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an interessant zu werden, wo sie aufhort.“
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Lokalisation von aktiven MR-Kathetern in Kombination mit intravaskulirer
Bildgebung

In dieser Arbeit wurde ein neuartiger aktiver Katheter mit auffaltbarer Spule fiir die hoch-
aufgeloste intravaskuldre MR-Bildgebung entwickelt. Dazu wurde eine Spule auf eine fle-
xible Trégerfolie aufgebracht, die im Gefafs aufgefaltet wird, um die Flache und damit die
Eindringtiefe der Spule zu erhéhen. Zur Verringerung von Bewegungsartefakten aufgrund
des pulsatilen arteriellen Blutstroms wurde eine neuartige Bewegungskorrekturmethode
entwickelt, die eine MR-Bildgebungssequenz mit der Akquisition von Projektionsdaten
zur Lokalisation der Katheterspule kombiniert. Anhand der Projektionsaufnahmen wurde
ein retrospektives Gating der Bilddaten durchgefiihrt.

Die Funktionalitat des Katheters und die Effizienz der Bewegungskorrekturmethode wur-
den in Phantom- und Tierexperimenten evaluiert. Mithilfe der Bewegungskorrektur liefs
sich ein um bis zu 570 % hoheres SNR im Vergleich zu den nicht korrigierten Aufnahmen
erzielen und die Darstellung anatomischer Strukturen mit einer Gréfse von 150 pym errei-
chen.

Des Weiteren wurden MR-Bildgebungsmethoden zur Echtzeitvisualisierung transarteriel-
ler Embolisationen entwickelt. Von besonderer Wichtigkeit ist dabei die korrekte Bestim-
mung des Embolisationsendpunktes, um einen Reflux des Embolisats in andere Geféife
zu verhindern. Mithilfe einer speziellen Saturation-Recovery-TurboFLASH-Sequenz konn-
ten erstmals vollstandig MR-gefiihrte transarterielle Embolisationen an einem Tiermodell
(Schwein) durchgefiihrt werden. Die Verteilung eines intraarteriell applizierten Kontrast-
mittels wurde dabei mit einer Zeitauflosung von 2 Bildern pro Sekunde dargestellt. Durch
die Embolisation wurde die Perfusion um bis zu 90 % reduziert, ohne dass ein Reflux des
Embolisationsmaterials beobachtet wurde.

Localization of active MR catheters in combination with intravascular imaging

In this work a novel active catheter with an expandable coil for high-resolution intravas-
cular MR imaging was developed. The coil was placed on a flexible foil carrier, which was
unfolded in the artery to increase the coil area and therefore to enhance the penetration
depth of the coil. To reduce motion artifacts due to the pulsatile blood flow, a novel mo-
tion correction method was developed that combines an MR imaging sequence with the
acquisition of projections for a retrospective gating of the image data.

The functionality of the catheter and the efficiency of the correction method were evalua-
ted in phantom and animal experiments. The SNR of the corrected images was increased
by up to 570 % over the uncorrected images, and anatomical structures of 150 um size
could be differentiated in the aorta.

Furthermore MR imaging methods for real-time monitoring of transarterial embolizations
were developed. The precise definition of the embolization endpoint is essential to avoid
over-embolization. With a special saturation recovery turboFLASH pulse sequence, MR-
guided transarterial embolizations could be performed successfully in domestic pigs. The
distribution of an intraarterially applicated contrast agent was visualized with a temporal
resolution of 2 images per second. The perfusion rate could be reduced by up to 90 %
while a reflux of embolization material was not observed.
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Kapitel 1
Einleitung

Im Jahre 1946 entdeckten Felix Bloch und Edward Mills Purcell unabhéngig voneinander
die Kernspinzesonanz in Fliissigkeiten und Festkorpern [Blo46, PTP46]. Im Rahmen der
NMR-Spektroskopie fand die Kernspinresonanz bald breite Verwendung in der chemischen
Strukturaufklarung. Bis die ersten Experimente zur MR-Bildgebung durchgefiihrt wurden,
vergingen allerdings noch fast 30 Jahre. Paul Christian Lauterbur verwendete im Jahre 1973
magnetische Gradientenfelder, um durch die variierenden Larmorfrequenzen der Spins einer
Wasserprobe eine rdumliche Kodierung zu erzielen [Lau73|. Zur gleichen Zeit fithrte Peter
Mansfield dhnliche Experimente an Festkorpern durch [MG73]. Lauterbur und Mansfield leg-
ten somit den Grundstein fiir die Kernspin- oder Magnetresonanztomographie (MRT).
Heute spielt die MRT in der medizinischen Diagnostik eine wichtige Rolle, da sie Schicht-
bilder des menschlichen Korpers in jeder beliebigen Orientierung erzeugen kann. Der Vorteil
der MRT gegeniiber anderen bildgebenden Verfahren wie der Computertomographie oder der
Positronen-Emissions-Tomographie liegt zum einen in ihrem ausgezeichneten Weichteilkon-
trast, aber auch in der ausschlieflichen Verwendung extrem niederenergetischer, also nicht
ionisierender Strahlung. Neben der morphologischen Bildgebung von Gefafsen und Organen
bietet die MRT auch die Moglichkeit, funktionelle Untersuchungen durchzufiithren. So kon-
nen beispielsweise die Gewebeperfusion, die Blutflussgeschwindigkeit in einem Geféfs oder die
Aktivitdt in bestimmten Hirnarealen quantifiziert werden. Durch die Entwicklung schneller
Gradientensysteme ist in den letzten Jahren auch die Echtzeitdarstellung von bewegten Ob-
jekten moglich geworden.

All diese Vorteile trugen dazu bei, dass die MRT vermehrt zur intraoperativen Kontrolle
eingesetzt wird [HMST08, BWO08]. Die anfangs verwendeten offenen MR-Systeme boten dem
Chirurgen zwar einen guten Zugang zum Patienten, allerdings ist die Bildqualitédt bei diesen
Niederfeldsystemen (By < 0,5 T) unzureichend. Durch die Entwicklung von Hochfeldtomo-
graphen (By > 1,5 T) mit Solenoidmagneten wurde die Bildqualitét wesentlich verbessert.
Obwohl diese Magnete inzwischen in ihrer Lange stark verkiirzt wurden, ist der Zugang zum

Patienten aufgrund der engen Bohrung immer noch stark eingeschréankt. Fiir die Durchfiih-



rung von Operationen unter MR-Kontrolle bieten sich daher minimalinvasive Eingriffe mit
Kathetern an, da der Chirurg an der Bohrung des Tomographen stehen und die Intervention
bei gleichzeitiger visueller Kontrolle iiber einen Monitor durchfithren kann. Diese Interventio-
nen umfassen beispielsweise intrakavitdre (d.h. eine Kérperhohle betreffend) [AUSB09] oder
intravaskuldre Eingriffe, bei denen ein Blutgefaft als Zugang zum Zielorgan gewahlt wird
[DWS99, BVZT04]. Man unterscheidet dabei zwischen diagnostischen und therapeutischen
Anwendungen. In dieser Arbeit werden beide Aspekte im Rahmen der diagnostischen intra-
vaskuldren MR-Bildgebung und der transarteriellen Chemoembolisation, einer Therapie von
Leberzellkarzinomen, behandelt.

Die intravaskuldre Bildgebung ist beispielsweise fiir die Charakterisierung von Ablagerungen
in arteriellen Gefaffen von Interesse. Wandablagerungen an der Innenschicht einer Arterie,
die sich z.B. im Verlauf einer Arteriosklerose bilden, bezeichnet man als Plaques. Bricht eine
Plaque auf, so kommt es zu Blutgerinnungsreaktionen, was eine Verengung oder gar einen Ver-
schluss des Gefafses zur Folge hat. Je nach betroffenem Geféfs kann dies z.B. zu einem Schlagan-
fall, einem Herzinfarkt oder zu Niereninsuffizienz fiihren. Durch eine In-vivo-Charakterisierung
mittels MRT [FFO00] konnen potentiell lebensbedrohliche Plaques erkannt und therapeutische
Mafnahmen eingeleitet werden. Gefafe, die in der Ndhe der Korperoberfliche verlaufen wie
beispielsweise die Halsschlagadern, kénnen mit speziellen Oberflachenspulen untersucht wer-
den [HMY96|. Aufgrund ihrer begrenzten Eindringtiefe sind diese Spulen fiir die Bildgebung
tieferliegender Geféfse jedoch ungeeignet. Zu diesem Zwecke wurden intravaskuldre Bildge-
bungskatheter mit kleinen Empfangsspulen an der Spitze entwickelt, mit denen hochaufgeltste
Bilder von Gefaffwinden und umliegendem Gewebe aufgenommen werden kénnen. Um diese
Katheter im Blutstrom zu stabilisieren und so Bewegungsartefakten entgegenzuwirken, wur-
den Spulen entwickelt, die sich im Blutgefif aufweiten lassen [MMC198, QLZP*99, QLH199].
Die Aufweitung der Spule erfolgt dabei durch das Aufschieben einer Drahtschlinge oder die
Verwendung eines Ballonkatheters, auf den die Spule aufgebracht ist.

Ziel dieser Arbeit war es, einen neuartigen Katheter mit auffaltbarer Spule fiir die hochaufge-
16ste intravaskulidre MR-Bildgebung zu entwickeln [HUK™09a, HUKT09b|, der keinen Ballon
benotigt und somit den Blutfluss im Geféaft nicht blockiert. Zur Verringerung von Pulsations-
artefakten wurde zudem eine Korrekturmethode entwickelt, die eine MR-Bildgebungssequenz
mit der Akquisition von Projektionsdaten zur Lokalisation der Katheterspule kombiniert
[HMSBO08|. Anhand dieser Projektionsaufnahmen wurde ein retrospektives Gating der Bildda-
ten durchgefiihrt. Die Funktionalitdt des Katheters und die Effizienz der Bewegungskorrektur
wurden in Phantom- und Tierexperimenten untersucht.

FEine therapeutische Einsatzmoglichkeit von Kathetern ist die Behandlung von Leberzellkar-
zinomen mittels transarterieller Chemoembolisation (TACE). Dazu wird {iber den Katheter
selektiv ein Embolisat appliziert, das eine ischdmische Nekrose des Tumorgewebes bewirkt.
Zusétzlich wird ein Chemotherapeutikum verabreicht, das aufgrund der Embolisation der ab-

fiihrenden Geféfte linger im Gewebe verbleibt und somit in seiner Wirksamkeit erhoht wird.
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Die Bestimmung des Endpunktes der Embolisation ist bei diesem Verfahren von besonderer
Wichtigkeit, da ein Riickfluss des Embolisates in andere Geféfle fiir den Patienten lebens-
bedrohliche Folgen haben kann. Die TACE wird iiblicherweise unter Réntgendurchleuchtung
durchgefiihrt. Die Festlegung des Embolisationsendpunktes ist bei diesem Verfahren aufgrund
des fehlenden Weichteilkontrastes nicht trivial, ebenso wie die Beurteilung des Embolisati-
onserfolges. Die MRT mit ihrem hervorragenden Weichteilkontrast und der Moglichkeit zur
funktionellen Bildgebung kann dazu genutzt werden, die Perfusionsdnderung des embolisier-
ten Gewebes zu quantifizieren [LWAT08].

Ein weiteres Ziel dieser Arbeit war daher die Entwicklung einer geeigneten MR-Bildgebungs-
methode zur Echtzeitvisualisierung der Embolisation und korrekten Bestimmung des Embo-
lisationsendpunktes. Dazu wurde eine Pulssequenz entwickelt, mit der erstmals vollstéandig
MR-gefiihrte transarterielle Embolisationen an einem Tiermodell (Schwein) mit einem passi-

ven Katheter durchgefiihrt werden konnten [BHK09].

Nach diesem einleitenden Kapitel erfolgt in Kapitel 2 eine Erlauterung der Grundlagen der
Magnetresonanztomographie und der Kathetertechnik. Kapitel 3 widmet sich zunéchst dem
Aufbau und der Charaketerisierung des aktiven Katheters mit auffaltbarer Spule. Anschlie-
fend werden die Pulssequenz sowie der Algorithmus zur retrospektiven Bewegungskorrektur
beschrieben. Im zweiten Teil von Kapitel 3 werden die Methodik der vollstindig MR-gefiihrten
transarteriellen Embolisation vorgestellt und die verwendeten Bildgebungsprotokolle erlautert.
Die Ergebnisse der Messungen werden in Kapitel 4 dargestellt und anschliefsend in Kapitel 5
diskutiert. Kapitel 6 enthilt eine Zusammenfassung sowie einen Ausblick auf mégliche Ent-

wicklungen auf diesem Gebiet in der Zukunft.






Kapitel 2
Grundlagen

In diesem Kapitel werden zunéchst kurz die Grundlagen der Kernspinresonanz beschrieben,
die fiir das Verstdndnis der Magnetresonanzbildgebung essentiell sind. Eine ausfiihrliche Dar-
stellung des Prinzips der Magnetresonanz findet sich beispielsweise in [Abr83, Sli89]. Im wei-
teren Verlauf des Kapitels werden die Methodik der MR-Bildgebung sowie zwei Pulssequenzen
vorgestellt, die in dieser Arbeit verwendet wurden. Anschliefend erfolgt ein Uberblick {iber
verschiedene Bildartefakte und den Einsatz von Kontrastmitteln, bevor im letzten Abschnitt

die Funktionsweise und Verwendung aktiver Katheter erlautert wird.

2.1 Kernspin

Atome mit einer ungeraden Anzahl von Protonen und/oder Neutronen besitzen im Grund-
zustand neben ihrem Bahndrehimpuls einen von Null verschiedenen Eigendrehimpuls oder
Kernspin .J, der meist als dimensionslose Grofe I = J, /I in Einheiten des Planckschen Wir-

kungsquantums & angegeben wird. Mit dem Kernspin ist ein magnetisches Moment

fi=r~J =~hl (2.1)

vebunden. Die kernspezifische Proportionalititskonstante « wird als gyromagnetisches Ver-
héltnis bezeichnet. Fiir Protonen gilt: /27 = 42,576 MHz/T. Die Wechselwirkungsener-
gie eines magnetischen Moments mit einem Kkonstanten &ufseren Magnetfeld betragt
E = —ﬁé. Beim Ubergang in die quantenmechanische Betrachtung werden die klassischen
Grofen durch Operatoren ersetzt. Eine Ausnahme bildet das elektromagnetische Feld, das
in der NMR weiterhin klassisch behandelt wird. Somit gilt fiir den Hamiltonoperator der

Zeeman-Wechselwirkung:

A~

H=—pB=—hiB. (2.2)
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Legt man das Koordinatensystem so, dass das Magnetfeld in z-Richtung zeigt (B = (0,0, By)),

vereinfacht sich der Hamiltonoperator wie folgt:

H = —yhI.By. (2.3)

Fiir die einzelnen Drehimpulskomponenten I; (1 = x,y, z) sowie 12 gelten folgende Kommu-

tatorrelationen:

I, 1}] = deijuly (2.4)
[;; 1] = 0 (2.5)

mit 12 = f§ + fg +1 2. Der Hamiltonoperator H kommutiert demnach sowohl mit I, als
auch mit 72. Die simultanen Eigenfunktionen lassen sich durch die Quantenzahlen I und m

klassifizieren:

PlL,m) = I(I+1)|,m) (2.6)
L|II,m) = m|I,m). (2.7)

Hierbei kann m alle ganzzahligen Werte annehmen, fiir die gilt: —1 < m < I. Im feldfreien
Raum sind die Eigenzustande |I,m) entartet; legt man jedoch ein externes Magnetfeld an, so

wird diese Entartung aufgehoben (Zeeman-Effekt). Mit der stationdren Schrédingergleichung

H|I,m) = E|I,m) (2.8)

erhdlt man die 27 + 1 Energieeigenwerte E eines magnetischen Moments in einem zeitlich

konstanten Magnetfeld:

E = —yhmBy. (2.9)

Die Energiedifferenz AE zweier benachbarter Energieniveaus ergibt sich damit zu

AE = yhBy = hw, (2.10)

wobei wy, = vBy die Larmorfrequenz des Kerns bezeichnet. Durch Einstrahlen eines zum
Grundmagnetfeld By orthogonalen elektromagnetischen Hochfrequenzfeldes mit der Frequenz
wr, lassen sich Ubergiinge zwischen den Zeeman-Niveaus induzieren. In der Kernspintomogra-
phie werden fast ausschlieRlich Wasserstoffkerne (1H) zur Bildgebung verwendet, da diese im
menschlichen Korper am héufigsten vorkommen und das grofite gyromagnetische Verhéltnis
aller stabilen Isotope aufweisen (siehe Tab. 2.1). Protonen besitzen einen Kernspin von I = %,
daher spalten die Energiezustinde in zwei Niveaus auf. Bei einer typischen magnetischen
Feldstarke By = 1,5 T betrédgt die Larmorfrequenz der Protonen wy, = 27 - 63,865 MHz.



2. Grundlagen 11

Tabelle 2.1: Eigenschaften einiger fiir die MRT relevanter Isotope [SB02]. Die relative Emp-
findlichkeit gibt die zu erwartende Signalstéirke im menschlichen Kérper normiert auf 'H an.

Isotop | I | v/27 [MHz/T| | nat. Haufigkeit [%] | rel. MR-Empfindlichkeit [%)]
'H 1/2 42,577 99,98 100
BC 1/2 10,708 1,11 1,59
170 5/2 5,790 3,7-1072 2,92
PR 1/2 40,077 100 83,34
BNa | 3/2 11,268 100 9,25
3p 3/2 17,254 100 6,63

2.2 Makroskopische Magnetisierung

In der medizinischen Kernresonanzbildgebung wird nicht ein einzelnes magnetisches Moment g
betrachtet, sondern die makroskopische Gleichgewichtsmagnetisierung My einer Probe mit N
Kernen (N > 10'3). Diese ergibt sich aus der Summe aller magnetischen Momente p; bezogen

auf das Volumen V der Probe zu

<

My = (2.11)
=1 4
1
N .
= V Z pm<m‘ﬂz‘m> (2'12)
m=—1
1
N
= v Z PmYRM (2.13)

3
I
L

Die Besetzungswahrscheinlichkeit p,,, der einzelnen Energieniveaus kann im thermischen Gleich-
gewicht bei hohen Temperaturen (Raumtemperatur) durch die Boltzmann-Verteilung be-
schrieben werden. Mit £ = —yhmDB gilt:

yhmBg
e kT

Entwickelt man die Exponentialterme bis zur ersten Ordnung, so ergibt sich aus den GI. (2.13)
und (2.14):
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My = ]‘\/]milvhm <z£1 :1@%) (2.15)
B kTg(fIhil)Bomé:,mQ 240
- 219

mit Y20 m? = 1I(I+1)(21 +1).

Fiir Protonen betragt die Besetzungszahldifferenz (p 1=p1 ) der beiden Energieniveaus bei
Raumtemperatur (7 = 300 K) und einer Magnetfeldstirke By = 1,5 T nur etwa 5,5 - 1079.
Dennoch kann eine makroskopische Magnetisierung gemessen werden, da das menschliche
Korpergewebe eine sehr hohe Protonenanzahl N aufweist (typische Dichte: 10!? Protonen pro
Kubikmillimeter Gewebe).

Fiir die zeitliche Entwicklung eines quantenmechanischen Erwartungswertes gilt ausgehend

von der Heisenbergschen Bewegungsgleichung;:

£y ==H [14]) (5 2

Nimmt man an, dass der Spinoperator T nicht explizit zeitabhangig ist, so ist der letzte Term
gleich Null. Mit den Kommutatorregeln aus Gl. (2.4) und dem Hamiltonoperator aus Gl. (2.2)

ergibt dies fir die einzelnen Komponenten von I:

9Ly = L) (LLBy— L.BoL)

- mBo<fxfz—fzfm

_ VBO@ (2.20)
() = mfr) e
%<IL> _ o (2.22)

1>

Daraus folgt fiir den Erwartungswert des Spinoperators I:

%<?> — Ix~B. (2.23)
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Ersetzt man den Spinoperator durch den Operator des magnetischen Moments und bildet ent-
sprechend Gl. (2.11) die auf das Volumen normierte Summe iiber die magnetischen Momente,
so ergibt sich die Bewegungsgleichung fiir die Gesamtmagnetisierung;:

d

M (1) = M(t) x yB(b). (2.24)

Wirkt ein Feld B = (0,0, Bp) auf die Magnetisierung, so beschreibt diese Gleichung die Préazes-
sion der Magnetisierung um die z-Achse mit der Larmorfrequenz wy,. Gleichung (2.24) ldsst
sich ebenso aus der klassischen Betrachtung eines magnetischen Kreisels in einem &ufseren
Magnetfeld ableiten. Diese Ubereinstimmung der klassischen Bewegungsgleichungen mit den
Bewegungsgleichungen fiir die Erwartungswerte quantenmechanischer Operatoren bei makro-

skopischen Systemen wird als Ehrenfest-Theorem bezeichnet.

2.3 Magnetische Resonanz

Um Kerne resonant anzuregen, iiberlagert man dem statischen éo—Feld ein Hochfrequenz-
feld B, (t). Dieses wird senkrecht zu éo mit einer Frequenz wi und einer Anfangsphase ¢

eingestrahlt:

By cos(wit + @)
Bi(t) = | Bysin(wit+ ) | - (2.25)
0

Nach Einsetzen von Gl (2.25) in Gl. (2.24) wird eine Transformation vom Laborsystem
S(z,y,z) in ein mit der Frequenz w; um die z-Achse rotierendes Koordinatensystem
S'(«',y', 2’=z) durchgefiihrt. Unter der Annahme ¢ = 0 vereinfacht sich die Bewegungsglei-

chung fiir die makroskopische Magnetisierung in S’ zu

By
—M'(t) = M'(t) X 0 = M'(t) x vBejy- (2.26)

_
By 5

Im rotierenden System S’ prizediert die Magnetisierung mit der Frequenz wefy = vBeyf
um die Richtung des effektiven Magnetfeldes B, ¢f (Abb. 2.1). Bei resonanter Anregung mit
w1 = wr, = vBy wird die z-Komponente des effektiven Magnetfeldes im rotierenden Koor-
dinatenystem gleich Null, und der Magnetisierungsvektor prézediert um die x’-Achse. Wird
das Bj-Feld fiir eine Dauer t, eingestrahlt, so wird M’ um den Winkel gedreht. Dieser

sogenannte Flipwinkel berechnet sich zu

o= / "By (1)t (2.27)
0
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Abbildung 2.1: Effektives Feld By im rotierenden Koordiantensystem S’

Bei entsprechender Wahl der Amplitude des Hochfrequenzpulses und seiner Dauer kann je-
der beliebige Flipwinkel realisiert werden. Drehungen um o = 90° bzw. a = 180° werden
als §- bzw. m-Pulse bezeichnet. Die Wirkung eines HF-Pulses auf die Magnetisierung kann

allgemein durch eine Drehmatrix R, () beschrieben werden:

M* = Ry(a)- M. (2.28)

Hierbei bezeichnet M~ den Magnetisierungsvektor vor der HF-Anregung und M den Mag-
netisierungsvektor unmittelbar danach. Der Index x verweist darauf, dass es sich um eine
Drehung um die 2-Achse handelt (B || &,).

Unter dem Einfluss des hochfrequenten B,-Feldes beschreibt der Magnetisierungsvektor M
im Laborsystem S eine spiralférmige Bewegung um die z-Achse. Nach Abschalten des HF-
Feldes prézediert die entstandene Transversalmagnetisierung |sz| = My -sin a wieder geméf
Gl. (2.24) mit der Frequenz wy, um die z-Achse und induziert dabei in einer Empfangsspule

eine Spannung, die proportional zum Betrag der Transversalmagnetisierung ist.

2.4 Die Bloch-Gleichungen

Fiir die einmal erzeugte Transversalmagnetisierung wére nach Gl. (2.24) eine ungeddmpfte
Kreiselbewegung um die z-Achse zu erwarten. Tatséchlich beobachtet man aber einen ex-
ponentiellen Zerfall der Transversalmagnetisierung, wahrend sich die Longitudinalmagneti-
sierung exponentiell dem Wert My anndhert. Diese Relazationsprozesse lassen sich wie folgt

erklédren:
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e Die longitudinale oder 7j-Relaxation ist darauf zuriickzufiihren, dass die elektrischen
und magnetischen Momente in der Probe im thermischen Gleichgewicht Rotations- und
Translationsbewegungen durchfiihren, die fluktuierende Magnetfelder verschiedener Fre-
quenzen erzeugen. Der im Bereich der Larmorfrequenz liegende Anteil dieses Spektrums
induziert Ubergénge zwischen den Zeeman-Niveaus. Dies bewirkt die Wiederherstellung
der Gleichgewichtsmagnetierung mit der Zeitkonstanten 77 des exponentiellen Verlaufs.
Die Spins geben hierbei Energie an die Gesamtheit der Atome und Molekiile in ih-
rem Umfeld (=,Gitter) ab. Man spricht daher bei diesem Prozess von ,Spin-Gitter-

Relaxation®.

e Die transversale oder Th-Relaxation beschreibt den irreversiblen Verlust der Phasen-
kohérenz zwischen den einzelnen Spinpaketen durch Spin-Spin-Wechselwirkungen. Dies
fihrt zu einer exponentiellen Abnahme der Transversalmagnetisierung mit der Zeit-
konstanten T5. Die Spin-Spin-Relaxation ist ein reiner Entropieeffekt, bei dem kein

Energieaustausch mit dem Reservoir aufierhalb des Spinsystems statt findet.

Die Relaxationsprozesse wurden erstmals von Felix Bloch durch eine phéanomenologische Fr-
weiterung der Bewegungsgleichung beschrieben [Blo46|. Er postulierte, dass die Transversal-
komponenten der Magnetisierung proportional zu ihrem Betrag abnehmen, wahrend sich die
z-Komponente proportional zu ihrer Abweichung vom Gleichgewichtswert wieder aufbaut. Die

Bloch-Gleichungen lauten somit:

G = (310 Bo) -2

%My(t) - 7(M(t)x§(t)> M;Q(t) (2.29)
Yy

d } Mo — M, (#)

—M.(t) = 7(M(t)><B(t)>Z+T1

mit der Spin-Gitter-Relaxationszeit 77 und der Spin-Spin-Relaxationszeit T5. In der Magne-
tresonanztomographie sind zwei Losungen der Bloch-Gleichungen von besonderer Wichtigkeit:
die Dynamik des Spinsystems bei der Hochfrequenz-Anregung sowie die freie Relaxation. Da
die Dauer eines HF-Pulses im Vergleich zu den Relaxationszeiten kurz ist, kann die Relaxation
wihrend des Pulses in guter N&herung vernachléssigt werden. Unter dieser Annahme erfolgt
die Wirkung des HF-Pulses auf die Magnetisierung geméfs Gl. (2.28).

Das Verhalten der Magnetisierung ohne Einwirken eines HF-Pulses (51 = 0) wird als freie
Relaxation bezeichnet. Mit B = (0,0, By) und dem Zusammenfassen der transversalen Anteile
der Magnetisierung zu der komplexen Groke M| (t) = M,(t) + iMy(t) vereinfachen sich die

Bloch-Gleichungen wihrend der freien Relaxation zu
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d M (t)

MLt = —ivBoMi(t) - = (2:30)
d My — M.(t)
SM.(1) = — (2.31)

Als Losungen dieser beiden entkoppelten Differentialgleichungen ergeben sich mit der Lar-
morfrequenz wy, = vBy folgende Zeitentwicklungen fiir die Transversal- und die Longitudinal-

magnetisierung:

M (t) = M, (0)e~rte /T (2.32)
M.(t) = My— (My— M.(0))e /™. (2.33)

Die durch GI. (2.32) beschriebene Abnahme der Transversalmagnetisierung bei der Riickkehr
ins thermische Gleichgewicht wird als freier Induktionszerfall oder free induction decay (FID)

bezeichnet.

2.5 Spin- und Gradientenechos

2.5.1 Spinechos

In einem realen MR-Experiment fiihren lokale Inhomogenitéten des BB—Feldes zu einer zusatz-
lichen Dephasierung und somit zu einem schnelleren Zerfall der Transversalmagnetisierung.

Fiir die effektive Relaxationszeit 75 ergibt sich:

1}2* = 1{2 + vYABy. (2.34)
Die Bestimmung der T5-Zeit ist daher aus dem FID-Signal nicht méglich, da die Grundfeldin-
homogenitéten in aller Regel nicht bekannt sind. Im Jahre 1950 entdeckte Erwin Hahn jedoch,
dass die wiahrend des FID zerfallene Transversalmagnetisierung zum Teil wieder rephasiert
werden kann [Hah50]. Dazu wird zur Zeit At nach dem ersten Puls, der die Magnetisierung
um 90° um die 2’-Achse dreht, ein 180°-Puls ldngs der 2/-Achse eingestrahlt (sieche Abb. 2.2).
Bis zu diesem Zeitpunkt haben die transversalen Komponenten der Magnetisierung aufgrund
der BB—Feldinhomogenitéiten unterschiedliche Phasen akquiriert, welche durch den 180°-Puls
invertiert werden. Zur Echozeit TE= 2At sind alle Spins wieder phasenkohérent und man
erhélt ein messbares Spinecho-Signal, dessen Maximum lediglich mit der Zeitkonstanten 75

abgenommen hat (Abb. 2.3). Durch erneute 180°-Pulse lassen sich weitere Spinechos erzeugen.
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z'=z (c) z'=z (d) z'=z
 180°-Puls
1 5 2y 1, \ 0
4 3 y! 3 yl 74/ y!
M, = Mfe ™"
x' x' . 0

Abbildung 2.2: Erzeugung eines Spinechos: (a) zum Zeitpunkt ¢=0 wird ldngs der
x’-Achse ein 90°-Puls eingestrahlt, der die Longitudinalmagnetisierung My in die
z'y/-Ebene dreht. (b) Die Transversalmagnetisierung beginnt aufgrund der Tj-Relaxation
zu dephasieren. (c) Nach der Zeit ¢ = At wird ein 180°-Puls ldngs der
x’-Achse eingestrahlt, der die Magnetisierungsvektoren an der x'-Achse spiegelt.
(d) Die Magnetisierungskomponenten rephasieren und erzeugen zum Zeitpunkt ¢t = 2At =TE
ein Spinecho.

1,0

05 -
L
2
= 0,0 [+
c
2
(9]
05 180°-Puls Spinecho 180°-Puls

1.0 L L L L 1 L L L L 1 L L L L 1 L L L L
0 1 2 3 4

t/ At

Abbildung 2.3: Signalverlauf einer Spinechosequenz: nach dem 90°-Anregungspuls zerfillt die
Transversalmagnetisierung mit der Zeitkonstanten 75 (FID). Der zum Zeitpunkt ¢t = At
eingestrahlte 180°-Puls fiihrt nach der Zeit ¢ = 2At zur Entstehung eines Spinechos, dessen
maximale Signalstérke lediglich von T, abhéngig ist. Durch erneute 180°-Pulse kénnen weitere
Spinechos erzeugt werden.
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2.5.2 Gradientenechos

Eine weitere Methode zur Erzeugung eines Echos ist die Verwendung eines magnetischen

Gradientenfeldes der Form

Get) = <8%T(t) | 81(39; (t). 8%2 (t) ) (2.35)

welches dem By-Feld fiir die Dauer At iiberlagert wird. Die Spins besitzen daher eine orts-

und zeitabhéngige Larmorfrequenz

wr (7 t) = <Bo + 7 é(t)) . (2.36)

Aufgrund der Ortsabhéngigkeit der Larmorfrequenz erfahrt die transversale Magnetisierung

eine beschleunigte Dephasierung, und das MR-Signal verschwindet. Invertiert man nun die

a
@ G 4
t
(b)
m
=
©
C
2
n
-0,5 Gradientenecho
_1'0 L L L L 1 L L L L 1 L L L L 1 L L L N
0 1 2 3 4
t/ At

Abbildung 2.4: Gradientenechosequenz: Zeitlicher Verlauf (a) des Gradienten und (b) des
Signals. Zum Zeitpunkt TE = 2At¢, an dem das 0. Gradientenmoment gleich Null wird,
entsteht ein Gradientenecho.
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Polaritdt des Gradientenfeldes, so wird die Dephasierung zum Zeitpunkt TE = 2At wieder
aufgehoben, d.h. die Phasendifferenz der Spins wird gleich Null:

TE .
A = 7/0 7. G(t)dt = 0. (2.37)

Es bildet sich ein so genanntes Gradientenecho aus (Abb. 2.4). Die Flache unter der Gradienten-
Zeit-Kurve, die auch als nulltes Gradientenmoment bezeichnet wird, verschwindet zum Echo-
zeitpunkt. Im Gegensatz zum Spinecho wird beim Gradientenecho die Dephasierung durch
Grundfeldinhomogenitéten nicht kompensiert. Das Signal fallt daher mit dem Faktor e /72
ab. Durch den Verzicht auf 180°-Pulse bieten Gradientenechos gegeniiber Spinechos den Vor-
teil, dass sich kiirzere Echozeiten realisieren lassen. Vor allem fiir schnelle Bildgebungstechni-

ken werden daher Gradientenechotechniken bevorzugt.

2.6 MR-Bildgebung

Das Ziel der Magnetresonanztomographie ist die bildliche Darstellung der inneren Struktur
eines Messobjektes (menschlicher Korper). Die Grundlagen der MR-Bildgebung werden im
Folgenden kurz erldutert. Die Abfolge von HF-Anregungspulsen, Magnetfeldgradienten und
Datenauslese wird als Pulssequenz oder kurz als Sequenz bezeichnet. Dabei unterscheidet
man zwischen Spinecho- und Gradientenechosequenzen (vgl. Abschnitt 2.5). Eine Sequenz
ldsst sich in drei Abschnitte unterteilen: Bei der Schichtanwahl wird zunéchst selektiv in einer
Schicht eine Transversalmagnetisierung erzeugt, danach erfolgt mittels Gradientenfelder eine

Ortskodierung und abschliefend die Datenaufnahme.

2.6.1 Schichtanwahl

Die Longitudinalmagnetisierung wird zu Beginn jeder Messung wie in Abschnitt 2.3 beschrie-
ben mit einem Hochfrequenzpuls um den Winkel « in die Transversalebene gedreht. Um
lediglich eine Schicht und nicht das ganze Volumen der Probe anzuregen, wird dem éo—Feld
wahrend des Hochfrequenzpulses ein Schichtselektionsgradient Ggg parallel zur Normalen der
Schicht tiberlagert. O.B.d.A. soll im Folgenden eine Schicht in der zy-Ebene (senkrecht zur
z-Achse) angeregt werden. Durch Anlegen eines Gradienten in z-Richtung gilt fiir die Lar-

morfrequenz wy, (siehe Gl. (2.36)):

wr(z) = v(Bo + 2Gss). (2.38)

Zur Anregung einer Schicht der Dicke Az ergibt sich fiir die Bandbreite des Anregungspulses

Awy = vGgsAz. (2.39)
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Unter Vernachlédssigung der Relaxation ergibt sich mit dem linearen Magnetfeldgradienten

Gss und dem Hochfrequenzpuls Bj(t) aus den Bloch-Gleichungen (2.29)

My(t) = vMy(t)2Gss
d
dt
—M,(t) = — yM,(t)Bi(t).

M, (t) =—yM,(t)2Gss + yM.(t)B1(t) (2.40)

Diese Gleichungen beschreiben zum einen die Rotation der Magnetisierung durch den HF-
Puls B;(t) um die z-Achse und zum anderen die ortsabhéngige Rotation um die z-Achse,
die durch das Gradientenfeld Ggg bestimmt wird. Eine analytische Losung ist im Allge-
meinen nicht moglich; allerdings lisst sich die Anderung der Transversalmagnetisierung
M (t) = My(t) + iMy(t) in der Kleinwinkelndherung schreiben als

dM | (z,t) = yMyBy (t)dt - e~ 7*CFsst, (2.41)

Dabei beschreibt der komplexe Exponentialterm die Drehung um die z-Achse und der andere
Faktor die Drehung um die z-Achse. Die Gleichung ldsst sich unter der Annahme herleiten,
dass die beiden Rotationen vertauschen. Dies gilt jedoch nur fiir infinitesimal kleine Winkel

bzw. kleine Anderungen der z-Magnetisierung. Durch Integration erhilt man

t
M (2,1) = 7 My / By(l') - e=112Csst g (2.42)
0

Die Ortsabhéngigkeit der Transversalmagnetisierung wird demnach fiir kleine Flipwinkel durch
die Fouriertransformierte der Einhiillenden des Hochfrequenzpulses bestimmt. In der MR-
Bildgebung wird meist angestrebt, eine Schicht der Dicke Az moglichst homogen anzuregen,
d.h. ein Rechteckprofil zu erzeugen. Fiir die Hochfrequenzanregung muss daher sinc-Puls

verwendet werden, da dessen Fouriertransformierte eine Rechteckfunktion ergibt:

sin (Aw(t — t,/2))

Bi(t) = B Aw(t —t,)2)

(2.43)

Die sinc-Funktion erreicht nach der halben Pulsdauer ¢ = ¢,/2 ihren Maximalwert. In guter
Néherung wird die Transversalmagnetisierung daher zu diesem Zeitpunkt wahrend des Pulses
erzeugt. Fir die restliche Dauer des HF-Pulses wird die Magnetisierung bereits dephasiert,
da die Spins aufgrund des Gradientenfeldes mit ortsabhingig unterschiedlichen Frequenzen
prazedieren. Nach dem HF-Puls wird die Magnetisierung deshalb durch einen nachgeschalte-
ten Gradienten mit entgegengesetzter Polaritdt wieder rephasiert. Dieser Rephasiergradient

kompensiert das nullte Moment der HF-Anregung (siche Gl. (2.37)).
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Ein unendlich langer sinc-Puls fiihrt zu einem idealen Schichtprofil (Rechteckprofil) mit dem
konstanten Flipwinkel og innerhalb der Schicht und einem Anregungswinkel o = 0° aufierhalb
der Schicht (rot markiert in Abb. 2.5b). Die Bandbreite Aw bestimmt dabei nach Gl. (2.39)
die Dicke Az der angeregten Schicht. In einem realen Experiment ist das Schichtprofil auf-
grund der zeitlichen Begrenzung des HF-Anregungspulses (Abb. 2.5 a) nicht perfekt rechteckig
[JAO83, BKZ04]; insbesondere fallt der Flipwinkel an den Rédndern der Schicht nicht instantan

auf Null ab, sondern nimmt Werte zwischen «y und Null an (Abb. 2.5b, blaue Linie).

(a) (b) N o)

o 0 /\V/\ \‘:, /\V/\

(0}

Abbildung 2.5: (a) Ein zeitlich begrenzter sinc-formiger Hochfrequenzpuls der Dauer 7 fiihrt
zur Anregung (b) eines Schichtprofils mit variierendem Flipwinkel (blau). In rot dargestellt
ist das ideale rechteckige Anregungsprofil, das durch einen unendlich langen sinc-Puls erzeugt
wiirde (aus [Sch08]).

2.6.2 Ortskodierung

Das dreidimensionale Problem der Ortsauflésung wird durch die Schichtanwahl auf zwei Di-
mensionen reduziert. Innerhalb dieser Schicht ist eine Unterscheidung von Spins an verschie-
denen Orten = und y jedoch nicht mdglich; alle Kernspins tragen zu dem detektierten Ge-

samtsignal S bei:

S = c/ M (z,y)dzdy. (2.44)

Die Konstante ¢ beriicksichtigt alle von der Spule und der Empfangselektronik verursachten
Signalskalierungen. Der Einfachheit halber sei im Folgenden ¢ = 1 gesetzt. Um nun innerhalb
der Schicht eine Ortskodierung zu erreichen, werden dem Grundmagnetfeld weitere Gradien-
ten iiberlagert. Zunéchst wird 0.B.d.A. in der z-Richtung ein Gradient G, fiir eine Zeit Atp
geschaltet. Dieser sogenannte Phasenkodiergradient bewirkt, dass die Spins mit unterschied-

lichen Larmorfrequenzen prazedieren und eine ortsabhéngige Phase

Ap(z) = yaG Atp = kyx (2.45)



22 2.6. MR-Bildgebung

akkumulieren. Nach Abschaltung des Phasenkodiergradienten gilt fiir die Transversalmagne-

tisierung;:

M, (z,y) = |Mi(z,y)le™=*. (2.46)

Um die dritte Raumrichtung zu kodieren, wird fiir die Dauer Atg ein Gradient G, in y-Richtung
geschaltet, der den Spins die Phase

Ag(y) = vyGyAtr = kyy (2.47)

aufpragt. Fiir das Gesamtsignal ergibt sich damit

S(kasky) = [ [ 1ML (o) lei 0 dady. (2.48)

Trotz der formalen Ahnlichkeit unterscheiden sich z- und y-Kodierung in einem wesentlichen
Punkt: zu Beginn der Datenauslese ist die x-Kodierung bereits abgeschlossen, wahrend der
Gradient G, gleichzeitig mit der Signalauslese geschaltet wird. Er wird daher auch Auslese-
oder Readout(RO)-Gradient genannt. Dieses Verfahren der y-Kodierung wird als Frequenzko-
dierung bezeichnet. Entsprechend der Bildauflosung wird die Datenauslese Np-mal wieder-
holt, bis der sogenannte k- Raum vollstéandig abgetastet ist. Die Zeit zwischen zwei aufeinander
folgenden Phasenkodierschritten wird Repetitionszeit TR genannt. Fiir die Akquisitionszeit
TA eines Bildes gilt dementsprechend TA = Np - TR.

Das gemessene Signal aus Gl. (2.48) ist proportional zur zweidimensionalen Fouriertransfor-
mation der Transversalmagnetisierung. Um das MR-Bild zu rekonstruieren, wird eine inverse

Fouriertransformation des Rohdatenbildes S(k, k,) durchgefiihrt:

M (z,y) = % / / S(ky, ky)e ke tht) gl dk, . (2.49)

Zur Aufnahme eines ganzen Volumens wird die Datenakquisition mit unterschiedlicher Schicht-
anwahl so oft wiederholt, bis das abzubildende Volumen vollsténdig erfasst ist. Eine weitere
Moglichkeit zur dreidimensionalen Datenaufnahme besteht darin, das Prinzip der Phasenko-
dierung auf die dritte Dimension zu erweitern. Dazu erfolgt nach der Hochfrequenzanregung

des gesamten Volumens die Phasenpréaparation sowohl in y- als auch in z-Richtung.

2.6.3 Datenaufnahme

In einem realen MR-Experiment kann die Datenakquisition nicht kontinuierlich erfolgen, son-
dern lediglich in diskreten Schritten. Die Gleichungen (2.44) bis (2.49) miissen daher modifi-
ziert werden. In Ausleserichtung werden innerhalb der Auslesezeit Aty eine begrenzte Anzahl
von Np adquidistanten Messwerten aufgenommen. Dem n-ten Messwert entspricht dabei der

n-te kZ-Wert:
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n__ B ’yGyAtR

Der Index n nimmt alle ganzzahligen Werte zwischen —Ng/2 und Nr/2—1 an. Hierbei wurde
angenommen, dass das Gradientenecho in der Mitte des Ausleseintervalls zentriert ist.
Durch die Aufnahme von Np dquidistanten k-Raumzeilen k, erfolgt eine Diskretisierung in

Np Phasenkodierschritte. Fiir die m-te k-Raumzeile gilt:

JAt
K™ = mAk, = mGEAP (2.51)
Np

wobei der Index m wiederum alle ganzzahligen Werte zwischen —Np/2 und Np/2 — 1 an-
nehmen kann. Fiir die zweidimensionale Fouriertransformation nach GI1.(2.49) ergibt sich in

diskretisierter Form:

ICINT)) ZZS (K, Ry yeima he g —inu by, (2.52)

Sind Np und Ny von der Form 27 (j € IN), so kann die diskrete Fouriertransformation auf
effiziente Weise mithilfe des FFT-Algorithmus (Fast Fourier Transform) berechnet werden
[CT65]. Daher werden fiir die Datenaufnahme oft Matrixgrofen von 256 x 256 oder 512 x 512
gewahlt.

In Hinblick auf die Diskretisierung der Messwerte ergibt sich aus dem Abtasttheorem die
Konsequenz, dass zwei Bildpunkte nur dann voneinander unterschieden werden kénnen, wenn
ihre Phasendifferenz A¢ nach Np bzw. N Kodierschritten gerade 27 betragt [Jah91].

Mit Gl. (2.45) ergibt sich fiir die Ortsauflésung in Phasenkodierrichtung;:

2 FOV,

A = =
* ’nyAtp Np

(2.53)

Dabei bezeichnet FOV, (Field of View) die Ausdehnung des Bildes in z-Richtung. Fiir die

Frequenzkodierrichtung gilt analog:

27 FOV,

Ay = = .
4 ’yGyAtR NR

(2.54)

Ist das abzubildende Objekt grofer als das FOV, so werden aufsen liegende Strukturen auf-
grund der Periodizitdt der Fouriertransformation filschlicherweise innerhalb des FOV abge-
bildet. Diese Einfaltungsartefakte konnen vermieden werden, indem man in Frequenzkodier-
richtung die Anzahl der Abtastschritte Nz und somit auch den abgebildeten Bereich FOV,
verdoppelt. In Phasenkodierrichtung wird diese sogenannte Ouversampling-Technik nicht an-
gewendet, da eine Verdopplung der Messwerte mit einer Verdopplung der Aufnahmezeit ein-

herginge.
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2.7 MR-Pulssequenzen

Eine Pulssequenz setzt sich aus einer Abfolge von HF-Pulsen, Gradienten und der Signalaus-
lese zusammen. Wie bereits in Abschnitt 2.5 erldutert, wird grundsétzliche zwischen Spin-
und Gradientenechosequenzen unterschieden. Da fast alle in dieser Arbeit verwendeten Puls-
sequenzen auf Gradientenechos basieren, werden im Folgenden lediglich Gradientenechose-

quenzen néher erlautert.

2.7.1 FLASH

Im Jahre 1986 wurde von Haase und Frahm erstmals eine schnelle Gradientenechosequenz
vorgestellt, die sogenannte Fast Low Angle Shot (FLASH)-Sequenz [HFM*86]. Der Nachteil
der bis dahin verwendeten Spinechosequenzen besteht darin, dass aufgrund des grofen Flip-
winkels (a = 90°) zwischen zwei Anregungen verhéltnisméRig lange gewartet werden muss,
bis die Longitudinalmagnetisierung der Probe ausreichend relaxiert ist. Die FLASH-Sequenz
verwendet kleine Flipwinkel (o < 90°), wodurch unmittelbar nach der Datenauslese geniigend
Longitudinalmagnetisierung fiir die ndchste Anregung vorhanden ist. Die sehr kurzen Repeti-
tionszeiten TR haben zur Folge, dass die Magnetisierung nicht mehr in ihren Ausgangszustand
My zuriickkehrt. Nach einigen Wiederholungen von HF-Anregungen und Relaxation stellt sich
ein dynamischer Gleichgewichtszustand (Steady State) mit quasistationdrer Magnetisierung
Mge ein. Unter der Annahme, dass die Transversalmagnetisierung zwischen zwei Anregungen
vollstandig zerfallt, 1ldsst sich die Longitudinalmagnetisierung im dynamischen Gleichgewicht
berechnen. Dieses ist dann erreicht, wenn die Magnetisierung vor dem é-ten Puls M_; gleich

der Magnetisierung vor dem (i 4+ 1)-ten Puls M_,,, ist. Unter Verwendung von Gl. (2.33)

2,0+
erhalt man:

M-.=M_ = My+ (M;,_i _ Mo)e—TR/Tl

2,0 z,0+1

= Mo+ (M, ;cosa— My)e  TR/T1, (2.55)

Fiir die Longitudinalmagnetisierung im Gleichgewichtszustand ergibt sich somit:

1— e—TR/Tl

M, cq =

2,

07 " cosar- e~ TR/TL (2.56)

In Abb. 2.6 ist der zeitliche Verlauf der Longitudinalmagnetisierung unter dem wechselnden
Einfluss von HF-Pulsen und 7T7j-Relaxation gegen die Anzahl der TR-Intervalle aufgetragen.
Bei den angegebenen Simulationsparametern stellt sich der dynamische Gleichgewichtszustand

nach etwa 10 Repetitionen ein.
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Abbildung 2.6: Verlauf der Longitudinalmagnetisierung einer FLASH-Sequenz als Funktion
von t/TR. Nach etwa 10 Wiederholungen von HF-Anregung und 73-Relaxation bildet sich ein
dynamischer Gleichgewichtszustand aus.

Das auslesbare Signal hdngt von der zum Echozeitpunkt vorhandenen Transversalmagnetisie-
rung ab. Durch den HF-Anregungspuls wird der Anteil sin « der Longituditnalmagnetisierung
in die Transversalebene gedreht und unterliegt wahrend der Echozeit TE dem T5-Zerfall. Fiir
die FLASH-Signalgleichung gilt somit:

1 — e-TR/Tx

1 —cosa-e TR/Ti"

—TE/T3 —~TE/T} |

Sec =M, ggsina-e = Mysina - e (2.57)

z

Fiir jedes Verhaltnis TR/T) existiert ein Flipwinkel, bei dem das Signal maximiert wird. Fiir

diesen sogenannten Ernstwinkel gilt nach Gl. (2.57):

ap = arccos e T/T1, (2.58)

In Abb. 2.7 ist die Signalstdrke im Gleichgewicht als Funktion des verwendeten Flipwinkels
fiir verschiedene TR/T) aufgetragen.
Je nach Wahl der Parameter lassen sich mit der FLASH-Sequenz verschiedene Kontraste

erzielen. Man unterscheidet dabei zwischen T7-, T5- und p-gewichteten Bildern:

e T1-Wichtung:
Einen T7-Kontrast erhélt man durch die Wahl einer kurzen Repetitions- und einer kurzen

Echozeit (TR <« T1, TE <« T¥') sowie eines grofsen Flipwinkels (20° < oo < 80°).
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Abbildung 2.7: FLASH-Signalgleichung fiir verschiedene TR/T} als Funktion des Flipwinkels
a. Fiir kleine Flipwinkel (o < 5°) ist die Signalstiarke unabhéngig von TR/T}; der Kontrast
der Aufnahme wird durch die Spindichte p bestimmt. Um einen stark 77-gewichteten Kontrast
zu erzielen, verwendet man grofe Flipwinkel (a = 60°).

e T5-Wichtung:
Mit einer langen Repetitions- und einer langen Echozeit (TR = 200—500 ms, TE = 15—

40 ms) sowie einem kleinen Flipwinkel (5° < a < 15°) erreicht man einen T5-Kontrast.

e p-Wichtung:
Kleine Flipwinkel, eine lange Repetitionszeit und eine kurze Echozeit erzeugen ein von
der Relaxation unabhéngiges Signal, das lediglich von der Spindichte p im Messobjekt

bestimmt wird.

Fiir die Herleitung der FLASH-Signalgleichung (2.57) wurde angenommen, dass die Transver-
salmagnetisierung zwischen zwei HF-Anregungen vollstéandig zerféllt. Dies kann man dadurch
erreichen, dass man TR wesentlich lénger als T3 wahlt. Um eine schnelle Bildgebung zu
ermoglichen, wird jedoch eine andere Technik verwendet: das sogenannte Spoiling. Man un-
terscheidet zwischen HF- und Gradientenspoiling. Flir das HF-Spoiling wird die Phase des
eingestrahlten HF-Pulses nach einem Quasizufallsprinzip veréndert, so dass die verbleibende
Transversalmagnetisierung im Mittel iiber viele HF-Anregungen nicht zum Signal beitragt.
Beim Gradientenspoiling werden nach der Datenauslese starke Spoilergradienten geschaltet,
die eine Dephasierung der Transversalmagnetisierung bewirken. In Abb. 2.8 ist ein Sequenz-

schema mit der Abfolge der Gradienten und HF-Pulse der FLASH-Sequenz dargestellt.
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Abbildung 2.8: Pulssequenzschema einer FLASH-Sequenz: Auf den verschiedenen Achsen sind
der Hochfrequenzpuls (HF), die Datenauslese mit einem Analog-Digital-Konverter (ADC) und
die Gradienten in Schichtselektionsrichtung (Ggg), Phasenkodierrichtung (Gpg) und Ausle-
serichtung (Grp) wéhrend eines TR-Intervalls iiber der Zeit aufgetragen. Mit dem HF-Puls
und dem Schichtselektionsgradienten wird in einer Schicht Transversalmagnetisierung erzeugt,
die mit einem zweiten Gradienten in Schichtselektionsrichtung rephasiert wird. Anschlieftend
erfolgt die Phasen- und Frequenzkodierung. Nach der Datenaufnahme wird die verbleibende
Magnetisierung durch Spoilergradienten dephasiert.

2.7.2 trueFISP

Die trueFISP-Sequenz (Fast Imaging with Steady State Precession [OGBT86]) basiert wie
die FLASH-Sequenz ebenfalls auf einem Gradientenecho. Bei trueFISP wird die Transver-
salmagnetisierung jedoch nicht durch Spoilergradienten zerstort, sondern wieder vollstdndig
rephasiert (Abb. 2.9). Die Ausbildung des dynamischen Gleichgewichts wird demnach sowohl
durch die Longitudinal- als auch durch die Transversalmagnetisierung beeinflusst.

Die Magnetisierung in der Transversalebene ist stark von Magnetfeldinhomogenitéiten ab-
héngig, die durch nicht kompensierte Gradientenschaltungen oder durch vom Objekt selbst
verursachte Restgradienten entstehen. Diese Inhomogenititen AB bewirken eine zusétzliche

Phasenakkumulation der Transversalmagnetisierung wahrend eines Repetitionsintervalls TR.
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Fiir diesen Dephasierwinkel § gilt:

TR TR
0= Awdt =~ ABdt. (2.59)
0 0

Fiir den dynamischen Gleichgewichtszustand nach (+) der HF-Anregung ergibt sich bei An-
regung mit Phasenalternierung (d.h. 180° Phasenunterschied bei aufeinander folgenden HF-
Anregungen) [HBTV99]:

FEssinasin §

M} = My(l—- E) y (2.60)
Essina(cosd — E2)

M; = My(1-E) y (2.61)

M = Mo(l_E1>1—E20085—E26050¢(COS(5—E2) (2.62)

d

mit den Abkiirzungen

d = (1—Ejcosa)(l— Escosd) — Ea(Ey — cosa)(FEy — cosd)
B, = e TR/T:

E2 = B_TR/TQ.

Fiir den Grenzfall verschwindender Transversalmagnetisierung (Eo = 0) werden Gl. (2.60)
und (2.61) Null, und Gl. (2.62) geht in die FLASH-Gleichung (2.56) iiber.

In Abb. 2.10 ist der Betrag der Transversalmagnetisierung Mi’ als Funktion des Dephasier-
winkels § fiir verschiedene Flipwinkel o dargestellt. Die Transversalmagnetisierung zeigt eine
starke Abhéngigkeit vom Dephasierwinkel. Wird TR zu grof gewéhlt, sodass ¢ ein Vielfaches
von 360° betrégt, so wird das Signal an diesen Stellen stark reduziert. Im MR-Bild spiegelt
sich dies als Streifenmuster wider (sogenannte Bandartefakte).

Bei kurzen TR (TR <« T, < T7) und § = 180° gilt fiir die Transversalmagnetisierung nahe-

rungsweise:

My sin o

Mt ~ )
L (T +1) —cosa(Ty /To — 1)

(2.63)

Die trueFISP-Sequenz ist demnach unabhéngig von TR. Aufgrund der Tatsache, dass der
Ausdruck T7/T5 im Nenner steht, spricht man von einer 75 /T;-Wichtung.

Das dynamische Gleichgewicht der trueFISP-Sequenz stellt sich aufgrund der alternierenden
Anregung mit hohem Flipwinkel (o =~ 70°) erst nach rund 5 77 /TR HF-Anregungen ein
[Sch03]. Die starken Oszillationen wihrend des Einschwingvorgangs bewirken massive Arte-
fakte im rekonstruierten Bild. Um dem entgegenzuwirken, wird vor der trueFISP-Sequenz ein

sogenannter «/2-Puls zur Magnetisierungspraparation eingefiigt [DH94, SHHO1|.
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Abbildung 2.9: Pulssequenzschema einer trueFISP-Sequenz: Im Gegensatz zur FLASH-
Sequenz werden die Gradienten vollstandig ausbalanciert, so dass die akkumulierten Phasen
der Spins wieder refokussiert werden.
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Abbildung 2.10: Signalgleichung der trueFISP-Sequenz als Funktion des Dephasierwinkels §
fiir verschiedene Flipwinkel . Fiir die Simulation wurden folgende Parameter verwendet:
TR = 30 ms, 71 = 970 ms, 75 = 110 ms (graue Hirnmasse, nach [HBTV99]). Die starke
Abhéngigkeit des Signals vom Dephasierwinkel zeigt sich im Bild als Streifenmuster.
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2.8 Artefakte

Als Artefakte bezeichnet man alle Abweichungen vom idealen Bild, das sich durch die Wich-
tung der momentanen Magnetisierung im Messvolumen mit der Signalgleichung ergeben wiir-
de. Diese Fehlabbildungen treten beispielsweise in Form von Geisterbildern, Signalausléschun-
gen oder Bildverschiebungen auf und kénnen verschiedene physikalische Ursachen haben, von

denen im Folgenden zwei erldutert werden.

2.8.1 Pulsationsartefakte

Ist das MR-Signal wihrend der Bildaufnahme zeitlich nicht konstant (z.B. aufgrund von Be-
wegungen durch die Atmung oder den Herzschlag des Patienten), so kann dies zu Pulsations-
oder Bewegungsartefakten in Form von Geisterbildern fiithren (Abb. 2.11). Die Zeitskala fiir
solche Bewegungen liegt im Allgemeinen im Sekundenbereich und ist somit grofier als die Aus-
lesezeit, die nur wenige Millisekunden betriagt. Da das Signal wéhrend der Aufnahme einer
k-Raumzeile also im Wesentlichen konstant bleibt, entstehen in Ausleserichtung keine Geis-
terbilder. Zwischen der Aufnahme zweier oder mehrerer k-Raumzeilen vergeht jedoch mehr
Zeit, deshalb treten Bewegungsartefakte unabhingig von der Bewegungsrichtung in Phasen-
kodierrichtung auf.

Diese Artefakte lassen sich verringern, wenn man die Bildgebung mit der Bewegung synchroni-
siert. Die Synchronisation kann prospektiv (d.h. wihrend der Bildgebung) oder retrospektiv
(d.h. nach der Datenaufnahme) erfolgen. Dazu konnen verschiedene Triggersignale genutzt
werden, beispielsweise ein Elektrokardiogramm (EKG)-Signal zur Synchronisation mit der

Herzbewegung. Das EKG-Signal wird iiber drei Elektroden auf der Haut abgeleitet, mit de-

Abbildung 2.11: Transversale Schichtaufnahme der Leber: im oberen Bereich des Bildes sind
Pulsationsartefakte aufgrund der Atmung zu sehen.
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nen die vom Herzen erzeugten elektrischen Potentiale gemessen werden. Fiir eine Atemtrig-
gerung kann z.B. ein Atemgurt verwendet werden, der um den Bauch des Patienten gespannt
wird. Wahrend der Messung wird die Dehnung des Gurtes gemessen und so die Atembewe-
gung registriert. Diese Messung ist jedoch wenig genau und daher nicht effektiv. Eine wei-
tere Moglichkeit zur Detektion der Atembewegung ist die sogenannte Navigatorecho-Technik
[EF89, OHM*96]. Bei dieser Methode werden neben den Bilddaten zusétzliche k-Raumdaten
aufgenommen, um die Bewegung einer Struktur, beispielsweise des Zwerchfells, zu erfassen.
Diese Positionsdaten werden fiir ein Gating der Bilddaten verwendet. Liegen die Positionsda-
ten in einem vordefinierten Bereich, so werden die Bilddaten akzeptiert; andernfalls werden

sie verworfen.

2.8.2 Flussartefakte

Die Larmorfrequenz eines Spins ist nach Gl. (2.36) bei Anwesenheit eines Gradientenfeldes
abhingig vom Ort. Die Phase eines Spins, der sich in einem Gradientenfeld bewegt, héngt
daher von seiner Geschwindigkeit ab. Dies kann im MR-Bild zu Signalverlusten oder Fehlab-
bildungen fiihren. Fiir die Phase, die ein sich entlang der Trajektorie 7(¢) im Gradientenfeld

—

G(t) bewegender Spin akkumuliert, gilt:

B(t) = ~ /0 Ft) - Gt )t (2.64)

Der Zeitnullpunkt wird dabei so gewahlt, dass er mit der Mitte des HF-Pulses zusammenféllt,
da zu diesem Zeitpunkt in guter Naherung die Transversalmagnetisierung erzeugt wird. Das
Skalarprodukt aus Gl. (2.64) kann komponentenweise fiir alle drei Raumrichtungen berechnet
werden. Daher wird im Folgenden nur die Bewegung eines Spins entlang der z-Achse betrach-
tet. Entwickelt man den zeitabhéngigen Ort des Spins in eine Taylorreihe um tg, so ergibt

sich:

[e.o]

1 d"x
x(t) = — (t —to)"
'r;) nl di™ |,_,.
1
= @0+ vo(t —to) + gao(t - to)? + ... (2.65)

Hierbei ist ¢ der Ort, vy die Geschwindigkeit und ag die Beschleunigung des Spins zum
Zeitpunkt tog. Durch Einsetzen von Gl. (2.65) in Gl. (2.64) erhélt man mit tp = 0:

¢ t t
o(t) :’ya;o-/ G (t)at +7?Jo-/ G (tHt'dt +»ya0./ G (tt"?dt' + ...
0 0 2 Jo
—_——— —_— —_—
=~ - mo + vy o - my +y—- mo + ... (2.66)
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Die Integrale m; werden als i-te Gradientenmomente bezeichnet. Der erste Term beschreibt
die Phase, die ein unbewegter Spin akkumuliert, wihrend der zweite Term die geschwin-
digkeitsabhéngige Verschiebung eines bewegten Spins berticksichtigt. Bei kleinen Echozeiten
oder konstanten Geschwindigkeiten kénnen die hoheren Terme vernachléssigt werden. Durch
eine geeignete Gradientenschaltung kann man erreichen, dass das 1. Moment verschwindet
(mp = 0). Die Phase des Spins ist dann nur noch durch das 0. Moment gegeben, und der
Spin wird unabhéingig von seiner Geschwindigkeit immer an dem Ort abgebildet, an dem
er sich wihrend der HF-Anregung befand. Dieses Verfahren wird als Geschwindigkeits- oder
Flusskompensation bezeichnet [PPC*87, HL87].

2.9 Kontrastmittel

Um Gefifle, Organe und Tumoren mit erhhtem Kontrast darzustellen, werden in der MRT
paramagnetische Kontrastmittel eingesetzt, die eine Verkiirzung der Relaxationszeiten 77 und
T3 der unmittelbar umgebenden Protonen der Wassermolekiile im Gewebe bewirken [PGDO03|.
Diese enthalten beispielsweise Eisenoxidpartikel oder Mangan. Im Allgemeinen wird jedoch
Gadopentetat-Dimeglumin (Gd-DTPA) verwendet, ein Gadolinium-Chelatkomplex mit sieben
ungepaarten Elektronen im Gd-Atom, der sich durch eine hohe Relaxivitdt auszeichnet. Fiir

die Verkiirzung der Relaxationszeiten durch gadoliniumhaltige Kontrastmittel gilt:

1 1
- = .[Gd 2.67
T = g, tracled (2.67)
1 1
= = — + ko - [Gd] (2.68)
T2 TZO

mit den nativen Relaxationszeiten 77 und 75, den Relaxivitdtskonstanten s und k2 des

Gd-Chelats und der Gd-Konzentration [Gd].

Fiir Kontrastmittelstudien wird zur Bildgebung héiufig die FLASH-Sequenz verwendet. Setzt
man Gl. (2.67) und (2.68) in die FLASH-Gleichung (2.57) ein, so ergibt sich folgende Abhén-

gigkeit der Signalintensitat von der Kontrastmittelkonzentration:

1— e*(TR/TLOJrTR-Iﬂ [Gd])

S([Gd]) = Mysina - e~ (TB/Tz,0+TER2[Gd]) (2.69)

1 — cos o - e (TR/T1,0+TR£1[Gd]) *

In Abb. 2.12 ist die simulierte Signalintensitét fiir weife Hirnsubstanz bei verschiedenen Flip-
winkeln {iber der Kontrastmittelkonzentration aufgetragen. Eine Verkiirzung der T}-Zeit fithrt
bei der FLASH-Sequenz zu einer Erhéhung der Signalintensitét, wihrend eine Verkiirzung der
T5-Zeit das MR-Signal verringert. Bei geringer Kontrastmittelkonzentration nimmt die Signal-
intensitét daher zunéchst zu, bis ein Maximalwert bei der optimalen Konzentration [Gd|qpt
erreicht ist [FOUS00, OHU'02|. Die optimale Konzentration hiingt vom Flipwinkel sowie von
TR und TE ab. Eine weitere Erhohung der Gd-Konzentration bewirkt eine Signalabnahme.
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Abbildung 2.12: Simulation der FLASH-Signalintensitét nach Gl. (2.69) fiir verschiedene Flip-
winkel als Funktion der Gd-Konzentration fiir weifse Hirnsubstanz. Niedrige Konzentrationen
bewirken zunéchst eine Signalzunahme aufgrund der 73-Verkiirzung. Beim jeweils optimalen
Wert [Gd]yp: nimmt das MR-Signal einen Maximalwert an. Erhoht man die Gd-Konzentration
weiter, so fiihrt der zunehmende Einfluss der T3-Verkiirzung zu einer raschen Signalabnah-
me. Fiir die Simulation wurden folgende Parameter verwendet: T7 o = 790 ms, TQ*,0 = 92 ms
[SB0O2|; TR = 3,6 ms, TE = 1,6 ms; k1 =4,51/(mmol-s) und k2 = 6,0 1 /(mmol-s) [HH93].

2.10 Magnetisierungspraparation: Saturation Recovery

Um Gewebe mit unterschiedlichen Tj-Relaxationszeiten (beispielsweise aufgrund von Kon-
trastmittelgabe) kontrastreicher darzustellen, kann vor dem HF-Anregungspuls eine zusétzli-
che Magnetisierungspraparation durchgefiihrt werden. Dazu erfolgt beispielsweise eine Satti-
gung mit einem 90°-Puls, der die gesamte Longitudinalmagnetisierung in die Transversalebene
klappt. Dieses Verfahren wird als Saturation Recovery bezeichnet [BKZ04|.

Vor dem Séattigungspuls ist der Magnetisierungsvektor M = (0,0, My) entlang der z-Achse

ausgerichtet. Unmittelbar nach dem Puls gilt fiir die Magnetisierungskomponenten:

M, = Mpsinas = My (2.70)
M, = Mjycosas=0 (2.71)

mit dem Sattigungswinkel o, = 90°. Wihrend die Transversalmagnetisierung durch einen
Spoilergradienten zerstort wird, ergibt sich fiir die Zeitentwicklung der Longitudinalmagneti-
sierung (s. GL. (2.33)):

M. (t) = My - (1 — e~ t/T1), (2.72)
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Abbildung 2.13: Saturation recovery flir Gewebe mit unterschiedlichen T7-Zeiten. Nach einem
90°-Sattigungspuls, der die Magnetisierung aus der z-Richtung in die Transversalebene klappt,
baut sich die Longitudinalmagnetisierung fiir kurze 7T schneller wieder auf als fiir lange 77.

Fiir kurze Ti-Relaxationszeiten baut sich die Longitudinalmagnetisierung schneller wieder
auf als fiir lange T;-Zeiten (Abb. 2.13). Nach der Zeit TS wird der HF-Puls der eigentlichen
Sequenz appliziert, der die Longitudinalmagnetisierung in die Transversalebene klappt. Dies
erzeugt ein Bild mit Tj-gewichtetem Kontrast, in dem Gewebe mit kurzem 77 signalreicher
dargestellt wird als Gewebe mit langer T;-Relaxationszeit. Die Saturation-Recovery-Methode

ist daher besonders geeignet, um Gewebe mit kurzen T7-Zeiten kontrastreich abzubilden.

2.11 Aktive MR-Katheter

Katheter sind flexible, rohrenférmige Instrumente, die zur gezielten Applikation von Medi-
kamenten oder Kontrastmitteln dienen oder zur Entnahme von Korperfliissigkeiten genutzt
werden. Zur Visualisierung in MR-Aufnahmen kénnen sogenannte aktive Katheter verwendet
werden [DSD93, SBWB99, ZWAT00, SSP01|. Diese Katheter konnen jedoch nicht nur zur
Lokalisation, sondern auch zur hochaufgeldsten intravaskuldren Bildgebung von Geféftwéinden

und umliegendem Gewebe verwendet werden [HIWT06].

2.11.1 Aufbau eines aktiven Katheters

Ein aktiver Katheter besteht im Allgemeinen aus einem Kunststoffschlauch mit einem oder
zwei Lumina, an dessen Spitze eine kleine Empfangsspule angebracht ist (Abb. 2.14). Das Sig-
nal der Spule wird iiber ein Mikrokoaxialkabel durch eines der Lumen an einen Vorverstérker
und anschliefsend an das Empfangssystem des MR-Tomographen geleitet. Das zweite Lumen
des Katheters kann einen Fiihrungsdraht aufnehmen oder zur Applikation von Medikamenten

verwendet werden.
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Abbildung 2.14: (a) Zweilumiger aktiver Katheter mit Vorverstérkerbox und einer Solenoid-
Empfangsspule aus [Miil06]. Die Signalleitung erfolgt {iber ein Mikrokoaxialkabel im kleineren
Lumen des Katheters. (b) Vergroferung der Solenoidspule vor der mechanischen Fixierung und
elektrischen Isolation durch Fliissigkunststoff.

2.11.2 Lokalisation

Zur Lokalisation eines aktiven Katheters werden spezielle Tracking-Sequenzen verwendet
[AOBB86, DSD93, BVZ04]. Man macht sich dabei zu Nutze, dass die Katheterspule auf-
grund ihres begrenzten Sensitivitatsprofils nur Signale aus ihrer unmittelbaren Umgebung
empfingt. Nach nichtselektiver Anregung wird jeweils ein Gradientenecho in einer Raumrich-
tung aufgenommen. Diese Projektionsmessung wird fiir jede der drei Raumrichtungen wie-
derholt. Um die Koordinaten der Spule zu bestimmen, wird eine Fouriertransformation der
Projektionen in den Ortsraum durchgefithrt und anschliefsend der Ort des Signalmaximums
bestimmt. Aufgrund des limitierten Sensitivitdtsbereichs der Katheterspule entspricht dieser

Ort der Position der Spule in der jeweiligen Raumrichtung.

2.11.2.1 Dephasiergradienten

Bei der Lokalisation einer Katheterspule konnen Hintergrundsignale ausgedehnter Struktu-
ren (Mikrokoaxialkabel, umliegendes Gewebe) dazu fithren, dass die Position der Spule nicht
korrekt bestimmt wird. Mithilfe von sogenannten Dephasiergradienten lassen sich diese Un-
tergrundsignale gegeniiber dem eng lokalisierten Signal einer Katheterspule deutlich unter-
driicken [UKF198|. Dazu wird vor der Signalauslese ein Dephasiergradient orthogonal zur
Ausleserichtung der Projektion eingefiigt. Abb. 2.15 zeigt ein entsprechendes Sequenzschema
mit Projektionen in allen drei Raumrichtungen und einem jeweils orthogonal dazu geschalte-
ten Dephasiergradienten.

Im Folgenden werden die Auswirkungen eines Dephasiergradienten auf das MR-Signal erldu-
tert [BKZ04|. Schaltet man 0.B.d.A. einen Gradienten G in z-Richtung, so akkumuliert jedes
Spinpaket entsprechend Gl. (2.37) eine von seiner z-Koordinate abhéingige Phase

o(z) =z / G,(t)dt = vyzA, (2.73)



36 2.11. Aktive MR-Katheter

HF

—
>
o
9]
——
>
o
@]
——
>
O
@]
\J

Uo
o
> |
]
\ ] \/

m—
Y

Abbildung 2.15: Sequenzschema zur Lokalisation einer Katheterspule in drei Raumrichtungen
mit eingefiigten Dephasiergradienten (rot) zur Unterdriickung von stérendem Hintergrund-

signal

wobei A das 0. Moment des Dephasiergradienten bezeichnet. Betrachtet man eine homogene

Struktur der Lange Az, so bewirkt der Dephasiergradient eine Signalunterdriickung der Form

’ I ew(z)dz‘
foAz dz

Nach Gl (2.73) lasst sich dz = d¢/(vA) substituieren. Damit ergibt sich:

S(Az) =S, -

A .
S(Az) = S, o S0 1‘
z) = z 0,z :
) 1 A¢ )
7aJo 49 iAg
S A6 _ Lise| _ g o5 _ i

2 =

0,z ZA¢ ’ ’6 0,z 9% - %

Mit der Beziehung sinz = (' — e~®)/(2i) lisst sich dies umformen zu:

S(Az) = Sp,. - Smg:f)
2

Nach Riicksubstitution erhélt man fiir die Signalintensitdt in z-Richtung:

sinc (VAAZ) ' .
2

S(Az) =Sy, -

(2.74)

(2.75)

(2.76)

(2.77)
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Abbildung 2.16: Signalunterdriickung mithilfe eines Dephasiergradienten in z-Richtung.
Nimmt yAAz ganzzahlige Vielfach von 27 an, so entstehen Signalausléschungen aufgrund
destruktiver Interferenz.

Ist die Bedingung vyAAz = 27 -n mit n = 1,2,3,... erfiillt, so wird die Signalintensitét
gleich Null, da jeweils zwei Spinpakete destruktiv miteinander interferieren (sieche Abb. 2.16).
Die Lénge, iiber die ein Phasenunterschied von 27 entsteht, wird dabei als Dephasierldnge

bezeichnet:

27
LDeph - "yiA (2'78)
Eine Struktur, deren Grofe der Dephasierlénge oder einem ganzzahligen Vielfachen entspricht,
wird vollstdndig unterdriickt. Fiir alle anderen Léngen [ > Lp.p, wird das Signal effektiv

gedampft.

2.11.2.2 Echtzeit-Lokalisation

Um die Position der Katheterspule in Echtzeit zu visualisieren, werden die Projektionsmes-
sungen im Wechsel mit einer schnellen Bildgebungssequenz durchgefiihrt. Die aktuelle Posi-
tion wird jeweils aus den Projektionen errechnet und im MR-Bild durch ein weiftes Kreuz
dargestellt (Abb. 2.17). Des Weiteren kann die Ortsinformation dazu genutzt werden, die
Position der Messschicht an die Position der Katheterspule anzupassen [BVZ104|. Auch ein
Wechsel der Schichtorientierung wihrend der Bildgebung (z.B. von koronal nach transversal)
ist moglich. Zur weiteren Beschleunigung der Bildakquisition kann die Technik der paral-
lelen Bildgebung verwendet werden, bei der mit mehreren Empfangsspulen unterschiedlicher

rdumlicher Sensitivitit gleichzeitig Daten aufgenommen werden [MBF105]. Dadurch ldsst sich
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Abbildung 2.17: TrueFISP-Aufnahme des Abdomen eines Schweins. Der Katheter befindet
sich in der Aorta; seine Spitze ist durch ein weifes Kreuz markiert.

die Zahl der Phasenkodierschritte ohne Einschriankung der Bildauflésung verringern. Fiir die
Echtzeit-Visualisierung einer Katheterspule werden im Allgemeinen FLASH- oder trueFISP-
Sequenzen verwendet, da diese sich fiir die schnelle Bildgebung eignen und dabei ein hohes

Signal-Rausch-Verhdaltnis (SNR) sowie eine zuverlédssige Positionserkennung bieten.

2.11.3 Intravaskulare Bildgebung

Die Mikrospule eines aktiven Katheters kann nicht nur zur Lokalisation verwendet werden,
sondern auch fiir die Bildgebung von Gefafswénden und unmittelbar umliegendem Gewebe.
Dies ist vor allem bei tief liegenden Geféflen von Interesse, da die Eindringtiefe der iibli-
cherweise verwendeten Oberflachenspulen fiir eine addquate Bildgebung dieser Gefafse meist
nicht ausreicht. Aufgrund ihrer hohen lokalen Sensitivitdt konnen mit den Mikrospulen akti-
ver Katheter sehr hoch aufgeléste Bilder akquiriert werden. Die Spulen werden meist als reine
Empfangsspulen verwendet, wobei die Anregung mit der Kérperspule des MR-Tomographen
erfolgt. Die Bildgebungsprotokolle miissen an die hochaufgeloste intravaskulédre Bildgebung
angepasst werden, die eine kurze Aufnahmezeit und gegebenenfalls Mafsnahmen zur Korrek-

tur von Bewegungs- oder Flussartefakten erfordert (vgl. Abschnitt 2.8).

2.11.4 Katheterspulen

Die Mikrospule eines aktiven Katheters soll zum einen geniigend Signal fiir die Lokalisation

und die intravaskulére Bildgebung liefern, andererseits muss sie auch klein genug sein, um iiber
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Abbildung 2.18: Verschiedene Katheterspulen zur intravaskuldren Bildgebung: (a) Opposed
Solenoid Katheter aus [HJW06]. (b) Spule aus Nitinol-Draht und (c¢) Kupferspule auf einem
Ballonkatheter aus [QLZP99].

eine Schleuse eingefiihrt zu werden. In den vergangenen Jahren wurden vielfaltige Spulen-
formen entwickelt, wie beispielsweise rechteckige Loop-Spulen, Birdcage-Spulen, Multipol-
Spulen, Center-Return-Spulen oder Opposed-Solenoid-Spulen [HHDC92|. Besonders Oppo-
sed-Solenoid-Katheterspulen finden hiufig Verwendung [MPH92, HEW04]. In Abb. 2.18a
ist ein von Hillenbrand et al. [HJWT06] entwickelter Opposed-Solenoid-Katheter dargestellt.
Mit diesen sehr kleinen Spulen gestaltet sich die Bildgebung grofser Blutgefifte wie der Aor-
ta allerdings schwierig, da die Bewegung des Katheters im Blutstrom zu Artefakten im Bild
fithrt. Um die Bewegungsartefakte zu reduzieren, konzipierten Martin et al. [MH94]| einen
Katheter mit einem Gewicht am Ende der Katheterspule; die Katheterspitze war dadurch
jedoch so grofs, dass sie einer praktischen Handhabung im Wege stand. Fin Katheter mit
geringem Durchmesser, der leicht einzufiihren und zu positionieren war, wurde von Ocali
und Atalar [OA97| entwickelt: Sie verwendeten eine Dipolantenne als Empfangsspule. Dipol-
antennen zeichnen sich durch eine hohe Sensitivitdt in ihrer unmittelbaren Umgebung aus
und konnten daher erfolgreich fiir die Bildgebung kleiner Geféfse eingesetzt werden. Fiir die
Verwendung in groferen Gefaflen erwies sich der Katheter aufgrund des niedrigen SNR in
groferen Abstdnden von der Dipolantenne jedoch als ungeeignet. Um diese Einschréankungen
zu umgehen, wurden auffaltbare Katheterspulen verschiedener Konfigurationen entwickelt. So
verwendeten Martin et al. [MMCT 98] eine intravense Kupfer-Beryllium-Spule, um ausgehend
von einer Vene eines Schweins In-vivo-Bilder einer benachbarten Arterie aufzunehmen. Mit
dieser Methode lief sich allerdings nur der Teil der Arterienwand abbilden, der der Vene am
néichsten gelegen war. Quick et al. [QLZPT99] benutzten zur direkten arteriellen Bildgebung
zwei verschiedene Katheterkonzepte: einen Katheter mit einer Spule aus Nitinol-Draht, einer

Formgedéachtnislegierung (Abb. 2.18 b), sowie einen Ballonkatheter, der mit einer Kupferspule
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versehen wurde (Abb. 2.18 ¢). Mit beiden Kathetern wurden intravaskulére Bilder der A. iliaca
eines Schweines aufgenommen. Da der Ballon den Blutfluss im Gefift vollstandig blockierte,
wiesen die Aufnahmen mit dem Ballonkatheter im Gegensatz zu den Bildern mit der Nitinol-
Spule eine gute Reduktion der Bewegungs- und Flussartefakte auf. Um die Durchblutung der
Arterie withrend der Bildgebung zu gewiihrleisten, entwickelten Quick et al. [QLHT99] einen
perfundierbaren Ballonkatheter mit einem kleinen inneren Lumen, durch das ein — wenn auch
stark eingeschriankter — Blutfluss erméglicht wurde. Keiner der drei Katheter wurde in einem

groferen Gefafs wie z.B. der Aorta getestet.



Kapitel 3

Material und Methoden

Ziel dieser Arbeit war die Optimierung intravaskuldrer, MR-gefiihrter Katheterinterventio-
nen. Dabei spielte die intravaskulare Bildgebung mit aktiven Kathetern eine wichtige Rolle,
insbesondere die Lokalisation aktiver und passiver Katheter.

Zur Akquisition hochaufgeléster intravaskuldrer Gefafwandaufnahmen wurde ein neuartiger
aktiver Katheter mit einer auffaltbaren Spule gebaut [HUK'(09a]. Die Funktionalitit des Ka-
theters und seine bildgebenden Eigenschaften wurden in Phantom- und Tierexperimenten
untersucht.

Um Bewegungsartefakten entgegenzuwirken, wurde auferdem eine Sequenz entwickelt, die
neben den Bilddaten auch Projektionen zur Lokalisation der Katheterspule aufnimmt. Diese
Projektionsdaten werden fiir ein retrospektives Gating der Bilddaten verwendet. Die Korrek-
turmethode wurde an einem Tiermodell getestet.

Des Weiteren wurden MR-Pulssequenzen entwickelt, mit denen erstmals vollstdndig MR-
gefiihrte transarterielle Embolisationen mit einem passiven Katheter an einem Tiermodell
(Schwein) durchgefiihrt werden konnten. Die Visualisierung der Embolisation erfolgte mit ei-
ner speziellen Sequenz in Echtzeit und erméglichte dem Operateur so die Bestimmung des
Embolisationsendpunktes.

Alle Messungen wurden am Deutschen Krebsforschungszentrum in Heidelberg an einem klini-
schen 1,5 T MR-Tomographen (Magnetom Symphony, Siemens Medical Solutions, Erlangen,
Deutschland) durchgefiihrt, der iiber ein Gradientensystem mit einer maximalen Gradienten-
starke von 30 mT/m und einer maximalen Anstiegszeit (slew rate) von 125 T/(m-s) verfiigt.
Weitere technische Details des Tomographen finden sich in Anhang B. Die Sequenzprogram-
mierung erfolgte in der Entwicklungsumgebung IDEA (Integrated Development Environment
for Applications) der Firma Siemens in der Version VA25. Basis dieser Sequenzentwicklungs-
umgebung ist die Programmiersprache C+-+.

Die Bildnachbearbeitung und quantitative Datenanalyse erfolgte mittels Programmen in der

Programmiersprache IDL (Version 6.4, ITT Visual Information Solutions, Boulder, USA).
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3.1 Aktiver MR-Katheter mit auffaltbarer Spule

3.1.1 Anforderungen der intravaskuliaren Bildgebung

An einen intravaskuldren, aktiven Katheter werden - bedingt durch die Anatomie und Phy-
siologie des Patienten, aber auch durch die Eigenschaften der Bildgebung - zahlreiche Anfor-

derungen gestellt:

1. Die Katheterspule sowie ihre elektrischen Anschliisse und das Mikrokoaxialkabel, das
zur Signalleitung verwendet wird, miissen elektrisch vollstéandig von ihrer Umgebung
isoliert sein, um die Biokompatibilitdt sowie die elektrische Funktionalitat des Katheters

zu gewéahrleisten.

2. Weder Spule noch Katheter diirfen sich im Verlaufe einer MR-gefiihrten Intervention

durch Kopplung mit dem Hochfrequenzfeld des Tomographen erhitzen.

3. Der Katheter soll flexibel sein, um eine Verletzung oder gar ein Durchstofsen der Gefafs-

wande bei der Positionierung des Katheters und wahrend der Bildgebung zu verhindern.

4. Der Katheter soll iiber die Moglichkeit verfiigen, einen Fiihrungsdraht aufzunehmen,

um eine schnelle und sichere Navigation zu ermoglichen.
5. Der Blutfluss darf durch den Katheter nicht behindert oder gar blockiert werden.

6. Eine weitere Einschrankung wird durch die Grofte der Blutgefiafie vorgegeben. So muss
der Durchmesser des Katheters kleiner sein als das Gefafs, iiber das der Zugang zum

Gefafssystem erfolgt, aber auch kleiner als alle Geféfse, die angesteuert werden.

7. Fir die hochaufgeloste intravaskulédre Bildgebung ist eine ausreichende Grofe der Ka-
theterspule (mehrere Millimeter bis Zentimeter, je nach Grofse des Blutgefifses) von

besonderer Wichtigkeit, um geniigend Signal zu akquirieren.

3.1.2 Aufbau des Katheters

Fiir die hochaufgeloste intravaskulare Bildgebung wurde ein neuartiger aktiver Katheter mit
einer auffaltbaren Spule entwickelt (Abb. 3.1) [HUK™09b]. Die Spulenstruktur wurde auf eine
Tragerfolie aufgebracht, die zunéchst zusammengerollt in einem Katheterschlauch im Blut-
gefafl platziert wurde und dann durch Herausschieben aus dem Katheter aufgefaltet werden
konnte. Nach der Bildgebung wurde die Spule in den Katheter zuriickgezogen und rollte sich
aufgrund ihrer keilférmigen Geometrie wieder zusammen. Die Konstruktion verschiedener Ka-
theterspulen wird in Abschnitt 3.1.3 erlautert.

Fiir den Katheter wurde ein Kunststoffschlauch aus PE mit einem Aufendurchmesser von 9 Fr
und einem inneren Durchmesser von 6 Fr gewéhlt (1 Fr =1 French = 1/3 mm). Die mechani-

sche Unabhéngigkeit des Katheters und des Koaxialkabels mit der Spule bot den Vorteil, dass
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Abbildung 3.1: (a) Intravaskuldrer Katheter mit auffaltbarer Spule und Vorverstérkerbox mit
Anpassnetzwerk. Der Katheter besteht aus einem 9-Fr-Kunststoffschlauch, (b) in dem die
Spule in zusammengerolltem Zustand im Blutgeféf positioniert wird. (c) Zur intravaskuliren
Bildgebung wird die Spule mithilfe des Mikrokoaxialkabels aus dem Katheter herausgeschoben
und faltet sich auf.

der Katheter zunéchst separat mithilfe eines Fiithrungsdrahtes in das Blutgeféfs vorgeschoben
werden konnte. War der Katheter an der gewiinschten Stelle positioniert, so konnte der Fiih-
rungsdraht entfernt und das Mikro-Koaxialkabel mit der Bildgebungsspule eingefiihrt werden.
Die Katheterspule wurde vor jeder Benutzung mit physiologischer NaCl-Losung befeuchtet,
so dass sie leicht mit dem Koaxialkabel durch den Katheter geschoben werden konnte. Auch
nach mehr als 30-maligem Auffalten und Zuriickziehen zeigten die Lotstellen zwischen Spule
und Kabel keinerlei sichtbaren Schaden und der Katheter funktionierte einwandfrei.

Um das Signal der Katheterspule moglichst katheternah zu verstirken, wurde das Mikrokoaxi-
alkabel iiber ein Anpassnetzwerk mit einem Vorverstirker (BGA16, Infineon) verbunden, die
in ein mit Kupferfolie ausgekleidetes Gehéduse aus Polymethylmethacrylat (PMMA) integriert
waren (Abb. 3.1a). Die Konfiguration des Anpassnetzwerkes und Maknahmen zum Schutz

des Vorverstarkers werden in Abschnitt 3.1.4 und 3.1.5 erlautert.

3.1.3 Geometrie der Katheterspule

Fiir die Konstruktion einer Katheterspule zur intravaskuldren Bildgebung sind (wie fiir alle
Bildgebungsspulen) zwei Eigenschaften von besonderer Bedeutung: eine geniigend grofe Ein-
dringtiefe, um auch bei grofsen Gefafsen die komplette Gefaflwand abbilden zu kénnen, sowie
eine hohe Spulensensitivitdt, um gentigend Signal fiir die Akquisition hochaufgelster Bilder

aufnehmen zu konnen.
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Um die mechanischen und bildgebenden Figenschaften des Katheters zu optimieren, wur-
den mehrere Spulen mit verschiedenen Geometrien entwickelt und verglichen. Als Trigerfolie
wurde fiir alle Spulen eine 25 pm dicke Polyimid-Folien verwendet, die einseitig bzw. beidsei-
tig mit Kupfer von 17 pum Dicke beschichtet war (AKAFLEX® KCL 2-17/25 HT bzw. KCL
3-17/25 HT, Krempel, Vaihingen, Deutschland). Die Folien wurde fotolithographisch bearbei-
tet und geétzt, um die jeweilige Spulenstruktur zu erhalten.

Um eine grofe Eindringtiefe zu erzielen, sollte die Katheterspule moglichst breit sein; daher
wurden drei Spulen S1, S2 und S3 mit je einer Windung und einer Breite von 4,5 mm, 7 mm
(Abb. 3.2a) und 8,5 mm angefertigt. Die Erhhung der Windungszahl einer Spule vergrofert
ihre Induktivitdt und bewirkt somit eine Erh6hung der Spulensensitivitdt. Aus diesem Grund
wurden zusétzlich zwei Katheterspulen mit je zwei Windungen hergestellt. Die Spule S4 besafy
zwel ineinander liegende Windungen und war 8 mm breit (Abb. 3.2b), wihrend die Spule S5
aus der beidseitig mit Kupfer beschichteten Tréagerfolie gefertigt war und je eine Windung auf
der Ober- und der Unterseite mit einer Breite von 7 mm besafs (Abb. 3.2¢). Die Windun-
gen der Spule S5 wurden durch ein kleines Loch in der Folie miteinander elektrisch leitend

verbunden.

Abbildung 3.2: Zur Optimierung der mechanischen und bildgebenden Eigenschaften des Ka-
theters wurden mehrere Spulen mit verschiedenen Geometrien angefertigt und miteinander
verglichen: (a) Spule Sz mit einer Windung und einer Breite b = 7 mm. (b) Spule Sy mit zwei
ineinanderliegenden Windungen und und einer Breite von 8 mm. (c¢) Spule S5 mit je einer
Windung auf der Ober- und Unterseite der Tragerfolie und einer Breite b = 7 mm.
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Alle fiinf Spulen waren 18 mm lang und an der Spitze abgerundet, um ein Verletzen der
Gefifwinde zu verhindern. Die Breite der Kupferleiter betrug jeweils 0,25 mm. Um Bio-
kompatibilitdt und elektrische Isolation zu gewihrleisten, wurden die Spulen mit Tecoflex®
SG-93A (Thermedics, Wilmington, MA, USA) iiberzogen. Die Katheterspulen wurden jeweils
an ein isoliertes Mikro-Koaxialkabel (Lénge 1,20 m, Abschwéichung 0,6 dB/m bei 63,68 MHz,
Impedanz 5012) gelotet, das zur Signalleitung sowie zum Herausschieben der Spule aus dem
Katheterschlauch diente.

Die Untersuchung der mechanischen Eigenschaften der verschiedenen Spulen zeigte, dass die
Spule Sy mit einer Windung und der Breite b = 7 mm am besten als auffaltbare Katheterspule
geeignet war (s. Abschnitt 4.1.1). Im Folgenden wird daher der Katheter mit dieser Spule und
die Methodik der damit durchgefithrten Messungen beschrieben.

3.1.4 Anpassnetzwerk

Eine optimale Signaliibertragung vom Generator zur Last erhdlt man, wenn die Leistungs-
abgabe Pr, am Endverbraucher (Lastwiderstand Ry ) maximal wird. Dies ist dann der Fall,

wenn Ry, gleich dem Innenwiderstand R; der Spannungsquelle U ist (Abb. 3.3):

2 U?
P, = Ry - I“"=R;, - ——+—
T, L L (Rt Ry)?
0Py, o Ri—Rp |
Ry, (Ri + Rp)? = L (3.1)

In diesem Fall betragt die am Lastwiderstand abgegebene Wirkleistung Py, = 0,25 - P; naz,

wobei P; 4, die Kurzschlussleistung bezeichnet.
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R R,
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Abbildung 3.3: Schaltbild eines Lastwiderstandes Ry an einer Spannungsquelle U mit In-
nenwiderstand R;. Rechts: Verlauf der am Lastwiderstand abgegebenen Wirkleistung P, in
Einheiten von P; jqz. Fiir R, = R; wird P;, maximal.
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In der MRT dient die Empfangsspule als Spannungsquelle mit der komplexen Impedanz Z. Die
mit einer Katheterspule detektierten MR-Signale liegen nahe der physikalischen Rauschgren-
ze, daher wird der Katheter tiber einen Vorverstirker mit dem Tomographen verbunden. Das
Eingangssignal am Vorverstirker wird entsprechend Gl. (3.1) maximal, wenn die Eingangsim-
pedanz Zy des Vorverstarkers gleich der Ausgangsimpedanz Z4 gqn des Katheters ist. Im
Allgemeinen gilt Zy = 50 . Die Ausgangsimpedanz des Katheters nahm beim Einbringen

der Spule in physiologische Kochsalzlésung einen Wert von

ZA,Kath = (47 6 — .7 40) Q (32)

an (wp = 63,7 MHz). Aus diesem Grund wurde zwischen Katheter und Vorverstérker ein
Anpassnetzwerk eingefiigt, um die Ausgangsimpedanz des Katheters so zu transformieren,
dass der Vorverstiarker optimal arbeitet (Abb. 3.4). Das Anpassnetzwerk wurde in die gegen
Hochfrequenz abgeschirmte Vorverstarkerbox am proximalen Ende des Katheters integriert.
Generell wire es vorteilhaft, die Leistungsanpassung direkt an der Katheterspule durchzu-
fiihren, da hier die Impedanz der Spule dominiert und die Impedanz des verlustbehafteten
Mikrokoaxialkabels vernachlassigt werden kann. Dies war allerdings hier nicht moglich, da

keine geniigend kleinen, nichtmagnetischen Kondensatoren zur Verfiigung standen.

3.1.5 Schutz des Vorverstarkers

Bei der Verwendung von aktiven Kathetern im MR-Tomographen kann es zu Einkopplungen
mit dem HF-Sendefeld des Body-Resonators kommen. Der Vorverstirker muss daher gegen

die hohen Strome geschiitzt werden, die zweierlei Ursachen haben kénnen:

e Das Koaxialkabel im Inneren des Katheters bildet eine lineare Leiterstruktur. Bei un-
glinstiger Lage des Katheters konnen daher im Sendefall hohe Strome auf der Abschir-
mung des Koaxialkabels induziert werden, die sich an der Katheterspitze als Verschiebe-
strome fortsetzen und zu einer Erhitzung des umliegenden Gewebes fiihren [NORT01,
ODO02]. Am proximalen Ende des Katheters konnen durch die hohen Potentialdifferenzen

Uberschliige entstehen, die den Vorverstérker zerstoren.

e Koppelt das Feld der Sendespule direkt in die Katheterspule ein, so werden hohe Strome

erzeugt, die um Grofenordnungen iiber dem eigentlichen MR-Signal liegen kénnen.

Um den Vorverstéirker vor hohen Strémen zu schiitzen, wurde zunédchst eine sogenannte Man-
telwellensperre [Tis39] zwischen Katheter und Anpassnetzwerk eingefiigt (Abb. 3.4). Eine
Mantelwellensperre ist eine Induktivitit, die aus einem Koaxialkabel gewickelt und mit ei-
nem parallel geschalteten Kondensator auf die Resonanzfrequenz des MR-Tomographen ab-
gestimmt wird. Der somit entstandene Schwingkreis stellt fiir resonante Stréme auf dem Au-

fsenleiter des Koaxialkabels eine sehr hohe Impedanz dar und ddmpft sie. Die Signalstréme im
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Abbildung 3.4: Schematische Darstellung der Schaltung zum Schutz des Vorverstéarkers und
zur Impedanzanpassung. Die Mantelwellensperre ddmpft hohe Strome auf dem Aufenleiter
des Koaxialkabels, wiahrend die antiparallel geschalteten Schutzdioden hohe Spannungen be-
grenzen. Das Anpassnetzwerk hat die Aufgabe, die Ausgangsimpedanz des Katheters auf
die Eingangsimpedanz des Vorverstéirkers zu transformieren, damit der Vorverstérker opti-
mal arbeitet. Am Ausgang des Vorverstiarkers wurden ebenfalls zwei antiparallel geschaltete
Schutzdioden eingefiigt, um ein Einkoppeln von Stromen iiber das Koaxialkabel zwischen
Vorverstarkerbox und Tomograph zu verhindern.

Innenleiter werden von der Mantelwellensperre nicht beeinflusst. Die fiir diese Arbeit verwen-
dete Mantelwellensperre war aus einem Semirigid-Kabel gewickelt (9 Windungen, Windungs-
durchmesser 8 mm). Zur Abstimmung des Schwingkreises wurde ein hochspannungsfester
Kondensator mit der Kapazitdt C' = 39 pF verwendet.

Zuséitzlich zu der Mantelwellensperre wurden zum Schutz des Vorverstirkers zweimal zwei
antiparallel geschaltete Schutzdioden (BAV99, Infineon) eingefiigt. Bei niedrigen Spannungen
(Detektion eines MR-Signals) stellen die parallel zur Signalleitung geschalteten Dioden eine
hohe Impedanz dar und haben keinen Einfluss auf das Signal. Treten Spannungen iiber etwa
100 mVgg auf, so werden die Dioden leitend und verursachen einen Kurzschluss. Hohe Span-

nungen werden also auf die Durchlassspannung der Dioden begrenzt.
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Abbildung 3.5: Vorverstarkerbox mit Schutzvorrichtung und Anpassnetzwerk, die urspriinglich
in unserer Arbeitsgruppe von Reiner Umathum gebaut und in dieser Arbeit modifiziert wurde.

Uber das Koaxialkabel, welches die Vorverstirkerbox mit der Empfangseinheit des Tomogra-
phen verbindet, kénnen ebenfalls resonante Strome in das System einkoppeln und den Vor-
verstarker gefahrden. Um dies zu verhindern, wurden nach dem Vorverstéirker wiederum zwei
antiparallel geschaltete Schutzdioden (BAV99, Infineon) eingefiigt. Das Koaxialkabel wurde
zudem nicht durch die Bohrung gefiihrt, sondern aufen am Tomographen entlang, um ein
Einkoppeln des HF-Sendefeldes zu vermeiden.

Abbildung 3.5 zeigt die Vorverstérkereinheit mit den Schutzvorrichtungen und dem Anpass-
netzwerk. Die Vorverstiarkerbox wurde durch einen mit Kupferfolie ausgekleideten Deckel

gegen hochfrequente Einkopplungen abgeschirmt.

3.1.6 Erwarteter Signalverlauf der Katheterspule

Die Signalintensitit in einem Volumenelement dV ist proportional zum Bji-Feld der Emp-
fangsspule. Das Empfangssignal der Katheterspule kann demnach anhand der Berechnung
des Magnetfelds der Spule simuliert werden.

Fiir die Wellenlénge A einer elektromagnetischen Welle gilt bei der Larmorfrequenz der Pro-
tonen (fr, = 63,87 MHz bei By = 1,5 T) in Wasser (e, ~ 80) :

c
fver

Da die Dimensionen der Katheterspule wesentlich kleiner sind als die Wellenlénge, kann von

A\ =

~ 0,53 m. (3.3)

einem quasistatischen Zustand ausgegangen und das Magnetfeld der Spule fiir den Gleich-



3. Material und Methoden 49

stromfall bestimmt werden. FEin vom Strom I durchflossener Leiter der Lange dl_; der sich am

Ort 7/ befindet, erzeugt nach Biot-Savart am Ort 7 ein Magnetfeld

= ol dlx (F—17)

Um das erwartete Sensitivitatsprofil der Katheterspule zu bestimmen, wurden die Dréhte
der Spule als unendlich lange, parallele Leiter betrachtet, die von entgegengesetzten Stro-
men durchflossen werden. Es wurde angenommen, dass die Achse des Katheters entlang des
By-Feldes des Tomographen verlduft. In Abb. 3.6 ist die Position der Spule im xy-Koordina-
tensystem skizziert. Die Spulenleiter befinden sich an den Positionen (x,0) und (—x¢,0).

Durch Integration von Gl. (3.4) ergeben sich folgende Abhéngigkeiten fiir die B,- und die

By-Komponente des von der Katheterspule erzeugten B-Feldes:

g kol y B y
v A7 \(x —z0)2+y?> (z+20)%+9?
wol T+ Zo T — xo
B, = — — . 3.5
! A <(az+xo>2+y2 (x—xo)2+y2> (35)

Der Verlauf des B-Feldes entlang der xz-Achse und entlang der y-Achse ist in Abb. 3.7 dar-
gestellt. Fiir die Berechnung wurde I = ;%r und zp = 3 mm gewihlt (entsprechend einem

Abstand von 6 mm der Leiter bei geringer Wolbung der Spule).

3.1.7 Bestimmung der Giite des Katheters

Um die Giite der Katheterspule zu ermitteln und die Ursachen fiir Signalverluste durch ver-
schiedene Quellen abzuschétzen, wurden mehrere Giitefaktoren @) bestimmt: zum einen die
Giite der isolierten Spule in Luft und zum anderen die Giitefaktoren fiir den gesamten Ka-
theter in Luft sowie in physiologischer Kochsalzlosung. Die isolierte Katheterspule wurde
dazu mit einem parallel geschalteten Kondensator (C' = 220 pF) verbunden, um einen re-
sonanten Schwingkreis zu erhalten. Zur Bestimmung der Giitefaktoren wurde anschliefsend
die Transmission zwischen zwei schwach gekoppelten Pick-up-Spulen mithilfe eines Netzwerk-
analysators (Advantest R3765CG) gemessen. Die Giite ergibt sich aus dem Verhéltnis der

Resonanzfrequenz und der Bandbreite bei einem Signalabfall von 3 dB [Hou78]:

fo

Q:fr_fl,

(3.6)

wobei gilt:

S(f'f') = S(f())—?)dB, fr>f0 (37)
S(fi) = S(fo)—3dB, fi < fo. (3.8)
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Abbildung 3.6: Position der Spulenleiter im xy-Koordinatensystem. Der Abstand der Leiter
betrigt 2xg.
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Abbildung 3.7: B-Feld fiir zwei parallele, unendlich lange Leiter mit entgegengesetztem Strom-
fluss. Der Feldverlauf wurde nach Gl. (3.5) mit den Parametern I = 47/ und z¢p = 3 mm
berechnet.
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3.1.8 Methode der retrospektiven Bewegungskorrektur

Bei der hochaufgelsten intravaskuldren Bildgebung ist eine Bewegungskorrektur unbedingt
erforderlich, da durch die Bewegung des Katheters im Blutstrom Artefakte im Bild entste-
hen, die die Bildqualitdt erheblich beeintrichtigen. Zur Vermeidung dieser Pulsationsarte-
fakte kann beispielsweise eine EKG-Triggerung erfolgen, allerdings muss fiir den Einsatz im
MR-Tomographen ein spezielles, MR-kompatibles EKG verwendet werden. Hinzu kommt der
zusétzliche Zeitaufwand fiir das Anlegen der EKG-Elektroden und die Tatsache, dass das ab-
geleitete Triggersignal oftmals unregelméfiig und fiir eine Synchronisation mit der Bildgebung
nicht sinnvoll einsetzbar ist.

Als Alternative zur EKG-Triggerung wurde eine neuartige Pulssequenz entwickelt, mit der
zusétzlich zu den Bilddaten die Bewegung der Katheterspule aufgenommen wird [HMSBOS].
Die Positionsdaten der Spule werden fiir ein retrospektives Gating der iiberabgetasteten Bild-
daten verwendet. Dieser Algorithmus bendtigt keine zusétzliche Hardware wie etwa ein EKG,

sondern benutzt lediglich die aufgenommenen Daten zur Bewegungskorrektur.

3.1.8.1 Pulssequenz
Bildgebung

Das Sequenzschema der neu entwickelten Pulssequenz zur Kombination von Bildgebung und
Lokalisation ist in Abb. 3.8 gezeigt. Als Basis fiir die Bildgebung wurde eine 2D-FLASH-
Sequenz gewahlt. Zur Minimierung von Flussartefakten, die durch den Blutfluss entstehen
konnen, wurde eine Flusskompensation integriert. Dazu wurden Gradienten in die Sequenz
eingefiigt, um das erste Gradientenmoment zur Echozeit auszugleichen (siehe Abschnitt 2.8.2).
Diese Flusskompensationsgradienten (in Abb. 3.8 blau markiert) wurden direkt nach dem
Schichtselektions- bzw. vor dem Auslesegradienten platziert.

Um die Echozeit und damit auch die Aufnahmezeit zu reduzieren, wurde ein sogenanntes
asymmetrisches Echo aufgenommen (auch partial-Fourier-Technik genannt) [BKZ04|. Dabei

wird in Frequenzkodierrichtung nur ein Teil des k-Raums akquiriert:

Ik = [kmm§ kmaw} = [nmm : Akx; Nmax * Akx] (39)

T

mit 0 < |kmin| < kmaz. Zur Charakterisierung des asymmetrischen Echos wurde der Asym-

metriefaktor a wie folgt definiert:

kma:p - kmln
= 1
a ST (3.10)

Aufgrund der Symmetrie des k-Raums reicht es bei einer reellen Funktion aus, lediglich die
Hélfte der Daten aufzunehmen (¢ = 0,5) und daraus die Daten der anderen k-Raumhélfte
zu generieren. Allerdings fiihren Phasenverschiebungen, die beispielsweise durch Magnetfeld-

inhomogenitdten, Bewegung, HF-Effekte oder chemische Verschiebung verursacht werden, zu
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einer Stérung der Symmetrie!. Um dem entgegenzuwirken, wird auch ein Teil der anderen
k-Raumhélfte aufgenommen. Bei der in dieser Arbeit verwendeten Pulssequenz wurden fol-
gende Werte gewdhlt: ki = —48 - Ak, und kjee = 96 - Ak,. Fir den Asymmetriefaktor
ergibt sich mit Gl. (3.10) ein Wert von a = 0, 75. Dementsprechend wurden 75 % des k-Raums
in k;-Richtung akquiriert (Abb. 3.9). Da das erste Viertel des k-Raums nicht aufgenommen
wird, verkiirzen sich die Gradientenmomente entlang der Frequenzkodierrichtung, wodurch
Fluss- und Bewegungsartefakte verringert werden kénnen. Das SNR wird durch die partial-
Fourier-Technik zwar reduziert, allerdings bleibt die raumliche Auflésung genauso grofs wie
bei vollstdndiger Aufnahme des k-Raums, da sie durch die am weitesten aufen liegenden
k-Raumwerte (kpqz) bestimmt wird.

Nach der Auslese der Bilddaten wurden Spoilergradienten in Schichtselektions- und Aus-
leserichtung eingefiigt, um die verbleibende Transversalmagnetisierung zu dephasieren (in

Abb. 3.8 grau eingefirbt).

!Das Echo ist aufgrund der Relaxation immer asymmetrisch; der Einfluss der hier erwihnten Effekte ist
jedoch wesentlich ausgeprégter.
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Abbildung 3.8: Schema der FLASH-Sequenz mit Projektionsmessungen zur Lokalisation der
Katheterspule. Um durch den Blutfluss verursachte Artefakte zu minimieren, wurden Fluss-
kompensationsgradienten in Schichtselektions- und Ausleserichtung eingefiigt (blau). Nach der
Aufnahme jeder k-Raumzeile wurde in jeder Raumrichtung ein nichtselektiver Anregungspuls
gefolgt von der Akquisition der Projektionsdaten appliziert, um die Position der Katheterspule
zu bestimmen. Zur Unterdriickung von stérendem Hintergrundsignal ausgedehnter Strukturen
wurden zusétzliche Dephasiergradienten eingefiigt (rot). Die Spoilergradienten zur Dephasie-
rung verbleibender Transversalmagnetisierung sind grau eingeférbt.
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Lokalisation

Die Bildgebungssequenz wurde mit der Aufnahme von Projektionsdaten zur Lokalisation der
Bildgebungsspule kombiniert. Dazu wurden nach der Aufnahme einer jeden k-Raumzeile drei
nichtselektive, rechteckformige HF-Anregungspulse mit jeweils anschlieffender Projektions-
messung in z, y und z appliziert, um die Position der Katheterspule zu ermitteln (siehe
Abschnitt 2.11.2). Zur Unterdriickung von stérendem Hintergrundsignal wurden wéhrend der
Prephasiergradienten der jeweiligen Ausleserichtung zusétzliche Dephasiergradienten in den
beiden anderen Raumrichtungen eingefiigt (rot eingefarbt in Abb. 3.8). Die Rampenzeit der
Dephasiergradienten betrug 70 ups bei einer Amplitude von 5,71 mT/m. Fiir die Dephasier-
lange ergab sich mit Gl. (2.78) ein Wert von

2 1
yA 42,577 MHz/T - 70 s - 5,71 mT /m

LDeph = =35, 9 cm. (311)

Dementsprechend wurde das Signal von Strukturen mit einer Lange [ > L pepp, unterdriickt,
beispielsweise das Signal des Mikrokoaxialkabels oder das des umliegenden Gewebes.

Nach jeder Projektionsaufnahme wurden in allen drei Raumrichtungen Spoilergradienten ge-
schaltet, um wiederum die restliche Transversalmagnetisierung zu dephasieren (grau einge-

farbt in Abb. 3.8).
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Abbildung 3.9: Zur Aufnahme eines asymmetrischen Echos wird in Frequenzkodierrichtung
(kz) nur ein Teil des k-Raums aufgenommen. Fiir die verwendete Sequenz wurden folgende
Parameter gewahlt: k,;, = —48- Ak, und ke = 96- Ak,. Daraus ergab sich ein Asymmetrie-
faktor a = 0, 75. Entsprechend wurden die ersten 25 % jeder k-Raumzeile nicht aufgenommen.
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Die Repetitionszeit TR wird durch das Einfiigen der Projektionen verlangert. Die Gesamtzeit
TRges, die fiir die Aufnahme einer k-Raumzeile zur Bildgebung und dreier Projektionen zur

Bestimmung der Spulenposition benétigt wird, betrégt:
TRges = TRpila + 3 - TRproj = 26 ms + 3 - 18 ms = 80 ms. (3.12)

3.1.8.2 Algorithmus zur Datenauswertung

Die Methode der retrospektiven Bewegungskorrektur wurde fiir jede Raumrichtung separat
durchgefiihrt und gliedert sich in mehrere Schritte (im Folgenden wird zur Erklarung die

z-Richtung verwendet; fiir die y- und z-Richtung gilt Entsprechendes):

1. Die Projektionsdaten wurden mit einem Autokorrelationsalgorithmus ausgewertet
[BVZ101, ORB*08], mit dem die Spulenposition z’ mit Sub-Pixel-Genauigkeit bestimmt
werden kann. Man geht dabei davon aus, dass die Position des Signalmaximums jeder
Projektion der jeweiligen Koordinate der Katheterspule entspricht. Mithilfe des Fourier-
Shift-Theorems lisst sich 2’ aus der linearen Phasenverschiebung A¢ der entsprechenden
Rohdaten S(jz’) mit j = 1...n berechnen. Die Autokorrelation AC(1) mit Korrelati-

onsdistanz 1 ist dann wie folgt definiert:

n—1
AC() = Y S((G+ 1)a') - S*(ja')
j=1

n—1
= > _|S((G+ Da")| - |S*(jal)| - €29
j=1

n—1

= (cosA¢+i-sinAg)- Y [S((j+ 1)a’)| - |S*(ja")| . (3.13)

J=1

Aus dieser Gleichung lasst sich die Spulenposition z’ in Einheiten der rdumlichen Auf-

16sung berechnen:

89 _ 1 arctan Im (AC(1))

U i T (3:14)

Fiir die relative Spulenposition x bezogen auf den Mittelwert x,, aller Positionen gilt

damit:

r=a -z, (3.15)

Aus den Projektionsdaten wurden mit Gl. (3.14) und (3.15) zu allen Zeitpunkten die

relativen Positionen der Katheterspule berechnet.
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2. Die Positionsdaten der Spule wurden zusammen mit den aufgenommenen EKG-Trigger-

ereignissen iiber der Zeit aufgetragen.

3. Zur Veranschaulichung der Hé&ufigkeit der Spulenposition wurden die relativen Posi-
tionen in Histogrammen dargestellt. Die Histogramme umfassten jeweils den gesamten
Wertebereich der Positionen und waren in np;,s = 119 Bereiche (sogenannte Bins) mit

gleicher Breite Aby = (Tymaz — Tmin)/NBins unterteilt.

4. Ausgehend von der haufigsten Position x;, wurden fiir jedes Histogramm 60 Intervalle

wie folgt definiert:

Iy = [zp] (3.16)
I = [xh - 1- Abx; zp+ 1- Abx] (3.17)
Iy =[xy, — 2-Aby; xp+ 2- Aby] (3.18)
Isg =[xy, — 59 - Aby; xp + 59 - Aby]. (3.19)

5. Zur Bildrekonstruktion wurden jeweils nur die k-Raumzeilen verwendet, bei denen sich
die Spule innerhalb des jeweiligen Akzeptanzintervalls befand. Entsprechend wurden
60 Bilder rekonstruiert. Wurden bei kleinem Akzeptanzfenster nicht alle Zeilen des
k-Raums gefiillt, so wurde das Fenster in Bezug auf die fehlende k-Raumzeile so weit ver-
grofert, bis die jeweilige Zeile gefunden wurde. Bei groferem Akzeptanzintervall wurden

mehrfach gemessene k-Raumazeilen gemittelt.

6. Im Allgemeinen ist zu erwarten, dass die hdufigste Position nicht dem Mittelwert aller
Positionen entspricht und demnach fiir das Akzeptanzintervall I5g nicht alle Bilddaten
zur Rekonstruktion verwendet werden. Daher wurde zusétzlich fiir jedes Tier ein Bild

rekonstruiert, bei dem iiber alle Bilddaten gemittelt wurde.

3.1.9 Phantommessungen zur Charakterisierung des Katheters

Die bildgebenden FEigenschaften des Katheters wurden in Phantomexperimenten untersucht.
Als Phantom diente ein Glasmodell einer menschlichen Aorta, das mit Silikonschlduchen ver-
sehen und in einen Plexiglasbehélter eingepasst war (Abb. 3.10). Sowohl das modellierte
Gefafssystem als auch der Plexiglasbehélter wurden mit Leitungswasser befiillt, um Blut und
umliegendes Gewebe zu simulieren. Fiir die bildgebenden Messungen wurde der Katheter
iiber eine 9-Fr-Schleuse in das Phantom eingefiihrt und in dem Geféfs positioniert, das die
Aorta darstellt. Um die Funktionalitit des Katheters bei eingerollter und aufgefalteter Spule
zu untersuchen, wurden senkrecht zur Katheterachse MR-Bilder mit einer hohen Auflésung

(420 pm - 790 pm) aufgenommen. Hierfiir wurden zwei verschiedene Bildgebungsprotokolle
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verwendet (HASTE: TR = 3600 ms, TE = 85 ms, a = 180°, Matrix = 70 x 128, FOV = 55 x
80 mm?, Schichtdicke = 3 mm, Bandbreite = 400 Hz/pixel, 32 Mittelungen; trueFISP: TR =
11,64 ms, TE= 5,82 ms, a = 70°, Matrix — 115 x 192, FOV = 53,3 x 80 mm?, Schichtdicke
= 3 mm, Bandbreite = 130 Hz/pixel, 8 Mittelungen). Zur quantitativen Evaluation der Ein-
dringtiefe und der Signalverstdrkung durch das Auffalten wurde ein Auswertungsprogramm
entwickelt, das sogenannte SNR-Karten auf Basis der MR-Bilder berechnet. Dazu wurde fiir
jeden Bildpunkt das SNR als Verhéltnis der Signalintensitét in diesem Punkt und der Stan-
dardabweichung des Signals in einer ROI (Region of Interest) im Bildhintergrund berechnet.

Abbildung 3.10: Fotografie des Aortenphantoms und MR-Aufnahme mit Skizze des Katheters.
Der Katheter wird mit der eingerollten Spule iiber eine Schleuse in das Phantom eingebracht.
Sobald der Katheter positioniert ist, wird die Spule aus dem Katheter herausgeschoben und
faltet sich auf.

3.1.10 Messungen am Tier

Die In-vivo-Funktionalitét des Katheters wurde an zwei Schweinen tiberpriift. Die Messungen
wurden mit Zustimmung der lokalen Ethikkommission durchgefiihrt (Regierungsprasidium
Karlsruhe, AZ: 35-9185.81/G-6/06).

Die Tiere wurden durch intravendse Applikation von Ketamin und Benzodiazepin sediert und
anschlieRend intubiert. Uber den Endotrachealtubus erfolgten dann wihrend der Messungen
die mechanische Ventilation sowie die Aufrechterhaltung der Anésthesie durch Isoflurangas.
Fiir die intravaskulédre Bildgebung wurde der Katheter mitsamt Mikrokoaxialkabel und Bildge-
bungsspule iiber eine MR-kompatible 9-Fr-Schleuse (Terumo, Tokio, Japan) in die A. femoralis
dextra eingefiihrt und unter MR-Kontrolle in die Aorta vorgeschoben. Auf die Verwendung

eines Fithrungsdrahtes konnte dabei verzichtet werden. Sobald der Katheter in der Aorta auf
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Hohe der Leber platziert war, wurde die Spule aus dem Katheter herausgeschoben. Um den
Prozess des Auffaltens der Spule zu evaluieren, wurden wihrenddessen Echtzeit-MR-Bilder
mit einer trueFISP-Sequenz (Tab. 3.1a) aufgenommen. Die Signalaufnahme erfolgte mit der
Spine Array Spule, einer externen Body Array Spule und der Katheterspule.

Nach dem Auffalten der Katheterspule wurde zur anatomischen Ubersicht ein Datensatz von
Ti-gewichteten 3D-FLASH(VIBE)-Bildern (Tab. 3.1b) in transversaler Schichtorientierung
aufgenommen. Um Signal von einfliefendem Blut zu unterdriicken, wurde proximal zu den
Bildgebungsschichten eine Sattigungsschicht definiert. Die Aufnahme erfolgte bei Atemanhalt.
Um die Eignung der Katheterspule fiir die hochaufgeloste Bildgebung in grofsen Blutgefafsen
zu evaluieren, wurden Bilder der Aortengefafswand und des umliegenden Gewebes mit drei
hochaufgelosten Bildgebungssequenzen aufgenommen (Tab. 3.1¢,d,e). Die Bildgebungspara-
meter wurden so gewéhlt, dass ein Kompromiss zwischen hoher rdumlicher Auflosung (ca.
0,5 mm und geringer Artefaktgrofe (Bandartefakte bei trueFISP und Unschérfe-Artefakte
bei HASTE) erzielt wurde. Ein Erhohen der rdumlichen Auflésung beispielsweise bei den
trueFISP-Aufnahmen wiirde niedrigere Bandbreiten und ldngere Repetitionszeiten erfordern,
was sich durch eine Verstarkung der Bandartefakte dufiern wiirde.

Anschliefsend wurde ein Datensatz mit der bewegungskorrigierten FLASH-Sequenz (Tab. 3.1f)
aufgenommen, um die Effizienz der Korrekturmethode fiir die Rekonstruktion von Bildern mit
reduzierten Bewegungsartefakten zu bestimmen. Zur Repetitionszeit von 26 ms sind die drei
Projektionsmessungen hinzuzurechnen, fiir die jeweils 18 ms bendtigt wurden. Die Aufnah-
mezeit verldngerte sich daher von 3:20 min bei reiner Bildgebung auf 10:15 min mit Akqui-
sition der Lokalisationsdaten. Unter der Annahme, dass die Bewegung der Katheterspule im
Blutstrom mit der Atem- sowie der Herzbewegung korreliert ist, wurde die Messung 40-mal
wiederholt, so dass Datensétze fiir verschiedene Zeitpunkte wahrend des Herzzyklus und der
Atmung akquiriert wurden. Nach den Messungen wurde das Mikrokoaxialkabel wieder zuriick
gezogen, so dass sich die Katheterspule wieder im Katheter zusammenrollte. Anschliefsend

konnte der Katheter aus dem Geféfssystem des Tieres entfernt werden.



Aktiver MR-Katheter mit auffaltbarer Spule

3.1.

o8

ww Gror | | Xd/zH 08 | wwg | jmwerxez | 61XT61 | o1 | swg'e | swog | foig/HSVIA  (3)
Hﬂpxwmpoxmwgﬁwwgwm p@>5&@&m©.§®p Jm :OMOQOMQ m@um@ﬁ&wﬁ@ﬂoom
U ) | g | XJ/ZH GFg | WW g | WU OLXESG | GIXEET | J0G | SW GE | SWIOT¢ [dHwses (o)
urw 660 | gl | Xd/ZH 00 | Ww g | W L9X0G | 8IX96 | 0L |Sw9g | sw g dsrgonny  (p)
U pO:7 | fo| XJ/ZH 00¢ | Ww g | W 08X09 | STIX9L | 08T | SW ¢y | sw 009¢ HISVH (9)
@EOMO@OM& @um@%&wﬁﬁﬂoom
umr g0 | T | Xd/ZH 00g | W g | W 067 X8T% | 9GGXFHT | o6l | Swgg | sw gy JaIA - (q)
T | Xd/ZH 09S | WW g | ;W 00FXGge | 966X99T | 0L | SW g’z | sw 'y dSigeniy  (e)
o[oxoj01dsFunge3prg-prepurlq

vl [av| mg | as | AOd x| v [ AL | WL Zuanbog

"JIOZSUOIISTDY Y = VT, ‘USSUNPIIN [ezUy = Ay ‘90Iqpued = )\ PIPIPIIS = (S “MIIA JO PL] = AOA
‘Tosurmdipf = © ‘pezoydy = ¢ I, ‘Hozsuonijodoy =Y [, "JOL], We UeSunssoy 9Ip Inj o[[os0101dssunqo3pig :1°¢ o[[eqrl,




3. Material und Methoden 59

3.2 MR-Bildgebungsmethoden zur Durchfiihrung transarteri-

eller Embolisationen

Katheter werden in der Medizin nicht nur fiir diagnostische, sondern auch fiir therapeuti-
sche Zwecke verwendet, beispielsweise zur selektiven Applikation von Medikamenten oder
Embolisaten, die zum Verschlielfen von tumorversorgenden Geféfien eingesetzt werden. In
MR-Systemen werden aufgrund der Sicherheitsproblematik mit aktiven Kathetern (s. Ab-
schnitt 3.1.5) dazu passive Katheter verwendet, die mithilfe von Kontrastmitteln visualisiert
werden.

Insbesondere bei Embolisationen ist eine Echtzeitkontrolle wihrend des Eingriffs unverzicht-
bar, um den Endpunkt der Embolisation zu bestimmen. Dieser ist erreicht, sobald die zu
embolisierenden Geféfe verschlossen sind. Eine weitere Applikation von Embolisationsmateri-
al nach Erreichen des Endpunktes kann zu einem Reflux des Embolisats in andere Gefafte und
Organe fithren und fiir den Patienten lebensbedrohliche Folgen haben. Die genaue Bestim-
mung des Endpunktes ist daher von besonderer Wichtigkeit. Zur Uberwachung des Eingriffs
werden standardméafig Rontgenverfahren verwendet, die jedoch aufgrund ihres mangelnden
Weichteilkontrastes und der Projektionsdarstellung die korrekte Bestimmung des Embolisa-
tionsendpunktes nicht immer ermdglichen.

Die MRT bietet hingegen einen exzellenten Weichteilkontrast, jedoch ist die Echtzeitvisua-
lisierung einer transarteriellen Embolisation schwierig, da eine schnelle Bildgebungssequenz
(TA/Bild < 1 s) zur Aufnahme von kontrastmittelverstérkten Bildern benotigt wird.

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung einer geeigneten MR-Pulssequenz, um eine vollstédndig
MR-gefiihrte transarterielle Embolisation durchfiithren zu kénnen. Das Verfahren wurde an

einem Tiermodell (Schwein) getestet.

3.2.1 Anforderungen der vollstindig MR-gefiihrten TACE

Die transarterielle Chemoembolisation (TACE) ist ein Verfahren zur Therapie von Leber-
zellkarzinomen. Man macht sich dabei zu Nutze, dass gesundes Lebergewebe zu 75 % iiber das
Portalvenensystem und nur zu 25% iiber den arteriellen Blutfluss versorgt wird [ZMS*01].
Im Gegensatz dazu erfolgt die Blutversorgung von Lebertumoren hauptséchlich {iber die Le-
berarterien (bis zu 95 %). Verschliefst man die arteriellen Blutgefife der Leber im Bereich des
Tumors mit einem Embolisat, so bewirkt dies eine ischamische Nekrose des Tumorgebewes,
wahrend gesundes Gewebe weiterhin ausreichend versorgt wird. Als Embolisationsmaterial
konnen z.B. Acryl-Polymer-Kiigelchen mit einem Durchmesser von 100 — 200 pm verwendet
werden, die mit Gelatine iiberzogen sind (Abb. 3.11a).

Bei der transarteriellen Chemoembolisation wird neben dem Embolisat zusétzlich ein Chemo-
therapeutikum appliziert, welches das Zellwachstum bzw. die Zellteilung hemmt und daher vor

allem schnell wachsende Tumorzellen schiadigt. Durch das selektive Verabreichen des Chemo-
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(b)

Aorta abdominalis

A. gastrica sinistra

A. splenica = lienalis

A. mesenterica superior

Truncus coeliacus
A. hepatica communis

A. mesenterica inferior

Abbildung 3.11: (a) Als Embolisationsmaterial werden beispielsweise Acryl-Polymer-Kiigel-
chen verwendet, die mit Gelatine iiberzogen sind [Bio04]. (b) Eingeweidearterien aus der Aorta
abdominalis, Ansicht von vorn [Til05]. Aus dem Truncus coeliacus gehen die Aa. hepatica
communis, gastrica sinistra und splenica (lienalis) hervor.

therapeutikums werden im Lebergewebe 10- bis 100-fach hohere Konzentrationen im Vergleich
zu einer systemischen Applikation erzielt [ZMST01]. Das Verschliefen der arteriellen Geféife
verlangert zudem die Verweildauer des Chemotherapeutikums in der Leber und erhéht somit
dessen Wirksamkeit.

Zur Durchfithrung der TACE wird ein sogenannter Mikrokatheter {iber eine Schleuse in der
A. femoralis eingefiihrt und unter Rontgendurchleuchtung (digitale Subtraktionsangiographie,
DSA) iiber den truncus coeliacus in die tumorversorgenden Segment- bzw. Subsegmentarterien
der Leber vorgeschoben (Abb. 3.11b). Die Chemoembolisation wird ebenfalls unter Réntgen-
kontrolle durchgefiihrt. Neben der auftretenden Strahlenbelastung fiir Patient und &rztliches
Personal ist ein weiterer Nachteil dieses Verfahrens, dass das dreidimensionale Embolisations-
volumen durch die Projektionsdarstellung der DSA lediglich in zwei Dimensionen abgebildet
wird. Des Weiteren ist das umgebende Lebergewebe durch den mangelnden Weichteilkontrast
kaum sichtbar, und auch das Embolisat wird nur sehr kontrastarm abgebildet. Ein Reflux des
Embolisationsmaterials in die A. cystica (Gallenblasenarterie) oder die A. gastroduodenalis
(Magen-Zwolffingerdarm-Arterie) ist fiir den Patienten lebensbedrohlich und unbedingt zu
vermeiden. Die korrekte Bestimmung des Endpunktes der transarteriellen Embolisation ist

daher unerlasslich.

Im Gegensatz zur DSA kann die MRT dazu genutzt werden, Anderungen in der Perfusion
des embolisierten Gewebes zu quantifizieren [LWA108|. Dazu wird nach der Positionierung
des Mikrokatheters unter Rontgendurchleuchtung eine erste, intraarterielle Perfusionsmessung
am MR-Tomographen durchgefiihrt, um die Perfusion des Gewebes vor der Embolisation zu
bestimmen. Anschlieffend wird der Patient wieder zum Roéntgengerét transportiert, wo die
Embolisation erfolgt. Im MR-Tomographen wird schlieflich eine zweite Perfusionsmessung

durchgefiihrt, um die Auswirkungen der Embolisation zu quantifizieren. Bei dieser Methode
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der teilweise MR-unterstiitzten TACE wird zwar die Anderung der Perfusion des behandelten
Gewebes kurz nach der Embolisation bestimmt, allerdings kann wéhrend der Embolisation
keine Perfusionsmessung erfolgen. Die Festlegung des Endpunktes der Embolisation ist daher
nicht genau moglich. Ein weiterer Nachteil dieser Methode sind die mehrfachen Transportwe-
ge vom Rontgengerat zum MR-Tomographen und zuriick, da dies eine zusétzliche Belastung
fiir den Patienten sowie einen vermehrten Zeitaufwand bedeutet und der Mikrokatheter leicht

verrutschen kann.

Ziel dieser Arbeit war daher, vollstdndig MR-gefiihrte transarterielle Embolisationen durch-
zufithren, um einerseits auf zwei der drei Transporte zwischen Rontgengerdt und MR-Tomo-
graph verzichten zu kénnen und andererseits die Kontrolle der Embolisation in Echtzeit zu
ermoglichen [BHK'09]. Der Mikrokatheter wurde dazu wie bei der konventionellen TACE in
der Leber platziert. Die Perfusionsmessungen und die Embolisation wurden dann an einem
klinischen 1,5-T-MR-Tomographen durchgefiihrt (Magnetom Symphony; Siemens, Erlangen,
Deutschland), der mit einem In-room-Monitor ausgestattet war. Zur Echtzeitkontrolle und

Bestimmung des Embolisationsendpunktes wurde eine spezielle Pulssequenz entwickelt.

3.2.2 Perfusionsmessung vor und nach der Embolisation

Um die Perfusion des untersuchten Leberareals darzustellen, wurden 10 bzw. 15 zeitaufge-
loste, kontrastmittelverstiarkte Datensitze mit einer sogenannten TRICKS (Time Resolved
Imaging of Contrast Kinetics)-Sequenz akquiriert [KFGM96]. Dabei handelt es sich um ei-
ne 3D-FLASH-Sequenz, die dadurch beschleunigt wird, dass die aufsen liegenden, héherfre-
quenten Bereiche des k-Raums weniger haufig aufgenommen werden als die inneren Bereiche
[BKZ04, PGDO03|. Fiir die Aufnahmen wurden folgende Parameter verwendet: TR = 2,47 ms,
TE = 0,9 ms, a = 15°, Matrix = 138 x 192, FOV = 250 x 300 mm?, Schichtdicke = 2,5 mm,
Anzahl Schichten = 40, Bandbreite = 840 Hz/Pixel, TA /Serie = 4,35 s. Die Aufnahmen wur-
den bei Atemanhalt durchgefiihrt. Um den ersten und zweiten Datensatz fiir eine spétere
Subtraktion verwenden zu konnen, wurden erst ab der Aufnahme des dritten Datensatzes
2,5 — 3 ml einer Kontrastmittellosung tiber den Katheter appliziert. Die Kontrastmittellosung
bestand aus einer Mischung von Magnevist® (Bayer Schering Pharma, Berlin) und physiologi-
scher Kochsalzlosung im Verhéltnis 1:10. Von jedem der Datensédtze 3 — 10 bzw. 3 — 15 wurde
nach den Messungen ein nativer Datensatz subtrahiert, um lediglich das vom Kontrastmittel

perfundierte Lebergewebe darzustellen.

3.2.3 Echtzeitbildgebung wihrend der Embolisation

Die Bildgebung wéhrend des Embolisationsprozesses muss in Echtzeit erfolgen, um dem
Operateur die Bestimmung des Embolisationsendpunktes zu ermoglichen. Dies erfordert ei-

ne schnelle Bildgebungssequenz (TA/Bild < 1 s) mit 73j-gewichtetem Kontrast, um das
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mit nur wenig Kontrastmittel vermischte Embolisat visualisieren zu konnen. Dazu wurden
zwei verschiedene Bildgebungsprotokolle verwendet: eine FLASH-Sequenz sowie eine spezi-
ell entwickelte Saturation-Recovery-TurboFLASH-Pulssequenz. Alle Messungen wurden bei
Atemanhalt durchgefithrt. Als Embolisationsmaterial wurde das Produkt Embospheres™
100 — 300 pm (BioSphere Medical, Roissy en France, Frankreich) verwendet, das aus einer
Mischung aus Embolisat und physiologischer NaCl-Lésung im Verhéltnis 1:3 besteht. Um das
embolisierte Gewebe auf den MR-Aufnahmen darzustellen, wurde das Embolisationsmaterial

zusammen mit einer Kontrastmittellésung (Magnevist® und physiologische NaCl-Losung im

Verhéltnis 1:10) appliziert.

3.2.3.1 FLASH

Zur Visualisierung der Embolisation wurde fiir die MRT an Tier 1 eine FLASH-Sequenz ver-
wendet. Um gleichzeitig einen hohen T)-Kontrast und eine hohe Bildwiederholrate zu errei-
chen, wurden kurze Repetitions- und Echozeiten (TR= 3,7 ms, TE= 1,7 ms) und ein relativ
grofer Flipwinkel v = 20° gewéhlt (vgl. Abschnitt 2.7.1). Mit dieser Sequenz liefs sich eine
Wiederholrate von 2,8 Aufnahmen pro Sekunde erzielen. Die verwendeten Parameter sind in
Tab. 3.2 aufgelistet.

Die Wahl des grofsen Flipwinkels bringt jedoch einen Nachteil mit sich: Fiir natives Leberge-
webe mit 77 = 500 ms [SB02| ergibt sich bei der Repetitionszeit TR= 3,7 ms nach Gl. (2.58)
fiir den Ernstwinkel g = 7,0°. Der Flipwinkel der FLASH-Sequenz lag mit o = 20° demnach
weit {iber dem Ernstwinkel. Da das Anregungsprofil einer MR-Bildgebungsschicht aufgrund
der zeitlichen Begrenzung des HF-Pulses (vgl. Abschnitt 2.6.1) nicht perfekt rechteckig, son-

Tabelle 3.2: Verwendete Messparameter bei der Echtzeitdarstellung der Embolisation mit der
FLASH- und der SR-TurboFLASH-Sequenz

FLASH SR-TurboFLASH

Tier 1 Tier 2 Tier 3 Tier 4
TR 3,7 ms 4,0 ms 4,0 ms 3,6 ms
TE 1,7 ms 2,0 ms 2,0 ms 1,6 ms
TS - 40 ms 40 ms 40 ms
@ 20° 12° 12° 12°
Matrix 128 x 192 166x256 166 %256 166 x256
FOV 267x320 mm? | 244x300 mm? | 268x330 mm? | 244x300 mm?
Schichtdicke 20 mm 10 mm 10 mm 10 mm
Bandbreite 965 Hz/Px 780 Hz/Px 780 Hz/Px 530 Hz/Px
TA /Bild 0,36 s 0,56 s 0,56 s 0,51 s
Embolisationslésung 1,0 ml 1,5 ml 2,0 ml 4,0 ml
KM-Lo6sung 1,0 ml 1,5 ml 2,0 ml 1,0 ml
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dern an den Réndern ,yverschmiert ist, nimmt der Anregungswinkel in den Randbereichen
geringere Werte an als in der Mitte der Schicht. Dies fithrt bei einer zu grofen Wahl des
Flipwinkels zu einer Signalerh6hung an den Réndern der Schicht, wo die Anregungswinkel
im Bereich des Ernstwinkels liegen. Bei Applikation von Kontrastmittel innerhalb der Schicht
steigt zwar aufgrund der 7Ti-verkiirzenden Wirkung des Kontrastmittels die Signalintensitat
und auch der Wert des Ernstwinkels, allerdings tragen die nicht vom Kontrastmittel perfun-
dierten Randbereiche der Schicht immer noch wesentlich zum Gesamtsignal bei. Da die Signale
iiber die Schicht komplex gemittelt werden, kommt es bei entgegengesetzter Phasenbeziehung

zu einer Abschwéchung des Signals aus den embolisierten Bereichen.

3.2.3.2 Saturation Recovery TurboFLASH

Um den Kontrast zu optimieren, wurde bei den Tieren 2 — 4 zur Echtzeitbildgebung wéh-
rend der Embolisation anstelle der FLASH-Sequenz eine Saturation-Recovery-TurboFLASH-
Sequenz (Abschnitt 2.10) mit einem kleinerem Flipwinkel a = 12° verwendet. Durch die
Saturation-Recovery-Technik wird das Signal von umliegendem, nicht von Kontrastmittel
perfundiertem Gewebe unterdriickt: nach der gewahlten Sattigungszeit TS = 40 ms hat sich
die Longitudinalmagnetisierung des nativen Lebergewebes mit 77 = 500 ms entsprechend
Gl. (2.72) auf den Wert

M, (Ty = 500ms) = My - (1 — e~10ms/500msy — (3 8. My, (3.20)

erholt, wiahrend sich fiir kontrastmittelverstarkte Bereiche mit beispielsweise 77 = 40 ms

unmittelbar vor der HF-Anregung ein Wert von

M, (T} = 40ms) = My - (1 — e~ 40ms/40msy — 3. M, (3.21)

ergibt. Die nativen Gewebeareale mit langen T7-Relaxationszeiten werden demnach effektiv
gesattigt.

Die Echo- und Repetitionszeiten der SR-TurboFLASH-Sequenz lagen im gleichen Bereich wie
die der FLASH-Sequenz, allerdings verldngerte sich die Aufnahmezeit aufgrund der Magne-
tisierungspréaparation. Mit einer Wiederholrate von 1,8 — 2,0 Bildern pro Sekunde war eine
Echtzeitbildgebung jedoch ohne Einschriankungen mdoglich. Die gewahlten Messparameter fiir
die Bildgebung und die Menge des applizierten Embolisationsmaterials und Kontrastmittels
wurden im Laufe der Versuche optimiert und unterscheiden sich daher geringfiigig. Sie sind
in Tab. 3.2 aufgelistet.

Der zeitliche Signalverlauf im embolisierten Gewebe wurde fiir beide Sequenzen mittels ROI-
Analysen berechnet. Die relativen Signalintensititen ASpgmpo(t) wurden aus den absoluten

Werten S(t) fiir jede ROI wie folgt bestimmt:
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S(t) — So

ASEmbo (t) = SO

(3.22)

wobei Sy den Mittelwert der Signalintensitét in der ROI der ersten Aufnahme bezeichnet, bei
der noch kein Kontrastmittel appliziert wurde. Die relativen Signalintensitdten wurden fiir

alle vier Tiere iiber der Zeit aufgetragen.

3.2.4 Perfusionsmessung nach der Embolisation

Um die Perfusionséinderungen durch die Embolisation darzustellen, wurden nach der Emboli-
sation erneut 10 bzw. 15 zeitaufgeloste, kontrastmittelverstarkte Datensétze mit der TRICKS-
Sequenz (entsprechend Abschnitt 3.2.2) akquiriert. Ab der Aufnahme des dritten Datensatzes
wurden 2,5 — 5 ml Kontrastmittellosung iiber den Katheter appliziert. Die nativen Daten-
sitze wurden von den kontrastmittelverstiarkten Aufnahmen subtrahiert, um das nach der

Embolisation noch perfundierte Lebergewebe zu visualisieren.

3.2.5 Qualitative Analyse des Perfusionsdefizits

Zur qualitativen Analyse des durch die Embolisation entstandenen Perfusionsdefizits wurden
den Angiographieaufnahmen vor der Embolisation die Subtraktionsaufnahmen nach der Em-
bolisation farbig tiberlagert. Dazu wurde ein Auswertungsprogramm entwickelt, mit dem Hel-
ligkeit und Kontrast beider Aufnahmen sowie die Transparenz des iiberlagerten Bildes unab-
héngig voneinander variiert werden kénnen. Das tiberlagerte Bild wurde mit einem 4 x 4 — Me-

dianfilter geglattet.

3.2.6 Quantitative Analyse des Perfusionsdefizits

Um die Kinetik des Kontrastmittels und somit die Perfusion des Gewebes zu charakterisieren,
wurde fiir jedes Tier der Signal-Zeitverlauf innerhalb einer ROI untersucht. Die ROIs wurden
in je einer Schicht der zeitaufgelosten TRICKS-Messungen so definiert, dass sie das Areal
der Leber iiberdeckten, welches vor der Embolisation vom Kontrastmittel perfundiert wurde.
Anschliefsend wurde fiir jeden Datensatz der Signalmittelwert der ROI bestimmt. Die relativen

Signalintensitdten AS wurden analog zu Gl. (3.22) fiir jede ROI wie folgt berechnet:

AS(t) = SKM(;) - Sha (3.23)

wobei Spat die Signalintensitdt ohne Kontrastmittel in der ROI bezeichnet und Sk (t) die
Intensitdten wihrend der Kontrastmittelapplikation. Die relativen Signalintensitdten wurden

fiir die Datensétze vor und nach der Embolisation iiber der Zeit aufgetragen.
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Anhand der maximalen relativen Signalwerte vor (ASh,s) und nach (AS?,{’;;) der Embolisa-

tion wurde der Wert fiir die Signalreduktion 7, die sich durch die Embolisation ergab, geméfs
folgender Gleichung berechnet:
AShas — ASha

- AT - S (321)

Fiir eine Gradientenechosequenz mit kleinem Flipwinkel gilt bei Kontrastmittelapplikation
die durch GIl. (2.69) beschriebene Abhéngigkeit der Signalintensitdt von der Kontrastmit-
telkonzentration. Um die Kontrastmittelkinetik aus den zeitlichen Verldufen der relativen
Signalintensitat zu berechnen, miisste die Gleichung invertiert werden. Da dies analytisch
nicht moglich ist, wurden die zeitlichen Verldufe der Kontrastmittelkonzentration vor und
nach der Embolisation iiber tabellarische Werte abgeschétzt. Die Werte wurden {iber der Zeit

aufgetragen.

3.2.7 Vorbereitung der MR-Messungen am Tier

Die Messungen wurden an vier Schweinen (38 — 56 kg Korpergewicht) unter allgemeiner
Anésthesie durchgefiihrt. Die Tierexperimente erfolgten mit Zustimmung der zustdndigen
Ethikkommission (Regierungsprésidium Karlsruhe, AZ: 35-9185.81/G-6/06). Die Tiere waren
wéahrend der Positionierung des Katheters und bei allen Messungen im MR in Riickenlage
auf der Patientenliege des Tomographen platziert. Fiir die Embolisation wurde ein koaxiales
Mikrokathetersystem (Terumo, Tokio, Japan) mit einen Aufendurchmesser von 2,7 Fr, einem
Innendurchmesser von 2,0 Fr und einer Lange von 130 cm verwendet (Abb. 3.12). Der Mikro-
katheter wurde iiber eine 9-Fr-Schleuse (Terumo, Tokio, Japan) in die A. femoralis eingefiihrt.

Unter Rontgenkontrolle mit einem mobilen C-Arm erfolgte anschliefend die Navigation des

Abbildung 3.12: Mikrokatheter (Terumo, Tokio, Japan) zur Durchfithrung der transarteriellen
Embolisationen.
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Katheters in die A. hepatica. Dazu wurde ein 1,6-Fr-Fithrungsdraht mit gebogener Spitze
verwendet, der in das innere Lumen des Katheters eingebracht wurde. Sobald der Kathe-
ter positioniert war, wurde der Fiithrungsdraht entfernt und das Tier zum MR-Tomographen
transportiert. Wahrend der MR-Messungen erhielten die Tiere wie bei den Messungen in
Abschnitt 3.1.10 zur Aufrechterhaltung der Narkose Isoflurangas {iber einen Endotrachealtu-
bus und wurden iiber diesen auch mechanisch ventiliert. Zur kontinuierlichen Kontrolle der
Herz-Kreislauffunktion wurde ein MR-kompatibles EKG-System verwendet. Die Aufnahme
der MR-Bilder erfolgte mit der Spine-Array-Spule sowie einer externen Body-Array-Spule.



Kapitel 4
Ergebnisse

In diesem Kapitel werden die Ergebnisse der Kathetermessungen beschrieben. Die verschie-
denen auffaltbaren Katheterspulen wurden zunéchst auf ihre mechanische Funktionalitat un-
tersucht. Der aktive Bildgebungskatheter wurde in Phantomexperimenten charakterisiert und
anschlieffend fiir die hochaufgeloste Aortenwanddarstellung an einem Tiermodell verwendet.
Die Effizienz der retrospektiven Bewegungskorrektur wurde ebenfalls am Tier untersucht. Im
zweiten Abschnitt werden die Ergebnisse der mit zwei verschiedenen Pulssequenzen in Echtzeit

visualisierten transarteriellen Embolisationen und der Perfusionsmessungen vorgestellt.

4.1 Aktiver MR-Katheter mit auffaltbarer Spule

4.1.1 Geometrie der Katheterspule

Zur Bestimmung der optimalen Spulengeometrie fiir den intravaskuldaren Katheter wurden
fiinf verschiedene Spulen angefertigt. Beim mechanischen Vergleich der Katheterspulen mit
einer Windung erwies sich die 8,5 mm breite Spule S5 als ungeeignet; die Spule verkantete
sich und liefs sich nur schwer aus dem Katheter herausschieben. Das enge Zusammenrollen der
Folie im Katheter hatte aufterdem zur Folge, dass sich die Spule nach dem Herausschieben
nicht geniigend auffaltete. Die Spulen S7 und S mit einer Breite von 4,5 mm bzw. 7 mm
liefsen sich ohne Schwierigkeiten auffalten.

Die Spulen S4 und S5 mit je zwei Windungen erwiesen sich beide als unbrauchbar. Aufgrund
des zusétzlichen Kupfers auf der Tragerfolie war die Spule S4 mit zwei ineinanderliegenden
Windungen so steif, dass sie sich nach dem Herausschieben aus dem Katheter kaum auffaltete.
Die Kupferleiter auf der Aufenseite der Spule S5 und die zusétzlichen Lotstellen erhohten die
Reibung derart, dass die Spule kaum aus dem Katheter herausgeschoben werden konnte.

Als Bildgebungsspule fiir den Katheter wurde daher die Spule Sy mit einer Windung und der

grofsten anwendbaren Breite von 7 mm gewéhlt.

67
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4.1.2 Giite der Katheterspule

Zur Bestimmung der Giite des Katheters und der qualitativen Abschétzung der Signalverluste
durch verschiedene Quellen wurden drei Giitefaktoren gemessen. Die Giite der isolierten Spule
mit parallel geschaltetem Kondensator in Luft wurde zu Q spuie, Luft = 29,5 bestimmt. Fiir den
gesamten Katheter in Luft bzw. in physiologischer NaCl-Losung ergab sich Qg ath, puft = 18,8
und Q gath,Nact = 15,8. Die Hauptursache fiir Signalverluste ist demnach das Mikrokoaxialka-
bel, das die Spule mit dem Vorverstéarker verbindet. Die induktiven und kapazitiven Verluste
zwischen der Katheterspule und dem umliegenden Gewebe sind im Vergleich zu den Gesamt-

verlusten eher gering.

4.1.3 Phantommessungen

In dem mit Wasser befiillten Glasmodell einer menschlichen Aorta wurde zunédchst die mecha-
nische Funktionalitit des Katheters gepriift. Die Spule faltete sich beim Herausschieben aus
dem Katheter wie vorgesehen auf und passte sich durch eine geringe verbleibende Wélbung
gut an die Anatomie der Glasgefafiwand an. Durch das Zuriickziehen des Mikrokoaxialkabels
liefs sich die Spule ohne Schwierigkeiten wieder im Katheter zusammenrollen.

Die Eindringtiefe der Katheterspule wurde anschlieffend mittels hochaufgeléster HASTE-
(Abb. 4.1a-d) und trueFISP-Aufnahmen (Abb. 4.1e-h) bestimmt. Die Aufnahmen wurden
bei eingerollter (Abb. 4.1a,b,e,f) sowie aufgefalteter Spule (c,d, g, h) akquiriert. Die linke
Spalte zeigt jeweils die Originalbilder; zur besseren Visualisierung sind die Aufnahmen in der
rechten Spalte nochmals mit logarithmischer Skalierung dargestellt. Die aus den jeweiligen Bil-
dern errechneten SNR-Werte sind als farbige Konturen iiberlegt. Die beiden braunen Punkte
markieren jeweils die Positionen der Kupferleiter der Spule, die anhand einer Maximumssuche

bestimmt wurden.

Um das Sensitivitdtsprofil der Spule im eingerollten und aufgefalteten Zustand mit dem er-
warteten Verlauf zu vergleichen, wurde ein Koordinatensystem geméfs Abb. 3.6 eingefiihrt,
dessen Ursprung sich mittig zwischen den Leitern der Spule befand. Die x-Achse verlief in der
Spulenebene, die y-Achse senkrecht dazu. Die gemessenen Signalverldufe wurden jeweils ent-
lang der z- und der y-Achse aufgetragen und sind zusammen mit den nach nach Biot-Savart
berechneten Profilen in Abb. 4.2 dargestellt.

Bei den Profilen in z-Richtung (Abb. 4.2 linke Spalte) sind jeweils zwei Signalspitzen zu er-
kennen, die an den Positionen der Spulenleiter lokalisiert sind. Die gemessenen Peaks sind
nicht so schmal wie entsprechend der Theorie zu erwarten wére; allerdings ist beim Vergleich
zu beriicksichtigen, dass die theoretischen Signalverldufe fiir zwei unendlich lange Leiter be-
rechnet wurden und somit gewisse Abweichungen zu erwarten sind. Bei den Profilen mit
eingerollter Spule fillt das Signal an den Positionen des Katheterschlauchs fast auf Null ab

(TKatn &~ +1,5 mm).
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Die Profile in y-Richtung besitzen mit einigen Einschrinkungen ebenfalls die erwartete Form:
Fiir die aufgefaltete Spule ist das Auftreten einer Signalnullstelle bei y &~ 2 mm darauf zu-
riickzufithren, dass sich an dieser Position die Glaswand des Aortenphantoms befand. Bei

eingerollter Spule verursacht der Katheter wiederum einen Signalabfall bei yx i &~ £1,5 mm.

HASTE
ein

HASTE
auf

trueFISP
ein

trueFISP
auf

X

Abbildung 4.1: Messungen am Aortenphantom zur Charakterisierung der bildgebenden Ei-
genschaften der Katheterspule. Senkrecht zur Katheterachse wurden hochaufgeléste HASTE-
(a-d) und trueFISP-Aufnahmen (e-h) mit eingerollter (a,b,e,f) sowie aufgefalteter Spu-
le (c,d,g,h) akquiriert. Die linke Spalte zeigt die Originalaufnahmen, in der rechten Spalte
sind die MR-Bilder logarithmisch skaliert dargestellt. Die aus den Originaldaten berechneten
SNR-Karten sind jeweils farbig iiberlagert. Die Leiter der Spule sind durch braune Punkte
dargestellt.
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Abbildung 4.2: Erwarteter und am Phantom gemessener Signalverlauf fiir HASTE und true-
FISP bei eingerollter und aufgefalteter Spule. Das Koordinatensystem wurde geméf Abb. 3.6
definiert (vgl. auch Abb. 4.1).
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Durch das Auffalten der Katheterspule ergab sich in einem Radius von 15 mm um die Mitte
der Spule eine Signalerh6hung um einen Faktor von 9,8 bei den HASTE-Aufnahmen und bei
trueFISP um den Faktor 9,6. Die Verdnderung der Eindringtiefe der Spule wurde anhand
der Vergroferung des Bereichs mit einem SNR > 5 bestimmt. Bei HASTE erhohte sich die
Eindringtiefe um einen Faktor von 1,6 und bei trueFISP um den Faktor 2,1.

4.1.4 Messungen am Tier

In den folgenden Abschnitten werden die Ergebnisse der In-vivo-Kathetermessungen am
Schwein beziiglich der Spulenlokalisation, des Auffaltens der Katheterspule und der hoch-
aufgelosten Aortenwandbildgebung vorgestellt. Vor den Messungen wurde die Katheterspule
mit physiologischer NaCl-Losung befeuchtet, um ein leichtes Herausschieben aus dem Kathe-
ter zu ermoglichen. Die Spule wurde anschliefend im Katheter zusammengerollt und iiber

eine 9-Fr-Schleuse in das Geféafssystem eingefiihrt.

4.1.4.1 Lokalisierung der Katheterspule

Der Katheter wurde mit eingerollter Spule in die Aorta vorgeschoben. Die Spulenposition
wurde dabei in Echtzeit mit einer trueFISP-Tracking-Sequenz visualisiert. Die Katheterspu-
le wurde in 97,0% der Falle korrekt lokalisiert. Der ausfithrende Arzt konnte die jeweilige
Position iiber den In-room-Monitor verfolgen und den Katheter somit schnell und sicher zur
Endposition der Spule auf Hohe der Leber navigieren. Abbildung 4.3 zeigt drei der Lokalisa-
tionsaufnahmen wéhrend der Positionierung des Katheters. Die Katheterspitze ist durch ein

weilles Kreuz markiert.

Abbildung 4.3: Lokalisation der Katheterspule mit der trueFISP-Tracking-Sequenz: wéhrend
der Navigation des Katheters wurde die Position der Katheterspule in der Aorta in Echtzeit
iiber Projektionsmessungen bestimmt. Die jeweilige Position wurde im Bild durch ein weifses
Kreuz dargestellt.
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4.1.4.2 Signalverhalten beim Auffalten

Nach der Positionierung wurde die Spule aus dem Katheter herausgeschoben. Um die Signal-
dnderung beim Auffalten der Spule darzustellen, wurde die gleiche trueFISP-Sequenz wie in
Abschnitt 4.1.4.1 verwendet, jedoch wurde die Position der Spule hier nicht durch ein Kreuz
markiert, sondern ihrem akquirierten Signal entsprechend skaliert. Abbildung 4.4 zeigt den
Vergleich zweier Bilder vor und nach dem Herausschieben der Spule aus dem Katheter. Durch
das Auffalten der Spule erhohte sich die Signalintensitdt am Ort der Spule um einen Faktor

von 2.4.

4.1.4.3 HochaufgelGste intravaskuliare Bildgebung

Zur anatomischen Darstellung wurde zunéchst mit der VIBE-Sequenz je ein Datensatz in
koronaler und transversaler Schichtorientierung aufgenommen. Die Abbildungen 4.5a,b zei-
gen eine Schicht aus jedem Datensatz, in denen die Katheterspule als heller Fleck zu se-
hen ist. Trotz EKG-Triggerung treten in beiden Bildern Pulsationsartefakte auf, die sich in
der wiederholten Abbildung der Spule duftern (Geisterbilder). Die Artefakte treten jeweils
in Phasenkodierrichtung auf (rechts-links im koronalen Bild und anteriori-posteriori bei der
transversalen Aufnahme, vgl. Abschnitt 2.8.1). Die proximal zu den Bildgebungsschichten er-
zeugte Sattigungsschicht erscheint in der koronalen Aufnahme als dunkler Bereich am oberen
Bildrand.

Abbildung 4.4: Echtzeitaufnahmen der trueFISP-Tracking-Sequenz (a) vor und (b) nach dem
Auffalten der Katheterspule in der Aorta. Die Katheterspule ist jeweils als heller Fleck dar-
gestellt (Pfeil). Die Signalintensitit am Ort der Spule erhdhte sich beim Auffalten deutlich.
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Aus der transversalen Ubersichtsaufnahme wurde ein Ausschnitt gewihlt, der die Aorta mit
der Katheterspule enthélt. Dieser Ausschnitt wurde mit einer HASTE-, einer trueFISP- und
einer segmented EPI-Sequenz in hoher Auflésung aufgenommen. Auf der trueFISP- und der
EPI-Aufnahme (Abb. 4.5d, e) sind wiederum Pulsationsartefakte zu sehen. Bei der HASTE-
Aufnahme (Abb. 4.5 ¢) sind kaum Bewegungsartefakte erkennbar. Sowohl auf der HASTE- als
auch auf der trueFISP-Aufnahme ist die gesamte Ringstruktur der Aortenwand dargestellt.
Bei der EPI-Aufnahme wird nur der Teil der Gefaffwand abgebildet, der der Katheterspule
am néchsten ist. Auf allen drei Bildern ist anatomisch links (d.h. im Bild rechts) ein Teil der

angrenzenden Magenwand erkennbar.

Abbildung 4.5: Anatomische Ubersichtsaufnahmen und hochaufgeldste intravaskuldre Auf-
nahmen in vivo: (a) koronale Aufnahme des Abdomen des Schweins (VIBE). Die aufgefaltete
Katheterspule ist als heller Fleck in der Aorta zu erkennen, ebenso wie ein Teil des Mikro-
koaxialkabels, das als helle Struktur dargestellt wird. (b) Transversale Schichtorientierung
mit der Katheterspule im Querschnitt (VIBE). Der quadratische Ausschnitt wurde mit drei
hochaufgelosten Bildgebungsprotokollen aufgenommen: (¢) HASTE, (d) trueFISP und (f)
segmentierte EPI. Bei HASTE und trueFISP ist die Ringstruktur der Aortenwand erkennbar
(Pfeile).
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4.1.5 Retrospektive Bewegungskorrektur

Um die Effizienz des retrospektiven Gating mithilfe von Projektionsdaten zur Rekonstruktion
von Bildern mit reduzierten Bewegungsartefakten zu bestimmen, wurde fiir jedes der Tiere ein
hochaufgeloster Datensatz mit der FLASH-Projektions-Sequenz aufgenommen. Die Auswer-
tung der Daten ergab qualitativ d&hnliche Resultate; im Folgenden werden die Ergebnisse fiir

Tier 1 dargestellt. Die Methode der Bewegungskorrektur gliederte sich in folgende Schritte:

1. Aus den Projektionsdaten wurden nach Gl. (3.14) und (3.15) die zu den Bilddaten
gehorigen relativen Positionen der Katheterspule in z-, y- und z-Richtung berechnet,

wobei die Nullposition jeweils dem Mittelwert aller Positionen entsprach.

2. Die Positionen der Spule wurden zusammen mit den aufgenommenen EKG-Triggerer-
eignissen iiber der Zeit aufgetragen. In Abb. 4.6 ist ein Ausschnitt der relativen Bewe-
gung der Katheterspule in -, y- und z-Richtung dargestellt. Die roten Punkte iiber der
Bewegungskurve markieren die Triggerereignisse des EKG-Systems. Zu beachten sind
die unterschiedlichen Skalen. Die groferen Werte fiir die Bewegung in y- (links-rechts)
und in z-Richtung (Kopf-Fuf) lassen sich auf die grofere Ausdehnung der Katheter-
spule in diesen Richtungen zuriickfithren. Die Langsachse des Katheter verlief in der
Aorta anndhernd parallel zur z-Achse. Die Spule besafs daher in z-Richtung eine Aus-
dehnung von 20 mm entsprechend ihrer Lénge. In y-Richtung betrug die Ausdehnung
6 — 7 mm gemék der Spulenbreite im aufgefalteten Zustand. Die Projektionsmessun-
gen in diesen Richtungen fiihrten daher zu ungenaueren Positionsbestimmungen als in
x-Richtung (anteriori-posteriori), in der die Spule eine Ausdehnung von etwa einem Mil-
limeter besak.

Um die Abhéngigkeit der Spulenpositionen von der Atembewegung und dem pulsati-
len Blutfluss zu analysieren, wurden die Spektren der Spulenbewegung bestimmt. Die
Daten wurden dazu nach Filterung mit einem Hamming-Fenster fouriertransformiert.
In Abb. 4.7 sind die jeweiligen Spektren fiir die Bewegung in z-, y- und z-Richtung
dargestellt.

Die Bewegung der Katheterspitze in z-Richtung setzt sich entsprechend der beiden grofs-
ten Peaks im z-Spektrum aus zwei iiberlagerten, oszillierenden Bewegungen mit den
Frequenzen f; = 11 min™! und f = 97 min~! zusammen. Bei den jeweils doppelten
Frequenzen sind weitere, kleine Peaks zu erkennen (Oberschwingungen). Die Frequenz
f1 entspricht der Ventilationsfrequenz des Tiers, wahrend die Frequenz fs der Herzfre-
quenz zuzuordnen ist. Anhand der EKG-Triggerereignisse ergibt sich fiir die mittlere
Herzfrequenz ein hoherer Wert frxe = 120 min~'. Diese Diskrepanz ist darauf zuriick-
zufithren, dass héufig falsch positive Triggerereignisse detektiert wurden. In Abb. 4.6

zeigt sich dies im Zeitbereich zwischen 15 und 30 Sekunden.
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Abbildung 4.7: Spektren der Bewegung in x-, y- und z-Richtung (Messwerte in Abb. 4.6). Die
Peaks bei den Frequenzen f; = 11 min~! und f5 = 97 min~! entsprechen der Atem- und der
Herzfrequenz.
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Bei der Bewegung der Spule in y-Richtung treten ebenfalls Peaks bei den Oszillati-
onsfrequenzen f; = 11 min~! und fo = 97 min~! auf; allerdings ist der Peak bei f5
deutlicher ausgepragt. Die Bewegung wird demnach hauptséchlich durch die Pulsatili-
tét des Blutstroms hervorgerufen. Die geringere Abhéngigkeit von der Atembewegung
lasst sich dadurch erkléaren, dass sich der Thorax des Tieres bei der Atmung hauptséich-
lich in anteriori-posteriori-Richtung und weniger lateral bewegt.

Im z-Spektrum sind keine charakteristischen Peaks zu erkennen. Die ausgeprigten Spriin-
ge der Spulenposition von mehreren Millimetern sind auf die ungenaue Lokalisation in
dieser Raumrichtung zuriickzufithren. Da die Beweglichkeit der Spule in z-Richtung
durch den Katheter selbst stark eingeschrankt war, ist eine wesentlich geringere Bewe-

gung zu erwarten als gemessen wurde.

3. Die Héufigkeitsverteilungen der relativen Spulenpositionen wurden in Histogrammen
dargestellt. Die Histogramme umfassten jeweils den gesamten Wertebereich der Positio-
nen und waren in np;ns = 119 Bins mit gleicher Breite unterteilt. Abbildung 4.8 zeigt
die Haufigkeitsverteilung der Spulenpositionen in z-, y- und z-Richtung. Die Spulen-
position in z-Richtung, die keine charakteristische Oszillation aufweist, folgt in guter

Néherung einer Normalverteilung.

4. Ausgehend von der jeweils hdufigsten Position wurden fiir jedes Histogramm 60 Inter-

valle Iy, ..., Isg mit aufsteigender Breite entsprechend Gl. (3.16) — (3.19) definiert.

5. Fiir die Bildrekonstruktion wurden nur die k-Raumzeilen verwendet, bei denen sich die
Spule innerhalb des jeweiligen Akzeptanzintervalls befand. Entsprechend wurden fiir je-
de Raumrichtung 60 Bilder rekonstruiert. In Abb. 4.9 ist die Abhéngigkeit des SNR von
der Breite des Akzeptanzfensters fiir die Bewegungskorrektur in z-Richtung dargestellt.
Zur Berechnung der SNR-Werte wurden vier verschiedene Bereiche innerhalb der Bil-
der untersucht: ROI 1 umfasste einen Bereich im Blutstrom nahe der Aortenwand mit
einem der Spulenleiter. ROI 2 beinhaltete einen Bereich im Blutstrom, der sich mittig
zwischen den Leitern der Spule befand. ROI 3 umfasste einen Teil der Aortenwand im
unteren rechten Bildbereich. Als ROI 4 wurde ein Teil des Gewebes aufterhalb der Aorta
im unteren Bildbereich definiert. Die Bilder mit schmalem Akzeptanzbereich wiesen ein
sehr geringes SNR auf. Bei grofser werdendem Akzeptanzfenster énderte sich das SNR
in ROI 4 nur wenig; fiir die drei iibrigen ROIs ergab sich ein starker Anstieg des SNR
um 370 % — 570 % beim Vergleich von maximalem und minimalem Akzeptanzbereich.
Die Erhéhung des SNR lésst sich auf die Mittelung mehrfach auftretender k-Raumzeilen
zurtickfihren. Die maximalen Werte SNR, 4z »/y /. entsprechend dem Intervall /59 sind
in Tab. 4.1 aufgelistet.

Bei groffem Akzeptanzbereich wurde die Bildqualitdt durch Bewegungsartefakte einge-

schrankt, die umso ausgeprégter waren, je breiter das Intervall gewahlt wurde. Dies ist
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Abbildung 4.8: Haufigkeitsverteilungen der relativen Spulenpositionen in z-, y- und
z-Richtung. Die Spulenpositionen in z-Richtung, deren Werte aufgrund der grofen Ausdeh-

nung der Spule in dieser Richtung stark schwanken, folgen in guter Néherung einer Normal-
verteilung.
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Abbildung 4.9: Abhéngigkeit des SNR von der Breite des Akzeptanzfensters fiir die retro-
spektive Bewegungskorrektur in z-, y- und z-Richtung. Die Bildnummer entspricht dabei der
Breite des Akzeptanzbereichs in Bins um die haufigste Spulenposition. Das SNR wurde fiir
vier verschiedene ROIs innerhalb des Bildes berechnet. Wéahrend sich das SNR im Gewebe au-
fserhalb der Aorta mit grofer werdendem Akzeptanzbereich kaum dnderte, stieg das SNR fiir
die anderen Bereiche um bis zu 570 % an. Die SNR-Werte fiir das optimale Akzeptanzintervall
I,pt sind rot markiert.
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darauf zuriickzufiihren, dass iiber mehrfach gemessene k-Raumzeilen an verschiedenen

Spulenpositionen gemittelt wurde.

6. Fiir jedes Tier wurde ein zusétzliches Bild rekonstruiert, bei dem {iiber alle Bilddaten
gemittelt wurde. Da die Abweichung der haufigsten Spulenpositionen zu den jeweiligen
Mittelwerten fiir alle Raumrichtungen gering war, waren die Werte SNR g, fiir die vier
ROIs dieses Bildes éhnlich den maximalen Werten SNR,,;. »/,/. der bewegungskorri-
gierten Bilder (Tab. 4.1).

Um einen Kompromiss zwischen niedrigem SNR mit wenig Bewegungsartefakten und hohem
SNR mit ausgeprégten Artefakten zu erzielen, wurden als optimale Akzeptanzfenster Ioy ./, /.
die Intervalle Iy5 ,/, /. gewihlt. Die entsprechenden SNR-Werte sind in Abb. 4.9 rot markiert
und in Tab. 4.1 zusammengefasst. Die Breite der optimalen Akzeptanzintervalle entsprach
etwa einem Viertel der maximalen Spulenbewegung in jeder Raumrichtung: Az,,; = 0,5 mm,
AyYopt = 1,3 mm und Azyy = 3,4 mm. Um die Effizienz der Bewegungskorrekturmethode
zur Verringerung von Bewegungsartefakten zu bewerten, wurde zusétzlich ein retrospektiv
EKG-getriggertes Bild rekonstruiert.

Abbildung 4.10 zeigt die verschiedenen Bilder im Vergleich. Auf der nicht korrigierten Aufnah-
me (a) ist die Geféfwand nicht zu erkennen, das Bild wird von Pulsationsartefakten dominiert.
Bei dem tiber alle Daten gemittelten Bild (b) ist die Gefafwand im unteren Teil der Aufnahme

zu erkennen. Obwohl die SNR-Werte fiir diese Aufnahme am gréfsten sind, ist die Aortenwand

im rechten Bildbereich aufgrund von Bewegungsartefakten kaum zu erkennen, da tiber Da-

Tabelle 4.1: SNR-Werte fiir die verschiedenen ROIs bei maximalem Akzeptanzintervall der
retrospektiven Bewegungskorrektur Isg (SNRy,q.), Mittelung iiber alle Bilddaten (SNRgyes),
optimalem Akzeptanzfenster I,,; und bei EKG-Triggerung.

ROI 1 ROI 2 ROI 3 ROI 4
SNRnaz.e 306,1 & 5,1 | 170,8 + 2,6 | 159,3 + 3,5 | 14,3 + 0,3
SNRynazy 307,1 £ 5,1 | 171,0 & 2,6 | 159,2 + 3,5 | 14,4 + 0,3
SNRnaz.2 307,2 £ 5,1 | 171,0 & 2,6 | 159,2 + 3,5 | 14,4 + 0,3
SNRyes 3072 £ 5,1 | 171,0 £ 2,6 | 159,2 £ 3,5 | 14,4 + 0,3

SNR (Iopt 2 2295 + 4,2 | 128,0 £ 2,0 | 124,0 £ 2,9 | 13,9 + 0,3
259,6 £ 4,3 | 1451 £ 2,2 | 128,9 £ 2,9 | 11,7 £ 0,2

)
)
SNR(Iop,-) 247,9 £ 4,2 | 1294 £20 | 1221 £27 | 11,2 £ 0,2
)
)
)

Iopt.2)/SNRonae [%] | 75,0 £1,9 | 750+ 1,6 | 77,9 +25 | 97,2 + 2,6
SNR(Iopt.y)/SNRonazy [%] | 84,5 £2,0 | 84,9+ 18| 81,0426 | 81,1 & 22

b

SNR(Iopt.2)/SNRoynaw [%] | 80,7 £ 1,9 | 757+ 1,6 | 76,7 +24 | 780 + 2,1
SNRekg 2338 £4,0 | 1234+ 19 | 1229+ 27| 9,9 40,2
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ten an verschiedenen Positionen gemittelt wurde. Die SNR-Werte fiir das EKG-getriggerte
Bild (c) liegen geringfiigig unter den Werten SNR(I,:) fiir das optimale Akzeptanzfenster der
Bewegungskorrektur (Tab. 4.1). Zusétzlich fiihrte das Auftreten falscher EKG-Triggersignale
zu einer ungeniigenden Bewegungskorrektur. Die Aufnahme weist Verschmierungen auf und
stellt die Gefafiwand nur unzureichend dar. Das retrospektive Gating anhand der Projektions-
daten in z-Richtung (d) erméglicht aufgrund der Genauigkeit der Spulenlokalisation in dieser
Richtung die vergleichsweise beste Bewegungskorrektur. Die Aortenwand ist auch im rechten
Bildbereich zu erkennen (Pfeile). Die Bewegungskorrektur auf Basis der Lokalisationsdaten in
y-Richtung (e) fithrt infolge der ungenaueren Bestimmung der Spulenposition zu vermehrten
Bewegungsartefakten im Vergleich zur Korrektur in z-Richtung. Die Projektionsdaten fiir die
z-Richtung (f) beruhen aufgrund der Ausdehnung der Spule hauptséchlich auf statistischen
Schwankungen und sind fiir die Bewegungskorrektur nur bedingt von Nutzen. Alle Aufnahmen

besitzen eine nominelle Auflésung von 150 pm.

(b)
alle Daten

©)
EKG
©) ()
AZopt
Abbildung 4.10: Hochaufgeloste Aufnahmen mit der FLASH-Projektions-Sequenz: (a) Unkor-
rigiertes Bild. (b) Mittelung iiber alle aufgenommenen Bilddaten. (¢) EKG-getriggertes Bild.
(d), (e), (f) Aufnahmen nach retrospektiver Bewegungskorrektur anhand der Projektionsda-
ten in z-, y- und 2-Richtung. Um eine optimale Bildqualitdt (d.h. hohes SNR und geringe

Pulsationsartefakte) zu erreichen, wurde das Akzeptanzintervall so gewéhlt, dass seine Breite
einem Viertel der maximalen Bewegung entsprach.
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4.2 Vollstandig MR-gefiihrte transarterielle Embolisationen

Die vollstandig MR-gefiihrte transarterielle Embolisation wurde an vier Schweinen durch-
gefithrt. Bei jedem Tier wurde der Mikrokatheter mithilfe der Rontgenangiographie in der
Leber platziert, wihrend die Embolisation selbst unter MR-Kontrolle erfolgte. Vor und nach
jeder Embolisation wurden kontrastmittelverstarkte MR-Aufnahmen akquiriert, um die Per-
fusionsénderung zu visualisieren. Die Gesamtzeit, die fiir die MR-Bildgebung benétigt wurde,
betrug im Mittel tyes = 554 12 min. In den folgenden Abschnitten werden die Ergebnisse der

verschiedenen Messungen dargestellt.

4.2.1 Positionierung des Mikrokatheters

Der Mikrokatheter wurde bei allen vier Tieren erfolgreich unter Réntgenkontrolle in der Leber
positioniert. Abbildung 4.11 zeigt eines der DSA-Bilder, das wéhrend der Platzierung des
Katheters aufgenommen wurde. Der Mikrokatheter ist in der Mitte des Bildes als diinner
Streifen zu erkennen (Pfeile). Deutlich zu sehen ist auferdem ein Teil der darunterliegenden
Spine-Array-Spule, die sich in der Patientenliege des MRT befindet. Die Zeit, die fiir die
Positionierung des Katheters bei den Tieren 2 — 4 benétigt wurde, betrug t2 = 38 min,
ts3 = 34 min und ¢4 = 11 min. Fiir Tier 1 wurde die benstigte Zeit nicht gemessen. Nach
erfolgter Positionierung wurde der Fiihrungsdraht entfernt und das Tier ins benachbarte MRT

transportiert.

A

Abbildung 4.11: Digitale Subtraktionsangiographie. Das Geféfisystem wurde mithilfe von
Rontgenkontrastmittel visualisiert und der Katheter (Pfeile) in der A. hepatica platziert.
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Abbildung 4.12: Anatomische Voraufnahmen: Th-gewichtet in koronaler und T;-gewichtet in
transversaler Schichtorientierung. Der Mikrokatheter ist nicht dargestellt.

4.2.2 Anatomische Aufnahmen

Zur anatomischen Ubersicht wurden zunéchst mehrere Datensitze Tj- und Th-gewichteter
Aufnahmen in verschiedenen Orientierungen akquiriert. In Abb. 4.12a ist ein Bild mit Tb-
Kontrast fiir Tier 4 dargestellt, auf dem der Thorax im Bereich der Leber in koronaler Schicht-
orientierung zu sehen ist. Abbildung 4.12b zeigt die Leber in transversaler Orientierung mit
Ti-gewichtetem Kontrast fiir das gleiche Tier. Der Mikrokatheter ist ohne Applikation von

Kontrastmittel nicht zu erkennen.

4.2.3 Perfusionsmessung vor der Embolisation

Um die Spitze des Katheters und die Perfusion des jeweiligen Leberareals zu visualisieren,
wurde bei jedem Tier ein Datensatz von 10 bzw. 15 zeitaufgeldsten, kontrastmittelverstérkten
TRICKS-Messungen aufgenommen. Der erste Datensatz war meist noch durch Atemartefak-
te beeintriachtigt und wurde verworfen. Der zweite Datensatz wurde als native Vorkontrast-
Aufnahme verwendet. Wahrend der folgenden Aufnahmen wurden 2,5 — 5 ml Kontrastmittel-
16sung iiber den Katheter appliziert. Fiir die Darstellung der Subtraktionsaufnahmen wurde
von jedem der Datensétze 3 — 10 bzw. 3 — 15 der zweite, native Datensatz subtrahiert.

In Abb. 4.13 sind die Aufnahmen einer Schicht fiir Tier 4 dargestellt. Abbildung 4.13 a zeigt
die Kinetik des Kontrastmittels zusammen mit der Anatomie der Leberregion in einem zeitli-
chen Abstand von 4,35 s. Das applizierte Kontrastmittel fithrt zu einer Verkiirzung der T1-Zeit
der Wasserprotonen im Gewebe (s. Abschnitt 2.9); diese Regionen werden hell dargestellt. Das
Signal nimmt nach einiger Zeit wieder ab, da das Kontrastmittel vom Blut abtransportiert
und schlieflich iiber die Nieren ausgeschieden wird. Von den Aufnahmen wurde die native
Vorkontrastmittel-Serie subtrahiert. Abbildung 4.13 b zeigt die vergroferten Subtraktionsauf-

nahmen.
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(a) Prae-
Embolisation

(b) Prae-
Embolisation,
Subtraktions-
aufnahmen

Abbildung 4.13: Kontrastmittelverstarkte Subtraktionsangiographie vor der Embolisation:
(a) Auf den Aufnahmen eines zeitaufgelosten TRICKS-Datensatzes wird die Kinetik des appli-
zierten Kontrastmittels dargestellt. Das Kontrastmittel bewirkt eine Verkiirzung der 77-Zeit
der Gewebswasserprotonen und erhéht so die Signalintensitét (helle Bereiche in den Aufnah-
men). Um lediglich die vom Kontrastmittel perfundierten Bereiche darzustellen, wird von den
Aufnahmen die zweite, native Serie subtrahiert. (b) Auf den vergréferten Ausschnitten der
Subtraktionsaufnahmen ist hauptséchlich das vom Kontrastmittel perfundierte Lebergewebe
zu sehen.
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4.2.4 Echtzeitbildgebung wihrend der Embolisation
4.2.4.1 FLASH

Bei Tier 1 wurde zur Echtzeitkontrolle der Embolisation eine FLASH-Sequenz verwendet. Das
zusammen mit dem Embolisat applizierte Kontrastmittel erzeugte einen Signalanstieg in den
Bereichen, die von der Mischung perfundiert wurden (Abb. 4.14 a).

Der zeitliche Signalverlauf im embolisierten Gewebe wurde mittels ROI-Analyse berechnet
und ist in Abb. 4.15 aufgetragen (schwarze Kurve). In den MR-Aufnahmen ist eine Signalan-
derung sichtbar, sobald die relative Signalzunahme mehr als 30 % betragt. Dies war bei der
Embolisation von Tier 1 fiir eine Dauer von At,;s1 = 6,4 s der Fall. Der maximale Signalan-
stieg betrug ASpaz1 = (36,9 £ 1,7) %. Unmittelbar nach Erreichen des Maximums fiel das
Signal wieder ab, da das Kontrastmittel iiber die Blutgefifte der Leber ausgewaschen wurde.
Ein Reflux des Embolisats wurde nicht beobachtet. Die Embolisation des Leberareals konnte
mit der FLASH-Sequenz in Echtzeit mit einer Aufnahmedauer von 0,36 s/Bild dargestellt

werden.

Abbildung 4.14: Kontrastmittelverstirkte Echtzeitbildgebung wéhrend der Embolisationen:
(a) FLASH-Aufnahme wihrend der Leberembolisation von Tier 1. (b), (c), (d) Bei den Tie-
ren 2 — 4 wurde zur Echtzeitdarstellung der Embolisationen die SR-TurboFLASH-Sequenz
verwendet. Die Verteilung des mit Kontrastmittel vermischten Embolisats wurde bei allen
Tieren durch den Anstieg des Signals im perfundierten Bereich dargestellt (Pfeile).
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Abbildung 4.15: Relativer Signalverlauf wihrend der Embolisation fiir alle vier Tiere

4.2.4.2 Saturation Recovery TurboFLASH

Als zweites Bildgebungsprotokoll fiir die Echtzeitkontrolle des Embolisationsprozesses wurde
bei den Tieren 2 — 4 eine SR-TurboFLASH-Sequenz mit kleinem Flipwinkel verwendet. Die
Abbildungen 4.14b-d zeigen jeweils eine Echtzeit-Aufnahme fiir jedes der Tiere. Aufgrund
der Sattigungstechnik ist das SNR der Bilder niedriger als bei der FLASH-Sequenz. Die von
der Kontrastmittel-Embolisat-Losung perfundierten Bereiche werden jedoch deutlich darge-
stellt.

Die relative Signaldnderung im embolisierten Gewebe ist in Abb. 4.15 iiber der Zeit aufgetra-
gen. Der Zeitbereich, innerhalb dessen ein Signalanstieg in den MR-Aufnahmen sichtbar war,
betrug Atyiso = 21,85 / Atyis3z = 62,3 s / Atyisa = 45,9 s. Fiir den maximalen Signalanstieg
ergab sich ASyaz2 = (46,3%£2,7) % / ASmar3 = (70,4£4,6) % / ASnaza = (56,4£4,0) %.
Bei Tier 3 fillt das Signal nach dem Erreichen eines ersten Maximums bei ¢ = 20 s zunéchst
ab und steigt dann bis zum Erreichen eines zweiten Maximums zur Zeit t = 62 s erneut an.
Dies ist dadurch bedingt, dass die Applikation der Kontrastmittel-Embolisat-Lésung in zwei
Boli erfolgte: 3 ml kurz nach Beginn der Messung und weitere 1 ml nach etwa 30 Sekunden.
Die Leberembolisationen wurden mit der SR-TurboFLASH-Sequenz in Echtzeit mit einer
Bildakquisitionszeit von 0,51 s — 0,56 s erfolgreich dargestellt. Die Embolisationsendpunkte
konnten jeweils korrekt bestimmt werden; ein Riickfluss des Kontrastmittels in andere Berei-

che war nicht zu beobachten.
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(a) Post-
Embolisation

(b) Post-
Embolisation,
Subtraktions-
aufnahmen

Abbildung 4.16: Kontrastmittelverstirkte Subtraktionsangiographie nach der Embolisation:
(a) Anatomie der Leberregion und Kinetik des applizierten Kontrastmittels. (b) Auf den ver-
groferten Ausschnitten der Subtraktionsaufnahmen ist die Reduktion der Perfusion aufgrund
der Embolisation deutlich zu erkennen.
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4.2.5 Perfusionsmessung nach der Embolisation

Nach der Embolisation wurden die zeitaufgelosten kontrastmittelverstarkten Angiographie-
messungen wiederholt, um die nach der Embolisation verbleibende Perfusion darzustellen.
In Abb. 4.16 ist die gleiche Bildgebungsschicht wie in Abb. 4.13 fiir Tier 4 dargestellt; der
zeitliche Abstand der Aufnahmen betrigt wiederum 4,35 s. Die Bilder zeigen eine deutliche

Reduktion der Perfusion im embolisierten Gewebe.

4.2.6 Qualitative Analyse des Perfusionsdefizits

Um das durch die Embolisation entstandene Perfusionsdefizit zu veranschaulichen, wurden
den Angiographieaufnahmen vor der Embolisation die Subtraktionsaufnahmen nach der Em-
bolisation farbig iiberlagert. Abbildung 4.17 zeigt sechs kombinierte Aufnahmen fiir Tier 4.
Im Hintergrund ist eine kontrastmittelverstirkte Aufnahme vor der Embolisation zu sehen. In
Farbe dargestellt sind die Gebiete, die nach der Embolisation noch perfundiert werden. Es ist
deutlich zu erkennen, dass das weifs dargestellte, vor der Embolisation noch durchblutete Ge-
webe danach nicht mehr perfundiert ist. Das nach der Embolisation applizierte Kontrastmittel

verteilt sich tiber andere Bereiche der Leber.

Abbildung 4.17: Qualitative Veranschaulichung des Perfusionsdefizits fiir Tier 4. In den Hin-
tergrundbildern ist das vor der Embolisation vom Kontrastmittel perfundierte Gewebe hell
dargestellt. Die Bereiche, die nach der Embolisation noch perfundiert werden, sind in Farbe
iiberlagert. Das Kontrastmittel verteilt sich nach der Embolisation iiber andere Leberareale.
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4.2.7 Quantitative Analyse des Perfusionsdefizits

Die quantitative Auswertung der zeitlichen Signalverldufe vor und nach den Embolisationen
erfolgte mithilfe von ROI-Analysen. Dazu wurde fiir die zeitaufgelosten TRICKS-Messungen
jedes Tieres eine ROI innerhalb einer Schicht definiert, die das vor der Embolisation vom
Kontrastmittel perfundierte Leberareal abdeckte. Fiir die Datensétze vor und nach den Em-
bolisationen wurden nach Gl. (3.23) jeweils die relativen Signalintensititen innerhalb der ROI
berechnet und iiber der Zeit aufgetragen (Abb. 4.18 linke Spalte).

Bei allen Tieren erfolgte kurz nach Applikation des Kontrastmittels ein starker Anstieg des
Signals in den Prae-Embolisationsaufnahmen. Fiir Tier 2 ergab sich fiir den Zeitbereich zwi-
schen 0 und 15 Sekunden eine geringe Signalabnahme. Dies ist darauf zuriickzufiihren, dass
zu Beginn der Messung noch Kontrastmittel aus einer vorherigen Testmessung im Gewebe
verblieben was, das wiahrend der ersten 10 Sekunden der Messung ausgewaschen wurde. Das
etwa 10 Sekunden nach Beginn der Messung applizierte Kontrasmittel fiihrte wieder zu ei-
nem Signalanstieg. Bei den Tieren 3 und 4 ist ein zweites Signalmaximum zu erkennen; das
Kontrastmittel wurde hier nicht in einem einzigen Bolus verabreicht. Die maximalen relati-
ven Signalwerte vor (AShyas ) und nach (AS%O;;) den Embolisationen sowie die Werte fiir die
Signalreduktion 7, die sich durch die Embolisationen ergaben, sind in Tab. 4.2 aufgefiihrt.
Neben den relativen Signalverldufen sind in der rechten Spalte von Abb. 4.18 die zeitlichen
Verlaufe der Kontrastmittelkonzentration aufgetragen, die mit Gl. (2.69) tabellarisch aus den
relativen Signalintensitdten bestimmt wurden. Fiir geringe Konzentrationen ist der Zusam-
menhang zwischen Signalintensitdt und Kontrastmittelkonzentration annidhernd linear; daher
weisen die jeweiligen Kurven einen ahnlichen Verlauf auf. Fiir Tier 2 wurden die Kontrast-
mittelkonzentrationen vor der Embolisation fiir den Bereich zwischen 0 und 15 Sekunden auf
Null gesetzt, da zu dieser Zeit noch kein Kontrastmittel appliziert wurde.

Durch den Vergleich der Signal- und Kontrastmittelverlaufe vor und nach den Embolisationen
lassen sich Riickschliisse auf den Erfolg der Embolisationen ziehen. So war bei den Tieren 1
und 2 der Signalanstieg nach der Embolisation zwar geringer als zuvor; die maximale Sig-
nalzunahme betrug jedoch noch fast die Hélfte der vorher gemessenen Maximalwerte. Das

Gewebe wurde demnach nur zum Teil embolisiert. Fiur die Tiere 3 und 4 wurde bei den Post-

Tabelle 4.2: Maximalwerte der relativen Signalzunahme vor und nach der Embolisation. Durch
die Embolisation ergibt sich jeweils eine Signalreduktion um den Wert r.

Tier 1 Tier 2 Tier 3 Tier 4
ASHae (%] | 159,2 43,1 | 129,042,6 | 165,8+£6,9 | 198,6 £3,5
ASPOS %] | 67,3+3,5| 58,9+2,0| 17,1+4,3| 23,3+0,8
r %] 57,7+2,3 | 54,4+1,8 | 89,7+2,6| 88,3+0,5
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Abbildung 4.18: Relativer Signalverlauf (linke Spalte) und Kontrastmittelkinetik (rechte Spal-
te) vor und nach der Embolisation fiir alle Tiere. Die zeitlichen Verldufe der Kontrastmittel-
konzentrationen wurden nach Gl. (2.69) tabellarisch bestimmt. Bei Tier 1 und 2 ist auch nach
der Embolisation noch ein Signalanstieg zu sehen; das untersuchte Leberareal wurde nur zum
Teil embolisiert. Bei den Tieren 3 und 4 wurde das Gewebe vollstéandig embolisiert.
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Embolisationsaufnahmen nur noch ein sehr geringer Signalanstieg gemessen. Dies bedeutete
eine Reduktion um rund 90 % gegeniiber den Prae-Embolisationsaufnahmen; die Embolisa-

tionen waren bei beiden Tieren erfolgreich.
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Kapitel 5

Diskussion

5.1 Aktiver MR-Katheter mit auffaltbarer Spule

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein aktiver Katheter mit auffaltbarer Spule zur hochaufge-
16sten intravaskuldren Bildgebung entwickelt. Der Katheter wurde in Phantom- und Tierex-
perimenten charakterisiert und seine bildgebenden Eigenschaften wurden optimiert. Zur re-
trospektiven Bewegungskorrektur wurde eine spezielle Pulssequenz entwickelt, die zusétzlich
zu den Bilddaten Projektionen aufnimmt. Diese Projektionsdaten wurden fiir die Positions-
bestimmung der Katheterspule genutzt und erméglichten so ein retrospektives Gating der
Bilddaten.

Konstruktion des Katheters

Beim Bau des Katheters mussten zahlreiche Aspekte beriicksichtigt werden, die sich zum
einen aus der Anatomie und Physiologie ergeben und zum anderen durch die physikalischen

Eigenschaften der MR-Bildgebung bedingt sind:

Flexibilitat

Die Flexibilitdt des Katheters ist Voraussetzung, um ein Verletzen oder gar Durchstofsen
der Gefiafswinde bei der Navigation oder wiahrend der Bildgebung zu verhindern. Fiir den
Katheter wurde daher ein Kunsstoffschlauch aus PE verwendet, der flexibel genug war, um
ohne Schwierigkeiten dem Gefafsverlauf von der Schleuse in der A. femoralis bis in die Aorta
zu folgen. Des Weiteren wurde die Spitze des Katheters abgerundet, da scharfe Kanten die

Verletzung eines Gefafies forcieren wiirden.

Fihrungsdraht
Der Katheter sollte einen Fithrungsdraht aufnehmen kénnen, um eine sichere und schnelle Na-
vigation zu gewéhrleisten. Das Lumen des entwickelten Katheters war mit 2,0 mm grofs genug,

um sowohl das Mikrokoaxialkabel mit der Katheterspule als auch einen Fiihrungsdraht auf-
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zunehmen. Der Katheter konnte jedoch bei allen Tieren ohne die Hilfe eines Fiihrungsdrahtes

navigiert werden.

Durchmesser

Der Aufiendurchmesser D des Katheters musste kleiner als 3 mm sein, um iiber eine 9-Fr-
Schleuse, wie sie iiblicherweise in der klinischen Anwendung verwendet wird, eingefiihrt werden
zu koénnen. Dies beschriankte wiederum die Breite der auffaltbaren Spule auf 7 mm, und
ein Anpassnetzwerk konnte aus Platzgriinden nicht direkt an der Katheterspule angebracht

werden.

Spulenmaterial

Das Material der Katheterspule muss biokompatibel und nichtmagnetisch sein; diese Anfor-
derungen wurden durch eine Polyimid-Trégerfolie erfiillt. Die Spule wurde mit einem Lack
iiberzogen, um den Kontakt der Kupferleiter und Lotstellen mit dem umgebenden Blut und
Gewebe zu verhindern und so die Biokompatibilitat des Katheters sowie die elektrische Isola-

tion der Leiterstrukturen sicherzustellen.

Spulenkonzept

Trotz der rdumlichen Einschrdnkungen sollte die Katheterspule moglichst grofs sein, um ge-
niigend Signal fiir die hochaufgeloste Darstellung der Gefaftwénde aufnehmen zu kénnen. Die
Spule sollte daher in kompakter Form mit dem Katheter in das Blutgefifs eingefithrt und dort
aufgefaltet werden. Um den Blutfluss im Geféaft nicht zu behindern oder gar zu blockieren,
wurde von der Verwendung eines Ballonkatheters abgesehen, wie er beispielsweise von Wilder-
muth et al. [WDL197] eingesetzt wurde. Stattdessen wurde eine Trigerfolie aus Polyimid ver-
wendet, deren Flexibilitiat ausgenutzt wurde, um das Auffalten der zusammengerollten Spule
durch einfaches Herausschieben aus dem Katheter zu gewéhrleisten. Die hohe Flexibilitéat von
Polyimid stellt einen zusétzlichen Vorteil gegeniiber den in der Literatur beschriebenen stei-
feren Opposed-Solenoid-Spulen [HJW106, LQDO00|, Ballonkatheter-Spulen |[ZPQV 99| oder
aufspreizbaren Nitinolspulen [QLZP199] dar, da davon auszugehen ist, dass flexible Spulen
mit einer geringeren Wahrscheinlichkeit zu Rupturen von Plaques in arteriosklerotischen Ge-

faken fiihren.

Spulenherstellung

Auf der kupferbeschichteten Folie wurde das Spulendesign fotolithographisch mit anschlie-
fendem Atzprozess erstellt. Das Atzverfahren ist von besonderem Vorteil, da es eine schnelle,
reproduzierbare und kostengiinstige Herstellung erlaubt. Neben dieser subtraktiven Produk-
tion bietet sich auch die Moglichkeit, die Spule in einem additiven Verfahren herzustellen,
indem die Leiterbahn direkt auf die Folie gedruckt wird. Mager et al. [MLPT09] verwendeten

beispielsweise als Trégerfolie ebenfalls Polyimid und druckten die Spulen mit einem modifi-
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zierten Tintenstrahldrucker und spezieller Silbertinte direkt auf die Folie. Von Nachteil ist bei
dieser Art der Herstellung allerdings der hohe Aufwand, mit dem der Drucker den speziellen
Anforderungen angepasst werden musste. Drucker dieser Art sind nicht kommerziell verfiigbar

und miissen daher manuell modifiziert werden.

Geometrie der Spule

Fiir die Spule wurde eine ovale Form gewahlt, die vorne abgerundet wurde, um ein Verletzen
der Gefifwande zu vermeiden. Durch die Mafe des Katheters und die Dicke der Polyimid-
Trégerfolie wurde die maximale Breite der Spule auf 7 mm und die Windungszahl auf n = 1
beschrankt. Mit diinneren Folien wére das Konzept grofserer Katheterspulen mit mehreren
Windungen in Zukunft denkbar. Das Gleiten der Spule im Katheter wurde in dieser Arbeit
durch ein Anfeuchten mit physiologischer NaCl-Losung unterstiitzt. Durch eine glattere Ober-
flache der Folie und des Katheterlumens liefse sich das Gleitverhalten weiter verbessern. Um
das Auffalten der Spule zu unterstiitzen, kénnte aulierdem eine kleine, nichtmagnetische Feder

integriert werden.

Giite des Katheters

Die Giitefaktoren ) der isolierten Katheterspule und des gesamten Katheters wurden unter
verschiedenen Bedingungen bestimmt. Die Messungen ergaben, dass die Hauptursache fiir Si-
gnalverluste in der Dampfung durch das Mikrokoaxialkabel liegt, welches die Spule mit dem
Vorverstéarker verbindet. Im Vergleich zu den Gesamtverlusten waren die induktiven und ka-
pazitiven Verluste zwischen der Katheterspule und dem umliegenden Gewebe eher gering. Die
Reduktion des Giitefaktors durch das Mikrokoaxialkabel fiihrt zu einer Einschrénkung des
maximal erreichbaren SNR. Um dem entgegenzuwirken und die bildgebenden Eigenschaften
der Katheterspule zu verbessern, miisste ein Anpassnetzwerk direkt an der Spule eingefiigt
werden. Allerdings sind derzeit keine nichtmagnetischen Kondensatoren verfiigbar, die genii-

gend klein sind, um an der Katheterspitze integriert zu werden.

Messungen am Tier

Die Eignung des Katheters zur Lokalisation und intravaskuldren Bildgebung wurde in vivo an
einem Tiermodell iberpriift. Obwohl die Positionierung des Katheters mit eingerollter Spule
erfolgte, wurde mit der Spule geniigend Signal akquiriert, um eine zuverléssige Echtzeitloka-
lisation zu ermoglichen. Der Katheter konnte somit gezielt navigiert werden.

Der Katheter wurde erfolgreich zur intravaskuldren Darstellung der Aortenwand eingesetzt.
Dazu wurden drei Bildgebungsprotokolle verwendet, deren Paramter so optimiert wurden,

dass eine moglichst hohe Auflésung (365 — 790 pum) erreicht wurde. Zur Darstellung klei-
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ner Gefafswandstrukturen ist jedoch eine raumliche Auflésung von 200 — 300 pum erforderlich
[HIWT06]. Dies wire beispielsweise durch die Verwendung eines MR-Tomographen mit ho-
herer Feldstéarke zu erreichen. Fin groferes Bp-Feld ermdéglicht ein héheres SNR und damit
eine bessere anatomische Auflésung der Aufnahmen.

Die Akquisitionszeiten fiir die Aufnahme von jeweils sechs Schichten mit den drei hochaufge-
16sten Sequenzen waren mit 1:04 min, 0:59 min und 0:44 min kurz genug, um die Bildgebung
bei Atemanhalt durchfiihren zu kénnen. Die Aortenwand wurde sowohl mit der HASTE- als
auch mit der trueFISP-Sequenz vollsténdig dargestellt. Die segmentierte EPI-Sequenz zeich-
nete sich zwar durch die hochste Auflésung der drei Protokolle aus, eignete sich aber in diesen

Experimenten aufgrund starker Artefakte nicht fiir die Gefafswandbildgebung.

Unterdriickung von Bewegungsartefakten

Ein stets priasentes Problem der hochaufgelosten intravaskulédren Bildgebung ist das Auftre-
ten von Pulsationsartefakten, die die Bildqualitit vermindern. Diese Artefakte werden durch
die Bewegung des Bildgebungskatheters im pulsatilen Blutfluss hervorgerufen. Typischerweise
wird eine EKG-Triggerung verwendet, um die Bildqualitit zu verbessern. Allerdings ist die
Verwendung eines EKG im MR-Tomographen nicht trivial. Fiir den Einsatz im MRT muss
ein spezielles, nichtmagnetisches EKG-System benutzt werden. Das abgeleitete Signal ist au-
flerdem oft mit Artefakten behaftet, da die im Magnetfeld mit dem EKG gemessenen elek-
trischen Potentiale aufgrund der elektrolytischen Eigenschaften des Blutes verfalscht werden
(magnetohydrodynamischer Effekt) |[TGMB83|. Die wihrend der MR-Bildgebung geschalteten
Gradienten und HF-Pulse bewirken eine zusétzliche Stérung des EKG-Signals. Die Bewegung
des Katheters im Blutgeféfs wird jedoch nicht nur durch den Blutfluss verursacht, sondern —
vor allem im Bereich des Thorax — auch durch die Atembewegung. Ein Gating der Bilddaten
allein durch EKG-Triggerung reicht daher oft nicht aus, um Bewegungsartefakte hinreichend
zu unterdriicken.

Die FLASH-Projektions-Sequenz, die in dieser Arbeit entwickelt wurde, verwendet fiir das
Gating der Bilddaten keine extern abgeleiteten Signale, sondern die aus den Projektionsmes-
sungen berechneten Positionsdaten der Katheterspule. Bei den durchgefiihrten Messungen
konnte mit beiden Methoden — EKG-Triggerung und retrospektiver Bewegungskorrektur mit
der FLASH-Projektions-Sequenz — eine Verbesserung der Bildqualitdt im Vergleich zu den
nicht korrigierten Aufnahmen erzielt werden. Durch die Korrektur anhand der Projektions-
daten konnten allerdings noch kleinere Strukturen der Geféafiwand aufgelost werden.

Im Rahmen der retrospektiven Bewegungskorrektur wurde der Einfluss verschiedener Ak-
zeptanzfenster auf die Bildqualitdt untersucht. Um einen Kompromiss beziiglich SNR und
Verschmierungsartefakten erzielen, wurde der Bereich der akzeptierten Positionen so gewéhlt,
dass er jeweils ein Viertel der Bewegungsamplitude betrug. Fiir die Rekonstruktion der hoch-

aufgelosten Bilder wurde dementsprechend nur ein Teil der aufgenommenen Daten verwendet;
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die Bilddaten mit Spulenpositionen auferhalb des Akzeptanzbereichs wurden verworfen. Um
sicherzustellen, dass fiir die Bildrekonstruktion geniigend Daten aus jeder Phase des Herz- und
des Atemzyklus zur Verfligung stehen, wurde jede der 192 k-Raumzeilen 40-mal aufgenom-
men, was zu einer langen Akquisitionszeit von etwa 10 Minuten fithrte. Fiir die Anwendung im
klinischen Alltag ist eine Aufnahmedauer dieser Grofenordnung nicht praktikabel. Eine Re-
duktion der Aufnahmezeit kann erreicht werden, indem die Lokalisationsdaten nicht fiir jede
k-Raumzeile und jede Richtung aufgenommen werden. Beispielsweise lésst sich die Aufnahme-
dauer um 44 % verkiirzen, wenn die Akquisition der Projektionen nur in einer Raumrichtung
erfolgt. Eine weitere Moglichkeit zur effektiven Nutzung der Aufnahmezeit ist die Verwendung
eines Echtzeit-Algorithmus zur Sortierung der Daten im k-Raum, bei dem die aufgenomme-
nen k-Raumzeilen ihrem Bewegungsgrad entsprechend positioniert werden [HHBT01].

In dieser Arbeit wurde die FLASH-Sequenz fiir die Kombination von hochaufgeléster Bildge-
bung und Lokalisation gewahlt, da die Projektionsmessungen leicht integriert werden kénnen
und keine Mafnahmen zum Erhalt der Gleichgewichtsmagnetisierung wie bei Steady-State-
Sequenzen (z.B. trueFISP) getroffen werden miissen. Obwohl die Methode der retrospekti-
ven Bewegungskorrektur mit der FLASH-Projektions-Sequenz gute Ergebnisse betreffend der
Reduktion von Bewegungsartefakten lieferte und eine sehr hohe Auflésung von 150 pm er-
moglichte, konnte nicht der gesamte Umfang der Aortenwand dargestellt werden, wie dies
bei den hochaufgelosten HASTE- und trueFISP-Aufnahmen der Fall war. Eine kombinierte
HASTE-Projektions- oder trueFISP-Projektions-Sequenz konnte daher zu einer weiteren Ver-
besserung der intravaskuldren Bildgebung fithren. Bei einer trueFISP-Sequenz muss dabei vor
und nach Akquisition der Projektionsdaten eine a/2-Praparation durchgefiihrt werden (vgl.
Abschnitt 2.7.2).

Erhitzung des Gewebes infolge von HF-Einstrahlung

Eines der grofiten Sicherheitsrisiken beim Gebrauch aktiver Katheter fiir die MR-Bildgebung
besteht darin, dass unerwiinschte Einkopplungen des HF-Feldes in das Mikrokoaxialkabel
auftreten konnen, was zu Verbrennungen aufgrund von lokaler Erhitzung des Gewebes fiih-
ren kann [KBSB00, LQBM98|. Um eine Erhitzung des Koaxialkabels zu unterbinden, wurden
in den letzten Jahren verschiedene Ansétze zur Segmentierung der Signalleitung untersucht.
Diese umfassen beispielsweise das Einfiigen von resonant abgestimmten Mantelwellensperren
[LQO0, ZUV02|, Trenntransformatoren [WVST05, KMU'06| oder PIN-Dioden [Miil06] in
das Mikrokoaxialkabel.

Die Temperaturerh6hung des in dieser Arbeit entwickelten aktiven Katheters ist in diesem
Kontext noch zu untersuchen und durch geeignete Mafnahmen zu reduzieren, um die Sicher-

heit des Katheters zu gewéhrleisten.
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5.2 MR-Bildgebungsmethoden zur Durchfithrung transarteri-

eller Embolisationen

In dieser Arbeit wurde eine MR-Pulssequenz zur Echtzeitkontrolle transarterieller Embolisa-
tionen entwickelt. Mithilfe dieser Sequenz wurden erstmals vollstdndig MR-gefiihrte transar-

terielle Embolisationen mit einem passiven Mikrokatheter durchgefiihrt.

Positionierung des Mikrokatheters

Zur Positionierung des Mikrokatheters unter Rontgenkontrolle wurde ein mobiler C-Arm ver-
wendet. Der geringe Kontrast, der mit diesem Gerét erreicht werden konnte, erschwerte die
Navigation des Katheters und fiihrte zu langen Positionierungszeiten von bis zu 38 min. Die
Verwendung einer Digitalen Subtraktionsangiographie-Anlage wiirde die Katheternavigation
zwar erleichtern und die zur Positionierung benotigte Zeit verkiirzen; allerdings héatte dies
einen ldngeren Transportweg zum MR-Tomographen zur Folge. Dies wiirde wiederum eine
zeitliche Verzogerung bedeuten und zudem das Risiko erhohen, dass der Katheter wahrend
des Transportes verrutscht. Von der Nutzung einer DSA zur Katheterpositionierung wurde
daher abgesehen.

Die Navigation des Mikrokatheters unter Rontgendurchleuchtung ist aufgrund des mangeln-
den Weichteilkontrastes nicht trivial und bedeutet neben der Strahlenbelastung fiir Arzt und
Patienten auch einen zusétzlichen Zeitaufwand bei der Kombination mit MR-Aufnahmen.
Es wire daher wiinschenswert, den Katheter unter MR-Kontrolle positionieren zu koénnen,
jedoch sind fiir die klinische Anwendung bisher keine entsprechenden nichtmagnetischen Fiih-
rungsdréhte verfiighar. In der Forschung wird die Verwendbarkeit solcher MR-kompatibler
Fithrungsdrahte, die mit Eisenoxid-Markierungen zur Visualisierung versehen sind, bereits

untersucht [KHHT09).

Durchfiihrung der MR-gefiihrten transarteriellen Embolisationen

Die Echtzeitkontrolle wihrend der Embolisation ist von besonderer Wichtigkeit, um den End-
punkt der Embolisation zu bestimmen und somit einen Reflux des Embolisationsmaterials in
andere Gefiafle und Organe zu verhindern. Zur Visualisierung des Embolisationsprozesses wur-
den in dieser Arbeit eine FLASH-Sequenz und eine speziell entwickelte Saturation-Recovery-

TurboFLASH-Sequenz verwendet.

FLASH-Sequenz

Die FLASH-Sequenz mit einem Flipwinkel von o = 20° ermdglichte zwar die Visualisierung
des Embolisationsprozesses bei Tier 1 mit einer hohen zeitlichen Auflésung (TA /Bild = 0,36 s),

allerdings konnte das embolisierte Gewebe nur fiir eine Dauer von At,;s = 6,4 s dargestellt
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werden. Der schnelle Signalabfall ist auf die Verwendung einer zu geringen Menge an Emboli-
sationslésung von nur 1 ml zuriickzufiihren. Die quantitative Analyse der Perfusionsmessungen
vor und nach der Embolisation bestéatigte, dass das Gewebe nur zum Teil embolisiert wurde.
Das Kontrastmittel wurde daher innerhalb kurzer Zeit iiber die nicht verschlossenen Blutge-
fafse der Leber ausgewaschen, was zu einem raschen Signalabfall wihrend der Bildgebung der
Embolisation fiihrte.

Der maximale Signalanstieg war mit AS,,q. = 37 % ebenfalls vergleichsweise gering. Dies ist
zum einen auf die geringe Menge von nur 1 ml appliziertem Kontrastmittel zuriickzufiihren
und zum anderen auf die Wahl des zu grofen Flipwinkels a = 20°, der weit iiber dem Ernst-
winkel ap = 7° liegt. Das hohe Signal aus den Randschichten, wo der Flipwinkel im Bereich
des Ernstwinkels liegt, fiihrt bei entgegengesetzter Phasenbeziehung zu einer Abschwéichung

des Signals aus den vom Kontrastmittel perfundierten Bereichen.

Saturation- Recovery-TurboFLASH-Sequenz

Die zeitliche Auflosung der SR-TurboFLASH-Sequenz war mit einer Bildakquisitionszeit
TA/Bild= 0,51 s — 0,56 s nicht ganz so hoch wie bei der FLASH-Sequenz; fiir die Echtzeit-
bildgebung, die eine Aufnahmezeit TA/Bild < 1 s erfordert, ist dies jedoch vollig ausreichend.
Mit der SR-TurboFLASH-Sequenz konnte das embolisierte Gewebe bei den Tieren 2 — 4 fiir
eine wesentlich langere Dauer von bis zu 62 s dargestellt werden. Dies ist auf eine effektive-
re Embolisation der Blutgefife zuriickzufiihren, wodurch das Kontrastmittel weniger schnell
ausgewaschen wurde. Bei den Tieren 2 — 4 wurde 1,5- bis 4-mal so viel Embolisationsmaterial
appliziert wie bei Tier 1; bei diesem Vergleich ist jedoch zu beriicksichtigen, dass die fiir das
Verschlieflen der Geféafse benotigte Menge je nach Position des Katheters in der Leber variiert.
Aufgrund der Sattigungspréiparation der Magnetisierung und der Wahl eines kleineren Flip-
winkels konnte mit der SR-TurboFLASH-Sequenz eine hohere relative Signalzunahme
(ASpazr = 46 — 70 %) erzielt werden als mit der FLASH-Sequenz. Die stérenden Signalbeitré-
ge aus den Randbereichen der Schicht sind aufgrund der geringeren Differenz des Flipwinkels

zum Ernstwinkel weniger ausgeprigt.

Die Messungen mit der FLASH- und der SR-TurboFLASH-Sequenz zeigten, dass das vom
Kontrastmittel perfundierte Gewebe zwar mit beiden Sequenzen in Echtzeit dargestellt werden
kann, allerdings ist die SR-TurboFLASH-Sequenz aufgrund des stirker ausgeprigten und
langer anhaltenden Signalanstiegs besser fiir die Visualisierung geeignet. Wie die quantitative
Analyse des Perfusionsdefizits zeigte, konnten die Endpunkte der Embolisationen nur mit
der SR-TurboFLASH-Sequenz korrekt bestimmt werden. Bei der FLASH-Sequenz wurde die
Embolisation zu frith beendet. Fiir MR-gefiihrte transarterielle Embolisationen ist die SR-

TurboFLASH-Sequenz daher vorzuziehen.
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Kapitel 6
Zusammenfassung und Ausblick

Fiir die Durchfiihrung MR-gefiihrter Katheterinterventionen werden spezielle Katheter und
Bildgebungstechniken bendtigt, die dem Arzt eine gezielte Navigation sowie eine effektive
Diagnostik und Behandlung erméglichen.

Zur Charakterisierung von Ablagerungen in arteriellen Geféffen wurden in den vergangenen
Jahren intravaskuldre aktive Bildgebungskatheter mit vielfdltigen Spulenformen entwickelt.
Besonders Opposed-Solenoid-Katheterspulen finden dabei hdufig Verwendung. Mit diesen sehr
kleinen Spulen gestaltet sich die Bildgebung grofser Blutgefifse wie der Aorta allerdings schwie-
rig, da die Bewegung des Katheters im Blutstrom zu Artefakten im Bild fiihrt. Andere Kon-
zepte mit Ballonkathetern minimieren Bewegungsartefakte auf Kosten des Blutstroms, was in
groferen Gefafen nicht tolerierbar ist.

In dieser Arbeit wurde ein neuartiger aktiver 9-Fr-Katheter mit auffaltbarer Spule entwickelt,
der sich fiir die hochaufgeloste intravaskuldre Bildgebung grofer Blutgefifie eignet und den
Blutfluss nicht blockiert [HUK*09a, HUK*09b]. Die Katheterspule wurde fotolithographisch
auf eine flexible Polyimidfolie geétzt, die im Geféif aufgefaltet wurde, um die Flache und damit
die Eindringtiefe der Spule zu erh6hen. Die Breite der Spule wurde mit 7 mm so gewahlt, dass
ein Kompromiss zwischen moglichst grofer Spulenfliche zur maximalen Signalaufnahme und
praktikabler Verwendbarkeit gefunden wurde. Zur Verringerung von Bewegungsartefakten auf-
grund des pulsatilen arteriellen Blutstroms wurde zudem eine neuartige Bewegungskorrektur-
methode entwickelt, die eine FLASH-Pulssequenz mit der Akquisition von Projektionsdaten
zur Lokalisation der Katheterspule kombiniert [HMSBO08]. Anhand der Projektionsaufnahmen
wurde ein retrospektives Gating der Bilddaten durchgefiihrt.

Die Funktionalitdt des Katheters und die Effizienz der Bewegungskorrekturmethode wurden
in Phantom- und Tierexperimenten evaluiert. Die direkte visuelle Kontrolle an einem Modell
einer menschlichen Aorta ergab, dass die Spule sich beim Herausschieben aus dem Katheter
wie vorgesehen auffaltete. Die entsprechenden Messungen an dem Modell zeigten, dass das
Auffalten der Spule zu einer deutlichen Signalerhohung fiihrte. Bei den Messungen am Tier

konnte die Katheterspule wahrend der Positionierung des Katheters zuverlassig in Echtzeit
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lokalisiert werden. Dies ermoglichte eine schnelle und zielsichere Navigation des Katheters
von der A. femoralis in die Aorta abdominalis. Die Aortenwand sowie ein Teil des angrenzen-
den Magengewebes konnte mit zwei verschiedenen MR-Bildgebungsprotokollen in einer hohen
rdumlichen Auflésung von 520 — 790 um dargestellt werden.

Um die Effizienz der retrospektiven Korrekturmethode fiir die Rekonstruktion von Bildern
mit reduzierten Bewegungsartefakten zu untersuchen, wurden anschlieffend Daten mit der
FLASH-Projektions-Sequenz aufgenommen. Mithilfe der Bewegungskorrektur liefs sich ein um
bis zu 570 % hoheres SNR im Vergleich zu den nicht korrigierten Aufnahmen erzielen und die

Darstellung anatomischer Strukturen mit einer Gréfe von 150 pm erreichen.

Im zweiten Teil dieser Arbeit wurden MR-Bildgebungsmethoden zur Echtzeitvisualisierung
transarterieller Embolisationen entwickelt [BHK*09|. Von besonderer Wichtigkeit ist in die-
sem Zusammenhang die korrekte Bestimmung des Embolisationsendpunktes, um einen Reflux
des Embolisats in andere Geféfie und Organe zu verhindern. Dies ist bei konventioneller Ront-
gendurchleuchtung aufgrund des mangelnden Weichteilkontrastes nicht immer méglich.

Um das mit Kontrastmittel vermischte Embolisationsmaterial mit der MRT in Echtzeit dar-
stellen zu konnen, wurde in dieser Arbeit eine spezielle Saturation-Recovery-TurboFLASH-
Sequenz entwickelt. Diese Technik ist besonders geeignet, um Gewebe mit kurzen T1-Zeiten
(z.B. aufgrund von Kontrastmittelapplikation) kontrastreich abzubilden. Um storendes Sig-
nal aus den Randbereichen der angeregten Schicht zu minimieren, wurde der Flipwinkel der
Sequenz a = 12° nur wenig grofer als der Ernstwinkel ap = 7° gewéhlt. Die Eignung der
SR-TurboFLASH-Sequenz zur Durchfiihrung MR-gefiihrter transarterieller Embolisationen
wurde an einem Tiermodell (Schwein) getestet. Die Verteilung des mit dem Embolisat ver-
mischten Kontrastmittels konnte dabei mit einer Zeitauflosung von 2 Bildern pro Sekunde
dargestellt werden. Durch die Embolisation wurde die Perfusion um bis zu 90 % reduziert,

ohne dass ein Reflux des Embolisationsmaterials beobachtet wurde.

In Bezug auf die ihre klinische Verwendbarkeit miissen der neuartige Katheter, der in die-
ser Arbeit entwickelt wurde, und die Methode der retrospektiven Bewegungskorrektur noch
evaluiert werden. Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen aber, dass eine flexible Katheterspule
in Kombination mit einer geeigneten Bewegungskorrektur die interventionelle Bildgebung in
zahlreichen intravaskuldren, aber auch in intrakavitdren Bereichen wie Gsophagealen,
kolorektalen oder vaginalen Anwendungen verbessern kann. In diesem Zusammenhang
konnte in der Zukunft durch die Entwicklung sehr kleiner nichtmagnetischer Kondensatoren
(Kantenldnge < 0,5 mm) die Bildgebungsqualitéit des Katheters dahingehend optimiert wer-
den, dass das Integrieren eines Anpassnetzwerks direkt an der Katheterspule zu einer wesent-
lichen Erh6hung des maximal erreichbaren SNR fithren wiirde. Mit der Entwicklung diinnerer
und gleichsam flexibler Tragerfolien wéare aufserdem die Moglichkeit zur Verwendung grofserer

Katheterspulen gegeben.
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Die zur Echtzeitvisualisierung eines intraarteriell applizierten Kontrastmittels entwickelte SR-
TurboFLASH-Sequenz stellt eine vielversprechende Methode dar, um die Durchfithrung trans-
arterieller Embolisationen in mehrfacher Hinsicht zu verbessern. Im Vergleich zu der von Lar-
son et al. durchgefiihrten kombinierten Rontgen-MR-Methode [LWAT08], die eine Zeit von
rund drei Stunden in Anspruch nahm, konnten die vollstéindig MR-gefithrten Embolisationen
in dieser Arbeit nach der Positionierung des Katheters unter Rontgendurchleuchtung in einer
durchschnittlichen Zeit von 55 Minuten durchgefiihrt werden. Neben der Zeitersparnis und der
geringeren Strahlenbelastung fiir Patient und é&rztliches Personal bietet die in dieser Arbeit
entwickelte Methode die Moglichkeit, den ausgezeichneten Weichteilkontrast der MRT fiir die
prézise Bestimmung des Embolisationsendpunktes zu nutzen und so einen Reflux des Em-
bolisats in andere Geféfse und Organe zu verhindern. Mit der Entwicklung MR-kompatibler
Fiihrungsdrahte kénnte die Methode der MR-gefiihrten transarteriellen Embolisation in Bezug

auf Zeitersparnis und Strahlenbelastung in der Zukunft weiter optimiert werden.
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Anhang A

Abkurzungsverzeichnis

ADC
BW
DSA
EKG
EPI
FID
FISP
FLASH
FOV
Gd-DTPA
HASTE
HF

MR
MRT
NMR
PE

RO
ROI
SNR
SS
TACE
TA

TE

Analog-Digital-Konverter

BandWidth, Bandbreite

Digitale SubtraktionsAngiographie
ElektroKardioGramm

Echo Planar Imaging

Free Induction Decay, freier Induktionszerfall
Fast Imaging with Steady state Precession

Fast Low Angle SHot

Field Of View, Gesichtsfeld
Gadopentetat-Dimeglumin, wird in der MRT als Kontrastmittel eingesetzt
Half fourier Acquired Single shot Turbo spin Echo
HochFrequenz

MagnetResonanz

MagnetResonanzTomographie

Nuclear Magnetic Resonance, Kernspinresonanz
Phase Encoding, Phasenkodierung

ReadOut, Auslese

Region Of Interest

Signal to Noise Ratio

SchichtSelektion

TransArterielle ChemoEmbolisation
Akquisitionszeit

Echozeit
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TR Repetitionszeit

TS Sattigungszeit

TRICKS Time Resolved Imaging of Contrast KineticS
VIBE Volume Interpolated Breathhold Examination
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Anhang B

Magnetom Symphony
MR-Tomograph!

Magnet

e Kompakter 1,5 T Magnet (Lange: 160 cm)
e Innendurchmesser der Bohrung: 60 cm

o Gewicht des Magneten inkl. Helium:
etwa 4050 kg

e Hohe Homogenitdt des Magnetfeldes iiber

ein kugelféormiges Volumen mit einem  Abbildung B.1: MAGNETOM Symphony
Durchmesser von 50 cm MR-Tomograph mit In-Room-Monitor

Gradienten
e Max. Gradientenfeldstédrke: 30 mT /m (effektiv bis zu 52 mT /m)
e Max. Rampenanstiegszeit (slew rate): 125 T /m/s (effektiv bis zu 216 T/m/s)
e Gesichtsfeld (FOV): bis zu 50 cm, optimiert fiir Ganzkérperuntersuchungen

e Kompakte, wassergekiihlte Gradientenverstirker in solid-state-Technologie (fiir ein mi-

nimales TR von 1,8 ms und minimales TE von 0,8 ms bei einer 256 x 256 Matrix)

'Quelle: http://www.medical.siemens.com
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Spulenkonzept

e Bis zu 16 zirkular-polarisierte Spulenelemente von bis zu 4 verschiedenen IPA (integrated

panoramic array)-Spulen konnen gleichzeitig verwendet werden.

e Mithilfe des Integrated panoramic positioning (IPP) wird eine fernbedienbare Patienten-
positionierung iiber die MR-Konsole in Komination mit einer automatischen Tischver-

schiebung ermoglicht.

Computer

e Softwareplattform syngo in der Version VA25

e Kontrollrechner fiir die Arbeitsplattform: Pentium4 mit 2 CPUs / 2,2GHz und 2 GB
Arbeitsspeicher

e Bildrekonstruktionsrechner: Pentium4 / 2,2 GHz Bildprozessor

Zusatze fiir die interventionelle MRT
e Abkoppelbare, fahrbare Patientenliege

e MR-kompatibler Monitor (In-Room-Monitor) mit Steuerkonsole innerhalb der HF-Kabine
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von meinem Rechner weggelockt hat.
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Erklarung

Ich versichere hiermit, die vorliegende Dissertation selbststdndig und ohne fremde Hilfe an-
gefertigt zu haben. Die verwendeten Hilfsmittel und Quellen sind im Literaturverzeichnis

vollstdndig angefiihrt.

Heidelberg, den 05. 10. 2009
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