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Einleitung

Seit ihrer Erstbeschreibung im Jahre 1973 durch Paul Lauterbur [1] haben sich die
Anwendungsgebiete der Magnetresonanztomographie stetig erweitert. Heute ist die-
ses Verfahren fester Bestandteil der radiologischen Diagnostik. Die von Paul Lauterbur
initial vorgeschlagene radiale Ortskodierung findet jedoch erst in den letzten Jahren vor
allem aufgrund verbesserter Hardware breitere Anwendung. Im Vergleich zu der heute
iiberwiegend verwendeten kartesischen Ortskodierung bietet die radiale Abtastung des
k-Raums eine Reihe von Vorteilen: So ist sie zum Beispiel weniger empfindlich gegeniiber
Bewegung des Objektes, das Messfeld ldsst sich ohne Einfaltungsartefakte verkleinern
und in Kombination mit geeigneten Rekonstruktionsalgorithmen ist durch eine Un-
terabtastung des k-Raums eine deutliche Beschleunigung der Aufnahme moglich [2, 3].
Damit ist dieses Verfahren besonders fiir die dynamische Bildgebung des Abdomens und
im Bereich des Thorax interessant. Durch die Kombination von radialer Ortskodierung
und der nichtlinearen inversen Rekonstruktion konnte zum Beispiel fiir die Bildgebung
am Herzen des Menschen eine zeitliche Auflosung von 20 ms pro Bild [4] erreicht wer-
den. Fiir eine Ubertragung dieser Verfahren auf das in der biomedizinischen Forschung
am h#ufigsten verwendete Versuchstier, die Maus, miissen jedoch zum einen die um
etwa zehnfach hohere Herz- und Atemfrequenz und zum anderen die bei diesem kleinen
Untersuchungsobjekt deutlich geringere Anzahl der zur Signaldetektion zur Verfiigung
stehenden Spulenelemente berticksichtigt werden. Dabei verstiarken die in der tierexpe-

rimentellen Forschung iiblichen hohen Magnetfeldstérken (in der vorliegenden Arbeit
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9,4 Tesla) und die zur Verfiigung stehenden und fiir die rdumliche Auflésung essen-
tiellen hohen Gradientenstéirken (bis zu 660 “=) tierexperimenteller MRT-Geriite das
bei der radialen Ortskodierung zu losende Hauptproblem, nédmlich die Notwendigkeit,
dass alle k-Raum-Linien sich in ein und demselben Punkt schneiden. Das Ziel der vor-
liegenden Arbeit war es, die Echtzeit-Bildgebung auf einem tierexperimentellen MRT-
System zu implementieren und fiir die Anwendung an der Maus weiterzuentwickeln.
Erste tierexperimentelle Studien sollen die Vorteile und méglichen Grenzen und Ent-
wicklungsperspektiven dieses Verfahrens fiir die Darstellung von Thorax und Abdomen

im Mausmodel untersuchen.

Die vorliegende Arbeit gliedert sich somit in zwei Abschnitte: 1. Methodenentwick-
lung zur Echtzeit-Bildgebung an einem tierexperimentellen MRT-System und 2. erste
Anwendungen der Echtzeit-Bildgebung an der Maus. Die Methodenentwicklung wird in
folgende Unterkapitel unterteilt:

e Implementierung einer radialen FLASH-Sequenz

e Gradientenkorrektur von Sequenzen mit radialer Ortskodierung

e Korrektur der spezifischen Phasenprobleme der radialen Ortskodierung
e Korrektur von Offcenter-Artefakten der radialen Ortskodierung

e Implementierung einer multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz

e Implementierung einer radialen Balanced-FLASH-Sequenz

e Implementierung einer radialen Split-FLASH-Sequenz

Fiir jeden Schritt der Methodenentwicklung wurden neue Quantifizierungs- und Korrek-
turmethoden entwickelt und evaluiert. Diese notwendigen Gradienten- und Phasenkor-
rekturen werden im Abschnitt Methodenentwicklung behandelt. Der Implementierung
der Echtzeit-Bildgebung folgten erste tierexperimentelle Studien, die sich in nichtin-
vasive und minimalinvasive Anwendungen unterteilen lassen. Ziel der nichtinvasiven
Studien war es, anatomische Strukturen des Herzens und der Lunge in der Bewegung
darzustellen. Im Weiteren wurden die Vor- und Nachteile der Echtzeit-Bildgebung fiir
die speziellen Anwendungen am Herzen und der Lunge mit konventionellen Methoden
verglichen. Die minimalinvasiven Studien wurden mithilfe der kontrastmittelunterstiitz-
ten Perfusionsbildgebung am Hirn und an der Niere durchgefiihrt. Zuletzt wurden mit
der Perfusionsbildgebung verschiedene in der Literatur beschriebene Perfusionsmodelle
zur Bestimmung der Hirndurchblutung und der Nierenfiltration fiir die tierexperimen-

tellen Anwendungen evaluiert.



In der sich anschliefenden Diskussion werden die fiir die Echtzeit-Bildgebung der
Maus bei hohen Magnetfeldstarken notwendigen Korrekturen der Wirbelstrome zu-
sammengefasst und die erreichte Bildqualitit der Echtzeit-Bildgebung fiir verschiedene
Anwendungen an der Maus diskutiert. Zuletzt werden potentielle Weiterentwicklungen

der in dieser Arbeit vorgestellten Methode fiir die Zukunft aufgezeigt.






Grundlagen

2.1 Magnetresonanztomographie

In diesem Kapitel wird ein Einblick in die fiir diese Arbeit relevanten physikalischen
Grundlagen der Magnetresonanztomographie (MRT) gegeben. Es wird auf Themen wie
die Erzeugung des MR-Signals, Spinrelaxation, Lokalisierung des MR-Signals, Mess-
techniken, Bildkontraste und Rekonstruktionsverfahren eingegangen. Fiir eine ausfiihr-
liche Darstellung sei auf die einfithrende Literatur von BERNSTEIN [5] und HAACKE [6]

verwiesen.

2.1.1 MR-Signal

In der MRT wird das magnetische Moment g der Atomkerne genutzt, um ein MR-
Signal in einem externen und statischen Magnetfeld Bg zu erzeugen. Das magnetische

Moment g ist durch den Kernspin I und das gyromagnetische Verhéltnis v gegeben:
p =L (2.1)

p = Magnetisches Moment
v : Gyromagnetisches Verhéltnis
I : Kernspin
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Nur Atomkerne mit einer ungeraden Anzahl von Protonen oder Neutronen besit-
zen einen von Null verschiedenen Kernspin I und kommen fiir die MRT in Frage.
Der am meisten verwendete Atomkern in der MRT, der Wasserstoffkern 'H, besitzt
einen Kernspin von "2 (h = %, h: Plancksches Wirkungsquantum). Das gyromagne-
tische Verhéltnis ~ ist ein fiir den Atomkern spezifischer Wert, der zudem seine MR-
Empfindlichkeit widerspiegelt. Das gyromagnetische Verhéltnis eines Wasserstoftkerns
(*H) betrigt 2,675 - 10® rad T~! s, wohingegen ein Natriumkern (**Na) ein gyroma-
gnetisches Verhiltnis von 7,081 - 10" rad T~! s=! aufweist.

Der Energieeigenzustand eines Kerns ist in einem feldfreien Raum (2741)-fach ent-
artet. Mit Hilfe eines externen und homogenen Magnetfeldes (Bg) wird diese Entar-
tung aufgehoben. Dieses Phédnomen ist als ZEEMAN-Effekt bekannt und wurde 1896
erstmals an einem Natriumkern beobachtet. Fiir den ZEEMAN-Effekt erhielt Pieter Zee-
man 1902 den Nobelpreis fiir Physik. Somit besitzt ein Atomkern mit dem Kernspin
I, 27+1 Energieniveaus. Wobei I die Spinquantenzahl des Atomkerns ist. Ein Wasser-
stoffkern hat demnach zwei Energieniveaus. Die Energie der Energieniveaus wird durch

die Schrodinger-Gleichung bestimmt und ist gegeben durch:
E,, = myhB,. (2.2)

E,, : Energie eines Energieniveaus

m : Magnetische Quantenzahl

Die magnetische Quantenzahl des Wasserstoffkerns betragt m = +1/2. Die Energieauf-

spaltung AFE im Wasserstoffkern ist:

wobei wy als Larmorfrequenz der rotierenden Spins bezeichnet wird. Die Larmorfrequenz

wy ist somit proportional zur Magnetfeldstéirke By und atomkernspezifisch:
wo = vBy. (2.4)

Bei 9,4 Tesla betriigt die Larmorfrequenz wy eines Wasserstoffkerns 'H 2,51 rad GHz.

Durch die BOLTZMANN-Statistik wird die Besetzungswahrscheinlichkeit der Ener-
gieniveaus bestimmt. Die unterschiedlichen Besetzungswahrscheinlichkeiten der Ener-
gieniveaus fithren zu einer Magnetisierung (Mp) entlang des externen Magnetfeldes
By. Um diese Magnetisierung zu detektieren, muss sie zuerst aus dem Gleichgewicht
gebracht werden. Die Auslenkung der Magnetisierung aus dem Gleichgewicht erfolgt
durch das Senden eines Hochfrequenz(HF')-Pulses. Die Frequenz dieses HF-Pulses muss

der Larmorfrequenz (wp) entsprechen.
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Durch den HF-Puls wird im Gegensatz zum statischen Magnetfeld By (parallel zu

z) ein dynamisches Magnetfeld B; in transversaler Richtung erzeugt:

By () By cos(wot)
Bi(t) = | Biy(t) | = | —Bisin(wet) | . (2.5)
0 0

Damit Wasserstoftkerne das Emergieniveau wechseln, wird ein HF-Puls mit der
Larmorfrequenz wy gesendet. Durch das Wechseln des Energieniveaus gerédt die Ma-
gnetisierung aus dem thermodynamischen Gleichgewicht (BOLTZMANN-Statistik), das
entspricht einer Rotation der Gleichgewichts-Magnetisierung in die transversale Ebene.

Wihrend der HF-Anregung wird die zeitliche Anderung der Magnetisierung durch:

dd—l\t/l =M x B
By cos(wot) (2.6)
B(t) =By + Bi(t) = | — B sin(wot)
Bo

beschrieben. Diese ausgelenkte Magnetisierung rotiert mit der Larmorfrequenz um das
statische Magnetfeld By und kann mit einer Empfangsspule gemessen werden. Dieses

gemessene Signal wird als MR-Signal bezeichnet.

Das maximale MR-Signal wird durch Senden eines 90°-Pulses erreicht, der die kom-
plette longitudinale Komponente der Magnetisierung in die transversale Richtung aus-
lenkt. Um die longitudinale Komponente der Magnetisierung zu invertieren, wird ein
180°-Puls verwendet. Es ist jedoch moglich, die Magnetisierung mit jedem beliebigem

Kippwinkel a aus der longitudinalen Richtung auszulenken.

2.1.2 Relaxationsprozesse

Nach der HF-Anregung ist die resultierende Magnetisierung in einem thermodynami-
schen Ungleichgewicht. Aufgrund des statischen By-Feldes und der Wechselwirkung zwi-
schen den Wasserstoffkernen zerfillt die transversale Komponente der Magnetisierung
(T>-Relaxation) und die longitudinale Komponente der Magnetisierung (73-Relaxation)
baut sich wieder auf. Die zeitliche Anderung der Magnetisierung des Spin-Ensembles

nach der HF-Anregung ist durch die BLoCcH-Gleichungen gegeben:

—M, /T,
= MxB+ | -M/T, |. (2.7)
(Mo — M.)/Th

dM
dt
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T:-Relaxation: Die Tj-Relaxation (Longitudinal-Relaxation oder Spin-Gitter-
Relaxation) beschreibt die Energieabgabe der Wasserstoftkerne an die Umgebung (Git-
ter). Durch die Tj-Relaxation wird die longitudinale Komponente der Magnetisierung
wieder aufgebaut. Das Zeitintervall zwischen der HF-Anregung und dem Wiederaufbau
der longitudinalen Komponente der Magnetisierung auf 63 % ist als T-Zeit bekannt.

Fiir die zeitliche Entwicklung der longitudinalen Komponente der Magnetisierung gilt:

M.(t) = My(1 — e ). (2.8)

T>-Relaxation: Die T)-Relaxation (Transversal-Relaxation oder Spin-Spin-
Relaxation) ergibt sich aus dem Verlust der Phasenkohdrenz der Spins und wird
vor allem durch die Dipol-Dipol-Wechselwirkung [7] zwischen benachbarten Spins
hervorgerufen. Die Th-Relaxation fithrt zum Zerfall der transversalen Komponente der

Magnetisierung und ist zu einem bestimmten Zeitpunkt gegeben durch:

My (t) = My (0) 7
M,, = M, + M,.

(2.9)

Der Zerfall der transversalen Komponente der Magnetisierung mit der T5-Relaxation

ist ein Entropieeffekt und nicht wie die T}-Relaxation an eine Energieabgabe gekoppelt.

Ti- und T5-Zeiten verschiedener Gewebe der Maus bei 9,4 Tesla sind in der Tab. 2.1

zusammengefasst [8-11].

Tab. 2.1: T1- und T5-Zeiten in der Maus bei 9,4 Tesla.
Gewebe T, (ms) | T, (ms)

Graue Substanz | 1700 + 170 34+3
Weile Substanz | 1900 &+ 200 40 £+ 2

Liquor 4300 £ 1050 | 110 £ 11
Herzmuskel 930 £ 40 24 + 2
Blut 2400 + 50 -

Der simulierte Zerfall der longitudinalen und transversalen Komponente der Ma-
gnetisierung in der grauen und weiflen Substanz sowie im Liquor bei 9,4 Tesla ist in
Abb. 2.1 dargestellt.

T%: Zusétzlich zu der Dipol-Dipol-Wechselwirkung zwischen den Spins fiithren
Magnetfeld-Inhomogenititen (Bg-Inhomogenititen oder Suszeptibilititseffekte) zu ei-
nem beschleunigten Zerfall der transversalen Komponente der Magnetisierung. Der
durch Magnetfeld-Inhomogenitédten verursachte Beitrag zum Zerfall der transversalen

Komponente der Magnetisierung ist als 7, bekannt. Die transversale Komponente der
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Abb. 2.1: Simulation der T:- und T,-Relaxation. Simulierter Verlauf der (a) T1- und (b)
T>-Relaxation in der grauen (blau) und weilen (griin) Substanz sowie im Liquor (rot) einer
Maus bei 9,4 Tesla.

Magnetisierung zerfallt in diesem Fall mit der Zeitkonstante 7

1 1 1

—_ = — 4 —. 2.10

Ty T, + T, ( )
Allgemein gilt:

T >Ty >Ty. (2.11)

2.1.3 Ortskodierung

Das MR-Signal kann mit einer Empfangsspule detektiert werden, jedoch ist fiir die Dar-
stellung des zu untersuchenden Objekts eine rdumliche Zuordnung der aufgenommenen
Signalanteile notwendig. Dies erfolgt durch zeit- und ortsabhéngige Magnetfelder, den

Gradienten.

2.1.3.1 Gradient

Ein Gradient (G) ist im Gegensatz zu dem statischen Hauptmagnetfeld Bg ein zeit- und
ortsabhingiges Magnetfeld. Die fiir die MRT verwendeten Gradientenspulen miissen
einen schnellen Anstieg und Abfall der Gradienten gewéhrleisten. Zudem muss die
wéahrend der Benutzung der Gradientenspulen entstandene Hitze von dem Gradienten-
system abtransportiert werden. Deswegen werden die Gradienten durch drei separate
Gradientenspulen, deren Feld in x-, y- oder z-Richtung zeigt, gesteuert. Normalerweise
werden in z-Richtung Maxwellspulen und in z- und y-Richtung Golayspulen geschal-
tet [6].
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Durch Gradienten wird ein zeit- und ortsabhéngiges lokales Magnetfeld dem Haupt-
magnetfeld By iiberlagert. Das auf das Spin-Ensemble wirkende Gesamtmagnetfeld be-

tragt somit:

B(r,t) = By +r- G(t). (2.12)

Die Larmorfrequenz der einzelnen Spins verédndert sich geméf:
w(r,t) =vB(r,t) =vy(By +r- G(t)). (2.13)

Die Spins prézedieren somit mit unterschiedlichen Geschwindigkeiten. Diese unter-
schiedlichen Préazessionsgeschwindigkeiten der Spins sind das Grundprinzip der fiir die

MRT notwendigen Ortskodierung.

2.1.3.2 Schichtselektion

Zeitgleich mit dem HF-Puls wird senkrecht zur gewiinschten Schichtebene der Schicht-
gradient geschaltet. Finzig Spins, deren Prézessionsfrequenz mit der Sendefrequenz des
HF-Pulses iibereinstimmen, werden angeregt und tragen zum MR-Signal bei. Durch den
HF-Puls wird die longitudinale Komponente der Magnetisierung um den Kippwinkel o

in die transversale Richtung ausgelenkt.

Die Schichtdicke Ax, ist durch die Stérke des Schichtgradienten G, und die Fre-
quenzbandbreite des gesendeten HF-Pulses Aw definiert:

_Aw

Az, )
T G,

(2.14)

Abb. 2.2 zeigt die schematische Darstellung der Schichtselektion fiir zwei unter-
schiedliche Schichtdicken Ax,.

2.1.3.3 Phasen- und Frequenzkodierung

Nach der Schichtselektion beginnt der zweite Schritt der Ortskodierung, die Phasenko-
dierung. Die bereits durch die Schichtselektion ausgewéhlten Spins erfahren durch die
Phasenkodierung in Richtung des geschalteten Gradienten unterschiedliche Phasenla-
gen. Die Phase der Spins wird durch die Dauer und Stérke des Phasenkodiergradienten

sowie die Position der Spins bestimmt.

Die Frequenzkodierung folgt dem Prinzip der Phasenkodierung. Durch den in z-
Richtung geschalteten Frequenzgradienten wird die Prézessionsfrequenz der Spins in

Richtung des Gradienten variiert.
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Abb. 2.2: Schematische Darstellung der Schichtselektion. Die Schichtdicke Ax, wird
iiber die Frequenzbandbreite des HF-Pulses Aw und die Stédrke des Schichtgradienten G,
bestimmt. (a) Zeigt die Schichtdicke fiir einen exemplarisch ausgewéhlten Schichtgradienten.
(b) Ein stérkerer Schichtgradient G, fiihrt zu einer diinneren Schicht. Die Schichtdicke kann

auch durch Verdnderung der Frequenzbandbreite des HF-Pulses Aw verdndert werden.

2.1.3.4 k-Raum

Der k-Raum ist mathematisch durch die geschalteten Phasen- und Frequenzgradienten

beschrieben:
t

k(t) = - / G(r)dr. (2.15)

"~ or
0

Durch systematische Gradientenschaltungen (Phasen- und Frequenzgradienten) und si-
multane Datenakquisition wird der k-Raum abgetastet. Durch eine anschlieende dis-
krete Fouriertransformation des k-Raums kann das MR-Bild rekonstruiert und darge-

stellt werden.

Ublicherweise wird der k-Raum zeilenweise in Frequenzrichtung abgetastet, hierfiir
wird bei einem konstant geschalteten Frequenzgradienten der Phasengradient fiir jede
Zeile verandert (siche Abb. 2.3). Es ergibt sich ein kartesisches Gitter aus Datenpunkten,
wobei der Abstand zwischen zwei benachbarten Datenpunkten Ak das zu untersuchende

Messfeld (FOV) definiert:
1
F = —. 2.1
oV A% (2.16)

Die grofle eines Bildpunktes Ax ist durch die Anzahl der akquirierten Datenpunkte n

und Ak gegeben:
FOV 1
Ap = — — — 2.1
* n nAk (2.17)
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Abb. 2.3: Kartesisch abgetasteter k-Raum. Um eine homogene Abtastung des k-Raums
zu ermdoglichen, wird mit jeder HF-Anregung eine bestimmte k-Raum-Zeile akquiriert. Abbil-

dung nach BLock [12].

Ragt das zu untersuchende Objekt aus dem Messfeld heraus, werden die auflerhalb
des Messfeld liegenden Spins falsch lokalisiert. Die falsche Lokalisierung der Spins fiihrt
zu einer periodischen Replikation des Bildes, die als Einfalt-Artefakte zu erkennen sind
und durch das Einhalten des NYQUIST-Kriteriums vermieden werden kéonnen. Um das
NvyQuisT-Kriterium zu erfiillen, darf der Abstand zwischen zwei aufeinander folgen-
den Datenpunkten im k-Raum maximal den Kehrwert des Messfeldes betragen (siehe
Gl. 2.16, Seite 11).

Der Abstand zwischen zwei aufeinander folgenden Datenpunkten Ak, in Frequenz-
richtung ist durch die Akquisitionsbandbreite des Empfangers sowie die Gradien-
tenstérke gegeben. In der Regel wird in Frequenzrichtung ein Bandpassfilter verwendet,
um das Messfeld auf die gewiinschte Gréfle zu begrenzen. In Phasenrichtung wird der
Abstand zwischen zwei Datenpunkten Ak, durch die unterschiedlichen Phasenkodier-

gradienten bestimmt.

2.1.4 Messtechniken

In der Regel wird nicht wie bisher beschrieben der direkte Zerfall der transversalen
Komponente der Magnetisierung, sondern das neuerliche Aufbauen der transversalen
Komponente der Magnetisierung, das Echo, detektiert. Die transversale Komponente
Magnetisierung kann durch das zusétzliche Senden von HF-Pulsen (Spinechosequenzen)

oder das Schalten von Gradienten (Gradientenechosequenzen) aufgebaut werden.

Die durch ERWIN HAHN [13] beschriebenen Spinechosequenzen haben prinzipiell ei-
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ne sehr geringe Empfindlichkeit gegeniiber Magnetfeldinhomogenitédten. Deswegen sind
iibliche Artefakte bedingt durch Magnetfeldinhomogenitéiten, zum Beispiel Suszepti-
bilitédtsartefakte, auf mit Spinechosequenzen akquirierten Aufnahmen nur geringfiigig
zu erkennen. Zudem wird der T,-Effekt durch den 180°-HF-Puls aufgehoben, das MR-
Signal nimmt exponentiell mit der Zeitkonstante 75 ab. Nachteil der Spinechosequenzen
sind die langen Messzeiten, womit sie vor allem fiir die dynamische MRT ungeeignet
sind. Da Spinechosequenzen fiir diese Arbeit irrelevant sind, wird im Weiteren nicht auf

diese Messtechnik eingegangen.

Gradientenechosequenzen setzen sich aus einem HF-Puls mit Kippwinkel o und dem
dazugehorigen Schichtgradienten, Dephasierungsgradienten und Rephasierungsgradien-
ten zusammen. Zusétzlich wird ein Phasenkodiergradient zur vollstédndigen Lokalisie-
rung der angeregten Spins geschaltet. In Abb. 2.4 ist eine Gradientenechosequenz darge-
stellt. Um kurze Akquisitionszeiten zu ermoglichen, sind auf dem abgebildeten Sequenz-
schema die Schichtrephasierung, die Phasenkodierung und die Frequenzdephasierung
(Lesedephasiergradient) simultan geschaltet, wobei die Spinrephasierung mit dem dar-
auffolgenden Lesegradienten stattfindet. Da das Echo (Spinrephasierung) sich wahrend
des Lesegradienten aufbaut, wird gleichzeitig zum Lesegradienten die Datenakquisition
gestartet. Nach der Datenakquisition wird durch das Schalten von Spoilergradienten

die transversale Magnetisierung zerstort.

Das Gradientenecho entsteht durch die Dephasierung und die darauf folgende Re-
phasierung der Spins. Der Zeitpunkt des Echos (Echozeit Tg) ist der Zeitpunkt, an
dem der Dephasierungseffekt vollstdandig durch den Lesegradienten aufgehoben ist. Zum
Zeitpunkt Ty gilt:

TEGLDG(t)dt - TEGLG(t)dt . (2.18)
[ et

GLpg : Lesedephasiergradient

Grq : Lesegradient

Um den k-Raum zu fiillen, wird das gezeigte Sequenzschema mit unterschiedlichen
Phasenkodiergradienten wiederholt. Die Zeitspanne zwischen zwei HF-Pulsen wird als
Repetitionszeit (Tr) bezeichnet. Die Anzahl der Phasenkodierschritte ergibt sich in
der Regel durch das NyQuisT-Kriterium. Die gesamte Messdauer zur Aufnahme eines

zweidimensionalen MR-Bildes betragt:
Tacq = n1R. (2.19)

Thcq : Messdauer
n : Anzahl der Phasenkodierschritte
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Abb. 2.4: Schematische Darstellung einer Gradientenechosequenz mit kartesi-
scher Ortskodierung. Mit jedem Anregungspuls a des HF-Pulses wird die Gradientenstérke
des Phasenkodiergradienten verdndert. Die Schichtgradienten, der Lesedephasiergradient und
der Lesegradient bleiben jedoch unveridndert. Um Artefakte zu vermeiden, werden nach der

Datenakquisition Spoilergradienten in Lese- und Phasenkodierrichtung geschaltet.

Das Signal der Gradientenechosequenz zerfillt mit 7. Die Gradientenechosequenz ist
somit fiir Anwendungen, die auf einer 7;-Empfindlichkeit beruhen, geeignet. Anwen-
dungsbeispiele der Gradientenechosequenz sind die funktionelle MRT (fMRT) und die
suszeptibilitatsgewichtete MR-Bildgebung (SWI).

2.1.4.1 FLASH-Sequenz

Eine der am meisten verwendeten Gradientenechosequenzen ist die 1985 durch FRAHM
ET AL. [14,15] entwickelte FLASH-Sequenz (FAST Low ANGLE SHOT). Das Grund-
prinzip der FLASH-Sequenz beruht auf Senden eines HF-Pulses mit einem niedrigen
Kippwinkel «, kombiniert mit kurzen Repetitionszeiten Tg. Die Repetitionszeit einer
FLASH-Sequenz liegt in der Regel im Bereich einiger Millisekunden und ist somit deut-
lich kiirzer als die Tj-Relaxationszeit des zu untersuchenden Objektes. Aus diesem
Grund steht bei der nidchsten HF-Anregung nicht die vollstdndige longitudinale Kom-
ponente der Magnetisierung zur Verfiigung. Dieser Effekt kann zu Artefakten auf den
akquirierten Aufnahmen fiithren. Erst nach einer Reihe von HF-Anregungen erreicht die

longitudinale Komponente der Magnetisierung einen Gleichgewichtszustand. Um Arte-
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fakte auf den MR-Aufnahmen zu vermeiden, wird empfohlen erst nach Erreichen des

Gleichgewichtszustands mit der Datenakquisition zu beginnen.

Die Signalintensitdt im Bildraum einer FLASH-Sequenz ist durch die Relaxations-
zeiten 77 und T3, die Akquisitionsparameter Ty, Tr und den Kippwinkel o sowie M,

beschrieben:

S = My sin(a) ™ e 'z, (2.20)
1 —e T cos(a)

S : Signalintensitdat im Bildraum

Der ERNST-Winkel [16] ist der Kippwinkel a, bei dem das maximale Signal mit der
FLASH-Sequenz detektiert wird:

TR

QEmst = arccos(e 7). (2.21)

2.1.5 Bildkontraste in der MRT

Die Signalintensitit im Gewebe kann durch unterschiedlich starke Betonung der ge-
webespezifischen Relaxationsprozesse beeinflusst werden. Der Betonungsgrad der Rela-
xationsprozesse (Bildkontrast der MR-Aufnahme) wird durch den Sequenztyp und die

Akquisitionsparameter Tg, Tg und « bestimmt.

Eine Betonung der T;-Relaxation fiihrt zu einer T}-gewichteten Aufnahme, wohinge-
gen Tyr-gewichtete Aufnahmen durch die stiarkere Betonung der T5-Relaxation zustande
kommen. Um die Ti-Relaxation hervorzuheben, wird ein kurzes Tg und TR verwendet,
die Ts-Relaxation wird durch lange Tg- und Tg-Zeiten hervorgehoben. Ein kurzes Tg

kombiniert mit einem langem Ty fiithrt zu einem protonengewichteten MR-Bild.

2.2 Radiale Ortskodierung

Die bisher beschriebenen Grundlagen der Spin-Lokalisierung und Messtechniken beru-
hen auf der kartesischen Ortskodierung. In der kartesischen Ortskodierung liegen die
abgetasteten Datenpunkte auf einem rechtwinkligen Gitter und die Bildrekonstruktion
erfolgt durch eine inverse schnelle Fourier-Transformation (iFFT). Aufgrund des schnel-
len und unkomplizierten Rekonstruktionsverfahrens sowie der Hardware-Restriktionen
bei nichtkartesischen Ortskodierungen wird heutzutage die kartesische Ortskodierung

bei fast allen klinischen Anwendungen verwendet.

Der k-Raum kann jedoch mit jeder beliebigen Trajektorie abgetastet werden. Ra-

diale Trajektorien wurden erstmals durch Paul C. Lauterbur [1] 1973 zeitgleich mit
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der Erfindung der MRT beschrieben. Der durch die radiale Ortskodierung sternférmig
abgetastete k-Raum ist schematisch in Abb. 2.5 abgebildet. Alle mit der radialen Orts-

kodierung akquirierten Linien (Speichen) schneiden sich im k-Raum-Zentrum.

Abb. 2.5: Schematische Darstellung eines radial abgetasteten k-Raums. Alle Spei-

chen schneiden sich im k-Raum-Zentrum.

2.2.1 Radiale Trajektorien

Die radialen Trajektorien konnen von der kartesischen Trajektorie, die zur Abtastung
des k-Raum-Zentrums verwendet wird, abgeleitet werden. Die zentrale kartesische Tra-
jektorie entspricht exakt der radialen Speiche mit einem Auslesewinkel von 0°. Um
die Rotation der Speichen um die k-Raum-Achse zu ermoglichen, werden Gradienten
(Lesedephasiergradient und Lesegradient) in z- und y-Richtung kombiniert. Die Gradi-
entenstérken in x- und y-Richtung variieren mit dem Auslesewinkel ® und sind gegeben
durch:
G, = Ggcos(P)

Gy = Gosin(P). (222)

Mit jedem Anregungspuls a wird die Gradientenstérke des Lesedephasier- bzw. Lese-
gradienten veréndert. Es entsteht eine Rotation der Speichen um das k-Raum-Zentrum.

Das Sequenzschema einer radialen FLASH-Sequenz ist in Abb. 2.6 zu sehen.

Wie bei der kartesischen Ortskodierung ist der Abstand benachbarter Datenpunkte
einer Speiche durch das Messfeld (FOV) und die Anzahl der akquirierten Datenpunkte
pro Speiche durch die Matrixgréfle vorgegeben. Die Anzahl der Speichen n, ist durch
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Abb. 2.6: Sequenzschema einer FLASH-Sequenz mit radialer Ortskodierung. Es
ist exemplarisch die 60°-Speiche dargestellt. Mit jedem Anregungspuls o des HF-Pulses wird
die Gradientenstérke des Lesedephasier- bzw. Lesegradienten verédndert. Die Schichtgradienten

bleiben jedoch unverdndert.

das NyQuisT-Kriterium gegeben und steht im direkten Verhéltnis zur Anzahl der ak-
quirierten Datenpunkte n [5,6]:
nm
s = —. 2.23
n=" (223
Bei der radialen Ortskodierung enthalten Speichen mit dem Auslesewinkel ® und ® + 7
identische Informationen. Der Rotationswinkel ¢,,; ist durch die Anzahl der Speichen

bestimmt:

Grot = 2—7T. (2.24)

S
Um die Aufnahme von bereits aufgenommenen Informationen zu vermeiden, wird eine

ungerade Anzahl von Speichen akquiriert.

Ublicherweise wird bei der radialen Ortskodierung der k-Raum beginnend mit der
0°-Speiche und einem linearen Anstieg des Auslesewinkels ® mit dem Rotationswinkel
¢ro fiir die folgenden Speichen gefiillt. In diesem als lineares Muster bekannten Anord-
nungsschema der Speichen haben benachbarte Speichen automatisch entgegengesetzte
Orientierungen (Siehe Abb. 2.7a).

Eine weitere Moglichkeit, den k-Raum zu fiillen, ist das verschachtelte Anordnungs-

schema der Speichen [17,18]. Die zeitliche Reihenfolge der mit dem verschachtelten
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13 12 6
(a) (b)

Abb. 2.7: Schematische Darstellung des linearen und 5-fach verschachtelten An-
ordnungsschemas der Speichen. Im linearen Muster (a) werden die Speichen sequentiell
um den Winkel ¢ rotiert. (b) Die Anordnung der Speichen im verschachtelten Muster folgt
der Gl. 2.25. Durch die Zahlen ist die Reihenfolge und Orientierung der Speichenakquisition
angezeigt. In beiden Anordnungsschemata haben benachbarte Speichen automatisch entge-

gengesetzte Speichen-Orientierungen.

Muster zu akquirierenden Speichen ist durch den Verschachtelungsfaktor fi,; und die

Anzahl der Speichen gegeben:

ot Q(7, Min fiir Mod(z, nint) = 0
D, = Pror QL6 M) (8 T i=0,1,..,m5—1
¢rotQ(i7 nint) + gbrotfintMOd(iy nint) fU.I‘ MOd(Z, nint) 7é 0
2 s
mit ¢poy = ] und Ny = n )
ng fint

(2.25)

Q(7, ning) © Ganzzahlige Division von ¢ durch njy,
Mod(i, nint) : Modulo von i durch njpy
ns : Anzahl der Speichen
¢rot : Rotationswinkel des linearen Musters
fint © Verschachtelungsfaktor
Nint © Anzahl der Speichen pro Verschachtelung
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2.2.2 Kontinuierliche radiale Datenakquisition mit Sliding
Window-Technik

Basierend auf dem verschachtelten Muster wurde von RASCHE ET AL. [17] die kon-
tinuierliche radiale Datenakquisition mit Sliding Window-Technik fiir die Aufnahme
dynamischer Prozesse mit einer hohen zeitlichen Auflosung eingefiihrt. In der kontinu-
ierlichen radialen Datenakquisition mit Sliding Window-Technik wird zuerst ein radial
abgetasteter Datensatz mit der gewiinschten Speichenanzahl aufgenommen. Danach
wird nur jeweils ein Teil dieses Datensatzes neu aufgenommen und ersetzt. Somit sind
nur bestimmte Speichen dieses Datensatzes erneuert und es entsteht ein Reihe von zeit-
lich akquirierten Datenséitzen, die eine Aktualisierung der Aufnahme garantieren. Das
Diagramm der kontinuierlichen radialen Akquisition mit Sliding Window-Technik ist in

Abb. 2.8 zu sehen. Allerdings muss beriicksichtigt werden, dass die Gesamtdauer fiir ei-

R

Abb. 2.8: Kontinuierliche radiale Datenakquisition mit Sliding Window-Technik

und einem Verschachtelungsfaktor f,,; = 5. Fiir die kontinuierliche radiale Datenakqui-
sition mit Sliding Window-Technik wird zuerst ein radial abgetasteter Datensatz aufgenom-
men (links). Um dynamische Prozesse mit einer hohen Aktualisierungsrate darzustellen, wird
nur ein Teil der Speichen aktualisiert (mit rot gekennzeichnete Speichen) und das MR-Bild

rekonstruiert. Nach fiinf Durchgédngen sind alle Speichen einmal aktualisiert.

ne vollstandige Aufnahme sich durch die kontinuierliche radiale Akquisition mit Sliding
Window-Technik nicht veréndert. Einzig die Aktualisierungsrate der Aufnahmen wird

um den Verschachtelungsfaktor f;,; erhoht.

2.2.3 Vor- und Nachteile der radialen Ortskodierung

Aufgrund der speziellen Form der radialen Trajektorien besitzt die radiale Ortskodie-
rung charakteristische Figenschaften. In diesem Abschnitt werden einige der Vor- und
Nachteile der radialen Ortskodierung gegeniiber der kartesischen Ortskodierung be-

schrieben und deren Einfluss auf die Bildqualitit diskutiert.
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2.2.3.1 Messdauer

Im Vergleich zur kartesischen Ortskodierung verldngert sich die Messdauer eines
vollstandig abgetasteten Datensatzes mit der radialen Ortskodierung um ca. 57 % (siehe
Gl. 2.23, Seite 17 und GI. 2.19, Seite 13).

2.2.3.2 Bewegungsempfindlichkeit

Der wichtigste Vorteil der radialen Ortskodierung gegeniiber der kartesischen Orts-
kodierung ist die geringe Empfindlichkeit gegeniiber Objektbewegungen wéhrend der
Akquisition [19,20]. Um dieses Phénomen besser zu verstehen, wird in diesem Abschnitt
die Objektbewegung wihrend der Speichen-Akquisition bzw. der Aufnahme von karte-
sischen Zeilen vernachlassigt. Es wird einzig der Effekt der Bewegung zwischen unter-

schiedlichen Speichen bzw. Zeilen untersucht.

In der kartesischen Ortskodierung fiithrt eine Bewegung im Bildraum zu einer
Phasen- und Signal-Modulation (Verschiebungssatz der Fourier-Transformation) iiber
Zeilen im k-Raum, die wiederum zu Geisterbildern (Ghosting Artifacts) im Bildraum
fithren und ausschliefllich in Richtung der Phasenkodierung auftreten [21]. Diese Bild-

artefakte konnen zu diagnostischen Fehleinschiatzungen fithren [22].

In der radialen Ortskodierung fithren zwei separate Effekte zu einer geringen Emp-
findlichkeit gegeniiber dieser Form der Bewegung [23]. Der erste Effekt beruht auf der
Tatsache, dass durch die Geometrie der radialen Ortskodierung die Dichte von Daten-
punkten mit niedrigen rdumlichen Frequenzen deutlich héher ausfillt als die Dichte
von Datenpunkten mit hohen rdumlichen Frequenzen. Das k-Raum-Zentrum ist somit
iiberabgetastet. Da die Signalintensitdat im Bildraum hauptsichlich durch das k-Raum-
Zentrum bestimmt wird, fithrt die Uberabtastung des k-Raum-Zentrums zu einer Mit-

telung der aufgenommenen Daten und somit abgeschwéchten Bewegungsartefakten.

Der zweite Effekt, der zu einer geringen Bewegungsempfindlichkeit der radialen
Ortskodierung fiihrt, beruht auf der Art der Bewegungsartefakte. Durch die radiale
Ortskodierung wird die Energie der Bewegung in alle Richtungen im k-Raum verteilt
und die resultierenden Artefakte beschrianken sich auf Bildunschérfe (Blurring) und
Streifenartefakte (Streakings) [24,25]. Streifenartefakte sind senkrecht zur Richtung der
Bewegung ausgerichtet und tauchen erst ab einer durch die Frequenz der Bewegung
definierten Entfernung vom bewegten Objekt auf [23]. Diese Artefakte liegen in den
meisten Féllen auBerhalb des Objekts. Aufgrund der in diesem Abschnitt beschriebe-
nen Bewegungsartefakte ist die radiale Ortskodierung geeignet fiir die Untersuchung

dynamischer Prozesse oder nicht kooperativer Patienten [26-28].
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2.2.3.3 Beschleunigte Datenakquisition

Bei einer beschleunigten Datenakquisition, Reduktion der k-Raum-Zeilen, entstehen bei
der kartesischen Ortskodierung Einfaltartefakte in Richtung der Phasenkodierung (sie-
he Kap. 2.1.3.4, Seite 11, Nyquist-Kriterium). Eine Reduktion der k-Raum-Speichen
bei der radialen Ortskodierung fiihrt hingegen zu Streifenartefakten auf dem rekonstru-
ierten MR-Bild. Das k-Raum-Zentrum bleibt in der Regel weiterhin iiberabgetastet.
Aus diesem Grund sind mit der radialen Ortskodierung hohere Beschleunigungsfakto-

ren (reduzierte Messzeit) moglich.

Im Gegensatz zur kartesischen Ortskodierung, wo die zentralen k-Raum-Zeilen die
Signalintensitéit im Bildraum bestimmen, besitzen alle akquirierten Speichen ein glei-
ches Verhéaltnis zwischen Datenpunkten mit hohen und niedrigen rdumlichen Frequen-

zen und leisten somit denselben Beitrag zur Signalintensitét.

Die Keyhole-Methode ist eine weit verbreitete und simple Akquisitionsstrategie um
die Aktualisierungsrate der MR-Aufnahmen zu erhéhen [29]. In der Keyhole-Methode
werden in jedem Schritt nur k-Raum-Zeilen mit hohen rdumlichen Frequenzen (zen-
tralen k-Raum-Zeilen) aktualisiert. Die Keyhole-Methode ist somit fiir die kontrast-
mittelunterstiitzte MR-Perfusionsbildgebung geeignet. Allerdings werden im Vergleich
zur kontinuierlichen radialen Datenakquisition (siehe Kap. 2.2.2, Seite 19) Datenpunkte
mit hohen rdumlichen Frequenzen nur geringfiigig aktualisiert. Die Keyhole-Methode

ist somit anféllig gegeniiber Bewegung des Objekts.

Durch die mégliche hohe Unterabtastung und die geringe Artefaktanfalligkeit ist die
radiale Ortskodierung attraktiv fiir die kontinuierliche Datenakquisition dynamischer
Prozesse [17,24,28,30].

2.2.3.4 Off-Resonance

In der Praxis wird haufig beobachtet, dass die Resonanzfrequenz einiger Kernspins sich
von der erwarteten Frequenz unterscheidet. Die wichtigsten Griinde fiir eine verdnderte

Resonanzfrequenz der Kernspins sind:

e lokale Magnetfeld-Inhomogenitéten
e Unterschiede in der magnetischen Suszeptibilitéat

e chemische Verschiebung

Diese fiihren zu einer Modulation der Phaseninformation der betroffenen Spins im k-
Raum und lokalen Artefakten im Bildraum. Diese Bildartefakte konnen mit Vorwissen

tiber die tatséchliche Resonanzfrequenz ( Off-Resonance-Karte) korrigiert werden.



22 Grundlagen

In der kartesischen Ortskodierung erfahren alle aufgenommenen k-Raum-Zeilen
wahrend einer Echozeit Tr dieselbe Phasenmodulation. Das Objekt im rekonstruier-
ten MR-Bild ist in Abhéngigkeit von der Stérke der lokalen Off-Resonance-Effekte
und der Dauer der Datenakquisition (Akquisitionsbandbreite) verschoben. Zusammen-
fassend fithren Off-Resonance-Effekte zu einer Verschiebung der betroffenen Region
im Bildraum (Verschiebungssatz der Fourier-Transformation), wohingegen eine Regi-
on, in der kein Off-Resonance-Effekt zu beobachten ist, an der erwarteten Position im
Bildraum erscheint [31]. Diese Eigenschaft ist auch als Chemical-Shift- Artefakt bekannt
und ist auf Aufnahmen mit Wasser- und Fettgewebe zu erkennen. In der radialen Orts-
kodierung fithren Off-Resonance-Effekte aufgrund der Rotation des Auslesegradienten
zu einer verschmierten Darstellung des Objekts im Bildraum. In der Regel kénnen
diese Off-Resonance-Artefakte durch die Dauer der Datenakquisition (Akquisitions-
bandbreite) verringert werden. In Abb. 2.9 sind typische Off-Resonance-Artefakte der
kartesischen und radialen Ortskodierung anhand eines Wasser-Fett-Phantoms abgebil-
det wobei der innere Kreis den Fettanteil und der &uflere Ring den Wasseranteil im
Phantom darstellt. Abb. 2.9a-b zeigt die rekonstruierten MR-Bilder eines kartesisch
bzw. radial abgetasteten Datensatzes mit einer Akquisitionsbandbreite von 50 kHz. In
Abb. 2.9¢-d sind die rekonstruierten MR-Bilder bei einer Akquisitionsbandbreite von
300 kHz abgebildet. In beiden Féllen (kartesische und radiale Ortskodierung) kénnen

Off-Resonance-Artefakte durch eine hohere Akquisitionsbandbreite verringert werden.

2.2.3.5 Gradientenfehler

Nachteil der radialen Ortskodierung ist die notwendige Gradientenkorrektur im Ver-
gleich zur kartesischen Ortskodierung. Die Gradientenkorrektur ist in der Regel scan-

nerspezifisch und wird in Kap. 3 ausfiihrlich beschrieben.

2.2.4 Rekonstruktionsverfahren radial abgetasteter

Datensatze

Obwohl die radiale Ortskodierung sich im Vergleich zur kartesischen Ortskodierung
nur durch die Art der k-Raum-Abtastung unterscheidet, ist die Bildrekonstruktion um
einiges komplizierter. Kartesische Datensétze werden durch die inverse schnelle Fourier-
Transformation (iFFT) des k-Raums rekonstruiert. Die mit radialer Ortskodierung ak-
quirierten Datenpunkte liegen in der Regel nicht auf einem kartesischen Gitter und
erschweren somit die Anwendung einer direkten iFFT. Um die zeitaufwéndige direkte
iFFT der radialen Datenpunkte zu umgehen, werden die Datenpunkte auf ein karte-
sisches Gitter interpoliert. Die Bildrekonstruktion erfolgt durch die iFFT der auf das
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Abb. 2.9: Off-Resonance-Artefakte. (a) zeigt das MR-BIild eines Wasser-Fett-Phantoms
mit der kartesischen Ortskodierung und einer Akquisitionsbandbreite von 50 kHz. Die Ver-
schiebung des Fett-Anteils (innerer Kreis) ist deutlich zu erkennen. (b) zeigt ein mit der
radialen Ortskodierung aufgenommenes MR-Bild (Akquisitionsbandbreite = 50 kHz). Die
Bildverschmierung ist vor allem in den Randregionen zu erkennen. (c) und (d) zeigen Aufnah-
men der kartesischen bzw. radialen Ortskodierung bei einer Akquisitionsbandbreite von 300
kHz. Durch die hohe Akquisitionsbandbreite werden Off-Resonance-Artefakte abgeschwécht.

kartesische Gitter interpolierten Datenpunkte. Im Weiteren werden zwei konventionelle
und ein nichtlineares inverses Rekonstruktionsverfahren vorgestellt um radial abgetas-

tete Datenséatze zu rekonstruieren.
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2.2.4.1 Gefilterte Riickprojektion

Die gefilterte Riickprojektion (engl. Filtered Backprojection oder Projection Re-
construction) beruht auf der 1917 durch JOHANN RADON vorgestellten Radon-
Transformation [32] und wird hauptséchlich in der Computertomographie verwendet.
Die gefilterte Riickprojektion war fiir lange Zeit die einzig praktikable Methode zur

Rekonstruktion radial abgetasteter Datensétze.

Das Projektionsprofil einer Speiche im Bildraum ist durch das Projection-Slice-
Theorem gegeben und ist die inverse eindimensionale Fourier-Transformation der ge-
messenen Speiche. Die Schar der inversen eindimensionalen Fourier-Transformationen
aller gemessenen Speichen entspricht der Radon-Transformation des Objektes. Somit
kann durch die inverse Radon-Transformation das MR-Bild rekonstruiert werden. Al-
lerdings erscheinen die mit der inversen Radon-Transformation rekonstruierten Aufnah-
men verschmiert. Um diese Verschmierung zu kompensieren, wird die inverse Radon-
Transformation um einen Filter ergénzt. Fiir eine ausfiihrliche Darstellung sei auf die

einfithrende Literatur von KALENDER [33], BuzuG [34] und HAACKE [6] verwiesen.

2.2.4.2 Gridding

Das zweite konventionelle Rekonstruktionsverfahren, das Gridding, wurde 1985 durch
O’Sullivan beschrieben [35]. In der Gridding-Methode wird die gemessene Signalin-
tensitit radial abgetasteter Datenpunkte auf ein kartesisches Gitter interpoliert. Die
Interpolation der Punkte auf das kartesische Gitter wird durch den radialen Interpola-
tionskern K'(d) gewichtet. Das Signal eines Punktes auf dem kartesischen Gitter ist die
Summe der Signale aller radial abgetasteten Datenpunkte gewichtet mit K (d):

S(k)=>_ S;K(d)
j (2.26)

d=|k— k|

S; : Signal eines radial abgetasteten Datenpunktes j
k : Punkt auf dem kartesischen Gitter
k; : Radial abgetasteter Datenpunkt

d : Distanz zwischen k und k;

K(d) : Interpolationskern

Der optimale Interpolationskern im Frequenzraum ist eine Sinc-Funktion [35]. Zudem
kann jede zweidimensionale Interpolation auch als Faltung mit der Sinc-Funktion be-
trachtet werden. Da allerdings MR-Daten eine diskrete Abtastung des k-Raums darstel-

len, ist keine optimale Faltung mit einer endlichen Sinc-Funktion méglich. Aus diesem
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Grund werden kompakte Interpolationskerne wie die Kaiser-Bessel-Funktion verwen-
det [36-38]. Die Kaiser-Bessel-Funktion ist gegeben durch:

LIo(8 — /T = (2d/L)?), falls|d| <
O?

falls|d| >

Ka(d) = (2.27)

INIIGERNIS

Kxg(d) : Kaiser-Bessel Interpolationskern
L : Fensterbreite des Kerns
Iy : Modifizierte Besselfunktion nullter Ordnung

[ : Formparameter

Durch den Formparameter 3 wird die Hohe der Uberschwinger und die Breite des
Maximums der Kaiser-Bessel-Funktion bestimmt. Nachdem die Speichen durch Gl. 2.26
auf ein kartesisches Gitter interpoliert sind, kann durch eine zweidimensionale inverse
FFT das MR-Bild rekonstruiert werden.

Durch die Faltung mit dem endlichen Interpolationskern entsteht eine unerwiinsch-
te Modulation mit dem Kaiser-Bessel-Kern. Die Modulationskompensation oder Roll-
Off-Korrektur erfolgt durch die Multiplikation des MR-Bildes mit der Fourier-
Transformierten des Kaiser-Bessel-Kerns. Die Fourier-Transformierte der Kaiser-Bessel-

Funktion kann analytisch bestimmt werden:

siny/(mLx)? — B2

F{Kkg(z)} ~ Lo

(2.28)
Zusétzlich zu den bereits erwidhnten Rekonstruktionsschritten muss die durch den nicht
dquidistanten Abstand der radial abgetasteten Datenpunkte entstandene inhomogene
Verteilung der Datenpunkte korrigiert werden. Die Dichtekompensation (engl.: Density
Compensation) wird vor der Interpolation der Datenpunkte auf das kartesische Git-
ter durchgefiihrt. Die radial abgetasteten Datenpunkte werden mit der Dichtefunktion
multipliziert, um eine homogene Verteilung auf dem kartesischen Gitter zu gewéhr-
leisten. Die Dichtekompensation kann mit verschiedenen in der Literatur erwdhnten
Funktionen durchgefiihrt werden [39-43], fiir die radiale Ortskodierung ist jedoch der
Ram-Lak-Filter am geeignetsten [44,45]:

Ik #0
Dri(k) = ¢ ™ : (2.29)

Kurz gefasst werden in der Gridding-Rekonstruktion folgende Schritte durchgefiihrt:

e Dichtekompensation

e Interpolation auf ein kartesisches Gitter
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e Inverse FFT (iFFT)

e Roll-Off-Korrektur.

2.2.4.3 Nichtlineare inverse Bildrekonstruktion

Die nichtlineare inverse Bildrekonstruktion ist eine auf die Rekonstruktion von dyna-
mischen Prozessen optimiertes Verfahren. Um die nichtlineare inverse Rekonstruktion
besser zu verstehen, werden zunéchst einige Grundlagen der parallelen Bildgebung ein-
gefithrt. Fiir weitere, detaillierte Informationen dient die Literatur von UECKER ET
AL. [2,3,46].

Bei der parallelen Bildgebung wird die Bildinformation simultan durch mehrere
Phased-Array-Empfangsspulen akquiriert. Die Messzeit der Bildgebung kann durch Un-
terabtastung des k-Raums reduziert werden, da die unterschiedlichen Sensitivitéiten der
Empfangsspulen rdumliche Informationen liefern, mit denen die fehlenden Daten im
k-Raum kompensiert werden. Da die Spulensensitivitét sich durch dielektrische Eigen-
schaften und Bewegung des Objektes verdndert, wird die Spulensensitivitéat fiir jede
Aufnahme neu bestimmt. Die in der Literatur existierenden Methoden der parallelen
Bildgebung (SENSE [47,48], SMASH [49] und GRAPPA [50]) verwenden unterschiedliche
Konzepte, um die Spulensensitivitidt zu schitzen und somit das MR-Bild zu rekonstru-
ieren. Im Allgemeinen jedoch wird die Spulensensitivitéat durch die im k-Raum-Zentrum
liegenden Referenzlinien bestimmt. Allerdings sind die mit den Referenzlinien geschétz-
ten Spulensensitivitdten nicht exakt und kénnen zu Artefakten auf den rekonstruierten
MR-Bilder fithren. YING und SHENG [51] zeigten, dass ein iteratives Optimieren zwi-
schen der Spulensensitivitdt und dem rekonstruierten MR-Bild die Bildqualitéit verbes-

sert.

Im allgemeinen ist das MR-Signal durch:

S(t) = / p(r)e 27RO g g(1) (2.30)

v

) : Relaxationsgewichtete Protonendichte

==
=3
~—

: k-Raum-Trajektorie

: Rauschen

Iy

~—~
~

S~—

gegeben. Fiir die parallele Bildgebung ist das MR-Signal um die Spulensensitivitét
erweitert:

Si(t) = /p(r)Cj(r)e_%ik(t)rdr +£&(t), j=1,..,n. (2.31)
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C;(r) : Spulensensitivitét

J : Spulenindex
Fiir die Bildrekonstruktion ergibt sich folgendes Vorwértsproblem:

b=Ap+¢&. (2.32)

: Nichtlinearer Operator
: Messdaten

: Bildinformation

Mmoo P

: Rauschen

Wobei der nichtlineare Operator A aus drei separaten Komponenten besteht:
A =P, FC. (2.33)

Der Operator C ist die Multiplikation der Bildinformation mit den Spulensensitivitéten,
F die Fourier-Transformation und P die Projektion der aufgenommenen k-Raum-
Trajektorie. Sind die Spulensensitivititen bekannt, kann diese lineare Gleichung nu-

merisch gelost werden [52].

Im allgemeinen sind die Bildinformation (p) und die Spulensensitivitéiten (C') unbe-
kannt und es entsteht ein nichtlineares Problem. Dieses nichtlineare Problem kann durch
eine simultanen Schétzung der unbekannten gelost werden. Die simultane Schétzung un-
terbindet Inkonsistenzen zwischen Bilddaten und Spulensensitivitdt. Allerdings ist zur
Problemlésung ein Vorwissen iiber die Spulensensitivitéiten notwendig. Das nichtlineare

Problem (Gl. 2.32) kann auch als eine inverse Gleichung formuliert werden:
A:a(C,p) —D. (2.34)

Die unbekannte Funktion a(C, p) setzt sich aus der Spulensensitivitit und dem MR-
Bild zusammen. Beginnend mit einer Anfangsschétzung a(Cy, po) wird in jeder Iteration
eine verbesserte Schitzung a(C,, p,) berechnet. Um das schlecht konditionierte und
unterbestimmte nichtlineare Problem vollsténdig zu 16sen, wird die Kostenfunktion um

einen Regularisierungsterm erweitert:

K(r) = [[A(r) — blf3 + 7R (r). (2.35)

K(7) : Funktional
R(r) : Regularisierungsterm

1 : Regularisierungsparameter
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Das Funktional K(z) setzt sich aus dem Kostenterm und dem Regularisierungsterm zu-
sammen. Die Kostenfunktion ist die Ly-Norm und bestraft die Differenz zwischen den
gemessenen und den geschéitzten Daten. Durch den Regularisierungsterm wird sicher-
gestellt, dass die geschétzten Spulensensitivitdten C; eine gewisse Glattheit besitzen.

Die optimale Losung dieses Problems ist:
T = argmin K(z). (2.36)

In Abb. 2.10 ist die nichtlineare inverse Rekonstruktion schematisch dargestellt.

Abb. 2.10: Schema der nichtlinearen inversen Rekonstruktion. Die geschétzten Bild-
informationen und Spulensensitivititen werden durch Abgleichen mit den gemessenen Daten

und Bestrafung mit der Kostenfunktion iterativ optimiert.

Um die nichtlineare inverse Rekonstruktion fiir die dynamische Echtzeit-MRT zu
nutzen, wird zusitzlich eine zeitliche Ly-Regularisierung angewandt. Die zeitliche Lo-
Regularisierung basiert auf der Tatsache, dass sich in einem dynamischem Prozess zwei
aufeinander folgende MR-Bilder oft nur geringfiigig unterscheiden. Somit bestraft die
zeitliche Lo-Regularisierung die Differenz zwischen zwei aufeinander folgenden Aufnah-
men:

1o = Bl 2 (2.37)
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I, : Rekonstruierte Aufnahme
B : Dampfungsfaktor

n : Bildnummer

Durch einen zeitlichen Medianfilter werden residuale Streifenartefakte und Bildflackern
unterdriickt. Der in dieser Arbeit verwendete Medianfilter besitzt eine Fensterbreite
von fiinf Datenpunkten. Allerdings muss beriicksichtigt werden, dass der Medianfilter
zum Verlust von Bewegungsinformationen fiithren kann, wenn die Bewegungsfrequenz
nicht deutlich niedriger als die Frequenz des Medianfilters ist. Alle in dieser Arbeit
gezeigten In-vivo-Aufnahmen wurden mit der nicht linearen inversen Rekonstruktion

rekonstruiert. Fiir Aufnahmen am Phantom wurde jedoch das Gridding verwendet.

2.3 Wirbelstrome

Wihrend einer Gradientenschaltung werden Wirbelstrome in den Gradienten und in
den benachbarten und leitfahigen Strukturen des MR-Gerétes, wie zum Beispiel im
Hauptmagneten und den HF-Spulen, induziert. Nach der Lenz’schen Regel wirkt der
induzierte Wirbelstrom entgegen der urspriinglichen Stromrichtung des geschalteten
Gradienten. Der resultierende Strom ist somit die Summe des urspriinglichen Stroms
und des unerwiinschten Wirbelstroms. Diese Wirbelstrome fuhren zu zusétzlichen Ma-
gnetfeldinhomogenitéten, die in speziellen Fillen die Bildqualitédt beeintriachtigen. JE-
HENSON ET AL. [53] und VAN VALLS ET AL. [54] beschrieben die Wirbelstréme durch

Multiexponentialfunktion mit Zeitkonstanten bis zu mehreren hundert Millisekunden:

Ie(t) = H(t) Y ane™"/™. (2.38)

I.(t) : Induzierter Wirbelstrom
H(t) : Stufenfunktion
a, : Amplitude

T, . Zeitkonstante

Die durch Wirbelstrome entstandenen Magnetfeldinhomogenitéten iiberlagern das
Hauptmagnetfeld. Der Wirbelstromanteil kann durch eine Taylorreihe in einen By-Term
und einen linearen Term unterteilt werden. Wirbelstrome héherer Ordnung werden in
der Regel ignoriert. Wahrend der MR-Akquisition fithrt der lineare Term zu Abwei-
chungen von der erwarteten Gradientenform (k-Raum-Verschiebung), wohingegen der
Bo-Term zu unerwiinschten Phasenfehlern fiihrt [55]. Fiir kartesische Ortskodierung ist
Aufgrund der gleichbleibenden Lesegradienten die durch den Wirbelstrom induzierte

k-Raum-Verschiebung und der unerwiinschte Phasenfehler fiir alle akquirierten Echos
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identisch. Bei der radialen Ortskodierung fithren die Wirbelstrome aufgrund der unter-
schiedlichen Frequenzgradienten zu speichenspezifischen k-Raum-Verschiebungen und
Phasenfehler. Verschiedene Methoden, um den linearen Wirbelstrom fiir die radiale
Ortskodierung zu kompensieren, sind in der Literatur ausfiihrlich beschrieben [56-58].
Um die unerwiinschten Phasenfehler der Wirbelstrome bei der radialen Ortskodierung

zu eliminieren, gibt es bisher nur zwei Ansétze in der Literatur [59,60].

2.4 Kontrastmittelverstarkte
MR-Perfusionsbildgebung

Die MR-Perfusionsbildgebung ist ein weitverbreitetes Verfahren zur Bestimmung funk-
tioneller und metabolischer Parameter menschlicher Organe. Einer der am meisten
verwendeten metabolischen Parameter ist die Hirndurchblutung. Der zerebrale Blut-
fluss (Cerebral Blood Flow, CBF) und das Blutvolumen (Cerebral Blood Volume,
CBV) sowie die mittlere Transitzeit (Mean Transit Time, MTT) sind die aussa-
gekréftigsten Perfusionsparameter am Hirn. Ein weiteres Anwendungsgebiet der MR-
Perfusionsbildgebung ist die Quantifizierung der Nierenfiltration durch Bestimmung der

glomeruléren Filtrationsrate (Glomerular Filtration Rate, GFR)).

In der klinischen Diagnostik wird die MR-Perfusionsbildgebung in der Regel
zur frithzeitigen Erkennung von Tumoren oder bei Schlaganfall eingesetzt. Die MR-
Perfusionsbildgebung wird entweder nichtinvasiv durch die arterielle Spinmarkierung
(Arterial Spin Labeling, ASL) oder durch die invasive Gabe von Kontrastmit-
teln (Dynamic Contrast Enhanced-MRI, DCE-MRI und Dynamic Susceptibility
Contrast-MRI, DSC-MRI) durchgefiihrt.

Fiir die arterielle Spinmarkierung (ASL) wird eine Aufnahme mit vorgesittigtem
Blut von einer ungeséttigten Aufnahme subtrahiert, um die Perfusionsparameter zu
bestimmen. Da das Blut als Marker dient, werden in der ASL keine Kontrastmittel
verwendet. Nachteil der ASL ist die ldngere Messzeit sowie das geringere SNR gegeniiber
der kontrastmittelverstiarkten MR-Perfusionsbildgebung (DCE-MRI). Eine ausfiihrliche
Beschreibung der ASL-Methode, deren Anwendungsgebiete sowie Vor- und Nachteile

konnen bei TOFTS [61] nachgelesen werden.

Das Prinzip der kontrastmittelverstirkten MR-Perfusionsbildgebung besteht aus
dem Verfolgen des Kontrastmittels nach der Injektion und der Bestimmung der Menge
des Kontrastmittels (Kontrastmittelkonzentration) zu jedem beliebigem Zeitpunkt im
Zielorgan. Aus der rdumlichen und zeitlichen Verteilung des Kontrastmittels im Organ
werden mit modellbasierten Algorithmen die Perfusionsparameter bestimmt. Wichtige

Voraussetzung der modellbasierten Bestimmung der Perfusion ist eine hohe zeitliche
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und raumliche Auflésung. Optimal ist eine Akquisitionsdauer von einigen Sekunden fiir

eine Multischicht-Aufnahme oder einen dreidimensionalen Datensatz.

Im Allgemeinem sollte das Akquisitionsprotokoll der kontrastmittelverstiarkten MR-
Perfusionsbildgebung laut TorTs [61] folgende Kriterien erfiillen:

e nachweisliche MR-Sensitivitit des ausgewéhlten Kontrastmittel im zu untersu-

chenden Organ
e problemlose Injektion des Kontrastmittels

e Abdeckung des kompletten Organvolumens und das fiir die Erstellung der arteri-
ellen Input-Funktion (AIF) bendétigte zufiihrende Gefif

e hohe zeitliche und rdumliche Auflésung bei ausreichendem SNR.

Aufgrund der im Vergleich zu humanen Anwendungen begrenzten Anzahl der Spu-
lenelemente tierexperimenteller MR-Geréte sowie der notwendigen hohen raumlichen
Auflosung tierexperimenteller Studien ist das SNR bei der tierexperimentellen Bildge-
bung ein bekanntes Problem. Die radiale Ortskodierung in Kombination mit der nichtli-
nearen inversen Rekonstruktion ermoglicht es, hochaufgeloste Multischicht-Aufnahmen
der Maus mit einer zeitlichen Auflésung von einigen hundert Millisekunden zu ver-

kniipfen.

Die fiir diese Arbeit wichtigsten Grundlagen der kontrastmittelverstirkten MR-
Perfusionsbildgebung am Hirn und an der Niere sowie einige in der Literatur erzielte
Ergebnisse werden in diesem Kapitel beschrieben. Fiir eine ausfiihrliche Beschreibung
der kontrastmittelverstarkten MR-Perfusionsbildgebung wird auf TOFTS [61] verwie-

Sen.

2.4.1 Aufbau der kontrastmittelverstirkten
MR-Perfusionsbildgebung

Um die kontrastmittelverstirkte MR-Perfusionsbildgebung besser zu verstehen, kann
die Perfusionsbildgebung in separate Abschnitte unterteilt werden. Die Perfusionsbild-

gebung setzt sich aus folgenden Schritten zusammen:

e Injektion des Kontrastmittels

o Konsekutive und mit der Kontrastmittel-Injektion synchron akquirierte Da-

tensatze

e Bestimmung der Signal-Zeit-Kurve fiir jedes Voxel
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e Bestimmung der Konzentration-Zeit-Kurve aus der Signal-Zeit-Kurve

e Modellbasierte Bestimmung der Perfusionsparameter mit Hilfe eines Perfusions-

modells.

Die oben erwidhnten Abschnitte der Perfusionsbildgebung und deren Zusammenhang
sind schematisch in Abb. 2.11 abgebildet.
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Abb. 2.11: Schematischer Aufbau einer kontrastmittelverstirkten MR-
Perfusionsbildgebung. Im ersten Schritt wird synchron zur Datenakquisition das Kon-
trastmittel verabreicht. Die Datenakquisition startet vor der Injektion und wird bis zu eini-
gen Minuten nach der Injektion fortgefiihrt. Aus den akquirierten Daten werden Voxel- oder
ROlI-basierte Signal-Zeit-Kurven bestimmt. Die zeitliche Verteilung des Kontrastmittels wird
durch die Analyse der Signal-Zeit-Kurve ermittelt. Mit Hilfe des Perfusionsmodells kénnen aus
den Signal-Zeit bzw. Konzentration-Zeit-Kurven verschiedene Perfusionskarten zum Beispiel
die mittlere Transitzeit (MTT), das relative zerebrale Blutvolumen (rCBV) und die maximale

Kontrastmittelkonzentration (R2Peak) berechnet werden.
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Im n#chsten Abschnitt werden die wichtigsten physikalischen und chemischen
Grundlagen der Kontrastmittel und deren Wirkung auf die MR-Bilder und die Phy-
siologie beschrieben. Eine ausfiihrliche Behandlung dieses Themas findet sich in LAUF-
FER [62] und TOTH ET AL. [63].

2.4.2 Kontrastmittel und Relaxivitat

Ein fiir die MR-Bildgebung verwendetes Kontrastmittel dient hauptséchlich zur Verbes-
serung der diagnostischen MR-Sensitivitdat im gewiinschten Gewebe durch Verdnderung
der Relaxationsmechanismen [64]. Die in der MRT verwendeten Kontrastmittel werden
in positive und negative Kontrastmittel aufgeteilt. Positive Kontrastmittel verkiirzen
die T}-Zeit und fiithren zu einem Signalgewinn auf Tj-gewichteten Aufnahmen, wohin-
gegen negative Kontrastmittel die Th-Zeit verkiirzen und zu einem Signalverlust auf 75-
bzw. T5-gewichteten Aufnahmen fithren. Allerdings muss beriicksichtigt werden, dass
sowohl positive als auch negative Kontrastmittel beide Relaxationszeiten verkiirzen, nur
die jeweilige Effekte auf die T1- oder Ty-Zeit unterschiedlich stark ausfallen. Von den
positiven Kontrastmitteln sind Gadoliniumkomplexe wie Magnevist (Gd-DTPA) oder
Mn2* weit verbreitet und sind iiblicherweise paramagnetische Stoffe. Negative Kontrast-
mittel sind iiblicherweise Eisenpartikel wie Magnetit (Fe;O4) oder USPIO (Ultrasmall

SuperParamagnetic Iron Oxide particles).

Die Relaxationszeit nach der Kontrastmittelgabe wird durch einen diamagnetischen

Term und einen paramagnetischen Term beschrieben:

i=1,2. (2.39)

T obs : Relaxationszeit nach der Kontrastmittelgabe
T; 4 - Diamagnetische Relaxationszeit

T; p : Paramagnetische Relaxationszeit

Der diamagnetische Term ist kontrastmittelunabhéngig und entspricht der Relaxati-
onskonstante des zu untersuchenden Objektes. Der paramagnetische Term héngt von
der Konzentration und der spezifischen Relaxivitdt des Kontrastmittels ab und ist die
Ursache der erwiinschten Relaxationseffekte:
1 —
Tiobs  Tia

+r,C, i=1,2. (2.40)

r; . Spezifische Relaxivitéit

C : Kontrastmittelkonzentration
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Die spezifische Relaxivitdt r; beschreibt die Effektivitdt des Kontrastmittels und wird
I angegeben. Zudem wird durch die Konstante ™2 s wischen
1

positiven und negativen Kontrastmitteln unterschieden (Fiir negative Kontrastmittel

gilt 2 >> 1). Fiir Gd-DTPA liegt 7; bei 3,71 mM's™" und r, bei 4,44 mM's~! bei
!

9,4 Tesla [65].

normalerweise in mM ™ 's™

Die Ursache der spezifischen Relaxivitdt wird in der Regel durch einen Inner-Sphere-

und einen Quter-Sphere-Mechanismus beschrieben:
ri =14 i=1,2. (2.41)

ris . Spezifische Relaxivitit des Inner-Sphere-Mechanismus

r¢® : Spezifische Relaxivitét des Outer-Sphere-Mechanismus

Der Inner-Sphere-Mechanismus entsteht durch Dipol-Dipol-Wechselwirkung zwischen
Protonen und ungepaarten Elektronen des Kontrastmittels und fithrt zu einer verkiirz-
ten Ti-Zeit. Der Quter-Sphere-Mechanismus wird hingegen durch die magnetische Sus-
zeptibilitdt der Kontrastmittel hervorgerufen. Der Unterschied in der magnetischen Sus-
zeptibilitdt zwischen Wasserstoffkernen und dem injizierten Kontrastmittel fithrt zu
lokalen Magnetfeldern, die wiederum zu einem Abfall der T5-Zeit fithren. Zusammen-
fassend entsteht der T;-Effekt der MR-Kontrastmittel hauptsidchlich durch den Inner-
Sphere und der Ty-Effekt durch den Quter-Sphere-Mechanismus. Die Inner-Sphere- und
Outer-Sphere-Mechanismen eines Gd-DTPA-Komplexes sind in Abb. 2.12 abgebildet.

Die in der MRT verwendeten Kontrastmittel miissen bestimmte Forderungen
erfiillen, um fiir die klinische Anwendung zugelassen zu werden [64]. Die wichtigsten

Anforderungen an MR-Kontrastmittel sind:

e Beeinflussung der Relaxationszeiten des zu untersuchenden Organs

Eignung fiir gezielte In-vivo-Anwendungen

hohe Stabilitat wahrend der Lagerung und Anwendung

gute Ausscheidung aus dem Blutkreislauf bzw. Gewebe

geringe Toxizitét.

Da das Kontrastmittel Gd-DTPA im gesundem Hirngewebe fiir die Blut-Hirn-
Schranke nicht durchléssig ist und in der Niere nur in den Glomeruli filtriert wird
und nicht durch die Tubuli zuriick ins Nierengewebe gelangen kann, war Gd-DTPA
ein geeignetes Kontrastmittel fiir die in dieser Arbeit vorgenommenen Perfusionsstudi-

en. Des Weiteren hat Gd-DTPA einen dhnlichen Ausscheidungsprozess wie das in der
klinischen Diagnostik verwendete Tc-DTPA [67].
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Abb. 2.12: Inner-Sphere- und Quter-Sphere-Mechanismus eines Gd-DTPA-
Komplexes. Der durch die Dipol-Dipol-Wechselwirkung entstandene Inner-Sphere-
Mechanismus findet zwischen ungepaarten Gd-D'TPA-Elektronen und den benachbarten Was-
sermolekiilen statt. Die Wechselwirkung zwischen dem Gd-D'T'PA-Molekiil und den restlichen
Wassermolekiilen fiihrt zum Quter-Sphere-Mechanismus. Das rote q ist die Anzahl der betei-
ligten Wassermolekiilen. Abbildung nach UHL [66].

2.4.3 Grundlagen der modellbasierten Bestimmung der

Hirnperfusion

Um die physiologischen Parameter der Hirndurchblutung (CBV, CBF und MTT) zu
bestimmen, muss ein Perfusionsmodell eingefiihrt werden, mit dem der Durchfluss bzw.
die Verteilung des Kontrastmittels im Hirn beschrieben wird. In einem Perfusionsmo-
dell werden verschiedene pharmakokinetische Eigenschaften wie das Diffusionsvermégen
zwischen extra- und intrazelluldirem Raum, Verteilungsvolumina und die Halbwertszeit

des Kontrastmittels im Zielorgan berticksichtigt [68].

In diesem Abschnitt wird ein in der Diagnostik weit verbreitetes Perfusionsmodell
vorgestellt, das auf der dynamischen Suszeptibilitiats-Bildgebung (DSC-MRI) beruht.
Bei der DSC-MRI wird der T5-Effekt der Kontrastmittel gezielt eingesetzt, um die

Hirnperfusion zu quantifizieren.

In dem vorgestellten Perfusionsmodell wird der zeitliche Verlauf der Kontrastmittel-
konzentration im Hirn analysiert, um verschiedene Perfusionsparameter zu bestimmen.
Der zeitliche Verlauf der Kontrastmittelkonzentration (Konzentration-Zeit-Kurve) im

Gewebe wird aus dem zeitlichen Verlauf der Signalintensitét (Signal-Zeit-Kurve) ermit-
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telt [69]. Um die Kontrastmittelkonzentration aus der Signalintensitdt zu bestimmen,
wird im ersten Schritt der durch die Kontrastmittelgabe induzierte T,-Effekt mit der

Kontrastmittelkonzentration verbunden [70,71]:
ARQ = K9 O (242)

AR, : Verdanderung der T,-Relaxivitdat durch Kontrastmittelgabe

ko : Unbekannte Konstante

ko ist eine gewebe-, magnetfeld- und pulssequenzspezifische Konstante. Die zeitliche

Signalintensitédtsentwicklung kann wiederum mit ARy beschrieben werden:
S(t) = S(0)e TeARA), (2.43)

S(t) : Signalintensitét zum Zeitpunkt ¢ nach der Kontrastmittelgabe
S(0) : Signalintensitit vor der Kontrastmittelgabe

Aus Gl. 2.42 und Gl. 2.43 folgt:

1 S(t)
T In 50)° (2.44)

In Abb. 2.13 ist ein in dieser Arbeit entstandenes Beispiel fiir die Signal-Zeit-Kurve und

Ot) =

die Konzentration-Zeit-Kurve in der grauen Substanz der Maus abgebildet.
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Abb. 2.13: Signal-Zeit-Kurve und Konzentration-Zeit-Kurve der grauen Substanz
in der Maus. (a) Die Signal-Zeit-Kurve wird direkt aus den gemessenen Daten mittels einer
ROI ermittelt. Der induzierte Ty-Effekt wird kurz nach Injektion des Kontrastmittels sicht-
bar. (b) Die Konzentration-Zeit-Kurve wird hingegen mit Hilfe der Gl. 2.44 bestimmt und

verdeutlicht den zeitlichen Verlauf des Kontrastmittels in der grauen Substanz.

Mit der berechneten Konzentration-Zeit-Kurve konnen relative Werte der Perfusi-
onsparameter (CBV, CBF und MTT) bestimmt werden [69,72,73]. Fiir die absolute
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Quantifikation der Perfusion wird eine arterielle Input-Funktion (AIF) benétigt [74-78].
Da in dieser Arbeit nur relative Perfusionsparameter bestimmt wurden, wird im Weite-

ren nur die Methode zur Bestimmung von relativen Perfusionsparametern ausfiihrlich

behandelt.

Mit Hilfe der Konzentration-Zeit-Kurve im Zielorgan konnen die relativen Perfu-
sionsparameter CBF, CBV und MTT bestimmt werden. Das zerebrale Blutvolumen
(CBV) wird durch die Fléche unter der Konzentration-Zeit-Kurve definiert [79]:

CBV — / C(t)dt. (2.45)

Des Weiteren ist die mittlere Transitzeit (MTT) durch das normierte erste Moment der

Konzentration-Zeit-Kurve gegeben:
(2.46)

Zuletzt wird der zerebrale Blutfluss (CBF) durch das 1894 von STEWART [80] beschrie-
bene Central-Volume-Theorem bestimmt:

CBV
MTT"

Weitere fiir die Diagnostik relevante Perfusionsparameter, wie zum Beispiel die Appea-

CBF = (2.47)

rance Time (Ankunft des Kontrastmittels im Zielorgan), Peak Concentration (Kon-
trastmittelkonzentration am Maximum), Time to Peak (Dauer zwischen Ankunft und
Maximum des Kontrastmittels im Zielorgan) oder Bolus-Halbwertsbreite, werden direkt

von der Konzentration-Zeit-Kurve abgelesen.

In der Regel besitzt die Konzentration-Zeit-Kurve jedoch einen weiteren Konzen-
trationspeak, der circa 15 Sekunden nach dem ersten Boluspeak auftaucht. Dieser
Peak ist die Folge der Blutrezirkulation und ist als zweite Boluspassage bekannt. Da
die zweite Boluspassage zu Fehlberechnungen der Perfusionsparameter fiihrt, wird die
Konzentration-Zeit-Kurve an eine Gammaverteilung angenghert, um die Wirkung der
zweiten Boluspassage zu verringern [81-83]:

K(t— 7‘)0‘67% t>7

Cr = : (2.48)
0 t<rT

Cr : Gefittete Konzentration-Zeit-Kurve mit einer Gammaverteilung
K : Skalierungsfunktion
7 : Ankunftszeit des Kontrastmittels im Zielorgan

a, B : Variablen der Gammaverteilung
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Mit Hilfe der angenédherten Gammaverteilung konnen wiederum die Perfusionsparame-

ter bestimmt werden [81]:
CBV = KB*"'T'(a + 1)

MTT =7+ B(a+1)

2.49
PC = K(%)a (249)
TP =7+ af.

PC : Kontrastmittelkonzentration am Maximum (Peak Concentration)

TP : Dauer zwischen Ankunft und maximaler Kontrastmittelkonzentration (Time to Peak)

2.4.4 Grundlagen der modellbasierten Bestimmung der

Nierenfiltration

Da die MR-Kontrastmittel iiblicherweise durch die Niere ausgeschieden werden, bil-
det die kontrastmittelverstiarkte MR-Perfusionsbildgebung eine geeignete Basis zur Be-
stimmung der Nierenfiltration. Die glomeruldre Filtrationsrate (GFR) und der renale
Plasmafluss (RPF) sind zwei wichtige Perfusionsparameter, die in der Regel mit der
Nierenfunktion korrelieren. Aus weiteren Griinden ist die Bestimmung des GFRs vor
allem fiir die Diagnostik und Therapie verschiedener Nierenkrankheiten relevant [84].
Wie bereits bei der modellbasierten Bestimmung der Hirnperfusion beschrieben wur-
de, existieren mehrere Persfusionsmodelle zur Bestimmung der Nierenfiltrationunktion
mittels kontrastmittelverstarkter MRT [85-90]. In diesem Kapitel wird zuerst ein kur-
zer Einblick in die anatomischen und physiologischen Grundlagen der Niere sowie eine
Beschreibung der in dieser Arbeit verwendeten Perfusionsmodelle gegeben. Ausfiihrli-
che Erlduterungen zur kontrastmittelverstirkten Nierenperfusion finden sich in PRA-

SAD [91] und JONES ET AL. [92].

2.4.4.1 Anatomie und Physiologie der Niere

Die menschliche Niere (Abb. 2.14) ist ein bohnenférmiges Organ, das bei einer Lénge
von ca. 12 cm, Breite von 6 cm und Dicke von 3 cm zwischen 120 und 200 g wiegt und
von der Nierenkapsel umhiillt wird. Die Hauptaufgabe der Niere ist die Ausscheidung
und Regulierung der durch Stoffwechsel entstandenen Produkte. Zudem wird der Salz-
und Wasserhaushalt durch die Niere kontrolliert.

Die Niere selbst kann aus makroskopischer Sicht in die Nierenrinde, das Nieren-
mark und das Nierenbecken unterteilt werden (siche Abb. 2.14). Die Nierenrinde und
das Nierenmark sind die Funktionsmasse und bilden das Nierenparenchym. Die Nie-

renrinde grenzt von auflen an die Nierenkapsel und von innen an das Nierenmark. Das
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Nierenmark ist die innere Nierenmasse und hat eine pyramidenartige Form. Die Ba-
sis der Pyramide grenzt an die Nierenrinde wohingegen die Spitze der Pyramide in

Richtung des Nierenbeckens zeigt.

Glomerulus  Bowmansche Kapsel
.

Rinda

Mark

Backen ——7—"

Harnleiter

Bertini S3ula

*\ Progimale Tubuli
= Henlesche Schisife
T~ Distale Tubuli
- \lasa Recta
— Sammelrihra

Abb. 2.14: Anatomie der Niere. Die Unterteilung der Niere in die Nierenrinde, das
Nierenmark und das Nierenbecken ist in der linken Abbildung schematisch dargestellt. In der

rechten Abbildung ist der Aufbau eines Nephrons dargestellt. Gezeichnet von Carl Wolber!.

Ausscheidung und Regulierung finden hauptséchlich in den Nephronen statt. Ein Ne-
phron besteht aus vier unterschiedlichen Abschnitten: dem Nierenkorperchen, dem pro-
ximalen Tubulus, der Henleschen Schleife und dem distalen Tubulus (siehe Abb. 2.14).
Ein Nierenkorperchen setzt sich aus einer Bowmanschen Kapsel und einem Glomerulus
zusammen und liegt iiblicherweise in der Nierenrinde. Der Glomerulus ist ein verzweig-
tes Kapillarnetz, in dem die Blutfiltration stattfindet. Die abfiltrierte Harnfliissigkeit
wird zunéchst in den Kapselraum und von dort in den proximalen Tubulus weiter-
geleitet, wohingegen das filtrierte Blut die Nierenkorperchen verldsst und ein zweites
Kapillarnetz (vasa recta) bildet. Die vasa recta dient jedoch nicht nur zur Versorgung
der Tubuli, sondern ist auch mafigebend an der weiteren Filtration der Harnfliissigkeit
beteiligt. Die proximalen Tubuli dienen zum Abtransport und zur Konzentration der
Harnfliissigkeit und miinden in den absteigenden Ast der Henleschen Schleife. In den
proximalen Tubuli werden wertvolle Stoffe wie Glucose in die vasa recta resorbiert so-
wie selektierte Schadstoffe aus der vasa recta heraus filtriert. Die Henlesche Schleife hat
im Vergleich zur proximalen Tubuli eine feinere Kanalstruktur und besitzt einen aus

der Nierenrinde in das Nierenmark absteigende und einen aus dem Nierenmark in die

I Carl Walber, Muthesius Kunsthochschule, Kiel.
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Nierenrinde aufsteigenden Ast. Zudem wird ein Grofiteil des filtrierten Wassers resor-
biert und in die vasa recta zuriickgefiihrt. Der aufsteigende Ast der Henleschen Schleife
miindet wiederum in die distalen Tubuli. Die distalen Tubuli dienen hauptséchlich zur
Resorption von Ionen. Die konzentrierte Harnfliissigkeit aus den distalen Tubuli ge-
langt durch die Sammelrchre in das Nierenbecken. Der im Nierenbecken angesammelte
Endharn wird durch die Harnleiter in die Blase weitergeleitet und schliefllich aus dem

Korper ausgeschieden.

Die glomerulire Filtrationsrate (GFR) ist die Menge an filtrierter Harnfliissigkeit
pro Zeiteinheit in den Glomeruli. Die GFR betriagt ca. 120 ﬂ (entspricht 180 é)
fiir einen gesunden Menschen. Allerdings werden 99% der in drgrllnGlomeruli filtrierten
Fliissigkeiten in den Tubuli resorbiert. Somit ergibt sich ein Volumen von 1,5 Liter

Endharn, welches aus dem Korper ausgeschieden wird.

Durch die Einnahme von Indikator-Substanzen kann die GFR gemessen werden. Die

verwendeten Indikatoren miissen folgende Voraussetzungen erfiillen:

e in den Glomeruli filtriert werden
e in den Tubuli nicht resorbiert werden

e die Nierenfunktion nicht beeinflussen.

In der Diagnostik gilt der Indikator Kreatinin als Goldstandard zur Bestimmung des
GFRs. In der diagnostischen Bildgebung wird das Kontrastmittel Gd-DTPA als Indi-
kator fiir die MR-Bildgebung verwendet.

2.4.4.2 Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration aus der

Signalintensitét

Um die Perfusionsparameter zu bestimmen, wird in der Regel ein Perfusionsmo-
dell verwendet, welches die Kenntnis der zeitlichen Verteilung bzw. Absorption des
Kontrastmittels im Zielorgan voraussetzt. Die zeitliche Verteilung des Kontrastmit-
tels (Konzentration-Zeit-Kurve) wird iiblicherweise aus der Signalintensitét extrahiert.
Um die Umwandlung der Signalintensitat zur Kontrastmittelkonzentration zu verein-
fachen, wird angenommen, dass in einem bestimmten Konzentrationsbereich ein linea-
res Verhéltnis zwischen der Signalintensitdt und der Kontrastmittelkonzentration be-
steht [93-95].

Allerdings muss beriicksichtigt werden, dass das lineare Verhéltnis zwischen der Si-

gnalintensitdt und der Kontrastmittelkonzentration nur eine grobe Schéitzung darstellt.
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Bei hoher Kontrastmittelkonzentration fithren die Relaxationsprozesse zu einem nicht-
linearen Verhéltnis zwischen Signal und Konzentration [96]. Bei hohen Magnetfeldern
ist der Bereich der Linearitdt oft noch keiner. Die Linearitdt zwischen der Signalinten-
sitdt und der Kontrastmittelkonzentration wird stark durch die Akquisitionsparameter

beeinflusst.

Theoretisch kann die Kontrastmittelkonzentration durch die Signalentwicklung be-
rechnet werden. Da iiblicherweise eine Gradientenechosequenz fiir die Perfusionsbildge-
bung verwendet wird, kann das detektierte Signal durch Gl. 2.20 (Seite 15) beschrieben
werden. Die Relaxationszeiten sind an Konzentration und Typ des Kontrastmittels ge-
koppelt und durch Gl. 2.40 (Seite 33) gegeben. Aus Gl. 2.20 und Gl. 2.40 folgt die

Signalintensitét einer bestimmten Kontrastmittelkonzentration:

~Tr(7A+r1C
1— ¢ MRlm e ~Te(z5+r5C)

Sc = Mysin(«)

2.50
] — ¢ TRz +n0) cos() (250
C' : Kontrastmittelkonzentration

Sc @ Signalintensitéit des Zielorgans mit der Kontrastmittelkonzentration C

r1,m5 © Spezifische Relaxivitiat des Kontrastmittels

Dabei stellt M eine unbekannte Konstante da. Um M, aus der Gl. 2.50 zu streichen und
die Konzentration zu einem bestimmten Zeitpunkt zu berechnen, wird das Verhéltnis
zwischen der Signalintensitit einer Vorabmessung (ohne Kontrastmittel) und der Si-
gnalintensitit des gewéhlten Zeitpunktes berechnet. Dieses Verhéltnis wird im weiteren

Verlauf dieser Arbeit relative Signalintensitit benannt:

T
s (1 T Cos(a)) (1 — e_TR(T11+Tlc)>
< ~TersC (2.51)

- €

26 - 1
So (1 — eﬁ) (1 — ¢ TR(zri0) cos(a))

Dabei stellen Sy die Signalintensitdt ohne Kontrastmittel und S die Signalintensitét

einer bestimmten Konzentration da.

2.4.4.3 Rutland-Patlak-Modell

Das Rutland-Patlak-Modell ist ein Zweikompartimente-Modell zur Bestimmung der
Nierenfiltration, vorgestellt durch PETERS [97] basierend auf der Arbeit von RuUT-
LAND [98] und PATLAK ET AL. [99] und wird in der Regel in der Computertomographie

verwendet.

Grundvoraussetzung des Rutland-Patlak-Modells ist der gerichtete Fluss vom ersten

Kompartiment in Richtung des zweiten Kompartiments. Kompartimente sind Regionen
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in der Niere, die sich durch anatomische oder physiologische Eigenschaften unterschei-
den. In der MR-Perfusionsbildgebung bildet der vaskuldre Anteil der Niere das erste
Kompartiment und der tubulire Anteil der Niere das zweite Kompartiment. Zudem

werden folgende Annahmen gemacht [88]:

e das Interstitium wird vernachléssigt

e identische Hamatokrit-Konzentration in den Nierengefafien und der Aorta wird

vorausgesetzt

e es wird angenommen, dass die Kontrastmittelkonzentration in der Aorta und den

Nierengefafien identisch ist

e das Kontrastmittel sich sofort und komplett in den Kompartimenten verteilt.

Das Rutland-Patlak-Modell benétigt die Konzentration-Zeit-Kurve von zwei aus-
gewahlten Regionen: der Aorta und der Niere, wobei die ROI in der Niere nur aus der
Nierenrinde und dem Nierenmark besteht, das Nierenbecken wird aus der ROI ausge-

schlossen.

Die Kontrastmittelkonzentration in der Niere setzt sich das vaskulare und tubulare

Kompartiment zusammen:

Ci(t) = Colt) + Gi(1). (2.52)

Cx : Kontrastmittelkonzentration in der Niere
Cy : Kontrastmittelkonzentration im vaskuldren Kompartiment

C; : Kontrastmittelkonzentration im tubuldren Kompartiment

Die Kontrastmittelkonzentration im vaskuldren Kompartiment ist wiederum proportio-

nal zur Kontrastmittelkonzentration im Plasma:

CL(t) = c1 Ch(t), (2.53)

C, : Kontrastmittelkonzentration im vaskuldren Kompartiment
¢1 : Proportionalitéitskonstante

C, : Kontrastmittelkonzentration im Plasma

wobei die Proportionalitdtskonstante c¢; den vaskuldren Anteil représentiert und die

Kontrastmittelkonzentration im Plasma (C,) durch

Gyft) = 2l

“1-HOT (2.54)
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Cp : Kontrastmittelkonzentration im Plasma
C, : Kontrastmittelkonzentration in der Aorta
HCT : Hamatokrit

gegeben ist. Auflerdem wird angenommen, dass die Kontrastmittelkonzentration im
tubuldren Kompartiment proportional zum Integral der Kontrastmittelkonzentration

in der Aorta ist:
t

Ci(t) = CQ/Ca(T)dT. (2.55)

0

C; : Kontrastmittelkonzentration im tubuldren Kompartiment
co : Proportionalitdatskonstante

Cp : Kontrastmittelkonzentration im Plasma

Die Proportionalitdtskonstante ¢y entspricht somit der Ausscheidungsrate des Kontrast-
mittels aus dem vaskuldren Kompartiment in das tubulidre Kompartiment. Durch Kom-
binieren von GI. 2.52 bis 2.55 ergibt sich:

f Cp(T)dr
Ci(t) 0
Cp<t> =cC1 + ng. (256)

Gl. 2.56 ist eine lineare Gleichung (Y = ¢; + ¢2X), die durch die Steigung des Rutland-
Patlak-Plots gelost wird.

Die Variable 7 ermoglicht es, die GFR zu unterschiedlichen Zeitpunkten des Aus-
scheidungsprozesses zu bestimmen. Das optimale Zeitfenster zur GFR-Bestimmung be-
ginnt mit dem ersten Konzentrationsabfall in der Aorta und endet mit der ersten Aus-
scheidung des Kontrastmittels von der Niere in die Blase [97]. Im menschlichen Kérper
ist dieses optimale Zeitfenster zwischen der dreiffigsten und hundertsten Sekunde nach
Kontrastmittelgabe gegeben [88,100].

Das Rutland-Patlak-Modell vernachléssigt die Bolusstreuung sowie den tubuldren
Abfluss aus der Niere [101,102]. Da der tubuldre Abfluss nicht berticksichtigt wird,
besteht die ROI in der Regel aus der Nierenrinde und dem Nierenmark [101,103-105].

Die bestimmte Ausscheidungsrate ist ungenau [102, 106].

2.4.4.4 Multikompartiment-Modell

Das durch LEE ET AL. [90] vorgestellte Multikompartiment-Modell beriicksichtigt die
Ausscheidung und den Durchfluss des Kontrastmittels im gesamten Nierenparenchym.

Das Modell beginnt mit der Injektion des Kontrastmittels in den Blutkreislauf und



44 Grundlagen

A RPF I7A_GFR P

Q—>

L D CD

U —

A J

A J

A |

A |

T
I

I

| I I

RPF - GFR f.GFR f GFR | f.GFR | f.,GFR :
I I 1

A J ! ! !

- - - - 1 1 I

— e e e « 1 !

B e e b e e o e i i T e b et S B I

Abb. 2.15: Schematische Darstellung des Multikompartiment-Modells. Im
Multikompartiment-Modell wird zunéchst die Konzentration-Zeit-Kurve des Kontrastmittels
in der Aorta (Ao) als Inputfunktion bestimmt. Das Kontrastmittel gelangt durch den renalen
Plasmafluss (RPF) in das vaskuldre Kompartiment der Niere, bestehend aus den Arterien
und den Glomeruli (A). Die Ausscheidung des Kontrastmittels aus den Arterien (GFR) er-
folgt in den Glomeruli, das Kontrastmittel wird somit direkt in die proximalen Tubuli (P)
weitergeleitet. Von den proximalen Tubuli gelangt das Kontrastmittel der Reihenfolge nach
in die Henlesche Schleife (L), die distalen Tubuli (D) und die Sammelréhre (CD), bevor es ins
Nierenbecken (U) fliefit. In jedem Schritt der Kontrastmittelausscheidung wird eine bestimmte
Menge an nicht kontrastmittelhaltiger Fliissigkeit resorbiert und zuriick in den Blutkreislauf
(V) transportiert (gestrichelte Linien). Die in der Grafik gelb gefiillten Kompartimente liegen
in der Nierenrinde, die blau gefiillten im Nierenmark. Abbildung nach LEE ET AL. [90)].

endet mit der Ausscheidung des Kontrastmittels aus dem Nierenbecken hin zur Blase
(siche Abb. 2.15).

In diesem Multikompartiment-Modell wird der vollstéindige Ausscheidungsprozess
des Kontrastmittels in der Niere beginnend mit der Filtration in den Glomeruli, der
genaue Durchfluss des Kontrastmittels und die Resorption von Fliissigkeiten in den Tu-
buli sowie die Ausscheidung des Kontrastmittels aus dem Nierenbecken modelliert. Da
das Multikompartiment-Modell viele unbekannte Parameter besitzt, wird iiblicherweise
zur Bestimmung des GFRs eine vereinfachte Version des Multikompartiment-Modells
bestehend aus den Glomeruli, proximalen Tubuli und der Henleschen Schleife verwen-
det.

2.4.4.5 Vereinfachtes Multikompartiment-Modell

Die schematische Darstellung des vereinfachten Multikompartiment-Modells [90] ist in
Abb. 2.16 zu sehen.

Das vereinfachte Multikompartiment-Modell unterscheidet sich in folgenden Punk-

ten vom vollstdndigen Multikompartiment-Modell.
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Abb. 2.16: Schematische Darstellung des vereinfachten Multikompartiment-

Modells. Im vereinfachten Multikompartiment-Modell wird wie im vollstidndigem
Multikompartiment-Modell die Aorta (Ao) als Inputfunktion verwendet. Das Nierenparen-
chym wird jedoch nur bis zur Henleschen Schleife modelliert. Somit gelangt das Kontrast-
mittel in das vaskuldre Kompartiment der Niere (A) und von da aus in die proximalen Tubuli
(P) sowie der Henleschen Schleife (L). Der Ausscheidungsprozess des Kontrastmittels in den
distalen Tubuli (D) wird mit den proximalen Tubuli kombiniert und als Kompartiment P
dargestellt. Zudem wird das venoése Kompartiment mit dem vaskuldrem Kompartiment A
kombiniert. Die Kontrastmittelausscheidung in der Sammelréhre und dem Nierenbecken wird
jedoch ignoriert. Die Resorption von nicht kontrastmittelhaltigen Substanzen wird weiterhin
berticksichtigt und ist durch gestrichelte Linien dargestellt. Die in der Grafik mit gelb gefiillten
Kompartimente liegen in der Nierenrinde, die mit blau gefiillten im Nierenmark. Abbildung

nach LEE ET AL. [90]

e Die beiden separaten vaskuldren Kompartimente A und V werden kombiniert und

als ein einheitliches vaskuldres Kompartiment A modelliert.

e Die proximalen und distalen Tubuli werden kombiniert und als Kompartiment P

dargestellt.

e Der Ausscheidungsprozess in der Sammelrohre (CD) sowie im Nierenbecken (U)

wird nicht beriicksichtigt.

Aufgrund dieser Vereinfachungen reduziert sich die Anzahl an unbekannten Parametern
auf vier. Diese unbekannten Parameter sind der renale Plasmafluss (RPF), die glome-
ruldre Filtrationsrate (GFR), die fraktionelle Resorptionsrate in den proximalen und

distalen Tubuli (f,) sowie die fraktionelle Resorptionsrate in der Henleschen Schleife
(fr)-
Die Kontrastmittelkonzentration in der Nierenrinde und im Nierenmark wird somit

durch die drei Kompartimente A, P und L beschrieben:

Vacx Vi
Cex(t) = Vs Ca(t) + ch Cp(t)

Vit Vi
Chiea(t) = V;ijA(t) T VMldCL(t).

(2.57)
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Cox,Chieq : Kontrastmittelkonzentration in der Nierenrinde bzw. im Nierenmark
Ca,Cp : Kontrastmittelkonzentration im vaskuldren bzw. tubuldaren Kompartiment
(1, : Kontrastmittelkonzentration in der Henleschen Schleife
Vs, Vatea @ Volumen der Nierenrinde bzw. des Nierenmarks
Vacx,Varea : Vaskuldres Volumen der Nierenrinde bzw. des Nierenmarks

V5, W1« Tubulédres Volumen der Nierenrinde bzw. des Nierenmarks

Die unbekannten Kontrastmittelkonzentrationen in den Kompartimenten A, P und L

werden wiederum durch folgende Gleichungen bestimmt:

t

RPF = —u
et = =y [ Cnn(were o~y
0
t
GFR —GFR(—fp) ;_,,
Cp(t) = v /C’A(u)e ) (2.58)
p

t

FR(1 — —GFRO(—fp=f) ;.
CL(t):—G R(vl fp)/op(u)e o Wy,
0

wobei (', die Konzentration des Kontrastmittels im Plasma der Aorta widerspiegelt
(siche Gl. 2.54, Seite 42).

Allerdings wird auch durch LEE ET AL. [90] beobachtet, dass die Konzentration
des Kontrastmittels im tubuldren Kompartiment, bestehend aus den proximalen und
distalen Tubuli, unterschéitzt wird. Der Grund ist der unbekannte Kontrastmittelfluss
in den distalen Tubuli sowie der Sammelrohre. Ein weiteres Problem des vereinfachten
Multikompartiment-Modell besteht in der Annahme, dass die Flussgeschwindigkeit in
den verschiedenen Kompartimenten der Niere konstant ist. Diese Annahme kann zu
weiteren Fehlschédtzungen der Kontrastmittel-Konzentration in den Kompartimenten
fiihren LEE ET AL. [90].
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Korrektur und Optimierung von Sequenzen

mit radialer Ortskodierung

Das folgende Kapitel beschiftigt sich mit den im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihr-
ten Korrektur- und Optimierungsschritte an Sequenzen mit radialer Ortskodierung. Im
ersten Abschnitt dieses Kapitels wird der MR-Tomograph und die verwendeten Spulen
vorgestellt. Im Weiteren werden Methoden vorgestellt, um die unerwiinschten Effekte
der Wirbelstrome (lineare- und Bo-Wirbelstréme) zu minimieren bzw. zu korrigieren.
Die vorgestellten Korrekturmethoden sind entweder Erweiterungen vorhandener Me-

thoden oder sie wurden speziell fiir die Anforderungen dieser Arbeit entwickelt.

3.1 MRT-System

Die MR-Daten wurden an einem BioSpec 94/30 (Bruker BioSpin MRI GmbH, Ettlingen,
Deutschland) aufgenommen, das speziell an die Anforderungen der Kleintier-Bildgebung
angepasst ist. Die Magnetfeldstérke des Gerétes betragt 9,4 Tesla. Der Tomograph ist
mit einer AVANCE II-Elektronik und einem BGA12S-Gradientensystem ausgestattet.
Die maximale Gradientenstiarke betragt 660 %T mit einer Schaltgeschwindigkeit von
4570 L

mms’

Die HF-Anregung erfolgt durch einen in die Magnetrohre eingesetzten Quadratur-
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resonator. Das Signal wird durch eine Oberflichenspule, eine 4-Kanal- Phased-Array-
Spule oder durch den Quadraturresonator selbst empfangen, wobei von der Oberflichen-
und der Phased-Array-Spule jeweils eine Ausfithrung fiir Maus- und Rattenstudien zur
Verfiigung steht. Alle in dieser Arbeit verwendeten Spulen stammen von Bruker BioSpin
MRI GmbH (Ettlingen, Deutschland).

Jede Spule besitzt ein eigenstédndiges Empfangsprofil, das durch die Spulengeome-
trie und Anzahl der Spulenelemente vorgegeben ist. Zum Beispiel besitzt die 4-Kanal-
Phased-Array-Spule vier Spulenelemente in Form einer 2x2-Matrix mit koronarer Ori-
entierung. Durch die koronare Ausrichtung der Spulenelemente eignet sich die Phased-
Array-Spule vor allem fiir Aufnahmen in koronarer Orientierung. Der Aufbau der Ober-
flachenspule und der Phased-Array-Spule ist in Abb. 3.1 abgebildet.

(a) Oberflichen-Spule (b) Phased-Array-Spule

Abb. 3.1: Aufbau der Oberflichen- und Phased-Array-Spule. (a) Die Oberflichen-
spule besitzt nur ein einziges Spulenelement (rotes Quadrat). (b) Die 4-Kanal-Phased-Array-
Spule besitzt Spulenelemente in Form einer 2x 2-Matrix (rote Quadrate) mit koronarer Ori-
entierung und ermdglicht somit ein homogeneres Empfangsprofil. Die Probe wird unter der

halbkreisférmigen Ausbuchtung positioniert.

Alle in dieser Arbeit verwendeten Empfangsspulen haben ein spezifisches Empfangs-
profil. Dieses spezifische Empfangsprofil fiithrt in transversalen Schichten zu einem kon-
tinuierlichen Signalabfall {iber das Messfeld. Zudem unterscheidet sich die Rattenspule
durch einen gréfleren Durchmesser der Empfangsspulen von der Mausespule. Der grofie-
re Durchmesser der Empfangsspulen resultiert in einer erhohten Ausleuchtungsweite der

Rattenspule.

Messungen am Hirn, Herz und Lunge wurden mit der Phased-Array-Méusespu-
le aufgenommen, wohingegen Abdomenaufnahmen mit der Phased-Array-Rattenspule

durchgefiihrt wurden. Messungen zur Bestimmung der Relaxivitdt wurden wiederum
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mit dem Quadraturresonator durchgefiihrt, um eine homogenere Ausleuchtung des Ob-

jekts zu erreichen.

3.2 Gradientenschaltung

Fehlerhafte Gradientenschaltungen sind die Ursache von vielen Problemen oder Arte-
fakten, die wihrend einer Aufnahme auftreten oder auf den aufgenommenen MR-Bilder
zu erkennen sind. Im Verlauf dieser Arbeit werden nur Fehler im Ansteig bzw. Abfall
der Gradientenschaltung diskutiert. Alle weiteren Fehlerquellen werden zu gunsten ei-
ner besseren Veranschaulichung ignoriert. Zum Beispiel fiihrt ein zu stark oder schwach
geschalteter Schichtgradient zur Anregung einer diinneren bzw. dickeren Schicht. Fehl-
schaltungen der Phasen- oder Frequenzgradienten fithren zu Verinderung der Gradien-
tenmomente die wiederum zu Verschiebungen der Datenpunkte im k-Raum fithren. Ein
Verschiebung der Datenpunkte im k-Raum ist gleichbedeutend mit einem Phasenfehler

im Bildraum (Verschiebungssatz der Fouriertransformation):
ft) & F(w)

3.1
fit—7) < Flw)e ™. (3.1)

Bei der kartesischen Ortskodierung werden alle k-Raum-Zeilen mit identischen Fre-
quenzgradienten aufgenommen. Das hat zur Folge, dass bei einer fehlerhaften Gradien-
tenschaltung des Frequenzgradienten alle k-Raum-Zeilen um ¢k in Leserichtung verscho-
ben sind. Somit ist die Fouriertransformierte der akquirierten k-Raum-Zeile laut Gl. 3.1
mit einer Phase multipliziert. Da diese Phase fiir alle Pixel im Bildraum durch GI. 3.1 ge-
geben ist und bei der kartesischen Ortskodierung fiir alle k-Raum-Zeilen identisch ist,
sind Artefakte bedingt durch fehlerhafte Gradientenschaltungen bei der kartesischen

Ortskodierung vernachlassigbar.

Radiale Sequenzen verwenden anstatt der Phasen- und Frequenzgradienten kartesi-
scher Sequenzen zwei aufeinander abgestimmte Frequenzgradienten fiir die Ortskodie-
rung (siehe Gl. 2.22, Seite 16). Gradientenfehler fithren somit in Sequenzen mit radialer
Ortskodierung zu individuell verschobenen k-Raum-Speichen. Die resultierende Verzer-
rung eines radial abgetasteten k-Raums ist anhand einer Simulation [57] in Abb. 3.2

dargestellt.

Erstes Ziel der Korrektur und Optimierung radialer Sequenzen war es, die Verzer-
rung des radial abgetasteten k-Raums auf ein Minimum zu reduzieren. Um die in dieser
Arbeit entwickelten und angewandten Methoden der Gradientenkorrektur besser zu ver-
stehen, wird im néchsten Abschnitt zundchst die reale und ideale Gradientenform sowie
die in dieser Arbeit verwendeten und optimierten Gradientenmodelle zur Bestimmung

der Gradientenform vorgestellt.
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Abb. 3.2: Simulation eines radial abgetasteten k-Raums. Fehlerhafte Gradienten-
schaltungen fiihren zu individuellen Speichenverschiebungen. Zur besseren Darstellung wurde
nur das k-Raum-Zentrum abgebildet (mit ky = k, = 0 fiir das k-Raum-Zentrum und k, =
ky, = + 1 fiir benachbarte k-Raum-Punkte). Die Punkte zeigen die Position des mittleren
Datenpunktes jeder Speiche. Abbildung nach PETERS ET AL. [57].

3.2.1 Ideale und reale Gradientenform

Die ideale Form eines Gradienten ist ein Dreieck oder Trapez. Um diese ideale Gradien-
tenform zu erreichen, muss ein linearer Anstieg bzw. Abfall der Gradienten gewéhrleistet
sein. Aus physikalischen Griinden (lineare Effekte der Wirbelstrome, siehe Kap. 2.3, Sei-
te 29) ist die ideale Gradientenform jedoch im Normalfall nicht realisierbar. In Abb. 3.3
ist der Unterschied zwischen einem idealen und einer realen Gradientenform verdeut-
licht. Durch die Wirbelstréme kann eine zeitliche Verschiebung der Gradienten und ein

verandertes effektives Gradientenmoment entstehen.

G/
A

> 1/s

Abb. 3.3: Ideale und reale Gradientenform. Ein idealer Gradient mit einer Trapezform
(durchgezogene Linie) und eine typische durch Wirbelstréme verzerrte reale Gradientenform

(gestrichelte Linie). Zusétzlich ist eine zeitliche Verschiebung des Gradienten zu beobachten.
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Die zeitliche Verschiebung und eventuelle Verdanderung des effektiven Gradienten-
moments miissen anwendungsspezifisch korrigiert werden. Die Korrekturen werden in
dieser Arbeit mit Hilfe eines Gradientenmodells, welches der realen Form der Gradien-

ten nachempfunden ist, bewerkstelligt.

3.2.2 Gradientenmodelle

Da die reale Gradientenform bedingt durch die induzierten Wirbelstréme unbekannt ist,
wird vom Hersteller des Tomographen ein einfaches Modell zur Bestimmung der Gra-
dientenform und Gradientenmomente verwendet!. Theoretisch kann mit diesem Modell

auch eine Gradientenkorrektur bewerkstelligt werden.

Zuerst wird angenommen, dass jeder Gradient eine spezifische Reaktionszeit be-
sitzt, die als GradientDelay bezeichnet wird. Es wird angenommen, dass das Gradient-
Delay die Gradientenfehler beinhaltet. Die Dauer des linearen Anstiegs- bzw. Abfalls
des Gradienten wird durch die RampTime definiert. Somit erreicht ein Gradient theo-
retisch nach Ablauf eines GradientDelay und einer RampTime die gewiinschte Stérke
(Abb. 3.4). Sofern nur das Gradientenmoment korrigiert wird und die Gradientenstérke
bzw. das Gradientenmoment zu einem bestimmten Zeitpunkt irrelevant ist, wird dieses
Gradientenmodell verwendet. Das Gradientenmodell wird zum Beispiel zur Korrektur
der Schichtselektion und des Lesedephasiergradienten angewandt. Im Weiteren Verlauf

dieser Arbeit wird dieses Modell als erstes Gradientenmodell bezeichnet.

Fiir Anwendungen, bei denen die Gradientenstiarke bzw. das Gradientenmoment
zu einem bestimmten Zeitpunkt ausschlaggebend fiir eine korrekte k-Raum-Kodierung
ist, wird ein leicht modifiziertes Gradientenmodell verwendet. Fiir das zweite Gradi-
entenmodell wird der Parameter RiseTime (tse), der sich aus der Dauer von zwei

GradientDelay(d) und einer RampTime(t,amp) zusammensetzt, eingefiihrt:
Zfrise = 2d + tramp' (32)

Die RiseTime beschreibt die Dauer der Gradientenschaltung, nach dem das Gradien-
tenmoment der realen Gradienten und des zweiten Gradientenmodells {ibereinstimmt
(siche Abb. 3.4). Somit ist nach Ablauf der RiseTime das Gradientenmoment der rea-
len Gradienten und des Gradientenmodells identisch. Dieser Zustand endet, sobald die
néchste Gradientenschaltung erfolgt. Wichtige Operationen sollten erst nach Ablauf der

RiseTime durchgefithrt werden.

Da die RiseTime in einem mathematischen Verhéltnis (Gl. 3.2) zur RampTime

und zum GradientDelay steht, ist das Gradientenmoment zum Zeitpunkt der RiseTime

I Bruker User Manual.
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Abb. 3.4: Gradientenmodelle zur Korrektur der Gradientenmomente. Durch die
schwarze Linie ist die ideale Gradientenform gekennzeichnet. Durch das Einfiihren der Para-
meter RampTime und GradientDelay kann das Gradientenmoment korrigiert werden (erstes
Gradientenmodell, rote Linie). Durch das zweite Gradientenmodell wird der Parameter Ri-
seTime (zweites Gradientenmodell, gestrichelte Linie) eingefiihrt. Nach Ablauf der RiseTime
ist das Gradientenmoment der realen Gradientenschaltung und des zweiten Gradientenmo-
dells identisch. Wichtige Operationen wie zum Beispiel die Datenakquisition sollten erst nach
Ablauf der RiseTime durchgefiihrt werden.

im ersten und zweiten Gradientenmodell identisch. Die RiseTime ist schematisch in
Abb. 3.4 dargestellt.

Die RiseTime wird normalerweise fiir die Korrektur des Lesegradienten verwendet.
Nachteil des zweiten Gradientenmodells ist die Erhéhung der minimalen Echo- und
Repetitionszeit durch die RiseTime. Deswegen wird in den von Bruker entwickelten
Ep1-Sequenzen (Echo Planar Imaging) und UTE-Sequenzen (Ultrashort TE) nur das

erste Gradientenmodell verwendet.

Die Modellparameter (GradientDelay, RampTime und RiseTime) werden einmalig
wéhrend der Installation des Tomographen bestimmt und in einer PREEMPHASIS-Datei
abgelegt. Die PREEMPHASIS-Werte sind in der Tab. 3.1 zusammengefasst.

Tab. 3.1: PREEMPHASIS-Werte fiir die RampTime, das GradientDelay und die

RiseTime.

Gradient | RampTime (us) | GradientDelay (us) | RiseTime (us)

T 185 57,5 300
197 51,5 300
189 99,9 300
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3.3 Entstehung des Gradientenfehlers

Mit dem ersten und zweiten Gradientenmodell ist es moglich, das reale Gradienten-
moment zu bestimmen. Allerdings muss beriicksichtigt werden, dass die beschriebenen
Gradientenmodelle auf korrekt bestimmte Modellparameter (GradientDelay, RampTi-
me und RiseTime) angewiesen sind. Inkorrekte Modellparameter fithren zu Gradien-

tenfehler die in diesem Abschnitt beschrieben werden.

Zuerst wird der Einfluss falscher Modellparameter des ersten Gradientenmodells
auf Berechnungen des Gradientenmoments untersucht. Zur besseren Veranschaulichung
wird zunéchst der Gradientenabfall ignoriert. Wird zum Beispiel angenommen, dass
die verwendeten Modellparameter Ramp Time und GradientDelay unterschitzt sind, ist
das durch das erste Gradientenmodell bestimmte Gradientenmoment des Gradienten-
anstiegs ebenfalls unterschétzt (siehe Abb.3.5). Uberschitzte Modellparameter fithren

zu einem iiberschatzten Gradientenmoment.

G/%r
A
Gradienten fehler
< > t/s
_a
a
a = unterschétztes GradientDelay a’ = tatsdchliches GradientDelay
b = unterschétzte RampTime b' = tatséchliche RampTime

Abb. 3.5: Schematische Darstellung eines Gradientenfehlers bedingt durch un-
terschitzte RampTime und GradientDelay. Durch die unterschétzten Modellparameter
RampTime und GradientDelay entstehen Fehler beim Anstieg der Gradienten. In diesem Bei-
spiel erreicht der tatséchliche Gradient verspétet die gewiinschte Gradientenstérke. Das mit
den unterschétzten Modellparameter bestimmte Gradientenmoment unterscheidet sich durch

die rote Fliche vom tatsédchlichen Gradientenmoment.

Es wird angenommen, dass bei dem verwendeten Gradientensystem die Anstieg- und
Abfallcharakteristik der Gradienten identisch sind. Somit entstehen bei einem Gradi-

entenabfall dieselben Gradientenfehler wie beim Gradientenanstieg. Das hat zur Folge,
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dass iiber die gesamte Gradientenschaltung das durch das erste Gradientenmodell be-
rechnete Gradientenmoment mit dem tatséchlichem Gradientenmoment tibereinstimmt.
Allerdings ist der tatséichliche Gradient gegeniiber dem mit Gradientenmodell bestimm-
ten Gradienten zeitlich verschoben. Das durch das zweite Gradientenmodell berechnete
Gradientenmoment zeigt ein dhnliches Fehlverhalten der Gradientenmomente. Die zeit-
liche Verschiebung der Gradienten fiihrt zu verschobenen k-Raum-Zeilen. Da diese Ver-
schiebungen in der radialen Ortskodierung fiir jede Speiche individuell sind, werden sie
als Gradientenfehler der radialen Ortskodierung bezeichnet und fiithren zu Artefakten

auf den rekonstruierten Aufnahmen.

3.4 Quantifizierung des Gradientenfehlers

Um eine optimale Gradientenkorrektur fiir die radiale Ortskodierung sicherzustellen,
muss zuerst der Gradientenfehler quantifiziert werden. In diesem Abschnitt werden die
in der Literatur beschriebenen und in der Praxis weit verbreiteten Quantifizierungsme-
thoden: Phasenfehler erster Ordnung [107], Zweispeichen-Phasendifferenz-Methode [58]
und die in dieser Arbeit entwickelte Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methode vor-

gestellt und verglichen.

3.4.1 Methode des Phasenfehlers erster Ordnung

In dieser Methode wird der Phasenfehler erster Ordnung jeder Speiche separat berech-
net. Sie wurde erstmals von AHN und CHO [107] beschrieben, um Phasenfehler kar-
tesischer NMR-Aufnahmen zu korrigieren. PETERS ET AL. [57] nutzte diesen Ansatz,
um den Gradientenfehler radialer Speichen zu quantifizieren. Spéater verwendeten SPEI-
ER und TRAUTWEIN [108] den Phasenfehler erster Ordnung, um den Gradientenfehler
verschiedener Siemens-MR-Geréte zu bestimmen und mit einer linearen Gleichung zu
beschreiben. Laut AHN und CHO [107] und PETERS ET AL. [57] ist die Fouriertransfor-

mierte jeder Speiche mit einem Phasenfehler nullter und erster Ordnung multipliziert:
f(x) = fo(x)ei®eiore, (3.3)

f (x) : Fouriertransformierte der akquirierten Speiche
fo(x) : Fouriertransformierte der korrigierten Speiche
¢o : Phasenfehler nullter Ordnung
¢1 : Phasenfehler erster Ordnung

In der von AHN und CHO [107] vorgestellten Methode wird zuerst die Phase erster Ord-

nung bestimmt und korrigiert. Der Phasenfehler erster Ordnung ist der Erwartungswert
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der Autokorrelation benachbarter Pixel:

~

Alz) =< f(z)f* (z+1) > . (3.4)

f (x) : Fouriertransformierte der akquirierten Speiche
A(z) : Autokorrelation benachbarter Pixel

<> : Autokorrelationsoperator

Wobei A(x) fiir MR-Aufnahmen immer positiv und reell ist [109]. Aus Gl. 3.3 und
Gl. 3.4 folgt:
A(x) =< fo(z)fi(x+1) > e, (3.5)

Der Phasenfehler erster Ordnung ist:

o1 = —arg(A(z)). (3.6)

¢1 repriasentiert nun die Verschiebung der k-Raum-Speiche entlang der eigenen Achse.
Der Phasenfehler erster Ordnung kann demnach durch das Multiplizieren der Fourier-
transformierten der akquirierten Speiche mit dem Phasenfehler erster Ordnung korri-

giert werden:

filz) = flx)e " = fo(x)e'. (3.7)
f(z) : Fouriertransformierte der akquirierten Speiche
fi(x) : f(z) nach der Phasenkorrektur erster Ordnung
f(x) : Fouriertransformierte der korrigierten Speiche

¢o : Phasenfehler nullter Ordnung
¢1 : Phasenfehler erster Ordnung

Die verbleibende Phase ist der Phasenfehler nullter Ordnung und entsteht durch den
fixen Phasenoffset der Akquisitionskanéle. Der Phasenfehler nullter Ordnung wird durch

cine Histogrammanalyse von f;(z) bestimmt [107].

Nachteil der beschriebenen Methode ist, dass der Phasenfehler erster Ordnung nicht
proportional zum Gradientenfehler (k-Raum-Verschiebung) ist, da der Phasenfehler er-

ster Ordnung durch Gradientenfehler und By-Inhomogenitét verursacht wird.

3.4.2 Zweispeichen-Phasendifferenz-Methode

Die durch BLoCK und UECKER [58] vorgestellte Zweispeichen-Phasendifferenz-Methode
ermoglicht es unter bestimmten Annahmen, die durch fehlerhafte Gradientenschaltun-
gen entstandene Phase zu bestimmen. Die durch die Zweispeichen-Phasendifferenz-

Methode bestimmten Phasenfehler sind somit proportional zum Gradientenfehler. Die
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wichtigste Annahme dieser Methode ist, dass positive und negative Gradienten diesel-
ben absoluten Phasenfehler verursachen. Somit sind gegenléufige Speichen vergleichbar
und der absolute Phasenfehler durch den Gradienten in beiden Speichen identisch. Die

Fouriertransformierte einer beliebigen radialen Speiche ist:
f(x) = folw)e . (3.8)

f (x) : Fouriertransformierte der akquirierten Speiche
f,(z) : Fouriertransformierte der korrigierten Speiche
¢p : Phasenfehler bedingt durch den Gradienten

wobei fo(x) alle Phasenbeitrége auler der Phase des Gradientenfehlers beinhaltet. Zu-

dem gilt fiir gegenldufige Speichen:
b =—05" (3.9)
Aus GI. 3.8 und GI. 3.9 folgt fiir gegenléufige Speichen:
§lw) = fo(w)e . (3.10)
g(x) : Fouriertransformierte der gegenlaufigen Speiche (180°-Speiche)

Durch die Multiplikation der Fourier-transformierten der 0°-Speiche mit der Fourier-

transformierten und komplex konjugierten der 180°-Speiche entsteht:

h(w) = f(@)5*(x). (3.11)

Die k-Raum-Verschiebung dk ist proportional zum Phasenfehler von fL(:B) und gegeben

durch:

S dh
k= ———. 12
0 21w dx (3.12)

S : Matrixgrofle

Die k-Raum-Verschiebung in z-Richtung 0k, wird durch die 0°- und 180°-Speiche und
in y-Richtung ¢k, durch die 90°- und 270°-Speiche bestimmt. Folglich ist die Quanti-
fizierung der Gradientenfehler durch die Aufnahme von vier Praparationsspeichen rea-
lisierbar. Eine Gradientenkorrektur durch das individuelle Verschieben jeder einzelnen

Speiche mit dkg ist dann moglich:

Sk — (cos(2®) + 1)k, +2(— cos(2®) + 1)6/{:21. (3.13)

0ke : k-Raum-Verschiebung

® : Auslesewinkel
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3.4.3 Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methode

Die Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methode wurde aufgrund der Anforderungen
dieser Arbeit entwickelt. Es ist eine simple, schnelle und robuste Methode zur Quantifi-
zierung der Gradientenfehler. In den bisherigen Methoden (Phasenfehler erster Ordnung
und Zweispeichen-Phasendifferenz) wurde der Phasenfehler im Bildraum zur Quanti-
fizierung der Gradientenfehler verwendet. In der Zweispeichen-Echoposition-Differenz-
Methode wird der Gradientenfehler jedoch direkt im k-Raum durch die Echoposition

quantifiziert.

Im folgenden wird zuerst eine Methode, die zur Bestimmung der Echoposition ent-
wickelt wurde, vorgestellt. Im Weiteren Verlauf des Abschnitts wird auf die Einzelheiten

der Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methode detaillierter eingegangen.

3.4.3.1 Bestimmung der Echoposition

Fiir die Zweispeichen-FEchoposition-Differenz-Methode ist es essentiell, die Echoposition
moglichst genau zu bestimmen. Mit Echoposition ist der Datenpunkt der maximalen
Spinrephasierung wéahrend der Speichenakquisition gemeint. Die maximale Spinrepha-
sierung findet im Idealfall im mittleren Datenpunkt statt. Normalerweise ist die maxi-
male Spinrephasierung durch By- und B;-Inhomogenitéiten sowie Gradientenfehler vom

mittleren Datenpunkt aus verschoben.

Die Echoposition jeder Speiche wird durch die Anpassung einer Gauflkurve an den
Betrag der gemessenen Rohdaten bestimmt. Eine Gauflkurve entspricht im Gegensatz
zu einer Lorentzkurve zwar nicht exakt der Form eines Echos, allerdings gibt eine
GaufBlkurve prézise Informationen iiber die Amplitude, Position und Halbwertsbreite
des Echos. Die Gau3kurve wird durch:

(3.14)

a : Amplitude
[ = Mittelwert
v : Bestimmt die Breite der Gaulkurve

beschrieben. An die Signalintensitéit (Magnitude) jeder aufgenommenen Speiche wurde
eine GauBkurve angepasst und entsprechende Parameter («, 8 und +y) der Speiche be-
stimmt. In Abb. 3.6a sind die Datenpunkte einer radialen Speiche (blaue Punkte) und
die angepasste Gaulkurve (rote Kurve) abgebildet.

Die Echoposition wird fiir jede Speiche separat bestimmt. Abb. 3.6b zeigt die Echo-
position der Speichen in Abhéngigkeit vom radialen Auslesewinkel in einem Wasser-

phantom. Die Messung wurde anhand einer radialen FLASH-Sequenz mit und ohne
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Abb. 3.6: Anpassung einer GauBkurve an eine Speiche und Bestimmung der
Echoposition. (a) Gemessene Datenpunkte (blau) und die angepasste GauBkurve (rot). Die
Position des Echomaximums, maximale Amplitude und die Halbwertsbreite des Echos kénnen
aus dem Fit bestimmt werden. (b) Die Echoposition radialer Speichen vor (blau) und nach

der Gradientenkorrektur (griin).

Gradientenkorrektur durchgefiihrt, um den Effekt der Gradientenkorrektur zu verdeut-

lichen.

3.4.3.2 Quantifizierung

Mit der berechneten Echoposition aus der GauBlkurve und der Annahme, dass ge-
genldufige Speichen identische Gradientenfehler verursachen, kann der Gradientenfehler
quantifiziert werden. Wie bereits erwdhnt wurde, wird in einem homogenen Magnetfeld
mit korrekt geschalteten Gradienten das Echo exakt in der Mitte der Speiche erwartet.
Alle Speichen haben in diesem Fall dieselbe Echoposition. Bg-Inhomogenitéten iiber-
lagern die geschalteten Gradienten und verschieben somit die aufgenommenen Daten-
punkte in eine bestimmte Richtung um Jk*. Um diese Verschiebung der Datenpunkte
zu veranschaulichen, wird in dieser Arbeit der k*-Raum eingefithrt. Der k*-Raum ist
ein gedanklich um 0k™ verschobener k-Raum. Diese imaginéire und dreidimensionale
k-Raum-Verschiebung ist exemplarisch anhand eines radialen Datensatzes in Abb. 3.7

dargestellt.

Fiir radiale Sequenzen bedeutet es, dass im k*-Raum gegenlédufige Speichen be-
dingt durch By-Inhomogenitédten unterschiedliche Echopositionen aufweisen. Die Dif-

ferenz zwischen der Echoposition gegenldufiger Speichen ist abhéngig von der By-
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Abb. 3.7: Der k*-Raum. Der erwartete k-Raum (schwarz) und der um 6k* (blauer Pfeil)
verschobene k*-Raum (rot). Die Verschiebung ist abhéngig von der By-Inhomogenitét und ist

ein dreidimensionaler Vektor.

Inhomogenitét in der Speichenorientierung: je stédrker die Inhomogenitét, desto grofier
der Unterschied in der Echoposition. Die absolute Verschiebung |dk*| ist in beiden
Speichen identisch. Es kann geschlussfolgert werden, dass der Mittelwert der Echoposi-
tion gegenlaufiger Speichen den exakten Zeitpunkt der maximalen Spinrephasierung im
k-Raum widerspiegelt. Im Falle einer optimalen Gradientenschaltung und eines inho-
mogenen Byp-Feldes wird der Mittelwert der Echoposition gegenlaufiger Speichen dem
mittleren Akquisitionsdatenpunkt entsprechen. Wenn nun Gradientenfehler auftauchen,
wird die maximale Spinrephasierung im A*-Raum um 6k  verschoben:

’ _ )\00 + )\1800

ok
2

— A (3.15)

!

ok

A : Erwartete Position der Spinrephasierung ohne Gradientenfehler

: Verschiebung der Spinrephasierung bedingt durch Gradientenfehler

Aoe @ Echoposition der Referenz-Speiche
A1g0e : Echoposition der gegenléufigen Speiche

Die Verschiebung der Spinrephasierung 6k ist proportional zum Gradientenfehler
und kann fiir jeden beliebigen Auslesewinkel bestimmt werden.
3.4.4 Vergleich der Quantifizierungsmethoden

Der Vergleich der Quantifizierungsmethoden wird auf die Zweispeichen-Phasendifferenz-

und die Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methoden reduziert, da der Phasenfehler
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erster Ordnung durch Gradientenfehler und Bg-Inhomogenitéaten verursacht wird und
nicht nur durch den Gradientenfehler und somit nicht direkt vergleichbar mit den an-
deren Methoden ist.

Unkorrigiert
| Korrigiert

Unkorrigiert
Korrigiert

0.3
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0 45 30 135 180 0 45 90 135 180
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Abb. 3.8: Vergleich der Quantifizierungsmethoden. Quantifizierung des Gradi-
entenfehlers mit der Zweispeichen-Phasendifferenz-Methode (a) und der Zweispeichen-
Echoposition-Differenz-Methode (b). Die blaue Linie kennzeichnet den Fehler der unkorrigier-
ten Sequenz und die griine die der korrigierten Sequenz. (c) und (d) zeigen das rekonstruierte
MR-Bild ohne und mit Gradientenkorrektur. Die Aufnahmen wurden an einem Wasserphan-
tom mit der Oberflichen-Spule aufgenommen. Das Empfangsprofil der Oberflichen-Spule ist

auf den Aufnahmen deutlich zu erkennen.

Der Vergleich wurde durch Aufnahmen mit und ohne Gradientenkorrektur durch-
gefithrt. Die Aufnahme erfolgte an einem Wasserphantom, um Magnetfeldinhomoge-

nitdten bedingt durch die Objektform zu minimieren. In Abb. 3.8a ist das Ergebnis
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der Zweispeichen-Phasendifferenz-Methode abgebildet. Es ist eine deutliche Verringe-
rung der Speichenverschiebung dkg nach der Korrektur zu beobachten. Abb. 3.8b zeigt
die Quantifizierung des Gradientenfehlers mit der Zweispeichen-Echoposition-Differenz-
Methode. Die k-Raum-Verschiebung 0k ist nach der Gradientenkorrektur vernachlissig-
bar. Um die Richtigkeit der Quantifizierung zu untersuchen, werden im letzten Schritt
die rekonstruierten MR-Bilder verglichen. Die Verbesserung der Bildqualitét ist uniiber-
sehbar (Abb. 3.8¢-d).

Zudem ist deutlich zu erkennen, dass beide Methoden den Gradientenfehler dhnlich
quantifizieren. Es gibt nur geringe Abweichungen zwischen den berechneten k-Raum-
Verschiebungen dkg und 6k der beiden Quantifizierungsmethoden. Im Weiteren Verlauf
dieser Arbeit wurde die Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methode verwendet, um

die Gradientenfehler zu quantifizieren.

3.5 Gradientenkorrektur

In diesem Abschnitt wird auf die in dieser Arbeit entwickelten Methoden der Gradi-
entenkorrektur eingegangen. Die vorgestellten Methoden werden zur Korrektur der ra-
dialen Einzelecho-FLASH-Sequenz verwendet. Die radiale Multiecho-FLASH-Sequenz
benotigt zuséatzliche Korrekturen, die in dem entsprechenden Abschnitt beschrieben

werden.

3.5.1 Amnsatz 1: Schaltschemaverinderung

Mit dem im Kap. 3.2.2 vorgestellten Gradientenmodell (erstes und zweites Gradien-
tenmodell) ist es moglich mit Verdnderungen am Schaltschema der Gradienten den
Gradientenfehler zu kompensieren. Diese Methode wird von Bruker in der radialen

UTE-Sequenz verwendet.

Die Schaltschema-Korrektur besteht im Grunde aus zwei einzelnen Korrekturschrit-
ten. Im ersten Schritt wird zuerst das Schaltschema der Sequenz verdndert. Da der
Gradientenfehler richtungsabhéngig ist, wird in dem korrigierten Schaltschema der Be-
ginn der beiden radialen Lesegradienten spezifisch verschoben (siche Tab. 3.1, Seite 52).
Die Lesedephasiergradienten bleiben allerdings unangetastet. In Abb. 3.9 ist die zeit-
liche Verschiebung der Lesegradienten in einer axialen Schicht (z- und y-Gradienten)
schematisch dargestellt. Fiir die Standardwerte der PREEMPHASIS (GradientDelay in
x-Richtung = 57,5 us und y-Richtung = 51,5 us) ergibt sich eine Verschiebung von 6 yus.
Die RampTime und die RiseTime wurden aus der PREEMPHASIS-Datei iibernommen

und der Parameter GradientDelay als Variable in die Sequenz eingebaut. Die zeitliche
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Verschiebung der Lesegradienten ist somit direkt an den variablen Parameter Gradient-
Delay gekoppelt. Somit ist bei einem korrekten GradientDelay-Parameter in z-, y- und

z-Richtung der Gradientenfehler bedingt durch Wirbelstrome korrigiert.

\

HF

\VARY,
(I
¢ (I
1 d
[\ [
Gx Al /
11
I
c (N
I\
Gy I =l J
(N
(|
b (|
b / \
" /
a = HF-Puls ¢ = Lesedephasiergradient
b = Schichtgradienten d = Lesegradient

Abb. 3.9: Schematische Darstellung der Schaltschemata-Korrektur einer radialen
FLASH-Sequenz. Die Lesegradienten der radialen FLASH-Sequenz werden zeitlich verscho-
ben geschaltet, um die unterschiedlichen Gradientenfehler zu kompensieren. Die Lesedepha-
siergradienten bleiben allerdings unangetastet. Die roten Linien verdeutlichen die notwendige
zeitliche Verschiebung von 6 us in einer axialen Schicht, um die Gradientenfehler zu kompen-

sieren. Zur besseren Illustration wurde die Verschiebung iibertrieben dargestellt.

Der tatsdchliche Wert des GradientDelay wird mit Hilfe eines Kugelphantoms be-
stimmt. In dieser Korrekturmethode werden aus den drei vorhandenen GradientDelay
in 2-, y- und z-Richtung die fiir die Korrektur notwendigen Parameter ReadPhaseDelay
und GlobalGradientDelay berechnet, wobei ReadPhaseDelay die Differenz zwischen den
radialen Lesegradienten und GlobalGradientDelay den maximalen Wert der Gradient-

Delay-Parameter der radialen Lesegradienten beschreibt:

ReadPhaseDelay = GradientDelay, — GradientDelay,

(3.16)
GlobalGradientDelay = max{ GradientDelay,, GradientDelay, }.

Jeder dieser beiden Parameter (ReadPhaseDelay und GlobalGradientDelay) verursacht
spezifische Artefakte auf den Aufnahmen. Ein fehlerhafter ReadPhaseDelay erzeugt

Bildverzerrungen, zum Beispiel wird ein kreisformiges Objekt als Ellipse dargestellt.
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Durch ein inkorrekt eingestellten GlobalGradientDelay entstehen helle oder dunkle
Rénder am Objekt. Diese Artefakte sind in Abb. 3.10 dargestellt'. Das Hauptproblem
der vorgestellten Korrekturmethode ist die Schwierigkeit zur Bestimmung der optimalen
Korrekturparameter ReadPhaseDelay und GlobalGradientDelay. Der Optimierungspro-
zess wird manuell durch den Anwender durchgefiihrt, wodurch eine zusétzliche Fehler-
quelle existiert. Die Optimierung findet im Bildraum und nicht an den Rohdaten statt.
Zudem sind die Bildartefakte nicht quantifizierbar. Aufgrund dieser Nachteile wurde
diese Methode nicht weiter verwendet und eine Korrekturmethode entwickelt, die eine

automatische Optimierung ermdglicht.

Abb. 3.10: Typische Artefakte der Schaltschema-Korrektur. Oben links ist eine

Aufnahme mit optimalen Korrekturparametern abgebildet. Erhchung bzw. Verkiirzung des

ReadPhaseDelay um 10 ps verzerrt die Form des Phantoms (oben Mitte und rechts). Verdnde-
rungen am GlobalGradientDelay erzeugt dunkle oder helle Riénder am Objekt, ohne die Form
zu verzerren (unten links und rechts), Abbildung nach BRUKER APPLICATION MANUAL!.

I Bruker Application Manual.
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3.5.2 Ansatz 2: Multiplikative Korrektur

In diesem Abschnitt wird eine wiahrend dieser Arbeit entwickelte Methode zur Kor-
rektur der Gradientenfehler vorgestellt. Um eine optimale und einfache Korrektur zu
gewihrleisten, soll die entwickelte Korrekturmethode folgende Kriterien erfiillen. Sie

sollte:

e mit den in Kap. 3.4 (Zweispeichen-Phasendifferenz und Zweispeichen-
Echoposition-Differenz) erwéhnten Methoden zur Quantifizierung der Gradienten-

fehler kombinierbar sein
e zu Korrekturparametern fithren, die proportional zum Gradientenfehler (6&’) sind
e cine separate Korrektur der z-, y- und z-Gradienten gewéhrleisten
e cine sequenzseitige Korrektur der Gradienten ermdéglichen
e keine zusitzliche Akquisitionsdauer beanspruchen
e die Datenaufnahme nicht beeinflussen
e die PREEMPHASIS-Parameter ohne Verédnderung iibernehmen

e cine automatische oder semiautomatische Korrektur ermdoglichen.

Um diese Kriterien zu erfiillen, wird eine Korrekturmethode, in der die Gradien-
tenstirke des Lesedephasiergradienten mit einem Korrekturfaktor a multipliziert wird,
ausgewahlt. In Abb. 3.11 ist die Korrektur schematisch dargestellt, wobei die rote Li-
nie den korrigierten Gradienten kennzeichnet. Da eine Verédnderung des Lesegradienten
wahrend der Akquisition zu einem verdnderten FOV fiihrt, wird die Korrektur auf dem
Lesedephasiergradienten durchgefiihrt. Die mit dieser Methode korrigierten Lesedepha-

siergradienten sind somit beschrieben durch:

G, = a,Gycos(P)
(3.17)
Gy = a,Gosin(P).
G,,G, : Korrigierte Lesedephasiergradienten
Oy, oy, Korrekturfaktor der Lesedephasiergradienten
G : Starke des Lesedephasiergradienten

® : Auslesewinkel

Da bei diesem Ansatz jede Gradientenrichtung separat korrigiert wird, ist es aus-
reichend, nur die gegenldufigen Speichen der Hauptachsen (0°-, 90°-, 180°- und 270°-

Speiche) aufzunehmen, um den Korrekturfaktor zu bestimmen. Hierfiir wird eine Reihe
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Abb. 3.11: Schematische Darstellung der multiplikativen Gradientenkorrektur.
Die Gradientenkorrektur erfolgte auf dem Lesedephasiergradienten. Die schwarze Linie zeigt
den urspriinglich geschalteten Gradienten und die rote Linie die korrigierte Gradientenstérke.

Es wurde exemplarisch die 60°-Speiche gezeigt.

von Datensétzen mit unterschiedlichen Korrekturfaktoren o mit der radialen FLASH-
Sequenz an einem Wasserphantom akquiriert und der jeweilige Gradientenfehler fiir
jeden Korrekturfaktor quantifiziert. Die Quantifizierung erfolgt mit der Zweispeichen-
Echoposition-Differenz-Methode. In Abb. 3.12a ist §k fiir verschiedene Korrekturfakto-
ren in z-Richtung abgebildet. Der optimale Korrekturfaktor ist der mit dem geringsten
§k'. AuBerdem ist ein linearer Zusammenhang zwischen dem Korrekturfaktor und 6%
zu beobachten. Durch den linearen Zusammenhang ist es méglich, mit zwei Aufnahmen
unterschiedlicher Korrekturfaktoren o und einem linearen Fit den optimalen Korrek-
turfaktor zu bestimmen. Fiir die abgebildete Aufnahme ergibt sich ein optimaler Kor-
rekturfaktor von 0,9958 in x-Richtung und 1,0018 in y-Richtung. Die Korrekturfaktoren

in z-, y- und 2-Richtung werden einmalig bestimmt und in die Sequenz eingebaut.

Mit den ermittelten Korrekturwerten fiir den a- und y-Gradienten (0,9958 und
1,0018) wurde ein voll abgetasteter radialer Datensatz mit der multiplikativen Kor-
rekturmethode akquiriert. Fiir jede Speiche wurde der Gradientenfehler mit der
Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methode berechnet. In Abb. 3.12b ist die residua-

le k-Raum-Verschiebung §k" nach der multiplikativen Korrekturmethode zu sehen. Eine
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Abb. 3.12: Bestimmung des optimalen Korrekturfaktors der multiplikativen Gra-
dientenkorrektur. (a) 5k" wurde fiir alle aufgenommenen Korrekturfaktoren bestimmt. Der
optimale Korrekturfaktor hat die geringste k-Raum-Verschiebung 0k . AuBerdem ist ein linea-
rer Zusammenhang zwischen dem Gradientenfehler und dem Korrekturfaktor zu beobachten.
Hier ist nur der lineare Zusammenhang zwischen den Korrekturfaktoren und der k-Raum-
Verschiebung 6k’ in z-Richtung gezeigt. (b) Nach der Korrektur mit dem optimalen Korrek-
turfaktor bleibt mit der multiplikativen Gradientenkorrektur ein residualer sinusformiger 6k’

Fehler iiber den Auslesewinkel ® bestehen, der durch die Gradientenkopplung zu erkléren ist.

sinusformige durch Gradientenkopplung entstandene Kurve beschreibt das residuale 6k’

iber den Auslesewinkel ®.

Mit der multiplikativen Gradientenkorrektur sind alle am Anfang dieses Abschnitts
gestellten Kriterien an die Korrekturmethode erfiillt. Die separate Korrektur der Gradi-
enten wird durch unterschiedliche Korrekturfaktoren in z-, y- und 2z-Richtung gewé&hr-
leistet. Da die Korrektur nur die Gradientenstiarke beeinflusst, wird keine zusétzliche
Akquisitionszeit beansprucht. Zudem ermoglicht diese Korrekturmethode durch die Vor-
abbestimmung der Korrekturfaktoren eine automatische und sequenzseitige Korrektur.
Zudem werden die PREEMPHASIS-Parameter {ibernommen und das lineare Verhéltnis

zwischen dem Korrekturfaktor und dem Gradientenfehler ist in Abb. 3.12a zu erkennen.

Der zur Verfiigung stehende Tomograph besafl die AVANCE II-Elektronik, in der
eine Gradientenkopplung existiert. Durch eine Gradientenkopplung wird eine minimale
Verdnderung der Gradientenstérke in den anderen Gradienten induziert. Durch die Gra-
dientenkopplung ist das sinusformige Verhalten von §k" nach der multiplikativen Kor-
rekturmethode zu erklaren. Da die multiplikative Korrekturmethode keinen auslesewin-
kelabhéngigen Parameter besitzt, kann die Gradientenkopplung in der multiplikativen

Korrekturmethode nicht beriicksichtigt werden. Um die durch die Gradientenkopplung
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entstandenen Gradientenfehler zu korrigieren, wird wie im néchsten Abschnitt beschrie-

ben die multiplikative Gradientenkorrektur durch einen additiven Term ergénzt.

3.5.3 Ansatz 3: Multiplikative und winkelabhingige additive

Korrektur

Der winkelabhéngige additive Term, im Weiteren nur additiver Term genannt, besteht
aus einem Korrekturfaktor § multipliziert mit einer Sinus- oder Kosinusfunktion, der
zu dem multiplikativen Term addiert wird. Die Hauptachsenspeichen (z, y und z) sollen
aber weiterhin nur durch den multiplikativen Term « der Gradientenkorrektur korrigiert
werden. Die Gradienten werden somit nach der multiplikativen und additiven Korrektur

beschrieben durch:

Gy = (g + B2 sin(P))Gy cos(P)

(3.18)
Gy = (o + By cos(P))Gy sin(P).

G,,Gy, : Korrigierter Lesedephasiergradient
0, o+ Multiplikativer Korrekturfaktor
Bz, By + Additiver Korrekturfaktor

G : Stéarke des Lesedephasiergradienten

® : Auslesewinkel

Da die Hauptachsenspeichen durch den additiven Term nicht beeinflusst werden,
sind fiir diese Speichen die multiplikativen Korrekturfaktoren identisch zu denen aus
der multiplikativen Korrekturmethode. Nach Bestimmung des multiplikativen Terms
wird der additive Term bestimmt. Um den additiven Term zu bestimmen, wird die
45°-Speiche und die gegenlidufige 225°-Speiche, sowie die 135°-Speiche und die ge-
genlaufige 315°-Speiche mit zwei unterschiedlichen Korrekturfaktoren 8 aufgenommen
und durch die Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methode die k-Raum-Verschiebung
6k’ bestimmt. Durch das lineare Verhiltnis zwischen der Gradientenkorrektur und 6%
wird der optimale Korrekturfaktor 5 durch ein linearen Fit bestimmt. Mit den ermit-
telten Korrekturfaktoren (o, = 0,9958, o, = 1,0018, 8, = —0,0007 und 3, = 0,0005)
wurde ein vollabgetasteter Datensatz akquiriert. Die nach der Korrektur vorhandene
k-Raum-Verschiebung 6k ist in Abb. 3.13 zu sehen. Das sinusformige Verhalten von
6k’ nach der multiplikativen Korrekturmethode hat sich durch die multiplikative und

additive Gradientenkorrektur deutlich reduziert.
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Abb. 3.13: §k' nach der multiplikativen und additiven Gradientenkorrektur. Das
sinusférmige Verhalten von 8k’ nach der multiplikativen Korrekturmethode (blau) hat sich

durch die multiplikative und additive Gradientenkorrektur (griin) deutlich reduziert.

3.5.4 Vergleich der Korrekturmethoden

Der erste Ansatz zur Korrektur von Gradientenfehler (Schaltschemaverédnderung) wur-
de aufgrund des aufwéandigen Korrekturverfahrens (Positionierung eines Kugelphantoms
und visuelle Justierung der Korrekturparameter) in dieser Arbeit nicht implementiert.
Ein Vergleich mit den in dieser Arbeit entwickelten und vorgestellten Korrekturmetho-

den war somit nicht mdoglich.

Durch den zweiten Ansatz (multiplikative Korrekturfaktoren) konnte die Bildqua-
litdt deutlich verbessert werden (siche Abb. 3.8c-d, Seite 60). Trotz der deutlichen
Verbesserung der Bildqualitit wurden residuale Fehler bei der quantitativen Auswer-
tung der Gradientenfehler beobachtet (siehe Abb. 3.12; Seite 66). Allerdings bewegt
sich die Verschiebung des k-Raums im Bereich von einigen hundertstel eines Daten-
punktes und ist somit vernachlédssighar. Durch den dritten Ansatz (multiplikative und
winkelabhéngige additive Korrekturfaktoren) kann der residuale Fehler der Gradienten-
korrektur weiter reduziert werden (siche Abb. 3.13, Seite 68). Fiir alle in dieser Arbeit
gezeigten Aufnahmen wurde die multiplikative und winkelabhéngige additive Korrek-

turmethode verwendet.

3.6 Abhiangigkeit der Korrekturfaktoren von den
Akquisitionsparametern
Um die Korrekturfaktoren einmalig zu bestimmen und in die Sequenz einzubinden,

miissen die ermittelten Korrekturfaktoren unabhéngig von den Akquisitionsparametern

sein. Es wurde beobachtet, dass Verinderungen an der Akquisitionsbandbreite und der
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Matrixgroe die Korrekturfaktoren leicht beeinflussen. Da beide Parameter (Akquisi-
tionsbandbreite und Matrixgrofie) bei konstant gehaltenem FOV die Dauer des Le-
segradienten beeinflussen, muss die Ursache der Akquisitionsparameter-Abhéngigkeit
der Korrekturfaktoren in der Schaltung des Lesegradienten liegen. In Kap. 3.2.2 wird
erwahnt, dass fiir alle Gradienten eine konstante aber inkorrekte RiseTime von 300 us
verwendet wird. Durch die inkorrekte RiseTime entsteht ein Gradientenfehler, der auf
der Form des Lesegradienten bis zum Zeitpunkt des Echos beruht (siche Abb. 3.14).
Eine exakte Beschreibung des Gradientenfehlers ist in Kap. 3.3 zu finden.

Gyat

3

Gradienten fehler

Akquisition

> t/s

Abb. 3.14: Schematische Darstellung des Gradientenfehlers. Der Gradientenfehler
entsteht durch eine inkorrekte RiseTime. Der rote Bereich ist der durch Gradientenfehler
verursachte Unterschied zwischen einem theoretisch berechneten Gradientenmoment und dem

tatséchlichen Gradientenmoment.

In Abb. 3.15 sind die prozentualen Fehler der Gradientenmomente des Lesegradien-
ten fiir eine simulierte Gradientenschaltung in Abhéngigkeit von der Akquisitionsband-
breite und der Matrixgrofle abgebildet. Diese Simulation basiert auf einer RiseTime von
300 ps fiir das durch den Sequenzcode bestimmte Gradientenmoment und 345 us fiir das
tatsdchliche Gradientenmoment. Der absolute Gradientenfehler ist unabhéngig von der
Akquisitionsbandbreite und der Matrixgrofie. Allerdings ist der prozentuelle Gradien-
tenfehler ausschlaggebend fiir die erwartete k-Raum-Verschiebung. Aus diesem Grund
wird in dieser Simulation der prozentuelle Gradientenfehler betrachtet. In Abb. 3.15a
ist die Abhéngigkeit des prozentuellen Gradientenfehlers von der Akquisitionsbandbrei-
te zu sehen. Mit ansteigender Akquisitionsbandbreite steigt der prozentuale Gradien-
tenfehler. Dieses Verhalten ldsst sich mit der in Abb. 3.14 schematisch dargestellten
Gradientenschaltung erklédren. Je hoher die Akquisitionsbreite, desto kiirzer wird auch
die Akquisitionsdauer. Der Gradientenfehler hat somit einen gréfleren Einfluss auf das
Gradientenmoment. Aus demselben Grund verringert sich der prozentuale Gradien-
tenfehler mit einer grofleren Matrix (Abb. 3.15b). Da der absolute Gradientenfehler
unabhéngig von den Akquisitionsparameter ist, kann durch eine korrekte RiseTime die

Abhéngigkeit der Korrekturfaktoren von den Akquisitionsparameter gelost werden.
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Abb. 3.15: Prozentualer Gradientenfehler in Abhéngigkeit von der Akquisitions-
bandbreite und der MatrixgriéBe. (a) Mit ansteigender Akquisitionsbandbreite steigt auch
der prozentuale Gradientenfehler. (b) Eine ansteigende MatrixgréBe fiihrt zu einem geringeren

prozentualen Gradientenfehler.

Im néchsten Schritt wird versucht, die tatséchliche RiseTime zu bestimmen. Da mit
der tatséchlichen RiseTime keine Gradientenfehler zu erwarten sind, kann die tatséchli-
che RiseTime durch das zweite Gradientenmodell und die multiplikative Korrekturme-
thode bestimmt werden. Die tatsédchliche RiseTime ist die RiseTime, bei der keine
Gradientenkorrektur notwendig ist (Korrekturfaktor o = 1). Diese Prozedur wird fiir
jeden Gradienten separat durchgefiihrt (siche Tab. 3.2). Jeder Gradient besitzt eine
spezifische RiseTime. Somit ist es moglich, mit einer variabel gestalteten RiseTime die

Parameterabhéngigkeit der Korrekturfaktoren zu l6sen.

Tab. 3.2: Geschiitzte RiseTime
Gradient x Y z

RiseTime (us) | 356,3 | 340,3 | 343,1

Aus folgenden Griinden ist jedoch die Korrektur der RiseTime ein schwieriger und

zeitaufwendiger Prozess:

e Die in der Sequenz verwendete RiseTime ist fiir alle Gradientenrichtungen (-, y-

und z) identisch.

e Die Initialisierung des Parameters RiseTime im Sequenzcode ist nicht freigeschal-
tet.

e Zudem ist der Sequenzcode vieler Funktionen nicht einsehbar, somit ist es unklar,

inwieweit die RiseTime in den Funktionen verwendet ist.
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Um die Abhéngigkeit der Korrekturfaktoren von den Akquisitionsparametern zu
eliminieren, muss ein variabler Parameter fiir die RiseTime eingefiihrt werden. Zudem
muss der Sequenzcode an vielen Stellen geéindert werden. Aufgrund der beschriebenen
Probleme wurde die Abhéngigkeit der Gradientenkorrektur von den Akquisitionspara-
meter in Kauf genommen. Jedoch wurde versucht, die Abhéngigkeit auf ein Minimum
zu reduzieren. Hierfiir wurde ein Wert, der zwischen der geschéitzten RiseTime in den
Hauptmagnetfeldrichtungen (a-, y- und z) liegt, ausgewihlt und als globale RiseTime
in die Sequenz eingebaut. Die globale RiseTime betrug 345 us.

Ein wichtiges Ziel dieser Arbeit ist die Aufnahme von MR-Bildern mit hoher zeitli-
cher und rdumlicher Auflésung. Die Erhéhung der Rise Time von 300 auf 345 us mindert
zwar die Abhéngigkeit der Gradientenkorrektur von den Sequenzparametern, erhoht
aber zeitgleich die Echo- bzw. Repetitionszeit. Um Aufnahmen mit kurzer Echozeit
und hoher zeitlicher Auflésung zu ermoglichen, wird eine optionale RiseTime von 250
ps in die Sequenz eingebaut. Die Korrekturfaktoren fiir eine RiseT%me von 250 ps un-

terscheiden sich deutlich von denen bei einer RiseTime von 345 us.

Um den optimalen Korrekturfaktor fiir jede Parametereinstellung zu finden, wird
eine Lookup-Tabelle in die Sequenz eingebaut. In der Tab. 3.3 ist ein Ausschnitt aus
der implementierten Lookup-Tabelle zu sehen. Fiir die aufgelisteten Korrekturfaktoren

betrigt die MatrixgroBle 256 bei einer Akquisitionsbandbreite von 50 kHz.

Tab. 3.3: Ausschnitt aus der fiir die Gradientenkorrektur verwendeten Lookup-
Tabelle. Die MatrixgréBe betrug 256 bei einer Akquisitionsbandbreite von 50 kHz.
Gradient x Y z

Korrekturterm o) I6] Q@ Ié] @

RiseTime = 345 ps | 0,9958 | -0,0007 | 1,0018 | 0,0005 | 0,9982
RiseTime = 250 ps | 0,9803 | -0,0010 | 0,9830 | 0,0005 | 0,9833

Die Lookup-Tabelle erméglichte zwar die Aufnahme von artefaktfreien MR-Bildern
mit der radialen FLASH-Sequenz, sie schrinkte aber gleichzeitig bestimmte Akquisiti-
onsparameter ein. Da bei bestimmten Anwendungen (Relaxometrie) die Messzeit stark
von der Matrixgrofle abhingt, wurde eine zweite Version der Sequenz implementiert,
in der zwar eine freie Auswahl der Akquisitionsparameter moglich ist, dafiir aber keine
Lookup-Tabelle existierte. Die Korrekturwerte o und  miissen in diesem Fall vor jeder

Aufnahme durch Praparationsspeichen bestimmt werden.

Die Gradientenkorrektur besteht in diesem Fall aus zwei Abschnitten, zuerst wird
durch die Aufnahme von Préparationsspeichen fiir die gewiinschten Akquisitionspa-
rameter (Matrixgroe und Akquisitionsbandbreite) der optimale Korrekturfaktor be-

stimmt. Die Anzahl der Praparationsspeichen ist frei auswéahlbar. Es miissen jedoch
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mindestens von jedem Auslesewinkel zwei Speichen mit unterschiedlichen Korrektur-
faktoren aufgenommen werden. Durch den linearen Zusammenhang zwischen Gradien-
tenfehler und Korrekturfaktor wird mittels eines linearen Fits der optimale Korrektur-
faktor bestimmt. Im néchsten Schritt werden dann die ermittelten Korrekturfaktoren

a und S als Inputparameter fiir die Hauptmessung verwendet.

3.7 Das radiale Phasenproblem

Nachdem die radiale FLASH-Sequenz mit eingebauter Gradientenkorrektur implemen-
tiert war, wurden erste Aufnahmen mit der Sequenz durchgefiihrt, um mogliche Pro-
bleme oder Artefakte bedingt durch die radiale Ortskodierung zu erkennen und zu
korrigieren. Aufnahmen mit hoher Akquisitionsbandbreite (ab 100 kHz) wiesen iiber-
strahlte Regionen (Uberstrahlungsartefakte) auf, die bei niedrigen Bandbreiten nicht
sichtbar waren (Abb. 3.16a). Diese Artefakte sind auf spezifische Phasenfehler der radia-
len Ortskodierung zuriickzufithren. Um die Problematik des radialen Phasenproblems
zu verdeutlichen, sind entsprechende Phasenbilder der Aufnahmen in Abb. 3.16b zu
sehen. Auch bei niedrigen Bandbreiten sind auf den Phasenbildern deutliche Artefakte
zu erkennen. Im ersten Abschnitt wird auf die Ursache des radialen Phasenproblems
eingegangen, im Weiteren wird eine Losung fiir das radiale Phasenproblem vorgestellt

und die erzielten Ergebnisse dargestellt [110].

3.7.1 Ursache

Die Ursache des radialen Phasenproblems sind die bereits in Kap. 2.3 erwdhnten By-
Wirbelstrome. Die durch Wirbelstrome entstandene Phase kann beschrieben werden
durch:

t t

Gee(r, 1) = 7/Bec(r,t’)dt’ :y/Bo,ec(t’) +r- Gt +...dt. (3.19)
0 0

¢e. : Phasenfehler der Bo-Wirbelstrome
v : gyromagnetisches Verhéltnis
Be.. : Magnetfeldinhomogenitédten bedingt durch Wirbelstréme
By ¢ : Magnetfeldinhomogenitaten bedingt durch By-Wirbelstrome
r - G(t) : Magnetfeldinhomogenitidten bedingt durch lineare Wirbelstrome

Die Effekte der Wirbelstrome hoherer Ordnung werden vernachléssigt. Zudem wird
angenommen, dass die Wirbelstromeffekte wihrend des Akquisitionsintervalls gering

sind und vernachléssigt werden kénnen. Die Phasenfehler der By-Wirbelstrome sind
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Abb. 3.16: Phasenprobleme der radialen Ortskodierung. (a) Bei einer niedrigen Band-
breite von 50 kHz (a) ist das rekonstruierte Betragsbild MR-Bild frei von sichtbaren Artefak-
ten, wohingegen mit steigender Bandbreite (200 kHz, b) die Artefakte sichtbar werden und
die Bildqualitit beeinflussen. Die Phasenkarten verdeutlichen das radiale Phasenproblem, so-
gar auf Aufnahmen mit niedriger Bandbreite (50 kHz, c¢) sind Bildartefakte sichtbar. (d)
zeigt die Phasenkarte bei einer Bandbreite von 200 kHz. Die Aufnahmen wurden an einem

Wasserphantom mit der Oberflichen-Spule aufgenommen.

somit konstant fiir alle Datenpunkte einer Speiche. Um die Phasenfehler der By-

Wirbelstrome zu beschreiben, wurde ein Phasenmodell entwickelt. Die Phase des zen-
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tralen Datenpunktes jeder Speiche wird durch das Phasenmodell beschrieben:

¢((I)) = %Gm + wyGy + ¢0~ (3’20)

¢(®) : Radialer Phasenfehler
T
V5,1, : Phasenfehler der Bo-Wirbelstrome pro % Gradientenstérke

G, Gy : Gradientenstérke
¢o : Phasenoffset

Der konstante Phasenoffset ¢ ist der Phasenbeitrag anderer Magnetfeldinhomoge-

nitdten. Der durch Bp-Wirbelstrome entstandene Phasenfehler ist somit:

¢ec(q)) = wxGx + wyGy- (321)

Ist der radiale Phasenfehler der Speichen bekannt, kénnen die Parameter ¢, 1, und

¢o mit einem Fit der Gl. 3.20 bestimmt werden.

Um dieses Phasenmodell zu evaluieren, wurden zunédchst die Parameter 1, ¥, und
¢p fiir eine Referenzmessung an einem Wasserphantom durch Gl. 3.20 bestimmt. Die
wichtigsten Akquisitionsparameter der Referenzmessung sind: Tg = 10 ms, Tg = 3
ms, Bandbreite = 50 kHz, 201 Speichen, Kippwinkel = 15°, rdumliche Auflésung =
150 x 150 x 500 pm? und RiseTime = 345 ps. In Abb. 3.17a ist die gemessene Phasen-
kurve und die durch das Phasenmodell bestimmte Phasenkurve in Abhéngigkeit vom
Auslesewinkel abgebildet. Durch die blaue Linie ist der gemessene Phasenfehler und
durch die griine Linie der mit dem Phasenmodell ermittelte Phasenfehler gekennzeich-
net. Es ist deutlich zu erkennen, dass das Phasenmodell den Phasenverlauf der radialen
Ortskodierung wiedergibt. Die ermittelten Parameter ¢, ¥, und ¢, sind in der Tab. 3.4
aufgelistet.

Da fiir die dynamische MRT eine hohe zeitliche Auflésung erwiinscht ist, wird im
néchsten Schritt die Robustheit der Methode gegeniiber Datenunterabtastung getestet.
Hierfiir wurde der Referenzdatensatz zehnfach unterabgetastet. Wie erwartet, ist die
Methode robust gegeniiber Unterabtastung. Abb. 3.17b zeigt die gemessene und die

mit dem Phasenmodell bestimmte Phasenkurve fiir eine zehnfache Unterabtastung.

Im néchsten Evaluierungsschritt wurden einzelne Akquisitionsparameter gegeniiber
der Referenzmessung verdndert, um deren Einfluss auf die ermittelten Phasenkurve und
Fitparameter zu untersuchen. Die Phasenkurve jeder Messung (griine Kurve) im Ver-
gleich zur Referenzmessung (blaue Kurve) ist in Abb. 3.18 abgebildet. Die ermittelten

Parameter des Phasenmodells sind in Tab. 3.4 zu sehen.

Wie erwartet sind die mit dem Phasenmodell bestimmten v, und v, weitgehend
unabhéngig von den Akquisitionsparametern. Die Variation von ¢ ist durch die By-

Inhomogenitéit zu erkldren. Bei einer verédnderten Repetitionszeit ist fast kein Effekt
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Abb. 3.17: Ermittelte Phasenfehler durch das Phasenmodell. (a) Durch die blaue
Linie ist der gemessene Phasenfehler der Daten abgebildet. Die griine Linie zeigt den Phasen-
fehler, der durch das in dieser Arbeit vorgestellte Phasenmodell (GI. 3.20) ermittelt wurde.
(b) Auch bei einer fiir die Echtzeit-Bildgebung wichtigen simulierten zehnfachen Datenunter-
abtastung des radialen Datensatzes entspricht die mit dem Phasenmodell ermittelte Phase

der aus den Daten ermittelten Phase.

Tab. 3.4: Einfluss verschiedener Akquisitionsparameter auf die mit dem Phasen-
modell bestimmten Parameter. Es wurden einzelne Akquisitionsparameter gegeniiber der
Referenzmessung verdndert, um deren Einfluss auf die ermittelten Phasenkurve und Fitpa-
rameter zu untersuchen. Wie erwartet sind die mit dem Phasenmodell bestimmten v, und
1y unabhingig von der Gradientenstérke. FEinzig Aufnahmen mit einer Rise Time von 250
us zeigen eine deutliche Verdnderung von 1, und 1. Die Variation von ¢g ist durch die

By-Inhomogenitét zu erkléren.

Veréinderter MR-Parameter | 1, (242) | 4, (292) | ¢o(°) | Gradientenstirke (“I)
Referenz 2,82 3,67 98,08° 60,7
Repetitionszeit 2,82 3,62 98,49° 60,7
Echozeit 2,75 3,70 109,27° 60,7
Bandbreite 2,90 3,60 -23,76° 242,6
Raumliche Auflésung 2,77 3,64 100,28° 45,5
Shim x 2.80 3.67 | 90,59° 60,7
Shim y 2,79 3,67 95,20° 60,7
Shim z 2,78 3,66 100,58° 60,7
RiseTime 3,11 3.85 | 97.25° 60,7

zu beobachten. Eine verinderte Echozeit fithrt hingegen zu einem veréindertem Phase-
noffset ¢g. Obwohl sich die Form der Phasenkurve bei einer hohen Bandbreite deut-

lich veréndert, sind die Verdnderungen von v, und 1, vernachlassighbar. Aufnahmen
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Abb. 3.18: Einfluss der Messparameter auf den radialen Phasenfehler. Die blaue
Kurve zeigt die Referenzmessung (Tr = 10 ms, Ty = 3 ms, Bandbreite = 50 kHz, Kippwinkel
= 15°, rdumliche Auflésung = 150 x 150 x 500 pm® und RiseTime = 345 ps) und die
griine Kurve eine mit einem verédnderten Messparameter. Die Phasenkurve ist fiir (a) eine
Repetitionszeit von 20 ms, (b) einer Echozeit von 5 ms, (c) einer Bandbreite von 200 kHz,
(d) einer rdumlichen Auflssung von 200 x 200 pm?, (e) ausgeschalteter Shim in x- (griin), y-
(rot) und z-Richtung (tiirkis) und (f) einer RiseTime von 250 us abgebildet. Die Aufnahmen

wurden an einem Wasserphantom mit der Oberflichen-Spule aufgenommen.
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mit verdnderter raumlicher Auflésung fithren trotz verdnderter Kurvencharakteristik
zu denselben v, und 1,. Der Shim veréndert nur marginal das Phasenoffset. Einzig

Aufnahmen mit einer Rise Time von 250 us zeigen eine deutliche Verdnderung von 1,
und vy,.

3.7.2 Losungsansatz

Um den radialen Phasenfehler zu korrigieren, wird die von SHANKARANARAYANAN ET
AL. [59] beschriebene Korrekturmethode erweitert. In der Shankaranarayanan-Methode
wird die komplette Speiche mit der Phase des mittleren Datenpunktes multipliziert, um

die Phase zu korrigieren:
Scorr(q)> = Sacq(¢>eii¢(q’)- (322)

Scorr : Korrigierte Speichen

Sacq : Aufgenommene Speichen

Allerdings gehen mit dieser Methode auch relevante Phaseninformationen, die im Pha-
senoffset ¢g stecken, verloren. Um dieses Problem zu beheben, wurde wihrend dieser
Arbeit eine weitere Losung fiir das radiale Phasenproblem entwickelt. In dieser Methode
wird die Speiche nur mit dem Phasenbeitrag der Bo-Wirbelstrome Gl. 3.21 multipli-

ziert, um das radiale Phasenproblem zu l6sen:
SCOH(QD) = Sacq(q))e—iqﬁec(@)‘ (3.23)

Diese entwickelte Methode korrigiert nur den Phasenfehler der By-Wirbelstrome. Die
fiir die Auswertung dynamischer Prozess relevante Phaseninformation bleibt bei die-
ser Korrekturmethode komplett erhalten. Zudem braucht diese Korrekturmethode im
Gegensatz zur Korrekturmethode von BRODSKY ET AL. [60] keine Praparationsspei-
chen. In der durch BRODSKY ET AL. vorgestellten Methode werden insgesamt fiir jede
Hauptachse der Gradienten vier Messungen zur Bestimmung der Phasenfehler der By-
Wirbelstrome durchgefiihrt. Diese vier Messungen werden mit unterschiedlicher Pola-
ritdt der Schicht- und Lesegradienten durchgefiihrt. Durch Subtraktion der ermittelten

Phase-Zeit-Kurven der Messungen wird der Phasenfehler bestimmt.

In der in dieser Arbeit vorgestellten Korrekturmethode wird dir zur Korrektur not-
wendige Information direkt aus den gemessenen Daten extrahiert. In Abb. 3.19 ist das
Magnitude- und Phasenbild bei einer Bandbreite von 200 kHz vor und nach der Pha-
senkorrektur abgebildet.
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(c) (d)

Abb. 3.19: Phasenkorrektur fiir die radiale FLASH-Sequenz. Das Magnitude- (a)
und Phasenbild (b) vor der Phasenkorrektur bei einer Bandbreite von 200 kHz. Mit der in
dieser Arbeit vorgestellten Korrekturmethode sind die Artefakte auf dem Magnitude- (c) und
Phasenbild (d) stark reduziert. Die Aufnahmen wurden an einem Wasserphantom mit der

Oberfldchen-Spule akquiriert.

3.8 Das radiale Offcenter-Problem

Trotz der Gradienten- und Phasenkorrektur wurden bei Aufnahmen mit einem ver-
schobenen FOV Bildartefakte beobachtet. Abb. 3.20 zeigt eine Offcenter-Aufnahme
und dessen typische Artefakte. Die Artefakte entstehen durch den Frequenzfilter, der
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Abb. 3.20: Radiales Offcenter-Problem. Typische Offcenter-Artefakte der radialen Orts-
kodierung. Mit Hilfe eines speichenspezifischen Frequenzfilters konnten die Artefakte behoben

werden.

fiir kartesische Datenséitze verwendet wird. Dieser Frequenzfilter muss an die radiale
Ortskodierung angepasst werden, um die Artefakte zu vermeiden. Bei der kartesischen
Ortskodierung wird das Signal von angeregten Spins, die auBlerhalb des FOVs sind,
durch den Frequenzfilter abgeschnitten, um Bildeinfaltungen zu vermeiden. Da der
Lesegradient in der kartesischen Ortskodierung fiir alle k-Raum-Linien identisch ist,
geniigt es, ein konstanten Frequenzfilter zu verwenden. Bei der radialen Ortskodierung
ist der Lesegradient abhéngig von dem Auslesewinkel, deswegen muss der Frequenzfilter
fiir jede Speiche separat justiert werden, um Bildartefakte zu vermeiden. Die Mittenfre-
quenz des Filters der radialen Ortskodierung édndert sich im Vergleich zu kartesischen
Aufnahmen um Af:

Gmam Fovx Gmax Fovy (324)

Graz = /G2 + G2.

Af : Frequenzveranderung
BW : Bandbreite (Hz)
Az, Ay : Offcenter in x und y

Af = BW(

G, Gy : Gradientenstirke in x und y
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3.9 Multiradiale Multiechosequenzen

Fiir Anwendungen, bei denen eine schnelle und effiziente Datenakquisition erforderlich
ist, werden nach jeder Anregung durch einen HF-Puls mehrere k-Raum-Zeilen oder
Speichen akquiriert. Durch die serielle Aufnahme mehrerer Speichen nach einem HF-
Puls wird die Akquisitionszeit durch das Einsparen der Schichtselektion, Spoiler und
Praparationspulse verkiirzt. Diese Sequenzen werden vorrangig in Kombination mit der

kartesischen Ortskodierung, zum Beispiel in EPI-Sequenzen, verwendet.

Die multiradiale Multiechosequenz ermoglicht es, mehrere Speichen einer Aufnah-
me mit einem HF-Puls zu akquirieren [28,111-113]. Das Sequenzschema der multira-
dialen Multiechosequenz ist in Abb. 3.21 zu sehen. Nach dem HF-Puls, inklusive der
Schichtselektion und dem Lesedephasiergradienten, werden der Lesegradient und der
Rotationsgradient seriell in Schleife geschaltet, um den k-Raum zu fiillen. Durch den
Rotationswinkel wird der radiale Auslesewinkel der néchsten Speiche eingestellt. In die-
ser Arbeit wurde der Rotationsgradient durch den Lesezentriergradienten, der identisch
zum Lesedephasiergradienten ist, ersetzt, um eine einfachere Handhabung der Gradi-

entenprobleme zu gewéhrleisten.

Der mit der multiradialen Multiechosequenz akquirierte k-Raum hat somit Speichen

unterschiedlicher Echozeiten. Die effektive Echozeit der multiradialen Multiechosequenz

T* _Tetl
Tges = —T5In { 2 (1 —e T )} : (3.25)
Tetl

wird durch:

Trer : Effektive Echozeit
Teu : Lange des Echozuges

bestimmt [114]. Da die Ursprungsformel von RASCHE ET AL. fiir Spinecho-Sequenzen
bestimmt wurde, ist in dieser Formel der Ty-Term durch einen T5-Term ersetzt wurden.

In der Regel wird die Echozeit durch die halbe Lénge des Echozugs approximiert [114].

Die Anzahl der akquirierten Speichen pro HF-Anregung ist aufgrund der Off-
Resonance-Problematik der radialen Ortskodierung begrenzt. Ublicherweise werden drei
bis fiinf Speichen pro HF-Anregung aufgenommen [12]. Die Akquisition eines vollstandi-

gen k-Raums mit einer einzigen HF-Anregung ist somit nicht moglich [115,116].

Um bei der multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz die Gradientenfehler zu kom-
pensieren, muss das Gradientenmoment von drei Gradientenblécken identisch sein.
Diese drei Blocke sind der Lesedephasiergradient, der Lesegradient und der Lesezen-
triergradient. Da der Lesegradient sich nicht wihrend der Akquisition verdndern darf

(FOV-Verénderung), wird der Lesegradient nicht verdndert und als Referenzmoment
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ausgewahlt. Somit wird fiir die Gradientenkorrektur das Gradientenmoment des Lese-

dephasiergradient und des Lesezentriergradient an das Referenzmoment angepasst.

a
/\ Datenakquisition

HF VERY;

¢ e

~ : B
G ! ) [ \
. '

C 4 e

GV \ T

a = HF-Puls d = Lesegradient
b = Schichtgradienten e = Lesezentriergradient

c = Lesedephasiergradient

Abb. 3.21: Sequenzschema einer multiradialen Multiechosequenz. Nach dem HF-
Puls, werden der Lesedephasiergradient, Lesegradient und der Lesezentriergradient seriell in

Schleife geschaltet, um den k-Raum zu fiillen.

Die Gradientenfehler werden fiir den Lesedephasiergradienten und den Lesezentrier-
gradienten separat mit der multiplikativen Korrekturmethode korrigiert. In Abb. 3.22
ist die Gradientenschaltung einer korrigierten multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz
schematisch dargestellt. Die zur Korrektur des Lesedephasiergradienten bestimmten

Korrekturfaktoren entsprechen denen der radialen FLASH-Sequenz.

Um den Lesezentriergradienten zu korrigieren, wird die Echoposition des zwei-
ten Echos analysiert. Die Quantifizierung des Gradientenfehlers erfolgte durch die
Zweispeichen-Echoposition-Differenz-Methode. Der fiir die multiplikative Gradienten-
korrektur bestimmte Korrekturfaktor ist der reziproke Wert des fiir den Lesedephasier-
gradienten bestimmten Korrekturfaktors. In Abb. 3.14 (Seite 69) wurde schematisch
die Entstehung des Gradientenfehlers dargestellt. Beim Hochfahren der Gradienten
wird das Gradientenmoment iiberschétzt. Das Herunterfahren der Gradienten verur-
sacht einen Gradientenfehler, der auf unterschéitztes Gradientenmoment beruht. Aus
diesem Grund ist der Korrekturfaktor des Lesezentriergradient der reziproke Wert des

Korrekturfaktors fiir den Lesedephasiergradienten.
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Abb. 3.22: Schematische Darstellung der notwendigen Gradientenkorrektur fiir
die multiradiale Multiecho-FLASH-Sequenz. Das Gradientenmoment des Lesegradien-
ten (d) wird als Referenzmoment ausgewéhlt. Die Korrektur des Lesedephasiergradienten (c)
erfolgt wie bei der radialen FLASH-Sequenz und der Korrekturfaktor des Lesezentriergradi-

enten (e) ist der reziproke Wert des Korrekturfaktors fiir den Lesedephasiergradienten.

Zusétzlich zu dem bereits erwdhnten Phasenproblem der radialen FLASH-Sequenz
wurden bei der multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz an bestimmten Bildregio-
nen Phasenfehler beobachtet. Die Phasenfehler der multiradialen Multiecho-FLASH-
Sequenz resultierten in zwei unterschiedlichen Artefakten in der Phasenkarte. Einerseits
entstehen Artefakte auf den Phasenkarten an Regionen nahe der Empfangsspule, ander-
seits wird ein starkes Phasewrapping beobachtet. In Abb. 3.23a-c sind die Phasenkarten
einer multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz (3 Echos) abgebildet. Die Position der
Empfangsspulen ist mit den weilen Pfeilen gekennzeichnet. Die dazugehorigen Magni-
tudekarten zeigten jedoch keine oder vernachlissigbare Artefakte (Abb. 3.23d-f). Die
Aufnahmen erfolgten anhand einer multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz mit T ;
=25ms, Tgo =7ms, Tgs = 11,5 ms, Tgr = 30 ms, 201 Speichen (67 pro Echo) und ei-
ner raumlichen Auflésung von 150 x 150 x 500 gm3 mit der 4-Kanal- Phased-Array-Spule

an einem Wasserphantom.

Es ist naheliegend, dass die Phasenfehler nahe der Empfangsspule durch eine In-
teraktion zwischen den Spulen und den geschalteten Gradienten hervorgerufen werden.

Der induzierte Strom in der Empfangsspule wahrend der Akquisition fiithrt zu lokalen
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/

(d) (e) (f)

Abb. 3.23: Phasen -und Magnitudekarten der multiradialen Multiecho-FLASH-
Sequenz. Die durch die Interaktion zwischen den Spulen und den geschalteten Gradienten
verursachten Phasenfehler in Multiecho-Aufnahmen sind in (a) bis (c¢) zu erkennen. Wobei
(a) die Phasenkarte des ersten, (b) des zweiten und (c) des dritten Echos darstellt. (d) bis
(f) zeigen die entsprechenden Magnitudekarten. Die Position der Empfangsspulen ist mit den
weiBen Pfeilen gekennzeichnet. Die Aufnahmen wurden an einem Wasserphantom mit der
4-Kanal-Phased-Array-Spule aufgenommen. Die Akquisitionsparameter betrugen: Tg; = 2,5
ms, Tgo = 7 ms, Tg3 = 11,5 ms und Tr = 30 ms.

Magnetfeldinhomogenitédten im Bereich der Empfangsspule. Die Phasenfehler sind so-
mit durch die lokalen Magnetfeldinhomogenitéiten zu erkldaren. Die Phasenfehler sind
auf eine nicht vollstdndige Spin-Dephasierung zuriickzufithren und gewinnen mit anstei-
gender Echozeit an Intensitidt. Anders als die in diesem Kapitel erwéahnten Gradienten-
und Phasenfehler sind die Phasenfehler der multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz

keine spezifischen Fehler der radialen Ortskodierung.

Bei der multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz werden iiblicherweise alle aufge-
nommenen Speichen zu einem k-Raum zusammengesetzt und rekonstruiert. Der k-
Raum beinhaltete somit Speichen unterschiedlicher Echozeiten. In Abb. 3.24a-b ist

das rekonstruierte MR-Bild einer multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz in einem
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(a) (b)

(c) (d)

Abb. 3.24: Ausléschungsartefakte der multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz.
Die durch Phasenfehler verursachten Artefakte mit der Standardrekonstruktion in einem Was-
serphantom (a) und einer In-vivo-Aufnahme (b). (¢ und d) Durch die separate Rekonstrukti-
on und Summierung der einzelnen Echos werden die Artefakte der multiradialen Multiecho-
FLASH-Sequenz behoben. Die Akquisition erfolgte mit der 4-Kanal-Phased-Array-Spule und
folgenden Akquisitionsparametern: Tg1 = 2,5 ms, Tgo = 7ms, Tg3 = 11,5 ms und Tgr = 30
ms fiir die Aufnahme am Wasserphantom und Tg; = 2,6 ms, Tgo = 6,74 ms, Tg3 = 10,89
ms und Tgr = 13,03 ms fiir die In-vivo-Aufnahme. Die Position der Empfangsspulen ist mit

den weiflen Pfeilen gekennzeichnet.
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Wasserphantom und einer In-vivo-Aufnahme zu sehen. Die beschriebenen Phasenfehler
fithren zu starken Bildartefakten bei dieser Rekonstruktionsmethode. Die einzige Losung
dieses Problems ist die separate Rekonstruktion der Echos und das Summieren (Qua-
dratsumme) der Magnitudebilder. Die mit dieser Methode rekonstruierten Aufnahmen
sind in Abb. 3.24c-d zu sehen und frei von Bildartefakten. Die In-vivo-Aufnahme wurde
mit einer multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz mit Ty, = 2,6 ms, Ty = 6,74 ms,
Tgs = 10,89 ms, Tr = 13,03 ms, 201 Speichen (67 pro Echo) und einer Auflésung von
150 x 150 x 500 pm?® durchgefiihrt.

Zusitzlich zur erwidhnten multiradialen Multiecho-FLASH-Sequenz (unterschiedli-
che Speichen zu unterschiedlichen Echozeiten) wurde eine weitere Multiecho-Version
(identische Speichen zu unterschiedlichen Echozeiten) implementiert. Da keine geeigne-
te Losung zur Korrektur der Gradientenfehler dieser Multiechosequenz gefunden wurde,
wird in dieser Arbeit nicht weiter auf diese Version der radialen Multiecho-FLASH-

Sequenz eingegangen.

3.10 Radiale Balanced-FLASH-Sequenz

Um das geringe SNR der Echtzeit-Bildgebung zu erhéhen, wurde wéhrend dieser Ar-
beit eine Balanced-FLASH-Sequenz implementiert. Phantomstudien zeigten zwar das
Potential der radialen Balanced-FLASH-Sequenz, die bei In-vivo-Messungen auftau-
chenden Probleme (geringes SNR) konnten jedoch nicht gelost werden. Die Ursache
sind vermutlich die Sensitivitdt gegeniiber Suszeptibilititsartefakten und Diffusionsef-
fekte durch die starken Gradienten.

3.11 Radiale Split-FLASH-Sequenz

Die radiale FLASH-Sequenz wurde mit zwei speziell fiir tierexperimentelle Anwendun-
gen bestimmten Modulen bestiickt. Das erste Modul erméglicht die Aufnahme von
kardiorespiratorisch getriggerten Aufnahmen. Das zweite Modul (radiale Split-FLASH-
Sequenz, gesplittete Datenakquisition) wurde speziell fiir die kontrastmittelunterstiitz-
te Perfusionsbildgebung entwickelt. Ziel der radialen Split-FLASH-Sequenz war es, in
zeitlich uninteressanten Abschnitten die Anzahl der aufgenommenen MR-Bilder pro
Zeiteinheit zu reduzieren. In anderen Zeitintervallen, wie zum Beispiel der Kontrastmit-
telgabe, wurde jedoch die maximale Anzahl von MR-Bildern pro Zeiteinheit akquiriert.
Um diese Anforderung zu erfiillen, wurde zu den uninteressanten Zeitpunkten die Gra-
dientenschaltungen in Leserichtung und die Datenakquisition aus der Sequenz gestri-

chen ohne die Repetitionszeit zu verkiirzen. Die Schichtselektion wurde allerdings nicht
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verandert. Wichtigstes Merkmal der radialen Split-FLASH-Sequenz ist das konstan-
te Magnetisierungsgleichgewicht wihrend der kompletten Akquisition und der deutlich
geringere Speicherplatz. Zudem erwies sich die radiale Split-FLASH-Sequenz Aufgrund
der geringeren Anzahl an Gradientenschaltungen als hilfreich, um die Temperatur der

Maus wahrend der Studie konstant zu halten.
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Anwendungen der radialen Ortskodierung

zur In-vivo-Bildgebung in der Maus

Die Visualisierung von physiologischen Prozessen in Tiermodellen ist von grofler Be-
deutung fiir préaklinische Studien. Eine wichtige Voraussetzung solcher Studien ist eine
hohe zeitliche und rdumliche Auflosung. Zudem ist es von Vorteil, wenn die Studien
nichtinvasiv sind, nur geringe physiologische Belastungen fiir die Versuchstiere haben.
Die Kombination der radialen Ortskodierung mit der nichtlinearen inversen Rekon-
struktion ermdoglicht es, hohe rdumliche und zeitliche Auflésungen zu verbinden. So-
mit ist es moglich, Echtzeit-Aufnahmen sich bewegender Organe in der Maus zu be-
obachten, bei denen die herkémmlichen Methoden entweder eine niedrige rdumliche
Auflésung zu Gunsten der zeitlichen Auflosung haben oder die Bildqualitdt mittels
kardiorespiratorischer Triggermethoden erhéhen. Durch die Triggermethoden kann je-
doch der dynamische Prozess nicht in Echtzeit dargestellt werden. Ein weiterer Vorteil
der Echtzeit-Bildgebung gegeniiber den etablierten Triggermethoden ist die Darstellung
des Herzschlags und der Atemarrhythmien sowie die Auswertung von physiologischen

Reaktionen auf medikamentose Stimulationen.

Die in dieser Arbeit vorgestellten tierexperimentellen Anwendungen der radialen
Ortskodierung werden in nichtinvasive und minimalinvasive Studien aufgeteilt. Ziel der
nichtinvasiven Experimente ist es, natiirliche Bewegungen der Organe zu beobachten.

Hierfiir eignen sich vor allem das Herz und die Lunge.
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Um physiologische Parameter der Organe wie zum Beispiel die Hirnperfusion oder
Filtrationsrate der Niere zu bestimmen, wird die Echtzeit-Bildgebung mit der in-
travenosen Applikation von Kontrastmitteln kombiniert. Die visuelle Verfolgung des
Kontrastmittels sowie die Extraktion von Perfusion- bzw. Flussparametern ist die
Zielsetzung der dynamischen kontrastmittelunterstiitzten MRT (Dynamic Contrast-
Enhanced-MRI, DCE-MRI).

Ziel dieser Arbeit war es, die Echtzeit-MRT auf tierexperimentelle Tomographe zu
iiber-tragen und deren Vor- und Nachteile gegeniiber den konventionellen und etablier-
ten Methoden auszuloten. Die grofiten Probleme tierexperimenteller Anwendungen der

Echtzeit-Bildgebung sind das niedrige SNR und die Hardware Beschrénkungen.

4.1 Echtzeit-MRT am Herzen

Die kardiovaskuldre MR-Bildgebung an Méausen wird hauptsichlich durch prospekti-
ve [117] oder retrospektive [118-120] Triggermethoden durchgefiihrt. In den prospek-
tiven Methoden wird die Datenakquisition direkt durch kardiorespiratorische Trigger-
signale gesteuert, wohingegen in den retrospektiven Methoden die akquirierten MR-
Daten zuerst mit Hilfe der kardiorespiratorischen Triggersignale sortiert und dann re-
konstruiert werden. In der retrospektiven self-gated-Methode (IntraGate, Bruker Bio-
Spin) wird durch Aufnahme und Analyse von Navigatorechos den aufgenommenen k-
Raum-Zeilen eine bestimmte Phase des Herzschlags zugeordnet [121,122]. Die vor allem
bei Kleintieren aufwendige separate Aufnahme des EKG- und Atemsignals entféllt bei
der IntraGate-Methode vollstandig. Mit den erwdhnten prospektiven und retrospek-
tiven Methoden ist es moglich, Herzaufnahmen mit einer rdumlichen Auflésung von
150 x 150 x 750 pum? zu akquirieren. Nachteil der prospektiven und retrospektiven Me-
thoden ist die lange Messzeit, die Abhingigkeit von periodischen Vorgidngen und die

damit verbundene visuelle Unterdriickung der Herzschlagarrhythmien.

Kiirzlich wurde eine Methode vorgestellt, mit der es moglich ist, Echtzeit-
Aufnahmen des menschlichen Herzens mit einer zeitlichen Auflésung von bis zu 20
ms zu erhalten [4,123,124]. Ein Vorteil dieser Methode im Gegensatz zu den konventio-
nellen Triggermethoden ist die Unabhéngigkeit vom kardiorespiratorischen Signal. In
diesem Abschnitt werden die Optimierungsschritte der Echtzeit-MRT am Ma&auseherz,
erzielte Ergebnisse und die Vor- und Nachteile der Echtzeit-MRT im Vergleich zu den

konventionellen Methoden beschrieben.

Aufgrund der anatomischen Unterschiede zwischen der Maus und dem Menschen
wurden gewisse Anpassungen der Echtzeit-MRT notwendig. Die rdumliche und zeitli-

che Auflosung wurde an die Gegebenheiten der tierexperimentellen Bildgebung ange-
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passt (Maus: ca. 150 ms pro Herzschlag, Mensch: ca. 800 ms pro Herzschlag). Um die
optimalen Akquisitionsparameter zu bestimmen, wurde ein Kompromiss zwischen der
zeitlichen und rdumlichen Auflésung eingegangen. Fiir das erste Messprotokoll wurde zu
Gunsten einer hohen rdumlichen Auflosung auf eine gute zeitliche Auflésung verzich-
tet, wohingegen beim zweiten Messprotokoll die zeitliche Auflésung im Vordergrund
stand. Beide Messprotokolle verfiigen iiber 125 Speichen (25 pro Bild). Die wichtigsten
Akquisitionsparameter sowie die zeitliche und rdumliche Auflésung sind in Tab. 4.1
zusammengefasst. Die Messungen wurden im Kurzachsenblick aufgenommen. Die Ak-
quisitionsbandbreite betrug 50 kHz fiir das erste und 200 kHz fiir das zweite Mess-
protokoll. Die Datenakquisition erfolgte durch eine 4-Kanal- Phased-Array-Mausspule.
C57bl6 Mause wurden mit 1,75% Isofluran narkotisiert und durch einen Tubus beatmet.
Um Bewegungsartefakte zu minimieren, wurde die Maus in Riickenlage positioniert.
Mit den ausgewéhlten Akquisitionsparametern war es machbar, zwei bis drei Bilder pro

Herzschlag aufzunehmen.

Tab. 4.1: Akquisitionsparameter der Echtzeit-MRT am MAéiuseherz. Fiir jedes Pro-
tokoll wurden 125 Speichen (25 pro Bild) mit einem Verschachtelungsfaktor von fiinf im Kurz-
achsenblick aufgenommen. Die Akquisitionsbandbreite betrug 50 kHz fiir das erste und 200
kHz fiir das zweite Messprotokoll. Die Datenakquisition erfolgte durch die 4-Kanal-Phased-

Array-Méausespule.

Tg (ms) | Tr (ms) | Kippwinkel | rduml. Aufl. (um?) | zeitl. Aufl. (ms)

#1 1,91 3,56 15° 200 x 200 x 1000 90

#2 1,31 2,36 8° 300 x 300 x 1000 60

Echtzeit-MRT am Ma&useherz ist ein interessanter Spezialfall, der die unerwiinsch-
ten Effekte des fiir die nichtlineare inverse Rekonstruktion verwendeten Medianfilters
verdeutlicht. In Kap. 2.2.4.3 wurde erwahnt, dass fiir eine optimale und korrekte Anwen-
dung des Medianfilters die Bewegungsfrequenz des zu untersuchenden Organs deutlich
niedriger (in dieser Studie %) als die Aufnahmefrequenz sein sollte, um die vollstindige
Dynamik der Bewegung beizubehalten. Diese Voraussetzung wird bei der Echtzeit-MRT
vom Maéuseherz verletzt. Bei den Herzmessungen betrigt das Verhéltnis zwischen der
Bewegungsfrequenz und der Aufnahmefrequenz 0,6 fiir das erste und 0,4 fiir das zweite

Messprotokoll.

In Abb. 4.1 und Abb. 4.2 sind die rekonstruierten Aufnahmen sechs aufeinander
folgender Bilder des ersten und zweiten Messprotokolls mit und ohne Medianfilter zu

sehen.
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(mit Medianfilter)
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Abb. 4.1: Echtzeit-Aufnahmen mit einer zeitlichen Auflésung von 90 ms und
einer ridumlichen Auflssung von 200 x 200 x 1000 pm3®. (a) Rekonstruktion mit
Medianfilter: Auf den sechs aufeinander folgenden Bildern wird es deutlich, dass die Dynamik
des Herzens im Myokard durch den Medianfilter vollstindig unterdriickt wird (gelber Pfeil).
(b) Rekonstruktion ohne Medianfilter: Ohne den Medianfilter bleibt die Herzdynamik im
Myokard erhalten (gelbe Pfeile). Allerdings sind im Bereich des linken Ventrikels, Artefakte
zu beobachten. Die Aufnahmen wurden im Kurzachsenblick mit der 4-Kanal-Phased-Array-

Spule akquiriert.
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a (mit Medianfilter)

Abb. 4.2: Echtzeit-Aufnahmen mit einer zeitlichen Auflssung von 60 ms und einer
rédumlichen Auflssung von 300 x 300 x 1000 pum?3. (a) Rekonstruktion mit Medianfil-
ter: Trotz der erhéhten zeitlichen Auflosung wird die Dynamik des Herzschlages unterdriickt
(gelber Pfeil). (b) Rekonstruktion ohne Medianfilter: Die Dynamik des Herzschlags vor allem
im Myokard und im linken Ventrikel ist auf den Aufnahmen zu erkennen (gelbe Pfeile). Die

Aufnahmen wurden im Kurzachsenblick mit der 4-Kanal-Phased-Array-Spule akquiriert.
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Bei den mit Hilfe des Medianfilters rekonstruierten Aufnahmen (Abb. 4.1a) geht
die Herzdynamik verloren. In Abb. 4.1b ist der gleiche Datensatz ohne Medianfilter
rekonstruiert. Im Gegensatz zu den mit Medianfilter rekonstruierten Aufnahmen bleibt
die Herzdynamik erhalten. Andererseits sind deutliche Artefakte und Bildunschérfe im
Bereich des linken Ventrikels und des Myokards zu beobachten. Diese Artefakte entste-
hen durch die in diesem Fall nicht ausreichende zeitliche Auflésung des Messprotokolls.
Somit sind die mit dem ersten Messprotokoll akquirierten Aufnahmen entweder durch
das Unterdriicken der Herzdynamik (mit Medianfilter) oder durch die entstandenen

Artefakte (ohne Medianfilter) nicht optimal fiir Echtzeit-Anwendungen.

In einem weiteren Versuch wurde die zeitliche Auflosung der Sequenz erhoht (Mess-
protokoll #2), um die aus dem ersten Messprotokoll bekannten Probleme und Artefakte
zu minimieren. Die rdumliche Auflésung dieses Messprotokolls wurde verringert, um den
Signalverlust durch die hohere zeitliche Auflosung bzw. die kiirzere Tr-Zeit zu kompen-
sieren. Durch die hohere zeitliche Auflosung erhoht sich der Unterschied zwischen der
Bewegungsfrequenz des Herzens und der Frequenz des Medianfilters. Die unerwiinschten
Effekte des Medianfilters sollten somit geringer ausfallen. In Abb. 4.2 sind sechs auf-
einander folgende Aufnahmen des zweiten Messprotokolls abgebildet. In den mit dem
Medianfilter rekonstruierten Aufnahmen (Abb. 4.2a) geht die Dynamik des Herzschlags
verloren. Somit ist die erzielte zeitliche Auflosung (60 ms pro Bild) nicht ausreichend,

um die unerwiinschten Effekte des Medianfilters zu minimieren.

Die ohne Medianfilter akquirierten Aufnahmen (Abb. 4.2b) weisen eine hohere Bild-
qualitédt im Verhéltnis zum ersten Messprotokoll (ohne Medianfilter) auf. Die hohere
Bildqualitét ist durch die erhohte Signalintensitét der Speichen (schlechtere raumliche
Auflosung) sowie die bessere zeitliche Auflosung zu erkldren. Es muss aber beachtet
werden, dass die rekonstruierten Bilder eine Verschmierung iiber mehrere Phasen ei-
nes Herzzyklus darstellen. Dies liegt wiederum in der nicht ausreichenden zeitlichen
Auflésung der Echtzeit-Methode. Allerdings sind die aus Abb. 4.1b (Messprotokoll #1,
Rekonstruktion ohne Medianfilter) bekannten Artefakte im linken Ventrikel durch die

erhohte zeitliche Auflésung des zweiten Messprotokolls reduziert.

Da die Dynamik des Herzschlags durch die Anwendung des Medianfilters auf die
rekonstruierten Bilder verloren geht, ist der verwendete Medianfilter fiir die Echtzeit-
MRT am Méuseherz nicht geeignet. Die Ursache liegt in der hohen Herzschlagfrequenz
der Maus sowie in der durch die verwendete Hardware limitierten zeitlichen und raumli-
chen Auflosung. Da die Dynamik des Herzschlags vor allem im Myokard und im linken
Ventrikel mit dem zweiten Messprotokoll deutlich zu erkennen ist, wurde das zweite
Messprotokoll ausgewéhlt, um Echtzeit-Aufnahmen am Herz durchzufiihren. Allerdings
muss beriicksichtigt werden, dass durch die erzielte zeitliche Auflésung von 60 ms pro

Bild nicht eindeutig zwischen der Diastole und der Systole unterschieden werden kann.
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Es gibt Aufnahmen, die zum grofiten Teil wahrend der Systole aufgenommen wurden,
und dementsprechend Aufnahmen, die im Grunde der Diastole entsprechen. Zusammen-
fassend kann die in dieser Arbeit vorgestellte Echtzeit-Methode an der Maus zur Zeit
nicht mit der Bildqualitét von prospektiv [117] und retrospektiv [118-120] getriggerten

Aufnahmen konkurrieren.

4.2 Echtzeit-MRT an der Lunge

Aufgrund der geringen Protonendichte im Lungengewebe von circa 20-30% [125] und
des daraus folgenden niedrigen SNR des Lungenparenchyms ist die Lungen-Bildgebung
eine der grofiten Herausforderungen der Magnetresonanztomographie. Zusétzlich zum
niedrigen SNR verursacht der Unterschied in der magnetischen Suszeptibilitit zwi-
schen den luftgefiillten Alveolen (Lungenbldschen) und den umgebenden Geféflen lokale
Magnetfeld-Inhomogenitdten, die wiederum zu einer extrem kurzen 75-Zeit des Lungen-
parenchyms fithren [126-128]. In der Maus betrigt die T;-Zeit des Lungenparenchyms
circa 500 ps bei 4,7 Tesla [129].

Mausmodelle bieten eine einzigartige Moglichkeit, die Pathogenese von Lungen-
krankheiten wie Krebs, Infektionen oder Entziindungen zu untersuchen. Zudem ist mit
den Mausmodellen eine nichtinvasive Aufzeichnung des Krebswachstums realisierbar.
Durch die kontinuierliche Uberwachung des Lungenkrebses koénnen verschiedene The-
rapieansétze verglichen und verbessert werden. Mit Hilfe der Relaxationszeiten und
der Signalintensitit kann die Lungenfunktion charakterisiert werden [126,127]. Die T5-
Zeit korreliert jedoch stark mit dem exspiratorischen und inspiratorischen Lungenvolu-
men [130]. Aufgrund der extrem kurzen T5-Zeit bei 9,4 Tesla ist das Lungenparenchym
auf einem konventionellen MR-Bild nicht sichtbar (7% = 1-2 ms). Die fiir die Diagnose
von Lungenkrankheiten wichtigen MR-Parameter (Signalintensitdat und 7, bzw. T5-
Zeit) sind somit nicht zu bestimmen. Mit der UTE-Sequenz kénnen MR-Aufnahmen
mit Echozeiten von unter 100 us aufgenommen werden. BERGIN ET AL. [127] konnten

mit der UTE-Sequenz feine Lungenstrukturen der menschlichen Lunge darstellen.

Zudem muss beriicksichtigt werden, dass unter Narkose liegende Méuse circa die
fiinffache Atemfrequenz und zehnfache Herzfrequenz eines Menschen aufweisen und zu
starken Bewegungsartefakte auf dem MR-Bild fithren [129, 131]. Wie bei der kardio-
vaskuldren MRT konnen Bewegungsartefakte mit prospektiven [130] oder retrospekti-

ven [128] Methoden korrigiert werden.

In dieser Arbeit wurde die radiale FLASH-Sequenz mit der nichtlinearen inversen
Rekonstruktion kombiniert, um Echtzeit-Aufnahmen der Lunge zu erméglichen. Vorteil

der Echtzeit-MRT ist der Verzicht auf kardiorespiratorische Trigger oder Nachbear-
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Abb. 4.3: Echtzeit-MRT der Lunge. Konsekutive Echtzeit-Aufnahmen der Lunge. Der
Atemzyklus ist in der gezeigten Zeitserie deutlich zu erkennen. Das Diaphragma bewegt sich
wéhrend der Inspirationsphase (von t = 100 ms bis 400 ms) nach unten und vergréflert das
Lungenvolumen. Die Exspirationsphase liegt hier zwischen t = 500 ms und 900 ms nach
Akquisitionsbeginn. Mit Hilfe der gelben Linie wird das Raum-Zeitprofil und die Lungenlinge
bestimmt, sieche Abb.4.4. Die Aufnahmen erfolgten in koronaler Ausrichtung mit der 4-Kanal-

Phased-Array-Spule.

beitung der Daten. Die MR-Bilder wurden mit einer Tj-gewichteten radialen FLASH-
Sequenz aufgenommen. Die Akquisitionsparameter betrugen: Tg = 1,21 ms, T = 4 ms,
Kippwinkel = 5°, 125 Speichen (Verschachtelungsfaktor f;,; = 5 und 25 Speichen pro
Bild) bei einer Auflésung von 243 x 243 x 1000 pm3. Die zeitliche Auflésung betrug 100
ms. In Abb. 4.3 sind zwolf aufeinander folgende Aufnahmen der Echtzeit-Bildgebung
einer koronalen Schicht abgebildet. Die Datenakquisition erfolgte durch die 4-Kanal-
Phased-Array-Rattenspule.
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Fiir diese Studie wurden NMRI (Naval Medical Research Institute) Mause mit
Isofluran (1,75% in Raumluft) narkotisiert. Zudem wurde die Maus endotracheal intu-
biert und in Bauchlage unter der Empfangsspule positioniert waren. Die Atemfrequenz
wurde mit Hilfe eines Beatmugsgeridts (Animal Respirator Advanced, TSE Systems,
Deutschland) auf 60 Atemzyklen pro Minute festgesetzt. Somit konnen bei einer zeit-
lichen Auflésung von 100 ms zehn Aufnahmen pro Atemzug akquiriert werden. Da die
Atemfrequenz deutlich niedriger als die Aufnahmefrequenz ist, wird fiir die Rekonstruk-
tion der Echtzeit-MRT zusétzlich ein Medianfilter verwendet.

Die Inspiration (t = 100 ms bis 400 ms) und Exspiration (500 ms bis 900 ms) sind
auf den abgebildeten Aufnahmen deutlich zu erkennen. Ein einziger Atemzyklus ist so-
mit bei einer hohen rdumlichen und zeitlichen Auflésung zu beobachten. Quantitative
Aussagen sind durch Vermessen der Lungenldnge bzw. Verschiebung des Diaphragmas
moglich. Das Raum-Zeitprofil und die Lungenlénge des mit dem in Abb. 4.3 gezeig-
ten Lungenprofils (gelbe Linie) ist in Abb. 4.4 zu sehen. Im Raum-Zeitprofil sind die
Atemzyklen (Inspiration und Exspiration) deutlich zu erkennen. Zudem wird aus dem
Raum-Zeitprofil die Lungenlénge berechnet. Die Lungenlidnge korreliert mit dem Lun-
genvolumen und verdeutlicht etwaige Atemarrhythmien. Uber den aufgetragenen sechs

Sekunden variiert die Lungenlénge zwischen 12,5 und 16 mm.

Lange / mm

1 2 3 4 5 S
Zeit /s

(b)

Abb. 4.4: Raum-Zeitprofil und Lungenlinge eines selektierten Lungenprofils. (a)
das Raum-Zeitprofil der in Abb. 4.3 mit der gelben Linie gekennzeichneten Region. Es sind
deutliche Auf und Abbewegungen der Lunge wihrend der Atmung zu beobachten. Aus dem
Raum-Zeitprofil kann die Lungenlédnge (b) bestimmt werden. Die Lungenlidnge variiert um 4

mm im Verlaufe eines Atemzyklus.

Pathologische Prozesse im Laufe der Lungenkrankheiten fithren zu einer erhéhten
Gewebe- bzw. Fliissigkeitsdichte oder Zellenanzahl in der Lunge. Der Signalunterschied
zwischen einem gesunden Lungengewebe und dem durch Krankheit befallenen Gewebe

wird in der Regel klinisch untersucht, um Riickschliisse iiber die Krankheit zu zie-



96 Anwendungen der radialen Ortskodierung zur In-vivo-Bildgebung in der Maus

hen. Um eventuelle Krankheiten besser zu diagnostizieren, ist es von Vorteil, ein hohes
Kontrast-zu-Rausch-Verhéltnis (CNR) zwischen dem gesunden und dem befallenen Ge-
webe zu haben. Mit der in dieser Arbeit implementierten radialen FLASH-Sequenz bei
9,4 Tesla kann zwar kein Signal vom Lungenparenchym akquiriert werden, jedoch fiihrt
diese Eigenschaft zu einem hohen CNR zwischen gesundem und befallenem Lungenge-
webe [132]. Das hohe CNR kann zur Diagnose von Tumoren oder allergischen Schwel-
lungen verwendet werden [132]. Allerdings muss beriicksichtigt werden, dass bestimmte
Krankheiten wie zum Beispiel Lungenemphysem an einen Signalverlust gekoppelt sind
und auf Aufnahmen mit der radialen FLASH-Sequenz nicht sichtbar sind [133].

4.3 Echtzeit-MRT am Hirn

In diesem Abschnitt wird die Hirnperfusion anhand des in Kap. 2.4.3 beschriebenen Per-
fusionsmodells bestimmt. Zuerst werden der Messautbau und die Optimierungsschritte
der MR-Perfusionsbildgebung erldautert, im Weiteren werden die erzielten Ergebnisse
diskutiert.

4.3.1 Messaufbau der kontrastmittelverstarkten

Perfusionsbildgebung

Die Méuse wurden vor Beginn des Experimentes mit Isofluran (1,75% in Raumluft) nar-
kotisiert, durch einen endotrachealen Tubus intubiert und kiinstlich beatmet. Die Kon-
trastmittelinjektion erfolgte intravenos durch einen Schwanzkatheter. Das als Kontrast-
mittel verwendete Gd-DTPA (Magnevist, Bayer-Schering Pharma AG, Berlin) wurde
in einer Konzentration von 0,5 mmol pro kg Koérpergewicht verabreicht. Die Daten-
akquisition erfolgte durch die 4-Kanal- Phased-Array-Mausespule. Gemessen wurde an

NMRI Méusen die in Bauchlage unter der Empfangsspule positioniert waren.

Die MR-Perfusionsbildgebung wurde mit einer Tj-gewichteten radialen FLASH-
Sequenz in der axialen Orientierung durchgefiihrt. Im ersten Messprotokoll wird das
Hirnvolumen durch eine Multischicht-Aufnahme abgedeckt. Die wichtigsten Akquisiti-

onsparameter des ersten Messprotokolls sind:

e Echozeit (1g) = 2,6 ms
e Repetitionszeit (Tg) = 40 ms (fiir acht Schichten)
e Kippwinkel = 15°

e 125 Speichen (25 pro Bild) mit einem Verschachtelungsfaktor von 5
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e Bandbreite = 50 kHz
e Riumliche Auflssung = 150 x 150 x 500 pm?
e Zeitliche Auflosung = 1000 ms

e Akquisitionsdauer = ca. 15 Minuten.

Das zweite Messprotokoll wurde speziell auf eine hohe zeitliche Auflésung hin optimiert,
um Unterschiede in der Kontrastmittelverbreitung in verschiedenen Hirnregionen zu

beobachten. Die wichtigsten Akquisitionsparameter des zweiten Messprotokolls sind:

e Echozeit (1g) = 2,6 ms

e Repetitionszeit (Tg) = 5 ms

e Kippwinkel = 8°

e 125 Speichen (25 pro Bild) mit einem Verschachtelungsfaktor von 5
e Bandbreite = 50 kHz

e Riumliche Auflssung = 150 x 150 x 500 ym?

e Zeitliche Auflésung = 125 ms

e Akquisitionsdauer = ca. 10 Minuten.

Die Kontrastmittelinjektion erfolgte fiir beide Messprotokolle ca. eine Minute nach Ak-
quisitionsbeginn und wurde in Form eines Bolus manuell innerhalb von drei Sekunden

verabreicht.

Die hohe zeitliche und raumliche Auflésung beider Protokolle fithrt notwendigerweise
zur Schaltung von starken Gradienten, die wiederum zu einer hohen Wérmeerzeugung
in der Maus und der Empfangsspule fiithren. Die erzeugte Warme kann bei Messungen

mit einer langen Akquisitionsdauer zum Tod des Versuchstiers fiihren.

Temperaturschwankungen wihrend der Akquisition fithren unausweichlich zu Si-
gnalschwankungen. Diese Signalschwankungen sind im Verlauf einer radialen FLASH-
Sequenz fiir verschiedene Hirnregionen in Abb. 4.5 zu sehen. Die Temperatur wurde an
Hand einer Uberwachungseinheit (Model 1025, Small Animal Monitoring and Gating
System, SA Instruments, New York, USA) gemessen. In den Gefdfien ist ein Signal-
abfall bis zu 27% bei ca. 2,5°C Temperaturanstieg sichtbar. Mogliche Ursache sind
verdnderte T1- bzw. Blutflusseigenschaften. In der grauen Substanz ist jedoch keine Si-

gnalverdinderung zu erkennen, was fiir die gute Thermoregulierung in der Maus spricht.
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Da im Rauschen keine Signalverdnderungen zu erkennen sind, gehen die Signalschwan-
kungen vermutlich auf physiologische Ursachen zuriick und ein systematischer Fehler
kann ausgeschlossen werden.
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Abb. 4.5: Signalverinderung in verschiedenen Hirnregionen verursacht durch
Temperaturschwankungen. Signalverdnderung wéhrend der Messung in den GefidBen, in
der grauen Substanz und im Rauschen sind in der linken Abbildung zu erkennen. In der rechten
Abbildung ist der Temperaturverlauf im selben Zeitfenster aufgetragen. In den Gefifien ist
ein Signalabfall bis zu 27% bei ca. 2,5°C Temperaturanstieg sichtbar. In der grauen Substanz

ist jedoch keine Signalverdnderung zu erkennen.

Da die Perfusionsparameter aus der Signalintensitdt bestimmt werden, muss die
Temperatur wiahrend der Akquisition konstant bleiben. Die Korpertemperatur der Maus
wird in dieser Arbeit mit einem Setup bestehend aus Wasserbad (SC100, Termo Scien-
tific, Karlsruhe, Deutschland) und Druckluft kontrolliert. Das Wasserbad ist mit einem
spiralférmigen Schlauch verbunden der unter der Maus positioniert wird. Das Wasser-
bad dient zur direkten Kiihlung der Maus. Durch einen weiteren Schlauch wird Druck-
luft auf die Oberfliche der Empfangsspule geleitet, um die erzeugte Wéarme in der Spule
abzutransportieren. Die Koérpertemperatur kann durch das Zusammenspiel dieser bei-
den Methoden reguliert werden. Da dieser Aufbau eine Reaktionszeit besitzt, wird vor
Beginn des Experimentes die Kérpertemperatur der Maus durch eine Praparationsmes-
sung auf die gewiinschte Temperatur (35°C) eingestellt. Die Préparationsmessung wird
mit den oben aufgelisteten Akquisitionsparametern durchgefiihrt und dauert in der Re-
gel 20 Minuten. Im Grunde wird mit dieser Temperaturregulierung die Temperatur des

Gradientensystems ins Gleichgewicht gebracht.

4.3.2 Parametrisierung der Hirnperfusion

Abb. 4.6 zeigt die Magnitudenbilder des ersten Messprotokolls zu verschiedenen Akqui-
sitionszeiten in einer ausgewihlten Schicht. Durch das Kontrastmittel verringert sich

das Signal vor allem in den Bereichen, die eine gute Blutversorgung haben. Nach ca.
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65 Sekunden ist der kontrastmittelinduzierte Signalabfall nur noch ganz schwach in
den groferen Gefiaflen zu erkennen. Nach ca. 7 Minuten ist das Kontrastmittel gréften-
teils aus der Blutbahn ausgeschieden und die Signalamplitude im Hirn wieder auf dem

Ausgangsniveau.

Abb. 4.6: Aufnahmen der kontrastmittelunterstiitzten Hirnperfusion zu verschie-
denen Akquisitionszeiten. Rekonstruierte Aufnahmen zu sechs verschiedenen Zeitpunkten
vor und nach der Kontrastmittel-Injektion. Der Signalverlust durch das Kontrastmittel sowie
die komplette Erholung des Hirngewebes nach einigen Minuten ist sichtbar. Allein im Mus-
kelgewebe auflerhalb des Hirns ist eine Signalverstiarkung durch Kontrastmittelanreicherung

zu erkennen.

Die Auswertung der Perfusionskarten basiert auf den in Kap. 2.4.3 (Seite 35) erw#hn-
ten Grundlagen der Hirnperfusion und Gl. 2.49 (Seite 38). Die entsprechenden Perfu-
sionskarten (CBV und MTT) sind fiir alle aufgenommenen Schichten in Abb. 4.7 zu
sehen. Die axialen Schichten der MR-Aufnahme korrespondieren mit den bekannten
Schnittebenen aus FRANKLIN und PAXINOS [134]. Die MR-Aufnahmen sind somit der
Reihenfolge nach vergleichbar mit Bregma' 1,18 mm (Figure 21), Bregma 0,74 mm
(Figure 25), Bregma 0,26 mm (Figure 29), Bregma -0,22 mm (Figure 33), Bregma -
0,46 mm (Figure 35), Bregma -0,70 mm (Figure 37), Bregma -1,46 mm (Figure 43) und
Bregma -2,18 mm (Figure 49) aus FRANKLIN und PAXINOS [134]. Auf den CBV-Karten

! Der Punkt am Schiidel, an dem sich die sutura coronalis und sutura sagittalis treffen.
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sind deutliche Unterschiede in den Hirnregionen zu beobachten, bei den MTT-Karten

ist nur zwischen den Gefaflen und anderen Hirnregionen ein Unterschied sichtbar.

(b)

Abb. 4.7: CBV- und MTT-Karten. (a) CBV-Karten der Multischicht-Aufnahme: Ein
deutlicher Unterschied zwischen den Hirnregionen ist zu erkennen. (b) MTT-Karten: Es ist
nur ein geringfiigiger Unterschied zwischen den Gefidfien und den restlichen Hirnstrukturen
zu beobachten. Die abgebildeten Aufnahmen wurden mit dem ersten Messprotokoll und der

4-Kanal-Phased-Array-Mausspule akquiriert.

In Abb. 4.8 sind zudem die maximale Kontrastmittelkonzentration, Ankunft des
Kontrastmittels und Dauer zwischen Kontrastmittelankunft und maximaler Kontrast-
mittelkonzentration abgebildet. Die Perfusionsparameter (CBV und maximale Kon-
trastmittelkonzentration) sind relative Werte. Die Ankunft des Kontrastmittels wird
ab Akquisitionsbeginn bestimmt und ist wie die Dauer bis zur maximalen Kontrastmit-

telkonzentration und der mittleren Transitzeit in Sekunden gegeben.

Die maximale Kontrastmittelkonzentration zeigt einen deutlichen Unterschied zwi-
schen den Hirnregionen, wohingegen bei der Ankunft des Kontrastmittels in den ver-
schieden Hirnregionen kein Unterschied zu erkennen ist. Die Dauer zwischen Ankunft
des Kontrastmittels und der maximalen Kontrastmittelkonzentration ist in den Geféafien

geringfiigig hoher als in anderen Hirnregionen.

Um quantitative Aussagen zu erméglichen, wurde die Perfusion verschiedener Hirn-

regionen mit Hilfe von ROIs ausgewertet. Die ROIs wurden auf einer hochauflosen-
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Abb. 4.8: Perfusionskarten des Hirns. Es sind drei unterschiedliche Perfusionsparameter
PC (maximale Kontrastmittelkonzentration, links), AT (Ankunft des Kontrastmittels, mitte)
und TP (Dauer zwischen Ankunft des Kontrastmittels und maximaler Kontrastmittelkonzen-
tration, rechts) zu sehen. Allein die Kontrastmittelkonzentration unterscheidet sich deutlich
zwischen verschiedenen Hirnregionen. Die Ankunftszeit des Kontrastmittels in den Hirnre-
gionen ist identisch. Die Dauer zwischen Ankunft des Kontrastmittel und der maximalen
Kontrastmittelkonzentration unterscheidet sich nur zwischen Gefédflen und Hirngewebe, aber

nicht zwischen zwei Hirnregionen.

den TurboRARE-Aufnahme gezeichnet und auf die mit der radialen FLASH-Sequenz
akquirierten Aufnahme iibertragen. Abb. 4.9 zeigt zwei Schichten der TurboRARE-

Aufnahme, auf denen die untersuchten Hirnregionen definiert wurden.

Abb. 4.9: Ausgewiihlte Schichten der TurboRARE-Sequenz. Es sind zwei Schichten
(erste und achte Schicht) der TurboRARE-Sequenz, die zur ROI-basierten Auswertung der
Hirnperfusion verwendet wurden, abgebildet. In der linken Aufnahme sind Neocortex (Cx),
Striatum (St), Septum (Sp), Corpus Callosum (CC) und die Ventrikel (Vn) zusehen. In dem
rechten Bild sind Neocortex (Cx), Hippocampus (Hp), Thalamus (Th), Hypothalamus (Ht)
und das Corpus Callosum (CC) abgebildet.

Die bestimmten Perfusionsparameter verschiedener Hirnregionen sind in Tab. 4.2

aufgelistet. Es ist zu beobachten, dass der Hirnstamm (vor allem Thalamus und Hy-
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pothalamus) ein hoheres CBV im Vergleich zum Neocortex und der weiflen Substanz
(Corpus callosum) zeigten. Das niedrigste Blutvolumen ist in der weiflen Substanz zu
beobachten. Diese Beobachtungen decken sich mit den aus der Literatur bekannten Un-
terschied in der Durchblutung der grauen und weiflen Substanz [135]. Die maximale
Kontrastmittelkonzentration korreliert wie erwartet mit dem CBV. Die MTT, Ankunft
des Kontrastmittels und die Dauer zwischen Ankunft und maximale Kontrastmittel-
konzentration zeigen geringe Unterschiede in den verschiedenen Hirnregionen. Diese
Variationen sind aber niedriger als die zeitliche Auflésung des Messprotokolls und so-

mit nicht aussagekraftig.

Um genauere Aussagen iiber Unterschiede in der MTT, Ankunft des Kontrastmit-
tels und die Dauer zwischen Ankunft und maximaler Kontrastmittelkonzentration in
verschiedenen Hirnregionen zu ermoglichen, wurde eine Einzelschicht-Aufnahme mit
einer hohen zeitlichen Auflosung (zweites Messprotokoll) akquiriert. Die aufgenomme-
ne Schicht entspricht der histologischen Schicht (Fig.41) aus FRANKLIN und PAXI-
NOs [134]. Die ROIs wurden auf einer TurboRARE-Aufnahme selektiert. Die bestimm-

ten Perfusionsparameter sind in Tab. 4.3 zusammengefasst.

Tab. 4.2: Perfusionsparameter verschiedener Hirnregionen der Multischicht-
Aufnahme einer Maus. Mit PC ist die maximale Kontrastmittelkonzentration, AT die
Ankunft des Kontrastmittels und TP die Dauer zwischen Ankunft des Kontrastmittels und

maximaler Kontrastmittelkonzentration gekennzeichnet.

Hirnregion CBV (a.u.) | MTT (s) | PC (a.u.) | AT (s) | TP (s)
Neocortex (Cx) 0,58 6,00 0,10 55 4,88
Striatum (St) 0,77 5,67 0,14 55 | 4,39
Septum (Sp) 0,56 5,58 0,10 55 4,30
Corpus callosum (CC) 0,45 5,70 0,08 55 4,60
Hippocampus (Hp) 0,65 5,05 0,12 56 3,20
Thalamus (Th) 0,96 5,71 0,18 55 4,49
Hypothalamus (Ht) 0,88 5,61 0,16 55 4,39

Die bestimmten CBV und maximalen Kontrastmittelkonzentrationen mit dem zwei-
ten Messprotokoll stimmen mit den Werten aus dem ersten Messprotokoll {iberein. Wie
erwartet hat der Hirnstamm (Hippocampus und Thalamus) das héchste CBV und die
weifle Substanz (Corpus Callosum) das niedrigste Blutvolumen. Zudem decken sich die
maximalen Kontrastmittelkonzentrationen mit dem bestimmten CBV in den jeweiligen
Hirnregionen. Trotz der hohen zeitlichen Auflésung des zweiten Messprotokolls (125 ms
pro Bild) ist nur ein marginaler Unterschied zwischen der Ankunftszeit des Kontrast-

mittel in den verschiedenen Hirnregionen nachweisbar.
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Tab. 4.3: Perfusionsparameter verschiedener Hirnregionen der Einzelschicht-
Aufnahme einer Maus. Mit PC ist die maximale Kontrastmittelkonzentration, AT die
Ankunft des Kontrastmittels und TP die Dauer zwischen Ankunft des Kontrastmittels und

maximaler Kontrastmittelkonzentration gekennzeichnet.

Hirnregion CBV (a.u.) | MTT (s) | PC (a.uw.) | AT (s) | TP (s)
Neocortex (Cx) 4,50 4,69 0,08 59,125 2,06
Corpus callosum (CC) 2,87 5,62 0,04 59,375 | 1,94
Hippocampus (Hp) 5,90 5,57 0,09 59,125 | 1,90
Thalamus (Th) 6,68 5,30 0,11 59,250 | 1,84

4.3.3 Fazit

Bisher in der Literatur beschriebene Methoden zur Quantifizierung der Hirnperfusion
in der Maus basieren entweder auf einer hohen rdumlichen Aufldsung (75-100 pm?) bei
einer Messzeit von einigen Minuten pro MR-Bild [136,137] oder einer hohen zeitlichen
Auflosung (1 Sekunde pro Bild) bei einer rdumlichen Auflésung von ca. 350 pym? [138].
Die in dieser Arbeit vorgestellte Echtzeit-Bildgebung ermdoglicht im Gegensatz dazu die
Aufnahme von MR-Bildern mit einer hohen zeitlichen und rdumlichen Auflésung. Die
raumliche Auflésung betriigt 150 ym? bei einer Messzeit von 125 us fiir eine einzelne
Schicht. Multischicht-Aufnahmen (8 Schichten) sind innerhalb einer Sekunde moglich.
Die hohe zeitliche und raumliche Auflésung der Echtzeit-Bildgebung erméglicht eine

genaue Perfusionsanalyse verschiedener Hirnregionen.

Die beobachteten regionalen Unterschiede der Hirnperfusion (CBV und PC) decken
sich mit den aus der Literatur bekannten Ergebnissen [135]. Allerdings konnte der von
BELLIVEAU ET AL. [72] beobachtete Unterschied in der Ankunftszeit des Kontrastmit-
tels in der grauen und weiflen Substanz eines Kaninchens trotz der hier deutlich hoheren

zeitlichen Auflosung der Echtzeit-Bildgebung an der Maus nicht bestétigt werden.

4.4 Echtzeit-MRT an der Niere

Die Nierenfunktion wird in der Regel durch die glomeruldre Filtrationsrate (GFR)
iiberpriift. Eine niedrige Filtrationsrate deutet im Allgemeinen auf eine eingeschrénkte
Nierenfunktion hin. Um die glomeruldre Filtrationsrate mittels MRT zu bestimmen,
wurden bisher mehrere Nierenmodelle in der Literatur beschrieben (siehe Kap. 2.4.4,
Seite 38). In diesem Abschnitt werden die Probleme der kontrastmittelverstéarkten MR-
Bildgebung in der Maus bei hohen Feldstédrken erldautert und die wihrend dieser Arbeit
entstandenen Losungen dargestellt. Im Weiteren wurde der zeitliche Verlauf der Kon-

trastmittelkonzentration in verschiedenen Kompartimenten der Niere bestimmt. Zuletzt
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werden die in der Literatur beschriebenen Modelle zur Bestimmung des GFRs mit den

durch die radiale FLASH-Sequenz aufgenommenen Datensétzen untersucht.

4.4.1 Messaufbau und Datenakquisition

Der Messaufbau ist identisch mit dem Aufbau fiir die kontrastmittelverstiarkte Hirnper-
fusion. Die C57bl6 Miuse wurden mit 1,75% Isofluran narkotisiert, durch einen Tubus
beatmet und in Riickenlage positioniert. Die Datenakquisition erfolgte mit der der 4-
Kanal- Phased-Array-Rattenspule. Die Kontrastmittelinjektion erfolgte durch einen in-
traventsen Katheter. Fiir diese Studie wurde das Kontrastmittel in Konzentrationen

von 0,1 und 0,05 %g(’l Korpergewicht verabreicht.

Die Datenakquisition erfolgte durch die radiale FLASH-Sequenz. Die Akquisitions-
parameter betrugen: Ty = 3 ms, Tr = 40 ms (fiir acht Sichten), Kippwinkel = 15°,
125 Speichen (Verschachtelungsfaktor f;,,; = 5 und 25 Speichen pro Bild) und raum-
liche Auflssung = 150 x 150 x 500 pum?®. Die zeitliche Auflésung betrug 1000 ms. Die

Messzeit der Untersuchung betrug zwei Stunden.

Die Korpertemperatur der Maus wurde mit dem aus der Hirnperfusion bekannten
Aufbau (Wasserbad und Druckluft) kontrolliert. Durch die Geometrie der Rattenspule
ist eine schlechtere Wérmeableitung in der Maus zu beobachten. Die hohere Warmeent-
wicklung wird durch einen hohen Druckluft (ca. 3 bar) und eine niedrige Wasserbadtem-
peratur (ca. 30°C) kontrolliert. Die Korpertemperatur der Maus wurde wihrend dieser
Studie durch den beschriebene Aufbau auf 35°C konstant gehalten. In Abb. 4.10 ist
die Signalintensitét der vena cava und der Niere iiber eine halbe Stunde unter Narkose
abgebildet. Die Signalintensitit der vena cava (blaue Linie) bleibt iiber ca. 15 Minuten
konstant. Nach 15 Minuten ist ein Signalabfall zu beobachten. Nach 30 Minuten ist ein
Signalabfall von ca. 10% zu erkennen. In der Niere (rote und griine Linie) bleibt die
Signalintensitét iiber die akquirierten 30 Minuten konstant. Nur in der rechten Niere
ist ein Signalabfall von ca. 2% zu beobachten. Zudem wurde die Signalintensitéit des
Rauschens (tiirkisfarbene Linie) untersucht, um etwaige systematische Fehler sichtbar
zu machen. Zuséatzlich zu der Messzeit lag die Maus vor Akquisitionsbeginn ca. eine
Stunde unter Narkose. Diese Stunde wird vor jeder Messung dieser Studie eingehalten.
In dieser Stunde wird der intraventse Katheter gelegt und die Kérpertemperatur der

Maus durch die Praparationsmessung auf 35°C reguliert.

Da eine narkotisierte Maus nur eine eingeschréankte Regulierung der lebensnotwen-
digen Funktionen hat, ist der Signalabfall am wahrscheinlichsten durch eine reduzierte
Konzentration des Oxyh#moglobins zum Experimentende zu erkléren [139]. Zusammen-

fassend muss beriicksichtigt werden, dass aufgrund der Temperaturschwankungen der
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Abb. 4.10: Signalintensitit der vena cava und der Niere iiber eine Zeitspanne
von 30 Minuten. Die Signalintensitét der vena cava (blaue Linie) bleibt iiber ca. 15 Minuten
konstant. Nach 15 Minuten ist ein deutlicher Signalabfall zu beobachten. Nach 30 Minuten
ist ein Signalabfall von ca. 10% zu erkennen. In der Niere (rote und griine Linie) bleibt
die Signalintensitédt iiber die akquirierten 30 Minuten konstant. Nur in der rechten Niere
ist ein minimaler Signalabfall von ca. 2% zu beobachten. Zudem wurde die Signalintensitét
des Rauschens (tiirkisfarbene Linie) untersucht, um etwaige systematische Fehler sichtbar zu

machen.

Akquisitionsbeginn innerhalb der ersten Stunde nach der Narkose erfolgen muss, um

aussagekraftige Ergebnisse iiber die Nierenfunktion zu erlangen.

In Abb. 4.11 ist eine Zeitserie der kontrastmittelunterstiitzten Nierenbildgebung
abgebildet. Die unterschiedlichen Kompartimente der Niere sind durch die zeitliche
Signalentwicklung voneinander differenzierbar. Eine ausfiihrliche Interpretation der Si-
gnalentwicklung der einzelnen Nierenkompartimente folgt im Weiteren Verlauf dieses

Kapitels.

4.4.2 Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration

Um die glomerulére Filtrationsrate (GFR) mit den in der Literatur [85-90] beschriebe-
nen Modellen zu bestimmen, ist es notwendig die zeitliche Entwicklung der Kontrast-
mittelkonzentration in verschiedenen Kompartimenten der Niere exakt zu bestimmen.
Die Kontrastmittelkonzentration wird in der Regel mit der in Kap. 2.4.4.2 (Seite 40)
beschriebenen Methode bestimmt. Allerdings ist bei hohen Feldstéirken bedingt durch
die verkiirzten T5-Zeiten das Konzentrationsfenster, in dem eine Linearitdt zwischen
der Kontrastmittelkonzentration und der Signalintensitdt zu beobachten ist, deutlich
kleiner. Die erzielten Ergebnisse in dieser Arbeit verdeutlichen, dass der in den Grund-

lagen gezeigte Ansatz (Kap. 2.4.4.2, Seite 40) fiir die Fragestellung dieser Arbeit nicht
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Abb. 4.11: Zeitserie der kontrastmittelunterstiitzten Nierenbildgebung. In die-
ser Abbildung ist eine Zeitserie der akquirierten MR-Aufnahmen der Niere vor und nach der
Kontrastmittelgabe dargestellt. Die unterschiedlichen Kompartimente der Niere sind durch die
zeitliche Signalentwicklung gut voneinander differenzierbar. Die vena cava zeigt direkt nach
der Kontrastmittelgabe einen deutlichen Signalabfall. Dieser Signalabfall erholt sich allerdings
innerhalb einiger Sekunden. In der Nierenrinde ist kurz nach der Kontrastmittelgabe (nach
ca. 12 Sekunden) ein Signalabfall zu erkennen. Nach einigen Sekunden ist ein Signalansteig
zu erkennen der wiederum zu einem Signalgewinn nach ca. 20 Sekunden fiihrt. Das Nieren-
mark hingegen zeigt kurz nach der Injektion einen minimalen Signalanstieg, dem ein starker
und langer Signalabfall folgt. Das Nierenbecken reagiert erst nach einigen Sekunden auf die

Kontrastmittelgabe und zeigt auch nach mehreren Minuten einen deutlichen Signalabfall.

ausreicht. Um die Kontrastmittelkonzentration bei hohen Magnetfeldern zu bestimmen,

wurden in dieser Arbeit zwei unterschiedliche Methoden entwickelt.

4.4.2.1 Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration aus der

Signalintensitat

Diese Methode beruht auf der in Kap. 2.4.4.2 (Seite 40) beschriebenen Methode zur
Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration aus der Signalintensitit. Allerdings wur-
den einige Anpassungen durchgefiihrt. Die hohe Magnetfeldstérke fiithrt bei der radia-
len FLASH-Sequenz zu einem kleinen Konzentrationsfenster, in dem eine Linearitéit
zwischen der relativen Signalintensitét (g—;) (siche Gl. 2.51, Seite 41) und der Kon-
trastmittelkonzentration angenommen werden kann. In Abb. 4.12a-b ist das simulierte
Verhéltnis zwischen der relativen Signalintensitdt und der Kontrastmittelkonzentration
beruhend auf Gl. 2.51 (Seite 41) bei 9,4 Tesla fiir drei unterschiedliche Messprotokolle
abgebildet.
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Abb. 4.12: Simulierte und gemessene Kurven der relativen Signalintensitit einer
FLASH-Sequenz in Abhéngigkeit von der Kontrastmittelkonzentration. (a) Zeigt
die simulierte Abhéngigkeit zwischen der Kontrastmittelkonzentration und der relativen Si-
gnalintensitdt. Bei einer niedrigen Kontrastmittelkonzentration dominiert der T}-Effekt, der
zu einem Signalanstieg fiihrt. Bei hoheren Konzentration dominiert hingegen der T,-Effekt und
ein deutlicher Signalabfall ist in allen Messprotokollen zu erkennen. Um die vollstéindige Kur-
vencharakteristik darzustellen, wurde die relative Signalintensitét bis zu einer Konzentration
von 100 mM simuliert. (b) zeigt die simulierte Abhéngigkeit zwischen der Kontrastmittel-
konzentration und der relativen Signalintensitét bis zu einer Konzentration von 5 mM. Da
die spezifische Relaxivitdt r3 stark organabhédngig ist und in der Literatur keine Werte auf-
findbar waren, wurde fiir die Simulation die spezifische Relaxivitéit ro verwendet. (c) In den
gemessenen Daten ist der Ti-Effekt im Gegensatz zu den simulierten Daten geringer (maxi-
mal 68% Signalgewinn bei den gemessenen Daten gegen 125% bei den simulierten Daten).

Der Unterschied ist durch die spezifische Relaxivitét r3 erkldren.

Die wichtigsten Akquisitionsparameter der drei verwendeten Messprotokolle sind in
Tab. 4.4 zusammengefasst. Fiir die Simulation wurde ein r; von 3,71 mM~!s~! und ein r,

von 4,44 mM~!s™! verwendet [65]. Wie erwartet, ist bei einer niedrigen Kontrastmittel-
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Tab. 4.4: Akquisitionsparameter der zur Simulation von der relativen Signalin-

tensitidt verwendeten Messprotokolle.

Protokoll | Ty (ms) | Tr (ms) | Kippwinkel
#1 3 40 15°
49 3 100 7°
#3 4 150 7°

konzentration ein Anstieg der Signalintensitidt durch den Ti-Effekt (verkiirzte T1-Zeit)
des Kontrastmittels zu beobachten. Der Anstieg der Signalintensitdt ist jedoch stark
von den Akquisitionsparametern (Tg, T und «) abhéngig. Mit den gewahlten Akquisi-
tionsparametern dominiert ab einer gewissen Kontrastmittelkonzentration (2 bis 5 mM)
der Ty-Effekt (verkiirzte To-Zeit) und ein deutlicher Signalabfall ist zu beobachten.

In Abb. 4.12¢ ist die gemessene relative Signalintensitéit anhand einer Konzentrati-
onsreihe von Gd-DTPA (von 0 bis 5 mM) in Kochsalzlosung abgebildet. Die maximale
realtive Signalintensitédt im ersten Messprotokoll féllt in den simulierten Kurven mit
2,25 (Konzentration = 3,3 mM) deutlich hoher aus als in den gemessenen Kurven mit
1,68 (Konzentration = 3 mM). Der Unterschied zwischen der simulierten und gemesse-
nen Kurve ist durch die spezifische Relaxivitat ro zu erklédren. In dieser Studie wird eine
Gradientenecho-Sequenz verwendet und somit muss die spezifische Relaxivitat ro durch
die spezifische Relaxivitéit r; ersetzt werden. Die spezifische Relaxivitédt r; ist jedoch
stark organabhéingig und schwierig zu bestimmen. Da in der Literatur keine Werte fiir
die spezifische Relaxivitédt r3 auffindbar waren, die fiir diese Studie verwendet werden
konnten, wurde eine Methode entwickelt, um die spezifische Relaxivitét von r3 in der

Niere und im Blut zu bestimmen.

Um die spezifische Relaxivitdt 5 zu bestimmen, wird zuerst die relative Signalin-
tensitidt der Konzentrationsreihe bestimmt (Abb. 4.12¢). Danach wird die spezifische
Relaxivitdt 75 durch das simultane Anpassen der Gl. 2.51 (Seite 41) an die gemesse-
nen Kurven bestimmt. In Abb. 4.13a sind die gemessenen (Sterne) und angepassten
(Linien) Kurven abgebildet. Da grundsitzlich die T3-Zeit in der FLASH-Sequenz un-
terschétzt wird [140], wurde zusétzlich zu der spezifischen Relaxivitit 5 die T7-Zeit als
Fitparameter ausgewéhlt. Fiir die gemessenen Kurven ergab sich damit eine spezifische
Relaxivitit r3 von 11,37 mM~!s™! und eine effektive T}-Zeit von 1,12 s. Zusétzlich zu der
unterschéitzten T;-Zeit variiert der Kippwinkel bei der FLASH-Sequenz in der akquirier-
ten Schicht. Fiir die verwendete radiale FLASH-Sequenz betrigt der Kippwinkelfehler
(Abweichung vom eingestellten Kippwinkel) ca. 2° (gemessen mit der Double-Angle-
Methode [141]). Um den Effekt des Kippwinkels auf die ermittelten Fitparameter zu
untersuchen, wurde die spezifische Relaxivitét r; und das 77 nochmals mit den korrigier-

ten Kippwinkel bestimmt (spezifische Relaxivitdt 75 von 9,07 mM~ts™! und effektive
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T:-Zeit von 1,36 s). Die korrekte spezifische Relaxivitit r3 liegt somit zwischen 9,07
und 11,37 mM~!s7! in einer Kochsalzlésung. In Abb. 4.13a sind die gemessenen und

die angepassten Kurven der relativen Signalintensitéit abgebildet.
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Abb. 4.13: Gemessene und anpasste Kurven der relativen Signalintensitit in
Abhiéingigkeit von der Kontrastmittelkonzentration in Kochsalzlosung und Blut.
Die gemessene relative Signalintensitét (Sterne) und fiir alle Messprotokolle simultan ange-
passte relative Signalintensitét (Linien) zeigen in der Kochsalzlosung (a) und im Blut (b-c)
eine dhnliche Kurvencharakteristik. (b) und (c) unterscheiden sich darin, dass in (b) eine
konstante spezifische Relaxivitédt r5 und in (c) eine variable spezifischen Relaxivitéit rj ange-
nommen wird. Durch die variable spezifische Relaxivitét rj ist eine bessere Anpassung der
Kurve moglich. In (d) ist die durch die Anpassung ermittelte Abhéngigkeit der spezifischen
Relaxivitét r3 von der Kontrastmittelkonzentration zusehen. Gemessen wurde eine Konzen-
trationsreihe von Gd-DTPA (von 0 bis 5 mM) in Kochsalzlésung.

Die spezifische Relaxivitdt 75 von Blut wird mit demselben Verfahren bestimmt
(siehe Abb. 4.13b). Die spezifische Relaxivitit 75 von Blut betrigt 41,32 mM~!s™! bei
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einer effektiven Ti-Zeit von 0,79 s. Mit dem korrigierten Kippwinkel ergibt sich eine
spezifische Relaxivitit 5 von 39,18 mM~!s™! und eine effektive T}-Zeit von 0,95 s. Der
Unterschied in der spezifischen Relaxivitdt mit und ohne Kippwinkelkorrektur betragt

wie bei der Kochsalzlosung ca. 2 mM~1s™t

Durch die Dipol-Dipol-Wechselwirkung der roten Blutkorperchen mit dem Kontrast-
mittel entsteht eine Konzentrationsabhingigkeit der spezifischen Relaxivitit rj [142,
143]. Die Fitroutine wurde durch diese Annahme erweitert und die Konzentrations-
abhingigkeit der spezifischen Relaxivitdt r; im Blut bestimmt. Einzige Annahme der
erweiterten Fitroutine war es, dass die spezifische Relaxivitdt r3 nicht niedriger als
die spezifische Relaxivitit ry (4,44 mM~'s™!) sein kann. In Abb. 4.13c-d ist die re-
lative Signalintensitit (gemessen und angepasst) und die Konzentrationsabhéngigkeit
der spezifischen Relaxivitat r5 abgebildet. Der kontinuierliche Anstieg der spezifischen

Relaxivitét r5 deckt sich mit den aus der Literatur bekannten Ergebnissen [142,143].

Aus den ermittelten Fitparametern kann nun die relative Signalintensitét fiir Blut
und Kochsalzlosung simuliert werden. Die Nierenrinde und das Nierenmark sind kom-
plexe Organe, bestehend aus Geféflen und Tubuli. Die Nierenrinde besteht in der Ratte
zu 80% aus Tubuli, wohingegen das Nierenmark nur zu 70% aus Tubuli besteht [144].
Die relative Signalintensitét der Nierenrinde und des Nierenmarks wird durch die linea-
re Kombination der relativen Signalintensitdt von Blut und Kochsalz (Tubuli) erstellt
(siehe Abb. 4.14). Allerdings muss beriicksichtigt werden, dass das gemessene Blut eine

niedrigere Sauerstoffséttigung hat als das in den Gefiafien flieBende Blut.
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Abb. 4.14: Simulierte relative Signalintensitéit in Fliissigkeiten und im Gewebe
fiir eine FLASH-Sequenz. Mit Hilfe der Fitparameter wird die relative Signalintensitét
im Blut (blau), Kochsalzlésung (griin), der Nierenrinde (rot) und im Nierenmark (tiirkis)

simuliert.

Die Kontrastmittelkonzentration in der Nierenrinde und im Nierenmark kann durch

Abgleich der gemessenen und simulierten relativen Signalintensitéit ermittelt werden. Da
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relative Signalintensitdten > 1 nicht eindeutig einer Kontrastmittelkonzentration zuge-
ordnet werden kénnen, wurde ein Algorithmus zur Bestimmung der Kontrastmittelkon-
zentration aus der relativen Signalintensitét eingefiihrt. In diesem Algorithmus wird ein
Zeitpunkt der Signal-Zeit-Kurve ausgewéhlt, dem eine eindeutige Kontrastmittelkon-
zentration zuzuordnen ist (relative Signalintensitdt < 1). Ausgehend von diesem Punkt
wird die Kontrastmittelkonzentration in beiden Richtungen der Zeitachse bestimmt.
Einzige Annahme dieses Algorithmus ist es, dass keine groflen Spriinge in der Kontrast-
mittelkonzentration zwischen zwei benachbarten Datenpunkten existieren (Stetigkeit).
Die bestimmte Kontrastmittelkonzentration in der Nierenrinde und im Nierenmark sind
in Abb. 4.15 zu sehen. Die charakteristische Kurvenform der Kontrastmittelkonzentrati-
on in der Nierenrinde und im Nierenmark wurde bei allen untersuchten Méusen (n = 8)

beobachtet. Eine genaue Erklarung der Kurvenform folgt in den folgenden Abschnitten.
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Abb. 4.15: Relative Signalintensitidt und Kontrastmittelkonzentration in der Nie-
renrinde und im Nierenmark. In der oberen Reihe ist die gemessene relative Signal-
intensitét in der Nierenrinde (links) und im Nierenmark (rechts) einer untersuchten Maus
dargestellt. In der unteren Reihe ist die mit dem eingefiihrten Algorithmus bestimmte Kon-
trastmittelkonzentration in der Nierenrinde (links) und im Nierenmark (rechts) abgebildet. In

beiden Fillen ist eine charakteristische Kurvenform zu erkennen.
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4.4.2.2 Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration aus der Phase im

Bildraum

Durch die Kontrastmittelgabe entstehen lokale Magnetfeldinhomogenitéten. Diese loka-
len Magnetfeldinhomogenititen sind eine weitere Moglichkeit, die Kontrastmittelkon-
zentration durch die induzierte Phasenverdnderungen auf dem MR-Bild zu bestimmen.
VAN OSCH ET AL. [143] und AKBUDAK ET AL. [145] zeigten, dass die Kontrastmittel-
konzentration linear zur gemessenen Phase im MR-Bild ist. In Abb.4.16 ist die Phase
im Bildraum der aus dem letzten Abschnitt verwendeten Konzentrationsreihe in der
Kochsalzlosung und im Blut fiir die drei verwendeten Messprotokolle abgebildet. Das
lineare Verhiltnis zwischen der Kontrastmittelkonzentration und der Phase ist deutlich
zu erkennen. Das erste und zweite Messprotokoll zeigen eine dhnliche Kurvencharakte-
ristik. Das dritte Messprotokoll zeigt einen stédrkeren Phasenunterschied zwischen zwei
unterschiedlichen Kontrastmittelkonzentrationen. Der stéirkere Phaseneffekt (Steigung
der Kurve) ist durch die hohere Echozeit (von 3 ms auf 4 ms) des dritten Messprotokolls
zu erklaren. Einzige Einschriankung dieser Methode ist es, dass das Phantom oder Organ
in Richtung des Hauptmagnetfeldes ausgerichtet sein muss. Somit kann diese Metho-
de nur zur Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration in Geféflen, die in Richtung
des Hauptmagnetfeldes zeigen, verwendet werden. Allerdings muss beriicksichtigt wer-
den, dass Phasewrapping eine mégliche Fehlerquelle dieser Methode ist. Weiterfithrende

Experimente sind notwendig, um diese Methode zu etablieren.
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Abb. 4.16: Linearer Zusammenhang zwischen der Kontrastmittelkonzentration
und der Phase im Bildraum. Anhand einer Konzentrationsreihe ist das lineare Verhéltnis
zwischen der Kontrastmittelkonzentration und der Phase in einer Kochsalzlésung (a) und im
Blut (b) zu sehen. Die Steigung des linearen Verhéltnis kann durch die Echozeit beeinflusst

werden.
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4.4.2.3 Fazit

Die in der klinischen Anwendung am meisten verwendete Methode zur Bestimmung
der Kontrastmittelkonzentration im Zielorgan beruht auf einem linearen Verhéltnis
zwischen der Signalintensitdt und der Kontrastmittelkonzentration [93-95]. Es konnte
jedoch gezeigt werden, dass bei hohen Magnetfeldern (in dieser Arbeit 9,4 T) deut-
liche Abweichungen von dem linearen Verhiltnis zu erkennen sind (siche Abb. 4.12

Seite 107). Diese Beobachtung deckt sich mit den Erkenntnissen von ROBERTS [96].

Um die Konzentration des Kontrastmittels exakt zu bestimmen, muss die relative
Signalintensitét fiir jede Konzentration des Kontrastmittels bekannt sein. Da die relati-
ve Signalintensitat durch Gl. 2.51 (Seite 41) und Abb. 4.12a-b (Seite 107) gegeben ist,
kann durch abgleichen der gemessenen Signalintensititen mit der theoretischen Kurve
die Kontrastmittelkonzentration bestimmt werden. Allerdings fithren Ungenauigkeiten
bei der Bestimmung der Relaxationszeiten (77 und T3), der spezifischen Relaxivitit (r;
und 73) und des Kippwinkels o zu Abweichungen von der theoretischen Kurve (siehe
Abb. 4.12¢, Seite 107). Des Weiteren fiihrt die Dipol-Dipol-Wechselwirkung zwischen
den roten Blutkorperchen und dem Kontrastmittel zu einer Abhéngigkeit der spezifi-
schen Relaxivitdt r; von der Kontrastmittelkonzentration (siehe Abb. 4.13, Seite 109

und Abb. 4.14, Seite 110) [142,143].

Einzig bei der durch VAN OSCH ET AL. [143] und AKBUDAK ET AL. [145] eingefiihr-
ten Methode zur Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration aus der Phase des Bildes
ist ein lineares Verhéltnis zwischen der Phase und der Kontrastmittelkonzentration zu
beobachten (siehe Abb. 4.16, Seite 112). Allerdings muss das Organ in Richtung des

Hauptmagnetfeldes ausgerichtet sein.

Aus den in dieser Arbeit gezeigten Ergebnissen kann geschlussfolgert werden, dass
eine exakte Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration in der Niere mit den bisher

in der Literatur beschriebenen Methoden nicht realisierbar ist.

4.4.3 Arterielle Inputfunktion

Die meisten in der Literatur beschriebenen Perfusionsmodelle benétigen eine arterielle
Inputfunktion, um die Perfusionsparameter zuverléssig zu bestimmen. Die arterielle In-
putfunktion wird in der Regel aus einem zum Zielorgan flieenden Gefafl ermittelt. Die
Probleme (zum Beispiel Partialvolumen) bei der Auswahl der arteriellen Inputfunktion
sind in der Literatur ausgiebig beschrieben [146,147]. In dieser Arbeit wurde die Kon-
trastmittelkonzentration der arteriellen Inputfunktion mit Hilfe der Phase ermittelt. Um
eine genauere arterielle Inputfunktion zu erhalten, wurde die ermittelte Kontrastmittel-

konzentration in der vena cava durch das von PARKER ET AL. [148] beschriebene Modell



114 Anwendungen der radialen Ortskodierung zur In-vivo-Bildgebung in der Maus

angepasst. In Abb. 4.17a ist die aus der Phaseninformation ermittelte Kontrastmittel-
konzentration und die mit dem Modell angepasste Kontrastmittelkonzentration in der
vena cava abgebildet. Die Blutrezirkulation ist auf beiden Kurven deutlich sichtbar.
Die bestimmte Kontrastmittelkonzentration der arteriellen Inputfunktion zeigt grofle
Variationen iiber die gemessenen Méuse (n = 8) (Abb. 4.17b). Diese Variationen sind

vermutlich auf das Partialvolumen benachbarter Organe zuriickzufiihren.
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Abb. 4.17: Arterielle Inputfunktion. (a) Die blaue Linie zeigt die Kontrastmittelkonzen-
tration in der vena cava ermittelt durch die Phase im Bildraum. Die griine Linie zeigt die Kon-
trastmittelkonzentration in der vena cava bestimmt durch die Phase und das Parker-Modell.
(b) zeigt die arterielle Inputfunktion ermittelt in zwei Méusen mit einer Injektionskonzentra-
tion von 0,1 mmol pro kg Kérpergewicht. Aufgrund des Partialvolumens benachbarter Organe

sind deutliche Variationen in der arteriellen Inputfunktion der beiden Méuse zu erkennen.

4.4.4 Nierenrinde und Nierenmark

In Abb. 4.15 (Seite 111) ist die Kontrastmittelkonzentration in der Nierenrinde und im
Nierenmark wéhrend der Kontrastmittelausscheidung abgebildet. Beide Kurven zeigen
in allen untersuchten Mausen (n = 8) eine charakteristische Form, beginnend mit einem
rapiden Anstieg der Kontrastmittelkonzentration gefolgt von einem &dhnlich starken Ab-
fall der Kontrastmittelkonzentration. Dieser Anstieg und direkte Abfall der Kontrast-
mittelkonzentration wird im Weiteren als erster Ausscheidungspeak bezeichnet. Der er-
ste Ausscheidungspeak dauert bei den untersuchten Mausen im Schnitt ca. 15 Sekunden.
Der Konzentrationsabfall des ersten Ausscheidungspeaks miindet direkt in den zweiten
Ausscheidungspeak. Der zweite Ausscheidungspeak ist wie der erste Ausscheidungspeak
sowohl in der Nierenrinde als auch im Nierenmark zu erkennen. Allerdings unterschei-
det sich die Charakteristik des zweiten Ausscheidungspeaks in der Nierenrinde und im

Nierenmark. In der Nierenrinde ist ein Anstieg der Kontrastmittelkonzentration iiber
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ca. 15 Sekunden zu beobachten. Der Signalabfall des zweiten Ausscheidungspeaks ist
im Vergleich zum ersten Ausscheidungspeak ein vergleichsweise langsamer Prozess. Der
zweite Ausscheidungspeak im Nierenmark unterscheidet sich nur in der Form des Kon-
zentrationsabfalls von der Nierenrinde. Der Konzentrationsabfall ist im Vergleich zur
Nierenrinde deutlich stiarker. FRANK ET AL. [149] beobachtete ein dhnliches Verhalten

der Kontrastmittelkonzentration in der Nierenrinde und im Nierenmark.

Der erste Ausscheidungspeak in der Nierenrinde ist am besten durch die zu den Glo-
meruli flieBenden Gefiafle und den proximalen Tubuli zu erklédren. Die filtrierte Harn-
fliissigkeit gelangt durch die proximalen Tubuli in die Henlesche Schleife und erklart
den ersten Ausscheidungspeak im Nierenmark. Der erwartete arterielle Peak im Nier-
enmark wird durch die hohe Kontrastmittelkonzentration der Henleschen Schleife iiber-
lagert und ist nicht von dem Peak der Henleschen Schleife differenzierbar. Dieser Ablauf
erklart auch die zeitliche Verzogerung zwischen dem ersten Ausscheidungspeak im Nier-
enmark und der Nierenrinde. Nach der Henleschen Schleife gelangt die Harnfliissigkeit in
die distalen Tubuli, was zu einem Anstieg der Kontrastmittelkonzentration in der Nie-
renrinde und einem Abfall der Kontrastmittelkonzentration im Nierenmark fiihrt. Die
Harnfliissigkeit wird durch die distalen Tubuli zu den Sammelrohren weitergeleitet und
von dort aus ins Nierenbecken ausgeschieden. Der Abfluss des Kontrastmittels durch
die distalen Tubuli und den Sammelrohren erklart den zweiten Ausscheidungspeak in

der Nierenrinde und dem Nierenmark.

4.4.5 Nierenbecken und Blase

Das Nierenbecken ist die Sammelstelle der in dem Nierenparenchym filtrierten Harn-
fliissigkeit. Das Nierenbecken wird allerdings in den bisher in der Literatur verwendeten
Nierenmodellen nicht als eigenes Kompartiment betrachtet. In Abb. 4.18 ist die re-
lative Signalintensitdt und Kontrastmittelkonzentration im Nierenbecken abgebildet.
Die relative Signalintensitédt beginnt mit einem minimalen Signalverlust gefolgt von ei-
nem Signalgewinn und einem starken und langen Signalverlust. Um die Herkunft dieser
charakteristischen Form besser zu verstehen, wird die entsprechende Kontrastmittel-
konzentration bestimmt. Der erste Peak der Konzentrationskurve im Nierenbecken ist
durch die Gefafle zu erkldren. Da die filtrierte Harnfliissigkeit durch die Sammelréhre
ins Nierenbecken gelangt und durch die Harnleiter in die Blase abgelassen wird, ist der
zweite Konzentrationsanstieg (bis zu 70 mM) und das darauffolgende Plateau durch die

Funktion des Nierenbeckens gegeben.

Nach dem Nierenbecken gelangt die Harnfliissigkeit durch die Harnleiter in die Blase.
In Abb. 4.19 sind MR-Aufnahmen der Blase bis zu einer Stunde nach der Kontrastmit-

telinjektion zu sehen. Nach 20 Minuten beginnt die Blase sich mit Harnfliissigkeit bzw.
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Abb. 4.18: Relative Signalintensitéit und Kontrastmittelkonzentration im Nieren-
becken. (a) Die relative Signalintensitét im Nierenbecken beginnt mit einem kleinen Signal-
verlust, der aber direkt in einen Signalgewinn umschwenkt. Im Weiteren beginnt ein dominan-
ter Signalabfall. (b) Auf der Konzentration-Zeit-Kurve sind zwei Phasen deutlich zu erkennen.
In der ersten Phase steigt die Konzentration innerhalb von einigen Sekunden stark an, nach
einem kleinen Konzentrationsabfall erreicht das Nierenbecken ein hohe Konzentration (zweite
Phase), die iiber den gemessenen Zeitraum nicht abfillt. Es muss beachtet werden, dass durch
den starken Signalabfall nach ca. 50 Sekunden (a) die ermittelte Konzentration-Zeit-Kurve
(b) extrem sensitiv gegeniiber Rauschen ist. Diese Sensitivitét fithrt zu dem starken Rauschen

auf der Konzentration-Zeit-Kurve.

Kontrastmittel zu fiillen. Zu diesem Zeitpunkt sind die Harnleiter auf beiden Seiten
des Blase zu erkennen. Nach einer Stunde ist die Blase vollstdndig durch die Harn-
fliissigkeit gefiillt und die Harnleiter verlieren an Kontrast. Durch die hohe T}-Zeit der

Harnfliissigkeit ist kein Signalabfall durch das Kontrastmittel zu beobachten.

t = 20 Min : t= 33 Min t = 60 Min

Abb. 4.19: MR-Aufnahmen der Blase zu verschiedenen Zeitpunkten der Perfu-
sionsstudie. Vor der Kontrastmittelinjektion ist die Blase nur schwer auf dem MR-Bild zu
erkennen (gelber Pfeil). Nach 20 Minuten beginnt die Blase sich mit Harnfliissigkeit bzw.
Kontrastmittel zu fiillen. Zu diesem Zeitpunkt ist der rechte Harnleiter deutlich zu erkennen
(schwarzer Pfeil). Nach einer Stunde ist die Blase vollstindig durch die Harnfliissigkeit gefiillt

und die Harnleiter verlieren an Kontrast.
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4.4.6 Glomeruliare Filtrationsrate

In diesem Abschnitt wird die glomerulédre Filtrationsrate (GFR) anhand des Rutland-
Patlak- und Multikompartimente-Modells bestimmt und verglichen. Zudem werden die

Restriktionen jeder Methode einzeln diskutiert und dargestellt.

4.4.6.1 Rutland-Patlak

In Abb. 4.20 ist der Rutland-Patlak-Plot fiir die ersten drei Minuten in der Nierenrinde
abgebildet. Da das Rutland-Patlak-Modell den tubuldren Abfluss nicht beriicksichtigt,
ist wie erwartet keine lineare Abhéngigkeit zwischen X und Y (sind durch Gl. 2.56, Sei-
te 43, gegeben) zu beobachten. Wird allerdings der vollstandige Ausscheidungsprozess
manuell in einzelne Abschnitte (7) unterteilt, ist eine Linearitdt zwischen X und Y in
den jeweiligen Abschnitten zu beobachten. 71 und 73 entsprechen dem Anstieg in der
Kontrastmittelkonzentration des ersten bzw. zweiten Ausscheidungspeaks und 72 und
74 entsprechen dem Abfall in der Kontrastmittelkonzentration des ersten bzw. zweiten

Ausscheidungspeaks.
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Abb. 4.20: Rutland-Patlak-Plot der ersten drei Minuten des Ausscheidungspro-
zesses in der Nierenrinde. Uber alle aufgetragenen Datenpunkte (0-180 Sekunden) ist
keine Linearitit zwischen X und Y zu beobachten (X und Y sind durch Gl. 2.56 (Seite 43) ge-
geben). In den einzelnen Abschnitten des Ausscheidungsprozesses (1) ist jedoch eine deutliche

Linearitédt zwischen X und Y zu beobachten.

Die Ausscheidungsrate des Kontrastmittels aus den vaskuldren Tubuli ist propor-
tional zur GFR und wird durch die Steigung des Rutland-Patlak-Plots bestimmt. In
Tab. 4.5 ist die Ausscheidungsrate des Kontrastmittels fiir die einzelnen Abschnitte
(1) in den untersuchten Mausen zusammengefasst. Im Zeitfenster 71 ist generell ei-
ne starke Ausscheidungsrate zu beobachten. Die Ausscheidungsrate in 71 entspricht

der Ausscheidung des Kontrastmittels aus dem vaskuldren Anteil der Nierenrinde in
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den tubuldren Anteil. Das Vernachlissigen des tubuldren Abflusses im Rutland-Patlak-
Modell fiihrt zu der negativen Ausscheidungsrate in 72. 73 zeigt ebenfalls eine hohe
Ausscheidungsrate. Allerdings stammt die Ausscheidungsrate in 73 aus dem Riickfluss
der Harnfliissigkeit aus dem Nierenmark (Henlesche Schleife) in die Nierenrinde (distale
Tubuli). Die Ausscheidungsrate in 74 entspricht der Ausscheidung des Kontrastmittels

aus der Nierenrinde (distale Tubuli) in die Sammelrdhre.

Die im Zeitfenster 74 ermittelte Ausscheidungsrate zeigt trotz der hohen Variation
in der arteriellen Inputfunktion geringe Abweichungen in den untersuchten Mausen. Die
ermittelten vaskuldren Anteile zeigen nicht nur starke Abweichungen von Zeitfenster zu
Zeitfenster, sondern auch starke Variationen von Maus zu Maus. Eine negative Aus-
scheidungsrate bedeutet ein Riickfluss des Kontrastmittels aus dem Nierenmark in die
Nierenrinde. Ein negativer vaskularer Anteil ist physiologisch nicht erklédrbar und zeigt
die Grenzen des Rutland-Patlak-Modells.

Tab. 4.5: Ausscheidungsrate des Kontrastmittels (cz) und der vaskulire Anteil

der Nierenrinde (c1) bestimmt mit der Rutland-Patlak-Methode zu verschiedenen

Zeitfenstern.
71 T2 T3 T4 0-180s
Studiennr. Co c1 Cy c1 Co cy Cy cy Co cy
#1 (0,1 mf;;d) 0,56 | 845 | —0,65 | 20,38 | 0,75 | —6,57 | 0,11 | 15,80 | 0,11 | 14,52
#2 (0,1 mfg’l) 1,92 | 6,06 | —1,38 | 46,99 | 0,76 | —8,48 | 0,12 | 39,76 | 0,17 | 23,99
#3 (0,05 mlf;l) 1,61 | =445 | —2,23 | 138,80 | 1,04 | —19,21 | 0,15 | 86,87 | 0,30 | 45,79

4.4.6.2 Multikompartiment-Modell

In diesem Abschnitt zuerst das vereinfachte Multikompartiment-Modell mit den
gemessenen Maiusedaten evaluiert. Zudem werden die Restriktionen des verein-
fachten Multikompartiment-Modells diskutiert. Im Weiteren wird das vollstindige
Multikompartiment-Modell verwendet, um die Konzentrationskurven in der Nierenrin-

de und im Nierenmark zu beschreiben.

Vereinfachtes Multikompartiment-Modell

Die charakteristische Form der Kontrastmittelkonzentration in der Nierenrinde
und im Nierenmark (Abb. 4.15, Seite 111) ldsst vermuten, dass das vereinfachte
Multikompartiment-Modell aufgrund der Nichtberiicksichtigung des Riickflusses vom

Nierenmark in die Nierenrinde nicht ausreicht, um die Nierenfunktion zu beschrieben.

Auf Grundlage der in Kap. 2.4.4.5 (Seite 44) beschriebenen Methode (verein-

fachtes Multikompartiment-Modell) koénnen die im letzten Abschnitt bestimmten
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Konzentration-Zeit-Kurven an Gl. 2.57 (Seite 45) und Gl. 2.58 (Seite 46) angepasst
werden. Allerdings stellte sich heraus das die Anpassung nur mit bestimmten Start-
werten in der Lagewar die gemessenen Konzentration-Zeit-Kurven annédhernd nachzu-
bilden. Eine Analyse der Startwerte folgt im weiteren Verlauf dieses Abschnitts. Wie
im Abschnitt zur Bestimmung der Nierenfiltration mittels des Rutland-Patlak-Modells
wurden fiir die Auswertung des Multikompartiment-Modells drei Studien mit unter-
schiedlichen Konzentration von Gd-DTPA verabreicht. Die beiden ersten Studien wur-
den mit einer Kontrastmittel-Konzentration von (0,1 mmol pro kg Kérpergewicht und

die dritte mit (0,05 mmol pro kg Kérpergewicht durchgefiihrt.

In Abb. 4.21 sind die gemessene Kontrastmittelkonzentration und die durch das
Modell bestimmte Kontrastmittelkonzentration in der Nierenrinde und im Nierenmark
fiir die erste Mausstudie (0,1 mmol pro kg Korpergewicht) fiir zwei unterschiedliche
paare von Startwerten (GFR = RPF = 1 und GFR = 1, RPF = 100) abgebildet. Bei

Konzentration / mM
Konzentration / mM

0 50 100 150 200 250 0 50 100 150 200 250
Zeit/ s Zeit /s

Abb. 4.21: Konzentration-Zeit-Kurven des vereinfachten Multikompartiment-
Modells in der Nierenrinde und im Nierenmark. Die gemessenen Konzentration-Zeit-
Kurven in der Nierenrinde (links) und im Nierenmark (rechts) sind durch Sterne gekennzeich-
net. Die griine Kurve wurde mit Startwerten von GFR = RPF = 1 m?l und die rote Kurve mit
Startwerten von GFR = 1 m?], RPF = 100 %1 ermittelt. Vor allem die Konzentration-Zeit-
Kurve in der Nierenrinde héngt stark von den verwendeten Startwerten ab. Die ermittelte
Konzentration-Zeit-Kurve im Nierenmark &hnelt der arteriellen Inputfunktion (Abb. 4.17,
Seite 114).

der grilnen Kurve lag der Startwert des renalen Plasmaflusses (RPF) bei 1 m?l, wohin-
gegen die rote Kurve mit einem Startwert von 100 ermittelt wurde. Es ist deutlich zu
erkennen, dass der Startwert ein erheblichen Einfluss auf die ermittelten Konzentrati-
onskurven hat. Vor allem die Konzentrationskurve in der Nierenrinde héngt stark von
den verwendeten Startwerten ab. Die ermittelte Konzentrationskurve im Nierenmark

dhnelt der arteriellen Inputfunktion. Die ermittelte glomerulédre Filtrationsrate (GFR)
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und der renale Plasmafluss (RPF) fiir beide Startwerte in den untersuchten Mé&usen
sind in Tab. 4.6 zusammengefasst. Die bestimmten Werte fiirs GFR und RPF héngen

stark von den gewihlten Startwerten ab.

Tab. 4.6: Mit dem vereinfachten Multikompartiment-Modell bestimmte Glome-
rulire Filtrationsrate (GFR) und renaler Plasmafluss (RPF) fiir die ersten (GFR
=RPF =1 m?l), zweiten (GFR = 1 m?l, RPF = 100 m?l) und optimierten Start-

werte.

Startwerte #1 Startwerte #2 Optimierte Startwerte
Studiennr. GFR () | RPF () | GFR () | RPF () | GFR (2!) | RPF (2)
#1 (0,1 %g(’l) 5,49 8631,7 6,28 7494,1 8,94 7496,7
#2 (0,1 mﬁrg‘(’l) 2,49 1672,5 16,08 5421,7 2217 5414,5
#3 (0,05 %gol) 69,63 207,2 7,68 237,3 17,14 291,7

Im néchsten Schritt wurde die GFR und RPF fiir eine Reihe verschiedener Start-
werte bestimmt. In Abb. 4.22 ist das ermittelte GFR und RPF der ersten Studie fiir un-
terschiedliche Startwerte von RPF abgebildet. Das GFR steigt kontinuierlich von 7 auf
11 m?l an, wohingegen das RPF aufler einem Ausreifler keinen eindeutigen Trend zeigt.
Fiir jede Studie wurde der optimale Startwert mit dem geringsten Fehler bestimmt.
Mit den aus der Startwert-Analyse bestimmten optimalen Startwerten, wurde die Kon-
trastmittelkonzentration in der Nierenrinde und im Nierenmark mit dem vereinfachten
Multikompartiment-Modell bestimmt (sieche Abb. 4.22c-d). In der ersten Mausstudie
betrugen die optimalen Startwerte: GFR = 7 m?l und RPF = 7500 m?l

Wie bereits erwihnt, ist die Kontrastmittelkonzentration in der arteriellen Input-
funktion nicht frei von Fehlern. Mogliche Fehler der arteriellen Inputfunktion (Falsch be-
stimmte Kontrastmittel-Konzentration und zeitliche Verschiebung der Konzentration-
Zeit-Kurve) wurden anhand der gemessenen Konzentrationskurven der ersten Studie
simuliert. In Abb. 4.23a-b ist das GFR und RPF fiir eine Skalierung der arteriellen
Inputfunktion (Multiplikation der AIF mit einem skalaren Wert) abgebildet. Das GFR
zeigt zuerst eine ansteigende Tendenz. Ab einem Skalierungsfaktor von ca. 10 ist ein
Abfall des GFRs zu beobachten. Das ermittelte RPF zeigt eine deutliche absteigende

Tendenz.

Das GFR und RPF fiir die simulierte zeitliche Verschiebung der arteriellen Input-
funktion ist in Abb. 4.23 zu sehen. Sowohl das GFR als auch des RPF zeigen eine
deutlich aufsteigende bzw. absteigende Tendenz. Der Fehler erhoht sich mit ansteigen-
der zeitlicher Verschiebung um ca. 15%. Somit verbessern zwar gewisse Verdnderungen

der arteriellen Inputfunktion den Fehler im Fit, die ermittelten Konzentrationskurven
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Abb. 4.22: Startwert-Analyse des vereinfachten Multikompartiment-Modells. (a)
und (b) zeigen das ermittelte GFR bzw. RPF fiir unterschiedliche Startwerte von RPF. Das
GFR steigt kontinuierlich von 7 auf 11 ’%’ an, wohingegen das RPF aufler einem Ausreifier
keinen eindeutigen Trend zeigt. (c¢) und (d) zeigen die Kontrastmittelkonzentration in der
Nierenrinde und im Nierenmark bestimmt mit dem vereinfachtem Multikompartiment-Modell

und optimierten Startwerten. Der optimale Startwert ist der Startwert mit dem geringsten
Fehler.

in der Nierenrinde und im Nierenmark entsprechen auch in diesem Fall nicht den ge-

messenen Daten.

In dem vereinfachten Multikompartiment-Modell wird der erste Peak in der Nieren-
rinde und im Nierenmark durch die zuflieBenden Geféfle erklart [90], diese Annahme
steht aber im Widerspruch zu den wihrend dieser Arbeit beobachteten Erkenntnis-
sen an der Maus (charakteristische Kurvenform der Kontrastmittelkonzentration in der
Nierenrinde und vor allem im Nierenmark). Aus diesem Grund kann das vereinfachte
Multikompartiment-Modell keine zuverléssigen Werte fiir das GFR und RPF liefern.
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Abb. 4.23: AIF-Analyse des vereinfachten Multikompartiment-Modells. (a) und (b)
zeigen das ermittelte GFR und RPF fiir unterschiedliche Skalierungen der arteriellen Input-
funktion (AIF'). Das GFR zeigt zuerst eine ansteigende Tendenz. Ab einem Skalierungsfaktor
von ca. 10 ist ein Abfall des GFRs zu beobachten. Im Gegensatz zur GFR zeigt das RPF eine
deutliche absteigende Tendenz. In (c) und (d) ist das GFR und RPF fiir verschiedene zeitliche
Verschiebungen der arteriellen Inputfunktion dargestellt. Sowohl das GFR als auch des RPF
zeigen eine deutlich aufsteigende bzw. absteigende Tendenz. Eine eindeutige Erklédrung fiir die

Ausreifler konnte bisher nicht gefunden werden.

Vollstiandiges Multikompartiment-Modell

Theoretisch sollte das vollsténdige Multikompartiment-Modell besser in der Lage sein,
den in der Maus beobachten Ausscheidungsprozess des Kontrastmittels in der Nierenrin-
de und im Nierenmark zu beschreiben. Die Auswertung basiert auf den in Kap. 2.4.4.4
erwiahnten Grundlagen. Konzentration-Zeit-Kurven wurden an Gl. 2.57 (Seite 45) und
Gl. 2.58 (Seite 46) angepasst. Wie bei dem vereinfachten Multikompartiment-Modell
wurde eine Startwert-Analyse durchgefiithrt und die optimalen Startwerte bestimmt. In
Abb. 4.24 ist die mit dem vollstindigem Multikompartiment-Modell bestimmte Kon-
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trastmittelkonzentration in der Nierenrinde und im Nierenmark fiir die erste Mausstudie
abgebildet. Das vollstdndige Multikompartiment-Modell schafft es einigermaflen, die ge-
messenen Konzentrationskurven in der Nierenrinde und im Nierenmark zu beschreiben.
Die gemessenen scharfen Peaks konnen jedoch auch durch dieses Modell nicht darge-

stellt werden.

35 T T T 50

451
30t

407

i

25 351

30t

Konzentration / mM
Konzentration /| mM
[av
w

0 50 100 150 200 250 0 50 100 150 200 250
Zeit/s Zeit /s

Abb. 4.24: Konzentrationskurven des vollstindigen Multikompartiment-Modells
in der Nierenrinde (links) und im Nierenmark (rechts). Die mit dem vollstindigen
Multikompartiment-Modell ermittelten Konzentrationskurven (griin) decken sich gut mit den
gemessenen Konzentrationskurven in der Nierenrinde und im Nierenmark. Die scharfen Peaks

koénnen mit diesem Modell nicht gut dargestellt werden.

Das ermittelte GFR und RPF fiir drei untersuchte Méause ist in Tab. 4.7 zusam-
mengefasst. Die mit dem vereinfachten und vollstdndigen Multikompartiment-Modell
ermittelten GFRs sind anndhernd im gleichen Bereich. Das RPF unterscheidet sich je-
doch deutlich. Zudem zeigt das vollstdndige Multikompartiment-Modell eine geringe

Abhéngigkeit von den ausgewihlten Startwerten.

Tab. 4.7: Mit dem vollstindigen Multikompartiment-Modell bestimmte Glome-
rulidre Filtrationsrate (GFR) und renaler Plasmafluss (RPF).

Studiennr. GFR () | RPF (2
#1 (0,1 et 8,95 1183,1
#2 (0,1 mmel) 23,71 8051,0
#3 (0,05 m2) | 35,22 831,1

4.4.7 Zusammenfassung

Im Rahmen dieser Arbeit wurde gezeigt, dass reproduzierbare Aufnahmen der Nieren-

filtration mit der radialen FLASH-Sequenz moglich sind. Des Weiteren wurde durch
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die Entwicklung von neuen Auswertemethoden die Kontrastmittelkonzentration aus
der Signalintensitdt oder der Phase bestimmt. Zudem wurden charakteristische und
reproduzierbare Kurven fiir die Konzentration-Zeit-Kurve wihrend der Kontrastmit-

telausscheidung in der Nierenrinde und dem Nierenmark beobachtet.

Um die glomeruldre Filtrationsrate zu bestimmen, wurde das Rutland-Patlak-
Modell und das Multikompartiment-Modell verwendet. Keines dieser Modelle war je-
doch in der Lage, den gemessenen zeitlichen Verlauf der Kontrastmittelkonzentration in
der Niere zu beschreiben. Die ermittelten GFRs sind entweder abhéngig von dem aus-
gewihlten Zeitfenster (Rutland-Patlak-Modell) oder von den ausgewéhlten Startwerten
und der arteriellen Inputfunktion (Multikompartiment-Modell).
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Diskussion

Ziel dieser Arbeit war es, eine Gradientenecho-Sequenz (FLASH-Sequenz) mit radialer
Ortskodierung fiir tierexperimentelle MR-Tomographen zu implementieren. In Weiteren
Schritten sollten zudem die typischen Artefakte der radialen Ortskodierung behoben
werden. Zuletzt wurden einzelne tierexperimentelle MR-Studien durchgefiithrt und die

Ergebnisse mit der Literatur verglichen.

5.1 Methodenentwicklung

Bevor mit der radialen FLASH-Sequenz tierexperimentelle Studien durchgefiihrt wer-
den konnten, mussten Artefakte, die durch die radiale Ortskodierung entstehen,
minimiert werden. Die bekanntesten Artefakte der radialen Ortskodierung sind k-
Raum-Verzerrungen durch Gradientenfehler. Um die Artefakte der radialen Ortsko-
dierung zu minimieren, miissen die Gradientenfehler quantifiziert und korrigiert wer-
den [57,107,108]. Allerdings ist der bestimmte Gradientenfehler bei den etablierten
Methoden durch Magnetfeld-Inhomogenitiaten iiberlagert und erschwert somit die ge-
naue Bestimmung der Gradientenfehler. BLOCK und UECKER [58] schlagen fiir klinische
MR-Systeme eine neue und robuste Methode vor, die nur die Gradientenfehler quanti-
fiziert und die Korrektur auf den gemessen Daten vornimmt. Ein Ziel dieser Arbeit war

es, eine robuste, prazise und einfache Methode zur Quantifizierung der Gradientenfeh-
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ler zu entwickeln. Zudem sollte die entwickelte Methode an einem tierexperimentellen
MR-Tomograph nutzbar sein. Mit der in dieser Arbeit vorgestellten Methode kann der
Gradientenfehler durch die Akquisition von vier Praparationsspeichen ermittelt werden.
Zudem findet die Quantifizierung im Gegensatz zu den bekannten Methoden nicht im
Bildraum, sondern im k-Raum statt. Diese Eigenschaften fiihren zu einer reduzierten
Mess- und Rechenzeit. Zudem zeigte ein Vergleich mit der etablierten Quantifizierungs-
methode von BLOCK und UECKER [58] die Zuverldssigkeit der entwickelten Methode

zur Berechnung der Korrekturfaktoren.

Nach der Quantifizierung wurde der Gradientenfehler mit einer speziell fiir die ra-
diale FLASH-Sequenz entwickelten Methode korrigiert. Die in der Literatur erwéhnten
Methoden zur Korrektur der Gradientenfehler beruhen auf der zeitlichen Verschiebung
der Gradienten zur Datenkquisition [57] oder auf einer rekonstruktionsseitigen Kor-
rektur der Gradientenfehler [58]. Die fiir diese Arbeit verwendete Gradientenkorrektur
besteht aus zwei separaten Schritten. Im ersten Schritt (Multiplikative Korrekturfakto-
ren) wird der Gradientenfehler jedes Gradienten separat korrigiert. Im zweiten Schritt
(Multiplikative und additive Korrekturfaktoren) wird die Gradientenkopplung beriick-
sichtigt und korrigiert. Diese Gradientenkopplung wird in neueren Hardware-Versionen

bereits von der Herstellerfirma (Bruker BioSpin, Ettlingen, Deutschland) korrigiert.

Aufnahmen mit einer hohen Gradientenstiirke zeigten Uberstrahlungsartefakte, die
auf Bo-Wirbelstréme zuriickzufithren sind. Bei niedrigen Gradientenstéirken sind die-
se Artefakte zwar auf den Magnitudenbildern nicht sichtbar, auf den Phasenbildern
sind sie jedoch deutlich zu erkennen. Diese radialen Phasenartefakte sind in der Lite-
ratur bisher kaum beschrieben [59,60]. Um diese Artefakte zu korrigieren, wurde ein
Phasenmodell eingefiihrt, das zwischen der durch Bop-Wirbelstrome induzierten Phase
und der Phase anderer Quellen (zum Beispiel Magnetfeldinhomogenitit und physiologi-
sche Prozesse) differenziert. Mit Hilfe des Phasenmodells konnten die fehlerhafte Phase
korrigiert und die Bildartefakte reduziert werden. Da bei der Echtzeit-Bildgebung zu
Gunsten kurzer Echo- bzw. Repetitionszeiten starke Gradientenfelder geschaltet wer-
den, ist die Phasenkorrektur fiir die Echtzeit-Bildgebung an tierexperimentellen MR-
Tomographen notwendig. Bei Anwendungen an Menschen kann hingegen aufgrund der
geringeren Gradientenstérke auf die Phasenkorrektur verzichtet werden [124]. Allerdings
ist es empfehlenswert, fiir Echtzeit-Anwendungen mit relevanter Phaseninformation eine

Phasenkorrektur durchzufiithren.
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5.2 Tierexperimentelle Anwendungen

Im rahmen dieser Arbeit wurden Herzbilder von M&usen mit einer rdumlichen Auflésung
von 300 x 300 x 1000 g m? bei einer zeitlichen Auflssung von 60 ms aufgenommen.
Im Vergleich zu den etablierten prospektiven [117] und retrospektiven [118, 121, 122]
Triggermethoden ist mit der in dieser Arbeit vorgestellten Methode zwar eine Echtzeit-
Bildgebung des Herzens bei einer hohen rdumlichen Auflésung moglich, durch die hohe
Herzschlagfrequenz der Maus (ca. 150 ms pro Herzschlag) kann jedoch nicht die not-
wendige zeitliche Auflésung erzielt werden, um mit EKG-getriggerten Aufnahmen, die
aus mehreren Herzzyklen zusammengesetzt werden, zu konkurrieren. Durch weitere
Hardware-Optimierungen, wie zum Beispiel Spulen mit hoherer Anzahl an Empfangs-
spulen, optimierter Spulenkonfiguration oder Cryospulen, kann das SNR erhoht und in
Folge die zeitliche und/oder die rdumliche Auflésung der Echtzeit-Bildgebung am Herz

verbessert werden.

Ein weiteres in der Arbeit gepriiftes Anwendungsgebiet der radialen FLASH-Sequenz
war die Lungenbildgebung. Volumenabdeckende und hochauflésende Aufnahmen der
Lunge wurden innerhalb von einer Sekunde aufgenommen. Das Lungenparenchym ist
allerdings aufgrund des niedrigen T35 bei 9,4 Tesla nicht detektierbar [129]. Die auf-
genommenen Bilder eignen sich vor allem zur Analyse von Lungenbewegungen und
Lungentumoren, die einen hohen Fliissigkeitsgehalt aufweisen. Allerdings kann mit Se-
quenzen mit ultrakurzen Echozeiten [127,128] das Lungenparenchym abgebildet werden.
Somit ist die Kombination einer UTE-Sequenz und der nichtlinearen inversen Rekon-

struktion ein vielversprechendes Thema fiir zukiinftige Studien an der Lunge.

Ein gut geeignetes Anwendungsgebiet der radialen FLASH-Sequenz ist die kon-
trastmittelunterstiitzte Perfusionsbildgebung, zum Beipsiel die minimalinvasive Perfu-
sionsbildgebung am Hirn. Die hohe zeitliche und rdumliche Auflésung der Echtzeit-
Bildgebung ermoglicht eine genaue Perfusionsanalyse verschiedener Hirnregionen. Das
zerebrale Blutvolumen (CBV) war wie erwartet in der grauen Substanz (vor allem im
Hirnstamm) hoher als in der weilen Substanz (siehe Tab. 4.2, Seite 102) [135]. Im Ge-
gensatz zu den Beobachtungen von BELLIVEAU ET AL. [72] konnte kein Unterschied
in der Ankunftszeit des Kontrastmittels in unterschiedlichen Hirnregionen beobachtet
werden (siehe Tab. 4.3, Seite 103).

Die Parametrisierung der Nierenfunktion ist ein weiteres Anwendungsgebiet der ra-
dialen FLASH-Sequenz. Die Datenaufnahme erfolgte mit der radialen FLASH-Sequenz
und einer rdumlichen Auflésung von 243 x 243 x 750 pum? und einer zeitlichen Auflésung
von einer Sekunde fiir volumenabdeckende Multischicht-Aufnahmen (8 Schichten). Die
erzielte rdumliche und zeitliche Auflésung ist deutlich héher als in bisher bekannten

Studien an der Maus [87,150]. Um die verschiedenen in der Literatur beschriebenen Mo-
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delle [85-90] zur Bestimmung der Nierenfunktion anwenden zu kénnen, muss die Signal-
intensitdt in Kontrastmittelkonzentration umgewandelt werden [93-95]. Aufgrund der
verwendeten Werte fiir Echozeit, Repetitionszeit und Kippwinkel der radialen FLASH-
Sequenz kann jedoch nicht von einem linearen Zusammenhang zwischen der Signalinten-
sitdt und der Kontrastmittelkonzentration ausgegangen werden. Eine weitere Methode
zur Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration ist das Auswerten der Phaseninfor-
mation [143, 145]. Diese Methode kann allerdings nur in Geweben die in Richtung des
Hauptmagnetfeldes ausgerichtet sind, angewandt werden. In dieser Arbeit wurde eine
Kombination dieser beiden Methoden (Signal- und Phaseninformation) verwendet, um

die Kontrastmittelkonzentration zu bestimmen.

Im Weiteren wurden reproduzierbare Konzentration-Zeit-Kurven in der Nierenrinde
und im Nierenmark beobachtet (sieche Abb. 4.15, Seite 111). Die charakteristische Form
der Konzentration-Zeit-Kurven in der Nierenrinde und im Nierenmark ist nach unseren
Kenntnissen bisher in dieser Form nicht beobachtet worden. Einzig FRANK ET AL. [149]
zeigte eine dhnliche Charakteristik fiir den Verlauf der Kontrastmittelkonzentration in
der Niere. Die charakteristische Form der Konzentration-Zeit-Kurven der Nierenrinde
und im Nierenmark kénnen jedoch durch die Physiologie der Niere beschrieben werden.
Durch die ermittelte Kontrastmittelkonzentration in der arteriellen Inputfunktion, der
Nierenrinde und dem Nierenmark wurden zwei héufig verwendete Modelle zur Bestim-
mung des GFRs evaluiert. Das Rutland-Patlak-Modell [97-99] basiert auf der Annah-
me, dass kein tubuldrer Abfluss in der Niere stattfindet. Aus diesem Grund wurde der
Ausscheidungsprozess in kleinere Zeitintervalle unterteilt. Fiir jedes Zeitintervall des
Ausscheidungsprozesses kann mit dem Rutland-Patlak-Modell eine separate Ausschei-
dungsrate bestimmt werden. Obwohl in der Literatur hiufig verwendet, wird mit dem
Rutland-Patlak-Modell fiir die vollsténdige Dauer der Datenaufnahme in der Maus
keine korrekte Ausscheidungsrate bestimmt. Anders sieht es bei dem durch LEE ET
AL. [90] vorgestellten Multikompartiment-Modell aus. Das Multikompartiment-Modell
beriicksichtigt alle relevanten physiologischen Prozesse in der Niere, einzig die Dynamik
des Ausscheidungsprozesses wird vernachléssigt. In der vorliegenden Arbeit wurde das
Multikompartiment-Modell durch eine Startwert-Analyse evaluiert. Zudem wurde der
Effekt der arteriellen Inputfunktion auf die ermittelten Ausscheidungsparameter GFR
und RPF simuliert. Es wurde gezeigt, dass das Multikompartiment-Modell anndhernd
in der Lage ist, die charakteristische Form der Kontrastmittelkonzentration in der Nie-
renrinde und im Nierenmark nachzubilden. Es erscheint vielversprechend, die in dieser
Arbeit entwickelten Methoden zur Bestimmung der Nierenfunktion durch weitere expe-
rimentelle Erkenntnisse zu erweitern sowie das vorhandene Multikompartiment-Modell
zu verbessern. Ein weiterer Schritt wire die Entwicklung eines neuen Modells zur Be-

stimmung des GFRs, das zusétzlich zu den beriicksichtigten physiologischen Prozessen
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auch die Dynamik des Ausscheidungsprozesses (z. B. die Flussgeschwindigkeit der Harn-

fliissigkeit in verschiedenen Kompartimenten) einschliefit.

Die radiale FLASH-Sequenz mit der vorgestellten Gradientenkorrektur erlaubt die
Darstellung schneller biologischer Prozesse im Bereich von 60 us auch an kleinen Labor-
tieren wie der Maus. Die erreichbare rdumliche Auflésung wird durch das erzielte SNR
bestimmt. Somit profitiert die rdumliche und zeitliche Auflosung der in dieser Arbeit

vorgestellten Echtzeit-Bildgebung direkt von entsprechenden Hardwareentwicklungen.
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Zusammenfassung

Im Rahmen dieser Arbeit wurden fiir die tierexperimentelle Anwendung der
Magnetresonanz-Tomographie (MRT) neuartige Messverfahren mit radialer Ortsko-
dierung entwickelt. Die implementierten Sequenzen lassen sich in Aufnahmetechniken
mit einzelnen und mehreren Gradientenechos pro Radiofrequenzanregung unterteilen.
Bildartefakte durch die radiale Ortskodierung, die aufgrund von in der Praxis un-
vermeidbaren Gradientenfehlern entstehen, konnten in dieser Arbeit identifiziert und
behoben werden. Fiir diese Aufgabe wurde fiir die Anforderungen der Kleintier-MRT
eine neue Quantifizierungs- und Korrekturmethode entwickelt und im Vergleich zu
etablierten Methoden evaluiert. Zusétzlich zur Gradientenkorrektur wurden auch die
bisher kaum beachteten Phasenprobleme der radialen Ortskodierung korrigiert. Vor
allem fiir die Kleintier-MRT sowie fiir Anwendungen der Echtzeit-Bildgebung, wo
sowohl starke wie schnelle Gradientenschaltungen verwendet werden, ist die Korrektur

der radialen Phasenprobleme unausweichlich.

Um eine Erwarmung durch Radiofrequenzabsorption zu vermeiden und die Tem-
peratur der Versuchstiere wihrend der Experimente konstant zu halten, wurde eine
radiale Split-FLASH-Sequenz entwickelt. Sie kann die Datenakquisition fiir bestimmte
Zeitfenster anhalten, ohne das Signal der Sequenz im dynamischen Gleichgewicht zu be-
einflussen. Diese Eigenschaft ist vor allem bei Untersuchungen, die auf der Signalstérke
basieren, unverzichtbar. Dariiber hinaus ermoglichte die Implementierung einer multi-
radialen Multiecho-FLASH-Sequenz Echtzeit-Aufnahmen mit starker 75 -Wichtung.



132 Zusammenfassung

Die Echtzeit-Bildgebung am Herzen ist aufgrund der hohen Herzschlagfrequenz
der Maus und der durch die Hardware und Spulenkonfiguration limitierten zeitlichen
Auflésung zur Zeit gegeniiber EKG-getriggerten Aufnahmen nicht konkurrenzfihig. Die
Lungenbildgebung ist hingegen ein praktikables Anwendungsgebiet der Echtzeit-MRT.
Der vollstédndige Verlauf der Inspiration und Exspiration ist auf dynamischen MRT-
Aufnahmen gut zu analysieren. Ein verbleibendes Problem an der Lunge ist allerdings

das niedrige Signal-Rausch-Verhltnis.

Mit Hilfe der kontrastmittelunterstiitzten Perfusionsbildgebung und der radialen
FLASH-Sequenz sind Einzelschicht- oder Multischicht-Aufnahmen der Hirnperfusion
mit einer zeitlichen Auflésung von unter einer Sekunde moglich. Durch die erreichte,
hohe zeitliche Auflésung ist es auch moglich, zeitliche Unterschiede in der Blutzirkula-
tion verschiedener Hirnregionen zu erkennen. In der gesunden Maus konnte zwar kein
Unterschied zwischen der weiflen und grauen Substanz beobachtet werden. Volumenab-
deckende Mehrschicht-Aufnahmen des Hirns zeigten aber deutliche Abweichungen im

Blutvolumen verschiedener Hirnregionen.

Die Bestimmung der glomerulidren Filtrationsrate (GFR) der Niere ist eine weitere
Anwendung der Echtzeit-MRT und kontrastmittelunterstiitzten Perfusionsbildgebung.
Dazu muss zuerst die zeitliche Kontrastmittelkonzentration in verschiedenen Nierenre-
gionen untersucht werden. In dieser Arbeit wurde dafiir eine neue Methode entwickelt,
die auf einem physiologisch definierten Fluss des Blutes in der Niere basierte. Mit-
hilfe einer weiteren Methode, die auf dem zeitlichen Phasenverlauf der Vena Cava
basierte, wurde die arterielle Eingabefunktion ermittelt. Die beobachteten Kontrast-
mittelverlaufe in der Nierenrinde und dem Nierenmark zeigten charakteristische, re-
produzierbare und mit der Nierenphysiologie iibereinstimmende Ergebnisse. Als letzter
Schritt zur Bestimmung des GFRs der Niere wurden das Rutland-Patlak-Modell und
das Multikompartiment-Modell verwendet. Dabei zeigten sich die ermittelten GFRs
als abhéingig von dem ausgewéhlten Zeitfenster (Rutland-Patlak-Modell) oder von den
Startwerten und der arteriellen Inputfunktion (Multikompartiment-Modell). Zusam-
menfassend wurden durch die hohe zeitliche Auflosung der Echtzeit-Bildgebung cha-
rakteristische Konzentration-Zeit-Kurven fiir einzelne Kompartimente der Niere in der
Maus beobachtet. Dieser Kurvenverlauf wurde bisher in dieser Form nicht beschrieben
und verdeutlicht die Grenzen der bisherigen Modelle zur Bestimmung der Nierenfiltra-

tion.

Mit der in dieser Arbeit vorgestellten Kombination aus der radialen Ortskodierung
und der nichtlinearen inversen Rekonstruktion wurden erstmalig Aufnahmen mit einer
hohen zeitlichen und rdumlichen Auflésung in der Maus ermdoglicht. Im Weiteren wurde
gezeigt, dass diese Methode fiir ein breites Spektrum an Anwendungen am tierexpe-

rimentellen Tomographen geeignet ist. Basierend auf den artefaktarmen Aufnahmen
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des Abdomens werden in unser Arbeitsgruppe Studien zur Untersuchung von Tumor-
zellen im Bereich des Abdomens in verschiedenen Mausmodellen in der préaklinischen
Diagnostik durchgefiihrt. Des Weiteren wurde die Echtzeit-Bildgebung zur Darstellung
von dynamischen Prozessen wie der Zerfall einer Tablette in einer Fliissigkeit verwen-
det [151,152].
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