten von 35 min, 17 min 30s, 13 min 8s,
8min45s und 4 min 22 s entsprechend 100 %, 50 %, 37,5 %, 25% und 12,5% der Projek-
tionen wurden jeweils respiratorisch-separiert oder bewegungskompensiert rekonstruiert.
Abbildung 4.22 zeigt die resultierenden Rekonstruktionen der fiinf 2Na-MR-Datensitze
mit abnehmender Aufnahmezeit.
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ta 35min 17min 30s 13min 8s 8min 45s 4min 22s

respiratorisch -
separiert

bewegungs -
kompensiert

Abbildung 4.22: Respiratorisch-separierte (oben) und bewegungskompensierte (unten) kardiale in-vivo
#3Na-MRT-Rekonstruktionen bei abnehmender Aufnahmezeit von Proband 2 (Proband 1 und 3 in Abb.
A.11). Mit steigender Akquisitionszeit und steigender Anzahl an Projektionen steigt das SNR, so dass die
sortierten Rekonstruktionen aufgrund der Projektionszahl den bewegungskompensierten Bildern der halben
Messzeit entsprechen.

In Tabelle 4.5 ist die zur Rekonstruktion verwendete Projektionszahl, das SNR und die
Natriumkonzentration im Myokard mit und ohne Bi-Korrektur zu finden. Mit abnehmender

NProj (tA)
NProj (tA—l) ?

wobei tp eine und ta_; die néchst kleinere Aufnahmezeit bedeutet (Abb. 4.23). Verglichen zu
den respiratorisch-separierten Rekonstruktionen in zwei Atemzusténde nutzt die Methode
zur Bewegungskompensation ungefahr doppelt so viele Projektionen fiir die Rekonstruktion.
Das bedeutet, dass der volle respiratorisch-separierte Datensatz mit 35 min dem SNR und
der Qualitit des halben (17min30s) bewegungskompensierten Datensatzes entspricht.
Folglich wird damit bei gleicher Qualitidt eine Reduktion der Messzeit um einen Faktor
zwei ermoglicht.

Aufnahmezeit sinkt das SNR analog zum Verhéltnis der Projektionen SN R ~

Die ermittelte Natriumkonzentration innerhalb des Herzmuskels betragt (33 £ 3) mM mit
Bj-Korrektur und (36 & 3) mM ohne Bj-Korrektur. Sie bleibt iiber alle Rekonstruktionsme-
thoden und Akquisitionszeiten konstant. Innerhalb der beiden Messungen eines Probanden
ist die erhobene myokardiale Natriumkonzentration ohne Bi-Korrektur reproduzierbar.
Lediglich Proband 3 stellt bei der Bestimmung mit Bj-Korrektur eine Ausnahme dar. Die
maximale Abweichung zwischen den zwei Messungen betriagt dort 7 mm.

Mit zunehmendem Rauschen kénnen einzelne stark abweichende ,,Rauschpixel“die Aus-
wertung der Natriumkonzentration innerhalb eines bestimmten Bereichs wie z.B. des
Muskels stark beeinflussen. Um die Zuverlassigkeit der quantitativen Natriumkonzentra-
tionsbestimmung mit abnehmender Aufnahmezeit abzuschitzen, wurden kardiale 3Na-
MRT-Simulationen mit Gaufischem Rauschen durchgefithrt. Die Anzahl der Projektionen
sowie das Rauschniveau entsprachen den Eigenschaften der in-vivo 2>Na-Rekonstruktionen.
Fiir jede Rekonstruktionsmethode und jede Akquisitionszeit wurden 100 unabhingige
Simulationen erstellt und die myokardiale Natriumkonzentration ermittelt.
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Die Ergebnisse sind in Abb. 4.23 dargestellt. Im Gegensatz zu den Resultaten der in-vivo
2Na-MR-Daten zeigen die Simulationen einen leichten Anstieg der Standardabweichung
iiber die Natriumkonzentration mit abnehmender Aufnahmezeit. Fiir Simulationen mit Ei-
genschaften der respiratorisch-separierten Rekonstruktionen steigt die Standardabweichung
von 0,2mM auf 0,7 mM. Fiir Simulationen mit Eigenschaften der bewegungskompensierten
23Na-Bildern dndert sich die Variation von 0,2mMm auf 0,5 mM.

A B
60 T T T T 31 T r r
¥ respiratorisch-separiert — ¥ respiratorisch-separiert
sol ¥ bewegungskompensiert % ¥ bewegungskompensiert
—305¢
— .2
S 40F ®
& = [ ]
: 2 W)
i Lt 1
£
sob g 29,5
S
=2
10 . . . . . 29 v : : : :
35 17,5 13,2 88 44 35 17,5 13,2 8,8 4,4
Aufnahmezeit (min) Aufnahmezeit (min)

Abbildung 4.23: In in-vivo 23Na-Rekonstruktionen sinkt das SNR mit dem Verhéltnis
V/Verhiltnis der Projektionen (A). Die bestimmte Natriumkonzentration im Herzmuskel bleibt {iber
die abnehmende Aufnahmezeit in in-vivo Messungen konstant. In kardialen 2*Na-MRT-Simulationen (B)
steigt sowohl die myokardiale Natriumkonzentration als auch ihre Standardabweichung fiir 100 unabhéngige
Simulationen leicht an.
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Simulationen von kardialen Multikern-MRT-Daten wurden mit Hilfe von bindren Masken
des Blutvolumens und des Myokards basierend auf 'H-MRT-Daten realisiert. Sowohl
die Herz- und Atembewegung als auch Effekte des statischen Magnetfeldes, Sende- und
Empfangsfeldes wurden in den Simulationen nicht beriicksichtigt. Aufgrund grofler Voxelgro-
Ben, einem verhéltnisméaBig kleinen Myokardvolumen und grofien intra- und extrazelluldren
Konzentrationsverhiltnissen von 23Na und 3K wurde die in Abschnitt 3.3.6 beschriebene
Partialvolumenkorrektur angewandt.

Fiir die Simulationen werden die Anfangskonzentrationen der verschiedenen Gewebe und
deren Relaxationseigenschaften in Form von Relaxationszeiten bendtigt. Im Folgenden sind
diese erforderlichen Parameter fiir die jeweiligen Multikern-MRT-Daten gelistet. 2>Na-MRT
und 3K-MRT Simulationen wurden ausgefiihrt.

4.5.1 BNa-MRT

Eine Anwendung der Simulationen von kardialen 2*Na-MRT-Aufnahmen erfolgte in der
zweiten Probandenstudie fiir die schon in Kapitel 4.4 erlduterte Untersuchung der resultie-
renden Natriumkonzentration des Myokards bei abnehmender Aufnahmezeit. Uberwiegend
wurden die Simulationen jedoch fiir die erste Probandenstudie als Validierung der Partial-
volumenkorrektur verwendet.

Mit den 'H-Masken jedes Probanden wurden 2*Na-MRT-Simulationen erstellt (Abb. 4.24).
Die dazu benétigten Anfangskonzentrationen und Relaxationszeiten gingen aus den in-
dividuellen Messungen fiir ez-vivo Blutproben und Wadenmuskel hervor (Tab. 4.2 und
Tab. 4.3). Unter idealen Bedingungen, d.h. ohne Rauschen, ist das Ziel mittels Partial-
volumenkorrektur die Uberschiitzung der Natriumkonzentration im Myokard (Abb. 4.11)
zu korrigieren, die anfangs in die Simulationen eingesetzten Natriumkonzentrationen
zuriickzugewinnen und die erhaltenen Werte mit dem wahren Wert zu vergleichen.

mM
100
80
60
40
20
0

Abbildung 4.24: Mit bindren Masken von Blutvolumen und Herzmuskel basierend auf hochaufgelosten

'H-Messungen (A) kénnen unter Beriicksichtigung der jeweiligen Natriumkonzentrationen und deren
Relaxationszeiten **Na-MRT-Daten (B) simuliert werden.

Uber alle Probanden gemittelt, konnten die urspriinglichen Natriumkonzentrationen nach
Anwendung der PVK innerhalb von (9 + 11) % wieder erreicht werden. Dabei reduzierte
die PVK das Signal in der Myokard-Maske um (40 & 5) %. Verglichen zu in-vivo **Na-
Messungen liegen diese Einfliisse in der gleichen Gréflenordnung.
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Tabelle 4.6: Die in Kapitel 4.1 ermittelten Natriumkonzentrationen und Relaxationszeiten dienten als
Eingangswerte fiir kardiale 2Na-MRT Simulationen mit biniren Masken von Blutvolumen und Herzmuskel.

Nach Anwendung der in Abschn. 3.3.6 beschriebenen PVK werden anfénglich eingesetzte Konzentrationen
zurlickgewonnen.

Eingangs- ohne PVK Ausgangswert Abweichung Einfluss

[N alJ\r/Iyokard] wert mit PVK Eingang/Ausgang der PVK
(mMm) (mm) (mwm) (%) (%)
Proband 1, W 20 39 26 23 32,8
Proband 2, M 16 30 16 <1 448
Proband 3, W 24 41 24 <1 40,8
Proband 4, M 18 33 20 11 40,7
Mittelwert 20+ 3 36 =5 21+4 9+11 40+ 5

4.5.2 ¥K-MRT

Parish et al. [1997] untersuchte die theoretische Grundlage von 3*K-MRT am Herz bei
1,5 T und berechnete ein notwendiges achtfaches SNR fiir eine klinische Anwendung mit
einer Aufldssung von (Az)? = (13mm)3. Mit dem bei 7T erreichten SNR von 9,6 4 2,4
ist es heute moglich in-vivo kardiale 3*K-MRT durchzufiihren (Abb. 4.26, [Wenz et al.,
2020]). Mit Hilfe von 3?K-Simulationen wurde iiberpriift, ob die gegebene Bildqualitét fiir
quantitative Untersuchungen geniigt. Aufgrund der etwa 30-fach héheren intrazelluldren
39K-Konzentration verglichen zum extrazelluliren Raum, tritt der Partialvolumeneffekt in
entgegengesetzte Richtung zu ?Na-MRT-Daten auf. Das hohe 3°K-Signal des Myokards
iiberlappt in angrenzende Bereiche des Blutvolumens und wird im kleinen Muskelvolumen
unterschétzt. Abbildung 4.25 zeigt den Effekt mittels einer schematischen Simulation.

A B 140 T T — - Blutsignal
—— Gesamtsignal
120 ===« Muskelsignal
Ground Truth (Blut)
M Blut Hl Muskel 100 F Ground Truth (Muskel)

unterschatztes Signal (Muskel)

Konzentration (mM)

x (mm)

Abbildung 4.25: Das 3°K-MRT-Signal wurde anhand eines Streifenmodells mit groBen Blutbereichen, die
ein relativ kleines Muskelgebiet umgeben, simuliert (A). Aufgrund von Partialvolumeneffekten beeinflusst
das hohe 3°K-Signal in benachbarte Blutregionen. Die Kaliumkonzentration im Muskel wird um 44 %
unterschitzt (B).
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Die fiir die Simulationen benétigten Kaliumkonzentrationen und Relaxationszeiten ba-
sieren auf Literaturwerten und sind in Tabelle 4.7 aufgelistet. Aufgrund in der Literatur
fehlender Relaxationswerte bei 7T wurden benétigte Werte von 3 T verwendet. Wie bei
23Na-Simulationen wurde die Kaliumkonzentration und Relaxationseigenschaften des Myo-
kards mit Werten des Wadenmuskels angenéhert. Durch die ungefdhr 30-fach hohere
intrazelluldre 3?K-Konzentration im Vergleich zum extrazelluliren Raum erfolgte eine
Vernachlassigung der extrazelluldren Kaliumkonzentration. Folglich konnten Parameter fiir
das Blut mit dem festen Bestandteil der roten Blutkérperchen (RBK) angendhert werden.
Relaxatonszeiten folgen daher auch einem bi-exponentiellen Zerfall. Die Aufnahmeparame-
ter der Simulation glichen den Sequenzeinstellungen der in-vivo 3°K-Aufnahmen [Wenz
et al., 2020]: (Ax)® = (14,5mm)3, TR = 30ms, TE = 0,7ms, T = 30 min, tp = 1 ms.

Tabelle 4.7: 3K-Konzentrationen und Relaxationseigenschaften fiir kardiale **K-Simulationen basierend
auf Literaturwerten von 3 T. Blut wurde mit dem festen Bestandteil der roten Blutkérperchen (RBK)
angenéhert. T1, T3 1y, und 75 ,,, von Blut stammen aus Shinar et al. [1992]. Die Kaliumkonzentration
von Blut basiert auf Hald et al. [1946]. T3 y,,, und T3 ,,, von Muskel stammen aus Résler et al. [2016], T}
und die Kaliumkonzentration des Muskels aus Umathum et al. [2013].

T T;}kurz TQ*JM1g Konzentration
(ms)  (ms) (ms) (mM)
RBK 19,3 4,5 16,8 448
Muskel 5,7 1,49 9,67 116

Simulationen wurden ohne Rauschen sowie mit einem Rauschen der Gré8enordnung von
in-vivo 39K-Messungen (SNR = 9,6 + 2,4) und mit doppeltem SNR (SNR = 20 + 13) durch-
gefiithrt. Fir Simulationen mit Rauschen wurden jeweils fiinf unabhéngige Simulationen
erstellt. Ein hoheres SNR kénnte durch optimierte Aufnahmeparameter, angepasste Spulen
oder ein héheres, statisches Magnetfeld erreicht werden.

SNR = 10.6 kein Rauschen SNR = 19.8

Abbildung 4.26: In-vivo *°K-Aufnahmen am Herzen sind bei 7T mit einer Auflssung von (Az)® =
(14,5 mm)? realisierbar (A, [Wenz et al., 2020]). Fiir die Evaluierung von einer potentiellen Quantifizierung
der Kaliumkonzentration wurden Simulationen ohne (B) sowie mit Rauschverhéltnis dhnlich den in-vivo
Messungen (C) und mit doppeltem SNR (D) durchgefiihrt.
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In Rekonstruktionen von 3?K-Simulationen kann das Myokard mit einer durchschnittlichen
Breite von 9mm aufgrund von starken Partialvolumeneffekten visuell nicht aufgelost
werden (Abb. 4.26). Ohne PVK wird die Kaliumkonzentration im Myokard um (56 + 1) %
unterschétzt. Fiir Simulationen ohne Rauschen ist eine vollstdndige Riickgewinnung der
39K-Konzentration im Myokard moglich. Die bestimmte mittlere Kaliumkonzentration von
jeweils fiinf Datensédtzen mit Rauschen unterschitzen die Eingabekonzentration um 14 %
(SNR=9,6 & 2,4) und um 3 % fiir das doppelte SNR von 20 + 13. Die Standardabweichung
der Kaliumkonzentration (A[**K]yyokard) ist nach PVK innerhalb der fiinf Datensiitze
fiir das aktuell erhaltene SNR, bei 7T deutlich erhéht im Vergleich zu der Standardabwei-
chung fiir fiinf Datensétze mit doppeltem SNR: A[39K+]Myokard,SNR,aktuell = 14mM und
APYK iyokard SNR,2xaktuell = 5mM (Abb. 4.27).

Kaliumkonzentration in Herzmaske
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Abbildung 4.27: Die Kaliumkonzentration in der Herzmuskelmaske wurde fiir Simulationen ohne Rau-
schen, mit aktuellem (SNR=9,6 & 2,4) und 2xaktuellem SNR (SNR=20 + 13) vor und nach PVK bestimmt.
Aufgrund starker Unterschitzung ist die PVK notwendig. Im Gegensatz zu Simulationen mit Rauschen
kann die PVK in Simulationen ohne Rauschen das 3°K-Signal vollstandig zuriickgewinnen. Die Standardab-
weichung der Kaliumkonzentration (A[39K+]Myokard) ist nach PVK innerhalb der funf Datensétze fiir das
aktuell in in-vivo Messungen erhaltene SNR bei 7T deutlich erh6ht im Vergleich zur Standardabweichung
von fiinf Simulationen mit doppeltem SNR.



Kapitel 5

Diskussion

Das Ziel dieser Arbeit war die Bestimmung der Natriumkonzentration im Herzmuskel
mittels 22Na-MRT in einer klinisch durchfiihrbaren Aufnahmezeit.

Zur Ermittlung der myokardialen Natriumkonzentration wurden sowohl physiologische
als auch physikalische Effekte beriicksichtigt und korrigiert. Es handelt sich dabei um
die Bewegung des Herzschlags und der Atmung und um physikalische Einfliisse von
Partialvolumeneffekten und Inhomogenititen des Grundmagnetfeldes, sowie des Sende-
und Empfangsfeldes. Zur Kompensation der Atembewegung erfolgte die Entwicklung einer
Methode, die eine Halbierung der Aufnahmezeit erméglicht. Die Auswirkungen der Korrek-
turen auf die Bestimmung der Natriumkonzentration und die Quantifizierungsgenauigkeit
bei abnehmender Akquisitionszeit wurden analysiert.

Das folgende Kapitel ordnet die préasentierte Arbeit in die Literatur ein und diskutiert
FEinfliissse und Limitationen der Nachbearbeitungsprozesse, einschliellich Vor- und Nach-
teile der entwickelten Atembewegungs-Kompensations-Methode, fiir die Ermittlung der
Natriumkonzentration im Herzmuskel. Als Erweiterung zur 2Na-MRT geben Multikern-
Simulationen einen Ausblick tiber die Realisierbarkeit der quantitativen kardialen in-vivo
39K-MRT bei 7T.

5.1 Bestimmung der Natriumkonzentration im Myokard

Fiir die quantitative Bestimmung der Natriumkonzentration im Myokard mit der kardialen
in-vivo 2>Na-MRT sind einige Korrekturen notwendig, die in dieser Arbeit ausgefiihrt
und deren Einfliisse auf das Signal evaluiert wurden. Ohne Nachbearbeitung und Kor-
rekturen wird die gemessene myokardiale Natriumkonzentration weit iiberschétzt. Die
Berticksichtigung von physiologischer Bewegung durch die Anwendung der vorgestellten
retrospektiven Herz- und Atemsortierung (Abschn. 3.3) bzw. der Bewegungskompensation
(Abschn. 4.3), sowie die Korrektur auf Inhomogenititen des statischen und Sende- und
Empfangsfeldes und die Korrektur von Partialvolumeneffekten reduzieren die ermittelte
Natriumkonzentration im Herzmuskel um (48 + 5) %.

Bisherige Studien der kardialen in-vivo 2>Na-MRT wurden mit Oberflichenspulen bei
Feldstédrken von 1,5T bis 7T mit kartesischen [Pabst et al., 2001; Sandstede et al.,
2004] und radialen [Konstandin und Schad, 2013; Resetar et al., 2015; Ouwerkerk et al.,
2008] Messtechniken und verwendeten Voxelvolumen von (47 bis 1310) mm? durchgefiihrt.
2Na-MRT-Messungen im Rahmen dieser Arbeit erfolgten an einem 7 T-MR-Scanner mit
einer Volumenspule, einer Voxelgréie von 125 mm? und der DA-3DPR-Sequenz mit einer
Golden-Angle-Verteilung der aufgenommenen Projektionen, die sowohl die retrospektive
kardiale Sortierung als auch respiratorisch-separierte oder atembewegungskompensierte
Rekonstruktionen ermdéglicht. Die in dieser Arbeit présentierten Ergebnisse zeigen bei
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Berticksichtigung der Atembewegung einen grofieren Einfluss auf die Natriumkonzentration
im Myokard als bei Beriicksichtigung der Herzbewegung.

Im Gegensatz zu der in dieser Arbeit dargestellten absoluten Quantifizierung der Natrium-
konzentration im Myokard betrachtet ein GroBteil der Literatur kardiale 2>Na-MRT-
Anwendungen qualitativ oder gibt relative Signalwerte an. Lediglich Ouwerkerk et al. [2005]
berichtet eine Natriumkonzentration von (53 £ 12) mM im Septum und von (43 £+ 4) mM in
der linken Ventrikelwand. Seine Studie wurde an einem 3 T-MR-Gerédt mit einer Oberfla-
chenspule, einer nominellen Auflésung von (Az)? = (6 mm)? und einer prospektiven EKG-
Triggerung durchgefiithrt. By-Inhomogenititen wurden mit Hilfe von Phantommessungen
korrigiert. Kardiale in-vivo 23Na-Messungen wie in dieser Arbeit, aufgenommen an einem
7 T-MR-Gerit und mit einer leicht héheren rdumliche Auflssung von (Ax)? = (5mm)3,
ergeben nach einem retrospektiven EKG-Gating eine myokardiale Natriumkonzentration
von (52 = 5) mM. Die ermittelten Werte stimmen folglich mit der bisherigen Literatur sehr
gut iiberein.

In dieser Arbeit wurden systematisch weitere Einfliisse der Atembewegung, der Inho-
mogenititen des Grundmagnetfeldes, des Sende- und Empfangsfeldes sowie von Partial-
volumeneffekten betrachtet und korrigiert. Die Nachbearbeitungsschritte korrigieren die
Natriumkonzentration im Herzmuskel nach der Beriicksichtigung der Herzbewegung um
etwa weitere 45 % nach unten. Eine resultierende Natriumkonzentration im Myokard von
(31 + 3) mM wurde ermittelt. Die einzelnen Korrekturen werden im Verlauf der Diskussion
néher betrachtet.

Die ermittelte Natriumkonzentration des Herzmuskels wurde mit der gemessenen Natrium-
konzentration im Wadenmuskel verglichen, die sich mit (20 £ 3)mM im Bereich von
publizierten Werten von 18 mM bis 30 mm [Constantinides et al., 2000; Nagel et al., 2011;
Umathum et al., 2013] befindet. Nach Anwendung der in dieser Arbeit préasentierten Korrek-
turen ndhert sich die myokardiale Natriumkonzentration an die Natriumkonzentration des
Wadenmuskels an. Gleichzeitig ist die Natriumkonzentration im Herzmuskel im Vergleich
zur Natriumkonzentration im Wadenmuskel um 31 % erhoht. Die Anndherung weist auf
eine Verbesserung der Methode in der Bestimmung der Natriumkonzentration hin, die
Abweichung hingegen kann auf Variationen aufgrund unterschiedlicher Zusammenset-
zung von Skelett- und Herzmuskelgewebe hindeuten. Zudem kénnten weitere Einfliisse
der verwendeten Methode wie die Anndherung der Relaxationszeiten von Herzmuskel
mit denen des Wadenmuskels, eine suboptimale Partialvolumenkorrektur (PVK) oder
verbleibende Bewegung im ausgeatmeten Zustand der Diastole zu einer Erhohung der
Natriumkonzentration im Myokard fithren. Im Folgenden werden daher Limitationen der
verwendeten Methode zur Bestimmung der Natriumkonzentration dargelegt.

5.1.1 Einfluss durch physiologische Bewegung

Retrospektive Sortierung

Ohne die Beriicksichtigung physiologischer Bewegung wie der Atem- und Herzbewegung,
entstehen im rekonstruierten Bild Verschmierungen, die zu einer unprizisen Quantifizie-
rung der Natriumkonzentration fiihren. Mit prospektiven [Ouwerkerk et al., 2005; Pabst
et al., 2001; Tisdall et al., 2012] Gating- und retrospektiven Sortiermethoden [Konstandin
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und Schad, 2013; Rank et al., 2017] konnen diese Artefakte reduziert werden, indem Pro-
jektionen einer bestimmten Bewegungsphase zugeordnet und entsprechend rekonstruiert
werden. Im Prinzip bestehen diese Prozesse aus drei Losungsitzen: Bewegungstracking,
Bewegungsgating und Bewegungskompensation [McClelland et al., 2013]. Fiir die notige
Erfassung der physiologischen Signale kénnen externe Instrumente z.B. ein Atemgurt
oder ein EKG, Navigatoren [King et al., 2012] oder das direkt aus den aufgenommenen
Z3Na-MRT-Daten intrinsische Signal verwendet [Platt et al., 2018] werden. Fiir die Beriick-
sichtigung der Herzbewegung wurde in dieser Arbeit immer eine retrospektive Methode
[Resetar et al., 2015] angewandt. Die Detektion des Herzschlags erfolgte dabei mit einem
MR-Stethoskop und muss simultan zur MR-Aufnahme verlaufen. Eine Verzogerung oder
eine leicht asynchrone Erfassung der Herzbewegung fiihrt zu einer verfilschten Zuordnung
der Projektionen. Fiir die Reduktion von Atembewegungsartefakten wurde zunéchst eine
respiratorisch-separierte Rekonstruktion gewahlt [Platt et al., 2018]. Das dafiir benétigte
physiologische Atemsignal konnte mit einem zusétzlich ausgelesenen Punkt im k-Raum-
Zentrum ohne Gradientenschaltung direkt aus den kontinuierlich aufgenommenen in-vivo
ZNa-MRT-Daten generiert werden.

Fiir die Einteilung des Atemsignals in mehr als zwei Atemphasen wurde eine Normierung
angewendet (Abschn. 3.4.1), die auf der Annahme eines gleichméfligen Atemrythmus
iiber die gesamte Messzeit der 2?Na-MRT-Aufnahme basiert. Dies beschreibt eine starke
Einschrankung in der vorgestellten Methode. Zum Einen garantiert die angewandte Re-
gulierung ein gleichméfiges Atemsignal ohne Abhédngigkeiten von Filterparametern. Zum
Anderen kénnen Projektionen insbesondere in den Randbereichen zu falschen Atemphasen
bzw. Auslenkungen zugeteilt werden. Fiir die in dieser Arbeit verwendeten 23Na-Daten
und die angewandte Bewegungskompensation erwies sich ein regelmifiges Atemsignal fiir
eine zuverldssige Einteilung in fiinf Atemphasen als sinnvoll. Je nach Aufnahmemodalitét,
Parameter der Glattungsfilter und Genauigkeit des Atemsignals kann sich dieses Verhalten
dndern und die verwendete Normierung sollte angepasst werden.

Kompensation der Atembewegung

In einem weiteren Schritt wurde eine Methode zur Kompensation der Atembewegung
entwickelt mit der die Messzeit kardialer in-vivo 23Na-MRT-Aufnahmen im Vergleich zu
respiratorisch-separierten Rekonstruktionen in zwei Atemphasen um die Hélfte reduziert
werden kann.

Fir retrospektive Bewegungskompensations-Ansétze [Feng et al., 2016] wird oft in einem
ersten Schritt das Atemsignal in mehrere Atemzustéinde aufgeteilt, bevor in einem zweiten
Schritt alle Untermengen in eine Atemphase kombiniert werden. Die in dieser Arbeit
entwickelte Methode nutzt Eigenschaften der Fouriertransformation. Die innerhalb der
verschiedenen Atemphasen aufgrund von Atembewegung entstehenden rdumlichen Ver-
schiebungen werden durch die Addition einer linearen Phase im k-Raum kompensiert. Mit
einer zuvor angewandten retrospektiven Sortierung zur Beriicksichtigung der Herzbewegung
kann dann ein Datensatz in einer Referenz-Atemphase rekonstruiert werden, der Projek-
tionen aller Atemphasen enthélt. Im Gegensatz zu der in der MRT héufig angewandten
Bewegungskompensation mit der Rekonstruktion von einzelnen Atemzusténden und einer
folgenden deformierbaren Registrierung [Weller et al., 2019; Rank et al., 2017; Petibon
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et al., 2014], erfordert die neu entwickelte Methode durch die Umsetzung im k-Raum keine
zusdtzlichen Rekonstruktionen von Untermengen. Die Anzahl der Projektionen pro Atem-
phase ist damit nicht begrenzt. Fiir die verwendeten ?*Na-Daten erfolgte eine zuverlissige
Bestimmung der linearen Phase zur Verschiebung der Projektionen bei einer Aufteilung
des Atemsignals bishin zu fiinf Atemzustdnden.

Ein weiterer, grofler Vorteil der entwickelten Methode liegt in der Erweiterung und Spezifi-
kation auf unterschiedliche Organe. Mit einer im Ortsraum generierten, organspezifischen
Maske kann die Kompensation der Atembewegung auf spezielle Organe eingeschrankt und
die Bewegung einzelner Organe separat betrachtet werden. Neben der Dislokation des
Herzens kann z. B. auch die Verschiebung der Leber oder weiterer Organe des Abdomens
erfasst werden.

Da die detektierte Organbewegung in x- und y-Richtungen aufgrund der Atmung mit der
entwickelten Methode vernachlassigbar klein war (Abschn. 4.3.2), wurde in dieser Arbeit
ausschlieBllich die Bewegung in z-Richtung kompensiert. Diese {iberwiegende Verschiebung
in superior-inferior Richtung stimmt fir die Bewegung des Herzens mit der Literatur
tiberein [Wang et al., 1995]. Die mit der entwickelten Methode ermittelte Verschiebung von
(4 £ 1) mm liegt am unteren Rand des publizierten Wertebereichs von 3,8 mm bis 23,5 mm
mit einem Mittelwert von (11 +4) mm [Kawaji et al., 2014; McLeish et al., 2002]. Die in
dieser Arbeit ermittelte Verschiebung stellt eine mittlere Angabe dar, die aufgrund der
organspezifischen Maske die Bewegung des gesamten Organs umfasst. Betrachtungen der
Leber ergaben eine Verschiebung in z-Richtung von (10 + 3) mm. Literaturwerte geben
eine mittlere Verschiebung des Diaphragmas von (25 4+ 4) mm an [Kawaji et al., 2014]. Eine
Verbesserung der Bestimmung der Organverschiebung aufgrund der Atembewegung fiir die
Bewegungskompensation kénnte mit Navigatoren, aufgenommen mit einem zusétzlichen
'H-Kanal oder einer zusitzlichen 'H-HF-Spule, realisiert werden.

5.1.2 Einfluss auf die Partialvolumenkorrektur

Aufgrund von grofien Voxelgréfien relativ zu kleinen Strukturen, starken Konzentrations-
unterschieden und der Verbreiterung der Punktantwortfunktion (durch unterschiedliche
transversale Relaxationszeiten und verwendete Glittungsfilter) wird die quantitative 2>Na-
MRT héufig durch starke Partialvolumeneffekte (Kapitel 2.2.8) [Stobbe und Beaulieu, 2008;
Niesporek et al., 2017] beeintréchtigt. Abhéingig von der Anwendung kann die tatséchliche
Natriumkonzentration sich zu der gemessenen Natriumkonzentration beispielsweise um
einen Faktor zwei unterscheiden [Niesporek et al., 2017]. Das hohe Signal des zum Herzmus-
kel benachbarten grofien Blutvolumens ([Na™]gjy; = (81 £ 74) mM) fithrt in der kardialen
ZNa-MRT zu einer Uberschiitzung der Natriumkonzentration im vergleichsweise kleinen
Myokard. Im experimentellen Aufbau dieser Arbeit beeinflusste die Partialvolumenkorrektur
die gemessene Natriumkonzentration im Herzmuskel am stirksten. Wie in Abschnitt 3.3.6
beschrieben, ist die in dieser Arbeit angewendete PVK volumenbasiert und héngt von der
Simulation der Punktantwortfunktion ab. Abweichungen in den Eingangsparametern der
PVK konnen sich somit auch auf das Resultat der Natriumkonzentration im Myokard
auswirken. Im Folgenden wird auf die Einfliisse auf die Berechnung der Punktantwort-
funktion, von umliegenden Strukturen und auf die Entstehung der bindren Masken des
Blut- und Herzmuskelvolumens naher eingegangen.
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Berechnung der Punktantwortfunktion

Um den Einfluss eines Kompartiments auf die benachbarten Gebiete zu bestimmen,
wird innerhalb der PVK die Punktantwortfunktion simuliert, die eine Abhéngigkeit von
Gradienten- und Relaxationseigenschaften aufweist. Folglich gehen auch die Relaxations-
zeiten der entsprechenden Gewebe in die PVK ein. Die Genauigkeit der Korrektur héngt
demnach von der Genauigkeit der verwendeten Relaxationszeiten ab. Eine Abweichung
der in dieser Arbeit angenommenen T5-Zeiten von z. B. —40% kann zu einer geringen
Anderung in der resultierenden myokardialen Natriumkonzentration von +3,5% fiithren
(Abschn. 4.2.5).

Aufgrund unbekannter und auch nicht aus der Literatur entnehmbarer ?*Na-Relaxations-
zeiten sowohl fiir das Myokard als auch fiir Blut bei einer Feldstdrke von 7T wurden
Ty, T> und T3 in dieser Arbeit experimentell bestimmt. Da Partialvolumeneffekte ge-
messene Relaxationszeiten beeinflussen kénnen [Niesporek et al., 2017], stellt sich die
in-vivo >Na-MRT zur Bestimmung von kardialen Relaxationszeiten als besonders her-
ausfordernd dar. Aus diesem Grund wurden Relaxationszeiten von ex-vivo Blutproben
und der Wadenmuskulatur gemessen und benoétigte Parameter damit angendhert. Pu-
blizierte Relaxationszeiten fiir Blut bei Feldstiarken von 1,5T [Bottomley, 2016; Pabst
et al., 2003, 2002] und 3T [Bottomley, 2016; Konstandin und Schad, 2013] betragen fiir
Tip = (30 = 32)ms, Top, = (17 — 25) ms und 73, = (19,3 — 20, 1) ms. In Ubereinstim-
mung mit der Theorie des Relaxationsverhaltens von Spin-3/2-Kernen (Abschn. 2.1.7,
[Jaccard et al., 1986]) sind die im Rahmen dieser Arbeit ermittelten Werte bei 7T fiir
Tip = (49,5 £ 1,3)ms und Tap = (23,7 +6,1) ms linger und 73, = (14,7 £ 2,4) ms et-
was kiirzer. Ein dhnliches Verhalten wird fiir die Messungen der Relaxationszeiten des
Wadenmuskels beobachtet [Constantinides et al., 2000; Nagel et al., 2011].

Das fiir die PVK verwendete Blutvolumen beinhaltet das gesamte sich im Herz befindende
Blut, was sauerstoffreiches und sauerstoffarmes Blut bedeutet. Mit ex-vivo Blutproben
werden die Relaxationszeiten von vendsem Blut, also rein sauerstoffarmem Blut, gemessen.
Dieser Unterschied konnte sich auf die Resultate von 77, T y,, T2*7b auswirken, was wieder
eine Abweichung in der PVK und somit in der resultierenden Natriumkonzentration nach
sich ziehen wiirde.

Folglich kénnten préziser bestimmte Relaxationszeiten zu einer Verdnderung der ermittelten
Natriumkonzentration im Herzmuskel fithren.

Einfluss von umliegenden Strukturen

Als Kompartimente fir die PVK wurden in dieser Arbeit die bindren Masken des Blut-
und Herzvolumens gewéhlt. Bei Verdnderung der eingehenden Volumina beispielsweise
durch Beriicksichtigung weiterer Strukturen, konnen sich Anderungen fiir das resultierende
Signal in der Muskelmaske ergeben. Der Einfluss umliegender Strukturen mit einem hohen
Natriumgehalt, wie die Aorta oder Knorpel der Rippenbdgen, auf die Natriumkonzentration
des gesamten Hermuskelvolumens ist vernachléssigbar (Abschn. 4.2.5). Bei der Verwendung
bindrer Masken eines segmentierten Herzvolumens (z.B. das 17-Segmente Model der
Amerikanischen Herzgesellschaft, engl. American Heart Association model [American
Heart Association, 2002]) konnten diese umliegenden Strukturen grofiere Einfliisse erzielen
und einzelne Segmente iiberschitzen.
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Einfluss der Registrierung

Abweichungen in den verwendeten Volumina sind aber auch innerhalb der verwendeten bi-
niren Masken aufgrund von benétigten Registrierungen moglich. Da die 23Na-Korperspule
alleinig auf die 2?Na-Resonanzfrequenz abgestimmt ist, sind "H-Aufnahmen mit dieser Spule
bisher nicht realisierbar. Infolgedessen wurden separate Aufnahme von 'H- und ?3Na-MRT-
Daten an unterschiedlichen MR-Scannern mit verschiedenen Grundmagnetfeldstérken
durchgefiihrt. Der notwendige Registrierungsprozess reduziert die Genauigkeit der aus den
'H-Bildern gelesenen anatomischen Information, was Auswirkungen auf die Prizision der
PVK und folglich der Natriumkonzentration mit sich bringt. Ein zusétzlich eingebauter
'H-Kanal in der 2*Na-Korperspule kénnte 'H- und ?*Na-MRT-Aufnahmen in gleicher
Positionierung realisieren. Mogliche Triggerungen und Navigatoren konnten zu einer ver-
besserten Beriicksichtigung der Bewegung fithren und wiirden die Bewegungskompensation
unterstiitzen (Abschn. 5.1.1).

5.1.3 Quantifizierung

Neben den genannten Beriicksichtigungen der physiologischen Bewegung und der Kor-
rektur von Partialvolumeneffekten erfordert eine absolute Quantifizierung der Natrium-
konzentration spezielle Aufnahmeeigenschaften, eine Betrachtung von Inhomogenitéten des
Sende- und Empfangsfeldes sowie eine Umrechnung von gemessenen 23Na-Signalintensititen
in Natriumkonzentrationen.

Messparameter

Bei quantitativen MRT-Aufnahmen ist die Detektion des gesamten, vollstandig relaxierten
Signals, gemessen mit einer Spindichte-gewichteten Aufnahme, mit einer langen Repe-
titionszeit TR iiblich. Um ein gréfitmogliches SNR in angemessener Akquisitionszeit zu
erreichen, wurden in dieser Arbeit kardiale in-vivo Na-MRT-Aufnahmen jedoch T3-
gewichtet mit einem kurzen TR aufgenommen. Das nicht vollstdndig relaxierte Signal
wurde mit den Korrekturfaktoren KFj, fir Blut und KF,, fir Muskel (Abschn. 3.3.7) im
Quantifizierungsprozess beriicksichtigt und korrigiert.

Fiir die Minimierung von 75-Wichtungseffekten sind kurze Echozeiten und dementspre-
chend kurze Pulslangen wiinschenswert. Aufgrund eines grolen Anregungsvolumens sind ho-
he Referenzspannungen von beispielsweise (1200-1400) V bei groen Multikern-Kérperspulen
notwendig. Folglich sind Limitationen in der maximal zuldssigen Pulsspannung und Re-
striktionen der spezifischen Absorptionsrate (SAR, engl. specific absorption rate) gingige
Probleme [Platt et al., 2018; Wetterling et al., 2012; Loring et al., 2016]. Auch bei der
verwendeten 2*Na-Korperspule ist die maximal mogliche Pulsspannung ein begrenzender
Faktor. Um einen Flipwinkel, nahe am Ernstwinkel des Myokards, von a = 61° zu erreichen,
war eine minimale Pulslange von tp = 1,8 ms notwendig. Damit erreichte die SAR 86 %
ihres erlaubten Maximums. Bei Ausreizung der maximalen SAR konnte die Pulsldnge ohne
Beriicksichtigung der Pulsspannung bei einer Repetitionszeit von TR = 21 ms nur wenig
zu tp = 1,55 ms minimiert werden.
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Sende- und Empfangsfeldkarten

Wegen der oben genannten Begrenzung der Pulsspannung war fiir die verwendete Sende-
feldkartierung (Abschn. 3.2.5) mit den Flipwinkeln a; = 45° und aia = 90° eine relativ lange
Pulslinge von 3 ms nétig. Fiir die in-vivo 23Na-MRT am Kopf zeigte Lommen et al. [2016]
bei 3T einen deutlichen Vorteil der Sendefeldkartierung mit der phasensensitiven (engl.
phase sensitive) Methode [Morrell, 2008]. Ein fiir diese Methode erforderlicher Flipwinkel
von 180° kénnte allerdings nur mit einer sehr langen Pulsdauer von >5 ms realisiert werden.
Da bei solch einer langen Pulsdauer Effekte wie Offresonanzen und Relaxationszerfélle
begleitend auftreten, wurde in dieser Arbeit die vorgestellte Double-Angle-Methode fiir die
Sendefeldkartierung angewandt. Aufgrund der geringen, lokalen, ortsabhingigen Anderung
von B; und um Akquisitionszeit zu reduzieren, wurden die zusétzlichen Aufnahmen der
benétigten By -Karten mit einer nominellen Auflésung von (Az)? = (10mm)? durchge-
fihrt. Aufgrund starker Filterung und im Vergleich zur rdumlichen Auflésung geringen
Bewegungsartefakten, wurde auf die Beriicksichtigung von physiologischer Bewegung
bei der Rekonstruktion der 23Na-Bilder zur Generierung der Bj-Karten verzichtet. Die
resultierende B; -Karte spiegelt somit einen mittleren Atemzustand wieder.

Bei der hier fiir die 2Na-Messungen verwendeten ovalen Birdcage-Spule (Abschn. 3.1.2)
werden die Empfangssignale nicht, wie bei Standard Birdcage-Spulen iiblich, zu einem
Empfangssignal kombiniert. Das Prinzip der Reziprozitat kann daher nicht angewendet
werden [Hoult, 2000]. Ohne ein Standard- Birdcage-Design auch zum Empfangen [Volz et al.,
2012] oder separate Kanéle zum Senden [Van de Moortele und Ugurbil, 2009] lasst sich
das Messen von in-vivo By -Karten nur erschwert realisieren. Weitere mogliche Methoden
wie von Murakami et al. [1996] scheitern bei kardialen 23Na-Aufnahmen aufgrund eines zu
geringen Signals in der Lunge. Fiir eine Kinschatzung von Empfangsfeld-Inhomogenitaten
wurden in dieser Arbeit B -Karten von vier verschiedenen Koérpermodellen simuliert.
Aufgrund geringer Variationen in der Herzregion wurden alle in-vivo 23Na-Messungen mit
einer mittleren simulierten By -Karte korrigiert. Die Positionierung der Kérpermodelle in
der 23Na-Korperspule war dabei dhnlich der Probanden im MR-Scanner mit dem Herz an
zentraler Position.

Die verwendete Volumenspule erreicht ein nahezu homogenes Sende- und Empfangs-
feld in der Herzregion, was den Einfluss der Bi-Korrektur auf die myokardiale Natrium-
konzentration minimiert. In anderen Studien mit anderen Aufbauten und Spulengeometrien
kéonnen Bp-Inhomogenitéten grofiere Effekte aufzeigen.

Im Rahmen der Kompensation der Atembewegung erfolgte die Bi-Korrektur vor jeglicher
Sortierung der Projektionen. Allgemein sind Bi-Inhomogenitéiten der verwendeten HF-Spule
vorwiegend abhéngig von ihrem Aufbau sowie von der gesamten Beladung der HF-Spule
und weniger abhéngig von der lokalen Verteilung des Gewebes. Der Einfluss von Bewegung
auf Bj-Inhomogenitidten kénnte in kiinftigen Projekten ndher untersucht werden. Die
stationdren Einfliisse durch Bi-Effekte wurden mit der Bj-Korrektur vor der Verschiebung
der Projektionen beriicksichtigt und reduziert. Bp-Inhomogenitdten hingegen entstehen
hauptséchlich durch starke Suszeptibilitatseffekte an Gewebegrenzen, die sich wahrend
der Atmung verschieben. Sowohl die Erstellung der By-Karten als auch die Ausfithrung
der Byp-Korrektur im Rekonstruktionsprozess erfolgte daher mit bewegungskompensierten
2Na-Daten.
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Blut als interne Referenz

Fiir die Umrechnung von gemessenen 23Na-Signalintensititen auf 23Na-Konzentrationen
erfordern quantitative Messungen eine Referenz, die sowohl auf einer internen als auch einer
externen Quelle basieren kann. Externe Referenzen wie beispielsweise Referenzréhrchen
oder Kissen sollten sich nicht bewegen und die Verwendung verlangt ausreichend Platz in
der Spule. Héufig findet sich dafiir nur am &ufleren Rand des Sichtfeldes eine Moglichkeit.
Dort kénnen Bj-Inhomogenitidten das Signal der Referenzquelle stark beeinflussen und
die Qualitdt der Quantifizierung beeintrichtigen. In dieser Arbeit wurde das Signal aus
der bindren Maske des segmentierten Blutvolumens als interne Referenz genutzt. Dafiir
muss die Natriumkonzentration in Vollblut bekannt sein. Aufgrund schneller und indi-
vidueller Schwankungen des Hamatokritwertes [Thirup, 2003] entstehen innerhalb der
Probanden grofiere Abweichungen fiir die Natriumkonzentration in Vollblut als fiir die
Natriumkonzentration in Blutserum. Als Folge wurde in dieser Arbeit zeitnah zu jeder
in-vivo 2*Na-MRT-Aufnahme die Vollblut-Natriumkonzentration jedes Probanden anhand
von ez-vivo Blutproben ermittelt. Im Gegensatz zur bindren Maske des als Referenz ver-
wendeten Blutvolumens - mit sowohl links als auch rechts ventrikularem Blut - enthalten
die ez-vivo Blutproben nur vendses Blut. In der ersten Studie erfolgte die Auswertung
der er-vivo Blutproben mittels 2Na-MRT und im Labor. Die am Scanner gemessenen
Natriumkonzentrationen stimmten mit den Konzentrationen, berechnet aus den im Labor
emittelten Plasma- und Hamatokritwerten, innerhalb von (1,3 & 1,2) % iiberein.

Die Notwendigkeit der individuell bestimmten Natriumkonzentration als Auswirkung auf die
ermittelte Natriumkonzentration im Herzmuskel wird in folgendem Beispiel dargelegt. In der
ersten Studie zeigt Proband 3 die héchste Vollblut-Natriumkonzentration. Eine Bestimmung
der myokardialen Natriumkonzentration mit der geringsten Natriumkonzentration in Blut
von Proband 2 wiirde bei Proband 3 zu einer Unterschéitzung der Natriumkonzentration
im Myokard von 17 % fithren. Umgekehrt bewirkt die Auswertung von Proband 2 mit den
Konzentrationswerten von Proband 3 eine Uberschétzung von 15 %. In Patientendaten
konnte der Hamatokritwert und damit die Natriumkonzentration in Vollblut noch stéarker
schwanken als in den gezeigten Probandendatensdtzen. Folglich sollte die individuelle
Bestimmung der Natriumkonzentration in Blut fiir quantitative kardiale in-vivo 23Na-
MRT-Daten immer berticksichtigt werden.

Reproduzierbarkeit und Quantifizierungsgenauigkeit

Nach Anwendung der vorgestellten Korrekturen und der Normierung des ermittelten Signals
liasst sich die Natriumkonzentration im Myokard mittels kardialer in-vivo 2>Na-MRT fiir
jeden Probanden anhand von respiratorisch-separierten oder bewegungskompensierten
Rekonstruktionen mit und ohne Bi-Korrektur bestimmen.

Die ermittelte durchschnittliche Natriumkonzentration im Herzmuskel betrégt (31 & 3) mm.
Die gemessenen Natriumkonzentrationen innerhalb von zwei unabhéangigen Messungen eines
Probanden sind reproduzierbar und stimmen innerhalb von +1 mM tiberein. Eine Ausnahme
zeigt in Studie 2 Proband 3 nach der Bj-Korrektur (Tab. 4.5). Die Korrektur erzeugt
fiir diese Messung einen Konzentrationsunterschied zwischen den beiden Aufnahmen von
-7mM. Mégliche Abweichungen kénnten aus einer verdnderten Positionierung zwischen der
Aufnahme der Bf -Karte und der tatsichlichen kardialen 2>Na-Aufnahme stammen, da sich
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der Proband moglicherweise wahrend des Messprotokolls bewegt bzw. seine Koérperhaltung
verdndert hat. Bei allen anderen Probanden und Messungen liegt der Einfluss von Bj bei
(3+1)mm.

Mit beiden Rekonstruktionsmethoden (bewegungskompensiert und respiratorisch-separiert)
lassen sich die resultierenden Natriumkonzentrationen im Herzmuskel jeweils innerhalb
von £ 1 mM reproduzieren.

Eine Reduktion der Aufnahmezeit von 35 min auf 4 min 22 s und ein daraus resultierendes re-
duziertes SNR haben keine Auswirkung auf die in in-vivo 22Na-MRT-Messungen bestimmte
myokardiale Natriumkonzentration. Kardiale ?*Na-Simulationen mit den Aufnahmezei-
ten entsprechenden Rauschverhéltnissen von jeweils 100 unabhéangigen Durchfiihrungen
zeigen einen leichten Anstieg der Standardabweichung, die mit abnehmendem SNR von
0,2mM auf 0,7 mM steigt. Demzufolge kann je nach gewiinschter Applikation und notwen-
diger Genauigkeit der zu bestimmenden Natriumkonzentration im Myokard die Lange der
Akquisitionszeit abgewogen und reduziert werden.

Mit der prasentierten Methode wird die Bestimmung der Natriumkonzentration mittels
ZNa-MRT in einer klinisch durchfithrbaren Aufnahmezeit (<20 min) ermdglicht und die
Quantifizierungsgenauigkeit verbessert, so dass eine Translation zu klinischen Studien
moglich wird.

5.2 Simulationen der kardialen 3°K-MRT

Als Gegenspieler zu 23Na kénnte auch die kardiale 3°K-MRT wertvolle Einblicke in kardio-
vaskuldre Storungen liefern. In ex-vivo Hasenherzen mit einem induzierten Infarkt wurde
eine 3°K-Signalreduktion von 40 % gezeigt [Fieno et al., 1999]. Aufgrund eines ca. 10-fach
zum 23Na-SNR geringeren in-vivo SNRs (Abschn. 2.1.7) ist die Durchfiihrung von in-vivo
39K-MRT-Aufnahmen am Herzen mit einem SNR von 9,6 4 2,4 und einer Auflésung von
(Az)? = (14,5 mm)? erst bei einer Magnetfeldstiirke von 7T realisierbar [Parish et al., 1997;
Wenz et al., 2020]. Fiir die potentielle quantitative 3YK-MRT wurde die Bestimmung der
Kaliumkonzentration bei gegebener Bildqualitdt anhand von Simulationen tiberpriift.

Infolge der geringen Auflésung ist das Myokard bei der verwendeten Voxelgrofie visuell
nicht auflésbar, da starke Partialvolumeneffekte auftreten, die mit der Partialvolumen-
korrektur fiir Simulationen ohne Rauschen korrigiert werden kénnen. Simulationen mit
Rauschen zeigen auch nach der PVK eine leichte Unterschatzung der Kaliumkonzentra-
tion in der Herzmuskelmaske. Mit dem aktuell bei 7T erzielten SNR (SNR = 9,6 £2,4)
liegt die Unterschitzung bei ca. 14 %. Bei doppeltem SNR (20 4 13) verringert sich die
Unterschitzung zu 3 %. Fiir fiinf unabhéangige Simulationenen mit aktuell moglichem
SNR erweist sich die Quantifizierungsgenauigkeit mit einem groflen Variationskoeffizienten
(Standardabweichung/Mittelwert) von 15 % zudem als gering im Vergleich zu Simulatio-
nen mit doppeltem SNR (Variationskoeffizient 4 %). Eine quantitative Auswertung der
Kaliumkonzentration wére folglich nur mit einer hohen Unsicherheit moglich.
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5 Diskussion

Die in dieser Arbeit vorgestellte Methode zur Bestimmung der Natriumkonzentration im
Myokard mittels in-vivo 2*Na-MRT ist fiir klinische Studien einsatzbereit und anwend-
bar. Im Gegensatz dazu ist die kardiale in-vivo 3*K-MRT bei resultierendem SNR. der
Feldstérke von 7T zwar durchfithrbar, quantitative Analysen zur Bestimmung der myokar-
dialen Kaliumkonzentration wiirden jedoch von einem hoheren SNR profitieren. Dies kann
beispielsweise durch ein hoheres Grundmagnetfeld (By > 7T), langere Aufnahmezeiten, op-
timierte Sequenzparameter, angepasste HF-Spulen oder iterative Rekonstruktionstechniken
[Behl et al., 2016; Gnahm und Nagel, 2015] erhoht werden.



Kapitel 6

Zusammenfassung und Ausblick

Sowohl Natriumionen (2*Na™) als auch Kaliumionen (3?K*) spielen eine wichtige Rolle
in vielen biologischen Prozessen. Oft werden die Ionenkonzentrationen als Indikator fiir
die Vitalitdt von Gewebe und fiir die Reaktion auf physiologische Reize verwendet. Bei-
spielsweise werden in myokardialen Erkrankungen wie einem Myokardinfarkt [Kim et al.,
1999] oder dem Conn’s Syndrom [Christa et al., 2019] erhohte Natriumkonzentrationen
beobachtet. Neben anatomischen Informationen aus der in der Klinik etablierten 'H-MRT
stellt die Multikern-MRT (z.B. 2Na-MRT oder 3*K-MRT) eine nicht invasive Methode
mit zusitzlichen physiologischen Informationen dar. Im Vergleich zur 'H-MRT wird die
2Na-MRT und 3°K-MRT durch ein deutlich geringeres in-vivo SNR begrenzt. Sie profitiert
daher von einer hohen Magnetfeldstirke (By > 7T). In der kardialen MRT sind physiolo-
gische Bewegungen wie die Atmung und die Herzbewegung weitere Herausforderungen.
Quantitative Messungen werden zusatzlich von Inhomogenitéten des Grundmagnet-, Sende-
und Empfangsfeldes sowie von Partialvolumeneffekten erschwert.

Das Ziel dieser Arbeit war die Bestimmung der Natriumkonzentration im Myokard mittels
2Na-MRT bei By = 7T in einer klinisch durchfithrbaren Aufnahmezeit zu erméglichen.
Zunéchst wurden in einer Studie physiologische und physikalische Einfliisse bei der Bestim-
mung der myokardialen Natriumkonzentration untersucht, bevor in einer zweiten Studie
eine neue Methode zur Kompensation der Atembewegung entwickelt und die Genauigkeit
der Quantifizierung bei abnehmender Akquisitionszeit analysiert wurde. Anatomische
Informationen des Blutvolumens und des Myokards wurden in Form von segmentierten
bindren Masken aus hochaufgelésten 'H-MRT-Aufnahmen ((Az)? = (1 mm)3) bei By = 3T
entnommen, die EKG-getriggert und navigiert den ausgeatmeten Zustand der Diastole
wiedergeben.

Eine quantitative Bestimmung der Natriumkonzentration im Herzmuskel mittels 23Na-
MRT, die im Rahmen dieser Arbeit mit einer dichte-angepassten 3D-Radialsequenz durch-
gefiihrt wurde, ist ohne Beriicksichtigung von physiologischen Bewegungen wie der Atem-
und Herzbewegung aufgrund von entstehenden Verschmierungen unpréazise. Mit retrospek-
tiven Sortierungsprozessen koénnen Projektionen einem bestimmten Bewegungszustand
zugeordnet werden, der separiert rekonstruiert werden kann. In dieser Arbeit erfolgte
nacheinander jeweils eine retrospektive Sortierung zur Beriicksichtigung der Herzbewegung
(Abschn. 3.3.2) und der Atmung (Abschn. 3.3.3). Das dafiir benétigte physiologische Signal
der Herzbewegung wurde mit einem MR-Stethoskop und einem EKG zeitgleich zur in-vivo
2Na-MRT-Messung aufgezeichnet. Das intrinsische Atemsignal hingegen konnte direkt aus
den 23Na-MRT-Daten generiert werden [Platt et al., 2018]. In der ersten Studie wurde bei
der Betrachtung der Einfliisse auf die myokardiale Natriumkonzentration das Atemsignal
in zwei Atemzustinde (eingeatmet, ausgeatmet) geteilt. Nach Sortierung der in-vivo 23Na-
MRT-Daten in die Diastole und den ausgeatmeten Atemzustand tragen (26 + 3) % aller
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Projektionen zur Rekonstruktion bei. Dieser Bewegungszustand entspricht dem Zustand
der 'H-MRT-Daten, die fiir die Erstellung der biniren Masken verwendet wurden. Der
berechnete Wert der Natriumkonzentration im Herzmuskel reduziert sich durch diese
Berticksichtigung der Herz- und Atembewegung um (11 £1) %.

Inhomogenitédten des Grundmagnetfeldes By resultieren in lokalen Verschiebungen der Reso-
nanzfrequenz, die mit einer Karte der Phasendifferenz von zwei Aufnahmen zu unterschiedli-
chen Echozeiten (TE; und TE,) verbessert wurden [Bernstein et al., 2004, Kapitel 13.5]. Die
Korrektur von Bj-Inhomogenititen erfolgt mit der jeweiligen Kartierung des Sende- (B7)
und Empfangsfeldes (B; ). Die in dieser Arbeit verwendete Sendefeldkartierung (Abschn.
3.2.5) fiir die Erstellung einer By -Karte erfordert zwei in-vivo *Na-MRT-Aufnahmen
mit unterschiedlichen Flipwinkeln (a; = 45° und a2 = 2 - a3 = 90°) in der gleichen
Position wie bei der kardialen 2Na-MRT-Aufnahme. Da bei der hier fiir die 2>Na-MRT-
Messungen verwendeten ovalen Birdcage-Spule das Prinzip der Reziprozitat [Hoult, 2000]
nicht gilt, kein Birdcage zum Empfangen und keine separaten Einzelkanile zum Senden
existieren, wurde eine gemittelte B -Karte fiir alle Probanden konstruiert. Sie basiert
auf der Simulation von Empfangsfeldern von vier verschiedenen Ganzkoérpermodellen, die
dhnlich zu den Probanden mit dem Herzen zentral in der Spule positioniert waren. Bei
dem verwendeten experimentellen Aufbau sind die Einfliisse der Bg-Korrektur auf die
Natriumkonzentration im Myokard vernachlassigbar (<1 %). Die By-Korrektur reduziert
die Natriumkonzentration um (3 £ 1) %.

Mit den hier im Rahmen der kardialen 2>Na-MRT verwendeten grofien Voxelgréfien von
(Az)? = (5mm)? entstehen im vergleichbar kleinen Myokardvolumen (Breite ca. 10 mm)
Partialvolumeneffekte. Verstéarkt wird dieser Effekt durch die etwa 3-fach hohere Natrium-
konzentration im Blut, verglichen mit Muskelgewebe. Dies fithrt zu einer Uberschitzung der
Natriumkonzentration im Myokard. In dieser Arbeit wurde eine volumenbasierte Partial-
volumenkorrektur (PVK) mit den bindren Masken des Herzmuskels und des Blutvolumens
angewandt, die auf Simulationen der Punktantwortfunktion mit entsprechenden Relaxati-
onseigenschaften jedes Gewebes und der geometric-transfer-Matrix basiert [Niesporek et al.,
2015]. Diese PVK zeigte den groBiten Einfluss auf die myokardiale Natriumkonzentration
mit einer Reduktion des Signals um (34 £1)%. Zur Validierung der Methode wurde
die PVK auch auf kardiale 2*Na-MRT-Simulationen angewandt, die das Signal in der
Myokard-Maske um (40 &+ 5) % reduzierte und damit die Eingangskonzentration erreichte.

Fiir die Verwendung der PVK und die Signalkorrektur auf Relaxationseffekte wurden
Relaxationszeiten Ty, 1oy, T 2*7b von Blut und T: §7m7lang, T. 2*7m7kurz von Muskel bei einer
Feldstirke von By = 7T gemessen. Fiir Blut fand die Messung anhand von ez-vivo
Blutproben statt. Werte fiir das Myokard wurden mit Relaxationszeiten des Waden-
muskels angendhert. Aufnahmen von T} und 715 erfolgten jeweils mit einer nicht selekti-
ven Inversion-Recovery-Sequenz (FID-IR) und einer nicht selektiven Spinecho-Sequenz
(FID-SE). T5-Messungen wurden mit einer dichte-angepassten 3D-Radialsequenz mit
acht Echos durchgefiihrt. Mit einem mono-exponentiellen Fit fiir die ez-vivo Blutpro-
ben und einem bi-exponentiellen Fit fiir den Wadenmuskel ergaben sich die folgenden
Relaxationszeiten: Th, = (49,5 £ 1,3) ms, To}, = (23,7 £6,1) ms, 15, = (14,7 £+ 2,4) ms,
5 =(3,0+£0,1)ms und 73 (26,6 £ 2,9) ms.

2,m,kurz ,m,lang =
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Die Normierung der 23Na-MRT-Signalwerte auf Natriumkonzentrationen erfolgte mit der
Natriumkonzentration in Blut als interne Referenz, die in ex-vivo Blutproben mittels
BNa-MRT auf (814 7)mM gemessen wurde. In Analysen der ez-vivo Blutproben im
Labor wurden der Hamatokrit und die Natriumkonzentration im Serum bestimmt. Unter
Vernachlassigung der intrazellularen Natriumkonzentration konnte mit diesen Werten die
Natriumkonzentration im Vollblut berechnet werden. Auswertungen mittels Labor und
ZNa-MRT stimmten innerhalb von (1,3 & 1,2) % iiberein.

Mit dem Ziel der Riickgewinnung verworfener Projektionen im Prozess der retrospektiven
Sortierung zur Beriicksichtigung der Atembewegung wurde in einem zweiten Schritt eine
neue Methode der Bewegungskompensation entwickelt. Damit werden Projektionen aus
allen Atemzustéinden zur Rekonstruktion der kardialen in-vivo ?*Na-Bilder genutzt (Kapitel
3.4). Nach Einteilung des Atemsignals in mehrere Atemzustinde wird die Atembewegung
eines spezifischen Organs, definiert mit einer im Ortsraum gezeichneten Maske, mit Hilfe der
entstehenden Phasenverschiebung im k-Raum bestimmt. Projektionen werden anschlieflend
im k-Raum auf einen Referenz-Atemzustand verschoben, der dann rekonstruiert werden
kann. Die Anzahl der Projektionen eines solchen bewegungskompensierten Datensatzes
ist im Vergleich zu einer respiratorisch-separierten Rekonstruktion mit zwei Atemphasen
um einen Faktor zwei hoher. Das SNR steigt ungefihr um einen Faktor v/2. Fiir beide
Rekonstruktionsmethoden wird bei voller Aufnahmezeit von 35 min die gleiche myokardiale
Natriumkonzentration von (33 &+ 3) mm (Tabelle 4.5) bestimmt.

Weiter wurde der Datensatz von 100 % auf 12,5 % der aufgenommenen Projektionen in
fiinf Schritten reduziert, was einer kiinstlichen Verkiirzung der Aufnahmezeit von 35 min
auf 4min 22 s entspricht. Bei abnehmender Akquisitionszeit verbleibt die in den kardialen
in-vivo 23Na-MRT-Daten bestimmte Natriumkonzentration im Herzmuskel konstant bei
(33 4+ 3)mMm. In 100 unabhiingigen kardialen **Na-MRT-Simulationen mit einem SNR
der in-vivo *Na-MRT-Aufnahmen, das mit abnehmender Akquisitionszeit sinkt, wird
die Quantifizierungsgenauigkeit geringer und die Standardabweichung der myokardialen
Natriumkonzentration steigt mit abnehmender Akquisitionszeit von 0,2 mM auf 0,7mM an.

Zusammenfassend konnte eine Natriumkonzentration im Myokard mittels kardialer in-
vivo 2>Na-MRT im Mittel iiber alle Probanden und Studien von (31 + 3) mM bestimmt
werden. Die entwickelte Methode zur Kompensation der Atembewegung erméglicht eine
Reduktion der Aufnahmezeit um etwa einen Faktor zwei. Fiir die Quantifizierung sind
mehrere Korrekturen erforderlich, die nach ihrer Notwendigkeit folgendermafien geordnet
werden kénnen: Aufgrund der hohen extrazellularen Natriumkonzentration in Blut ist eine
Partialvolumenkorrektur unabdingbar. Die Beriicksichtigung physiologischer Bewegung
der Atmung und des Herzschlages haben einen nicht zu vernachlédssigenden Einfluss. Die
Korrektur von Inhomogenitéten des Sende- und Empfangsfeldes sind im verwendeten Ver-
suchsaufbau gering und kénnen, wenn innerhalb der Messzeit realisierbar, beriicksichtigt
werden. Inhomogenitédten des Grundmagnetfeldes jedoch haben einen vernachléssigbaren
Einfluss auf die gemessene Natriumkonzentration. Abhéngig von der gewiinschten Anwen-
dung und Genauigkeit kann die Aufnahmezeit auf klinisch anwendbare Zeiten reduziert
und auf eine Bj-Korrektur verzichtet werden.

Als Ausblick wurde die in-vivo 3 K-MRT am Herzen betrachtet. Wenz et al. [2020] zeig-
te die Durchfiihrbarkeit der kardialen in-vivo 3*K-MRT bei 7T. Bei einer nominellen
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Auflssung von (Az)? = (14,5mm)?3 konnte in einer Messzeit von 30 min ein SNR von
9,6 + 2,4 erreicht werden. In der vorliegenden Arbeit wurde mit Simulationen die Frage
nach einer moglichen Quantifizierung der Kaliumkonzentration des Herzmuskels bei den
aktuellen Gegebenheiten analysiert. Im Gegensatz zu ?3Na sind die Konzentrationsverhilt-
nisse bei Kalium umgekehrt ([39K]Myokard > [*K]put), sodass die Kaliumkonzentration
im Herzmuskel aufgrund von Partialvolumeneffekten unterschétzt wird. Fiir die simulier-
te und korrigierte myokardiale Kaliumkonzentration innerhalb von fiinf unabhéngigen
Simulationen liegt der Variationskoeffizient bei 15 %. Eine quantitative Auswertung der
kardialen 3°K-MRT wiirde folglich von einer Steigerung des gegebenen SNRs profitieren.
Dies konnte beispielsweise durch eine héhere Grundmagnetfeldstirke (By > 7T) oder
iterative Rekonstruktionstechniken [Behl et al., 2016; Gnahm und Nagel, 2015] erhoht
werden.

Im Gegensatz dazu ist eine Translation der kardialen in-vivo 23Na-MRT in klinische Studien
moglich: Zum einen wurde durch die vorgestellten Korrekturmethoden die Genauigkeit
bei der Bestimmung der myokardialen Natriumkonzentration deutlich erhéht und zum
anderen kann die Aufnahmezeit mit Hilfe der neu entwickelten Atemkompensationsmethode
deutlich reduziert werden (<20 min).

Als néchster Schritt kann in kiinftigen klinischen Studien die Natriumkonzentration bei
pathologisch verdnderten Ionenkonzentrationen oder Herzmuskelgréofien in Patienten mittels
in-vivo *Na-MRT untersucht werden.
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60 Blut 60

o Q0 o

o ® o |
Blut Biut I 120 120 ©

Blut 120

Wadenmuskel

Abbildung A.1: »*Na-MRT-Aufnahmen der Blutproben (oben) und des Wadenmuskels (unten) von
Proband 1, 2 und 4. Fiir die Bestimmung der Natriumkonzentration wurden Referenzréhrchen zugefiigt.
Fir Blut: 60 mM und 120 mM. Fiir den Wadenmuskel: 10 mM, 20 mM, 30 mM, 40 mm, 50 mM. Die Abbildung
ist reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr.
4775340334895, 24.02.2020.
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Abbildung A.2: Retrospektiv nicht sortierte (links) und sortierte (Mitte) in-vivo *Na-MRT-Daten von
Proband 2 (A), 3 (B) und 4 (C). Die gemessene Natriumkonzentration im Myokard ist im sortierten Bild
(rechts, rot) leicht verringert im Vergleich zum nicht sortierten Bild (rechts, blau). Die Abbildung ist

reproduziert von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr.
4775340334895, 24.02.2020.
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Abbildung A.3: Rekonstruktionen von zuvor in die Diastole nicht sortierten und in den ausgeatmeten
Zustand sortierten Projektionen (Bilder links) fiir Proband 1 (A), 2 (B), 4 (C). Die Linienplots (blau, rot)
zeigen die Bewegung des Herzens in x- (Mitte) und z-Richtung (rechts). Die Abbildung ist reproduziert
von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895,

24.02.2020.
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Abbildung A.4: Rekonstruktionen von zuvor in die Diastole sortierten Projektionen im respiratorisch
eingeatmeten und ausgeatmeten Zustand (Bilder links) Proband 1 (A), 2 (B), 4 (C). Die Linienplots (blau,
rot) zeigen die Bewegung des Herzens in x- (Mitte) und z-Richtung (rechts). Die Abbildung ist reproduziert
von Lott et al. [2019] mit freundlicher Genehmigung von John Wiley and Sons, Lizenznr. 4775340334895,
24.02.2020.

Abbildung A.5: Aus allen Kanéilen kombinierte Bo-Karte von Proband 2 (A), 3 (B) und 4 (C).
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Abbildung A.6: Relative By -Karten von Proband 2 (A), 3 (B) und 4 (C) mit qyel = @Karte /oy .
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Abbildung A.7: Aufgrund der Atmung bewegt sich das Herz, dargestellt in einer koronaren Schicht, in

z-Richtung (oben) z. B. zwischen dem voll-eingeatmeten und voll-ausgeatmeten Zustand. Die Bewegung ist

fiir Proband 2 (A) und 3 (B) dargestellt. Mit Anwendung der Bewegungskompensation wird der ausgeatmete

Zustand rekonstruiert (unten).
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Abbildung A.8: Die Atembewegung (oben) und die Kompensation der Bewegung (unten) ist fiir Proband
1 (A) und 2 (B) anhand der Rand-Atemzustidnde (voll-ausgeatmet und voll-eingeatmet) in einer korona-
ren Schicht gezeigt und mit der respiratorisch-separierten Rekonstruktion des ausgeatmeten Zustandes

verglichen.



VIII Anhang

Anhang des Abschnitts 4.4
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Abbildung A.9: Relative B -Karten von Proband 1 (A), 2 (B) und 3 (C) mit qpel = @Karte/ar; .

(Hz)

Abbildung A.10: Aus allen Kanélen kombinierte By-Karte von Proband 1 (A), 2 (B) und 3 (C).
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Abbildung A.11: Respiratorisch-separierte (oben) und bewegungskompensierte (unten) kardiale in-
vivo**Na-MRT-Rekonstruktionen bei abnehmender Aufnahmezeit von Proband 1 (A) und 3 (B). Mit
steigender Akquisitionszeit und steigender Anzahl an Projektionen steigt das SNR, so dass die sortierten
Rekonstruktionen aufgrund der Projektionszahl den bewegungskompensierten Bildern der halben Messzeit
entsprechen.
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