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Selektive NMR-Bildgebung am Menschen mittels des Protonenaustauschs
zwischen Metaboliten und Wasser

Der chemische Austausch von Protonen zwischen freien Wassermolekiilen und darin gelos-
ten Stoffen kann mittels 'H-NMR gemessen werden. Das dazu verwendete Verfahren wird
als Chemical Exchange Saturation Transfer (CEST) bezeichnet. Es beruht auf der selekti-
ven Sittigung des Resonanzsignals von labil gebundenen Protonen geldster Stoffe und der
anschliefsenden Detektion der durch chemischen Austausch von Protonen {ibertragenen Sit-
tigung auf den Pool von freien Wassermolekiilen. Die maximale Grofe des Séttigungstrans-
fers ist abhéngig vom Konzentrationsverhiltnis der labilen Protonen zu Protonen des freien
Wassers und der Geschwindigkeit des chemischen Austauschs, die wiederum durch den pH-
Wert der chemischen Umgebung sowie deren Temperatur beeinflusst wird. In dieser Arbeit
wurde eine neue Methode zur selektiven Séttigung von Kernspinresonanzen mit Serien von
Hochfrequenzpulsen entwickelt. Dariiber hinaus wurden verschiedene Techniken zur schnellen
Detektion von praparierten CEST-Effekten an klinischen MR-Tomographen entwickelt und
experimentell durch Untersuchungen an Modelllésungen validiert. Parallel dazu wurden An-
sitze zur Korrektur von Fehlerquellen bei CEST-Experimenten evaluiert. Schliefslich wurden
die Verfahren an klinischen Ganzkérper-MR-Tomographen fiir pH-gewichtete Bildgebung des
Gehirns, zur Evaluation der biochemischen Qualitit von Knieknorpel und zur Detektion von
Tumoren in der weiblichen Brust bei magnetischen Feldstdrken von By =3 T und 7 T einge-
setzt. Dabel konnte gezeigt werden, dass das hohere statische Feld die Detektierbarkeit von
CEST-Kontrasten verbessert, was hauptsichlich durch eine Verldngerung der Lebensdauer
(T1) der geséttigten Spinzustéinde bedingt ist.

Selective Magnetic Resonance Imaging in Humans by Means of Proton
Exchange between Metabolites and Water

Chemical exchange of protons between bulk water and solute molecules can be detected by
means of 'H-NMR. The technique was dubbed chemical exchange saturation transfer (CEST).
It is based on selective saturation of the resonance signals of labile protons bound to solute mo-
lecules and the subsequent detection of saturation, which originates from chemical exchange of
protons, on the bulk water pool. The amount of maximum transferable saturation depends on
the fraction of labile protons relative to bulk water protons and on the chemical exchange rate,
which depends on pH value and temperature of the chemical environment. In this thesis, a new
method for selective saturation of an NMR resonance with a train of radio-frequency pulses
was developed. Furthermore, different techniques for rapid detection of prepared CEST effects
on clinical MR tomographs were developed and validated by experiments with model soluti-
ons. Additionally, methods for correction of common artifacts occurring in CEST experiments
were evaluated. Finally, the developed techniques were applied to pH-weighted imaging of the
human brain, evaluation of biochemical cartilage quality, and, for the first time, the detection
of breast cancer on whole-body MR tomographs with static magnetic fields of By = 3 T and
7 T, respectively. The results indicate a beneficial effect of the higher magnetic field strength
on CEST MRI, which is mainly attributed to a longer lifetime (77) of saturated spin states.
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Kapitel 1

Einleitung

Freude am Schauen und
Begreifen ist die schonste Gabe
der Natur.

(Albert Einstein)

MAGNETRESONANZTOMOGRAPHIE (MRT) hat sich seit der Entdeckung durch Paul Lauterbur
und Sir Peter Mansfield [Lauterbur 1973; Mansfield 1977| als eines der wichtigsten Hilfsmittel
der radiologischen Diagnostik etabliert. Mittels MRT koénnen unter der Hautoberfliche gelege-
ne Koérperstrukturen nicht-invasiv rdumlich aufgelst dargestellt und aufierdem eine Reihe von
funktionellen physiologischen Parametern bestimmt werden. Die MRT beruht dabei auf dem
Prinzip der kernmagnetischen Resonanz (NMR fiir NUCLEAR MAGNETIC RESONANCE), das
historisch wiederum auf die Entdeckung des Protonenspins durch Stern und Frisch [Stern and
Frisch 1933] zuriickzufiihren ist. Nach dieser Entdeckung fithrten Rabi et al. 1938 die ersten
NMR-Experimente durch, indem sie den Aufbau des Stern-Gerlach-Experiments um die Mog-
lichkeit zur Einstrahlung eines elektromagnetischen Wechselfeldes erweiterten [Rabi et al. 1938].
1946 entdeckten Purcell et al. die resonante Absorption von Hochfrequenz-Energie durch Pro-
tonen in beinahe starrem Paraffin [Purcell et al. 1946|, wahrend Bloch et al. zeitgleich iiber
resonante Induktion in fliissigem Wasser berichteten [Bloch et al. 1946]. Die erste NMR-basierte
Analysemethode, die in der Folge eingefithrt wurde, beruhte auf der 1950 entdeckten CHEMI-
CAL SHIFT, d.h. darauf, dass die Resonanzfrequenzen von Atomkernen in dufieren Magnetfel-
dern von deren chemischer Umgebung abhingig sind [Proctor and Yu 1950|. Die so genannte
NMR-Spektroskopie wird seitdem erfolgreich zur Analyse von Kernen, Atomen und Molekiilen
in Fliissigkeiten, Festkérpern, aber auch in vivo eingesetzt. Die NMR-Spektroskopie an lebenden
Priparaten wird dabei als MAGNETRESONANZSPEKTROSKOPIE (MRS) bezeichnet. Die NMR ge-
nerell entwickelte sich so aus einer Technik der Experimentalphysik zu einer Routinemethode in
der Chemie und durch MRS und MRT auch in der Medizin. Die Anzahl und die Komplexitét
klinischer NMR-Methoden zeigen seither eine konstante Zunahme und sind fiir die radiologische
Diagnostik unverzichtbar.

Neben der Verwendung von klinischen MRT-Systemen fiir morphologische Bildgebung, bei der
Kontraste zwischen Geweben auf Basis der magnetischen Eigenschaften von Protonen freier
Wassermolekiile erzeugt werden, ist es durch Entwicklung neuer Methoden in den letzten Jah-



2 Einleitung

ren zunehmend moglich, an klinischen Tomographen auch physiologische Parameter zu bestim-
men. Zu diesen Techniken zdhlen u.a. die Messung des Sauerstoffverbrauchs im Gewebe mittels
BOLD(BLoOOD OXYGEN LEVEL DEPENDENT)-MRT, die Bestimmung von Parametern der Ge-
webeperfusion und der Diffusion im Gewebe oder auch die rdumlich aufgeldste Verteilung von
Stoffwechselkomponenten mittels spektroskopischer Bildgebung (MRSI fiir MR SPECTROSCOPIC
IMAGING). Im Jahre 1990 stellten Wolff und Balaban die Idee vor, den chemischen Austausch von
Protonen, die labil an bestimmte Molekiile gebunden sind, mit freien Wassermolekiilen zu nutzen,
um Informationen iiber die chemische Umgebung und iiber die Molekiile selbst zu erhalten [Wolff
and Balaban 1990]. Durch den chemischen Ubertrag der Protonen von niedrig konzentrierten Mo-
lekiilen auf freie Wassermolekiile, kann molekiilspezifische Information auf Basis des Wassersi-
gnals rdumlich hochaufgelost dargestellt werden (CEST fiir CHEMICAL EXCHANGE SATURATION
TRANSFER). In ihrer initialen Arbeit war der Fokus von Balaban und Wolff noch darauf ausge-
legt, exogene Substanzen mit labilen Protonen zur Generierung eines CEST-Kontrasts, der vom
pH-Wert in der chemischen Umgebung der austauschenden Protonen abhingt, einzusetzen. Der
Hintergrund aller dieser Uberlegungen war es, auszunutzen, dass die Ratenkonstante des chemi-
schen Austausch pH-abhingig ist und CEST somit pH-gewichtete Bildgebung ermdglichen kann.
Tatséchlich beschéftigen sich seit den initialen CEST-Arbeiten einige Forschergruppen mit der
Entwicklung von dia- und paramagnetischen Substanzen, die optimierte Eigenschaften fiir CEST
besitzen. Die Klasse von Experimenten, die auf exogenen paramagnetischen Substanzen beruht,
wird dabei als PARACEST und die auf diamagnetischen Substanzen beruhende als DIACEST
bezeichnet. 2003 wurde dann von Zhou et al. [Zhou et al. 2003| erstmals auch die Moglichkeit
beschrieben, mittels des chemischen Austauschs von Amidprotonen mobiler endogener Proteine
und Peptide auf freie Wassermolekiile einen pH-gewichteten MR-Kontrast zu erzeugen. In ihrer
Studie zeigten Zhou et al. durch Messungen an Gehirnen von Ratten, in denen durch Minder-
perfusion kiinstlich hypoxische Areale erzeugt wurden, dass die in hypoxischen Arealen vermin-
derten pH-Werte zu einem Abfall von beobachtbaren CEST-Effekten in MR-Bildern fiihrten.
Dies fiithrten Sie auf eine Abhéngigkeit der Ratenkonstante des chemischen Austauschs vom pH-
Wert in der unmittelbaren Umgebung zuriick und nannten diese Variante der CEST-Bildgebung
APT(AMIDE PROTON TRANSFER)-Bildgebung.

Seit 2003 wurden dann verschiedene weitere endogene Substanzen entdeckt, die zur Generie-
rung eines CEST-Kontrastes benutzt werden kénnen. Dazu z&hlen unter anderem Glykosami-
noglykane, die in hoher Konzentration in Knorpel und Bandscheiben vorliegen, und Glykogen,
das als Speicherstoff fiir Traubenzucker in vielen Geweben zu finden ist. Die entsprechenden
MR-Techniken, die seitdem zur Erzeugung eines CEST-Kontrasts auf Basis dieser Substanzen
eingesetzt werden, wurden gagCEST bzw. glycoCEST genannt. Neben der Suche nach neuen
CEST-Kontrasten stand in den letzten Jahren auch die Ubertragung der experimentellen Tech-
niken in die klinische Anwendung im Vordergrund. Allerdings erschwerten zum einen intrinsische
Limitationen des CEST-Prinzips, wie z.B. viele freie, nicht bestimmbare Variablen sowie eine
geringe Messsensitivitdt, und zum anderen Limitationen, die bei Messungen an klinischen MR-
Tomographen entstehen, wie z.B. Hardware-Einschrinkungen und Grenzwerte zum Schutz von
Patienten, die Etablierung einer klinischen CEST-Messmethode. Als Folge dieser Hindernisse
wurden bis heute keine klinischen Studien an Patientenkollektiven mit einer CEST-Technik ba-
sierend auf einem endogenen Kontrastmechanismus durchgefiihrt.
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Das primére Ziel dieser Arbeit war die Untersuchung der Méglichkeit, pH-gewichtete MR-Bildge-
bung mittels APT an klinischen Ganzkérper-MR-Tomographen durchzufiihren. Sekundére Ziele
waren, neben dem tieferen Verstindnis der theoretischen CEST-Grundlagen, die Entwicklung
einer CEST-Messtechnik fiir klinische Tomographen sowie die Suche nach weiteren endogenen
Metaboliten, die mdoglicherweise fiir CEST benutzt werden konnen.

Im Verlauf der Arbeit wurde zunéchst eine Methode zur effektiven und selektiven Séttigung von
Spin-Ensembles verschiedener endogener CEST-Substanzen entwickelt. Die Technik besteht aus
einer Serie frequenzselektiver Hochfrequenz(HF)-Pulse, deren Parameter anhand von Simulatio-
nen und Experimenten an Modelllésungen optimiert wurden. Das optimierte Sattigungsschema
wurde anschlieRend mit einer Spektroskopie- und verschiedenen Bildgebungsmethoden kombi-
niert, wobei der Fokus auf einer stabilen und schnellen Aufnahme des gesittigten Signals lag.
Nach Untersuchungen an Modelllésungen und spéter auch gesunden Probanden, wurde schlieflich
eine der entwickelten Techniken fiir die weitere Optimierung ausgewéhlt. Um aus den vom Tomo-
graphen gelieferten Bildern sekundére Bilder zu berechnen, die Informationen tiber den CEST-
Effekt enthalten, wurde eine Software-Umgebung entwickelt, die flexibel fiir die Auswertung von
verschiedenen, endogen produzierten CEST-Kontrasten benutzt werden kann. Die komplette,
aus Sattigungsschema, Bildgebungsmethode und Auswertesoftware bestehende Technik konnte
schlieflich erfolgreich in Untersuchungen von Patienten mit verschiedenen Krankheitsbildern ein-
gesetzt werden. Dabei wurde ein neuer, in der Literatur noch nicht beschriebener CEST-Kontrast
entdeckt, mit dem Tumoren in Brustgewebe von gesundem Gewebe abgegrenzt werden kénnen.






Kapitel 2
Grundlagen

2.1 Atomkerne im Magnetfeld

In diesem Abschnitt werden die grundlegenden physikalischen Prinzipien beschrieben, auf de-
nen die Messtechniken fiir NMR-Experimente in lebenden Systemen beruhen. Die theoretische
Betrachtung der kernmagnetischen Grundlagen beschrankt sich im Folgenden auf Wasserstoff-
protonen in fliissiger Phase, da nur solche Kerne in dieser Arbeit als Signalquelle verwendet
wurden. Da allerdings ungefiahr 2/3 aller stabilen Kerne einen von Null verschiedenen Kernspin
besitzen, wird fiir spezielle theoretische Grundlagen auf die Standardwerke [Abragam 1961] und
[Slichter 1989] verwiesen.

2.1.1 Kernmagnetische Resonanz

Ein Proton im Grundzustand besitzt wie alle Atomkerne mit ungerader Nukleonenzahl einen von
Null verschiedenen Drehimpuls oder Spin J, der mit einem nuklearen magnetischen Dipolmoment
o verbunden ist. Mit dem dimensionslosen Drehimpulsoperator i=J /h erhilt man die Beziehung

f=~J =yhl (2.1)

Es gelten die aus der Quantenmechanik bekannten Regeln fiir den Betrag des Drehimpulses
und die Groke der z-Komponente, wobei das Spinsystem durch die Drehimpulsquantenzahl I
und die magnetische Quantenzahl m gekennzeichnet ist. Anwendung der Operatoren auf einen
Drehimpulseigenzustand | I, m) liefert:

| IL,m)=I1(I+1)]|1,m) (2.2)
L|Im)=m|I,m) (2.3)

Dabei kann m jeden der 2I + 1 Werte (—I,—I + 1,...,1 — 1,1) und I halb- oder ganzzahlige
Werte annehmen.
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In der kernmagnetischen Resonanz wird die Wechselwirkung des magnetischen Moments der
Kerne mit dufteren Magnetfeldern untersucht, was allgemein durch den Hamiltonoperator

H=-4-B (2.4)

beschrieben wird. Zumeist wird das Verhalten in einem Koordinatensystem betrachtet, in dem
ein duferes statisches magnetisches Feld in z-Richtung Bg = (0,0, By) anliegt, wodurch sich der
Hamiltonoperator vereinfacht zu

H, = —hl.~B,. (2.5)

Man erhélt aus der Schrodingergleichung

H|I,m)=E,|Im) (2.6)

die Energieeigenwerte der verschiedenen Zustinde

E,, = —yhmBy. (2.7)

Das Anlegen eines dufleren Magnetfelds hebt also die m-Entartung der Energiezustinde auf
(Zeeman-Aufspaltung bzw. Kern-Zeeman-Aufspaltung). Es ergeben sich 27 + 1 verschiedene ma-
gnetische Energiezustiande, wobei zwischen benachbarten Energieniveaus mit Am = +1 (Ein-
quanten-Ubergang) eine Energiedifferenz

AE = E,y_1 — Ep, = vhBy (2.8)

besteht. Spinsysteme sind in der Lage Energie zu absorbieren, wenn die Resonanzbedingung aus
Gl1.(2.8) erfiillt ist, was die Grundlage von NMR-Experimenten darstellt. Die Resonanzfrequenz
vy = %vBo héngt durch v von der Kernsorte ab. Fiir Protonen in einem statischen Magnetfeld
By =1 T ergibt sich vy = 42,577 MHz.

2.1.2 Makroskopische Magnetisierung

Erweitert man die Betrachtung von NMR von einem Kern auf ein makroskopisches Ensemble
von N unabhingigen Kernen mit Spin [ im Volumen V', so findet man geméf der Boltzmann-
Statistik, dass die Besetzungswahrscheinlichkeit P, der Energieniveaus proportional e~ (Em/kT)
ist. Den Erwartungswert der z-Komponente des magnetischen Moments erhilt man aus Gl. (2.1)
und Gl. (2.3)
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I
(fiz) = V(L) =~vh Y mPp, (2.9)

m=—1

woraus sich wiederum der Betrag der makroskopischen Magnetisierung in z-Richtung im Volumen
V ergibt:

My = iv: {iz)s (2.10)
i=1 4

Durch Einsetzen in Gl. (2.10) erhilt man:

ZI ; meYimBo/kT

m=

Mo = Nvh ST evtmBo/kT

(2.11)

Das Verhiltnis vhBg/kT hat fiir Protonen mit v = 2,68-10% Ts,h = 1,05-1073* Js und Boltz-
mann-Konstante k = 1,38-10723 J/K bei Raumtemperatur und By = 1 T einen Wert der Gré-
Benordnung 10~%, was die lineare Entwicklung des Exponenten aus GI. (2.11) (Hochtemperatur-
Néherung) zuldft. Fiir die Magnetisierung ergibt sich dann

_ NR2By Yom—ym?  NAPRAI(I 4 1)

M, _
0 kT ol +1 3kT

By. (2.12)

Trotz des geringen Besetzungszahlunterschiedes zwischen den beiden magnetischen Energienive-

3 eine makroskopische

aus Pyjy — P_1/p kann in wéssriger Losung in Probenvolumina < 1 mm
Magnetisierung gemessen werden. Die Erkldrung dafiir ist, dass die Anzahl der Protonen im

Probenvolumen typischerweise grof ist (in V' = 1 mm?® Wasser befinden sich ca. 10'9 'H-Kerne).

2.1.3 Zeitentwicklung der makroskopischen Magnetisierung

Die zeitliche Entwicklung des Erwartungswertes des magnetischen Moments (f) im Magnetfeld
B lésst sich nach den Regeln der Quantenmechanik im Heisenberg-Bild wie folgt berechnen, wenn
man voraussetzt, dass der Operator des magnetischen Moments nicht explizit zeitabhingig ist:

i) =~ (A1) (213

Unter Verwendung der Vertauschungsrelationen fiir Drehimpulsoperatoren kann Gl. (2.13) um-

formuliert werden:

L) =~ - B)) = {3) x 1B (2.14)
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Nimmt man an, dass die magnetischen Momente der N Spins im Probenvolumen V nicht oder
nur schwach miteinander wechselwirken, kann Gl. (2.14) auf die makroskopische Magnetisierung
(Gl. (2.10)) tbertragen werden und man erhélt fiir deren Zeitentwicklung

dM(t)
dt

= M(t) x 7B(t). (2.15)

Gleichung (2.15) beschreibt eine Kreiselbewegung der Magnetisierung M(¢) um die Achse B(t).
Fiir ein statisches dufkeres Magnetfeld B = (0,0, By) ist die Prazessions- oder Larmorfrequenz
dieser Bewegung gegeben durch wy, = vBy. Interessanterweise erhélt man Gl. (2.15) auch durch
die klassische Betrachtung des Elektromagnetismus, wenn man die Bewegung eines Magneten
in einem #uferen Feld untersucht. Diese Ubereinstimmung von quantenmechanischer und klassi-
scher Betrachtung beim Ubergang zu makroskopischen Systemen wird auch als Ehrenfest’sches
Theorem bezeichnet.

2.1.4 Makroskopische Magnetisierung im magnetischen Wechselfeld

Zur Vereinfachung der Darstellung der ablaufenden Prozesse in einem NMR-Experiment, in dem
dem konstanten duferen Feld By ein Hochfrequenzfeld B (¢) iiberlagert wird, betrachtet man
die zeitliche Entwicklung der makroskopischen Magnetisierung nicht im Laborsystem S (Achsen:
x,y,2) sondern in einem relativ dazu bewegten Koordinatensystem S’ (Achsen: a/,y/, 2 = 2).
Das neue Koordinatensystem rotiert dabei mit der Frequenz w um die z-Achse von S. Die Trans-
formation von Grdéfsen aus dem Laborsystem in das rotierende Koordinatensystem wird durch
Multiplikation mit der Rotationsmatrix

cos(wprt) sin(wgrt) 0
R = | —sin(wgpt) cos(wgrpt) O (2.16)
0 0 1

erzielt.

Strahlt man auf ein Spinsystem ein Hochfrequenz(HF)-Feld mit der oszillierenden Magnetfeld-
komponente By (t) = Bi(cos(wnrt), sin(wrrt),0) ein, die senkrecht zur Bo-Achse polarisiert ist,
erhélt man fiir die Bewegung der makroskopischen Magnetisierung im rotierenden Koordinaten-
system M’ aus Gl (2.15):

By
= ’)/M/(t) X 0 = ’yM/(t) X Beff (2.17)

WHF

dM(t)
dt

Wie Gl. (2.15) beschreibt auch Gl. (2.17) eine Prézessionsbewegung von M/ () um ein statisches
Magnetfeld, in diesem Fall um die Richtung des effektiven Magnetfeldes Bs;. Im Resonanzfall
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WHF = W[, = W :’yB() (2.18)

verschwindet die z-Komponente von B, sy und M'(¢) rotiert um die z'-Achse. Der Rotationswin-
kel o — in der NMR auch Flipwinkel genannt —, den der Magnetisierungsvektor nach Abschalten
des amplitudenmodulierten Bi-Feldes zur Zeit t, akkumuliert hat, ist gegeben durch

a= /Otp yB1(7)dr. (2.19)

Wenn B mit konstanter Amplitude wéihrend ¢, eingestrahlt wird, gilt o = vB1t,. Diese Art der
Hochfrequenz-Anregung eines Spinsystems bezeichnet man auch als CONTINUOUS-WAVE (CW)
Anregung.

Ein einfaches Experiment zur Beobachtung von NMR besteht aus der Einstrahlung eines HF-
Feldes, das den Magnetisierungsvektor eines Spinsystems um 90° aus der Richtung des dufseren
statischen Felds By auslenkt. Danach wird der Magnetisierungsvektor mit der Frequenz w = vBy
in der Ebene senkrecht zur Richtung von By prizedieren. In einer Leiterschleife, deren Achse
senkrecht zu By orientiert ist, induziert die prézedierende Magnetisierung eine detektierbare
Spannung, deren Grofe proportional zur Transversalmagnetisierung ist. Diese Spannung stellt
das Messsignal von MRS und MRT dar.

2.1.5 Die Bloch-Gleichungen

Bloch hatte die Absicht, die Phéinomene, die er bei den NMR-Experimenten seiner Mitarbeiter
in Fliissigkeiten beobachten konnte, zu beschreiben. Aus der Bewegungsgleichung (2.15) erwartet
man fiir das Messsignal eines Kernresonanzexperiments, wie in Abschnitt 2.1.4 beschrieben, eine
ungeddmpfte Schwingung. In einem realen Experiment beobachtet man jedoch, dass das Mess-
signal nach einer Zeit abklingt und sich die Magnetisierung entlang des statischen Magnetfelds
wieder in der urspriinglichen Gréfse aufbaut. Dieser Vorgang wird als Relaxation bezeichnet.
Bloch ergénzte also Gl. (2.15) um phanomenologische Terme [Bloch 1946|, die das Verhalten der
Magnetisierung wihrend eines NMR-Experiments in fliissigen Proben vollstindig beschreiben:

M [Ty
dM(1) =M B / 2.20
OV (T 220
Mz - MO/Tl

Hier ist M; (i = 2/, 1/, z) die Groke der Magnetisierung entlang der verschiedenen Raumrichtun-
gen des rotierenden Koordinatensystems. 77 und 75 sind Konstanten, die als Relaxationszeiten
bezeichnet werden und in Abschnitt 2.1.6 niher beschrieben werden.

Mit der Differenz Aw = w — wy der Frequenz des eingestrahlten HF-Felds zur Larmorfrequenz
wo = By und der Amplitude w; = vB; des eingestrahlten HF-Felds, erhélt man folgende
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Gleichungen

d M.
— M (t) = ——=% — AwM,, 2.91
o x(t) T WiVly, ( )
d M.,

—M,(t) = —"L + AwM,. M, 2.22
d M, — M,

—M,(t) = ——2—"—= —wi M, 2.23
dt () Tl w1 Yy ( )

die als Bloch-Gleichungen bezeichnet werden.

Fiir die allgemeine Losung der Bloch-Gleichungen nach einer HF-Anregung beriicksichtigt man
lediglich das statische Magnetfeld, wobei man annimmt, dass Relaxationsprozesse wahrend der
Anregung des Spinsystems durch einen HF-Puls aufgrund der kurzen Pulsdauer ¢, vernachléssig-
bar sind. Man betrachtet also nur die freie Relaxation ohne HF-Feld. Fasst man beide transver-
salen Komponenten zu Mp, = M, + iM,, zusammen, erhilt man fiir die zeitliche Entwicklung
der Magnetisierung

My, (t) = Mp,(0) - et/ (2.24)
M. (t) = My — (Mo — M (0))e~ /1. (2.25)

Eine stationdre Losung der Bloch-Gleichungen nach einer HF-Anregung ergibt sich, wenn die
zeitlichen Ableitungen der Magnetisierungskomponenten verschwinden (dM,/dt = dM,/dt =
dM,/dt = 0):

My = AwyBT? T (2.26)
My/ = ’yBlTQ -T (227)
M, = [1+ (AwTy)?]-T (2.28)

mit

My

r .
1+ (Asz)z + ’)/QB%TlTQ

(2.29)

Die transversalen Magnetisierungskomponenten M, und M, im rotierenden Koordinatensystem
kénnen im Laborsystem berechnet werden durch:

M, = My coswt — M,y sinwt (2.30)
My = My sinwt + My coswt (2.31)
My +iMy = (My + iM,)e™" (2.32)
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Durch Einsetzen der Werte fiir die Komponenten aus Gl. (2.26) und (2.27) erhilt man fiir die
stationdre Losung der Komponente in z-Richtung:

M, = Aw'yBlTQQFcoswt — BT sinwt
= 2B1(x coswt — x" sinwt). (2.33)

Die Komponenten der Magnetisierung im Laborsystem sind zeitabhéngig und dafiir verantwort-
lich, dass in einer Empfangsspule eine Wechselspannung mit der Frequenz w induziert wird. Die
Empfangseinheiten von NMR Systemen sind standardméfig durch einen Quadro-Demodulator
in der Lage, beide transversalen Magnetisierungskomponenten zu messen. Die Gréfen x’ und x”
sind die Komponenten einer komplexen Suszeptibilitit y, die die Magnetisierung in der Trans-
versalebene als Funktion der HF-Amplitude B; beschreiben. Thre Gréfe ergibt sich mit den
stationdren Losungen der Bloch-Gleichungen (Gl. (2.26),(2.27)) und Gl. (2.33) zu

M, LAwyTZ M,
X/: z 2 2wyL9 Mo - (2.34)
By 1+ (AWT2)2 + ’)/QBlTlTQ
M, vy M,
' =¥ = 272270 5 . (2.35)
By 1+ (AWTQ)Z + ’)/QBlTlTQ
Dies lasst sich umschreiben zu
/ 1 /
X = iﬂAWTQVMO - fry(Aw) (2.36)
1 _1
X' = 5™ Mo(1+ VBITTy) "2 - fry(Aw), (2.37)
wobei Tj = ——1I2___ . beschreibt die Linienform des Systems, die in diesem Fall eine
/1442 B2 T 2 ’
Lorentzkurve '

Lt (2.38)
7 1+ (THAw)? '

mit Halbwertsbreite A = 2/T; ist. Generell kann die Linienform der Resonanzen eines Spin-
systems in NMR-Experimenten durch eine Glockenkurve mit der maximalen Intensitit bei wyq
beschrieben werden. Die genaue Form der Kurve ist stark abhéngig von verschiedenen Eigen-
schaften des Systems, die im weiteren Verlauf der Arbeit noch genauer beschrieben werden.

So lange die Anregung des Spinsystems mit geniigend kleinem B erfolgt, kann eine lineare Ant-
wort des Systems angenommen werden. Wenn gilt 42 B?T1Ty < 1, erhiilt man fiir die stationiire
Losung der Bloch-Gleichungen aus Gl. (2.27) ein MR-Signal der Form
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B MyT>

T+ (GAaF (2.39)

Ist die Linienform des Spinsystems bekannt, ldsst sich die Impulsantwort des Systems durch die
Suszeptibilitdt berechnen zu

g(t) == /000 X' (Aw)cos(Awt)dAw. (2.40)

0,54

FT
0,04

Signal [a. u.]

I(w)/2

-0,54

T T T T
0 200 400 600 800 1000

t [ms]

Abbildung 2.1: Zeitlicher Verlauf des FID-Signals mit Relaxation. Durch Fouriertransformation (FT)
des Signals in der Zeitdoméane erhdlt man die Intensitét in der Frequenzdomaéne.

Die charakteristische Zeit fiir die Einstellung des thermischen GG-Werts der Magnetisierung wird
mit T bezeichnet, und T5 ist die Zeit, in der die transversale Magnetisierung verschwindet. Beide
Relaxationsprozesse entstehen durch inter- bzw. intramolekulare Storfelder und beruhen dabei
auf der Tatsache, dass die in der Probe vorhandenen elektrischen und magnetischen Momente
im thermischen Gleichgewicht wegen ihrer vielfdltigen Schwingungs-, Rotations- und Transla-
tionsbewegungen fluktuierende Magnetfelder unterschiedlichster Frequenzen erzeugen. Der zur
Resonanzfrequenz der Probe isochromatische Anteil dieses Frequenzspektrums induziert nun
Ubergiéinge zwischen den Zeeman-Niveaus einzelner Spinsysteme. Dieser Austausch von Ener-
gie aus dem thermodynamischen Reservoir — auch als Gitter bezeichnet — auf die Spinsysteme
fithrt zur Wiederherstellung der longitudinalen Magnetisierung im thermischen Gleichgewicht,
weswegen die Tj-Relaxation auch als Spin-Gitter-Relaxation bezeichnet wird.

Die Auflésung der Transversalmagnetisierung wird als Ergebnis der Wechselwirkung einzelner
Spins gedeutet. Nach dem Einstrahlen eines HF-Pulses mit dem Flipwinkel 90° sind alle Spins
phasenrichtig zueinander in der Transversalebene ausgerichtet. Diese Phasenkohirenz geht mit
der Zeitkonstante T3 aufgrund verschiedener Spin-Spin-Wechselwirkungen vollstandig und irre-
versibel verloren, wodurch die Transversalmagnetisierung exponentiell abféllt. Die T5-Relaxation
wird daher auch als Spin-Spin-Relaxation bezeichnet. Durch das Abklingen der Transversalma-
gnetisierung verschwindet auch das messbare MR-Signal, was als freier Induktionszerfall (FID fiir
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FREE INDUCTION DECAY) bezeichnet wird (Abb. 2.1). Fiir einen Verlust der Phasenkohdrenz
sorgen auch Inhomogenitdaten des Grundfelds ABj, denn lokal leicht unterschiedliche wy fiithren
natiirlich auch zu einer Dephasierung. Daher wird zusdtzlich auch die effektive T5-Relaxationszeit
T5 definiert:

1 1
T—Z* -7 + AB - const (2.41)

Um einen Eindruck iiber Gréfenordnungen von Relaxationszeiten in menschlichem Gewebe zu
geben, sind Messwerte in Tab. 2.1 zusammengestellt.

Tabelle 2.1: Relaxationszeiten von verschiedenen Geweben in vivo bei By = 1,5; 3 und 7 T; aus [Stanisz
et al. 2005; Wright et al. 2008]

1,5T 3T 7T
Gewebe Ti[ms|] |[Tp[ms] | Ti[ms| |75[ms]| T [ms]
Weife Hirnsubstanz 650 4+ 30 72+4 840 + 50 69+3 | 1130 + 100
Graue Hirnsubstanz | 1200 £ 130 | 95+8 | 16004110 | 99+ 7 | 1940 + 150

Leber 976 £ 30 46 £ 6 812 + 64 42+ 3 —
Muskel 1008 £20 | 44£6 | 14124+13 | 50+4 —
Knorpel 1024 £70 | 304 | 1168+18 | 27T+ 3 —

2.1.7 Chemische Verschiebung

Betrachtet man statt freier Protonen in Molekiilen gebundene Protonen, muss man einen weite-
ren, fiir die NMR wichtigen Effekt berticksichtigen, der auf den FEinfluss der molekularen Elek-
tronenhiille zuriickzufiithren ist: Die Elektronenhiille bewirkt eine Abschirmung des Kerns vom
duferen Feld By, auf den somit ein lokales Feld Bj,. = Bg + d B. Die resultierende Verschiebung
der Resonanzfrequenz dw = vdB von der Larmorfrequenz ist von der chemischen Umgebung des
Atoms und somit von der Struktur des Molekiils abhéngig. Sie wird daher als CHEMISCHE VER-
SCHIEBUNG (auch: CHEMICAL SHIFT) bezeichnet und als feldunabhingiges Frequenzverhiltnis
in ppm (d.h. Hz/MHz) angegeben:

d[ppm| = w;w;ef -108 (2.42)
re

wrey ist dabei die Larmorfrequenz einer willkiirlich gewahlten Referenzsubstanz —in der 'H-NMR
iiblicherweise Protonen der Methylgruppe von Tetramethylsilan (TMS, § = 0). Die chemische
Verschiebung wird konventionsgeméifs bei der Darstellung eines NMR-Spektrums von links nach
rechts abfallend aufgetragen. Die Verschiebung der Protonen von freiem Wasser wird bei MRS-
Experimenten in vivo gewohnlich mit § = 4,7 ppm angegeben.
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2.2 Transfer von Magnetisierung

Als MAGNETISIERUNGSTRANSFER (MT) bezeichnet man allgemein magnetische Wechselwirkun-
gen zwischen Spinsystemen, die zu Anderungen von ihren Magnetisierungszustinden fithren. Die
Methoden und Techniken, die im Rahmen dieser Arbeit entwickelt und angewendet wurden,
basieren auf diesem Phinomen, weswegen an dieser Stelle eine ausfiihrlichere Beschreibung der
physikalischen Grundlagen des Magnetisierungstransfers gegeben wird.

2.2.1 Das Pool-Modell

Pool M Pool W Pool G
MUM kmw MUW kWG MUG
Ry=1/Ty ) ” Ruw=1Ty, - > R.=1/T,

L Ko

Rw=1/T,, R, =1/T R _=1/T

A Gitter Y : 4

Abbildung 2.2: Schematische Darstellung der Relaxations- und Austauschparameter eines gekoppelten
Systems bestehend aus den Pools W, M und G.

Bisher war die Betrachtung von NMR zunichst auf magnetisch identische Spins, die ein Spin-
system bilden, beschrinkt. Im Anschluss wurden Relaxationsprozesse als Wechselwirkungen der
Spins mit ihrer Umgebung beschrieben. In Abschnitt 2.1.7 wurde gezeigt, dass die magnetische
Umgebung von Kernen deren Resonanzfrequenz beeinflusst. Es gibt also mehrere Parameter,
in denen sich Spinsysteme unterscheiden kénnen. Protonen-Spinsysteme, die gleichartige ma-
gnetische Eigenschaften — Resonanzfrequenzen und Relaxationsparameter — besitzen, werden im
folgenden zu Pools zusammengefasst.

Bei der Betrachtung mehrerer Pools tauchen bisher noch nicht beschriebene Wechselwirkun-
gen auf, die mit dem Austausch von Magnetisierung einhergehen. Je nach Anzahl n der be-
trachteten Pools in einem Messvolumen, werden diese aufgrund ihrer Kopplungen zu Systemen
zusammengefasst, welche als n-Pool-Systeme bezeichnet werden. Bei der Beschreibung von Mag-
netisierungstransfer-Phinomenen in biologischem Gewebe kann vereinfachend zwischen 3 Pools
unterschieden werden. Sie bestehen aus

e Pool W — Protonen von frei beweglichen Wassermolekiilen
e Pool M — Protonen, die an Makromolekiilen gebunden sind
e Pool G — Protonen von chemischen Gruppen in gelésten Metaboliten

In diesem 3-Pool-System wechselwirken alle Pools miteinander, untereinander und mit ihrer
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Umgebung, dem Gitter. Die magnetischen Wechselwirkungen untereinander und mit dem Gitter
wurden durch 75 und 77 bereits beschrieben. Der Transfer von Magnetisierung miteinander
wird im Folgenden ebenfalls mit Ratenkonstanten, den sogenannten Austauschraten k,y (z,y =
W, M, G) beschrieben. Eine schematische Illustration der Verbindungen innerhalb des 3-Pool-
Systems und der zugehorigen Ratenkonstanten zeigt Abb. 2.2.

2.2.2 Dipol-Dipol-Kopplung

Die Interaktionen zwischen Spins, die durch deren magnetische Felder vermittelt werden, werden
als DIPOL-DIPOL-KOPPLUNGEN (DDK) bezeichnet. Wahrend die dipolaren Wechselwirkungen
in isotropen Fliissigkeiten bei der Betrachtung einzelner Spins aufgrund von Bewegung verschwin-
den (Der Hamiltonoperator, der die DD-Wechselwirkung zwischen zwei Spins I und J beschreibt,
wird im isotropen zeitlichen Mittel = 0), ist es bei der Betrachtung von Spins auf molekularem
Level trotzdem méglich, DDK zu beobachten und zu berechnen. Die Rotationskorrelationszeit 7.
zwischen zwei Molekiilen ist von entscheidender Bedeutung fiir das Zustandekommen von DDK.
Zunehmende Molekiilmasse und Viskositdt des Losungsmittels verlangsamen die Rotation und
Translation von Molekiilen, wodurch die Zeit fiir gerichtete Wechselwirkung zwischen zwei Mole-
kiilen 7. erhéht wird. Je nach Gréfe von 7, ergeben sich Ubergangswahrscheinlichkeiten fiir Null-,
Einzel- und Doppelquanteniiberginge zweier dipolar koppelnder Kernspins, wodurch Magneti-
sierung iibertragen, aber auch Relaxation ausgeldst werden kann. Alle Ubergangswahrscheinlich-

keiten W sind proportional zum Quadrat der dipolaren Kopplungskonstante b = —’Z;—“ff, so dass
gilt
2 1
W x b” 5 (2.43)

DDK ist homonuklear, d.h. zwischen Kernen eines Isotops, und heteronuklear moglich. Dariiber
hinaus kénnen inter- und intramolekulare DDK unterschieden werden. Fiir diese Arbeit ist ledig-
lich die homonukleare DDK zwischen Protonen relevant. Inter- und intramolekulare DDK sind
in biologischen Systemen allerdings gleichwohl beobachtbar. Wihrend die intermolekulare DDK
aufgrund der Bewegung von Molekiilen und rdumlicher Geometrien eingeschrinkt sein kann, un-
terliegt die Bewegung von Kernen und der Abstand der Kerne innerhalb eines Molekiils deutlich
geringeren Schwankungen.

DDK kann in hochaufgeldster NMR-Spektroskopie direkt oder indirekt als nuklearer Overhauser-
Effekt (NOE) beobachtet werden. Der NOE beruht darauf, dass eine selektive Einstrahlung eines
HF-Feldes auf einen Pool zu einer Verstirkung der longitudinalen Magnetisierung eines anderen,
dipolar gekoppelten Pools fithren kann. In solchen NOE-Experimenten konnte gezeigt werden,
dass Wasserprotonen, die an der Oberfliche eines Makromolekiils gebunden sind, also die Hy-
drathiille des Molekiils bilden, Verweilzeiten im Subnanosekunden-Bereich besitzen [Otting et al.
1991; Liepinsh et al. 1992b,a] und somit nur sehr ineffektiv dipolar gekoppelt sind. Andere Un-
tersuchungen ergaben jedoch, dass sich eine geringe Anzahl von Wassermolekiilen innerhalb der
dreidimensionalen Struktur eines Makromolekiils befinden kann, die bedeutend weniger Bewe-
gung und effektive DDK mit makromolekularen Protonen zeigt [Otting et al. 1991; Kakalis and
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Baianu 1988; Denisov and Halle 1995b|. Die DDK zwischen Protonen von grofen Makromolekiilen
und Protonen von freiem Wasser ist somit auf wenige Fille beschrinkt, in denen die Verweilzei-
ten von freien Wassermolekiilen an der Molekiiloberfliche ausreichend lang sind [Koenig et al.
1993; Koenig and Brown III 1993; lino 1994; Denisov and Halle 1995a].

2.2.3 Chemischer Austausch

Als CHEMISCHEN AUSTAUSCH (CE fiir Chemical Exchange) bezeichnet man alle Prozesse, in
denen ein isolierter Kernspin zwischen zwei chemischen Umgebungen ausgetauscht wird, wodurch
seine NMR-Parameter — z.B. chemical Shift, Relaxationszeiten etc. — verdndert werden. Der
Austausch ist dabei reversibel und wird mit folgender Reaktionsgleichung beschrieben

k
AH + B == A + HB. (2.44)

kpa

A und B sind beliebige Atome, H ein Proton. Ist das Proton an A oder B gebunden, befindet
es sich in unterschiedlichen chemischen Umgebungen, sofern A # B. A und B stellen also per se
keine in Abschnitt 2.2 beschriebenen Pools dar. Ein Pool umfasst stattdessen die Gesamtmenge
der vorhandenen Protonen innerhalb einer chemischen Umgebung, im chemischen Bild also die
Konzentration der Protonen, die an A bzw. B gebunden vorliegt [AH], [HB].

CE unterscheidet sich in zwei entscheidenden Punkten von DDK: Weder Abstand noch Korrela-
tionszeit zwischen Protonen werden bei der Beschreibung von CE beriicksichtigt. Dies liegt vor
allem daran, dass die Austauschprozesse von CE im Gegensatz zu DDK in der NMR-Literatur
nicht auf Kern- oder sogar Kernspin-Ebene beschrieben werden. Stattdessen erfolgte eine Cha-
rakterisierung von CE h#ufig auf makroskopischer Ebene. Die relevanten Grofen sind dort die
Ratenkonstanten des chemischen Austausch k. Sie geben die Wahrscheinlichkeit k4p - 7 an, mit
der ein Teilchen nach der Zeit 7 von Pool A in den Pool B gewechselt ist. Der CE von Protonen
in wassriger Losung kann mit der von Eigen [Eigen 1964| formulierten Elementarreaktion auf
atomarer Ebene beschrieben werden

AH+B — AH-.-B =22 A...HB =2 A + HB. (2.45)
k,l k?72 k73

Die gepunktet dargestellten Verbindungen stellen Zwischenzustéande dar, in denen die Bindung
der Protonen an die jeweiligen Atome nicht mehr kovalent ist, sondern durch Wasserstoffbriicken
erfolgt. Die Lebensdauer der Zwischenzusténde ist i.A. sehr kurz, was z.B. mit excited-state
proton transfer (ESPT)-Methoden aufgelost werden kann [Pines et al. 1997; Huppert et al. 1997].
Die Absténde zwischen den Atomen in den einzelnen Zustidnden werden oft mit NMR gemessen,
da sie Einfliisse auf die skalare Kopplung benachbarter Kerne im Molekiil besitzen.

Wesentlich hdufiger wird der CE in der NMR allerdings auf molekularer Ebene betrachtet, wo sich
die Reaktionsgleichung aus (2.45) vereinfacht zu Gl. (2.44), weil nur Ausgangsstoffe und Endpro-
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dukte, nicht aber Zwischenzustinde betrachtet werden. Gl. (2.44) ist eine Gleichgewichtsreaktion,
in der gilt:

kap _ [HB] _
T = am K (2.46)

K ist die Gleichgewichtskonstante der Reaktion. Wenn die Grofen der Pools gleich sind, also wenn
gilt [HB] = [AH], dann sind auch die Austauschraten in beide Richtungen gleich (kpa = kap =
k). Generell wird die Ratenkonstante des Protonenaustausch beschrieben durch [Woodward and
Hilton 1980; Liepinsh and Otting 1996; Zhou and van Zijl 2006]

k= kH[H+] + kJOH[OH_} + ko
= ky - 107PH 4 1oPH-PEwW (2.47)

wobei kg, kom, ko die Austauschraten der Reaktion fiir Katalyse durch Siuren ([H']), Basen
([OH 7]) oder sonstige Katalysatoren sind; pKyy ist die Dissoziationskonstante von Wasser. Die
Ratenkonstanten kry und kop kdonnen mit

1
Diff 1 ¥ 10pKDo—pPKak

kn, on =k (2.48)

berechnet werden |Liepinsh and Otting 1996|. Dabei ist kp;rs die Ratenkonstante fiir den dif-
fusionsabhéngigen Kontakt zwischen Protonendonor und -akzeptor (in der Gréfenordnung von
101 L-mol ™t sec™, [Eigen 1963]) und pKp, bzw. pK 45, sind deren Dissoziationskonstanten.
Der Ausdruck (1 + 10PEpo=PEar)=1 begchreibt somit die Wahrscheinlichkeit fiir Protonentrans-
fer, wenn sich Donor und Akzeptor im Gleichgewicht befinden.

Mit GL. (2.47) und (2.48) lassen sich gute Vorhersagen fiir die Austauschraten in einfachen séure-
oder basenkatalysierten Reaktionen treffen, wie z.B. dem Protonentransfer zwischen Aminosiu-
reseitenketten und freiem Wasser [Wagner 1977; Wiithrich 1986]. Ist bekannt, inwiefern es sich
bei einer Austauschreaktion um eine sédure- oder basenkatalysierte Reaktion handelt, 14sst sich
der Zusammenhang aus Gl. (2.47) vereinfachen. Man erhilt z.B. fiir die Ratenkonstante des
Austauschs von Amidprotonen mobiler Proteine und Peptide mit freiem Wasser, der nachgewie-
senermafen basenkatalysiert ist [Englander et al. 1972; Wiithrich and Wagner 1979; Wiithrich
1986; Liepinsh and Otting 1996; McMahon et al. 2006]:

kow = kog|OH™] = kogr - 10PHPEw, (2.49)

wobei sich die Indizes G und W wie oben auf die Pools der Protonen von gelésten Molekiilen bzw.
von freien Wassermolekiilen beziehen. Zhou et al. bestimmten 5,57 - 109 Hz fiir ko [Zhou et al.
2003], wodurch sich mit pKy = 15,4 bei 37 °C und pH 7 eine effektive Rate fiir den Austausch
von Amidprotonen kleiner mobiler Proteine mit freien Wassermolekiilen berechnen 1dsst:



18 Transfer von Magnetisierung

kaw =2 2,22-10°H Hz = 35,77 Hz (2.50)

Eine explizite Abhéngigkeit der Austauschrate vom pH-Wert ist bereits aus Gl. (2.49) ersicht-
lich. Allerdings besteht dariiber hinaus eine indirekte Abhingigkeit der Austauschrate von der
Temperatur [Englander et al. 1972|, deren Mechanismen nicht vollstandig verstanden sind. Unter-
suchungen haben ergeben, dass die Vibrationsenergien der Molekiile und somit die Tunnelwahr-
scheinlichkeiten eine direkte Temperaturabhéngigkeit haben [Glasstone et al. 1941; Bell 1980].
Dies spiegelt sich vereinfacht im Dissoziationsgrad und somit in den pK-Werten der beteiligten
Molekiile wider.

2.2.4 Magnetisierungstransfer-Experimente in der NMR

Um MT in der NMR sichtbar zu machen, miissen zwei miteinander gekoppelte Pools vorhanden
sein. Prigt man einem Pool durch resonante Einstrahlung von HF-Leistung einen bestimmten
Magnetisierungszustand auf, wird ein Teil der Magnetisierung via Magnetisierungstransfer auf
den gekoppelten Pool tibertragen, was in einer anschlieflenden Auslese seines NMR-Signals sicht-
bar gemacht werden kann. In der MRT ist vor allem eine Sorte von MT-Experimenten von grofser
Bedeutung. Dabei wird der MT von grofsen, sich nur langsam bewegenden, ,festkérperartigen
Makromolekiilen, die in biologischem Gewebe ubiquitir vorkommen, auf freies Wasser experi-
mentell visualisiert. Der Ausdruck ,festkdrperartig” ist nicht darauf zuriickzufiihren, dass die be-
trachteten Makromolekiile (Nukleinsiduren, Kohlenhydrate oder Proteine, die eine Molekiilmasse
1000 u besitzen) tatsdchlich starre Strukturen darstellen, sondern vielmehr einige ,festkorper-
artige Eigenschaften besitzen. So filhrt die dreidimensionale Faltung der Molekiile, die darauf
optimiert ist, deren rédumliche Ausdehnung zu minimieren und ihre biologische Funktion zu op-
timieren, dazu, dass viele intramolekulare Spin-Spin-Wechselwirkungen stattfinden, was im Zu-
sammenspiel mit oftmals eingeschrankter Mobilitat der Molekiile zu T5-Relaxationszeiten in der
Grofkenordnung von einigen s fithrt [Edzes and Samulski 1977]. Diese extrem kurzen transversa-
len Relaxationszeiten fithren zu extrem breiten Resonanzlinien, die typischerweise im Bereich von
einigen kHz liegen, was aus den Beschreibungen in Abschnitt 2.1.5 abzuleiten ist. Die Nutzung
des MT-Effekts, der durch diese ,festkorperartigen makromolekularen Strukturen iibertragen
wird, zur Generierung eines Kontrasts flir die In-vivo-MRT wurde erstmals durch Wolff und
Balaban beschrieben [Wolff and Balaban 1989|. Eine ausfiihrliche Zusammenfassung der theore-
tischen Grundlagen und moglichen Anwendungen dieser Art von MT in In-vivo-Experimenten
ist zu finden in [Henkelman et al. 2001] und wird im folgenden Text als konventioneller MT
bezeichnet.
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2.3 Chemischer Austausch und NMR

2.3.1 Bloch-McConnell-Gleichungen

Besteht zwischen zwei in Abschnitt 2.2 beschriebenen Pools W und G ein Austausch von Ma-
gnetisierung, ldsst sich die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung in den Pools durch einen
Formalismus beschreiben, der einer Erweiterung der Bloch-Gleichungen entspricht. Mathemati-
sche Fassungen der Vorgénge wurden 1955 von Solomon [Solomon 1955] bzw. 1958 von McConnell
[McConnell 1958] vorgestellt. Wéhrend sich die Herleitung von Solomon auf die Beeinflussung
der Ubergangswahrscheinlichkeiten von Quantenzustinden in dipolar gekoppelten Spins (I,.5)
stiitzte, fliihrte McConnell die Wechselwirkungen zwischen Pools auf chemischen Austausch von
Magnetisierung zuriick. Beide Formulierungen zur Beschreibung der zeitlichen Entwicklung der
Pool-Magnetisierungen sind mathematisch dquivalent mit den folgenden Substitutionen:

1 1
= — g = -
Riw + kwea P Rig + kaw
or = —kaw os = —kwa (2.52)

pr (2.51)

Da im Rahmen dieser Arbeit Effekte untersucht wurden, die auf chemischem Austausch beruhen,
werden im weiteren Verlauf die von McConnell vorgeschlagenen Gleichungen verwendet, um die
zeitlichen Entwicklungen der Magnetisierungskomponenten in gekoppelten Pools zu beschreiben.
Diese Gleichungen werden allgemein auch als Bloch-McConnell-Gleichungen bezeichnet:

d]\{;tG(t) = —wiMye —Ri6(M.c — Mog) —kew Mz + kweM.w  (2.53)
C%‘;V(t) = —wiMyw —Riw (Maw — Mow) +kcow Mw — kwaM.q (2.54)
dM:ztG(t) = ~AaMyG R Mac —kaw My + kweMaw — (2.55)
W = —AwMyw —Low Maw +kew Mz — kwaMew  (2.56)
dMCny(t) =wiM.q +AgMyg —RagMyq —kaw Myc + kwaeMyw (2.57)
CMZ;;M = w1 M,w + Aw Myw — Row Myw thaw My — kwsMyw — (2.58)

mit den Grofen



20 Chemischer Austausch und NMR

w, = B - Amplitude des By-Feldes

A = w—w — Differenz zwischen der Frequenz des eingestrahlten HF-Feldes
und der Larmorfrequenz von Pool i

R = 1/ - longitudinale Relaxationsrate

Ry = 1/T, - transversale Relaxationsrate

M = — Magnetisierung auf einer Achse innerhalb eines

kwa = — Ratenkonstante des Protonenaustausch von Pool W zu Pool G

Die Indizes x, y und z geben die Projektion von Variablen auf die jeweilige Achse des rotierenden
Koordinatensystems an. Die Indizes G bzw. W geben an, dass sich die entsprechende Grofe auf
die Eigenschaft eines bestimmten Pools bezieht. In der NMR wird in einer Vielzahl von Expe-
rimenten der Magnetisierungstransfer zwischen Wasserprotonen und anderen Pools betrachtet.
Die Resonanzfrequenz von Wasserprotonen wird dabei als Referenz genommen und lediglich die
Frequenzverschiebung des eingestrahlten HF-Feldes relativ dazu in Einheiten der chemischen Ver-
schiebung angegeben. Man bezeichnet die resultierende Grofe Aw dann als FREQUENZOFFSET
oder nur OFFSET des eingestrahlten HF-Feldes.

Fiir die Giiltigkeit der Gleichungen (2.53) bis (2.58) gelten folgende Voraussetzungen zusétzlich
zu den Bedingungen der Bloch-Gleichungen:

e Relaxationszeiten des Kerns X innerhalb der Pools G oder W miissen unabhéngig von kqw
und kw g sein

e Relaxationsprozesse des Kerns X in Pool G sind unabhéngig von den Relaxationsprozessen
des Kerns X in Pool W

Die Bloch-McConnell Gleichung kénnen analytisch gelost werden, wenn die Anregung iiber ei-
ne geniigend lange Zeit mit CW-Einstrahlung erfolgt, so dass die zeitlichen Ableitungen der
Magnetisierungskomponenten verschwinden.

2.3.2 Einfluss von CE auf die NMR-Linienform

Bewegung von Spins auf der Zeitskala der NMR fiihrt zu einer Veréinderung ihrer Resonanzli-
nienform. Fine solche Bewegung kann durch den in Abschnitt 2.2.3 beschriebenen chemischen
Austausch gegeben sein. Wenn man sich zwei gleich grofse, gekoppelte Protonenpools A und B
vorstellt, ist der Effekt des Austauschprozesses auf das NMR-Spektrum abhéngig vom Verhiltnis
der Differenz in der chemischen Verschiebung zwischen den Pools (Aw = d4 — dp) zur Rate des
chemischen Austausch k.

Man unterscheidet normalerweise zwischen drei verschiedenen Grofenordnungen des Verhiltnis-
ses:

e slow exchange limit: ’%} >1



Grundlagen 21

T(<C) | /\1_ k(s™) |
[ !
67 )\ 373 1937 ||

1235/ 158 148.0 763
L ~
I |

9¢8 /| . B552 1423 538
) N srar s’ ot
|

£3.9 f‘ ‘\ 39.2 \'—"'57

et i gty gV

T N
10 0 -10  FPM

Abbildung 2.3: Experimentelle '3C NMR-Spektren von N, N’-Dimethylformamid-Gas in Abhiingigkeit
der Temperatur gemessen bei 4,7 T (Quelle: [Ross and True 1984]).

e intermediate exchange limit: ’%| ~1
e fast exchange limit: ‘%‘ <1

Wihrend die Resonanzlinien zweier Pools, deren chemischer Austausch im slow exchange limit
liegt, deutlich von einander getrennt im NMR-Spektrum auflésbar sind, fliefen sie mit zuneh-
mender Austauschrate immer mehr zusammen. Im fast exchange limit ist schlieflich nur noch
eine Resonanzfrequenz messbar, die bei symmetrischem Austausch — d.h. kagp = kpa — in der
Mitte zwischen den Resonanzfrequenzen der beiden Pools liegt (Abb. 2.3). Bei asymmetrischem
Austausch — d.h. kap # kpa — wird die im fast exchange limit messbare Linie eine Resonanzfre-
quenz besitzen, die sich aus der mittleren Resonanzfrequenz der beiden Pools gewichtet mit der
Gleichgewichtskonstante der Austauschreaktion ergibt. Mit Gl. (2.46) erhélt man die chemische
Verschiebung der resultierenden Resonanzlinie:

[A]oa + [Blop 94+ Kop

A +[B]  1+K (2:59)

67”65 =

2.4 Chemical Exchange Saturation Transfer (CEST)

CEST bildet die Grundlage der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Methoden. Ein CEST-
Experiment ist in zwei Punkten mit einem konventionellem MT-Experiment vergleichbar:
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e HF-Leistung wird off-resonant von der Frequenz der Protonen freien Wassers (Pool W)
eingestrahlt, um einen mit Pool W gekoppelten Pool zu sdttigen

e Die Messgrofie ist die durch Magnetisierungstransfer nach Sattigung reduzierte Magneti-
sierung von Pool W

Jedoch weicht CEST in folgenden Punkten betréchtlich von MT ab:

e Es wird ausschliefllich der Teil der transferierten Magnetisierung betrachtet, der durch
chemischen Austausch eines Pools von labilen Protonen — auch als CEST-Pool bezeichnet
— mit Pool W bedingt ist

e Die Resonanzfrequenz eines CEST-Pools S ist ungleich der von Pool W: wg # ww

e Die Resonanz des CEST-Pools kann spektral aufgelost und dadurch selektiv angeregt wer-
den

e HF-Anregungsmuster, die Séttigung generieren sollen, miissen daher nicht nur effizient,
sondern auch frequenzselektiv sein

Im Folgenden sollen sowohl die Gemeinsamkeiten als auch die speziellen Unterschiede zwischen
einem konventionellen MT-Experiment und CEST-Experimenten niher beschrieben werden.

2.4.1 Sattigung

Im Regelfall betrachtet man in einfachen NMR-Experimenten resonante Absorption von HF-
Strahlung in einem Spinsystem wie in Abschnitt 2.1.5 beschrieben. Im quantenmechanischen
Bild entspricht dies einer Anregung von Ubergingen zwischen Spinzustinden |I,m), die zu einer
Abweichung der Besetzung der Zustidnde im thermischen Gleichgewicht fiihrt. Bei der Riickkehr
der Spinzustédnde ins thermische Gleichgewicht findet dann Emission von HF-Strahlung statt.
In einem verlustfreien System wiirde die emittierte Leistung genau der Anregungsleistung ent-
sprechen. Nach einer geniigend langen Einstrahlung von HF auf ein Spinsystem n&hern sich die
Besetzungen der Zustdnde einem Gleichgewicht an, bei dem die Zahl der Spins im angeregten
Zustand gleich der im Grundzustand ist |[Levitt 2008]. Dieses Verschwinden des Besetzungs-
zahlunterschiedes wird als SATTIGUNG bezeichnet und fiihrt dazu, dass bei einer nachfolgenden
HF-Anregung kein NMR-Signal mehr detektiert werden kann.

Sattigung kann auch im klassischen Bild mit Hilfe der Bloch-Gleichungen beschrieben werden.
Wie auch im quantenmechanischen Bild kann hier nach HF-Anregung eines Spinsystems kein
NMR-Signal, also keine Transversalmagnetisierung detektiert werden. Dazu muss M, aus Gl.
(2.27) gleich 0 sein. In Abschnitt 2.1.5 wurde das Messsignal nach resonanter Absorption von HF-
Leistung unter der Voraussetzung v2B?TiTy < 1 betrachtet. Es konnte angenommen werden,
dass die Antwort des Spinsystems proportional zu By war. Aus den stationdren Losungen der
Bloch-Gleichungen erhélt man allgemein
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Abbildung 2.4: Typisches z-Spektrum (rote Kurve) eines konventionellen MT-Experiments. Die gemes-
sene Signalreduktion ergibt sich aus zwei Effekten: Direkte Wassersittigung und Magnetisierungstransfer
aus dem makromolekularen Pool auf freie Wassermolekiile.

wy By My
1+ (’}/ZB%TlTQ)

My =

f(Aw) (2.60)

[ SIS

mit der Linienform f(Aw) wie beschrieben in Gl. (2.38). Wenn B; nun gesteigert wird, nimmt
die Breite der Resonanzlinie geméfs

— =1+ ("}/2B%T1T2)% (2.61)

zu. Der Wert von M,/ ist maximal auf der Resonanz (Aw = 0) und gleich

By MT:
My gy = —L2022 (2.62)
1+ (723%T1T2)2

Betrachtet man den Verlauf von M,/ _,,,, auf der Resonanz, erkennt man, dass er fiir kleine
Werte von B; proportional zu Bj ist, dann ein Maximum erreicht fiir v2B?T1T; = 1 und gegen
Null geht, wenn B; weiter erhoht wird. Fiir grofe Werte von By lasst sich aus Gl. (2.28) ebenfalls
ableiten, dass M, gegen Null strebt und damit das Erreichen des Sattigungszustandes anzeigt.

2.4.2 Darstellung des Magnetisierungstransfer in der MR

In ihren ersten MT-Experimenten in vivo benutzten Wolff und Balaban die bereits 1963 von
FORSEN und HOFFMAN vorgestellte Methode des Séttigungstransfers [Forsen and Hoffman 1963|
zur Messung des Magnetisierungstransfers zwischen Protonen freien Wassers und Protonen mit



24 Chemical Exchange Saturation Transfer (CEST)

eingeschriankter Beweglichkeit [Wolff and Balaban 1989]. Bei diesem Experiment wurde das MR-
Signal von freiem Wasser im Anschluss an eine CW-Einstrahlung von mehreren Sekunden Lange,
die der Sattigung von Spinsystemen dienen sollte, gemessen. Bei konstanter HF-Leistung wurde
die Verdnderung der Intensitdt des residualen Wassersignals in Abhingigkeit vom Frequenzoffset
(Aw) des sittigenden HF-Feldes registriert. Die gemessene Signalintensitét von freiem Wasser
nach vorheriger Sattigung (Mg (Aw)) wurde dabei gegen das Signal ohne vorherige Séttigung
normiert (Mp). Die Darstellung des normierten Signals aufgetragen gegen den Frequenzoffset des
Sattigungspulses zu der Resonanzfrequenz freier Wasserprotonen wird als Z-SPEKTRUM bezeich-
net [Grad and Bryant 1990] und hat sich zur Visualisierung von MT-Effekten etabliert (Abb.
2.4). In diesem Zusammenhang hat sich die Magnetisierungstransferrate (MTR) als eine aus dem
z-Spektrum abgeleitete Grofe, die oft zur Quantifizierung von MT verwendet wird, durchgesetzt:

MTR(Aw) =1 — MS“]\}(A‘”)
0
B Mpir | My
_1—<MO+ Mo>' (2.63)

In Gl. (2.63) ist zu sehen, dass sich die Abschwichung des Wassersignals aus der Summe direkter
Sattigung — d.h. Sattigungsleistung wurde trotz off-resonanter HF-Einstrahlung von Wasserpro-
tonen absorbiert — und durch MT {ibertragener Sattigung zusammensetzt (vgl. auch Abb. 2.4).
In der MRT wird der konventionelle MT benutzt, um Bilder mit einem MAGNETISIERUNGS-
TRANSFERKONTRAST (MTC fiir MAGNETIZATION TRANSFER CONTRAST) zu erzeugen. Ein
solcher Kontrast erweist sich als hilfreich in der MR-ANGIOGRAPHIE (MRA) [Parker et al. 1995]
sowie zur Diagnostik von MULTIPLER SKLEROSE (MS) [Silver et al. 1998]. Dabei wird die MTR
fiir jedes Bildelement an einem bestimmten Frequenzoffset bestimmt. Normalerweise wird ein
hoher Frequenzoffset (> 5 kHz) des Séttigungspulses verwendet, da man iiber einen weiten Fre-
quenzbereich konventionellen MT detektieren und bei grofem Offset die Einfliisse von direkter
Wassersdttigung minimieren kann.

2.4.3 Selektive Sattigung

Behandelt man ein Spinsystem als ein kausales lineares System, kann die Form der Absorptionsli-
nie wie in Abschnitt 2.1.5 beschrieben als der Realteil einer komplexen Suszeptibilitit betrachtet
werden. Die Impulsantwort des Spinsystems kann dann allgemein berechnet werden zu (vgl. GL

(2.40)):

o) = % /0  F(Aw)cos(Awt)dAw (2.64)

f(Aw) ist die Funktion der Absorptionslinie. Im Unterschied zu Gl. (2.40) wird hier lediglich die
Linienform anstatt der gesamten Suszeptibilitdt verwendet, um eine Normierung des Integrals



Grundlagen 25

zu erreichen. In der NMR treten vor allem zwei Absorptionslinienformen, ndmlich Lorentz- und
Gaufformen, in Abhéngigkeit des betrachteten physikalischen Systems auf;

fr(Aw) B (Lorentz) fa(Aw) 12 67<AW2TQ)2 (Gauk)
= 7 =
L 1+ (TQACU)Q ¢ /2

In MR-Untersuchungen von konventionellem MT wird, wie in Abschnitt 2.2.4 beschrieben, der
MT zwischen dem Pool  festkorperartiger* Makromolekiile und freiem Wasser betrachtet. Fiir die
theoretische Beschreibung der Linienform dieses makromolekularen Pools eignet sich am besten
die sog. sSUPER LORENTZIAN-Funktion [Morrison and Henkelman 1995

L 2 T ATy \°
puate = [ a2 (2 (i) ) e

Das Integral entspricht einer Summierung von Gauffunktionen verschiedener Breite. Die Funk-
tion fallt im Vergleich zu einer Lorentzfunktion zu beiden Seiten schneller ab.

Fiir rechteckformige CW-Anregung eines Spinsystems mit bekannter Absorptionslinienform kann
die Anregungsrate Rpp, die auch als Sittigungs- oder Ubergangsrate bezeichnet wird, berechnet
werden [Bloembergen et al. 1948]:

Rrr = 1w? f(Aw) (2.66)

Hierfiir muss zusétzlich noch die Bedingung erfiillt sein, dass die gesamte HF-Leistung von dem
Spinsystem absorbiert wird, was bedeutet, dass die Bandbreite der Anregung kleiner als die Brei-
te der Absorptionslinie sein muss.

Eine allgemeine Losung fiir die Anregungsrate, in der ein HF-Feld mit zeitlich variierender Am-
plitude sowie die Tatsache beriicksichtigt ist, dass die spektrale Breite der HF-Anregung die
Breite der Absorptionslinie des Spinsystems iibersteigen kann, erhélt man aus der Faltung der
Linienform des Spinsystems mit dem zeitabhingigen Bp-Feld:

Rpr(t) = f(t) ® wi(t) (2.67)

Um die spektralen Effekte von HF-Anregungen auf ein Spinsystem zu analysieren, soll die Ant-
wortfunktion des Spinsystems in der Frequenzdoméane betrachtet werden — also die Fouriertrans-
formation der Anregungsrate FT[Rgrp|. Der Satz von Parseval besagt, dass sich diese durch
Multiplikation der Fouriertransformierten von Linienformfunktion und HF-Anregung ergibt:

FT[Rrr(t)] = FT[f(£)] - FT[w1 ()] (2.68)

Im Grunde kann zur Séttigung eines Pools jede beliebige HF-Wellenform benutzt werden, so
lange die Amplitude der FT hauptséchlich innerhalb des Absorptionsbereichs des zu sittigenden
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Pools verteilt ist. Die einfachste und effektivste Séttigung kann also mittels eines langen CW
HF-Pulses erreicht werden, was in unterschiedlichen Ausprigungen von MT-Experimenten an
Modellsystemen und Tieren breite Anwendung findet |Henkelman et al. 1993; Guivel-Scharen
et al. 1998; Sun et al. 2010|. Praktische Griinde machen es fiir die In-vivo-MRT am Menschen
allerdings notwendig, andere HF-Pulsformen von kiirzerer Dauer zu benutzen:

1. Leistungsdeposition im Gewebe fiihrt zu dessen Erwdrmung und ist nur innerhalb der
Grenzwerte der spezifischen Absorptionsrate (SAR) an klinischen MR-Tomographen zuge-
lassen.

2. Die Geschwindigkeit der Bildaufnahme muss hoch sein, um die Verweilzeit eines Patienten

im Tomographen zu minimieren.

3. Die HF-Verstirker von klinischen MR-Tomographen sind nicht in der Lage, lange CW-
Pulse zu liefern, sondern kénnen nur viele kurze (7p < 100 ms) HF-Pulse pro Zeiteinheit

mit variierender Amplitude erzeugen.

In der Literatur finden sich verschiedene Ansétze zur Beschreibung und Quantifizierung von
konventionellem MT [Graham and Henkelman 1997; Sled and Pike 2000; Helms and Piringer
2005]. In diesen Arbeiten wurden die Auswirkungen von kurzen HF-Pulsen und Binomialpulsen
auf den MT in der MRT untersucht. Da bei konventionellem MT der Transfer von Magnetisie-
rung aus dem n vivo sehr groken makromolekularen Pool M auf freies Wasser W iibertragen
wird, ist der Grad der Sittigung von M nur von untergeordneter Bedeutung. Bei einem CEST-
Experiment jedoch, sind die transferierenden Pools meist wesentlich kleiner, so dass hier eine
effektive Sattigung extrem wichtig ist.

Um hochgradige Séttigung trotz mangelnder Moglichkeit fiir CW-Bestrahlung zu realisieren,
schlugen daher Zhou et al. als Erste vor, kurze repetitive HF-Pulse zur off-resonanten Sittigung
eines Protonenpools einzusetzen [Zhou et al. 2003]. Um die spektralen Eigenschaften einer solchen
Folge zu beschreiben, kann dieser aus mehreren HF-Wellenformen bestehende Pulszug als ein
zusammengesetzter HF-Puls betrachtet werden [Bernstein et al. 2004]. In der Vergangenheit
wurden verschiedene Pulsziige mit dem Ziel entwickelt, optimierte Refokussierung, Inversion oder
spektral-selektive Anregung eines Spinsystems zu erreichen. Ein Ziel dieser Arbeit war es, ein
Spinsystem mit einer Abfolge von HF-Pulsen selektiv zu sittigen. Die speziellen Uberlegungen
dazu werden in Kapitel 3 ndher beschrieben. Eine Beschreibung der spektralen Eigenschaften
einer solchen Pulsfolge mit der Fragestellung nach optimierter spektral-selektiver Séttigung war
bis zum Abschluss dieses Projektes in der Literatur nicht zu finden.

2.4.4 Quantitative Beschreibung des CEST-Effekts

Wihrend der Sdttigung eines CEST-Pools durch Einstrahlung von HF-Leistung mit der Re-
sonanzfrequenz des Pools wird Sattigung durch chemischen Austausch von Protonen auf freie
Wassermolekiile ibertragen. Sofern die Zahl der Protonen in Pool W bedeutend gréfser ist als im
CEST-Pool S erfolgt der Sattigungs- und Transferprozess pro Molekiil, das labile Protonen trigt,
innerhalb eines Beobachtungszeitraumes mehrfach mit unterschiedlichen Protonen, die danach
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auf freie Wassermolekiile iibertragen werden. Auf diese Weise erfolgt eine Akkumulation von Sat-
tigung in Pool W, was zu einer erh6hten Detektierbarkeit der labilen Protonen im Vergleich zur
Auslese ihres Resonanzsignals fithrt. Goffeney et al. definieren diesen Verstérkungsfaktor PTE
(fiir PROTON TRANSFER ENHANCEMENT) als |Goffeney et al. 2001]

W]-PTR _ PTR

e =" 7

(2.69)

mit dem Verhéltnis f der Konzentration von Protonen innerhalb der Pools und der PROTONEN-
TRANSFERRATE PTR, die der durch Protonenaustausch bedingten Verminderung des MR-Signals
freier Wasserprotonen entspricht. Die maximale PTR kann man unter der Annahme berechnen,
dass ein HF-Feld auf der Frequenz des Pools S (Awg=0) eingestrahlt wird, das den Pool der freien
Wasserprotonen nicht beeinflusst (Awpy — o0) und Pool S vollstiandig séttigt (cs flir COMPLETE
SATURATION). Dadurch ergibt sich, dass M,s = 0 und Sittigung von Pool W lediglich durch
chemischen Austausch mit Protonen aus Pool S entsteht. Aus den Bloch-McConnell-Gleichungen
erh&lt man

Ryw
S = Mow, 2.70
woraus sich die maximale PTR ergibt:
PTR. - — Mow — MZy,  kws _ [-ksw (2.71)
e Mow kws +Riw  f-ksw + Raw

Ist das Konzentrationsverhdltnis von labil gebundenen Protonen und Protonen freien Wassers
bekannt, lasst sich der maximal zu erzeugende CEST-Effekt berechnen, denn aus Gl. (2.69) und
Gl (2.71) erhélt man:

ksw _ PT Ryax
fksw + Raw f

PT Enag = (2.72)

Da f fiir endogene Stoffe, die labile Protonen tragen, in In-vivo-Experimenten typischerweise
in der Grokenordnung ~ 1075 liegt, ist das Produkt f-ksgw < Riw und eine Abschitzung
ergibt, dass PT R = kgyw - Tiw. Dies belegt die Bedeutung der T1-Zeit von freiem Wasser fiir den
CEST-Kontrast.

Ein etabliertes Verfahren, CEST-Effekte experimentell zu bestimmen, ist die Analyse der Asym-
metrie eines z-Spektrums |[Guivel-Scharen et al. 1998; Zhou et al. 2003]. Dabei wird ein z-
Spektrum im Offset-Bereich (+Awpq,) aufgenommen, wobei die gemessenen Offset-Punkte sym-
metrisch zur Resonanz von freiem Wasser verteilt werden. Da der CEST-Effekt, der durch einen
bestimmten CEST-Pool erzeugt wird, nur an der Resonanzfrequenz des Pools (Aw = Awg) auf-
tritt, ist er asymmetrisch in Bezug auf die Resonanzfrequenz des freien Wassers (Aw = 0). Der
Asymmetrieparameter wird folgendermafien definiert:
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MTRusym(Aw) = MTR(+Aw) — MTR(—Aw)
= Mgu(—Aw) /My — Mga(+Aw) /My (2.73)

Er nimmt positive Werte an fiir Sattigungseffekte, die im positiven Offset-Bereich auftreten.
Die Asymmetrieanalyse ist also sinnvoll, um CEST-Effekte von symmetrisch verteilten Satti-
gungseffekten zu trennen. Ein solcher symmetrisch auftretender Effekt ist z.B. die direkte Was-
sersattigung — sofern die Resonanzlinie des Wassersignals symmetrisch um Aw = 0 verteilt ist
—, die durch Asymmetrieanalyse effektiv entfernt werden kann. Weitere Sattigungseffekte, die
in einem In-vivo-Experiment neben CEST-Effekten auftreten kénnen, sind z.B. konventionel-
ler MT und homonukleare intramolekulare NOEs. Konventioneller MT ist vor allem fiir kleine
Offsets (Awpmaer < 5 ppm) asymmetrisch zur Wasserresonanz und stattdessen verteilt um eine
mittlere Frequenz im aliphatischen Bereich des 'H-NMR-Spektrums [Pekar et al. 1996]. NOEs
tauchen ebenfalls im negativen Offset-Bereich mit kleinem Frequenzabstand zur Wasserresonanz
auf |Zhou et al. 2003; Ling et al. 2008b]. Beide Effekte konnen somit Asymmetrien, die durch
CEST-Effekte im positiven Offsetbereich hervorgerufen werden, reduzieren und somit kiinstlich
,maskieren“. Es entsteht somit an einem bestimmten Frequenzoffset eine aus verschiedenen asym-
metrischen Effekten (MTRy,,,) und der PTR der austauschenden Protonen zusammengesetzte
Asymmetrie:

MTRgsym(Aw) = MTR,,,,,(Aw) + PTR(Aw) (2.74)
Weitere Methoden zur Bestimmung von CEST-Effekten sind neben der Asymmetrieanalyse An-
sitze zum parametrischen Fitten von z-Spektren. Die in der Literatur beschriebenen Metho-
den beruhen dabei zumeist auf numerischen und wenigen analytischen Lésungen der Bloch-
McConnell-Gleichungen fiir austauschende Spin-Systeme mit 2- [Sun et al. 2007a; Zaiff et al.
2010], 3- [Woessner et al. 2005; Sun et al. 2008] und 4-Pools [Li et al. 2008]. Analytische Losun-
gen gehen oftmals davon aus, dass ein Pool durch HF-Einstrahlung vollsténdig gesdttigt wird und
sich in der Folge ein Gleichgewicht zwischen dem Magnetisierungstransfer der gekoppelten Pools
und Relaxation einstellt, so dass die zeitlichen Ableitungen in den Bloch-McConnell-Gleichungen
verschwinden. Dieses von Henkelman et al. urspriinglich fiir konventionellen MT entwickelte Mo-
dell [Henkelman et al. 1993] wurde vielfach modifiziert und zur Beschreibung von CEST-Effekten
verwendet [Wolff and Balaban 1990; Guivel-Scharen et al. 1998; Goffeney et al. 2001; Zhou et al.
2004]. Andere analytische Modelle, die verschiedene Sattigungsgrade eines ,bestrahlten® Pools
beriicksichtigen, existieren ebenfalls [Baguet and Roby 1997; Sun et al. 2005]. Auch sie nehmen
die Einstellung eines Gleichgewichts sowie CW-Anregung des CEST-Pools an. Die existierenden
analytischen Modelle werden hauptsichlich fiir Simulationen und Optimierungen von experi-
mentellen Parametern verwendet, da sie aufgrund vereinfachender Annahmen nur unzureichende
Genauigkeit beim Fitten gemessener z-Spektren erreichen. Das Modell von Sun et al. erreicht
auf der CEST-Resonanz auch in der experimentellen Bestimmung von CEST-Effekten eine sehr
gute Ubereinstimmung mit numerischen Modellen. Jedoch stellt es keine Losung fiir das gesamte
z-Spektrum dar und benotigt die Bestimmung oder Schétzung weiterer Parameter (Relaxati-
onszeiten und Austauschraten), um notwendige Korrekturfaktoren berechnen zu kénnen. Das
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von Zaifs entwickelte analytische Modell, das ebenfalls auf einer heuristischen Kombination zwei-
er Partikular-Losungen der Bloch-McConnell-Gleichungen beruht, stellt dagegen insofern eine
Neuerung dar, dass es nicht der Bestimmung von PTR durch Korrektur gemessener Asymme-
triewerte dient. Stattdessen erfolgt eine direkte Anpassung von Modellfunktionen an gemessene
z-Spektren, wodurch in der Asymmetrieanalyse maskierte PT R(Aw) sofort rekonstruiert werden
kénnen [Zaift 2010].

Numerische Fit-Methoden dienen dem Zweck, gemessene Asymmetriewerte durch Modellierung
des zeitlichen Verhaltens mehrerer Pools so zu korrigieren, dass maskierende Effekte von anderen
Pools und weitere abschwéichende Effekte, z.B. T1-Relaxation wihrend der Signalakquisition und
direkte Wassersittigung, eliminiert werden und schlieflich die PTR eines CEST-Pools extra-
hiert werden kann. Sie sind jedoch fiir In-vivo-Messungen impraktikabel, da z-Spektren mit einer
sehr hohen Frequenzauflésung aufgenommen werden miissen, um die vielen freien Parameter mit
ausreichender Prézision bestimmen zu konnen, was zu zeitintensiv ist. Die Alternative, freie Pa-
rameter durch zusétzliche Messungen direkt zu bestimmen, sind ebenfalls aus Zeitgriinden bei
In-vivo-Messungen stark limitiert.

2.4.5 Fehlerquellen in CEST-Experimenten

Wie im vorigen Abschnitt beschrieben, gibt es mehrere Méglichkeiten zur Korrektur von z-
Spektren, die die Quantifizierung von CEST-Effekten in Messergebnissen ermoglichen. Hier soll
nun eine kurze Ubersicht iiber die wichtigsten experimentell auftretenden Fehlerquellen gegeben
werden, die den Einsatz von Korrekturmethoden notwendig machen.

e Inhomogenititen des statischen magnetischen Feldes:
Ist in einer Schicht der Dicke dz eines Probenvolumens das statische Magnetfeld nicht
homogen, sondern weist an jedem Punkt eine Verschiebung db um einen bestimmten Betrag
auf, so findet man in einem Volumenelement V mit den Kantenldngen dx, dy und dz, das
in der MR Voxel genannt wird und die Mittelpunktskoordinaten xg, yg und zy besitzt, ein
effektives Magnetfeld

zo+dx/2  pyo+dy/2  pzo+dz/2

By + / / / Sb(z',y', 2" )dx' dy' d2' = Bo + 6B(x0,%0,20). (2.75)
zo—dr/2 Jyo—dy/2 Jzo—dz/2

Dies fiihrt zu einer Verschiebung der Resonanzfrequenzen aller Pools innerhalb des Voxels

um dwp = Y0B(xo, Yo, 20). Zur korrekten Berechnung von MT Ry, muss dieser Offset
der Resonanzfrequenzen beriicksichtigt werden:

MTRyeym(Aw) = MTR(+Aw + dwp) + MTR(—Aw + dwp) (2.76)

In einem MR-Bild muss also fiir jedes Voxel der durch Inhomogenititen des statischen Felds
bedingte Frequenzoffset bestimmt werden, damit die Asymmetrie in jedem Voxel richtig
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Abbildung 2.5: Auswirkungen einer Verschiebung des statischen Magnetfeldes auf die Analyse der
Asymmetrie von z-Spektren.

berechnet werden kann. Man bezeichnet dieses Verfahren als ,, By-Korrektur®. In Abb. 2.5
sind die Auswirkungen einer fehlenden ,, Bp-Korrektur auf ein z-Spektrum und die dazu-
gehorige Asymmetrie dargestellt.

In der Literatur sind verschiedene Methoden zur Bestimmung von Awp beschrieben, die
auf der Korrektur des Minimums in z-Spektren beruhen. Da man das Minimum eines
z-Spektrums auf der Resonanzfrequenz von freien Wasserprotonen erwartet, fiir die gilt
Aw = 0, ergibt sich Awp = Awpsin aus dem Offset des gefitteten Minimums eines z-
Spektrums. Zum Fitten der Minima von gemessenen z-Spektren wurde z.B. ein polyno-
mieller Fit héherer (> 12) Ordnung [Zhou et al. 2003; Lu et al. 2009|, ein ,Smoothing
Splines“-Algorithmus [Stancanello et al. 2008] sowie die sog. WASSR(WATER SATURATION
SHIFT REFERENCING)-Technik angewendet. In der WASSR-Technik wird ein zusétzliches
z-Spektrum mit héherer Offset-Auflosung, aber niedrigerer Séttigungsleistung als in der
eigentlichen CEST-Messung aufgenommen. Durch die niedrige Energie der Pulse wird er-
reicht, dass kaum Sittigungstransfer-Effekte auftreten und stattdessen ausschlieflich di-
rekte Wassersdttigung beobachtet wird. Die By-Verschiebung ist so direkt an der Position
des Minimums des erhaltenen z-Spektrums ablesbar.

Fine weitere, in der MRT verwendete Methode zur Bestimmung der Verteilung des stati-
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schen Magnetfeldes ist das sogenannte ,phase mapping®. Dabei wird ausgenutzt, dass Spins
abhéingig von ihrer Resonanzfrequenz wihrend der Zeiteinheit dt eine Phase d¢ akkumu-
lieren, so dass gilt:

ABy = % (2.77)
Mit einem einfachen MR-Bildgebungsexperiment kann nach diesem Prinzip eine Phasen-
karte aufgenommen und Awp in jedem Voxel bestimmt werden.
Erfolgt die Messung der By-Verteilung nicht vor einem CEST-Experiment, muss ein z-Spek-
trum iiber einen Offset-Bereich aufgenommen werden, fiir den mindestens gilt Awmaer =
Awg + AWB_maz, Wobei Awp_ a4, die maximale By-Verschiebung innerhalb des Messvo-
lumens ist. So ist sichergestellt, dass die Asymmetrie am Offset des Pools S auch nach
Bp-Korrektur in jedem Volumenelement noch ausgewertet werden kann.

e Spillover: Als SPILLOVER oder auch HF-BLEEDOVER bezeichnet man die Tatsache, dass

bei off-resonanter HF-Einstrahlung ein Teil der HF-Leistung auf der Wasserresonanz absor-
biert wird. Bei einem Séttigungspuls fiihrt dies trotz off-resonanter Einstrahlung zu direkter
Sattigung des Wassersignals. Mit der direkten Wassersittigung wird die Zahl der Wasser-
protonen, die Sattigung von einem CEST-Pool aufnehmen kénnen, und somit das maximal
mogliche PTE reduziert. Der Spillover-Effekt nimmt allgemein bei konstantem Offset mit
steigender Sattigungsleistung zu. Er nimmt ebenso bei konstanter Séttigungsleistung und
zunehmendem Offset ab, was durch die Breite der Wasserlinie und somit die Féhigkeit des
Pools, an einer bestimmten Frequenz selektiv Leistung zu absorbieren, begriindet ist. Im
Offset-Bereich < 5 ppm ist der Spillover allerdings an jeder Stelle relevant.
Sun et al. konnten eine Abhéngigkeit des maximal messbaren CEST-Effekts von der Leis-
tung des séttigenden HF-Feldes analytisch herleiten und zeigen, dass fiir zwei gekoppelte
Pools ein Wendepunkt erreicht wird, ab dem eine weitere Steigerung der Sattigungsleistung
zu einer Abnahme der PT'R fiihrt. Die fiir den Wendepunkt charakteristische Leistung ist
wiederum abhéngig von der Geschwindigkeit des chemischen Austauschs [Sun et al. 2005].
Die Existenz des Wendepunkts ist darauf zuriickzufiihren, dass Spillover-Effekte ab einer
bestimmten HF-Leistung Sattigungstransfer-Effekte iiberdecken, was auch in numerischen
Simulationen gezeigt werden konnte |Zaif 2010].

2.4.6 Klassen von CEST-Experimenten
CEST-Experimente werden abhéngig von den Stoffen, deren chemischer Protonenaustausch mit
freiem Wasser untersucht wird, in drei Klassen unterschieden:

1. CEST-Experimente mit endogenen Substanzen:

e APT:
Zhou et al. beschrieben 2003 als erste die Verwendung von endogenen Substanzen zur
Erzeugung eines CEST-Kontrasts in der MR-Bildgebung: Sie nutzten den Transfer von
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Abbildung 2.6: Schematischer Aufbau von Knorpelgewebe bestehend aus Proteoglykanen, Kollagenfa-
sern und Chondrozyten.

Magnetisierung durch Amidprotonen intrazelluldrer mobiler Proteine auf freie Was-
serprotonen zur Erzeugung eines Kontrasts, von dem sie zeigen konnten, dass er vom
intrazelluldren pH-Wert des untersuchten Hirngewebes abhéngt |[Zhou et al. 2003]. Die
Protonen der Amidgruppen von mobilen Peptidmolekiilen eignen sich fiir CEST sehr
gut, da die Ratenkonstante des Austauschs mit Protonen umgebender Wassermolekiile
im slow-exchange limit liegt; z.B. ist kgy = (28,6 £ 7,4) s~! im gesundem Hirnge-
webe der Ratte. Da der Austausch bagenkatalysiert ist, nimmt die Austauschrate mit
steigendem pH-Wert zu. Allerdings tragen ausschliefslich die Amidprotonen der Prote-
ine, die ausreichend mobil und somit per MRS detektierbar sind, zu einem messbaren
CEST-Effekt bei. Obwohl Proteine ca. 18 % der Masse einer Siugetierzelle ausma-
chen, ist nur eine kleine Fraktion davon mobil genug fiir CEST-Experimente. Mittels
WATER EXCHANGE(WEX)-Spektroskopie konnten Mori et al. eine zusammengesetzte
Resonanz bei 6 = (8,3 + 0,5) ppm identifizieren, die den Amidprotonen des Riick-
grats mobiler Proteine und Peptide zugewiesen wurde [Mori et al. 1998]. Die intra-
zelluldre Konzentration dieser Amidprotonen wurde auf ~ 71,9 mmol/L geschitzt,
was eine PT'R (Gl. (2.71)) von ca. 2,94 % mit dem Pool der Protonen freien Was-
sers ([W] = 3,2 mol/L) ergibt [Zhou et al. 2003|. Der APT kann also ein PTE von
45 besitzen und ist somit per MR detektierbar. Nach dem initialen experimentellen
Nachweis eines pH-abhingigen APT-Kontrasts im Hirngewebe von Ratten, gelang es
zuerst Jones et al. den Kontrast fiir die Tumorbildgebung beim Menschen zu nutzen
[Jones et al. 2006]. Seitdem wurden einige Arbeiten iiber Methoden zur Aufnahme von
APT-Bildern [Zhou et al. 2008; Sun et al. 2008, 2010; Zhu et al. 2010], Anwendungs-
moglichkeiten der Technik [Sun et al. 2007b; Salhotra et al. 2008] und eine klinische
Studie iiber pll-gewichtete Bildgebung bei Hirntumoren von Patienten verdffentlicht
[Wen et al. 2010].
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e gagCEST:

GLYKOSAMINOGLYKANE (GAG) sind lange unverzweigte Kohlenhydrate mit sich wie-
derholenden Disaccharid-Untereinheiten. Zur Gruppe der GAG gehoren sechs ver-
schiedene Stoffe, ndmlich Chondroitinsulfat, Dermatansulfat, Keratansulfat, Heparin,
Heparansulfat und Hyaluronsdure [Dudhia 2005]. Sie sind u.a. Bestandteile von Knor-
pel und Bandscheibe und fiir deren physiologische Funktion elementar. PROTEOGLY-
KANE (PG), die aus Proteinen und mehreren kovalent gebundenen GAG-Seitenketten
bestehen, sind funktionelle Komponenten der angesprochenen Gewebe und dort vor
allem fiir die federnden Eigenschaften verantwortlich (Abb. 2.6).

Der Verlust von Proteoglykanen aus der extrazellularen Knorpelmatrix, mit dem ein
Verlust an GAG einhergeht, wird als initiierendes Ereignis einer Osteoarthritis vermu-
tet [Lohmander 1994]. Ling et al. konnten 2008 in einem In-vitro-Experiment zeigen,
dass es mittels CEST moglich ist (gagCEST), den Gehalt von GAG in Knorpelgewe-
be zu messen [Ling et al. 2008b|. GAG produzieren dabei einen starken CEST-Effekt,
der durch labile Protonen von endstdndigen —OH und —NH vermittelt wird. Die Re-
sonanzen der Protonen von Hydroxylgruppen, welche in gesundem Knorpelgewebe
in einer Konzentration von [OH] = 200 — 300 mmol/L |[Roughley 20063| vorliegen,
sind dabei an zwei Stellen im Spektrum mit Offsets von 1 bzw. 1,5 — 2 ppm von der
Resonanzfrequenz freien Wassers zu finden. Der Offset der niedriger konzentrierten
(INH] ~ 100 mmol/L) Amidprotonen liegt bei 3,2 ppm. Ein Pilotversuch, der die
Nutzbarkeit der gagCEST-Methode zur Bestimmung des GAG-Gehalts in Knorpelge-
webe in vivo aufzeigt, wurde 2008 ebenfalls von Ling et al. verdffentlicht [Ling et al.
2008a].

e glycoCEST:

Ahnlich wie bei der gagCEST-Technik beruht glycoCEST auf dem CEST-Kontrast,
der durch Hydroxylprotonen von Kohlenhydraten erzeugt wird. Die technischen Vor-
aussetzungen sind in Bezug auf Offsets der Hydroxylprotonen-Pools (Aw = 0,5 —
1,5 ppm) und deren Austauschraten mit freiem Wasser vergleichbar mit denen von
gagCEST [van Zijl et al. 2007|. Jedoch beruht glycoCEST auf dem chemischen Aus-
tausch von Glykogenprotonen mit freiem Wasser. Glykogen ist die Speicherform von
Traubenzucker (Glukose) im menschlichen Kérper. Es ist dabei extrem wichtig fiir die
Aufrechterhaltung der Verfiigbarkeit von Glukose als primédren Energielieferanten im
Kérper. In Leber- und Skelettmuskelgewebe konnte Glykogen bereits mit 3C- und
'H-NMR experimentell nachgewiesen werden. Kenntnisse {iber den Glykogenmeta-
bolismus in diesen Geweben kénnten Aufschluss iiber den Energiestoffwechsel sowie
verschiedene Krankheiten, wie z.B. Diabetes, die diesen veréndern, liefern. Eine breite
Anwendung von glycoCEST ist allerdings in der Literatur nicht beschrieben.

2. CEST-Experimente mit exogenen diamagnetischen Verbindungen (DIACEST):
Ward et al. schlugen als Erste die Verwendung von diamagnetischen Molekiilen mit nied-
rigem Molekulargewicht und labilen Protonen als CEST-Protonen-Pools vor [Ward et al.
2000; Ward and Balaban 2000]. Sie testeten eine Reihe von Zuckern, Stoffwechselprodukten
und Aminosduren auf ihre Verwendbarkeit fiir CEST und konnten zeigen, dass einige Stof-
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fe bei Konzentrationen von 10 — 100 mmol /L signifikante CEST-Effekte erzeugten. Durch
Komplexierung dieser Stoffe kénnen noch héhere Verstirkungsfaktoren erzielt werden und
durch die gute Biokompatibilitdt der meisten DIACEST-Substanzen ist es auch mdglich,
sie in hohen Dosen dem Koérper ohne toxische Effekte zuzufiihren. Die Tatsache, dass sie
endogenen Substanzen dhnlich sind, fiihrt aber auch dazu, dass sie relative kurze Halb-
wertszeiten im Korper, geringe Offsets von der Resonanzlinie von Wasser (= 5 ppm) und
dhnlich schnelle Austauschraten wie endogene CEST-Substanzen besitzen, was zu dhnli-
chen Limitationen wie bei CEST-Experimenten mit endogenen Substanzen fiihrt.

. CEST-Experimente mit exogenen paramagnetischen Verbindungen (PARACEST):

Gadolinium-Komplexe finden aufgrund ihrer 77 -reduzierenden Wirkung breite Anwendung
als Kontrastmittel in der MRT. Wihrend Gd3'-Ionen isotrope Struktur haben (sicben
ungepaarte Elektronen in sieben 4f-Orbitalen) und daher keine grofen chemischen Ver-
schiebungen induzieren kénnen, kénnen andere paramagnetische Lanthanid-Ionen mit ani-
sotropen Verteilungen ihrer f-Elektronen eine starke Abschirmung ihrer Umgebungsproto-
nen und dementsprechend grofse chemische Verschiebungen bewirken. Dariiber hinaus ist
es moglich, die Struktur der Komplexe chemisch so zu verindern, dass die Geschwindig-
keit des chemischen Austausch der Protonen fiir CEST-Experimente optimiert ist. Diese
Entdeckungen fiihrten zu der Erkenntnis, dass Lanthanid-basierte Chelate als paramagne-
tische CEST-Substanzen (PARACEST) benutzt werden kénnen [Zhang et al. 2001]. Die
experimentellen Voraussetzungen unterscheiden sich aufgrund der extrem grofen chemi-
schen Verschiebung von PARACEST-Protonen (in der Grofenordung > 50 ppm) stark
von CEST-Experimenten mit endogenen Substanzen oder DIACEST. So kann die direkte
Wassersittigung bei PARACEST-Experimenten vernachlissigt werden und selektive Sét-
tigung ist somit leichter erreichbar. Dafiir sind Pharmakokinetik und chemische Parameter
wie Stabilitdt und Loslichkeit der Substanzen von wesentlich groferer Bedeutung. Eine
Ubersicht iiber exogene Substanzen, die fiir PARACEST-Experimente verwendet werden
konnen, sowie experimentelle Methoden sind zu finden in [Sherry and Woods 2008|.

Zusétzlich zu den drei Klassen von CEST-Experimenten, die auf Protonentransfer basieren, soll

hier noch erwidhnt werden, dass CEST-Experimente auch mit hyperpolarisierten Kernen (hy-

perCEST) durchgefiihrt werden kénnen [Schroeder et al. 2006]. Eine ndhere Beschreibung dieser

Technik wiirde allerdings den Rahmen dieser Arbeit {ibersteigen.



Kapitel 3

Material und Methoden

Im Folgenden werden in der Arbeit verwendete Materialien und Methoden vorgestellt, die im Vor-
feld bereits vorhanden oder beschrieben waren. Dariiber hinaus werden grundlegende Gedanken
fiir die Entwicklung von Methoden im Rahmen der Arbeit erldutert.

3.1 NMR Hardware

Alle Experimente wurden an Ganzkorper-MR-Tomographen der Magnetom-Reihe der Firma Sie-
mens (Siemens AG, Healthcare Sektor, Erlangen) durchgefithrt. Dabei wurde ein klinisches Sys-
tem (Magnetom Trio - A Tim System) mit einer Grundfeldstirke By = 3 T sowie ein experi-
mentelles 7-Tesla-System (Magnetom 7 T) eingesetzt. Es wurden ausschlieflich fiir die jeweiligen
Tomographen zugelassene Hardware-Komponenten (Hochfrequenzverstarker, Sende- und Emp-
fangsspulen) verwendet, die im Folgenden kurz aufgelistet sind

e Magnetom Trio: Dieses klinische System besitzt eine in die Bohrung des Tomographen ein-
gepasste Ganzkdrper-Spule, die fast ausschliefflich zum Senden von HF-Pulsen eingesetzt
wird, aber theoretisch auch zur Signalakquisition benutzt werden kann. Diese sog. BODY-
CoIL wird von einem HF-Verstarker (RFPA fiir RADIO-FREQUENCY POWER AMPLIFIER),
dessen Konfiguration auf hohe Leistungsabgabe in einem schmalen Frequenzbereich — ndm-
lich dem Frequenzbereich von Protonen-Spins in [In-vivo-Experimenten — optimiert ist.
Dieser RFPA kann HF-Pulse mit einer maximalen Leistung von 35 kW, einer maximalen
Pulsdauer ¢, = 100 ms und einer mittleren Leistung von 1,75 kW erzeugen. Das maximale
Puls-Pause-Verhéltnis (Duty-Cycle) ist dabei 50 %. Die Signalakquisition beim Senden mit
der Body-Coil erfolgte mit einer Kopfspule, die 32 einzelne Spulenelemente besitzt.
Neben dem RFPA der Body-Coil besitzt das System auch einen zweiten RFPA, der auf
eine breitbandigere Abgabe von geringerer HF-Leistung ausgelegt ist und somit fiir NMR-
Experimente mit weiteren Kernen, neben Protonen, genutzt werden kann. Dariiber hinaus
zeichnet sich dieser RFPA durch eine geringere Maximalleistung 13 kW, aber einen gro-
feren maximalen Duty-Cycle von 90 % aus. Die maximale Pulsdauer ist jedoch gleich.
Die Sendeleistung des Low-Power RFPA kann nur mit speziellen Volumen- und Oberflé-
chenspulen benutzt werden, die in der Lage sind, Hochfrequenz-Signale zu senden und zu
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empfangen. Fiir Experimente dieser Arbeit wurde eine 8-Kanal-Kniespule eingesetzt, deren
Sendeleistung von diesem Verstérker erzeugt wurde.

e Magnetom 7 T: Dieser experimentelle Ganzkorper-Tomograph, der noch keine klinische
Zulassung in Deutschland besitzt, kann ausschlieflich mit Sende-/Empfangsspulen betrie-
ben werden und ist dementsprechend mit nur einem RFPA ausgestattet, der die gleichen
technischen Spezifikationen wie der Low-Power-RFPA des 3-T-Systems aufweist.

3.2 Modelllbsungen

Im Rahmen dieser Arbeit wurden Losungen von verschiedenen Stoffen zur Modellierung von
CEST-Effekten in wvitro untersucht:

1. Kreatin:

Kreatin ist ein Metabolit, der im Organismus von Sdugetieren in vielen Geweben zu finden
ist. Dort wird er zum Transport von Phosphaten iiber die Membran von Mitochondrien
eingesetzt und ist somit fiir den Energiestoffwechsel von Zellen enorm wichtig. Das Molekiil
besitzt eine delokalisierte Ladung, die sich auf 3 benachbarte Stickstoffatome verteilt, was
zu einer stochastischen Wahrscheinlichkeit fiir das Vorhandensein eines Amidprotons am
N-Atom 3 fithrt (Abb. 3.1). Dieses Amidproton besitzt eine chemische Verschiebung von
d = 6,649 ppm [Govindaraju et al. 2000] und Austauschraten mit freien Wassermolekiilen
im Bereich von 125 s~! bei pH 6,5 (50 mmol/L Kreatin in 3 % (w/w) Agaroseldsung, [Sun
et al. 2007a]) und eignet sich somit hervorragend zur Modellierung von CEST-Effekten
in vitro. Der Stoff wurde als Kreatin-Monophosphat in Salzform bezogen (Sigma-Aldrich
Chemie, Taufkirchen).
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Abbildung 3.1: Strukturformel von Kreatin in wéssriger Losung. Ein labil gebundenes Amidproton wird
am Stickstoffatom 3 (rote Zahlen) durch Aufnahme eines Protons aus der Losung gebildet.

2. Carnosin:
Carnosin ist ein im Organismus vorkommender Stoff, dessen physiologische Rolle jedoch
nicht eindeutig geklart ist. Das Carnosinmolekiil ist ein Dipeptid, das aus den Aminosduren
B-Alanin und Histidin besteht (Abb. 3.2). Amidprotonen von verschiedenen intrazellulédren
mobilen Proteinen und Peptiden werden zur Erzeugung eines CEST-Signals in der APT-
Bildgebung verwendet. Das Amidproton der Peptidbindung von Carnosin ist chemisch
zu solchen Amidprotonen dquivalent und miisste sich daher zur Modellierung von APT
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eignen. Literaturwerte zu Austauschraten liegen fiir das Amidproton der Peptidbindung
von Carnosin nicht vor. L-Carnosin wurde als kristallines Pulver bezogen (Sigma-Aldrich
Chemie, Taufkirchen).
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Abbildung 3.2: Strukturformel von Carnosin als Dipeptid bestehend aus $-Alanin (N-Terminus) und
Histidin (C-Terminus). Das labil gebundene Amidproton der Peptidbindung ist rot umrandet.

3. Rinderserum-Albumin (BSA fiir BOVINE SERUM ALBUMIN):

Albumin ist eines der grofiten geldsten Proteine des Sdugetier-Organismus. Es dient haupt-
séchlich der Aufrechterhaltung der Bindung von Wasser im Gewebe. Das aus Rinderserum
gewonnene Albumin wird in den Lebenswissenschaften aufgrund seiner guten Verfiigbarkeit
gerne zur Modellierung von verschiedensten Proteinreaktionen eingesetzt. In dieser Arbeit
wurde BSA zur Erzeugung eines makromolekularen NMR-Signals benutzt. Geldste Makro-
molekiile liefern in der In-vivo-MRS typischerweise eine breite (Linienbreite < 10 ppm)
Linie mit einer ahnlichen chemischen Verschiebung wie die Protonen freien Wassers. In
Studien konnten jedoch im aliphatischen Bereich verschiedene aufgeldste Signale Proto-
nen von Makromolekiilen, die ein ausreichend langes 75 besitzen, zugewiesen werden. In
gelostem BSA kann durch Erhitzen oder Zugabe von Chemikalien die Bildung von Querver-
bindungen mittels Disulfidbriicken zwischen einzelnen Molekiilen — sog. CROSS-LINKING
— induziert werden. Diese Querverbindung schrinkt die Beweglichkeit der einzelnen BSA-
Molekiile stark ein, wodurch sich das Verhalten von gebundenen Proteinen und somit auch
konventioneller MT simulieren ldsst. BSA wurde in getrockneter Form bezogen (Sigma-
Aldrich Chemie, Taufkirchen).

4. Eiweils:
Kommerziell verfiigbare, pasteurisierte und homogenisierte Eiweil-Losung, die aus Hiih-
nerei hergestellt wird, eignet sich aufgrund ihres hohen natiirlichen Proteingehalts von 10
% und der guten Mischung aus gelosten und querverbundenen Proteinen hervorragend
zur Modellierung von verschiedenen In-vivo-MT-Effekten. In Eiweif-Losung kénnen daher
konventionelle MT- und APT-Effekte gleichzeitig untersucht werden.
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Abbildung 3.3: Mehrkammerphantom aus Plexiglas mit
fiinf separat befiillbaren Kompartimenten.

Die o0.g. Substanzen wurden in 0,05 mol/L
Phosphatpuffer (KH,PO, + K,HPO,) ge-
16st. Die pH-Werte der Losungen wurden
durch das Verhéltnis der Konzentratio-
nen der verschiedenen Kaliumsalze vor-
eingestellt und mit Hilfe von HCl bzw.
NaOH auf die gewiinschten pH-Werte ti-
triert. Zu manchen Modelllosungen wur-
de MR-Kontrastmittel in Form von 0,1 %
(v/v) Magnevist® (Bayer Schering Phar-
ma, Berlin) zugesetzt, um Werte von Re-
laxationszeiten der In-vivo-Situation an-
zupassen. Ebenso wurde z.T. 0,1 % (w/v)
toxisches Natriumazid (NaNj) hinzuge-
fiigt, um die Haltbarkeit der Losungen zu
verldngern.

Die hergestellten Fliissigkeiten wurden
fiir Messungen in 250 mL fassende Eng-
halsflaschen aus Polyethylen (PE) abge-
fiilllt. Auferdem kam ein fiir Messzwecke

hergestelltes Plexiglasbehéltnis zum Einsatz, das aus fiinf separat befiillbaren Kompartimenten
bestand (Abb. 3.3). Von diesen Kammern wurden vier mit Kreatin befiillt, das in 0,1 mol/L
Phosphatpuffer bei unterschiedlichen pH-Werten geldst wurde, und eine mit Phosphatpuffer als

Kontrolle (Tab. 3.1).

Tabelle 3.1: Inhalt der Kompartimente des Mehrkammerphantoms, das fiir Bildgebungsexperimente
benutzt wurde. NiSO, wurde zur Reduktion von Relaxationszeiten hinzugegeben und Kreatin wurde in
1 M Phosphatpuffer gelost. Die Volumina der Kammern nehmen mit steigendem Index zu.

Kammer Nr. Inhalt pH-Wert | Innendurchmesser |[cm)| |
1 100 mmol/L Kreatinlésung 7,28 0,9
2 100 mmol/L Kreatinlésung 7,28 1,7
3 100 mmol/L Kreatinlosung 6,84 2.5
4 100 mmol/L Kreatinlésung 7,03 3,6
5 1 mol/L Phosphatpuffer + NiSO, 7,01 14,5

3.3 In-Vivo-Untersuchungen

Zur Evaluation der Funktionalitit der entwickelten Bildgebungs- und Auswerteverfahren wur-

den im Anschluss an Phantom-Experimente auch Untersuchungen an Patienten bzw. Probanden

durchgefiihrt. Abb. 3.4 zeigt schematisch die zur Beschreibung von In-vivo-Aufnahmen notwen-

digen anatomischen Schnittebenen und Richtungsbezeichnungen.
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Abbildung 3.4: Schematische Darstellung der fiir die MR-Bildgebung im menschlichen Koérper verwen-
deten anatomischen Schnittebenen und Richtungsbezeichnungen. Koronare (blau), sagittale (rot) und
axiale bzw. transversale Schnittebenen (gelb) sind farblich gekennzeichnet.

Ein wichtiger Punkt bei MR-Untersuchungen am Menschen ist die Gesamtdauer einer Messung.
Besonders bei Patienten kann es der Fall sein, dass die maximale Verweilzeit im Tomographen
stark eingeschrankt ist. Die Machbarkeit einer bestimmten Untersuchung ist daher immer auch
abhéngig von ihrer Dauer. Die Patienten- bzw. Probandenuntersuchungen wurden an drei Kérper-
regionen durchgefiihrt:

3.3.1 Untersuchungen des Kopfes

Kopfuntersuchungen an Probanden sollten die grundsétzliche Anwendbarkeit der Methoden auf-
zeigen. Ein CEST-Kontrast in nativem Hirngewebe wurde dabei nicht erwartet. Zur Untersu-
chung verschiedener CEST-Kontraste im Hirngewebe wurden Patienten mit zwei unterschiedli-
chen Krankheitsbildern untersucht. Klinische Daten sind an den entsprechenden Stellen in Ka-
pitel 4 zu finden.

1. Es wurden Patienten mit bestehenden oder operierten Tumoren des zentralen Nervensys-
tems untersucht. Ziel war es dabei, einen APT-Kontrast im Hirngewebe zu erzeugen.
Die mit der groften Inzidenz auftretenden priméren Hirntumoren sind Astrozytome. Sie
entstehen durch Entartungen der Astrozyten, einer Zellart des Nervenstiitzgewebes (Glia-
zellen), weswegen sie auch zu den Gliomen gezdhlt werden. Die Weltgesundheitsorganisa-
tion (WHO) unterteilt Astrozytome anhand ihrer Malignitat in 4 verschiedene Grade (T —
IV), wobei der Ubergang von Grad II zu III den Beginn von anaplastischem Tumorwachs-
tum beschreibt. In der MR ist dieser Ubergang hiufig am Beginn einer Kontrastmittel-
anreicherung im Tumorgewebe zu erkennen. Die Sensitivitdt des kontrastmittelgestiitzten
Verfahrens liegt aufgrund der natiirlichen Varianz in den Eigenschaften der Astrozytome
jedoch nicht bei 100 %.
Fiir hochgradige (> WHO °3) Astrozytome wurde bereits beschrieben, dass mittels APT-
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Bildgebung eine Abgrenzung von aktiven Tumorarealen zu weniger aktiven Tumoranteilen,
zum Normalgewebe sowie zu umliegenden Gewebsédemen moglich ist [Zhou et al. 2008;
Wen et al. 2010]. Hochgradige und aktive Gebiete des Tumors wiesen dabei wesentlich
héhere APT-Effekte im Vergleich zu den anderen Gewebskompartimenten auf, was in den
vorherigen Studien vor allem auf erhohte intrazelluldre pll-Werte zuriickgefiihrt wurde.
Diese Schluss war auf die These gestiitzt, dass die schnell wachsenden Tumorzellen auf-
grund einer zunehmenden Unterversorgung mit Sauerstoff anaerobe Glykolyse zur Ener-
giegewinnung durchfiihren. Die dabei intrazelluldr anfallende Milchsaure (Laktat) kann von
den Tumorzellen nicht weiter verwendet werden und wird daher aktiv nach aufen trans-
portiert. Auf diese Weise werden saure Valenzen in den Extrazelluldrraum verlagert und
der intrazelluldre pH steigt. Aufgrund der intrazelluldr gréfseren Zahl von mobilen Pro-
teinen und Peptiden fiihrt der pH-Anstieg im Intrazellulirraum zu einer Steigerung der
AMIDPROTONEN-TRANSFERRATE (APTR), was sich im Bild in einem positiven Kontrast
bemerkbar macht.

. Eine wichtige klinische Therapiemd&glichkeit von Hirntumoren ist neben Chemotherapie und

operativer Tumorentfernung die Bestrahlung der Tumoren durch Photonen und Elektronen
mit Energien im Bereich von einigen MeV. Neben einer direkten Wirkung der Strahlung,
die mit einer Zerstérung von Biomolekiilen einhergeht, dominieren indirekte Effekte die
medizinische Relevanz der Mafnahme. Durch lonisierung von Wassermolekiilen wird die
Bildung von Sauerstoffspezies getriggert, die fiir Zellen hochgradig toxisch sind, da sie u.a.
zu Strangbriichen in der DNA fithren. Wenn die DNA-Reparaturmechanismen einer Zelle
nicht mehr in der Lage sind, Schiden zu kompensieren, stirbt diese Zelle ab, was bei der
Bestrahlung von Tumoren ausgenutzt wird. Der pathologische Untergang von Zellen wird
als NEKROSE bezeichnet.

In seltenen Fillen kann es jedoch vorkommen, dass gesunde Zellen nach Strahlenthera-
pie fortschreitend absterben. Dieser durch Strahlentherapie ausgeloste Vorgang wird als
RADIONEKROSE bezeichnet. Die Radionekrose ist mittels konventioneller MR-Bildgebung
kaum von hochgradigen Astrozytomen zu unterscheiden, da eine Kontrastmittelanreiche-
rung auch in nekrotischen Gewebsteilen zu finden ist. Pathophysiologisch unterscheiden sich
absterbende Zellen von aktiven Tumorzellen jedoch dadurch, dass hier eine Ansduerung des
Intrazelluldrraumes stattfindet, da saure Valenzen nicht mehr aktiv in den Extrazellulér-
raum transportiert werden konnen. Dies wiirde mit einem Abfall der APTR am Ort der
Nekrose einhergehen, was kiirzlich von Zhou et al. am Tiermodell gezeigt werden konnte
[Zhou et al. 2010].

3.3.2 Untersuchungen des Kniegelenks

Untersuchungen des Kniegelenks wurden basierend auf gagCEST durchgefiihrt, was eine Beur-

teilung der biochemischen Qualitdt von Knieknorpel erlauben soll (vgl. Abschnitt 2.4.6). Anhand

von Probandenmessungen wurde zunéchst eine Methode (CEST-Pulssequenz + Auswertetech-

nik) erarbeitet, mit der CEST-Effekte reproduzierbar gemessen werden konnten. Diese wurde

anschlieffend mit einer systematischen Untersuchung von 12 Patienten, die sich aufgrund eines
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fokalen Knorpelschadens im Kniegelenk einer Knorpelersatztherapie unterzogen hatten, bei 7T
weiter evaluiert.
Der menschliche Knieknorpel besteht im Wesentlichen aus 4 Kompartimenten:

e Retropatellirer Knorpel: Hinter der Kniescheibe (Patella) gelegener Anteil

e Trochledrer Knorpel: Mittig an der Vorderseite des Oberschenkelknochens (Femur) hin-
ter der Patella gelegen

e Knorpel der medialen- und lateralen Femurkondylen: Beriihrflichen des Femurs
mit dem Schienbeinknochen (Tibia)

e Tibiakondylenknorpel: Beriihrfliche der Tibia mit dem Femur

Da die Knorpelbelige eines Erwachsenen nur durchschnittlich 2—4 mm dick sind, ist eine ho-
he rdumliche Bildauflosung wichtig, um Knorpel hinreichend gut beurteilen zu konnen. MR-
Bildgebungssequenzen zur Beurteilung der Morphologie des Knorpels bei 3 T besitzen daher
bei sagittaler Schnittfithrung in der Bildebene typischerweise rdumliche Auflésungen < 0,3 X
0,3 mm?. Ein Grokteil der Entwicklung einer gagCEST-Methode in dieser Arbeit fand bei 7 T
statt, da die im Vergleich zu 3 T besseren Bedingungen fiir CEST (langeres 11, grofere Dispersi-
on der chemischen Verschiebung) und das hohere verfiigbare MR-Signal in eine hohere raumliche
Auflésung bei gleicher Messzeit investiert werden konnten.

3.3.3 Untersuchungen der Mamma

Zu bildgebenden Untersuchungen von Brustgewebe eingesetzte MRT (MR-Mammographie) hat
einen festen Stellenwert in der Diagnostik von Brustkrebs. Dabei zeichnet sie sich vor allem auf-
grund ihrer hohen Sensitivitdt aus und wird gegeniiber anderen Verfahren (Réntgen, Ultraschall)
fiir gezielte Diagnostik bevorzugt. Fiir eine Anwendung in préventiven Screening-Mafnahmen oh-
nehin zu teuer, kann auch die MR-Mammographie aufgrund einer zu niedrigen Spezifitit, also
der Moglichkeit zur Unterscheidung von malignen und benignen Verdnderungen, keine vollstan-
dig gesicherte Diagnose liefern und damit die invasive Entnahme von Gewebeproben (Biopsie)
obsolet machen.

Verschiedene MR-Verfahren, ndmlich Diffusionsbildgebung und dynamische kontrastverstirkte
(DCE fiir DyNAMIC CONTRAST ENHANCED) MRT, wurden zur Steigerung der Spezifitét der
MR-Mammographie vorgeschlagen. Wihrend der Nutzen diffusionsgewichteter Bildgebung fiir
die Brustkrebsdiagnostik noch nicht vollstindig geklirt ist, ist die DCE-MRT ein etabliertes
Verfahren. Nach intravendser Applikation eines MR-Kontrastmittels (KM) wird ausgenutzt, dass
Tumorgewebe aufgrund einer héheren Geféfidichte und -durchléssigkeit eine signifikant schnel-
lere Aufnahme und grofstenteils auch héhere Anreicherung von Kontrastmittel im Vergleich zu
normalem Driisengewebe zeigt. Allerdings kénnen benigne Tumoren dhnliche KM-Dynamiken
aufweisen wie Karzinome, was neben der Tatsache, dass die Gabe von Kontrastmittel ein invasi-
ver Vorgang ist, ein entscheidender Nachteil der Methode ist. Im Rahmen dieser Arbeit wurden
3 Patientinnen mit histologisch gesicherten Mamma-Karzinomen mittels CEST-Bildgebung und
der Fragestellung, ob ein APT-gewichteter Kontrast erzeugt werden kann, untersucht.
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3.4 Selektive Sattigung mit Pulsfolgen
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Abbildung 3.5: (A) Folge von gaukformigen HF-Pulsen in der Zeitdoméane mit Pulsdauer 7p = 100 ms
und Pulsabstand 7p = 100 ms. (B) Ty-Zerfall eines Spin-Ensembles mit einer Zeitkonstante von 80 ms.
(C) Faltung der Funktionen in (A) und (B) in der Zeitdoméne. (D) Fouriertransformation der Pulsfolge
in (A). (E) Resonanzlinie des Spinensembles ((E) = FT|[B]). (F) Die Fouriertransformierte der Faltung
aus (C) ist gleich dem Produkt der Funktionen aus (D) und (E).

Da mit den RFPA der verwendeten klinischen Tomographen keine Sattigung durch CW-Be-
strahlung induziert werden konnte, wurde eine Methode fiir die gepulste Sattigung an solchen
Systemen entwickelt. Ziel war es, ein an klinischen MR-Tomographen einsetzbares Sattigungs-
schema zu erhalten, mit dem Spinsysteme effizient und selektiv geséttigt werden kénnen.

Zundchst wurde evaluiert, welche HF-Pulsformen fiir diesen Zweck geeignete Charakteristika
besitzen. Dazu wurden Abfolgen von mehreren Pulsen mit unterschiedlichen Pulsformen (Recht-
eck, Sinc, Gauf) simuliert und deren Anregungsspektrum, das durch Fast-Fourier-Transformation
berechnet wurde, untersucht. Diese qualitative Betrachtung diente lediglich der Vorauswahl von
geeigneten Pulsformen. Eine quantitative Analyse wurde anschliefend an Abfolgen von mehreren
HF-Pulsen der ausgewihlten Pulsform durchgefiihrt. Dazu wurde ausgenutzt, dass ein Zug von
mehreren HF-Pulsen mit konstanter Pulsdauer 7p und Pulsabstand 7p als eine Funktion mit
der Periode T' = 7p + 7p aufgefasst und als Fourier-Reihe mit den Koeffizienten c¢; dargestellt

werden kann:
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f(t) = Z cpethert, (3.1)

k=—oc0

deren Fouriertransformation das Anregungsspektrum im Frequenzraum liefert

o0

FT[f(t)] =27 Y cxd(w — kwp). (3.2)

k=—o00

Die Fouriertransformation liefert eine diskrete Verteilung von Energie in Form von Dirac-Spitzen
an den Stellen kwp im Frequenzraum, mit wp = 2% Somit kann der Abstand zwischen benach-
barten ,Energieportionen“ durch eine Erhéhung der Periode verringert werden. Bei Kenntnis
der Absorptionslinienform kann daraus mit Gl. (2.68) eine zeitabhéngige Anregungsrate fiir ein
Spinsystem berechnet werden. Diese Zusammenhénge sind in Abb. 3.5 illustriert.

Der Spektralbereich, in dem durch die Pulsfolge HF-Energie deponiert wird, ist durch das In-
tervall von k eingegrenzt, in dem die Fourier-Koeffizienten eine nicht vernachlissigbare Gréfe
besitzen. Fiir ein Experiment kénnen Eigenschaften des Pulszuges somit vollstdndig berech-
net und optimiert werden. Da die NMR-Eigenschaften eines Spin-Pools wéhrend eines In-vivo-
Experiments ndherungsweise konstant sind, kann die Anregungsrate, die durch eine Pulsfolge
im Spinsystem erzeugt wird, im Vorfeld der Messung allein auf Basis der Pulsfolge maximiert
werden.

3.4.1 Energieberechnung von Pulsfolgen

Der Flipwinkel der Magnetisierung, der durch einen HF-Puls in einem Spinsystem produziert
wird, ist abhéngig vom Integral des zeitlichen Verlaufs der HF-Amplitude (Gl. (2.19)). Wie in Ab-
schnitt 2.4 beschrieben, lassen sich Magnetisierungstransfer-Effekte durch die Bloch-McConnell-
Gleichungen mit einigen Annahmen berechnen. Fiir den Fall, dass Séttigung eines Spinsystems
durch einen CW-Puls von mehreren Sekunden Dauer erreicht wird, kann das NMR-Signal un-
ter Vernachlissigung von Relaxation wihrend der Sdttigung analytisch berechnet werden. Bei
Verwendung von Pulsfolgen fiir die Sattigung ist eine analytische Losung jedoch nicht explizit
moglich. Um analytische Ansétze trotzdem zur quantitativen Beschreibung der durch gepulste
Sattigung hervorgerufenen MT-Effekte benutzen zu kénnen, wurden verschiedene Berechnungs-
methoden vorgeschlagen, die auf der Beschreibung eines CW-Leistungsidquivalents der applizier-
ten Pulsfolge beruhen und in [Portnoy and Stanisz 2007| zusammengefasst sind.

In den Experimenten dieser Arbeit wurde ein Ansatz derart gewahlt, dass das durch eine Pulsfol-
ge applizierte HF-Feld, gemittelt iiber die Dauer eines Pulses 7p und den Abstand zum néchsten
Tp, mit dem HF-Feld einer CW-Einstrahlung der Dauer 7p 4+ 7p iibereinstimmt. Dann gilt:

Brow = —+ / T B byt (3.3)
Low = o ; 1 .
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3.4.2 Spoiling

Am FEnde eines Sittigungspulses kann Transversalmagnetisierung vorhanden sein, welche bei
anschlieflender Signalakquisition ein unerwiinschtes NMR-Signal produziert. Um dies zu elimi-
nieren, werden sog. SPOILERGRADIENTEN eingesetzt. Diese direkt im Anschluss an einen HF-Puls
angelegten magnetischen Feldgradienten bewirken, dass transversale Magnetisierung entlang der
Richtung des Gradienten eine ortsabhéngige Phasendispersion erfahrt. Der Betrag der Phasen-
dispersion ist dabei abhingig von der Fliche unter dem Gradienten. Wiahrend transversale Ma-
gnetisierung zerstort wird, bleibt longitudinale Magnetisierung unbeeinflusst, wodurch die in ihr
gespeicherte Information in einer anschlieffenden Signalakquisition ohne Interferenzen abgerufen
werden kann.

Die Effektivitdt des Spoilings der gepulsten Sittigung war neben der Fliche unter den Spoiler-
gradienten abhéngig davon, ob

e nach jedem Sattigungspuls der Pulsfolge Gradienten angelegt wurden,
o Gradienten entlang jeder Raumachse angelegt wurden,
e die Polaritidten und Amplituden der Gradienten nach jedem Sattigungspuls konstant waren.

Es wurden daher verschiedene Mdoglichkeiten zur Optimierung des Gradientenspoilings wahrend
der gepulsten Sattigung evaluiert.

3.5 NMR-Pulssequenzen

In Kapitel 2 wurden die physikalischen Grundlagen fiir die Erzeugung und die Messung eines
Kernspinresonanzsignales beschrieben. MRT- und MRS-Experimente bestehen im Wesentlichen
aus Hochfrequenzanregung, Frequenz- bzw. Phasenmodulation durch ortsabhingige magnetische
Feldgradienten, die dem statischen Grundfeld fiir eine Zeitspanne At iiberlagert werden, und
Datenakquisition. Die zeitliche Abfolge dieser Elemente wird als PULSSEQUENZ oder auch kurz
SEQUENZ bezeichnet. Im Folgenden sollen die in dieser Arbeit verwendeten Sequenzen néher
beschrieben werden.

Allgemein nutzt man bei fast allen MR-Experimenten aus, dass das nach einer HF-Anregung
entstehende, mit 75 zerfallende Signal durch Manipulation mit Gradienten oder HF-Pulsen re-
fokussiert und damit Gradienten- (GRE, Abb. 3.6) bzw. Spinechos (SE, [Hahn 1950], Abb. 3.7)
erzeugt werden konnen. In der MRS nimmt man bei manchen Techniken das nach einer HF-
Anregung entstehende FID-Signal oder ein stimuliertes Echo auf.

CEST-Effekte werden in der NMR wie bereits beschrieben anhand einer Reduktion des Signals
von Protonen des freien Wassers experimentell gemessen. Dies entspricht einer Reduktion der
longitudinalen Magnetisierung des Wassers, weswegen die CEST-Information in longitudinaler
Richtung gespeichert ist, aber nach Abschalten der Séttigung mit 77 zerfillt. Es ist somit not-
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Abbildung 3.6: Durch Anlegen eines Gradienten kann ein zerfallenes MR-Signal rephasiert und das
entstehende Gradientenecho detektiert werden.

wendig, das préparierte longitudinale Signal rasch auszulesen. Im Folgenden sind verschiedene

Sequenzen beschrieben, die unter anderem zur schnellen Auslese von pripariertem NMR-Signal

genutzt wurden.

3.5.1 Spektroskopie-Methoden

In der MRS unterscheidet man zusétzlich zu den aufgenommenen Signalen noch zwischen unlo-

kalisierter Spektroskopie, Single-Voxel-Techniken, bei denen das Spektrum aus einem definierten

Voxel aufgenommen wird, und spektroskopischer Bildgebung, wo Spektren mehrerer Voxel in

einer Messung aufgenommen werden.
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Abbildung 3.7: Ein 180f HF-Puls am Zeitpunkt 1 refokussiert die dephasierte Transversalmagnetisie-
rung, so zum Zeitpunkt 2 ein sog. Spinecho entsteht, das detektiert werden kann.

3.5.1.1 Das FID-Experiment

Das FID-Experiment ist das einfachste Spektroskopie Experiment: Nach einem 90°-Anregungs-
puls liegt die gesamte Magnetisierung einer Probe in der Transversalebene geklappt. Mit der
Signalakquisition des mit 75 zerfallenden FID wird unmittelbar nach Anregung begonnen. Das
aufgenommene spektrale Signal stammt aus dem gesamten durch angeregte Spins belegten Raum,
in dem die Empfangsspule Signal detektiert. Parameter dieses Experiment sind

1. Repetitionszeit TR: Zeit zwischen einer Anregung und dem Beginn der néchsten

2. Anzahl der Wiederholungen NEX (= Number of Excitations), die fiir das Signal-zu-Rausch-
Verhiltnis (SNR, kurz fiir Signal-to-Noise-Ratio) der Messung wichtig sind (SNR < vV NEX)

3. Bandbreite, BW (=Bandwidth), des Anregungspulses (~ 1/7p)

4. Anzahl N der aufgenommenen Punkte: Eindimensionales Array von Datenpunkten, die
durch den Analog-Digital-Konverter wahrend der Signalakquisition abgetastet werden.
BW/N ergibt die Frequenzauflosung des Spektrums.

3.5.1.2 Single-Voxel-Spektroskopie

Die zwei wichtigsten Single-Voxel-Spektroskopie(SVS)-Methoden sind POINT-RESOLVED SPEC-
TROSCOPY (PRESS, [Bottomley 1984]) und STIMULATED ECHO AcQuisITION MODE (STEAM,
[Frahm et al. 1987]). Die selektive Anregung von Spins in Schichtebenen geschieht durch ein
gleichzeitiges Anlegen eines Gradientenfeldes G entlang einer der Koordinatenachsen wihrend
eines HF-Pulses. Durch dessen Uberlagerung mit dem Grundfeld wird die Resonanzfrequenz
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abhingig von der Ortskoordinate:

w(r) =v(By +rG)(1 —9) (3.4)

Wirkt der Gradient GG, entlang der z-Achse, regt ein HF-Puls mit der Bandbreite BW = 7G.d
und der Triagerfrequenz wy Spins in einer Schicht der Dicke d um zg = wy/vG,. Der Einfluss (1—0)
der chemischen Verschiebung auf die Schichtdicke kann fiir 'H vernachlissigt werden. Spins, deren
Resonanzfrequenz einen Offset Aw zur Tréigerfrequenz des HF-Pulses besitzt, werden réumlich
nach dem gleichen Prinzip an unterschiedlicher Stelle angeregt:

Az = Aw/vG, (3.5)

Dieser Versatz des Anregungsortes wird Chemical-Shift-Artefakt genannt und kann bei bekannter
chemischer Verschiebung fiir alle Protonen mittels Gl. (3.5) berechnet werden.

Selektive Anregung eines Volumenelements wird bei PRESS und STEAM dadurch erreicht, dass
jeder der 3 Anregungspulse schichtselektiv ist und zueinander orthogonale Schichten anregt und
so durch Uberlagerung der Einzelschichten Signal nur in einem Volumenelement generiert wird.
Wihrend bei PRESS ein doppelt-refokussiertes Hahn-Spinecho entsteht, ist das bei STEAM
entstehende MR-Signal ein stimuliertes Echo. Die zusétzlichen Parameter dieser Methoden sind:

1. Echozeit TE. Wird das zerfallende MR-Signal zur Zeit At nach einem Anregungspuls re-
fokussiert, entsteht zur Zeit TE = 2At ein Echo.

2. Mischzeit TM (nur STEAM): Die Zeit zwischen zweitem und dritten HF-Puls.

3. Dimensionen des Voxels in jeder Raumrichtung

3.5.2 Bildgebungsmethoden

Wie oben bereits beschrieben, lassen sich fast alle MRT-Pulssequenzen auf die generierten und
ausgelesenen Signalen, ndmlich Gradienten (GRE)- und Spinechos (SE), zuriickfithren. Dies ist
in Abb. 3.8 illustriert. Vielerlei Faktoren fithren zur weiteren Unterscheidung der Sequenzen.
Fiir eine grundlegendere Beschreibung von Bildgebungsmethoden sei auf die Literatur verwiesen
[Haacke et al. 1999; Bernstein et al. 2004].

Nach der schichtselektiven Anregung werden die Kernspinresonanzen in der 2D-MRT durch Feld-
gradienten noch weiter kodiert, um sie bei der folgenden Datenakquisition rdumlich zuordnen zu
konnen. Das zeitabhingige MR-Signal, das durch transversale Magnetisierung (vgl. Gl. (2.24))
erzeugt wird, kann bei Vernachlidssigung der Relaxation in Anwesenheit eines zeitabhéngigen
magnetischen Feldgradienten geschrieben werden als:

S() = [ My, (0B, (r)e D (3.6)
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turboFLASH
MP-RAGE

TIRM, TIR
FLAIR,
HASTE

Abbildung 3.8: “Stammbaum® gingiger Pulssequenzen fiir die MR-Bildgebung mit den Akronymen,
die vom Hersteller Siemens benutzt werden. Die beschriebenen Pulssequenzen lassen sich anhand des
akquirierten MR-Signals, ndmlich Spin- oder Gradientenecho, klassifizieren.

Die beiden komplexen GréSSen My, (r) und Br,(r) sind die Transversalmagnetisierung an der
Stelle r nach dem Anregungspuls bzw. die transversale Komponente des Bi-Feldes der Emp-
fangsspule. Die akkumulierte Phase in [rad]| ist

t
r,t) = 4 /0 v G(t')dt’ (3.7)

und ¢ die Zeit nach dem Anregungspuls darstellt. Definiert man nun eine ortsabhingige ,Fre-

quenz‘variable

K(t) = 2 /0 ‘G, (3.8)

T or

deren Einheit eine inverse Linge ist, reduziert sich Gl. (3.6) zu:

S(t) = / Mg, (r) By, (r)e 27k(0r g3 (3.9)
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Das in der Zeitdoméne beobachtete MR-Signal, das einen zweidimensionalen k-Raum mit ortsab-
héingigen Frequenzen aufspannt, ist dementsprechend gleich der inversen Fouriertransformierten
der gewichteten Transversalmagnetisierung M, (r)Br, |Ljunggren 1983; Twieg 1983]. Es wird
mittels Gradienten langs der Richtungen des k-Raums kodiert. Auf der horizontalen Achse des
k-Raums geschieht dies durch Frequenz- und auf der vertikalen durch Phasenkodierung. Die ko-
dierenden Gradienten werden daher auch als Frequenz- bzw. Phasenkodiergradient bezeichnet.

Die im k-Raum vorliegenden Signale kénnen

im MR-Experiment nicht kontinuierlich, son- "

Pmax

dern nur diskret abgetastet werden. In Fre-

quenzkodierrichtung ist die Datenakquisiti-
onsperiode in Ny gleich lange Teilstiicke ein-
geteilt, zu denen jeweils die kp-Werte

nyGyAtp (3.10)

kw = nAkp = Ny o

gehoren. Atp ist hierbei die Gesamtdau-
er, wihrend der der Frequenzkodiergradient
eingeschaltet bleibt. kp nimmt dann Wer-
te zwischen —kpmer und +kpmee an, die
proportional zu den negativen und positi-

ven Maximalwerten des Gradienten sind. Dies K
stellt eine komplette Zeile des k-Raums dar Kemas Hemax
(Abb. 3.9). Bei vollstindiger Abtastung ei-

ner Zeile nimmt der Index n in Gl. (3.10) Abbildung 3.9: Schematische Darstellung des 2D

alle Werte zwischen —Np/2 und +Ng/2 k-Raums mit Trajektorien, die die zeilenweise Aus-
lese der k-Raumdaten durch Gradienten illustrie-
ren. Nach Kodieren von Spinpaketen einer Zeile
durch einen Phasenkodiergradienten erfolgt die Si-

an.

gnalauslese wihrend ein Frequenzkodiergradient an-

Der Sequenzablauf muss nun mit unterschied- ° ] o ) )
liegt. Dieses Vorgehen wird fiir N Zeilen wiederholt.

licher Phasenkodierung wiederholt werden,
um geniigend Rohdatenzeilen fiir die Rekon-
struktion eines Bildes aufzunehmen. Ahnlich wie in der Spektroskopie wird die Zeit, die zwischen
zwel Datenauslesen vergeht, mit TR bezeichnet. Zusammen mit der Anzahl der Phasenkodier-
schritte Np bestimmt sie die Gesamtmessdauer TA = TR - Np zur Aufnahme eines Bildes. Bei
jeder Repetition wird die Amplitude des Phasenkodiergradienten verdndert und somit eine andere
Zeile im k-Raum angewahlt. Fiir den m-ten Phasenkodierschritt erhilt man:

myG,Atp

kw = mAkp = ~
P

(3.11)
Der Phasenkodiergradient nimmt dabei alle Werte von —G,/2 bis +G,/2 an. Sind die Rohda-

ten einer Schicht aufgenommen, kann das Bild durch zweidimensionale Fouriertransformation
mit Hilfe des FFT-Algorithmus’ (Fast Fourier Transform, [Cooley and Tukey 1965]) effizient
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berechnet werden. Neben der Akquisition von zweidimensionalen Daten nach schichtselektiver

Anregung besteht auch die Méglichkeit, Rohdaten dreidimensional zu akquirieren. Dabei wird

Phasenkodierung auch in Richtung des Schichtselektionsgradienten nach vorheriger Anregung

eines Volumens durchgefiihrt und somit ein dreidimensionaler k-Raum erzeugt. 3D-Verfahren

haben gegeniiber 2D- oder auch Mehrschichtverfahren u.a. den Vorteil, dass Daten auch in der
Schichtselektionsrichtung ,nahtlos®, d.h. ohne Abstéinde zwischen den Schichten, die bei 2D-Ver-
fahren notwendig sind, aufgenommen werden kénnen. Die rdumliche Ausdehnung des erfassten
Volumens bzw. der erfassten Schicht wird dann als FOV (fiir FIELD-OF-VIEW) bezeichnet.

3.5.2.1 Echo-Planare Bildgebung

Mansfield schlug 1977 vor, den k-Raum
nicht zeilenweise nach HF-Anregungen aus-
zulesen, sondern die gesamten Rohdaten
nach einer HF-Anregung innerhalb einer Ak-
quisitionsperiode aufzunehmen (ECHO PLA-
NAR IMAGING, EPI, [Mansfield 1977]). Ein
vor der Datenauslese angelegter Depha-
siergradient in Phasenkodierrichtung setzt
hierbei die Phase vor der Datenauslese
auf den negativen Maximalwert. Danach
wird zur Datenakquisition ein sinusférmi-
ger Frequenzkodiergradient und ein schwa-
cher konstanter Phasenkodiergradient ge-
schaltet, was zu einer sinusformigen Ab-
tastung des k-Raums fiilhrt und bei ge-
eignet schneller Schaltung der Gradienten
das gesamte Rohdatenbild erfasst (Abb.
3.10).

EPI ist damit ein Verfahren, das eine sehr
schnelle Bildakquisition ermdoglicht (TA in der
Grofenordnung < 100 ms). Allerdings sind
folgende Nachteile zu berticksichtigen:

I

I
1

I

Kk I
P-max 0

F-max F-max

Abbildung 3.10: Schematische Darstellung zur
Auslese des k-Raums fiir Echo-planare Bildgebung
(EPI). Einem sinusoidalen Frequenzkodiergradient
wird ein konstanter Phasenkodiergradient iiberla-
gert, so dass der gesamte k-Raum innerhalb einer
Akquisitionsperiode abgetastet wird.

e Das Bild kann nicht direkt aus den Rohdaten berechnet werden. Stattdessen muss erst

ein diskretes Hologramm aus den Messdaten interpoliert werden, aus dem die eigentliche

Bildrekonstruktion erfolgen kann.

e Da die Zeit fiir die Auslese der gesamten Bilddaten lang ist im Vergleich zu T3, ist die

Signalamplitude wihrend der Auslese nicht konstant, was im Bild zu einer Verschmierung

von Objekten fiihrt.
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e Durch imperfekte magnetische Feldgradienten und Empfangselektronik, Gradienten-indu-
zierte Wirbelstréme, Fluss und Bewegung sowie magnetische Feldinhomogenitéten kann
es dazu kommen, dass das Signal aus einem Volumenelement unterschiedliche Amplitude
und/oder Phase bei unterschiedlichen Polaritéten des Frequenzkodiergradienten aufweist.
Bei der Bildrekonstruktion entstehen dadurch geometrische Verzerrungen oder sog. Geister-
bilder, die in Phasenkodierrichtung um Np/2 Pixel vom Original verschoben erscheinen, da
Np/2 k-Raumzeilen mit gleicher Polarisation des Frequenzkodiergradienten aufgenommen
werden.

3.5.2.2 Spoiled Gradient Echo

Haase et al. stellten 1986 die FLASH(FAsT LOw-ANGLE SHOT)-Sequenz als erste Gradien-
tenechosequenz fiir die schnelle MR-Bildgebung vor. Bis zu diesem Zeitpunkt wurden ausschliefs-
lich Spinecho-Sequenzen fiir die MR-Bildgebung verwendet. Der Flipwinkel des anregenden HF-
Pulses « ist in GRE-Sequenzen typischerweise < 90°, so dass die longitudinale Magnetisierungs-
komponente niemals durch einen HF-Puls refokussiert werden muss. Aus diesem Grund sind
keine langen Wartezeiten fiir T1-Relaxation und damit kurze TR moglich. In den meisten Fallen
werden kleine o benutzt, die ausreichend Transversalmagnetisierung erzeugen, aber den Grofteil
der Longitudinalmagnetisierung ungestort lassen.

Eine Serie dieser Kleinwinkelanregungen fiihrt dazu, dass longitudinale und transversale Magne-
tisierung in ein dynamisches Gleichgewicht, den sog. STEADY STATE getrieben werden. Nachdem
eine geniigend grofse Anzahl von Anregungspulsen auf ein Probenvolumen gewirkt hat, ist die
longitudinale Magnetisierung M, am Beginn von zwei benachbarten TR-Intervallen gleich. Auf ei-
nem Gradientenecho als MR-Signal basierende Sequenzen werden auch als SSFP(STEADY-STATE
FREE PRECESSION)-Sequenzen bezeichnet [Scheffler and Lehnhardt 2003] und unterscheiden sich
in Bezug auf die Transversalmagnetisierung Mp,:

e Wenn angenommen werden kann, dass vor jedem Anregungspuls M7, = 0, wird die Puls-
sequenz als SPOILED bezeichnet.

e In anderen SSFP-Sequenzen kann My, jedoch vor jedem « einen von Null verschiedenen
Gleichgewichtswert aufweisen. Auf eine dieser Sequenzen wird im kommenden Abschnitt
eingegangen.

Als SPOILING wird in der MR die Zerstorung von transversaler Magnetisierung durch Dephasie-
rung des Signals bezeichnet. Wahrend Haase et al. bei der Vorstellung der FLASH-Technik noch
kein Spoiling der residualen Transversalmagnetisierung am Ende eines Auslesezuges implemen-
tierten, wurden seitdem verschiedene Techniken entwickelt, um dies zu erreichen. Die in dieser
Arbeit verwendete Spoiling-Technik ist das sog. RF-SPOILING [Crawley et al. 1988]. Dabei wird
die Phase ®; des j-ten Anregungspulses nach folgendem Muster eingestellt:

(I)j = (b];l + jPq (3.12)
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In den Messungen fiir diese Arbeit wurde mit &y = 117° gearbeitet, womit ein hohes Mafs an
Spoiling erreicht werden kann [Zur et al. 1991]. Die Phase des ADC wurde angepasst, um eine
Konsistenz des gemessenen MR-Signals mit den k-Raumdaten zu erzeugen. Wenn man perfek-
tes Spoiling annimmt, d.h. Mp, = 0 vor jeder neuen Anregung, verwandelt jeder Anregungspuls
vorhandene Longitudinalmagnetisierung in neue Transversalmagnetisierung. Es sei M, 4 die Lon-
gitudinalmagnetisierung zum Zeitpunkt A, dann ist sie nach einem HF-Puls mit Flipwinkel a:

M,g = M, cosa (3.13)

Im TR-Intervall zwischen den Zeitpunkten B und C' erfolgt Ti-Relaxation auf. Die Bloch-
Gleichungen ergeben

Mo = M,ge™ TR/Tt 4 Moy(1 — e~ TRITH) = M, 4 cos aE) + Mo(1 — Ey), (3.14)

wobei E; = e~ TR/Tt Wenn die longitudinale Magnetisierung einen Steady State erreicht hat,

gilt M,4 = M,c. Durch Ersetzen von M, in Gl (3.14) erhélt man:

MZA o 1—-F
My, 1—cosaFE;

= f.s5 (3.15)

fz,55 ist also ein dimensionsloses Mafs fiir die Longitudinalmagnetisierung im Steady State.
Das Signal Sspi einer RE-Spoiled-GRE-Aufnahme wird durch den Gradienten erzeugt, der den

TE/ T}

FID zur Zeit TE rephasiert, und ist somit gegeben durch M, 4 sin ce . Die Gleichung kann

umgeschrieben werden und man erhélt die wohlbekannte FLASH-Gleichung:

: —TR/T
Mysin a1 — e~ TR/ T1) —TE/T}
1 — cosae= TR/ T

SSpoil = (316)

Der Flipwinkel 6, der das Signal der gespoilten GRE-Sequenz maximiert, wird als Ernst-Winkel
bezeichnet:

6 = arccos £y (3.17)

Die Annidherung der longitudinalen Magnetisierung an den Steady State und somit auch die
Anzahl Pulse, die bis zum Erreichen des Steady States bend6tigt werden, sind wichtige Parameter
der GRE-Technik. Dies gilt insbesondere wenn ein Kontrast ausgelesen werden soll, dessen In-
formation zu Beginn der Signalakquisition in longitudinaler Magnetisierung gespeichert ist. Das
MR-Signal nach der j-ten Anregung ist gegeben durch:

S; = Mysina | f, g5 + (cos ae” TRITiy=1(q — f2755)] e~ TE/TS (3.18)
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3.5.2.3 Balanced SSFP-Bildgebung

Ist die ortsabhingige Phase ¢, die der Magnetisierungsvektor im Bild der Bloch-Gleichungen
durch magnetische Feldgradienten innerhalb des TR-Intervalls einer SSFP-Sequenz akkumuliert
genau Null, spricht man von BALANCED SSFP (bSSFP oder auch TrueFISP, [Oppelt et al.
1986]). Die fehlende Dephasierung wird dadurch erreicht, dass innerhalb eines T'Rs jeder Gra-
dientenpuls durch einen weiteren Gradientenpuls umgekehrter Polaritit kompensiert wird. Am
Ende eines TR-Intervalls bleibt also ein einziger, vollstandig refokussierter Magnetisierungsvek-
tor iibrig, dessen transversale Komponente zu Beginn (kurz nach dem Anregungspuls) und am
Ende eines TR-Intervalls bis auf T3- und T5-Effekte nahezu identisch ist.

Die in dieser Arbeit eingesetzte 3D-SSFP-Sequenz bestand aus einem initialen «/2-Praparations-
puls gefolgt von im Vorzeichen alternierenden +a-Pulsen. Vernachléssigt man Relaxationseffekte,
ist die Entwicklung der Magnetisierung aufgrund fehlender Dephasierung durch Gradienten leicht
zu beschreiben: Nachdem der initiale a/2-Puls die Magnetisierung in ihre Steady-State-Position
gebracht hat, fithren die folgenden Anregungspulse zu einer Oszillation des Magnetisierungsvek-
tors um die z-Achse. Wenn Relaxationseffekte beriicksichtigt werden, beobachtet man zuséitz-
lich eine durch Relaxation gedédmpfte Oszillation des Magnetisierungsvektors um die z-Achse.
Die transversale Magnetisierung konvergiert mit zunehmender Anzahl an Pulsen in den Steady-
State, dessen Wert und somit auch die Zeit bis zum Erreichen abhéngig von « ist. Die transversale
Magnetisierung der TrueFISP-Sequenz im Steady State ist gegeben durch

\/Eg(l — El) sin o
1— (FB1 — Es)cosa — E1Ey’

MZS = My (3.19)

wobei By = ¢~ TR/T2 [Freeman and Hill 1971; Zur et al. 1988]. Die Gleichung vereinfacht sich fiir
TR < Ty, Ty:

MES = M, sina 3.20
Tr 01+COSC¥+(1—COSQ)(T1/TQ) (3:20)
Mit dem optimalen Flipwinkel
T /Ty, — 1
oS = ————— 3.21
Tl/TQ +1 ( )

ergibt sich die Transversalmagnetisierung

1
M7S = 5Mm/T2 /T. (3.22)

Wenn T und 75 dhnliche Werte haben, ist es mit der TrueFISP-Sequenz demnach méglich, mit
einem Flipwinkel o = 70 — 90° ein Steady-State-Signal zu erzeugen, das 50 % der thermischen
Spin-Polarisation My entspricht.
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Ein grofier Nachteil der TrueFISP-Sequenz ist die Anfilligkeit fiir Artefakte, die durch lokale
Inhomogenitéiten des Magnetfelds innerhalb des untersuchten Bereichs entstehen. Abhéngig von
der Grofke der Frequenzoffsets an einem bestimmten Punkt im Raum akkumulieren dort an-
sdssige Spinpakete eine charakteristische Phase innerhalb TR, die bedingt, dass sie durch die
Gradienten nicht vollstandig rephasiert werden kénnen [Carr 1958]. Wahrend das MR-Signal
iiber einen weiten Offset-Bereich nur geringen Schwankungen unterliegt, erhdlt man an Stel-
len, wo Spinpakete Phasen +7 akkumuliert haben, eine vollstdndige Signalausléschung, was an
entsprechenden Stellen im Bild als BANDARTEFAKT bezeichnet wird. Da Inhomogenitidten des
magnetischen Grundfeld in MR-Experimenten immer zu einem bestimmten Grad vorhanden
sind, sind Bandartefakte in der TrueFISP-Bildgebung ein Problem.

3.5.2.4 Messung von Relaxationszeiten

Zur Bestimmung von Ti-Relaxationszeiten kamen zwei verschiedene Techniken zum Finsatz:

1. Saturation Recovery turboFLASH: Bei dieser Technik wird ein Pulszug zur Séttigung
des Signals von freien Wasserprotonen [Dietrich et al. 1976] vor eine schnelle FLASH-
Bildgebung geschaltet [Bock et al. 2008|, wobei die Zeit zwischen Séttigung und Beginn
der Bildauslese in mehreren Schritten inkrementiert wird. Die Erholung des Wassersignals
wahrend dieser Zeit ist proportional zu 77, so dass die gemessene Signalintensitit als Funk-
tion der Erholungszeit (¢,¢.) dargestellt und 7 mittels

S(trec) - SO + A(l - e_trec/Tl) (323)

bestimmt werden kann. Typischerweise wurde das Signal fiir 27 verschiedene Erholungs-
zeiten von 20 bis 5000 ms gemessen.

2. Zwei-Flipwinkel-Methode: Diese Methode zur Bestimmung von T} basiert auf der Ak-
quisition von Bilddatensétzen mit einer FLASH-Sequenz und 2 unterschiedlichen Flipwin-
keln [Wang et al. 1987], wobei folgende Uberlegungen zu Grunde liegen: Fiir TR > T}
sind die Einfliisse von 75 auf das Signal vernachldssigbar und man erhélt aus der FLASH-
Gleichung (Gl. (3.16)):

_ Mysina(l — e TR/Tr)

S() p—— (3.24)
Diese Gleichung lasst sich linearisieren zu

50) _p 5@ - By, (3.25)

sin « tan a

so dass T} durch lineare Regression der gemessenen Signalintensitdten bei Auftragen gg.
a bestimmt werden kann. T7-Bestimmungen mit der Zwei-Flipwinkel-Methode wurden in
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dieser Arbeit mit einer Spoiled-FLASH durchgefiihrt, da damit eine hohere Genauigkeit im
Vergleich zur Messung mit konventioneller FLASH-Bildgebung erzielt werden kann [Prei-
bisch and Deichmann 2009|. Die verwendeten Flipwinkel waren 5 bzw. 26°.

Tr-Relaxationszeiten von Wasserprotonen wurden mit einer Spinecho-Bildgebungssequenz be-
stimmt. Dabei wurden Bilddatensdtze mit 5 verschiedenen Echozeiten aufgenommen, das ge-
messene Signal als Funktion von TFE dargestellt und der Signalverlauf mit folgender Funktion
gefittet:

S(TE)= Sy + A e TE/Tz (3.26)

Die T5-Relaxationszeiten von weiteren gebundenen Protonen wurde in Modelllosungen mittels
der PRESS-Technik und verschiedenen Echozeiten bestimmt. Die Fliche der Resonanzlinie der
jeweiligen Protonen wurde durch Fitten einer Lorentzfunktion berechnet und gegen TFE aufge-
tragen. T'T konnte anschliefend aus dem Fit des Signalverlaufs mit Gl. (3.26) extrahiert werden.

3.6 Auswertung von z-Spektren

Die Auswertung von Spektroskopie- und Bilddaten erfolgte mit Software, die zu diesem Zweck in
MATLAB 7.1 (The Mathworks, Natick, MA, USA) programmiert wurde. Gemessene z-Spektren,
die typischerweise mit Frequenzauflésungen von 0,2 —0,5 ppm aufgenommen wurden, wurden li-
near auf Frequenzauflésungen von 0, 1 ppm interpoliert und anschlieftend fiir By-Inhomogenitédten
korrigiert.

Die Korrektur erfolgte durch Bestimmung der minimalen Signalintensitdt im z-Spektrum mit
einem in MATLAB integrierten Spline-Algorithmus. Der Algorithmus nimmt die Anpassung ei-
ner Spline-Funktion an die Messdaten mit variabler Genauigkeit in einer Weise vor, dass der
Fit den Daten nur bei groken Abweichungen zwischen benachbarten Punkten folgt. Dadurch
wurde gewihrleistet, dass das globale Minimum im z-Spektrum vom Fit als solches erkannt und
von anderen, lokalen Minima unterschieden wird. Die auf diese Weise gefitteten Minima wur-
den anschliefsend auf die Offset-Frequenz Aw = 0 verschoben, die der Resonanzfrequenz von
freien Wasserprotonen entspricht. AnschlieSSend wurden die z-Spektren linear auf die urspriing-
liche Frequenzauflésung zuriickinterpoliert. Unterschiede zwischen erwarteter und gemessener
Minimumsposition wurden auf Inhomogenitéten im statischen Magnetfeld § (Gl. (2.76)) zuriick-
gefithrt. Somit konnte MT Rysym (Gl. (2.73)) in korrigierten z-Spektren nur in einem Bereich
+(Awmar — dwp) ausgewertet werden.

3.6.1 Spektroskopiedaten

Das zeitabhingige 'H-NMR-Signal aus FID-Experimenten wurde vor der FT zur Unterdriickung
von Rauschen gefiltert (Gaub-Filter, o = 5 Hz). Die Wasserlinie im Spektrum wurde dann mit
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einer Lorentzfunktion gefittet, um die Resonanzfrequenz des Peaks genau zu bestimmen. An-
schliefend wurde die Flache unter der Fitfunktion in einem Bereich von +5 ppm von der Reso-
nanzfrequenz integriert, um das NMR-Signal von Protonen des freien Wassers zu erhalten.
Nach vorheriger Sattigung mit geringem Offset von der Wasserlinie war diese z.T. sehr stark
verzerrt und konnte nicht mit einer Lorentzfunktion gefittet werden. In diesem Fall wurde die
Resonanzfrequenz des Anregungspulses, die vor der Messung der Wasserresonanz entsprach, als
Mitte des verzerrten Wasserpeaks angenommen. Die nach vorheriger Sattigung auf der Offset-
Frequenz (Aw) gemessene Signalintensitéit der Resonanzlinie (Mgq:(Aw)) wurde dann gegen die
Signalintensitéit ohne vorherige Sattigung (My) normiert. Die Grofe Mgq:(Aw)/My, aufgenom-
men {iber einen Bereich +Awy,q,, ergab dann das z-Spektrum der Messung.

3.6.2 Bilddaten

Fiir jeden Sattigungsoffset im Spektralbereich +Awp,q, wurde ein Datensatz mit identischen
Bildgebungseinstellungen aufgenommen. Aus den Signalintensititen in den aufgenommenen Bil-
dern konnte so fiir jedes Pixel ein z-Spektrum extrahiert werden. Dies ist in Abb. 3.11 schematisch
gezeigt. Mit der vorhandenen Auswertesoftware konnten Bilder fiir die weitere Auswertung manu-
ell in Bereiche aufgeteilt werden. Fiir einen markierten Bereich (ROI fiir REGION OF INTEREST)
erfolgte dann eine Zusammenfassung der darin enthaltenen z-Spektren und Asymmetriedaten
durch Mittelwertbildung von allen markierten Pixeln.

3.7 Simulation von MT-Experimenten

Um die Auswirkungen von Pulsfolgen mit beliebigen Kombinationen von 7p und 7p auf zwei
gekoppelte Pools zu untersuchen, wurden numerische Berechnungen von Lésungen der Bloch-
McConnell-Gleichungen durchgefiihrt. Dabei wurde ein Formalismus genutzt, der die Bloch-
McConnell-Gleichungen (Gl. (2.53) — (2.58)) fiir ein 2-Pool-Modell als Matrixgleichung darstellt
[Woessner et al. 2005|. Das urspriinglich fiir CW-Sattigung beschriebene Modell wurde durch
Diskretisierung des zeitlichen Verlaufs des HF-Felds der Sattigungspulse erweitert, um auch ge-
pulste Sattigung simulieren zu kénnen [Zaift 2010].

Die Ergebnisse der Simulationen wurden fiir den Vergleich von experimentellen Resultaten und
theoretischen Vorhersagen benutzt. Die charakteristischen Parameter der Pools, die in den Si-
mulationen verwendet wurden, waren nach Moglichkeit an gemessene Werte (77-, Th-Zeiten,
Konzentrationen) oder an Literaturdaten (chemische Verschiebung der Pools, Austauschraten)
angelehnt. Die Effektivitéit des Gradientenspoilings von MR-Signalen nach Sattigungspulsen wur-
de durch Reduktion der transversalen Magnetisierungskomponenten um einen Faktor fg,q; mit
Werten zwischen 0 und 1 beschrieben.
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Abbildung 3.11: Schematische Darstellung der Analyse von CEST-Messungen auf Basis von Bilddaten.

Durch Auftragen von Intensitatswerten aus Bildpixeln gegen den Offset der Sattigungspulse vor Aufnahme
eines Bilddatensatzes ergibt sich fiir jedes Pixel ein z-Spektrum.






Kapitel 4

Ergebnisse der physikalischen
Methodenentwicklung

Im Rahmen der Methodenentwicklung wurde zum Einen eine Méglichkeit erarbeitet, um CEST-
Pools mit der verfiigharen Hardware selektiv und effizient séttigen zu kénnen, und zum Anderen
das priparierte Signal freier Wasserprotonen im Anschluss schnell auslesen zu kénnen.

4.1 Gepulste Sattigung

4.1.1 Theoretische Betrachtung der Frequenzselektivitit

Zunéchst wurden die Anregungsspektren von Folgen verschiedener Pulsformen (Sinc-, Rechteck-
und Gaufs-Pulse) simuliert (FFT der Zeitdarstellung von Pulsfolgen). Speziellere HF-Pulsformen
mit optimierter Frequenzselektivitdt (BURP |Geen and Freeman 2001], Shinnar-Le-Roux [Shin-
nar et al. 1989; Pauly et al. 1991]) wurden fiir die Entwicklung von Pulsfolgen fiir selektive
Sattigung nicht beachtet, da sie komplizierte, wenig selektive Anregungsspektren liefern.

Die Simulationen ergaben, dass Folgen von Gauf-Pulsen im Frequenzraum ein giinstiges Ver-
héltnis von Amplitude zu Bandbreite besitzen. Die Amplitude eines Gauf-Pulses im rotierenden
Koordinatensystem mit 99,7 % der Fliche, also 30 innerhalb 7p (= o = 7p/6), ist gegeben
durch:

A _ (t—tg)?
Bi(t) = —=— ¢ 5t (4.1)

Werden diese Pulse mit der Periode T' = 7p 4+ 7p wiederholt, erhélt man die Koeflizienten c; der
Fourierreihe f(t) = 332 cre®™Pt (Gl (3.1)) fiir die Pulswiederholfrequenz wp = 27/T":

99
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_ A —itowpk—202(wpk)?
=o€ ’
—T — 2ty + 2iwpko? T — 2ty + 2iwpko?
. [f( 0 + 2iwpko )_erf( 0 + 2iwpko )} (4.2)
\/g-o \/g-a

Die Fouriertransformation der Reihe ist gegeben in Gl. (3.2). Fiir den Fall 7p = 7p, also einem
Duty-Cycle des HF-Verstarkers n = 50 % vereinfacht sich Gl. (4.2), so dass die Einhiillende der
Dirac-Funktionen in der Frequenzdoméne eine Gaulk-Kurve ist, die der Fouriertransformierten
von Bj(t) mit einer durch T gewichteten Amplitude entspricht

Bi(w) = %e—a o, (4.3)

Somit werden 99,7 % der Leistung von Bj(w) im Bereich +3/0 um die Tragerfrequenz des
Pulses verteilt. Fiir 7p # 7p nimmt die Einhiillende eine komplexere Form mit einer geringeren
Frequenzselektivitdt an.

4.1.2 Experimentelle Evaluation der Frequenzselektivitit
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Abbildung 4.1: 'H-NMR-Spektren von wiissriger BSA-Losung gemessen bei By = 3 T mit einer FID-
Sequenz (TR = 8s, NEX = 2, BW = 1,2 kHz) nach gepulster off-resonanter Sittigung. Die Satti-
gungspulsfolge bestand aus 20 gaufsférmigen HF-Pulsen mit 7p = 7p = 40 ms und B; = 3 uT. Die
Signalausloschungen im makromolekularen Untergrund haben eine Form, die der Verteilung der HF-
Leistung im Frequenzraum entspricht. Sie sind verteilt iiber eine spektrale Breite von =~ 150 Hz, was der
theoretischen Vorhersage fiir die Bandbreite des Pulszuges (1/0 = 1/7p = 150 s~1) entspricht.
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'H-NMR-Spektren von BSA-Losung gemessen bei By = 3 T zeigten keine scharf abgrenzbaren
Resonanzsignale. Stattdessen war ein diffuses, breites makromolekulares Signal verteilt um die
Wasserresonanz zu finden, das den Charakter einer Anhebung des Nullniveaus besaf und somit
den Erwartungen entspricht |[Behar and Ogino 1993; Seeger et al. 2003]. Nach off-resonanter
Sattigung von BSA-Losung zeigten sich in dem makromolekularen Signal charakteristische Aus-
l6schungen, deren Muster der spektralen Dichtefunktion der sdttigenden Pulsfolgen im Frequenz-
raum entsprach. Die Ausléschungen waren verteilt um die Offsetfrequenz der Sattigungspulse und
hatten eine Bandbreite von = 6/7p fiir Pulsfolgen mit n = 50 % (Abb. 4.1).

Im Anschluss an die theoretischen Betrachtungen, die zeigten, dass Pulsfolgen mit ausgegliche-
nem Duty-Cycle und grofser Pulsdauer die besten Voraussetzungen fiir eine hohe Selektivitit der
Sattigung besitzen, wurden Messungen an Kreatinlésung durchgefiihrt. Um die Sattigungseffi-
zienz beurteilen zu kénnen, wurde zunéchst die volle Halbwertsbreite nacheinander gemessener
z-Spektren untersucht, die durch Pulsfolgen mit 7 = 50 % und unterschiedlicher Periode erzeugt
wurden. Zur Signalauslese wurde dabei die FID-Sequenz benutzt. Direkte Sattigung der Wasser-
resonanz mit Bandbreiten, die die eigentliche Linienbreite iiberstiegen, fiilhrte zu einer Verzerrung
der residualen Wasserlinie, die dementsprechende schwieriger zu quantifizieren war als im Falle
einer diskreten Linienform. Diese Schwierigkeiten spiegeln sich in hohen Schwankungen der Mess-
werte flir die Breite von z-Spektren wider, die durch Pulsfolgen mit hoher Séttigungsbandbreite

erzeugt wurden.
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Abbildung 4.2: (a) Maximale Magnetisierungstransferrate (MTR) in z-Spektren und volle Halbwerts-
breite (FWHM) der z-Spektren als Funktion der Periode 7p + 7p der Pulsfolge. Die maximale MTR, wird
bei direkter Sattigung der Wasserresonanz (bei Offset = 0) erreicht und zeigt keine signifikante Abhén-
gigkeit von der Periode. FWHM wird hingegen kleiner fiir lingere Perioden. (b) Beispielhafte z-Spektren
fiir die minimale und maximale Periode. Die Nebenminima, die bei der kurzen Periode (schwarze Kur-
ve) auftauchen, sind bei der ldngsten Periode mit 7p = 7p = 100 ms (rot-gepunktete Kurve) komplett
verschwunden. Messungen wurden bei By = 3 T an Kreatinlosung (50 mmol/L) durchgefiihrt. Signal-
akquisition nach Sittigung mit Pulsfolgen von 2 s Dauer, n = 50 % und B; = 1 uT erfolgte mit einer
FID-Sequenz (TR = 8 s).

Ein Anstieg der Periode T' der Pulsfolge und somit eine Verringerung der Anregungsbandbrei-
te fiihrte zu einer besseren Quantifizierbarkeit von z-Spektren und es zeigte sich eine deutli-
che Abnahme der vollen Halbwertsbreite (FWHM fiir FuLL WIDTH AT HALF MINIMUM) der
z-Spektren hin zur maximal moglichen Periode T = 200 ms (Abb. 4.2a). Die gleichzeitig be-
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trachtete, maximale MTR der z-Spektren, die ein Mak fiir die direkte Séttigung der Resonanz
von Wasserprotonen ist, blieb dabei nahezu unverdndert. Fiir Pulsfolgen mit hohen Bandbreiten
traten z.T'. weitere deutliche Minima neben dem Minimum bei maximaler resonanter Sattigung
der Wasserresonanz in z-Spektren auf (Abb. 4.2b). Fiir Pulsfolgen mit kleinen Bandbreiten sind
diese Substrukturen vollstiandig verschwunden.
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Abbildung 4.3: Experimentelle z-Spektren und Asymmetrieanalysen von Kreatinlosung (50 mmol/L,
pH=7,4) fiir unterschiedliche Duty-Cycles der Sattigungspulsfolge (a,b). Mit den gleichen Séttigungspa-
rametern fiir Kreatinlosung simulierte Kurven (c,d) und gemessene Daten von pasteurisierter Eiweifl6-
sung (e,f). Die Legende zeigt die jeweilige, zur Sattigung benutzte Kombination von 7p/7p (in ms). Die
Grafiken zeigen, dass die FWHM fiir wachsende Pulsdauer abnimmt. In z-Spektren, die mit kurzen Sitti-
gungspulsen erzeugt wurden, sind Substrukturen zu erkennen, wobei eine gute Ubereinstimmung zwischen
allen drei Datensétzen besteht. Die Auswertung der Asymmetrie ist aufgrund der guten Auflosung des
Maximums bei Pulsfolgen mit 7p = 100 ms am besten moglich. Alle Messungen und Simulationen wurden
bei Bp = 3 T und mit By = 1 uT durchgefiihrt.

Mit weiteren Kombinationen von 7p, 7p und 1 wurden Messungen an Kreatin- (Abb. 4.3a,b)
und Eiweiklosung (Abb. 4.3e,f) durchgefiihrt, um z-Spektren zu vergleichen. Dafiir wurde eine
konstante Sattigungsdauer tg; von 2 s gewihlt und dementsprechend die jeweilige Anzahl der
Sattigungspulse pro Folge variiert. Zusdtzlich wurden fiir Kreatinlésung nach Bestimmung der
Relaxationszeiten der verschiedenen Pools Simulationen zur zeitlichen Entwicklung der Magne-
tisierung des Pools der freien Wasserprotonen durchgefithrt (Abb. 4.3c,d) und mit den experi-
mentellen Frgebnissen verglichen. Die gemessenen Relaxationszeiten und Simulationsparameter
sind in Tab. 4.1 zusammengefasst.
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Tabelle 4.1: Gemessene Relaxationszeiten sowie Parameter fiir die Simulation der Evolution der Magne-
tisierung auf Grundlage eines 2-Pool-Modells fiir Kreatinlésung (pH 7,4) mit Magnevist bei By = 3 T. Fiir
Kreatin wurden die Relaxationszeiten der CH;-Protonen bei Aw = —1,7 ppm bestimmt, da die Resonanz
der Amidprotonen bei Aw = 1,9 ppm nicht direkt messbar ist. Werte fiir den relativen Protonenanteil
im Verhéltnis zu den Protonen des freien Wasser f und der Austauschrate k sind aus [Sun et al. 2007a]
entnommen.

Messwerte Parameter fiir Simulation
Pool Ty [ms] ‘ Ty [ms| | T [ms] ‘ Ty [ms| ‘ Aw [ppm] ‘ f ‘ k [Hz|
Freies Wasser | 474 +6 | 226 £+ 21 450 220 0 1 0,25
Kreatin 357+51 | 230£105 | 1000 15 1,9 1:500 | 125

Es konnte eine qualitativ hohe Ubereinstimmung zwischen simulierten und gemessenen Daten
erzielt werden. Abb. 4.4 zeigt den Vergleich zwischen einem gemessenen und einem simulierten
z-Spektrum mit einer groRen Ahnlichkeit hinsichtlich der Ausprigung von Substrukturen. Die
Untersuchungen ergaben weiterhin, dass die maximale MT R-Asymmetrie und die FWHM der
z-Spektren fiir Werte von n > 50 % bei konstanten mittleren By zunahmen. Fiir niedrigere Duty-
Cycles verringerte sich die maximale Asymmetrie, aber die volle Halbwertsbreite nahm zu. Die
kleinste FWHM wurde durch Pulsziige mit 7p = 7p = 100 ms erzielt; der gemessene Wert von
0,406 £ 0,005 ppm (Mittelwert + Standardabweichung) war signifikant kleiner (P < 0,005) als
die bei anderen Duty-Cycles bestimmten Werte.

Trotz der guten Ubereinstimmung zwischen gemessenen und simulierten z-Spektren wurden zwei
wichtige Faktoren gefunden, die Abweichungen zwischen Simulation und Experiment potenziell
beeinflussen: Der tatsichliche Grad des Spoilings nach jedem Séttigungspuls war im Experiment
nur schwierig einzuschitzen. In den Pulsfolgen wurden nach jedem Sattigungspuls Spoilergradi-
enten von 5 ms Dauer auf allen drei Raumachsen appliziert. Die Amplituden und Polaritéten
der Gradienten wurden dabei nach jedem Puls fiir maximal 15 Pulse so variiert, dass die Wahr-
scheinlichkeit minimiert war, Echopfade durch die Abfolge der Gradienten zu refokussieren und
so ein Signal zu erzeugen. Ab dem fiinfzehnten Puls war keine weitere Variation implementiert
und die Gradienten wurden wiederholt mit der maximal verfiigbaren Amplitude und gleicher Po-
laritét in - y- und z-Richtung appliziert. Bei 54 = 2 s wurden einige Pulsfolgen untersucht, die
aus mehr als 15 Sattigungspulsen bestanden. Mit einem Spoiling-Parameter konnte die residuale
Transversalmagnetisierung nach jedem Séattigungspuls auf 0 (vollstdndige Dephasierung) bis 100
% ihrer eigentlichen Intensitét angepasst werden. Besonders fiir Pulsfolgen mit vielen Pulsen war
die Wahl des Spoilingparameters schwieriger, um hohe Ubereinstimmung zwischen Simulation
und Experiment zu erhalten. Fiir Folgen mit < 15 Pulsen wurden gute Ubereinstimmungen fiir
vollstdndige Dephasierung beobachtet.

Ein weiterer Faktor, der zu Abweichungen zwischen simulierten und gemessenen Daten fiihrte,
war das mittlere By der Pulsfolge. Wihrend in der Simulation angenommen wird, dass das einge-
strahlte B; nicht verlustbehaftet ist, ist die Bj-Verteilung im Tomographen rdumlich nicht vollig
homogen, was zu ortsabhéngigen Signalvariationen fiihrt. Bei unlokalisierter Spektroskopie wird
das Signal aus einem Volumen akquiriert und dadurch werden sdmtliche Inhomogenititen des
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HF-Feldes und des statischen Magnetfelds gemischt. B; machte sich beim Vergleich von gemes-

senen und simulierten z-Spektren vor allem in der Ausprigung von Substrukturen bemerkbar,

wobei der Einfluss mit wachsender Pulsdauer in der Pulsfolge abnahm.

4.1.3 Experimentelle Evaluation der Sattigungseflizienz
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Abbildung 4.4: (a) Gemessene und (b) simulierte z-
Spektren von wéssriger Kreatinlosung (50 mmol/L, pH
7,4). Sattigung erfolgte mit einer Folge von 50 gaufsfor-
migen Pulsen mit B; = 1 uT und 7p = 7p = 20 ms. Die
spektrale Leistungsdichte dieses Pulszuges ist in (c¢) dar-
gestellt. Die z-Spektren zeigen in Bezug auf Substrukturen
und FWHM eine qualitativ hohe Ubereinstimmung.

Neben der Untersuchung der Frequenzse-
lektivitdt von Pulsfolgen zur Sattigung,
wurde eine experimentelle Abschétzung
von deren Effizienz durchgefiihrt. Dabei
wurde betrachtet, wie gut mit Pulsfol-
gen und den entsprechenden Einstellun-
gen messbare CEST-Effekte erzeugt wer-
den konnten. Faktoren dieser Betrach-
tung sind die Zeit, die zur Préparation
aufgewendet werden muss, und die Mog-
lichkeit, CEST-Effekte durch Asymme-
trieanalyse aus den z-Spektren zu extra-
hieren.

Wie in Abschnitt 2.4.5 bereits beschrie-
ben, ist bekannt, dass fiir die Sattigung
eines CEST-Pools ein optimales By be-
rechnet werden kann, wobei die Herlei-
tung auf CW-Sittigung beruht. Auch
wenn fiir gepulste Sattigung ein CW-
Leistungsiquivalent angegeben wird, so
ist eine tatsichliche Aquivalenz mit CW-
Sattigung unwahrscheinlich, da z.B. Rela-
xationseffekte wihrend 7p vernachlissigt
werden, und eine Abschitzung des opti-
malen B; a priori damit schwierig ist.
Nachdem theoretisch und experimen-
tell gezeigt wurde, dass mit 7p =
7p = 100 ms selektiv angeregt wer-
den kann, wurden mit dieser Puls/Pause-
Kombination Messungen an Modelllésun-
gen durchgefiihrt, um den Einfluss von
verschiedenen Einstellungen von Bj, By
und tg,: auf CEST-Effekte zu untersu-
chen. Bei der Asymmetrieanalyse von z-

Spektren, die bei By = 3 T gemessen wurden, zeigten sich z.T. starke Schwankungen der Asym-

metrieanalyse im Offsetbereich 0 — 0,5 ppm, die wahrscheinlich durch Ungenauigkeiten bei der

Quantifizierung des Wassersignals nach dessen direkter Sattigung entstanden (Abschnitt 3.6.1).
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Dieser spektrale Bereich wurde daher in den Asymmetrieauswertungen nicht beriicksichtigt. Au-
kerdem war bei By = 3 T keine scharfe Abgrenzung zwischen direkter Wasserséttigung und
CEST-Effekten von Amidprotonen méglich, da der Peak bei 1,9 ppm nicht ausreichend aufzuls-
sen war. Die Uberlagerung von CEST-Effekten mit direkter Wassersittigung nahm mit steigen-
der Séttigungsleistung erwartungsgeméfs zu. Die maximale Asymmetrie der z-Spektren konnte
durch Erhéhung der Sattigungsleistung bis B; = 1 T gesteigert werden, nahm aber fiir hohere
Leistungen wieder ab (Abb. 4.5a,b).
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Abbildung 4.5: Experimentelle z-Spektren und MT Rsym-Kurven von Kreatinlosung (50 mmol/L, pH
= 7,4) gemessen bei By = 3T (a,b) und 7T (c,d). Die maximale MT Ry, ist bei 3 T geringer als
bei 7T und wird bei einem Offset erreicht, der geringer ist als der Offset der labilen Amidprotonen. Bei
7 T nimmt lediglich die Breite der Asymmetrieeffekte zu, wihrend eine Verschiebung des Maximums in
Richtung der Wasserresonanz vernachlissigbar ist. Séttigung erfolgte mit einer Zug von 10 Pulsen mit
T7p = Tp = 100 ms und Signalauslese mit einer FID-Sequenz (TR = 8 s).

Bei By = 7T zeigte die Asymmetrieanalyse fiir By < 0,7 T einen gut aufgeldsten Peak bei
Aw = 1,85 ppm, was der Resonanzfrequenz der Amidprotonen von Kreatin entspricht. Diese Ab-
grenzbarkeit nahm jedoch fiir hohere Séttigungsleistungen ab, da Effekte der direkten Sattigung
stdrker iiberlagerten. Dennoch wurde eine Zunahme der maximalen Asymmetrie mit steigendem
B beobachtet, wobei im Gegensatz zu den Messungen bei By = 3 T kein Wendepunkt in der ma-
ximalen Asymmetrie bei den untersuchten Werten von Bj erreicht wurde. Zwischen By = 1 uT
und dem maximal einstellbaren Wert von 2 pT war lediglich ein Abflachen der Asymmetriezu-
nahme zu erkennen (Abb. 4.5¢,d). Aufgrund von Hardware-Einschrinkungen konnten am 3-T-
und 7-T-Tomographen keine hohere Sattigungsleistungen als die hier gezeigten eingestrahlt wer-
den. Trotzdem stimmt der gemessene Verlauf der maximalen Asymmetrie als Funktion von Bj
gut mit den Erwartungen iiberein [Sun et al. 2005].
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Neben den Auswirkungen verschiedener B; auf Asymmetrie und Spillover gibt der Vergleich von
Abb. 4.5b mit Abb. 4.5d Hinweise auf den Einfluss des statischen Magnetfeldes auf die maximalen
CEST-Effekte. Messungen an Kreatinlosung bei drei verschiedenen Feldstarken zeigten deutlich,
dass bei gleicher Sattigungsleistung mit zunehmendem By grofere Asymmetrien erzeugt werden
kénnen (Abb. 4.6). Die Tj-Relaxationszeiten der Wasserresonanz nahmen von 77 = 403 £ 52 ms
bei By = 1,5 T iiber T} = 474 £ 6 ms bei By =3 T bis T3 = 493 £ 36 ms bei By = 7 T zu.
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Abbildung 4.6: Einfluss des statischen Magnetfeldes auf die maximale Asymmetrie, die bei gleichen
Sattigungsleistungen in Kreatinlosung (100 mmol/L, pH 7,4) erzeugt werden kann. Séttigung wurde in-
duziert durch Pulsfolgen mit n = 10, 7p = 7p = 100 ms. Signalakquisition erfolgte mit einer FID-Sequenz
und TR = 20s, um zu gewahrleisten, dass bei jeder Feldstirke vor Akquisition voll ausrelaxierte Spin-
systeme (Bedingung TR > 5 - T;) vorhanden sind.

Die Zeit, die zur Sattigung aufgewendet werden muss, um detektierbare CEST-Effekte zu gene-
rieren, wurde an verschiedenen Modellsystemen getestet. Ein eindeutiger Schluss kann aus den
Ergebnissen jedoch nicht gezogen werden, da die Wahl von ts,; nach zwei Kriterien erfolgen
kann: (1) Moglichst maximaler Effekt oder (2) in moglichst kurzer Zeit ein lediglich messbarer
Effekt. Bei Messungen an Kreatinlosung bei By = 3 T zeigte sich, dass der maximale Effekt
durch Erhéhung von tg,; = 400 ms bis t5q; = 2000 ms kontinuierlich gesteigert werden konnte,
fiir grofere Werte von tg,¢ jedoch keine Zunahme mehr zu erkennen war. In der Lésung wurde
Ty = 474 £ 6 ms fiir die Resonanz der Wasserprotonen bestimmt.

7u dieser Beobachtung kann folgende Uberlegung angestellt werden: Nimmt man an, dass die
Magnetisierung (M,q) des Pools der labil gebundenen Protonen (Pool G) sofort nach Beginn der
Sittigung zum Zeitpunkt ¢, einen Gleichgewichtszustand (GG) erreicht (mSS = MG — M),
dann kann die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung des Pools der Wasserprotonen (Pool W)
beschrieben werden:
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dmw
dt

= —riwmaw + kawmSS; (4.4)

mit muy = Moy — Mow. Wenn nun M,y (t9) = Mow, dann ist m,w (tg) = 0 und man erhalt
folgende Losung von Gl. (4.4):

k GG
maw (t) = Gjﬂvli:;G (1 - e—ﬁw(t—m) (4.5)

Pool W nihert sich also einem Gleichgewicht mit einer Ratenkonstante riyww = Riw + kws
an, die die Ursachen fiir Verlust von Séttigung — T-Relaxation und Riickaustausch gesattigter
Protonen — beriicksichtigt. Da der Riickaustausch klein gg. T} ist, geschieht die Anndherung
von My an mZGV[(f unter HF-FEinstrahlung in einer Zeit der Gréfenordnung von 77. Obwohl
bei diesen Uberlegungen CW-Sittigung angenommen wurde [Zhou and van Zijl 2006], ist es
aufgrund der erzielten Ergebnisse wahrscheinlich, dass riyw fiir gepulste Séattigung in der gleichen

Grofenordnung liegt.
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Abbildung 4.7: Asymmetriekurven von Kreatinlésung (50 mmol/L, pH 7,4) fiir drei verschiedene ts44,
gemessen bei By = 3 T. Wahrend die maximalen Asymmetrien (bei = 1,7 ppm Offset) fiir 200 und 1000
ms Sittigungsdauer anndhernd gleich sind, ist die Asymmetrie fiir 2000 ms deutlich grofer. Eine weitere
Steigerung der Sattigungspulsdauer fiihrte zu keiner zusétzlichen Verdnderung. 77 der Wasserprotonen
dieser Losung war 47446 ms. Eine FID-Sequenz mit NEX = 2 und TR = 8 s wurde zur Signalakquisition
verwendet. Séttigungseinstellungen: 7p = 7p = 100 ms, By = 1 uT.
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4.2 Signalakquisition

Im vorherigen Abschnitt wurden bereits Ergebnisse von CEST-Messungen gezeigt, in denen Si-
gnal nach vorheriger Séttigung mit einer FID-Sequenz ausgelesen wurde. Dabei wird der An-
regungspuls (7p = 5 us) unmittelbar nach dem letzten Spoilergradienten des Séttigungszuges
appliziert und nach 200 us Verzdgerung der FID aufgenommen. Séttigungsverluste bis zur Si-
gnalakquisition durch T7-Relaxation von Wasserprotonen sind bei dieser Aufnahmetechnik also
vernachléssigbar. Da der Anregungspuls einen Flipwinkel von 90° besitzt, wird zudem die ver-
fiigbare Longitudinalmagnetisierung vollstindig zur Signalgenerierung genutzt und dementspre-
chend keine Sattigungsinformation ,yverschenkt®.

Soll gesittigte Magnetisierung mit Bildgebungstechniken ausgelesen werden, muss die Dauer,
die fiir die Auslese eines Bildes bendtigt wird, im Hinblick auf Verlust von Séttigung wihrend
der Signalakquisition beachtet werden. Die Bildgebungstechnik, die dem FID-Experiment am
Néchsten kommt, ist EPI, da nach einem 90°-Anregungspuls das gesamte Signal fiir eine Schicht
ausgelesen wird. In dieser Arbeit erfolgten die ersten Aufnahmen von CEST-Bildern daher mit
einer EPI-Sequenz. Wie bei den Spektroskopieexperimenten wurden Folgen von n gaufsférmigen
Pulsen mit anschliefenden Spoilergradienten in allen drei Raumrichtungen zur selektiven Satti-
gung von Resonanzen vor die Akquisition des eigentlichen Signals geschaltet. Das ungeséttigte
Referenzbild, das fiir die Normierung verwendet wurde, wurde als erstes Bild aufgenommen, da-
nach die restlichen Bilder der Serie mit vorheriger Sattigung bei unterschiedlichen Offsets im
Bereich +Awqez. Zur Uberpriifung, ob damit CEST-Kontraste ortsaufgeldst dargestellt werden
kénnen, wurde das Mehrkammerphantom verwendet (vgl. Tab. 3.1). In Experimenten konnten
mit dem erarbeiteten Séttigungsschema in Verbindung mit EPI-Auslese CEST-Bildkontraste er-
zeugt werden, die eine Unterscheidung der Kreatinlosungen auf Basis von pH-Differenzen < 0, 2
ermoglichten (Abb. 4.8). Der Kontrast beruhte auf pixelweiser Auswertung der MT R gym-Werte
bei einem Offset von 1,6 ppm. Dabei waren die Unterschiede zwischen den mittleren Werten in
den verschiedenen Kompartimenten signifikant (P < 0,01).

Neben den Vorteilen von EPI, wie z.B. dem niedrigen SAR und den vernachlissigbaren Verlus-
ten von Sittigung aufgrund der Akquisitionsgeschwindigkeit fiir eine Schicht, bestehen auch zwei
wichtige Nachteile bei der Verwendung fiir CEST-Bildgebung, ndmlich die geringe rdumliche Auf-
16sung und den Verlust von Séttigung bei sequenzieller Aufnahme von mehreren Schichten. Die
niedrige Auflésung resultiert aus der hohen Akquisitionsgeschwindigkeit, die nétig ist, um Effekte
von Inhomogenitédten von By und Suszeptibilitdten zu minimieren. Dazu muss die Bandbreite pro
Pixel sehr hoch gewdhlt werden. Um ausreichend SNR pro Pixel zu erzeugen, miissen die Bildge-
bungsvoxel also sehr grofs gewdhlt werden, was einer niedrigen rdumlichen Auflésung entspricht.
Der zweite Punkt zeigte sich bei Aufnahme mehrere Schichten nach einer Sattigungspréiparation.
In Abb. 4.9a ist die Pulssequenz fiir CEST-EPI schematisch dargestellt. Es ist offensichtlich, dass
die Longitudinalmagnetisierung bei sequenzieller Auslese von mehreren Schichten nach einmali-
ger Sattigung (Abb. 4.9b) fiir jede spiter gemessene Schicht durch Ti-Relaxation kontinuierlich
zunimmt. Dies fiihrt zu einer Reduktion der verfiigbaren MT Rqgym, was die Vergleichbarkeit
von CEST-Effekten zwischen Schichten mindert (Abb. 4.10). Ein Lésungsansatz besteht darin,
vor jeder Schicht zu séttigen und zwischen einzelnen Akquisitionen ausreichend lange zu warten,
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Abbildung 4.8: Untersuchung von CEST-Effekten in Kreatinlosung bei Signalakquisition in einer einzel-
nen Schicht mit EPI-Auslese bei By = 3 T. (a) Grauwerte-Referenzbild iiberlagert mit farblich kodierten
MTRqsym(Aw = 1,6 ppm)-Werten der jeweiligen Pixel. (b) z-Spektren und (¢) MT Rgsym-Kurven von
Kreatinlosung bei 3 verschiedenen pH-Werten und Phosphatpuffer. Fiir pH 7,28 ist nur eine Asymmetrie-
kurve gezeigt, da die Kurvenverldufe in beiden Kammern mit diesem pH-Wert deckungsgleich waren. Die
Asymmetriewerte der Kompartimente bei Aw = 1,6 ppm sind signifikant verschieden. In Kreatinlésung
mit pH 7,28 ergibt sich eine maximale MT Rqsym von 12,6 %. Die Pulsfolge zur Séttigung hatte die
Parameter n = 10, 7p = 7p = 100 ms und B; = 1 uT. Die Bildauslese erfolgte mit einer EPI-Technik
(TR =6s, TE = 21 ms, NEX = 2, Auflésung: 2,7 x 2,7 x 5 mm® und BW = 2422 Hz/Px).
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Abbildung 4.9: Schematische Darstellung der Pulssequenzen fiir eine CEST-Messung einer Schicht (a)
und mehrerer Schichten (b) mit EPI. Werden mehrere Schichten nacheinander nach einmaliger Sittigung
gemessen, bildet sich der Sattigungszustand mit jeder weiteren Schicht infolge 77-Relaxation zunehmend

zurtick.

um zu gewahrleisten, dass die Longitudinalmagnetisierung der freien Wasserprotonen zu Beginn

einer Sattigungsperiode stets den gleichen Wert angenommen hat. Die praktische Umsetzung ist

jedoch schwierig, da dieses Vorgehen eine Verlingerung der Gesamtmessdauer bedingt, die fiir

In-vivo-Experimente zu grof ist.

Nach den vielversprechenden Ergebnissen, die mit EPI in einzelnen Schichten erzielt wurden,

war das nichste Ziel, eine Technik fiir eine Mehrschicht- oder volumetrische Methode zu entwi-
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Abbildung 4.10: (a) z-Spektren und (b) MT Rqsym von 3 sequenziell mit EPI aufgenommenen Schich-
ten in nativem Eiweifs eines rohen Hiithnereis. Der APT-Effekt im Offset-Bereich von 2,8—3,8 ppm nimmt
mit steigendem Schichtindex infolge T-Relaxation wihrend der Aufnahme kontinuierlich ab. Séttigung:
n =10, 7p = 7p = 100ms und By = 1,5 uT. EPI: TR = 68, TE = 21 ms, NEX = 2, Auflésung:
1,9 x 1,9 x 5 mm? und BW = 1370 Hz/Px.

ckeln, um CEST-Effekte in vivo darstellen zu kénnen. Die Entwicklung begann auf Basis einer
Spoiled-FLASH-Methode mit dem Grundgedanken nicht nur das MR-Signal, sondern auch die
Magnetisierungen von geséttigten Pools in Gleichgewichtszustdnde zu bringen und sie dort fiir
die Aufnahmedauer eines Bilddatensatzes zu halten. Zur Aufrechterhaltung eines Séttigungs-
gleichgewichts wurde das Séattigungsschema zwischen die Segmente zur Bildaufnahme geschaltet.

Mittels FLASH wurden 3D-Datensitze mit Frequenzkodierung in z- und Phasenkodierung in
y- und z-Richtung aufgenommen. Wihrend der k-Raum in z-Richtung linear (von —Gg maq bis
+G 5 maz) abgetastet wurde, wurde die Abtastung in y-Richtung mit der zentralen k-Raumzeile
begonnen. Anschlielend wurde der Index der angewihlten Zeilen alternierend in positive und ne-
gative Richtung inkrementiert. Diese Art der k-Raumabtastung in einer Ebene wird als CENTRIC
REORDERING bezeichnet und wurde urspriinglich entwickelt, um Bewegungs- und Flussartefakte
in Bildern zu kompensieren [Luk Pat et al. 1997; Beck et al. 2001]. Kontrast und Qualitéit von
MR-Bildern sind von Daten aus der Mitte des k-Raums (hohe Signalintensitdt der Echos) do-
miniert, wihrend Daten aus den Randgebieten des k-Raums fiir Konturen im Bild kodieren. Es
schien daher fiir CEST-Messungen sinnvoll, nach dem Einstrahlen von Sattigungspulsen vorran-
gig Daten aus der Zentralregion des k-Raums zu akquirieren. Um Bilder fiir einen S&ttigungsoffset
zu generieren, wurden im Anschluss an eine Séttigungspulsfolge alle k.- und k,-Daten fiir ein £,
akquiriert. Danach wurden die Sattigungspulse mit dem gleichen Offset erneut eingestrahlt und
Daten fiir den nachsten Wert von k, aufgenommen bis schliefslich alle k-Werte fiir ein Volumen
erfasst waren (Abb. 4.11). Die Bildgebungsparameter wurden so gewéhlt, dass die Aufnahme-
dauer fiir ein k,-Segment moglichst kurz war, um den Einfluss von Séttigungsverlusten wahrend
der Signalakquisition zu minimieren. Eine Amplitudenmodulation des MR-Signals durch Wie-
deraufbau von Longitudinalmagnetisierung wahrend der Bildauslese infolge T1-Relaxation wiirde
ahnlich wie T5-Zerfall bei EPI (Abschnitt 3.5.2.1) zu einer Verschmierung von Objekten im Bild
fiihren. Um Einfliisse von Relaxationseffekten zuséitzlich zu reduzieren, wurde ein Flipwinkel von
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Abbildung 4.11: Schematische Darstellung der Pulssequenz fiir CEST-Messungen mit 3D-FLASH. Die
Séttigungspulsfolge wird vor jeder Partition ng einmal appliziert, danach werden alle k.- und k,-Werte
mit zentrischer Sortierung in Phasenkodierrichtung ausgelesen.

a = 10° verwendet. Die relative Anderung des MR-Signals ist dadurch wihrend der Akquisi-
tionsperiode sehr gering, wodurch sich Signalmodulationen nur in geringem Mafse bemerkbar
machen kénnen (Abb. 4.12).

Untersuchungen am Mehrkammerphantom mit dieser Technik lieferten gleichméfige Asymme-
triewerte im gesamten Volumen der jeweiligen Kammern; z.B. (8,2 + 1,8) % in Kreatin bei
pH 7,28. Die mit FLASH gemessenen MT R sym-Werte waren héher als die maximal mit EPI
in einer vergleichbaren Schicht gemessenen Werte. Die raumlichen Auflésungen innerhalb einer
Schicht unterschieden sich bei diesen Messungen nicht wesentlich (EPI: 1,3 x 1,3 mm?, FLASH:
1,4 x 1,4 mm?). Die Schichtdicken, die notwendig waren, um #hnliche SNR-Werte zu erzielen,
unterschieden sich hingegen stark. Wahrend bei EPI 5 mm notwendig waren, um SNR ~ 15
zu erzielen, lieferte das entsprechende FLASH-BIld bei 2,5 mm Schichtdicke SNR =~ 22. Signal
wurde in beiden Bildern in ROIs mit gleicher Lokalisation und &hnlicher Grofe gemessen.

Mit der FLASH-Technik wurden SNR-Werte erreicht, die vermuten lieken, dass stabile CEST-
Bestimmungen auch bei hoherer Auflésung in der Ebene als bei EPI durchfiihrbar sind. Bei
Messungen mit hoherer Auflésung zeigte sich jedoch ein deutlicher Verlust von Asymmetrie,
wenn eine Steigerung der Auflésung durch Erhéhung der Anzahl abgetasteter Zeilen bei glei-
chem FOV erfolgte. Die Werte blieben jedoch unverdndert, wenn lediglich das FOV bei gleicher
Zeilenanzahl reduziert wurde. Eine Erhohung der Zeilenanzahl pro Partition fiihrt zu einer Ver-
langerung der Auslesedauer, was den Zerfall von Sattigung durch 71-Relaxation begiinstigt. Um
diese Vermutung zu validieren, wurden verschiedene Verfahren getestet, die die Verkiirzung der
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Abbildung 4.12: Schematischer Verlauf des verfiigbaren bzw. gemessenen MR-Signals wahrend Satti-
gung (tiirkis), anschliefender FLASH-Bildgebung mit v = 10° (rot) und o = 35° (schwarz) sowie freier
Relaxation (blau). Bei aw = 10° ist die relative Signaldnderung wéhrend der Bildgebungsphase aufgrund
der kleinen Amplitude nur gering, bei a = 35° dagegen wesentlich grofser. Dadurch tritt eine stirkere
Gewichtung der durch Relaxation bedingten Séittigungsverluste im k-Raum auf, was zu Verzerrungen im
spiteren MR-Bild fiihrt. Verwendete Simulationsparameter: TR/T; = 0,01, TE/ Ty = 0,24, tge: = 15,
Auslese von 128 Zeilen.

Aufnahmezeit fiir eine Partition bei gleicher Auflésung erméglichen. Zum Einen wurde ein par-
alleles Bildgebungsverfahren, ndmlich GRAPPA [Griswold et al. 2002|, und zum Anderen eine
verkiirzte Auslese von Echos eingesetzt [Haacke and Lee 1990|. Dabei zeigte sich, dass der Ver-
lust von Asymmetrie kompensiert werden kann, wenn die Aufnahmedauer pro Partition auch bei
Erhéhung der Zeilenanzahl konstant gehalten wird.

Die modifizierte FLASH-Sequenz wurde in CEST-Messungen bei verschiedenen medizinischen
Fragestellungen getestet, was in Kapitel 5 niher beschrieben wird. Bei der Anwendung fiir
CEST-Bildgebung im Knieknorpel bei By = 3 T zeigte sich jedoch, dass es trotz einer ho-
hen Auslesegeschwindigkeit nicht moglich war, stabile und gleichzeitig raumlich hochaufgeldste
CEST-Kontraste zu erzeugen. Eine Auflésung < 0,6 x 0,6 mm? ist jedoch notwendig, um Knor-
pelbelidge in Kniegelenken adiquat darstellen zu kénnen. Da die minimale Gréfse des FOV in
Phasenkodierrichtung durch die Objektgrofe limitiert ist, kann eine Steigerung der Auflésung
nur durch eine Erhohung der Zeilenanzahl erreicht werden. Fiir die Akquisition von n Zeilen wird
die Zeit tar = n- TR benotigt. Bei asymmetrischer Auslese des Echos (TFE i, = 3,1 ms) war das
minimale TR, = 8,2 ms. Fiir ein FOV ppase = 150 mm, das mit 192 Zeilen entsprechend einer
Auflésung in Phasenkodierrichtung von 0,78 mm erfasst wird, ergibt sich t4; = 1,57 s. Dieser
Wert liegt tiber 77 von nativem Knorpelgewebe (Grofenordnung von 1 s, [Trattnig et al. 2007])
und man kann abschétzen, dass sich zum Ende der Bildakquisition ~ 77 % der zu Beginn vorhan-
denen Séttigung zuriickgebildet hat. Fiir eine Steigerung der Bildauflésung durch Aufnahme von
256 Zeilen wiirde sich der Zerfall gar auf ~ 87 % erh6hen. Durch GRAPPA mit einem Beschleu-
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nigungfaktor R = 2 konnte die Anzahl der erforderlichen k-Raumzeilen auf n/2 +npges (npey ist
die Zahl der Referenzlinien fiir GRAPPA) reduziert werden. Mit ng.y = 24 war t < 1s.

Da der k-Raum mit der modifizierten Sequenz zentrisch sortiert ausgelesen wird, machen sich
Relaxationseffekte hauptsichlich in den dufteren k-Raumzeilen bemerkbar und fithren somit vor
allem zu Verschmierungen in Konturen, wahrend die Signalintensitit unbeeinflusst bleibt. Fiir
die Knorpelbildgebung ist es jedoch von hauptsichlichem Interesse, die feinen Bildstrukturen
gut darstellen zu kdnnen. Somit war es wichtig, abschétzen zu kénnen, bis zu welcher maximalen
Aufnahmedauer CEST-Effekte stabil gemessen werden konnen. Messungen ergaben, dass dies fiir
tar < 1 snoch der Fall war, wihrend fiir lingere Aufnahmezeiten keine reproduzierbaren Effekte
mehr beobachtet wurden.

Sattigung — Partition ng - Segment #1————| Sattigung — Partition - Segment #2 ——|
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Abbildung 4.13: Schematische Darstellung der segmentierten Pulssequenz fiir CEST-Messungen mit
3D-FLASH. Jede Partition wird in eine beliebige Anzahl Segmente zerlegt (im Bildbeispiel 2 Segmente),
die Sattigungspulsfolge wird vor jedem Segment wiederholt. Die Zeilen werden so aufgeteilt, dass in jedem
Segment die gleiche Anzahl Zeilen zentrisch sortiert ausgelesen wird.

Schichtselektion

Um diese Einschriankung zu {iberwinden und die rdumliche Auflésung weiter zu steigern, wurde
die Auslese einer Partition in eine frei wiahlbare Anzahl an Abschnitten (Segmente) unterteilt, in
denen die ausgelesenen Zeilen jeweils zentrisch sortiert waren. Zwischen Segmenten wurden Sat-
tigungspulse appliziert. Da die Hiufigkeit der Séttigung mit der Anzahl der Segmente ansteigt,
wurde die Zahl der Pulse pro Sattigungsdurchlauf entsprechend reduziert. Durch die Segmentie-
rung war es somit maglich, die Dauer der einzelnen Ausleseziige so anzupassen, dass Séttigungs-
verluste trotz hoher Auflosung vernachléssigbar wurden. Das Schema der Phasenkodierung fiir
die segmentierte Auslese ist in Abb. 4.13 schematisch dargestellt.

Neben der FLASH-Technik wurde eine weitere Pulssequenz basierend auf TrueFISP erstellt. Der
Gedanke dabei war, die hohe Signalintensitit von bSSFP-Bildgebung auszunutzen, um CEST-
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Abbildung 4.14: Vergleich von z-Spektren und Asymmetriekurven gemessen mit FLASH- (a,b)
bzw. TrueFISP-Bildgebung (c,d) in Experimenten mit einer Enghalsflasche befiillt mit Kreatinlésung
(50 mmol/L, pH 7.,4) ohne Kontrastmittel. Kurven aus unterschiedlichen Schichten stimmen gut tiber-
ein, was fiir eine homogene Signalerzeugung und -auslese spricht. Die Asymmetriewerte der TrueFISP-
Sequenz (d) sind etwa um einen Faktor 3 grofer als die mit FLASH gemessenen (b), obwohl der dyna-
mische Bereich der z-Spektren bei TrueFISP geringer ist. Parameter der FLASH-Sequenz: TR = 7, 4 ms,
TE = 2,08 ms, o = 10°, Auflssung: 1,6 x 1,6 x 1,6 mm?®, BW = 180 Hz/Px und Sittigung: n = 5,
7p = 7p = 100ms, By = 1 uT. TrueFISP: TR = 4,7ms, TE = 2,92 ms, a = 20°, 19 Segmente,
Aufldsung: 1,1 x 1,1 x 1,1 mm?, BW = 790 Hz/Px und Séttigung: n = 2, 7p = 50 ms, 7p = 100 ms,

Effekte in einem groflen dynamischen Bereich detektieren zu kénnen. Der dynamische Bereich ist
die Differenz zwischen minimaler und maximaler Signalreduktion im z-Spektrum. Die minimale
Signalreduktion wird bei —Awy,q, und die maximale bei on-resonanter (Aw = 0) Sattigung
der Wasserresonanz gemessen, woraus der dynamische Bereich, in dem Signalreduktionen durch
CEST-Effekte entstehen konnen, definiert wird als:

— Msat(_Awmaz) - MSat(Aw = 0)

DB
My

(4.6)

Um CEST-Messungen mit bSSFP durchfiilhren zu kénnen, wurde zu einer vorhandenen segmen-
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tierten 3D-TrueFISP-Pulssequenz die Option hinzugefiigt, Sattigungspulse zwischen den Seg-
menten zu applizieren. Wie in Abschnitt 3.5.2.3 bereits beschrieben, eignet sich TrueFISP her-
vorragend zur Detektion von Informationen, die in longitudinaler Magnetisierung gespeichert
sind. Gerade dieser Fall liegt bei CEST vor. Bei der vorhandenen Sequenz unterteilte die Seg-
mentierung die lineare Abtastung der Partitionen in mehrere Segmente. Jedes Segment wurde
dabei mit einem «/2-Puls begonnen und beendet, so dass am Ende jedes Segmentes lediglich
eine longitudinale Magnetisierungskomponente vorhanden war. Durch die wiederholte Sattigung
zwischen den Segmenten sollte gewdhrleistet werden, dass sich die Magnetisierung des gesattig-
ten Pools wahrend der gesamten Aufnahme eines 3D-Datensatzes im Gleichgewicht befindet.

Messungen mit der modifizierten TrueFISP-Sequenz an Kreatinldsung bei By = 3 T zeigten eine
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Abbildung 4.15: Vergleich von z-Spektren und MT R, sym-Werten gemessen mit FLASH- (a,b) bzw.
TrueFISP-Bildgebung (c,d) im Gehirn eines gesunden Probanden. DB von z-Spektren ist bei TrueFISP
grofler. Die Asymmetriekurven von FLASH (b) zeigen unwesentlich niedrigere Werte, aber dhnliche Ver-
ldufe im Vergleich zu TrueFISP. Mit beiden Techniken sind deutliche Asymmetrie-Effekte im Liquor zu
erkennen, aber keine deutlichen Unterschiede zwischen grauer und weiffer Hirnsubstanz. Parameter der
FLASH-Sequenz: TR = 7,4 ms, TE = 2,91 ms, a = 10°, Auflésung: 2 x 2 x 2 mm?®, BW = 180 Hz/Px,
R = 3 und Sattigung: n =5, 7p = 7p = 100 ms, By = 1,7 uT. TrueFISP: TR = 2,9 ms, TF = 1, 31 ms,
a = 61°, 24 Segmente, Auflésung: 2 x 2 x 2 mm?3, BW = 1160 Hz/Px, R = 3 und Sittigung: n = 1,
7p =83 ms, By = 1,1 uT.

Asymmetrieverteilung, die in Bezug auf Homogenitét im Volumen vergleichbar mit FLASH war
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(Abb. 4.14a,c). Die maximalen Asymmetriewerte iibertrafen die mit FLASH gemessenen Werte
jedoch deutlich (Abb. 4.14b,d), obwohl der dynamische Bereich der z-Spektren von TrueFISP bei
In-vitro-Messungen kleiner war als der von FLASH. Allerdings waren auch die SAR-Werte der
Bildauslese aufgrund groferer Flipwinkel hoher, was dazu fiihrte, dass das maximal einstellbare
B fiir Sattigung bei gleicher Anzahl von Séttigungspulsen geringer gewéhlt oder die Anzahl der
Pulse bei gleichem Bj reduziert werden musste.

Beim Vergleich von TrueFISP und FLASH in vivo wiesen z-Spektren aus ROIs identischer Loka-
lisation im Gehirn von gesunden Probanden bei gleichem Sattigungs-B; Unterschiede auf (Abb.
4.15a,c): Der dynamische Bereich von z-Spektren war mit TrueFISP in allen untersuchten Hirnre-
gionen (Liquor, graue und weife Hirnsubstanz) grofer als mit FLASH (Tab. 4.2). Wird angenom-
men, dass die Sattigungseffizienz bei beiden Bildauslesetechniken gleich ist, lisst dies erwarten,
dass TrueFISP eher in der Lage ist, auch kleine CEST-Effekte im z-Spektrum abbilden zu kén-
nen.

Im Gehirn von gesunden Probanden wurden mit TrueFISP tatsdchlich hohere Asymmetriewer-
te als mit FLASH gemessen, obwohl die Verldufe der Asymmetriekurven mit beiden Aufnah-
metechniken &hnlich waren (Abb. 4.15b,d). Mit der TrueFISP-Sequenz konnten auch geringere
TR-Zeiten und dadurch kiirzere Aufnahmedauern als mit FLASH erreicht werden, was fiir In-
vivo-Untersuchungen sehr vorteilhaft ist.

Neben den Vorteilen der TrueFISP-

Technik, die sich vor allem bei Schi- Tabelle 4.2: Messwerte fiir den dynamischen Bereich von z-
deluntersuchungen positiv bemerkbar Spektren aus ROIs identischer Lokalisierung im Gehirn eines

machten, zeigten sich auch Nachteile gesunden Probanden gemessen mit FLASH bzw. TrueFISP.
Y

gegeniiber der FLASH-Technik: Knie-

. Dynamischer Bereich (DB)
untersuchungen waren mit TrueFISP

Lokalisation FLASH |  TrueFISP
Liquor T7,15+2,71 % | 88,88 +2,31 %
Graue Substanz | 39,17 +1,56 % | 64,40 1,14 %
Weie Substanz | 36,57 0,94 % | 54,12+ 0,97 %

in der eingesetzten Form nicht durch-
fiihrbar, da Bildartefakte keine ad-
dquate Darstellung von Knorpelbel&-

gen zulieken. Dariiber hinaus war True-
FISP aufgrund der hohen SAR-Werte
des Bildgebungsteils bei By = 7 T nicht einsetzbar und bei By = 3 T war die maximal nutzbare

Sattigungsleistung z.T. durch SAR-Grenzen so stark limitiert, dass nicht ausreichend Sattigung
induziert werden konnte. Durch Verringerung der Pulsanzahl pro Folge konnte zwar eine Erho-
hung von Bj auf vergleichbare Werte zu FLASH erreicht werden, aber es muss angenommen
werden, dass diese Verkiirzung von tgq zu einer geringeren Sittigungseffizienz fiihrt. Die ge-
nannten Nachteile iiberwogen die Vorteile gegeniiber FLASH bei In-vivo-Messungen. Da der
Anwendungsbereich von TrueFISP zusitzlich auf Schideluntersuchungen begrenzt war, wurde
die TrueFISP-Technik nur nachrangig fiir Probanden- bzw. Patientenuntersuchungen eingesetzt.






Kapitel 5

Ergebnisse der Anwendung

Dieses Kapitel gibt einen Uberblick iiber die experimentellen Ergebnisse, die durch Anwen-
dung der verschiedenen, im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Pulssequenzen bei In-vivo- bzw.
In-vitro-Messungen erzielt wurden. Die Darstellung beinhaltet allerdings lediglich interessan-
te Einzelfdlle, die charakteristische CEST-Effekte aufwiesen, nicht aber sdmtliche gemessenen
Patienten- bzw. Phantomdaten.

5.1 CEST in Modelllosungen
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Abbildung 5.1: Bei By = 3 T gemessenes z-Spektrum (links) und Asymmetrieanalyse (rechts) von
Carnosinlésung (50 mmol/L, pH 7,5). Beide Kurven zeigen einen prégnanten CEST-Effekt bei Aw =
3,3 ppm. Da dieser Offset der Resonanzfrequenz der Amidprotonen von Carnosin entspricht, kann man
schliissig vermuten, dass hier APT vorliegt. Signalakquisition erfolgte mit einer FID-Sequenz (TR = 10 s,
NEX = 2, BW = 1,2 kHz). Sattigung wurde mit einer Folge von 15 gaufférmigen Pulsen mit By =
0,3 uT und 7p = 7p = 100 ms erzeugt.

Wihrend CEST-Effekte in Modelllosungen von Kreatin, Glycogen, Proteoglykanen und Eiweifs
in der Literatur beschrieben sind, konnten im Rahmen dieser Arbeit erstmals Sattigungstransfer-
Effekte in Carnosin, das in 0,1 mol/L Phosphatpuffer mit einer Konzentration von 50 mmol/L
und einem pH von 7,5 gelost war, nachgewiesen werden. Die Spektroskopiedaten zeigten Signalre-

79
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duktionen im z-Spektrum bei Aw = 3,3 ppm mit maximalen Asymmetrien in der Gréfenordnung
von 1,5 %. Diese Effekte konnen auf Transfer von Séttigung durch Amidprotonen von Carnosin
zuriickzufiithren sein, da deren Resonanzfrequenzen bei diesem Offset liegen |Schroder et al. 2004].
Weitere, systematische Messungen wurden mit Carnosin-Losung allerdings nicht durchgefiihrt,
da die Kosten fiir Carnosin im Verhéltnis zur maximalen M7T Rsym-Ausbeute sehr hoch waren.
Fiir systematische Messungen wurde stattdessen Kreatin verwendet, das giinstig ist und starke
CEST-Effekte zeigt.

Mit Messungen an pasteurisiertem
Eiweils bei By = 37T sollte un-

1004 tersucht werden, inwiefern es mog-
S lich ist, APT- bzw. CEST-Effekte
a ?:: iz: von gleichzeitig auftretendem, kon-
= 20| ventionellem MT zu trennen. An-
0L hand der berechneten Asymmetrie-

6

kurven war eine gute Abgrenzbarkeit
von APT-Effekten gegeben. Die Ma-
xima der Kurven lagen Aw = 3,5+

Offset [ppm]

0,5 ppm, was der Resonanzfrequenz

der Amidprotonen mobiler Proteine
und Peptide entspricht (Abb. 5.2).
1 Allerdings wurde auch deutlich, dass
eine Steigerung der Sittigungsleis-
b 3 _ tung den dynamischen Bereich der
? z-Spektren in héherem Make redu-

zierte als das bei Untersuchungen

0 P } von 2-Pool-Systemen (z.B. Kreatin-

4» losung) der Fall war. Die im Ver-
M gleich zu einem 2-Pool-Modell bei
Offset [ppm] Eiweifs zusétzlich auftretende Re-

duktion des dynamischen Bereichs

Abbildung 5.2: z-Spektren (a) und MTRsym-Kurven (b) kénnte durch den Einfluss von kon-
von pasteurisiertem Eiweifs gemessen bei By = 3 T. Der dyna- ontionellem MT erklirt werden, da
rr%.lsc.he Berel‘ch der Z—Spektren verrl‘ngert sich fmt‘zunehmenc?er andere mit CEST konkurrierende Ef-
Sattigungsleistung. Dieser Effekt wird hauptséchlich konventio-
nellem MT zugeschrieben. Dennoch kann ein asymmetrischer
APT-Effekt bei Aw = 3,5+ 0,5 ppm deutlich beobachtet wer- dhnlichem Mafe auch bei 2 Pools
den, dessen maximale Amplitude mit By = 2 uT erreicht wird. 2ZU finden sein miissten. Fliissiges,
Signalakquisition erfolgte mit einer FID-Sequenz (TR = 10s, pasteurisiertes Eiweifl ist ein gutes
NEX =2, BW = 1,2 kHz). Sdttigung wurde mit einer Folge Modell, um die In-vivo-Situation fiir
von 10 gaufformigen Pulsen mit 7p = 7p = 100 ms erzeugt. APT-Bildgebung zu simulieren. Die

verwendete Losung hatte einen Pro-

fekte, wie z.B. direkte Sattigung, in

teingehalt von 10 %, wobei anzunehmen ist, dass der Grofteil der Proteine mobil ist und die
Fraktion dieser mobilen Proteine in der Losung grofer ist als im Hirngewebe in vivo (Abschnitt
2.4.6).
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5.2 APT-Kontrast bei Hirntumoren

Abbildung 5.3: MR-Bilder eines Patienten mit Astrozytom WHO °3 gemessen bei By = 3 T. a: Ts-
gewichtetes Bild. b: Protonendichte(PD)-gewichtetes Bild. c¢: Karte der MT R,sym-Werte bei Aw =
3,3 ppm. d: Ti-gewichtetes Bild nach Applikation von Kontrastmittel. Wihrend das rechts temporal
liegende Tumorareal auf den Bildern mit nativem Kontrast gut abgegrenzt werden kann, ist eine weitere
Differenzierung der Tumoranteile nicht moglich. Sowohl das CEST-Bild als auch das kontrastverstirkte
Bild zeigen eine hohere Differenzierung des Tumorareals mit rdumlich gut iibereinstimmenden Hyper-
intensititen, die als hohergradige Tumoranteile interpretiert werden kénnen. Die morphologischen Bild-
datensitze wurden mit klinischen Standardprotokollen akquiriert. Die CEST-Messung erfolgte mit der
modfizierten FLASH-Sequenz ohne Segmentierung und den Parametern: TR = 7,8 ms, TF = 3,08 ms,
a=10°, R =2. Auflésung: 1,2 x 1,2 x 2 mm?®, BW = 180 Hz/Px. Sittigung: n = 5, 7p = 7p = 100 ms,
By =1uT.

Sowohl bei By = 3T (Abb. 5.3 und 5.4) als auch bei 7T (Abb. 5.5 und 5.6) wurden CEST-
Untersuchungen an Patienten mit Gliomen durchgefiihrt. Dabei wurde die Differenzierbarkeit
von Tumorgewebe mittels CEST und die Auswirkung der Feldstérken auf die Detektierbarkeit
von CEST-Effekten untersucht.
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Abbildung 5.4: Links: MTR,,,-Karte aus Abb. 5.3 mit ROIs in Tumor- (T), peritumoralem (P) und
gesundem (G) Gewebe sowie die dazugehérigen z-Spektren (Mitte) und Asymmetriekurven (Rechts).
Tumorgewebe zeigt eine deutlich hthere Asymmetrie im Vergleich zu den iibrigen untersuchten Hirnre-
gionen. Das Maximum des Unterschiedes zur Asymmetrie des Normalgewebes liegt bei Aw = 3,3 ppm.

Im Vergleich zu morphologischer Bildgebung zeigten APT-gewichtete Bilder Signalhebungen an
Stellen, die rdumlich gut mit Tumorgebieten iibereinstimmten, in denen auch post-Kontrast-T7-
Bilder Signalhebungen aufwiesen. Da CEST-Untersuchungen immer vor Applikation von Kon-
trastmittel durchgefiihrt wurden, kann ein direkter Einfluss von Kontrastmittelanreicherung im
Gewebe auf APT-Effekte ausgeschlossen werden. Dies ldsst darauf schliefsen, dass in den un-
tersuchten Patienten in hochgradig malignen Tumorarealen erhéhte intrazelluldre pH-Werte zu
finden waren, was gut mit friiheren Ergebnissen der 3'P-MRS von Tumoren {ibereinstimmt. Bei
3T war so eine gute Abgrenzbarkeit von hochmalignem Tumorareal zum iibrigen Tumor und
zum Normalgewebe gegeben (Abb. 5.3). Bei 7 T zeigte sich iiberdies innerhalb des Tumors ein
hoheres Differenzierungsmuster, das auf morphologischen Bildern nicht zu erkennen war (Abb.
5.5). Dies kénnte darauf hinweisen, dass pH-gewichtete APT-Bildgebung zellulére Verdnderungen
in Richtung héherer Malignitét frither erkennen kann. Allerdings erfolgte bei der untersuchten
Patientin aufgrund der Groéfe des Tumors und eines asymptomatischen klinischen Bildes kein
operativer Eingriff, der eine histologische Untersuchung des Tumors ermdglicht hétte.

Die bei 3 T in gesundem Gewebe gemessenen z-Spektren wiesen einen dynamischen Bereich von
50 £ 6 % auf (Abb. 5.4). Die maximale APTR, die durch den Vergleich der Asymmetrien von
gesundem- und Tumorgewebe bei Aw = 3,3 ppm berechnet wurde, war 4,3 + 0,8 %. Bei 7T
hatten z-Spektren aus gesundem Gewebe einen dynamischen Bereich von 67 =4 % (Abb. 5.6)
sowie eine geringere Halbwertsbreite im Vergleich zu 3-T-Spektren. Fiir die APTR von hochma-
lignen Tumoranteilen wurde ein Wert von 10,2 + 1,9 % bei Aw = 3,3 ppm bestimmt.

Eine ausfiihrlichere statistische Betrachtung von APT-Messungen bei Patienten ist nicht moglich,
da die Anzahl der untersuchten Patienten zu gering ist. Allerdings bestétigten auch Probanden-
messungen die Ergebnisse und die Vorteile des hoheren magnetischen Feldes fiir die Detektion
von APT-Effekten.
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Abbildung 5.5: Bei By = 7T gemessene MR-Bilder einer Patientin mit einem groftflichigen Astrozy-
tom, dessen gesamte Ausdehnung auf dem FLAIR-Bild (a) gut abgrenzbar ist. Auf dem T}-gewichteten
Bild (b) zeigt sich nach Kontrastmittelgabe eine Hyperintensitét innerhalb des Tumors, die in iiber-
einstimmender Lokalisation auch auf dem APT-gewichteten Bild (c¢) zu sehen ist. Im Vergleich zu b
zeigt ¢ allgemein eine hohere Differenzierung. Bildgebungsparameter (FLASH-CEST): TR = 12 ms,
TE = 2,88 ms, a = 10°, R = 2. Auflésung: 1,8 x 1,8 x 2 mm?®, BW = 320 Hz/Px. Sittigung: n = 5,
7p = 7p = 100 ms, By = 0,8 uT.
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Abbildung 5.6: Links: APT-gewichtetes Bild aus Abb. 5.5 mit ROIs in Tumor- (T), kontralateralem
gesundem (K) und peritumoralem (P) Gewebe sowie in Liquor (L). Mitte: z-Spektren aus ROI-Analyse
und dazugehorige Asymmetriekurven (Rechts). Im Vergleich zu z-Spektren gemessen bei By = 3T
(Abb. 5.4) besitzen die z-Spektren bei 7 T einen groferen dynamischen Bereich und eine geringere Halb-
wertsbreite. Im Bereich der APT-Resonanz zeigt der Tumor deutlich héhere Asymmetrie im Vergleich zu
kontralateralem und gesundem Gewebe, die annidhernd gleiche Werte aufweisen.

5.3 APT-Kontrast bei Radionekrose

Bei einer 60-jéhrigen Patientin wurde an einer inoperablen cerebralen ARTERIOVENOSEN MATL-
FORMATION (AVM) eine Bestrahlung durchgefiihrt, um den Ursprung der AVM zu zerstoren
und damit das Risiko einer intrazerebralen Blutung zu verringern. Allerdings wurde durch die
Therapie eine progrediente Radionekrose ausgeldst. Diese zeigte sich erstmals in einer Nachsor-
geuntersuchung bei 3 T und 7T 6 Monate nach Strahlentherapie. Bei 7T wurde zusétzlich zu
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Abbildung 5.7: MR-Bilder einer Patientin (60 Jahre) mit Radionekrose 6 Monate nach Bestrahlung ei-
ner arteriovendsen Malformation (AVM) im Gehirn, aufgenommen bei By = 7 T. Auf den T} -gewichteten
MR-Bildern (a,c) zeigt sich der Rand der Nekrose nach Applikation von Kontrastmittel mit hyperinten-
sem Signal. In den entsprechenden APT-gewichteten Bildern (b,d) sind diese Stellen iso- bzw. hypointens
zum umliegenden Gewebe, was auf einen niedrigeren intrazelluldren pH-Wert innerhalb der nekrotischen
Bereiche schliefen ldsst. Das MR-Angiographie-Bild (e) aus der gleichen Bildebene wie in ¢ und d zeigt die
Geféfitrukturen in der AVM. Die Parameter der FLASH-Sequenz zur CEST-Messung waren: TR = 12 ms,
TE = 2,88 ms, a = 10°, R = 2. Auflésung: 1,8 x 1,8 x 2 mm?®, BW = 320 Hz/Px. Sittigung: n = 5,
7p =7p = 100 ms, By = 0,8 uT.

klinischen MR-Sequenzen eine CEST-Messung durchgefiihrt. In 7'-gewichteten Bildern konnte
nach Applikation von Kontrastmittel ein Anstieg der Signalintensititen in den Randbereichen der
Radionekrose beobachtet werden (Abb. 5.7a,c), was fiir eine Zerstérung der Blut-Hirn-Schranke
an den jeweiligen Stellen spricht. In CEST-Bildern wurden an entsprechenden Stellen deut-
lich verringerte APT-Effekte im Vergleich zu kontralateralem Normalgewebe gemessen (Abb.
5.8). Dies ldsst auf reduzierte pH-Werte in den kontrastanreichernden Arealen schliefen, da der
APT-Effekt pH-abhéingig ist und eine Reduktion des intrazelluldren pH-Wertes die APT negativ
beeinflusst. Die Abgrenzung der Radionekrose vom Normalgewebe ist in APT-gewichteten Bil-
dern allerdings nicht durchgehend moglich, was womd&glich darauf zuriickzufithren ist, dass die
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pH-Unterschiede zu gesundem Gewebe z.T. zu gering sind (Abb. 5.7a,b). Da die Nekrose aber
groftenteils von dematdsen Verdinderungen umgeben war, war die Ubereinstimmung mit kon-
trastmittelverstarkter Bildgebung bzgl. der Lokalisation jedoch gut. Diese Wassereinlagerungen
zeigten dhnlich wie Liquor eine Zunahme der Asymmetrie gegeniiber dem Normalgewebe und
konnten so von nekrotischen Gebieten abgegrenzt werden.

Die Ergebnisse legen nahe, dass eine Unterscheidung zwischen hochgradigen Gliomen und Radio-
nekrosen analog [Zhou et al. 2010] aufgrund von CEST-Messungen auch im Menschen moglich
ist. Eine Validierung dieser Hypothese steht allerdings noch aus.
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Abbildung 5.8: Links: PD-gewichtetes Bild aus dem Gehirn der Patientin mit Radionekrose (gleiche
Ebene wie Abb. 5.7b) mit ROIs in nekrotischem (N) und kontralateralem gesundem (K) Gewebe sowie
in Liquor (L). Mitte: z-Spektren und Asymmetriekurven (Rechts) der ROIs. Die nekrotischen Bereiche
zeigen im Bereich des APT-Offsets deutlich niedrigere Asymmetrien als gesundes Gewebe, was fiir einen
verringerten intrazelluldren pH in dieser Region spricht.

5.4 gagCEST-Kontrast im Knieknorpel

Fir Untersuchungen der Knorpelbeldge im Kniegelenk mittels gagCEST bestanden im Vergleich
zu Schideluntersuchungen anders geartete Bedingungen Voraussetzungen:

1. Da sich im Knie verschiedene Gewebe, wie z.B. Muskel, Knochen, Fett und Knorpel, auf
engem Raum befinden und diese sich in Bezug auf ihre magnetische Suszeptibilitit stark
voneinander unterscheiden, treten im Knie grofere Verzerrungen des statischen Magnetfel-
des im Vergleich zu Schddelmessungen auf, die auch durch sorgféltiges Shimmen nicht auf
das gleiche Maf wie im Gehirn reduziert werden konnen.

2. Das Gehirn hat aufgrund seiner Lagerung innerhalb der Schidelkalotte nur minimale Bewe-
gungsmoglichkeiten. Mit einer guten Fixierung des Kopfes selbst kann erreicht werden, dass
sich das Gehirn innerhalb des Messvolumens wéhrend einer Untersuchung nur in vernach-
lassigbarem Ausmaf bewegt. Im Kniegelenk dagegen kann bereits ein ungewolltes Muskel-
zucken zu einer Verschiebung des Gelenks im Messbereich fiilhren. Dariiber hinaus ist die
Fixierung von Beinen schwieriger zu bewerkstelligen als die von K&pfen.

Bewegungen des Kniegelenks wiahrend einer Messung fithren dazu, dass die aufgenomme-
nen Bilddatensétze rdumlich zu einander verschoben sind. Sobald die Verschiebung gro-
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Unsegmentiert Segmentiert

Abbildung 5.9: Vergleich der Bildqualitét von CEST-Untersuchungen des Kniegelenks bei unsegmen-
tierter (linke Bildserie) und segmentierter Signalakquisition (rechte Bildserie). a: Sagittale My-Bilder der
Kniegelenke von zwei unterschiedlichen Probanden. b: Vergrofierung des markierten Ausschnitts aus a.
Das segmentiert akquirierte Bild zeigt eine deutlich bessere Darstellung der feinen Strukturen und ermég-
licht eine gute Unterscheidung zwischen Knorpel und Knochen. c¢: SNR-Karten der beiden Kniegelenke.
Besonders im Knorpel zeigt sich, dass die segmentierte Sequenz ein deutlich hoheres SNR bei gleicher
rdumlicher Auflosung liefert. Die Parameter der unsegmentierten FLASH-Sequenz waren: TR = 8,1 ms,
TE = 3,1 ms, a = 10°, R = 2. Auflsung: 0,6x0, 6 x4 mm?®, BW = 200 Hz/Px. Die segmentierte Variante
hatte folgende Parameter: TR = 9,4 ms, TE = 3,6 ms, o = 10°, R = 2. Auflésung: 0,6 x 0,6 x 3,3 mm?,
BW = 180 Hz/Px, 2 Segmente pro Partition.
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er als die Dimension eines Bildvoxels ist, verfilscht dies die eindeutige Zuordnung eines
z-Spektrums zu einer bestimmten Lokalisation. Bei Knieuntersuchungen ist eine solche
Dislokation h&ufig der Fall, da die rdumliche Auflésung normalerweise hoch und die Vo-
xeldimensionen dementsprechend klein sind. Eine retrospektive Korrektur von Bewegungs-
artefakten in den Bilddaten war somit unabdingbar. Die Registrierung der Datensétze
erfolgte mit einem nicht-rigiden Ansatz [Chefd’Hotel et al. 2002; Hermosillo et al. 2002],
der in der Software fMRLung (Siemens Corporate Research, Princeton, NJ, USA) imple-
mentiert war. Das Verfahren registriert die 3D-Daten in 4 Schritten zueinander, wobei vom
ersten bis zum vierten Schritt 2048, 2048, 1024 und 1024 Iterationen fiir die Anpassung
verwendet wurden. Der dimensionslose Parameter o der Filterfunktion wurde bei jedem Re-
gistrierungsvorgang abhingig von der maximalen rdumlichen Abweichung zwischen Bildern
angepasst, da aufgrund der hohen Varianz der Bewegungsamplituden zwischen Messungen
kein Optimum fiir diesen Parameter gefunden werden konnte. Die verwendeten Werte fiir
o lagen im Bereich zwischen 19,0 (groke Ortsabweichung zwischen zwei Messungen) und
30,0 (kaum erkennbare Ortsabweichung).

3. Fiir eine addquate radiologische Auswertbarkeit von Knorpelstrukturen ist eine hohe rdum-
liche Auflésung notwendig, die die Aufnahme von 192 oder gar 256 Zeilen pro Partition
erfordert. Bei Akquisition der entsprechenden Bilddaten war der Signalzerfall bei 3 T und
unsegmentierter Auslese der Partitionen so grofs, dass Knorpelstrukturen nicht mit aus-
reichend hohem SNR dargestellt werden konnten (Abb. 5.9). Daher wurde bei 3 T eine
segmentierte Auslese des k-Raums (vgl. Abschnitt 4.2) bevorzugt, wihrend das SNR im
Knieknorpel bei 7 T und hoher rdumlicher auch bei unsegmentierter Signalauslese ausrei-
chend hoch war.

4. Im Vergleich zu den Amidprotonen mobiler Proteine und Peptide (ks = (28,6+7,4) s71,
Abschnitt 2.4.6), sind die Austauschraten der Hydroxylprotonen von Proteoglykanen deut-
lich gréker (Gréfenordnung: 10% s=! [Hills et al. 1991]). Dies fiihrt zu breiteren Resonanz-
linien und somit erschwerten Bedingungen fiir selektive Sattigung. Die CEST-Effekte, die
durch —OH-Protonen von GAG iibertragen werden, sind dadurch im Spektrum schlechter
auflésbar, was zu einer ,Verschmierung® der durch sie hervorgerufenen Asymmetrien {iber
mehrere Offsets fiihrt. So sind die Werte von MT Rysym pro Offset z.T. so niedrig, dass
Schwankungen, die auf Konzentrationsunterschiede von GAG zuriickzufiihren sind, nicht
mehr aufgelost werden kénnen. In Untersuchungen an Probanden konnten in gesundem
Knorpel sowohl bei By = 3 T als auch bei 7 T zwischen Aw = 0 und Aw = 2 ppm positive
Asymmetrien gemessen werden, was dem Bereich entspricht, in dem die -OH-Gruppen von
GAG ihre Resonanzfrequenzen haben. Die in diesem Spektralbereich gemessenen Asymme-
triewerte wurden summiert, um den Verlust an Asymmetrie pro Offset zu kompensieren.
Bei By = 3 T wurden alle MT R,sym-Werte im Offset-Bereich 0,8 bis 2,2 ppm summiert,
bei 7T dagegen alle Werte zwischen 0,4 und 1,8 ppm, wobel Awmq, bei beiden Feld-
starken bei 2,6 ppm lag. Die unterschiedlichen Intervalle sind durch die maximalen By-
Inhomogenitaten (dwpg) im Messbereich begriindet. Da bei 7T hiufig dwp > 0,4 ppm
gemessen wurde, wurde die Intervallgrenze dementsprechend in einem gréferen Abstand
70 AWmaz gewahlt.
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Abbildung 5.10: gagCEST (a) und 2*Na-Bilder (b) des Kniegelenks eines Patienten nach Knorpeler-
satztherapie in der medialen Femurkondyle. ¢: Morphologisches PD-gewichtetes Bild mit ROIs in ge-
sundem (links) und im Ersatzgewebe (rechts). d: Reprasentative z-Spektren (links) sowie Asymmetrie-
Analysen (rechts), berechnet durch Mittelung der Pixel innerhalb der in ¢ gekennzeichneten ROIs. Die
Parameter der FLASH-Sequenz (unsegmentiert) waren: TR = 7,3 ms, TE = 3,2ms, a« = 5°, R = 2.
Auflésung: 0,7 x 0,7 x 3 mm?®, BW = 250 Hz/Px. Séttigung: n =5, 7p = 7p = 100 ms, By = 0,7 uT.

Bei By = 7 T wurde eine Studie zur Beurteilung der Moglichkeit, mittels gagCEST die Qualitét
von Knorpel zu evaluieren, durchgefiithrt. In diesem Rahmen wurden 12 Patienten untersucht,
die sich einer Knorpelersatztherapie unterzogen hatten. Die gagCEST-Ergebnisse wurden mit
Natrium-Bildgebung verglichen, da diese Technik eine Referenzmethode fiir die Bestimmung des
GAG-Gehalts im Knorpel ist [Reddy et al. 1997].

Die Patienten wurden mit der unsegmentierten FLASH-Sequenz untersucht. Trotz einer hohen
rdaumlichen Auflésung von 0,7 x 0,7 x 3 mm?® konnten damit stabile CEST-Effekte gemessen
werden (Abb. 5.10). In gesundem Knieknorpel lag der Median von MT Rgsym bei 7,99 % mit
einem Interquantilbereich (IQR) von 6,33 — 8,79 %. Die Werte in Knorpelersatzgewebe hat-
ten dagegen einen niedrigeren Median von 5,13 % (IQR: 2,64 — 6,34 %). Fiir den Vergleich
mit 23Na-Bildgebung wurden nicht die absoluten M T Rasym-Werte bzw. Signalintensititen ver-
wendet, sondern die Verhiltnisse der Messwerte aus gesundem Knorpel und Ersatzgewebe. Da-
bei zeigte sich eine hohe Korrelation (r = 0,701) zwischen dem Median des Verhéltnisses aus
Natrium-Bildgebung (1,26 %, IQR: 1,21 — 1,48 %) und dem mit gagCEST ermittelten Wert
(1,28 %, IQR: 1,20 — 1,58 %). Die in gesundem Knorpel gemessenen z-Spektren besafen bei
allen Patienten einen DB > 65 %.
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Abbildung 5.11: MR-Bilder eines Patienten mit fokaler Lision im retropatellaren Knorpel gemessen mit
der segmentierten FLASH-Technik bei By = 3 T. a: Die Karte der T5>-Relaxationszeiten zeigt lingeres 15
in der priméren Lasion. b: Das morphologische PD-gewichtete Bild zeigt die Lision als Hyperintensitit
mit ansonsten unauffilligen Knorpelbeldgen. c: Im CEST-Bild stellt sich die primére Lésion ebenfalls hy-
perintens dar, allerdings treten an den Flanken Hypointensititen auf. d: 2*Na-Bild mit Markierungen der
priméren Lasion (mittlerer Pfeil) sowie flankierenden Hypointensititen, die hinsichtlich der Lokalisation
gut mit CEST korrelieren. CEST wurde gemessen mit der segmentierten FLASH-Sequenz: TR = 8,8 ms,
TE = 3,5ms, a = 11°, R = 2. Auflésung: 0,6 x 0,6 x 3 mm?, BW = 180 Hz/Px, 2 Segmente pro
Partition. Sattigung: n = 3, 7p = 100 ms, 7p = 10 ms, B; = 2,5 uT. Natrium-Bildgebung: TR = 10 ms,
TE = 3,77 ms, a = 56°. Auflésung: 1,6 x 3,2 x 3 mm?, BW = 170 Hz/Px.

Bisher wurden erste Pilotversuche zum Testen der segmentierten Sequenzvariante bei 3 T durch-
gefiihrt. Dazu wurde u.a. ein Patient mit einer fokalen Lésion im retropatellaren Knorpel un-
tersucht und die CEST-Ergebnisse mit morphologischer Bildgebung, ?3Na-Bildgebung und einer
T>-Karte verglichen (Abb. 5.11). Dabei war die Lésion in allen Bildgebungsmodalititen gut er-
kennbar. Sie zeigte in PD-gewichteten- und CEST-Bildern Signalanstiege. In der T5-Karte war
die Lésion aufgrund einer Erhéhung der Relaxationszeiten darstellbar. Das Natriumbild zeigte
ein reduziertes Signal im Vergleich zum ungeschédigten Knorpelanteil des Femurs. In direkter
Nachbarschaft konnten zu beiden Seiten der priméren Verletzung sowohl im CEST- als auch im
Natrium-Bild korrelierende Signalabfille beobachtet werden, die durch einen Verlust von GAG
erklart werden konnen. Die Asymmetriekurven (Abb. 5.12) von ROIs an diesen Stellen sind
jedoch nur bedingt von denen nicht direkt geschidigter Knorpelareale unterscheidbar. Durch
Summation der Asymmetriewerte im Offset-Bereich von 0,8 bis 2,2 ppm konnte die Abgrenz-
barkeit jedoch gesteigert werden (Abb. 5.12d, 5.12e), da die ortsabhéingigen Signalunterschiede
bei summierter MT Ry, wesentlich grofer sind als bei Vergleich der Werte an einem Offset.
Die Analyse der z-Spektren (Abb. 5.12b) zeigte in der priméren Léasion eine unwesentlich ge-
ringere Halbwertsbreite als in den iibrigen Lokalisationen. Die dazugehérigen Asymmetriewerte
iiberragten sdmtliche anderen.
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Abbildung 5.12: a: PD-gewichtetes Bild eines Kniegelenks mit Lision im retropatellaren Knorpel mit
ROIs in der priméren Lision (2), morphologisch unauffilligem Knorpel (3) sowie zwei Stellen, die in der
Natrium-Bildgebung Signalreduktionen zeigten (1,4). b: z-Spektren und c¢: Asymmetriekurven der ROIs.
d: Karte der Asymmetriewerte bei Aw = 1,4 ppm sowie e: der Werte summiert von 0,8 bis 2,2 ppm mit
hoherer Differenzierung des Knorpels.

5.5 CEST-Kontrast in der Mamma

Im Rahmen eines Pilotversuchs wurden drei Patientinnen mit Mamma-Karzinom mit CEST-
Bildgebung bei 3 T untersucht und die Ergebnisse mit dynamischer kontrastverstarkter MRT
verglichen (Abb. 5.13). Dabei zeigten z-Spektren aus Voxeln mit hoher Fettkonzentration Mi-
nima bei einer Offsetfrequenz Aw = —3,3 ppm. Dieser Offset entspricht der Resonanzfrequenz
der Methylengruppen von freien Fettsduren. Die z-Spektren aus Muskel-, Driisen- und Tumorge-
webe zeigten ebenfalls Sdttigungseffekte bei Aw = —3, 3 ppm, aber das niedrigste Signal jeweils
bei der Resonanzfrequenz der Protonen des freien Wassers. Auf diese Weise konnte Gewebe mit
iiberwiegendem Fettanteil von anderen Geweben unterschieden werden. Die Asymmetriekurven
aus den anderen Gewebearten zeigten vom Offset der Wasserresonanz aus einen ansteigenden
Verlauf bis 1,3 ppm mit anschliefendem Abfall der Asymmetrie bei hoheren Offsets, der durch
zunehmenden Einfluss direkter Fettsittigung erkldrt wird. Um diesen Einfluss auf die Asym-
metrieanalyse zu vermeiden, kénnen z-Spektren nur sinnvoll in einem Offset-Bereich < 2 ppm
analysiert werden.

In den untersuchten Patientinnen waren die gemessenen Asymmetrien bei 1,3 ppm im Tumor
signifikant hoher als in Muskel- bzw. Fettgewebe (p < 0,001). Bei einer Patientin, nicht aber bei
den beiden anderen wurde ein signifikanter Unterschied zwischen Tumor und Muskel gefunden.
Bei letzteren zeigte Muskelgewebe bis auf einen héheren Fettanteil dhnliche Asymmetrieverlaufe
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Abbildung 5.13: CEST-Daten und MR-Bilder einer Patientin mit invasivem duktalem Karzinom in
der rechten Brust, gemessen bei By = 3 T. a: Morphologisches Ti-gewichtetes Bild mit ROIs, deren
Farbe den dazugehdrigen z-Spektren (b) und Asymmetriekurven (c) entspricht. d: Karte mit MT Rqgym-
Werten bei Aw = 1,3 ppm. e Differenzbild von Tj-gewichteten Aufnahmen vor und nach Applikation
von Kontrastmittel mit hyperintensem Tumorareal. f: Post-Kontrast T;-gewichtetes Bild mit geringem
Kontrastunterschied des Tumors zum umliegenden Parenchym. Die Asymmetriekarte ermoglicht eine gute
Abgrenzbarkeit des Tumors zum umliegenden Gewebe. Zur Bildakquisition wurde die FLASH-Methode
mit folgenden Parametern verwendet: TR = 6,9 ms, TE = 2,7ms, o = 10°, R = 2. Auflésung: 1,6 x
1,6 x 3mm?, BW = 200 Hz/Px. Sittigung: n =5, 7p = 7p = 100 ms, By = 1,5 uT.

wie Tumorgewebe. Eine sichere Unterscheidung zwischen Tumor und Muskel war also auf Grund-
lage der Asymmetriebilder nicht moglich. Dariiber hinaus waren die absoluten MT R gym-Werte
zwischen Patientinnen nicht vergleichbar, was auf unterschiedlich groffe Wasser- und Fettpools
zuriickgefiihrt wird. Die maximal induzierbaren CEST-Effekte sind jedoch von diesen Poolgrdfsen
abhingig.






Kapitel 6

Diskussion

In dieser Arbeit wurden verschiedene experimentelle Méglichkeiten untersucht, wie CEST-Effekte
erzeugt und wie sie aufgenommen werden konnen. Die entwickelten Methoden wurden an ver-
schiedenen CEST-Kontrasten in vitro bzw. in vivo untersucht.

6.1 Gepulste Sattigung

Da es allgemein mit klinischen MR-Tomographen nicht moglich ist, Spinsysteme mittels CW-
Einstrahlung zu séttigen, wurde ein Konzept erarbeitet, um Sattigung durch wiederholte Appli-
kation von kurzen (< 100 ms) HF-Pulsen zu induzieren. Durch Evaluation der spektralen Leis-
tungsdichte wurde eine Pulsfolge entwickelt, mit der an klinischen Tomographen CEST-Effekte
in Modellsystemen und in vivo erzeugt werden konnten. Dabei wurde die Pulsfolge dahingehend
optimiert, dass auch bei ,klinischen Feldstarken* (By < 3 T) und dementsprechend geringer Di-
spersion der chemischen Verschiebung eine selektive Sattigung von CEST-Pools méglich war.
Eine wichtige Frage war auferdem, ob es bei Einhaltung der Grenzwerte fiir die spezifische Ab-
sorptionsrate bei Untersuchungen am Menschen méoglich ist, in ausreichendem Mafte Sattigung
auf Pools von labil gebundenen Protonen zu iibertragen.

Vergleiche mit nummerischen Berechnungen von Losungen der Bloch-McConnell-Gleichungen fiir
ein 2-Pool-System mit gepulster Sittigung zeigten fiir Kreatinlésung gute Ubereinstimmungen
mit experimentellen Daten. Quantitative Abweichungen kénnen damit begriindet werden, dass
die Effektivitéit des Spoilings, die Relaxationszeiten und die Austauschraten des CEST-Pools
der Literatur entnommen bzw. geschidtzt werden mussten, da sie nicht direkt gemessen werden
konnten. Dariiber hinaus wurde die Signalauslese bei den Vergleichsmessungen mit der unlokali-
sierten FID-Technik durchgefiihrt. Hier muss beachtet werden, dass bei Messungen an klinischen
Tomographen die rdumlichen Verteilungen von By und Bj nicht als véllig homogen iiber die
bei Phantommessungen untersuchten Volumina (z.B. 250-mL-PE-Flasche) angenommen werden
konnen. In der Simulation wurde jedoch von genau diesen Voraussetzungen ausgegangen, wah-
rend die Messung sédmtliche im Probenvolumen auftretenden Inhomogenititen erfasst.

Eine grundsétzliche Frage stellt sich jedoch nach der korrekten Beschreibung und Vorhersage
von Siattigungseffekten, wenn nicht beriicksichtigt wird, ob sie durch eine Folge von HF-Pulsen
oder CW-Einstrahlung induziert werden. Im quantenmechanischen Bild werden durch resonante
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Einstrahlung in ein Spinsystem Uberginge zwischen Energieniveaus angeregt, wodurch die ther-
mische Polarisation mit der Zeit verschwindet. Vollstdndige Sattigung kommt einer Annullierung
des Besetzungszahlunterschiedes gleich, da bei nachfolgender HF-Anregung kein NMR-Signal
mehr detektiert werden kann. Im Bild der Bloch-Gleichungen entspricht dies der Situation, dass
nach einer HF-Anregung keine detektierbare Transversalmagnetisierung vorhanden ist. Dieses
Verhalten kann basierend auf stationdren Losungen der Bloch-Gleichungen fiir wachsendes B
auch nachvollzogen werden. Dabei muss jedoch bemerkt werden, dass diese Losung annimmt,
dass die Antwort des Spinsystems linear von B; abhingt, was jedoch nur fiir kleine By und kurze
(wenige ms) Pulse zuléssig ist [Abragam 1961; Bernstein et al. 2004|. Dies trifft ebenso auf die
Vorhersagen von spektralen Eigenschaften von HF-Pulsen zu, bei denen eine lineare Antwort von
Spinsystemen angenommen wird [Ernst et al. 1997|. In der MR-Literatur wird haufig verallge-
meinernd gesagt, dass ein lineares Verhalten fiir kleine Flipwinkel (1 —90°), also das Produkt aus
Amplitude und Zeit, von HF-Pulsen vorausgesetzt werden kann. Speziell in der Beschreibung von
gepulster Sattigung fiir konventionellen MT wurde die lineare Antwort von ,bestrahlten® Spinsys-
temen angenommen, um die spektralen Effekte von Pulsfolgen zu berechnen [Graham and Hen-
kelman 1997; Sled and Pike 2000]. Hier wurde gute Ubereinstimmung mit Experimenten erzielt.
Ebenso konnte in dieser Arbeit gezeigt werden, dass Pulsfolgen Séttigungseffekte bewirken, die
im Einklang mit der theoretischen Berechnung ihrer Anregungsspektren stehen. Dariiber hinaus
konnte gezeigt werden, dass die Halbwertsbreite von z-Spektren bei gleichbleibender maximaler
Sattigung abnimmt, wenn die Periode eines Pulszuges durch Erhthung des Abstandes zwischen
den Pulsen verldngert wird, was fiir eine Verbesserung der Selektivitdt der Pulsfolge spricht.
Von den Bloch-Gleichungen wiirde man hier eine Zunahme Einflusses von Relaxation erwarten,
die zu einer Abnahme von Séttigung fithrt. Dennoch war auch zu beobachten, dass eine Verkiir-
zung der Zeit zwischen aufeinander folgenden Pulsen, also eine Anndherung an CW-Einstrahlung,
Asymmetrieeffekte vergroferte. Im Hinblick auf die Erzeugung von starken Asymmetrie-Effekten
erscheint es daher sinnvoll, fiir Sattigungspulsfolgen 7p > 7p zu wéahlen. Allerdings fithrt diese
Erhohung des Duty-Cycles zu einer Verringerung der spektralen Selektivitdt. Die Moglichkeit,
den Duty-Cycle von HF-Verstarkern auf Werte > 50 % einzustellen, war bei den Messungen zu
dieser Arbeit jedoch iiberhaupt nur beim Senden mit lokalen Sende-/Empfangsspulen gegeben,
nicht aber beim Senden mit der Ganzkérper-Spule (Abschnitt 3.1). Besonders bei der klinisch
verwendeten Magnetfeldstirke von 3 T fithrt eine Reduktion der spektralen Selektivitit zu einer
verringerten Detektierbarkeit bzw. Abgrenzbarkeit von CEST-Effekten. Des Weiteren skaliert die
mittlere SAR mit dem Duty-Cycle n geméis

m _ (Qleer/Qbeladen -

YoBn, (6.1)

M patient

wobei @@ die Giite der Spule ist, m die Kérpermasse des Patienten, die vom Bi-Feld erfasst wird,
und k ein Sensitivitdtsfaktor der Spule, der die eingespeiste Leistung mit dem abgegebenen Bj
in Relation setzt.

Das primére Kriterium fiir die Entwicklung der Sattigungspulsfolge war es, eine hohe Frequenz-
selektivitit zu erreichen. Fiir die entwickelte Pulsfolge konnte dies hinreichend demonstriert wer-
den. Sekundéres Ziel war, effektive Sattigung im Rahmen der gegebenen Hardware-Limitationen
und SAR-Grenzwerte zu erreichen. Auch dies konnte hinreichend realisiert werden, obwohl ein
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Vergleich der in dieser Arbeit mit gepulster Sittigung erzielten Ergebnisse mit CW-Sattigung
interessant gewesen wire. Allerdings war diese Art der Séttigung mit der vorhandenen Hardware
technisch nicht realisierbar.

6.2 Akquisition von CEST-Signalen

Nachdem die Kernspinresonanzen eines Pools von labilen Protonen durch Einstrahlung von HF-
Leistung geséattigt wurden, kann der chemische Transfer von geséttigten Spins durch Auswertung
des Resonanzsignals eines gekoppelten Pools sichtbar gemacht werden. Bei CEST-Experimenten
ist der koppelnde Pool im Normalfall das Ensemble von Protonen frei beweglicher Wassermole-
kiile (Pool W). Ubertragene Séttigung nimmt in diesem Pool mit einer Rate ab, die eine Summe
aus Riickaustausch mit sdmtlichen koppelnden Pools und T7-Relaxation ist. Das Signal von Pool
W muss daher nach Sittigung schnell erfasst werden, um quantitative Aussagen iiber CEST-
Effekte treffen zu konnen. Zu Beginn dieser Arbeit war CEST-Bildgebung im Menschen auf die
Aufnahme einer einzelnen Schicht pro Untersuchung beschrinkt. Bei der damals verwendeten
Aufnahmetechnik wurde der einfachste Ansatz verwendet, ndmlich nach Sattigung das gesamte
Bildsignal in mdglichst kurzer Zeit zu erfassen und dann eine ausreichende Zeit vor der néchsten
Sdttigung abzuwarten, so dass zu Beginn jeder Periode vollstdndig ausrelaxierte Spinsysteme
vorliegen. Die Signalakquisition erfolgte dabei mit einer schnellen Spinecho-Technik [Jones et al.
2006]. Das Verfahren war aber nur von bedingtem Nutzen, da die Messzeit zur Generierung ei-
nes CEST-Datensatzes fiir eine Schicht sehr hoch und die Einsetzbarkeit bei Feldstirken > 3 T
aufgrund der HF-intensiven Signalauslese nicht gegeben war.

Die Absicht bei der Verwendung der EPI-Technik war es, nach einer Sattigungsperiode das Signal
statt von einer gleich von mehreren Schichten in kurzer Zeit zu erfassen, so dass ohne nennens-
werte Verkiirzung der Untersuchungsdauer ein CEST-Datensatz von mehreren Schichten aufge-
nommen werden kann. Auch wenn mit dieser Technik gegeniiber der Spinecho-Technik deutlich
HF-Leistung gespart und gleichzeitig die Akquisitionsdauer fiir ein Bild reduziert werden konn-
te, traten diverse neue Komplikationen auf. Durch Aufnahme von mehreren Schichten waren zu
Beginn der Auslese jeder neuen Schicht zunehmend weniger Sattigung vorhanden, was eine Ver-
gleichbarkeit der CEST-Effekte zwischen den Schichten unméglich machte. Dieses hauptséchlich
durch Relaxation verursachte Problem, versuchten Sun et al. durch mathematische Korrektur der
Messdaten auf Grundlage der Bestimmung von Relaxationszeiten einer Probe zu lésen [Sun et al.
2008]. Neben der fiir die Messung der Relaxationszeiten zusétzlich notwendige Messzeit besitzt
dieses Verfahren jedoch nur begrenzte Anwendbarkeit fiir In-vivo-Untersuchungen, da die Kor-
rekturen auf Lésungen der Bloch-Gleichungen beruhen, welche die fiir CEST in vivo relevanten
Prozesse nur unzureichend modellieren. Dariiber hinaus war die Anwendbarkeit der EPI-Technik
durch die niedrige Auflésung der Bilder sowie ihre Anfilligkeit fiir Artefakte eingeschrinkt.

Der folgerichtige Ansatz war, wiederholt Séttigungspulse zwischen den Akquisitionen von ein-
zelnen Schichten zu applizieren, anstatt nach einer Sattigung mehrere Schichten aufzunehmen.
Dieses Verfahren fiihrte aber zu Verzerrungen der EPI-Bilder und zeigte weiterhin Abweichun-
gen der CEST-Effekte zwischen verschiedenen Schichten. Wiederum Sun et al. stellten kiirzlich
eine Methode vor, bei der dieses Problem durch verschieden intensive S&ttigung zwischen den
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Schichten iiberwunden werden soll [Sun et al. 2010]. Obwohl dadurch eine Angleichung der CEST-
Effekte zwischen Schichten erreicht werden kann, bleiben die Nachteile der EPI-Technik weiterhin
bestehen.

Um diese Nachteile zu iiberwinden, wurde die Sattigungspulsfolge mit einer FLASH- und einer
TrueFISP-Technik kombiniert. Die TrueFISP-Technik zeigte dabei erwartungsgeméifs ein hoéhe-
res SNR als FLASH und kiirzere Aufnahmezeiten. Dariiber hinaus wiesen die z-Spektren bei
Schideluntersuchungen einen héheren dynamischen Bereich auf. Allerdings mussten aufgrund
der HF-intensiven TrueFISP-Auslese geringere Sattigungsleistungen und weniger Séttigungspulse
pro Partition verwendet werden, wofiir angenommen werden muss, dass keine optimale Sattigung
von austauschenden Pools erreicht werden konnte. Dieser Schwachpunkt sowie die Anfélligkeit
von TrueFISP fiir Inhomogenitéiten von By machten eine Anwendung der Technik bei 7 T un-
moglich, weswegen die folgenden Bemiihungen auf die Weiterentwicklung der FLASH-Technik
ausgerichtet waren.

Die Vergleichbarkeit der Séttigungszustdnde zwischen Partitionen sollte durch Applikation von
Sattigungspulsen vor Beginn jeder Aufnahme einer Partition erreicht werden. Beim Vergleich
der Asymmetriewerte von mehreren Schichten eines Volumens in homogener Modelllsung konn-
te gezeigt werden, dass sich die Werte zwischen den Schichten innerhalb ihrer Fehlergrenzen
nicht unterscheiden, was gleiche Sattigungszustinde der Pools in jeder Partition vermuten ldsst.
Obwohl die Pulsziige vor jeder Partition nur aus 5 bzw. 3 Pulsen bei der unsegmentierten Va-
riante bestanden, wurden im Vergleich zu Sittigung mit 10 Pulsen und anschliefsender Auslese
mit EPI keine signifikant geringeren Asymmetriewerte gemessen. Dies ist wahrscheinlich darauf
zuriickzufiihren, dass die wiederholte Applikation der Sattigungspulsfolge vor jeder Partition die
Einstellung eines Gleichgewichts in der Magnetisierung des zu séttigenden Pools bewirkte, das
sich nicht wesentlich von der Gleichgewichtsséttigung nach einer Folge mit einer groferen An-
zahl von Pulsen unterschied. Hier kann vermutet werden, dass sich bei den dufteren und damit zu
Beginn angeregten Partitionen abhéngig vom 77 der Protonen des freien Wassers ggf. noch kein
Gleichgewicht eingestellt hatte. Dies war jedoch unerheblich, da die beiden dufseren Schichten
des 3D-Datensatzes aufgrund mangelndem SNRs ohnehin nicht ausgewertet wurden.

Der Zerfall von Séttigung wihrend der Erfassung einer Partition und der damit einhergehende
Kontrastverlust konnten vermieden werden, indem die k-Raumdaten einer Partition zentrisch
sortiert aufgenommen wurden und die Dauer, die zur Messung einer Partition benotigt wurde,
kleiner als 17 von Wasser gewihlt wurde. Die Einhaltung des letzten Kriteriums ist jedoch trotz
Aufnahmebeschleunigung durch parallele Bildgebung und asymmetrischer Erfassung des Gradi-
entenechos durch die raumliche Auflésung in einer Partition begrenzt. Um Bildauflosungen von
0,6 x 0,6 mm? in einer Schicht zu erreichen, wurde die Aufnahme einer Partition segmentiert
und die Zeilen so auf die Segmente aufgeteilt, dass die Signalaufnahme zentrisch sortiert erfolg-
te. Damit konnten auch Untersuchungen zur Qualitdt des Knieknorpels erfolgreich durchgefiihrt
werden.

Schwachstellen der Technik sind die verh&ltnismifbig langen Aufnahmezeiten fiir komplette z-
Spektren (= 10 min). Fiir Patientenuntersuchungen sind solche Zeiten nur bedingt realisierbar,
weswegen verschiedene Schritte unternommen wurden, um die Bildakquisition weiter zu steigern:
Fir GRAPPA wurden Beschleunigungsfaktoren > 2 gew#hlt. Neben der unvollsténdigen Aufnah-
me des Gradientenechos wurde auch unvollstdndiges Sampling von Zeilen eingesetzt. Mit beiden
Mafnahmen konnte zwar die Messzeit reduziert werden, aber keine konsistenten CEST-Effekte
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mehr {iber ein Volumen detektiert werden. Zudem wiesen die Rohdatenbilder z.T. starke Bildar-
tefakte auf. Da die mathematischen Formalismen, die zur Korrektur des Undersamplings verwen-
det werden, von einer symmetrischen Verteilung des Signals um das k-Raumzentrum ausgehen,
wird der Verlauf des Signals auf eine Weise korrigiert, die nicht dem tatsdchlichen Signalverlauf
entspricht, das durch Relaxation mit wachsender Entfernung vom k-Raumzentrum zunehmend
asymmetrisch wird. Es miissten also Anpassungen fiir diesen Séttigungsverlust in den Algorith-
men vorgenommen werden, die zum Auffiillen der k-Raumdaten nach Undersampling verwendet
werden, um diese Verfahren fiir CEST-Messungen einsetzen zu konnen. Eine weitere Mafnahme,
mit der eine Beschleunigung der Bildaufnahme erreicht wurde, war die Erhchung der Aufnahme-
bandbreite des Empfiangers auf Werte > 200 Hz/Px. Durch die schnellere Abtastung des Signals
reduzierte sich jedoch das SNR der Rohdatenbilder so drastisch, dass eine sinnvolle Auswertung
der z-Spektren nicht mehr méglich war.

Kiirzlich wurden vier neue CEST-Bildgebungsmethoden vorgeschlagen:

e Bei der 2D-Methode von Dixon et al. wird vor jeder schichtselektiven Kleinwinkelanregung
ein Sittigungspuls appliziert [Dixon et al. 2010]. Dabei erfolgt zunichst die Erfassung
von einer Zeile fiir mehrere Schichten vor der Aufnahme der nichsten Zeile fiir wiederum
mehrere Schichten. So soll erreicht werden, dass in jeder Schicht vergleichbare Sattigungs-
zustande vorliegen. Dieses Verfahren ist allerdings sehr HF-intensiv und prépariert kein
sauberes Sattigungsgleichgewicht.

e Eine weitere Methode nutzt eine Gradienten-Spinecho-Technik zur Signalakquisition, wobei
die Akquisition eines 3D-Datensatzes in 8 Abschnitte unterteilt wird, vor denen jeweils Sét-
tigungspulse eingestrahlt werden [Zhu et al. 2010]. Mit dieser Technik ist es innerhalb einer
Aufnahmedauer von 8, 7 min mdglich, 25 Punkte eines z-Spektrums fiir einen 3D-Datensatz
zu erfassen. Die Bildgebungstechnik ist jedoch sehr anfillig fiir Bg-Inhomogenitidten und

2

ldsst nur grobe rdumliche Aufldsungen > 2 X 2 mm* in einer Schicht zu.

e Shah et al. stellten eine Methode vor, die der in dieser Arbeit entwickelten TrueFISP-
Technik weitgehend entspricht, wobei Experimente lediglich an einem 7-T-Tierscanner
durchgefiihrt wurden [Shah et al. 2010]. Eine Ubertragbarkeit auf klinische MR-Systeme
erscheint aufgrund der SAR-Beschrinkungen fiir Patientenuntersuchungen jedoch unwahr-
scheinlich und wurde bis zum Zeitpunkt der Abgabe dieser Arbeit nicht beschrieben.

e 7u nennen ist auch noch eine kiirzlich vorgestellte Methode, die auf EPI- bzw. schneller

Spinecho-Auslese von mehreren Schichten beruht und bei 7 T getestet wurde [Mougin et al.
2010].

Alle beschriebenen Verfahren beruhen auf der Akquisition mehrerer Punkte eines z-Spektrums,
um CEST-Effekte zu messen, obwohl es theoretisch moglich ist, CEST durch Messung von zwei
Punkten zu bestimmen. Dazu miisste ein Datensatz nach Sattigung auf der Resonanzfrequenz
eines CEST-Pools akquiriert werden und anschlieffend eine Referenzmessung nach Séttigung am
gleichen Offset mit umgekehrtem Vorzeichen durchgefiihrt werden. Dieses Experiment ist jedoch
bei realen Messbedingungen aufgrund von By-Inhomogenitdten nicht durchfithrbar.
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6.3 Fehlerquellen

Durch Bewegung des zu untersuchenden Objekts innerhalb des Messvolumens wihrend einer Un-
tersuchung kénnen Verschiebungen zwischen den nacheinander erfassten Datensdtzen bei CEST-
Messungen auftreten. Dies wiirde ohne Korrektur dazu fithren, dass den Punkten des z-Spektrum
aus einem Bildpixel Signale aus verschiedenen anatomischen Orten zugewiesen werden. Bei Schi-
deluntersuchungen waren solche Bewegungen im Gehirn zumeist vernachlissigbar. Bei Knieunter-
suchungen treten jedoch in jeder Messungen Bewegungen auf, die fiir die korrekte Zuweisung von
z-Spektren korrigiert werden miissen. In dieser Arbeit wurde daher erstmals eine Bildregistrie-
rung vor der Analyse von CEST-Daten durchgefiihrt. Allerdings zeigten auch Untersuchungen
von anderen Korperregionen, z.B. Mamma oder Prostata, die Notwendigkeit einer Bildregis-
trierung auf. Die Wahl eines angemessenen Registrierungsalgorithmus ist dabei abhéngig vom
untersuchten Objekt. Fiir Untersuchungen des Kniegelenks sowie der Mamma konnte erfolg-
reich ein nicht-rigider Ansatz verwendet werden. Fiir die Prostata werden derzeit noch geeignete

Registrierungsverfahren evaluiert.

Nach erfolgreicher Messung und Zuordnung von z-Spektren zu Bildpixeln erfolgt eine Korrek-
tur der erfassten Daten fiir Inhomogenitdten von By. Mit dem verwendeten Spline-Algorithmus
wurden z-Spektren ausschliefslich basierend auf den vorhandenen Daten und ohne Vorkenntnis-
se oder Annahmen iiber die tatsichliche Situation korrigiert. Ein Vergleich der nach Korrektur
berechneten Bp-Karten mit Daten einer direkten Messung der rdumlichen Verteilung des sta-
tischen Magnetfeldes zeigte gute Ubereinstimmungen. Es wurden jedoch keine Vergleiche mit
anderen beschriebenen Verfahren vorgenommen, die wie z.B. WASSR [Kim et al. 2009] auf zu-
sétzlich gemessenen Daten beruhen oder eine direkte Anpassung der gemessenen z-Spektren an
eine Modellfunktion vornehmen [Zaifs 2010]. Allerdings bewirken diese Korrekturverfahren eine
Verldngerung der Messzeit bzw. eine deutliche Steigerung der Auswertezeit. Der Nachteil des
nicht-parametrischen Spline-Fits ist jedoch, dass eine Verschiebung zwischen tatséchlichem Mi-
nimum und gemessenem Minimum in z-Spektren, die durch starke Asymmetrie-Effekte nahe der
Wasserresonanz hervorgerufen werden kann, nicht erkannt und daher nicht kompensiert werden

kann.

Im Anschluss an die Korrektur der Messdaten hinsichtlich der raumlichen Verteilung von By
wurden CEST-Effekte durch Analyse der Asymmetrie in z-Spektren bestimmt. Dieses Verfahren
ist zwar etabliert, besitzt jedoch Nachteile, die zu einer Unterschétzung von CEST-Effekten fiih-
ren kénnen:

In Bezug auf die Wasserresonanz zeigt konventioneller MT bei In-vivo-Untersuchungen wie in Ab-
schnitt 2.4.4 beschrieben eine asymmetrische Verteilung mit einem Maximum im aliphatischen,
also negativen Offset-Bereich. Diese Effekte reduzieren die durch CEST-Effekte im positiven
Offset-Bereich hervorgerufenen Asymmetrien. Ebenso bewirkt direkte Sattigung von Fettsigna-
len in einem Voxel mit hohem Fettgehalt eine Asymmetrie im Bereich der Offset-Frequenz der
Protonen von freien Lipiden und verhindert damit die Asymmetrie-Auswertung bei diesem Offset
mit umgekehrtem Vorzeichen. Weitere maskierende Effekte konnen intramolekulare NOE-Effekte
sein, die Asymmetrien im negativen Offset-Bereich verursachen und besonders bei langkettigen
gefalteten bzw. zyklischen Verbindungen wie Polysacchariden wirksam werden konnen [Ling et al.
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2008b].

Ein anderes Problem tritt auf, wenn die Auflésbarkeit der Resonanzlinie eines CEST-Pools zu
gering ist. Griinde konnen schneller chemischer Austausch, kurze T5-Zeiten oder eine zu geringe
Dispersion der chemischen Verschiebungen verschiedener Pools sein, die zu einer Uberlappung
ihrer Resonanzlinien fithrt. Dies ist z.B. bei gagCLEST-Messungen der Fall, wo die Resonanzen
der Hydroxylprotonen von GAG im Offset-Bereich < 2 ppm bei 3 T, aber auch bei 7 T nicht
aufgeldst detektiert werden kénnen. Das Problem wurde in dieser Arbeit behoben, indem die
Asymmetrie-Effekte der Hydroxylprotonen iiber den gesamten Offset-Bereich, in dem sie Reso-
nanzsignale produzierten, summiert wurden. Durch die Kumulierung der Asymmetrien konnen
auch geringe Differenzen in der Konzentration von GAG potenziert und somit sichtbar gemacht
werden. Vergleichbare Ansitze zur Auswertung von CEST-Effekten wurden vor Kurzem auch
von anderen Arbeitsgruppen beschrieben [Shah et al. 2010; Kim et al. 2010].

Eine interessante Entwicklung, die innerhalb der Breite der Resonanzlinie eines CEST-Pools in-
sensitiv fiir Bp-Inhomogenitaten ist und Séttigungstransfer-Effekte nicht durch Asymmetrieana-
lyse evaluiert, wurde kiirzlich vorgestellt (SAFARI fiir SATURATION WITH FREQUENCY ALTER-
NATING RF IRRADIATION, [Scheidegger et al. 2010]). Bei der SAFARI-Methode werden in einer
Sattigungspulsfolge HF-Pulse mit festem Offset aber alternierendem Vorzeichen eingestrahlt.
Dadurch beinhaltet das anschlieliend akquirierte Signal freier Wasserprotonen im iibertragenen
Sinne schon eine Asymmetrie-Analyse, in der sich sdmtliche, symmetrisch zur Wasserresonanz
auftretenden Signale egalisieren.

Natiirlich vermégen auch Methoden, die, wie im vorherigen Absatz beschrieben, Modellfunktio-
nen an z-Spektren anpassen, eine Filterung der Effekte, die CEST-bedingte Signalreduktionen
reduzieren, und damit eine bessere Quantifizierbarkeit von z-Spektren. Diese Fits benotigen je-
doch z-Spektren mit vielen Punkten und hoher Prézision, um akkurate Ergebnisse zu liefern.
Dadurch muss die Aufnahmezeit verléngert werden, was bei In-vivo-Untersuchungen natiirlich

nur eingeschrinkt moglich ist.

Da alle Methoden fiir die CEST-Bildgebung, wenn auch verschieden stark, wiahrend der Bild-
auslese durch den Verlust von Sattigung durch Relaxation betroffen sind, ist diese eine wichtige,
wenn auch nur schwer korrigierbare Fehlerquelle. In dieser Arbeit wurde versucht, die Auswir-
kungen von Relaxation bereits durch Beschleunigung der Signalakquisition zu minimieren. Von
retrospektiver Korrektur der Daten wurde jedoch abgesehen, da eine Modellierung des tatséchli-
chen Signalverlaufs in wvivo, der gleichzeitig durch Bildgebung und Séttigungsverlust beeinflusst
ist, nur bedingt moglich ist.

6.4 Anwendbarkeit von CEST-Bildgebung

In dieser Arbeit konnte aufgezeigt werden, dass es moglich ist, CEST-Informationen aus einem
Messvolumen innerhalb von klinisch machbaren Messzeiten zu erfassen. Die entwickelten Tech-
niken wurden erfolgreich fiir APT-Bildgebung im Gehirn, gagCEST-Bildgebung im Knieknorpel
und einen neuen CEST-Kontrast in der Mamma eingesetzt. Aufgrund der geringen Zahl von
untersuchten Hirntumorpatienten konnten jedoch nur die bereits aus der Literatur [Zhou et al.
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2008; Wen et al. 2010] bekannten Aussagen iiber den Nutzen von CEST-Bildgebung bei zere-
bralen Geschwulsten reproduziert, aber keine neuen Erkenntnisse gewonnen werden. Danach ist
es aufgrund einer Erhohung des intrazelluldren pH-Werts bei Hirntumoren méglich, proliferative
hochmaligne Anteile von anderen Tumorarealen und gesundem Gewebe abzugrenzen.

Bei APT-Bildgebung einer intrazerebralen Radionekrose konnten ebenfalls Signalverdnderungen
gemessen werden, die jedoch auf eine Verringerung des intrazelluldren pH-Werts im Bereich der
Nekrose schliefen liefen. Das Verfahren kénnte demnach eine neue Technik fiir die Differential-
diagnostik von Tumorrezidiv und Radionekrose darstellen, da in der Tumorneubildung hohere
pH-Werte als in der Radionekrose erwartet werden.

Die Ergebnisse der Patientenstudie zu gagCEST-Bildgebung im Kniegelenk bei By = 7 T zeigen,
dass gagCEST-MRT eine hohe Korrelation mit den Befunden der Natrium-Bildgebung zeigt.
Da ?*Na-Bildgebung eine Referenzmethode fiir die Evaluation der Proteoglykankonzentration
in Knorpelgewebe ist, kann der Schluss gezogen werden, dass auch das Signal der gagCEST-
MRT mit dem GAG-Gehalt im Knorpel korreliert. Eine Validierung dieses Schlusses, z.B. durch
histologische Untersuchung von Knorpelbiopsien, steht allerdings noch aus. In der Stude konnte
mit 23Na-Bildgebung trotz lingerer Messzeit nur eine geringere riumliche Bildauflosung als mit
gagCEST-MRT erreicht werden, was durch die geringere Sensitivitit des 22Na-Kerns im Vergleich
zum Proton begriindet ist. Die hohere rdumliche Auflosung von gagCEST-Bildern ist natiirlich
von Vorteil fiir die Detektion von kleinen Lisionen. Bei 3 T ist ?*Na-Bildgebung mit derzeit
verfiigharen Methoden aufgrund der geringen Sensitivitit des Kerns fiir Untersuchungen des
Knieknorpels nicht sinnvoll anwendbar, wihrend mit gagCEST auch bei dieser Feldstirke noch
zuverléssige Ergebnisse erzielt werden konnen.

Bei Untersuchungen von Patientinnen mit Mamma-Karzinomen wurde eine neuer, vorher noch
nicht beschriebener CEST-Kontrast gefunden, der die Unterscheidung von intraduktalen Karzi-
nomen von gesundem Brustgewebe ermdglichte. Die bei 1,3 ppm Offset von der Wasserresonanz
entstehende tumorspezifische Asymmetrie wurde in einer ersten Annahme den Hydroxylgruppen
von Cholinverbindungen zugeschrieben, da diese aufgrund des erhéhten Membranumsatzes in
proliferierenden Zellen in erhohter Konzentration vorliegen. Bisher durchgefiihrte Versuche an
Modelllésungen konnten die Hypothese allerdings nicht unzweifelhaft belegen. Alternativ kénn-
ten auch Hydroxylprotonen von Metaboliten des Energiestoffwechsels, z.B. Glukose oder Poly-
saccharide, fiir den beobachteten CEST-Kontrast verantwortlich sein, da auch sie aufgrund des
erhdhten Energiebedarfs von Tumoren in groferer Menge bendtigt werden. Argument fiir diese
Hypothese wiren dhnliche Asymmetriewerte im Muskelgewebe bei dem genannten Offset, da dort
bekanntermafken CEST-Effekte von Glykogen beobachtet werden kénnen [van Zijl et al. 2007].

Bei allen Messungen, egal ob in vivo oder in witro, zeigten sich deutlich positive Auswirkungen
eines hoheren By auf die gemessenen CEST-Effekte. Bei By = 7T bewirkte im Vergleich zu
By=3T

o das grokere MR-Signal ein héheres SNR der Bilddaten,

e die grofsere Dispersion der chemischen Verschiebung eine hdhere Selektivitit der Sattigung
und somit eine Reduktion der direkten Wasserséttigung,
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e die Verlingerung der Tj-Relaxationszeit gréofsere Asymmetrieeffekte aufgrund der verladn-
gerten Lebensdauer von geséttigten Spinzustinden.

Dabei ist die Verlangerung der T1-Relaxationszeit der wichtigste Aspekt, der fiir eine Verwendung
von héheren Magnetfeldern fiir CEST-Bildgebung spricht, da die stirkere Akkumulation von ge-
sittigten Spins den grofsten Beitrag zur Messbarkeit des Effekts liefert. Allerdings treten bei der
Verwendung von héheren Feldern auch verschiedene Nachteile, wie eine verringerte Homogenitét
der Bi- und By-Verteilung, sowie eine erhthte Leistungsdeposition im Gewebe auf. Hier macht
sich vor allem die grofere Inhomogenitét von By bemerkbar, die dazu fiihren kann, dass aufge-
nommene Punkte eines z-Spektrums nicht ausgewertet werden kénnen, weil die Verschiebung der
Offset-Frequenzen wéhrend der Messung zu grof war.






Kapitel 7

Zusammenfassung und Ausblick

Was wir wissen, ist ein Tropfen;
was wir nicht wissen, ein
Ozean.

(Isaac Newton)

Das Ziel dieser Arbeit war die Untersuchung der Moglichkeit, pH-gewichtete MR-Bildgebung mit-
tels APT an klinischen Ganzkorper-MR-Tomographen durchzufiihren. Die Ergebnisse haben klar
gezeigt, dass dies moglich ist und die Methode vielversprechend fiir die Diagnostik von Hirntumo-
ren ist. Da CEST-Messungen ohne Gabe von Kontrastmittel eine Abgrenzung von hochgradigen
Hirntumoren ermdglichen, bietet sich das Verfahren insbesondere fiir Patienten mit bekannten
Unvertriglichkeiten fiir Kontrastmittel an. Kontrastmittelbasierte Verfahren lassen hauptséch-
lich auf Kapillardichte, Kapillarpermeabilitdt oder den Zustand der Blut-Hirn-Schranke schlie-
Ben. Deswegen kénnte pH-gewichtete APT-Bildgebung bei Fragestellungen besonderen Nutzen
bieten, bei denen die vorher genannten Eigenschaften keine Unterscheidungskriterien sind. Das
ware z.B. bei der Differentialdiagnostik von Radionekrosen oder Pseudoprogressionen der Fall.
Dartiiber hinaus zeigten Studien zur Progression von Gliomen unter anti-angiogener Therapie eine
Reduktion der Durchblutung, die mit einer geringeren Aufnahme von Kontrastmittel verbunden
war, aber nicht notwendigerweise mit einer verminderten Malignitét oder Wachstumsrate des
Tumors [Fellah et al. 2010; Lupo et al. 2010; Zhang et al. 2010]. Auch dort kénnte CEST, weil
unbeeinflusst von Perfusionsparametern, ggf. einen besseren Einblick in die Progression des Tu-
mors unter Therapie geben. Da intrazelluldre pH-Verdnderungen auch fiir hypoxische Areale eines
Schlaganfalls beschrieben wurden, konnte APT-Bildgebung zudem in der Schlaganfalldiagnostik
eingesetzt werden [Sun et al. 2007b].

Dariiber hinaus wurden Methoden zur Messung von verschiedenen CEST-Effekten mit klini-
schen Ganzkérper-MR-Tomographen entwickelt. Alle Verfahren beruhen auf der Aufnahme von
z-Spektren, aus denen CEST-Effekte nach Korrektur verschiedener Fehler und Artefakte durch
Analyse der Asymmetrie extrahiert werden konnen. Dieses Vorgehen ist verhiltnisméfig zeit-
aufwindig, ermoglicht aber eine retrospektive Korrektur von Bp-Inhomogenititen, die fiir eine
korrekte Analyse der Asymmetrie unerlisslich ist. Die Daten eines z-Spektrums kénnten ebenso
mit Modellfunktionen, die eine direkte Bestimmung der Protonentransferraten einzelner Pools er-
moglichen, gefittet werden. Da Messzeit-Begrenzungen bei In-vivo-Untersuchungen normalerwei-
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se die Akquisition von vielen Punkten fiir ein z-Spektrum verhindern, liefern derzeit existierende
Verfahren nur eine geringe Prézision bei der Anpassung von Modellfunktionen an z-Spektren.
Dies kann verbessert werden, indem die Datenaufnahme bei gleicher Sattigungseffizienz beschleu-
nigt wird, was eine Erhohung der Punktanzahl in z-Spektren pro Zeiteinheit erméoglichen wiirde.
Allerdings ist bei den in dieser Arbeit entwickelten Methoden die absehbare Steigerung der
Akquisitionsgeschwindigkeit nur geringfiigig. Wahrscheinlich kénnte dies im Wesentlichen durch
schnelleres Schalten der Hardware des Tomographen bewerkstelligt werden.

In z-Spektren sind immer sdmtliche Parameter zusammengefasst, die bei der Messung von aus-
tauschenden Spinsystemen relevant sind. Viele von ihnen, wie z.B. die Relaxationszeiten der
Protonen des freien Wassers oder die Verteilung von By- bzw. Bi-Feldern, konnen mit unter-
schiedlichen Genauigkeiten durch separate Messungen bestimmt werden und so die Aussagekraft
von z-Spektren erhohen. Allerdings fiihren diese zusédtzlichen Messungen zu Verldngerungen der
Messzeit und sind daher nur von sehr begrenztem Nutzen fiir CEST-Messungen. Eine andere
Moglichkeit, die Genauigkeit von CEST-Messungen zu steigern, wire ein Verfahren, das nicht
auf Auswertung von z-Spektren beruht, sondern CEST-Effekte direkt misst, wie z.B. die SAFARI-
Methode (Abschnitt 6.3). Moglichkeiten zur Optimierung von Séttigungstechniken fiir Untersu-
chungen an klinischen Tomographen sind derzeit kaum absehbar, da aufgrund der Hardware-
und SAR-Begrenzungen nur geringer Spielraum besteht.

Mit den entwickelten Methoden konnten erfolgreich In-wvivo-Untersuchungen durchgefiihrt und
dabei diagnostisch relevante Ergebnisse erzielt werden. Besonders die Anwendbarkeit von gag-
CEST zur Evaluation von Knorpelqualitét konnte bei 7T aufgezeigt werden. Erste Hinweise
konnten auch schon fiir die Nutzbarkeit der segmentierten Technik bei 3 T gefunden werden, wo-
bei weitere Untersuchungen mit Patienten nétig sind, um die Stabilitdt der Methode zu belegen.
Ein eindeutiger Beweis, dass Signalintensititen von gagCEST in vivo mit der Konzentration von
Proteoglykanen im Knorpelgewebe korrelieren, muss ebenfalls noch erbracht werden und dariiber
hinaus eine Korrelation mit T5>-Karten, wie sie bei T7,-Karten auftritt, ausgeschlossen werden.
Sind diese Belege eindeutig gefunden, besitzt gagCEST eine grofes Potenzial, ein wichtiges Hilfs-
mittel fiir die orthopédische Diagnostik zu werden, wenn die Technik bei klinisch verwendeten
Feldstirken stabil eingesetzt werden kann.

Die Technik konnte auch fiir die Brustkrebsdiagnostik mittels MR bedeutsam, worauf die ers-
ten Ergebnisse hindeuten. Dabei kénnte das Verfahren aufgrund seiner Nicht-Invasivitdt auch
fiir Screening-Untersuchungen oder Nachsorge-Untersuchungen eingesetzt werden, die eine ho-
he Wiederholrate von Untersuchungen mit sich bringen. Dazu miissen im Vorfeld jedoch noch
die Metaboliten identifiziert werden, die zu der charakteristischen Erhéhung der CEST-Signale
im Tumor fithren. Dies kénnte z.B. durch hochaufgeloste MR-Spektroskopie von Gewebeproben
aus Tumoren erfolgen. Im Anschluss daran miissten Sensitivitdt und Spezifitdt des untersuchten

Verfahrens evaluiert werden.

Schliefslich gibt es Hinweise, dass CEST durch APT-Bildgebung auch zur Diagnostik bzw. Detek-
tion von Prostata-Karzinomen eingesetzt werden kann [Jia et al. 2009]. Die Ergebnisse konnten
jedoch in Messungen zu dieser Arbeit nicht reproduziert werden, da Asymmetrieeffekte von Amid-
protonen durch Effekte direkter Sdttigung von Lipidsignal sehr stark gestort werden. Allerdings
sollten erhthte Konzentrationen von Cholinverbindungen in Prostatakarzinomen, dhnlich wie bei
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Mamma-Karzinomen, CEST-Effekte generieren, die eine Unterscheidung zu gesundem Gewebe
zulassen. Diese Hypothese ist jedoch noch nicht ndher untersucht worden und es muss beachtet
werden, dass bei Untersuchungen der Prostata Bewegungsartefakte in noch stirkerem Mafse als
bei den anderen genannten Organen korrigiert werden miissen, um eine sinnvolle Auswertung
von z-Spektren vornehmen zu kénnen.

Im Rahmen dieser Arbeit konnte ein tieferes physikalisches Verstindnis fiir CEST-Effekte gewon-
nen und das Potenzial von CEST fiir die MR-Bildgebung in vivo aufgezeigt werden. Es wurden
Pulssequenzen entwickelt, die CEST erstmals fiir die klinische Anwendung verfiighar machten,
und damit neue Moglichkeiten fiir die radiologische Diagnostik enthiillt. Die wichtigsten Eigen-
schaften der Technik sind, dass nicht-invasiv Informationen iiber den pH-Wert im Gewebe (APT)
gewonnen oder z.B. durch gagCEST direkt molekiilspezifische Kontraste erzeugt werden konnen,
wodurch ein grofer Vorteil gegeniiber etablierten bildgebenden Verfahren besteht. Diese bend-
tigen fiir die Darstellung der gleichen Paramter, sofern sie sie iiberhaupt darstellen kénnen, im
Normalfall invasive Hilfsmittel, wie z.B. Kontrastmittel, die wiederum fiir die Anwendung im
Patienten/Probanden kontraindiziert sein kénnen.
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