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o Kippwinkel der Hochfrequenzanregung
BW Empféngerbandbreite bei der Datenaufnahme (bandwidth)
BWTP Bandbreitenzeitprodukt (bandwidth time product)
CSF cerebrospinale Fliissigkeit
EKG Elektrokardiogramm
EPI schnelle Einzelschuss-Gradientenecho-Bildgebung
(echo planar imaging)
FID freier Induktionsabfall (free induction decay)
FLASH schnelle Gradientenecho-Bildgebung mit kleinen Kippwinkeln

(fast low-angle shot)

FOV Messfeld (field of view)

FT Fouriertransformation

GE Gradientenecho

HF Hochfrequenz

MR Magnetresonanz

MRT Magnetresonanz-Tomografie

NMR Nuklearmagnetische Resonanz

POCS iterativer Bildrekonstruktionsalgorithmus (projection onto convex subsets)
PSF Punkttransferfunktion (point spread function)

RF Radiofrequenz
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ROI
SINC
SNR
STEAM
TA

T

15

TE

TR

Zielregion (region of interest)

sinz

sinc(r) = *2

Signal-Rausch-Verhéltnis (signal to noise ratio)

stimulierte Echobildgebung (stimulated echo acquisition mode)
Datenakquisitionszeit, Aufnahmezeit fiir eine komplette Schicht
Spin-Gitter-Relaxationszeit

Spin-Spin-Relaxationszeit

effektive Spin-Spin-Relaxationszeit

Echozeit

Repetitionszeit
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Einleitung

Die Magnetresonanz-Tomografie (MRT) besitzt heute grofie medizinische Bedeutung
und ist aus der bildgebenden Diagnostik nicht mehr wegzudenken. Dies ergibt sich einer-
seits aus den exzellenten Weichteilkontrasten und der hohen pathologischen Empfind-
lichkeit, andererseits aus der Minimierung moglicher Gesundheitsrisiken im Vergleich

zu Verfahren mit ionisierenden Strahlen.

Eine besondere Bedeutung besitzen Messtechniken, die fiir eine schnelle Datenauf-
nahme geeignet sind und Messzeiten unter einer Sekunde ermoglichen. Die hauptséch-
liche Anwendung derartiger Verfahren ist die Moglichkeit, MRT-Bilder pulsierender
Organe oder spezifischer Kontraste artefaktfrei aufzunehmen. Dies gilt offensichtlich
fiir Aufnahmen des schlagenden Herzens, spielt aber auch bei der diffusionsgewichteten
MRT des Gehirns eine entscheidende Rolle. Grund ist die Tatsache, dass auch geringe
Hirnbewegungen durch die diffusionskodierenden Gradienten zu erheblichen Phasen-
veranderungen des MRT-Signals fithren kénnen, die von der MRT-Bildrekonstruktion

als Ortsinformation fehlinterpretiert werden.

Um entsprechend schnelle Messungen zu realisieren, wurde seit etwa Mitte der 90-er
Jahre die Echoplanar-Tomografie (EPI) herangezogen. Sie wurde bereits in den spiten

70-er Jahren von Sir Peter Mansfield entwickelt, konnte sich jedoch aufgrund der an-
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spruchsvollen Gradientenschaltungen nicht durchsetzen und keine ausreichende Bild-
qualitdt erreichen. Erst aufgrund erheblicher gerdtetechnischer Verbesserungen und im
Zusammenhang mit der Einfithrung der funktionellen MRT des Gehirns gelang der EPI-
Technik vor etwa 15 Jahren ein Durchbruch. Anschliessend wurde die Sequenz auch fiir

die diffusionsgewichtete MRT genutzt.

Die EPI-Sequenz ist ein Verfahren, das multiple Gradientenechosignale aufnimmt
und sich daher durch eine besonders hohe (und unvermeidbare) T5-Empfindlichkeit aus-
zeichnet. Wahrend diese Figenschaft fiir die funktionelle MRT unbedingt benétigt wird
(als Empfindlichkeit gegeniiber Verdnderungen der Himoglobin-Konzentration), ist sie
unter allen {ibrigen Bedingungen hochst unerwiinscht. Das hdngt damit zusammen, dass
T5-Empfindlichkeiten unter in vivo-Bedingungen zu Signalverlusten und geometrischen
Verzerrungen fithren konnen. Diese Bildfehler treten immer dann auf, wenn Gewebe
mit unterschiedlicher magnetischer Suszeptibilitit aufeinandertreffen, z.B. Hirngewebe
und Luft im Nasen-Rachen-Raum. Ein weiterer Nachteil fiir EPI ist die Verwendung
immer hoherer Magnetfeldstérken fiir die MRT, da die angesprochenen Probleme mit

der Feldstarke wachsen.

Ein alternatives Hochgeschwindigkeitsverfahren zu EPI ist die schnelle STEAM-
(oder turboSTEAM-) Sequenz. Sie verwendet stimulierte Echos statt Gradientenechos
und ist damit im Gegensatz zu EPI vollig frei von unerwiinschten 75 -Empfindlichkeiten.
Obwohl seit den ersten Beschreibungen schon 20 Jahre vergangen sind, ercffnet die
mittlerweile verbesserte Geritetechnik der MRT-Systeme - #hnlich wie bei EPI -
neue Moglichkeiten und Herausforderungen. Im Gegensatz zu EPI profitiert die turbo-
STEAM-Sequenz von hoheren Feldstéarken sowohl durch die erhohte Spin-Polarisation
als auch die vergrosserten Ti-Relaxationszeiten, ohne dass sich der Einfluss verkiirzter

T5-Relaxationszeiten bemerkbar machen konnte.

Die Aufgabenstellung dieser Arbeit bestand in der Neuentwicklung und Implemen-
tierung einer turboSTEAM-Sequenz fiir die Anwendung am Menschen (Herz, Gehirn)
mit Hilfe eines modernen Hochfeld MRT-Systems bei einer Feldstarke von 3 Tesla. Das
Ergebnis soll als Ausgangspunkt und Grundlage einer Reihe von geplanten Erweiterun-
gen dienen, die von nicht-kartesischen Kodierungen iiber parallele Bildgebungsvarianten

bis zur Diffusionstensor-MRT reichen.



Grundlagen der MRT

Im Folgenden geht es zunéchst um die Erzeugung eines NMR-Signals und die in diesem
Zusammenhang wichtigen Begriffe wie Kernmagnetisierung und Relaxation. Dariiber
hinaus wird eine klassische Beschreibung der Magnetisierung gegeben, die aufgrund der
Grofle der betrachteten Spinsysteme sinnvoll ist und zudem die Anschauung erleichtert.
Weitergehende Betrachtungen hierzu finden sich z.B. in SCHATZ ET AL. [1] oder be-
sonders gut fiir den Einstieg in SIEMENS [2]. Fiir eine ausfiihrliche Darstellung sei auf
die einfithrende Literatur von LIANG ET AL. [3], ELSTER [4] und STARK ET AL. [5]

verwiesen.

2.1 Kernmagnetisierung und

Hochfrequenzanregung

Die magnetischen Eigenschaften der Atomkerne bilden die Grundlage der magnetischen
Kernresonanz. Eine Reihe von Atomkernen, darunter auch das Proton, besitzen einen
Eigendrehimpuls, der oft als Kernspin bezeichnet wird. Der Kernspin 131 ist quantisiert

und wird durch die Kernspin-Quantenzahl I beschrieben, welche halb- oder ganzzahlig



Grundlagen der MRT 4

sein kann. Gekoppelt mit der Existenz des Kernspins ist ein magnetisches Kernmoment
. Kernmoment und Kernspin sind durch das gyromagnetische Verhéltnis v miteinander

verkniipft:
fi =P =kl (2.1)

wobei i = h/2m, und h das Planck’sche Wirkungsquantum ist. Das gyromagnetische
Verhéltnis v ist fiir jede Kernart eine charakterisierende Konstante. Im weiteren soll
der Fall der Protonen (I = 1, vy = 42.5776 2£) betrachtet werden.

Bringt man Protonen in ein dufleres Magnetfeld, so ergeben sich, wie fiir alle I = %-
Kerne, genau zwei Eigenzustdnde. Diese werden durch die Magnetquantenzahl m; = —i—%
und m; = —% charakterisiert. Sie entsprechen in einem statischen, homogenen Magnet-
feld By einer parallelen oder antiparallelen Orientierung der magnetischen Kernmo-
mentkomponente zum statischen Magnetfeld. Fiir den Vektor p, tritt eine Richtungs-

quantelung ein.

Entsprechend der klassischen Modellvorstellung der Kernphysik prézedieren die Pro-

tonen mit der Lamorfrequenz w; = vy um die Richtung von By (Abb. 2.1).

=

Abbildung 2.1: Prézession der Spins um §0

Aufgrund der geringen Energiedifferenz zwischen den beiden Eigenzusténden
herrscht im thermischen Gleichgewicht nur ein geringer Uberschuss an Kernen im un-
teren Niveau. Bei Raumtemperatur und einer Magnetfeldstérke von 3 T(esla) betrégt
der Besetzungsiiberschuss nur etwa 0.002 %, der sich iiber die Boltzmannverteilung be-

rechnen lasst:

Na ’YhBO
o _ 2.2
v exp( kT) (2.2)
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mit

N, : Besetzungszahl des hoheren Zustandes

Nj : Besetzungszahl des niedrigeren Zustandes

vu :  gyromagnetisches Verhéltnis = 42.5776 MHz/T
h: Planck’sches Wirkungsquantum = 6.626 - 107>* Js

By . statisches Magnetfeld = 3T
k: Boltzmann Konstante = 1.38 - 1072* J/K
T : Temperatur = 293 K

Den Besetzungsiiberschuss des unteren Niveaus R erhélt man aus:
N,
R=1-—" 2.3
T (2.9

Eingesetzt in (2.2):

42,5776 - 6.626 - 10~ - 3
) (2.4)

R=1—cap( -
iy ( 1.38 - 10-23 - 293

= 0.00002 (2.5)

Aufgrund der Richtungsquantelung der magnetischen Spinmomente und des Be-
setzungsiiberschusses besitzt eine geeignete Probe in einem statischen Magnetfeld B
ein resultierendes magnetisches Moment M. Diese makroskopische Magnetisierung be-

schreibt eine Gleichgewichtslage und ist in Richtung By (z-Achse) orientiert.

Wiéhrend eines NMR-Experiments bringt man eine Probe zunéchst in ein statisches
Magnetfeld By ein, woraufhin sich der im vorangegangenen Abschnitt beschriebene
Gleichgewichtszustand einstellt. Anschlielend wird dieser Gleichgewichtszustand durch
ein senkrecht auf EO stehendes, hochfrequentes magnetisches Wechselfeld él gestort

und der Zeitverlauf der daraus resultierenden Quermagnetisierung der Probe gemessen.

Die Energiedifferenz zwischen den beiden Niveaus, den sogenannten Zeeman-Niveaus

(Abb.2.2), betrigt:
AE = yhBy, (2.6)

Um einen Ubergang in den energetisch hoheren, antiparallelen Zustand zu ermdglichen,
benotigt das System nach der Bohr’schen Frequenzbedingung ein Energiequant vom

Betrag

hvy = AE = vhB, (2.7)
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AE =~ uB,y

Abbildung 2.2: Energieaufspaltung des Zeemaneffektes

oder Strahlung der Frequenz
~
= —B. 2.8
o om0 (2.8)
Dazu dquivalent ist die Darstellung (NMR-Resonanzbedingung):

Bei dem in dieser Arbeit verwendeten Magnetfeld von 2.9T ergibt sich eine Reso-

nanzfrequenz von

Wo = YH - BO (210)
MH

= 425775 = 29T (2.11)

— 123.47 M. (2.12)

Die iiblicherweise in der Magnetresonanz-Tomografie verwendeten Anregungspulse
sind von der Form eines zirkular polarisierten, hochfrequenten Magnetfeldes B, (1), das
fiir einige Millisekunden in der Ebene senkrecht zum Magnetfeld B, eingestrahlt wird

und genau die Resonanzfrequenz wy als Triagerfrequenz besitzt.

Die Wirkung eines Magnetfeldes B auf die Gesamtmagnetisierung M, wird gemaf
der klassischen Elektrodynamik durch folgende Gleichung beschrieben:
dM, .o
70 =My x B (2.13)

M, : Gesamtmagnetisierung

B : wirkendes Magnetfeld B= éo + El

Da sowohl die magnetischen Momente als auch der Magnetfeldvektor des B;-Feldes

mit der Lamorfrequenz um die z-Achse rotieren, empfiehlt es sich, die Gleichung (2.13)
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in ein mit der Lamorfrequenz um die z-Achse rotierendes Koordinatensystem KS’ zu
iiberfithren. Die Prézessionsbewegung der Spins um Eg wird dadurch kompensiert, und
das Hochfrequenzfeld B; besitzt in diesem System nur noch eine Komponente By (t) in
x’-Richtung. Es gilt:

dM, S,

WO = yM, x By (2.14)

)

]\7[0 : Gesamtmagnetisierung im rotierenden Koordinatensystem KS’
By : x’-Komponente des Hochfrequenzfeldes im KS’
" Einheitsvektor im KS’

™y

Demnach prézidiert die Magnetisierung um die x’-Achse mit der Frequenz nach
Gleichung (2.9) w; = —7vB;. Schaltet man das Hochfrequenzfeld nach der Zeit 7 ab,
so ist die Magnetisierung um einen Winkel o« = yB;7 aus der longitudinalen Richtung

gekippt worden. Allgemein gilt fiir einen amplitudenmodulierten Puls B (t)

T

a= ’y/Bl(t) dt (2.15)

0

« : Kippwinkel
By (t) : Anregungsmagnetfeld

Die in der Magnetresonanz-Tomografie gebrauchliche Terminologie bezeichnet den Win-

kel o als Kippwinkel und den entsprechenden Puls als a-Puls.

Die entstandene transversale Magnetisierung bleibt nach dem Puls im rotierenden
Koordinatensystem konstant. Im Laborsystem rotiert sie jedoch mit der Lamorfrequenz
wy, um die Richtung des statischen Magnetfeldes By. Dieses hochfrequente magnetische
Wechselfeld kann induktiv mit einer geeignet orientierten Spule gemessen werden und

stellt das eigentliche Signal der Magnet-Resonanz-Tomografie dar.

2.2 Relaxationsprozesse

Nach der Anregung durch das Hochfrequenzfeld kehren die Kernspins durch Relaxa-
tionsprozesse wieder in den Gleichgewichtszustand zuriick. BLOCH ET AL. [6] hat die
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Gleichung (2.13) um zwei phanomenologische Terme erweitert, die diese Relaxations-
prozesse beriicksichtigen. Die Bewegungsgleichung gewinnt damit die Form:
My = o = M.—M,. M,

=~My x B , — 2.1
dt Yiig X T € T, (2.16)

]\ny : transversale Komponente von MO
T) : longitudinale Relaxationszeit

T : transversale Relaxationszeit

Die Zeitkonstante T} beschreibt die Riickkehr der longitudinalen Magnetisierung. Sie
beriicksichtigt Effekte, bei denen Energie vom Spinsystem an die Umgebung abgegeben
wird. Urséchlich hierfiir ist die BROWNSCHE Molekularbewegung. Aufgrund der Be-
wegung der Teilchen erfihrt ein herausgegriffener Atomkern ein sich zeitlich &nderndes
Magnetfeld. Besitzt dieses magnetisches Rauschen eine Frequenzkomponente bei der La-
morfrequenz wy,, kann dies durch Dipol-Dipol-Wechselwirkung zu stimulierter Emission
und damit zum Energieiibertrag an die Umgebung fiithren, bis sich das Gleichgewicht

wieder eingestellt hat.

Die Zeitkonstante T charakterisiert den Zerfall der Transversalmagnetisierung. Der
Zerfall rithrt daher, dass (intrinsische) Magnetfeldvariationen durch benachbarte Atom-
kerne zu leicht unterschiedlichen Prézessionsfrequenzen fithren. Es kommt zum Verlust
der Phasenkohérenz, so dass sich die transversale Magnetisierung im Gleichgewichtszu-
stand zu Null mittelt.

Da durch die longitudinale Relaxation ebenfalls transversale Magnetisierung verlo-
ren geht, ist die Relaxation 75 stets kleiner als 77. Im menschlichen Hirngewebe unter
in vivo Bedingungen liegt T} bei einer Stiarke von 2—37T in der Groflenordnung von
800—1000ms, Ty im Bereich von 50—100ms.

Die Relaxationszeit T, beschreibt den Abfall des Signals jedoch nur im Idealfall
eines vollstandig homogenen Magnetfeldes. In der Praxis sind die Inhomogenitdten des
statischen Magnetfeldes haufig grofler als die durch benachbarte Atomkerne hervorge-
rufenen lokalen Inhomogenititen. Besonders an Luft-Gewebe-Grenzen kommt es zu un-
vermeidbaren Magnetfeldgradienten. Diese fithren zu Frequenzverschiebungen, den so-
genannten off-resonance-Effekten, die einen Verlust des Phasenbezuges innerhalb eines
Bildelements zur Folge haben. Zusétzlich zur T5-Relaxation kommt es so zu einer schein-
bar verkiirzten transversalen Relaxation, die durch die Zeitkonstante 7% charakterisiert

wird. In einem Magnetfeld der Stérke von 37 liegt der Wert zwischen 30—40ms.
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Die durch einen hochfrequenten a-Puls erzeugte transversale Magnetisierung préze-
diert im ortsfesten Laborsystem gemifl der BLOCH-Gleichung mit der Lamorfrequenz
und induziert daher in einer Empfangerspule eine Wechselspannung der gleichen Fre-
quenz. Dieses Signal, das auch als FID (free induction decay) bezeichnet wird, klingt

mit der Relaxationszeit 7 exponentiell ab.

2.3 Gradientenfelder

Neben den Radiofrequenzpulsen werden in der Magnetresonanz-Tomografie noch soge-
nannte Gradientenfelder verwendet, um das zu untersuchende Spinsystem zu manipu-
lieren. Unter einem Gradientenfeld versteht man ein ortsabhéngiges Magnetfeld B (7)

der Form

BAm=1] o |, (2.17)

wobei die maximale Gradientenfeldstérke |é| abhingig vom verwendeten Magnetre-
sonanzsystem einige mT/m bis zu mehreren T/m betragen kann. Ein Gradientenfeld

bewirkt eine ortsabhéngige Verschiebung der Resonanzfrequenz geméaf3
Aw(P)=~ G T, (2.18)

die unter anderem zur rdumlichen Zuordnung der MR-Signale verwendet werden kann.
Die in dieser Arbeit verwendeten Gradienten besitzen eine maximale Amplitude von
27 L in drei orthogonalen Richtungen (z,y, ) und kénnen mit einer Geschwindigkeit
von 40 mm—g;S geschaltet werden. Mittels Linearkombination kénnen Gradientenfelder be-

liebiger Orientierung erzeugt werden.

Je nachdem, ob diese Gradienten wiahrend der Hochfrequenzanregung, wahrend der
Aufnahme des Resonanzsignals oder zwischen Anregung und Datenaufnahme einge-
schaltet sind, unterscheidet man entsprechend zwischen selektiver Schichtanregung, Fre-
quenzkodierung und Phasenkodierung. Sinnvollerweise wird jeweils ein Ortskodierungs-
verfahren fiir eine Raumrichtung des gewiinschten Schichtbildes (Schichtdicke, Breite

und Hohe des Messfeldes) verwendet.
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2.4 Schichtselektive Anregung

In der MRT will man im allgemeinen nur ein begrenztes Volumen oder eine diinne
Schicht der Probe abbilden. Dazu ist es erforderlich, die Anregung ausschlieflich auf
Kerne in dem gewiinschten Bereich zu beschréinken. Hierbei bedient man sich eines Ma-
gnetfeldgradienten G senkrecht zur gewiinschten Schichtebene. Grundsétzlich kénnen
beliebig im Raumachsensystem orientierte Schichten durch Linearkombination ortho-

gonaler Gradienten angeregt werden.

Das Schalten eines Magnetfeldgradienten G4 bewirkt eine in Richtung des Gradi-
enten ansteigende Resonanzfrequenz der Kernmomente. Die Resonanzbedingung (Glei-

chung (2.18)) ist fiir diesen Fall zu erweitern:
wo(x) = vBy + 7G5 (2.19)

Die Einstrahlung eines HF-Pulses mit einer Bandbreite Aw beschréinkt demzufolge die
Anregung auf Kernspins, die mit einer Lamorfrequenz nach Gleichung (2.19) innerhalb
des Frequenzbereiches des HF-Pulses prézedieren. In der Probe wird somit eine Schicht
senkrecht zum Schichtgradienten angeregt, deren Dicke sich durch
_ Aw

A
z G,

(2.20)

berechnet.

Pulsform und Anregungspuls sind in guter Naherung iiber die Fouriertransformation
miteinander verkniipft. Um ein mdglichst rechteckférmiges Schichtprofil, also eine ho-
mogene Verteilung der transversalen Magnetisierung iiber die gesamte Schichtdicke, zu

erhalten, wird die Amplitude des Anregungspulses mit einer SINC-Funktion moduliert.

Auflerdem wird normalerweise nach der Anregung ein weiterer Gradient geschal-
tet, um die unterschiedlichen Phasenentwicklungen verschiedener Resonanzfrequenzen
zu kompensieren. Dieser Rephasierungsgradient ist dem urspriinglichen Schichtselekti-
onsgradienten genau entgegengerichtet und besitzt in erster Ndherung dessen halbes
Moment (Abb. 2.3).
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Schicht

Datenaufnahme
HF

Abbildung 2.3: Pulsdiagramm zur Schichtselektion. Schichtselektionsgradient und Anre-
gungspuls werden zeitgleich geschaltet. Der Rephasierer wird anschlieffend zur Kompensierung

unterschiedlicher Phasenentwicklungen ausgefiihrt.

2.5 Ortsabhingige Frequenz- und

Phasenkodierung

Fiir die Erzeugung eines MR-Bildes muss nach der Schichtselektion eine Kodierung der
Spins in den zwei verbleibenden, zueinander orthogonalen Dimensionen innerhalb der
angeregten Schicht durchgefiihrt werden. In der ersten Dimension erfolgt die Kodierung
der Kernspins durch den Frequenzkodiergradienten Gy. In der zweiten Dimension wird
ein Phasenkodiergradient G, eingesetzt. Wahrend die Schichtselektion die Erzeugung
der Transversalmagnetisierung rdumlich beschrankt, beruhen Frequenz- und Phasenko-
dierung auf einer Modulation der angeregten transversalen Magnetisierung. 1973 ent-
wickelte LAUTERBUR ein Verfahren zur Erzeugung ortskodierter Resonanzsignale [7],

fiir das er im Jahr 2003 mit dem Nobelpreis ausgezeichnet wurde.

Bei der Frequenzkodierung wird ein konstantes Gradientenfeld wahrend der Daten-
aufnahme geschaltet. Damit wird die Prézessionsfrequenz der angeregten Spins in einer
Dimension variiert. Die Verteilung der Magnetisierung entlang des Gradienten lasst sich
somit iiber die Fouriertransformation des gemessenen Zeitsignals bestimmen, das aus

den ortsabhéngigen Frequenzkomponenten zusammengesetzt ist.

Um ein Signal auch in der verbleibenden Dimension lokalisieren zu konnen, wird nun
noch ein zur Frequenzkodierrichtung orthogonaler Gradient zwischen Anregung und Da-
tenaufnahme geschaltet, der sogenannte Phasenkodiergradient. Nach dem Abschalten

des Phasenkodiergradienten besitzen die Spins entlang dieses Gradienten unterschied-
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liche Phasenlagen. Wird die Signalakquisition mit unterschiedlich starken Phasenko-
diergradienten oft genug wiederholt, ldsst sich ein Signal eindeutig in der Phasenko-
dierrichtung lokalisieren (s. Abb. 2.4).

Frequenz

Phase

HF A

I Intervall 1

N

Datenaufhahme

Abbildung 2.4: Phasen- und Frequenzkodierung. Nach der HF-Anregung wird mit einem
Phasenkodiergradient (a) eine bestimmte Linie im k-Raum ausgewé&hlt. Die Frequenzkodierer
werden in zwei Gradienten unterteilt: (b) ist ein Vordephasierungsgradient, der die Phasenla-
ge der Transversalmagnetisierung auf den Anfang der Linie im k-Raum setzt, und (c) ist der
Frequenzkodiergradient, auch Auslesegradient genannt, der wihrend der kompletten Linien-
aufnahme geschaltet wird. (1-4) zeigt die verschiedenen Amplituden der Phasenkodierer, die

bei jeder Wiederholung des Intervalls die entsprechende Zeilenlinie dem k-Raum auferlegen.

Formal werden die Frequenz- und Phasenkodierung zusammen im sogenannten 2-
dimensionalen k-Raum beschrieben. Man legt dabei zugrunde, dass ein nach der Anre-
gung geschaltetes Gradientenfeld G (t) nach Gleichung (2.18) der Transversalmagneti-

sierung eine ortsabhéngige Phasenlage

@(7t) = wo —l—v/é(T) 7 dr (2.21)
0
t
0o =0: = 7/@(7) dr v (2.22)
L,_/

(7, t) : Phasenlage
o : Phase zur Zeit t,
k(t) : k-Raum-Vektor
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aufprégt. Die ortsabhéngige Transversalmagnetisierung M, ldsst sich als komplexe Zahl

der Form

darstellen.

Das zu einem bestimmten Zeitpunkt gemessene MR-Signal S (E) ergibt sich aus der

Integration iiber das angeregte Volumen:

/ SR d (2.25)
= / M, (7) €™ dPr (2.26)

Damit stellen das im k-Raum gemessene Signal und die ortsabhéngige Transversalma-

gnetisierung ein Fourierpaar dar.

Da der k-Raum im Experiment nur diskret abgetastet werden kann, erhédlt man
eine Matrix aus k-Raum-Daten, die einen minimalen Abstand Ak zueinander haben
und in jeder Gradientenrichtung bis zu einem k., reichen. Die Abtastung in Ak-
Schritten muss dem Abtasttheorem geniigen. In der MR-Bildgebung folgt daraus, dass
das gesamte Messobjekt in ein Messfeld (Field Of View = FOV) der Grofe

21
FOV = N (2.27)

passen muss, weil sonst auflerhalb des FOV’s liegende Signalquellen falsch lokalisiert
werden und in das eigentliche FOV einfalten. Leider gestalten sich sowohl die Messung
von Punkttransferfunktionen als auch die experimentelle Bestimmung der absoluten
Auflésung in der MRT als schwierig [8], so dass in der Regel in der Literatur die durch
Gleichung (2.27) gegebene Grofle der Bildelemente als Auflésung angegeben wird.

2.6 Signalfamilien

Abhéngig von der Art ihrer Entstehung werden in der MR-Tomografie drei verschiedene

Arten von Signalen unterschieden, die im folgenden vorgestellt werden sollen.

2.6.1 Freier Induktionsabfall

Der freie Induktionsabfall (FID = free induction decay) ist das einfachste MR-Signal.

Durch einen HF-Puls wird die Magnetisierung aus ihrer Gleichgewichtslage ausgelenkt
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Q

HF-
Anregung

Zeit

Resonanz-
signal

Abbildung 2.5: Anregung und Resonanzsignal. Bei jeder Hochfrequenzanregung entsteht ein
FID-Signal, das mit Ts abklingt.

und fiihrt anschlieBend eine Prazessionsbewegung aus (Abb. 2.5). Fiir ein vollig homo-
genes Magnetfeld By sollte die Signalamplitude exponentiell mit der Zeitkonstanten 75
abfallen. Durch die unvermeidlichen Inhomogenitéten des dufleren Magnetfeldes unter-
scheiden sich die Prizessionsfrequenzen der einzelnen Spins innerhalb der Probe jedoch
leicht voneinander. Dies bewirkt, wie in Abschnitt 2.2 beschrieben, dass sich die Bei-
trage der einzelnen Spins nach einiger Zeit nicht mehr konstruktiv addieren und es zu

einem zusétzlichen Signalabbau kommt (Abb. 2.6). Dieser zusétzliche Signalverlust lsst

AZ z

X X

Abbildung 2.6: Signalabbau durch Dephasierung. Durch Inhomogenitéten des Magnetfeldes
kommt es zu einer zusétzlichen Dephasierung der Spins. Das Signal féllt mit T: exponentiell
ab.

sich wiederum gut durch einen exponentiellen Abfall beschreiben und die zugehorige

Zeitkonstante wird mit 7% bezeichnet.
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2.6.2 Gradientenecho

Das Gradientenecho (GE) bildet die Grundlage des FLASH-Verfahrens [9,10], einer der
bekanntesten schnellen Bildgebungssequenzen in der Magnetresonanz-Tomografie. Ein
Pulsdiagramm zur Erzeugung eines Gradientenechos ist in Abbildung 2.7 dargestellt.

Direkt nach dem HF-Puls wird ein Gradient geschaltet, der T zunéchst stark verkiirzt

o3

H

Anregung

Gradient

Al gl
Signal unvAV" W W

Abbildung 2.7: Gradientenecho. Das entstandene Signal des «-Pulses wird durch einen
Gradient zerstort, indem die Spins dephasiert werden. Durch einen anschlieenden, entgegen-
gesetzten Gradienten wird es zu einem Echo zur Zeit zuriickgefiihrt. Das Signal fallt dabei
mit exp (—TE/T5) ab.

und zu einem raschen Abklingen des FID durch Dephasierung fithrt. Durch Vorzei-
chenumkehr des Gradienten wird die so bewirkte Dephasierung wieder aufgehoben und
es kommt zu einem Signalecho. Aufgrund der unvermeidlichen Dephasierung der Spins
durch lokale Feldinhomogenitéten, die sich nicht durch Gradientenschaltung riickgéngig

machen lasst, nimmt die Amplitude S des Echosignals mit wachsendem TE geméif

S(TE) = exp (—~TE/Ty) (2.28)

ab.
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2.6.3 Spinecho

Das Spinecho wurde erstmals im Jahre 1950 von HAHN beschrieben [11]. Beim Spin-
echo handelt es sich um ein sogenanntes HF-refokussiertes Echo, da die Rephasierung
der Spins nach der Anregung nicht wie beim Gradientenecho durch eine Gradienten-

schaltung, sondern durch einen zusétzlichen Hochfrequenzpuls erfolgt (Abb. 2.8). Das

180°
90°
Anregung 1
Spin Echo
Signal ﬂuﬁv”v“ ” /\/Av Uf\v/\

|
V

Abbildung 2.8: Mit Hilfe eines 180°-Pulses werden die Spins wieder zur Rephasierung ge-
bracht und erzeugen so ein Spinecho nach der selben Zeit TE, die dem zeitlichen Abstand

zwischen den beiden Pulsen entspricht.

Zustandekommen des Spinechos lésst sich wie folgt erkléren (Abb. 2.9): Vor dem ersten

90°-Puls zeigt die Gesamtmagnetisierung in z-Richtung. Durch die HF-Anregung wird

(1) Az (ii) Az

Abbildung 2.9: Erzeugung eines Spinechos: (i) vor dem 180°-Puls und (ii) nach der Spie-

X

gelung.

diese Magnetisierung in die x-y-Ebene gekippt. Dort kommt es durch lokale Magnet-

feldinhomogenitéten zu einer Dephasierung der einzelnen Spins, die in der Praxis meist
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noch durch Schaltung eines zusétzlichen Gradienten verstérkt wird. Durch einen 180°-
Puls werden die Spins nach ihrer vollsténdigen Dephasierung um die x-Achse gedreht.
Da im zweiten TE/2-Intervall dieselben Magnetfeldinhomogenitdten und Gradienten
wirken wie im ersten TFE/2-Intervall, laufen Spins, die sich vorher voneinander ent-
fernt haben, nun aufeinander zu, und es kommt zu einer Rephasierung der Spins und
schlieflich zum Spinecho. Im Gegensatz zum Gradientenecho werden beim Spinecho
auch solche Dephasierungen ausgeglichen, die durch unvermeidliche lokale Feldinho-
mogenitédten verursacht werden. Die Signalamplitude S ist somit direkt proportional

zu

S(TE) = exp (—~TE/Ts). (2.2)

2.6.4 Stimuliertes Echo

Das Prinzip der Erzeugung eines stimulierten Echos (STE) wurde erstmals von HAHN
beschrieben [11] und von FRAHM ET AL. erstmals in der MR Bildgebung [12] und
lokalisierten Spektroskopie [13] verwendet. Zur Erzeugung des stimulierten Echos wer-
den drei HF-Pulse benétigt (Abb. 2.10). Die Entstehung des stimulierten Echos ist

90° 90° 90°

L] 1

Anregung

— AN A

Stimuliertes Echo

FID
b | | ol VM

Signal L

' TE - ™

TE2 ——»

Abbildung 2.10: Stimuliertes Echo. Die drei 90°-Pulse erzeugen ein stimuliertes Echo.
Der Gradient im ersten TE/2-Intervall lisst die Spins vollstdndig dephasieren. Ein TM-
Spoilergradient dient zur Vernichtung eines eventuell auftretenden Spinechos. Der letzte Gra-

dient soll ein FID-Signal nach dem letzten 90°-Puls verhindern.

in Abb. 2.11 veranschaulicht: Der erste 90°-Puls kippt die Magnetisierung aus ihrem
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Gleichgewichtszustand in Richtung der y-Achse. Durch die Gradientenschaltung im ers-

(33

\

Anfangszustand Erster 90°-Puls Dephasierung

N

Y

—7)

(v

Ende TE/?2 Zweiter 90°-Puls Dephasieriung

1 1

Dritter 90°-Puls Rephasierung Echo

Abbildung 2.11: Stimuliertes Echo. Einer Auslenkung von 90° folgt eine Dephasierung der
Spins iiber einer Zeit TE /2. Der zweite 90°-Puls kippt die Spins erneut in eine neue Ebene, in
der sie zu Kegeln dephasieren. Der letzte Puls fiihrt die Spins wieder in die x-y-Ebene zuriick,
wo sie dann zum stimulierten Echo rephasieren koénnen. (Die Grafik entstand in der Arbeit
von NATT [14].)

ten Intervall TE /2 wird die Transversalmagnetisierung dephasiert. Der zweite 90°-Puls
kippt die Magnetisierungsvektoren in die x-z-Ebene zuriick. Da der Gradient wihrend
des TM-Intervalls in eine andere Richtung zeigt als im TF /2-Intervall, dephasieren die
Isochromaten des ersten TFE/2-Intervalls nun ihrerseits und es entsteht ein Konstrukt
aus ineinander geschachtelten Kegeln. Diese Kegel werden durch den dritten 90°-Puls
wieder in die y-Richtung gekippt und erfahren im zweiten TFE /2-Intervall die gleichen

Gradienten und Inhomogenitéten wie im ersten. Die Kegel fangen an auseinanderzulau-
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fen bis sie schliellich alle mit ihrem Mantel die y-Achse beriihren. Zu diesem Zeitpunkt
addieren sich die Magnetisierungsvektoren jedes Kegels wieder konstruktiv zu einer
Gesamtmagnetisierung in y-Richtung auf. Die Amplitude des stimulierten Echos be-
tragt unter Vernachlédssigung der 7Tj-Relaxation im TM-Intervall gerade die Halfte der

Amplitude eines Spinechos bei gleicher Echozeit.
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turboSTEA M-Sequenz

Das folgende Kapitel beschéftigt sich mit der im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrten
Weiterentwicklung der turboSTEADM-Sequenz, die urspriinglich von FRAHM ET AL.
1985 [15] beschrieben worden ist.

3.1 Sequenzaufbau

3.1.1 STEAM

Die in der turboSTEAM-Sequenz verwendete Signalerzeugung (s. Abb. 3.1) basiert auf
dem bereits erlduterten stimulierten Echo in Kap. 2.6.4. Drei Anregungspulse von 90°
werden zeitgleich mit drei schichtselektiven Gradienten geschaltet. Der zeitliche Ab-
stand der beiden ersten wird definiert durch die halbe Echozeit TE. Das stimulierte Echo
entsteht dann gerade nach der Zeit TE /2 ab dem dritten Puls. Aulerdem werden Lese-
und Phasengradienten zur Ortskodierung bendétigt, wie sie schon in Kap. 2.5 beschrie-
ben worden sind. Ein Vordephasierer in Leserichtung wirkt nach dem ersten Puls auf die
Magnetisierung. Ein anschlieffender Auslesegradient kompensiert die Dephasierung der

Spins durch Rephasierer zu einem Echo. Die der Linie entsprechende Phasenkodierung
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90° 90° 90° STE

RF/Signal - - \A/‘ —————————— w[\w —————— L\ﬁw ——————— W\Mw —————

Schicht

Lese
=\

Phase @ ---------------"---"--"--~-"-~-~--~--- ) --------------
\\

<t TR =

Abbildung 3.1: Das STEAM-Sequenz-Schema. Drei 90°-Pulse erzeugen ein stimuliertes
Echo. Schichtselektions-, Lese- und Phasengradienten dienen der Ortskodierung. Das TR-
Intervall entspricht der Datenaufnahme einer Linie. Alle drei Pulse miissen erneut geschaltet

werden, um ein neues Echo bzw. um eine neue Linie aufzunehmen.

wird dem Signal direkt nach dem dritten Anregungspuls mittels eines variierenden Pha-
senkodiergradienten aufgepragt. Zusatzlich werden Spoiler im TM-Intervall geschaltet,
um auftretende Transversalmagnetisierung zu vernichten, da ansonsten unerwiinschte
Spinechos erzeugt werden. Das in Abb. 3.1 gezeigte STEAM-Schema steht fiir die Da-
tenakquisition einer Linie. Jede Linie benttigt eine Wiederholung der gesamten Schalt-
elemente in einer Zeit TR. Die Messzeit TA ergibt sich aus der Aufsummierung iiber
alle Phasenkodierschritte Np:

TA = Np-TR (3.1)

Das dargestellte TR-Intervall entspricht der Aufnahme einer k-Raum-Linie entsprechend
Abb. 3.2. Die gestrichelte Linie zeigt die Wirkung der Phasen- und Lesegradienten, die
vor der eigentlichen Aufnahme geschaltet worden sind. Der Phasengradient erzeugt eine

Trajektorie im k-Raum entlang der k,-Richtung und der Lesegradient entlang von £,.
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Abbildung 3.2: k-Raumabtastung. Die x-Achse entspricht der Lese- und die y-Achse der
Phasenrichtung des k-Raumes . Dargestellt ist die Aufnahme einer einzelnen Linie im k-Raum
(dicker Pfeil).

3.1.2 turboSTEAM

Da die transversale Magnetisierung nach dem zweiten Puls in einem Zwischenzustand
gespeichert wird, der nur der T;-Relaxation unterliegt, kann zum Auslesen weiterer Li-
nien auf eine erneute Anregung durch die ersten beiden Pulse verzichtet werden. Wenn
die Magnetisierung nach dem zweiten Puls nicht vollsténdig mit einem 90° Puls ausge-
lesen wird, sondern nur ein Teil mit einem « Puls, dann ist es moglich, die verbleibende
Magnetisierung fiir weitere Phasenschritte zu verwenden. Diese turboSTEAM-Sequenz
ist in Abb. 3.3 dargestellt. Dadurch, dass sich die Wiederholungen nur auf den letzten

Anregungsabschnitt beschranken, verkiirzt sich die gesamte Messzeit erheblich.

Damit auflerdem unerwiinschte transversale Restmagnetisierungskomponenten aus
den jeweils vorangegangenen Anregungen nicht durch die folgenden HF-Pulse refokus-
siert werden, variiert man die Phasenlage der Anregungspulse. Diese Technik wird als
HF-Spoiling bezeichnet [16].

Die Abb. 3.4 zeigt im Vorgriff das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte vollstéindige
Sequenzschema. Zusétzlich zum bisher beschriebenen Schema beginnt man mit einem
starken Spoiler in Schicht-Richtung vor dem ersten Puls, um restliche Magnetisierung
zu vernichten. Innerhalb des TM-Intervalls befindet sich ein Spoiler in Lese-Richtung,
der das unerwiinschte, aus den ersten beiden Pulsen erzeugte Spinechosignal ausloscht.
Der FID-Spoiler dient zur Verhinderung von FID-Signalen wéhrend der Datenaufnah-
me. Die Datenaufnahme wird mit Hilfe des Analog Digital Konverters (ADC) vollzogen.
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90° 90° o STE |
RF/Signal "\A/‘ —————————— %[I\(/\ —————— A\LL ——————— aiaie
Schicht -
Lese -
Phase = ---------------------------- -- @ ————————————— - -
\N—

Abbildung 3.3: Das turboSTEAM-Sequenz-Schema. Vergleichbar mit Abb. 3.1 wird ein sti-
muliertes Echo (STE) erzeugt. Der Unterschied macht sich in den Wiederholungsintervallen
bemerkbar. Lediglich der letzte Puls mit anschliefender Datenaufnahme wird fiir jede Linie

wiederholt.

Wenn ein zusétzlicher Spoiler, z.B. der FID-Spoiler, geschaltet wird, muss das entspre-
chende Gradientenmoment an einer anderen Stelle mit demselben Moment kompensiert
werden. Das Ausgleichsmoment des FID-Spoilers soll im ersten TE/2-Intervall geschal-
tet werden. Um zu verhindern, dass die Gradientenamplitude zwischen zwei Gradien-
ten derselben Achse sehr schnell an und aus geschaltet wird - was zu Wirbelstromen
fithren kann - werden die Gradientenmomente zu einem Gradienten zusammengefasst.
So beinhaltet der ,,Schichtrephasierer hinter dem ersten Anregungspuls nicht nur die
Rephasierung des ersten Schichtselektionsgradienten, sondern beriicksichtigt noch die
Kompensierung des FID-Spoilers und die beiden Schichtrephasierer der anderen beiden

Pulse.

Nach der Datenaufnahme wird ein Phasenrephasierer fiir die entsprechende Linie
geschaltet. Er kompensiert den Phasenkodiergradienten, um vor jeder Anregung den

gleichen Ausgangszustand zu erlangen.
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turboSTEAM-Sequenz
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Abbildung 3.4: Vollstindiges Sequenzschema der verwendeten turboSTEAM-Sequenz
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3.2 Fettsattigung

In der Praxis wird die Qualitit der Bildgebung héufig dadurch verbessert, dass man
zusétzlich zum dargestellten Schema eine , Fettsdttigung® durchfithrt. Geht man von
Phantomaufnahmen zu in vivo-Aufnahmen iiber, erscheint das zusétzliche Signal des
Fettgewebes. Das vom Fettgewebe abgestrahlte Signal wird aufgrund der verschobe-
nen Resonanzfrequenz falsch lokalisiert und iiberlagert die eigentlich aufzunehmenden

Gewebestrukturen.

Deswegen ist es vor allem bei Herzmessungen wichtig, das Fettgewebe mit Hilfe
eines vorgeschalteten Fettsattigungspulses zu unterdriicken (s. Abb. 3.5). Dieser Puls
regt die Protonen des Fettgewebes mit der entsprechenden Resonanzfrequenz an und
zerstort das Resonanzsignal sofort durch Schaltung eines Dephasierungs- oder auch
Spoilergradienten. Die noch nicht relaxierten Protonen des Fettgewebes konnen durch

den anschlieBenden schichtselektiven Hochfrequenzpuls nicht mehr angeregt werden.

RF/Signal |~ >

Schicht frmmh s N turboSTEAM
Lese | L.

Phase SRR v

<3— Fettsédttigung —I>

Abbildung 3.5: Fettsattigung. Der vordere Block beschreibt die Fettsdttigungselemente, die
aus Gradienten und einem Anregungspuls entstehen. Der Puls regt Fettmolekiile auf ihrer
Resonanzfrequenz an. Spoiler in die verschiedenen Richtungen sollen jegliche Magnetisierung

dephasieren.
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Simulation des turboSTEAM-Schichtprofils

Das Ziel dieser Arbeit ist es, die turboSTEAM-Sequenz fiir die Anwendung am Men-
schen zu optimieren. Die sich daraus ergebenden Anforderungen beziehen sich vor allem
auf die Realisierung moglichst schneller Aufnahmen mit kurzen Messzeiten. Aus der Be-
trachtung der turboSTEAM-Sequenz (s. Abb. 3.3) ergibt sich, dass ein substantieller
Anteil der benétigten Zeit durch die grofle Zahl der notwendigen HF-Pulse bedingt wird.
Um die Messzeit zu verbessern, wurde daher versucht, die Pulsdauern moglichst stark
zu reduzieren, ohne die Qualitdt der Schichtprofile zu verschlechtern, d.h. méglichst
wenig von einer Rechteckform abweichen zu lassen. Insbesondere sollte beriicksichtigt
werden, dass die Verwendung mehrerer hintereinander geschalteter Pulse, die jeweils
nicht-rechteckige Einzelschichtprofile aufweisen, zu Verschlechterungen der nominellen
Schichtdicke fithren kénnen (durch Multiplikation der Einzelschichtprofile). Zu diesem
Zweck wurde ein C++ Programm entwickelt, das die Wirkung der Pulse, Gradienten

und Préazessionszeiten simuliert.

Bei jeder MRT-Sequenz werden Pulse und Gradienten geschaltet, die Spins aus ih-
rem Gleichgewichtszustand auslenken und anschlieBend wieder zu einem resultierenden
Echo zuriickfithren sollen. Der Betrag der Transversalmagnetisierung, den die Spinen-

sembles zur Zeit der Echoakquisition besitzen, ergibt als Projektion auf die Schicht-
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richtung das Schichtprofil. Ein dhnliches Verfahren wurde schon von LAWRENCE ET
AL. [17] durchgefiihrt. In diesem Abschnitt wird erldutert, welche Anforderungen an
die Anregungspulse und Gradienten bzw. Spoiler gestellt werden miissen, um ein opti-

miertes Schichtprofil zu erhalten. Diese Erkenntnisse bilden die Voraussetzung fiir ein
gutes Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) der turboSTEAM-Bilder.

4.1 Randbedingungen

Die numerische Simulation unterliegt einigen Randbedingungen, die von der Realitat
abweichen konnen. Im Experiment liegt ein 3-dimensionales Objekt vor, das eine kon-
tinuierliche Magnetisierung in Schichtrichtung besitzt. Die Simulation verwendet ein
vereinfachtes Bild. Die Magnetisierung wird nur in der Projektion auf die Schichtselek-
tionsrichtung betrachtet, auf der die Messpunkte diskret und dquidistant sind. In dieser
Arbeit werden 1000 Messpunkte in Schichtselektionsrichtung betrachtet mit jeweils 1000
[sochromaten fiir jeden Messpunkt. Die betrachtete Schichtdicke wird auf 10 mm be-
grenzt, weil reelle Schichtaufnahmen eine Dicke von 8 mm nicht iiberschreiten. Um das
menschliche Gewebe zu simulieren, miissen die 77- und T5-Relaxationszeiten fiir das in
dieser Arbeit verwendete MRT-System mit einer Feldstédrke von 2.97T fiir Hinrgewebe
gewahlt werden. In der Simulation wurden die Relaxationszeiten auf 77 = 800 ms und

T, = 100 ms gesetzt.

4.2 Pulse

Die hier verwendeten Anregungspulse sind SINC-Funktionen.
f(t) = A-sinc(a(t —ty)) (4.1)

Der durch den SINC-Puls verursachte Kippwinkel der Magnetisierung bestimmt sich
aus dem Pulsintegral:

o0

/ dt A sinc(a(t —tg)) = «, (4.2)

—0o0

wobel die Einheiten
[A] =1°/s
la] =1/s
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sein miissen. a bestimmt den Abstand der Nullstellen {iber

- BWTP
_Ton Y 4.
“ Pulsdauer’ (4.3)

wobei das Bandbreitenzeitprodukt (engl. BandWidthTimeProduct: BWTP) eine di-
mensionslose Kennzahl ist, die die Anzahl der Nullstellen vorgibt. Umformen von (4.2)
ergibt:

o0

A / g S <a(' (t=t)) _, (4.4)

a - t—to)

_i/ sin(a-(t —t)) _ (4.5)

t—to

Aus Symmetriegriinden gilt:

o0

A t— t
o A [ gy sin o) _, (4.6)
a t— to
0

Das Integral wird nach BRONSTEIN [18] gelost durch

/dt sin (at) =" fira>o0. (4.7)
t 2
0
Daraus folgt:
A
Zor= 4.
—T=a (4.8)
Mit Gleichung (4.3) ergibt sich:
BWTP - «
A= ——— 4.
Pulsdauer (4.9)
So lautet die endgiiltige Funktion:
BWTP -«a . m - BWTP
= Pulsdauer - (Pulsdauer (- to))

Weil Pulse zeitlich begrenzt sind, wird ein Puls so definiert, dass die SINC-Funktion

an bestimmten Stellen abgeschnitten wird. Die Begrenzung des Pulses wird durch das
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Bandbreitenzeitprodukt (BWTP) vorgegeben. Aus der Grofie des BWTP’s wird die
Anzahl von Nullstellen der Funktion definiert. Der Bereich, der zwischen zwei Nullstellen
entsteht, wird als Nebenschwinger (engl. , side lobes®) bezeichnet. Je hoher das BWTP,
desto grofler ist die Anzahl der ,side lobes*.

Damit keine Unstetigkeiten auftreten, wenn die SINC-Funktion nicht an ihren Null-
stellen, sondern z.B. bei einem lokalen Maximum, abgeschaltet wird, wird {iber den Puls

ein Hanningfilter der folgenden Form gelegt (m = Anzahl der Stiitzstellen):

Hanningfilter(t) = 0.5 - (1 + cos <7r = m))) teN (4.10)
m

Abb. 4.1 zeigt den Hanningfilter mit m = 512. Der abgeschnittene SINC-Puls, mul-

0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500

Abbildung 4.1: Hanningfilter (m = 512)

tipliziert mit dem Hanningfilter, wird dann zu einer stetig differenzierbaren Funktion
(s.Abb. 4.2).
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Abbildung 4.2: blau: SINC-Funktion mit BWTP = 4.5, rot: SINC-Funktion nach der Mul-
tiplikation mit dem Hanningfilter. Dabei ist darauf zu achten, dass der Hanningfilter sich iiber
die gesamte Pulsdauer erstreckt, so dass der Hanningfilter an den Enden des Pulses gerade
seine ersten Nullstellen erreicht (s. Abb. 4.1).

Bei einer unendlichen SINC-Funktion, d.h. unendlich grofle Anzahl von ,;side lobes*
f(t) =sinc (a - 1) teR, (4.11)

stellt die Fouriertransformierte - und damit das Schichtprofil - eine Rechteckfunktion
dar (BRONSTEIN [18]) (s. Abb. 4.3):

Flw) = {éi welk } (4.12)

Wenn man allerdings das BWTP verringert, also die Funktion friihzeitig abschnei-
det, um die Pulse zeitlich zu begrenzen, weicht das Schichtprofil von der Rechteckform
ab (s. Abb. 4.4).

Der Versuch, im vorgegebenen Zeitintervall das BWTP zu erhéhen, um die Form
der Fouriertransformierten an eine Rechteckfunktion anzupassen, ist durch verschiede-

ne Parameter begrenzt. Um schichtselektive Anregungen der Pulse zu gewéhrleisten,
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FT
MW\A/\MW

Abbildung 4.3: Fouriertransformierte der SINC-Funktion

Abbildung 4.4: Fouriertransformation mit einem BWTP = 6. Mit einem verkiirzten Puls
liefert die Fouriertransformation keine exakte Rechteckfunktion mehr. Das Profil erfahrt Ab-

weichungen.

benotigt man Gradienten, die zeitgleich mit den Anregungspulsen in Schichtrichtung

geschaltet werden.

Es muss also zunéchst die Frage geklart werden, wie stark der Schichtselektions-
gradient GG, geschaltet werden muss, damit eine vorgegebene Schichtdicke erzielt wird.
Wie bereits erwiahnt (Abschnitt 2.3), fithrt der Gradient zu einer Resonanzverteilung

gemaf:
wiz)=w+7v-G,-z (4.13)

Bei vorgegebener Schichtdicke Az ergibt sich also ein abzudeckender Frequenzbereich

von
Aw=7v-G, - Az, (4.14)

und damit

G, = (4.15)
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Aus Gleichung (4.3) ergibt sich die Anregungsbandbreite des SINC-Pulses zu

a BWTP
A= —=——" " 4.1
“ =%~ Pulsdauer (4.16)
Damit erhélt man die geforderte Gradientenstérke zu
BWTP
G, (4.17)

B v+ Az - Pulsdauer’

Bei vorgegebener - moglichst kleiner - Pulsdauer wird das BWTP und somit die Schicht-

profilqualitdt durch die verfiighbare Gradientenstérke limitiert.

In der Simulation wird jeder Puls in N-Deltapulse (Def. in Gleichung (4.18)) unter-
teilt, wobei N die Anzahl von Stiitzstellen ist (Abb. 4.5).

N \/A
Abbildung 4.5: Die Simulation benutzt die Nédherung, die Funktion in Deltafunktionen zu

zerlegen.

f(z) =0 (z — x0) (4.18)

Jeder Deltapuls bestimmt durch seine Amplitude den Winkel, um den die Magneti-
sierung gedreht wird. Die Summe aller Amplituden ergibt den gewiinschten Kippwinkel
a. In der Simulation wirkt also eine Drehmatrix auf die Spinensembles um die x-Achse,
anschliefend prizedieren sie eine gewisse Zeit At um die z-Achse (was wiederum die
Anwendung einer Drehmatrix um die z-Achse bedeutet). Die Zeit At wird durch die
vorgegebene Dauer des Hochfrequenzpulses und die Anzahl der Deltapulse N bestimmt.
So wiederholt sich eine Folge von N-Anregungen und N-Prézessionen. In der Summe
miissen die Drehwinkel der N-Deltapulse den Winkel ergeben, der durch den Puls vor-
gegeben wird. Schichtselektiv wird die Anregung erst, wenn ein Gradient in z-Richtung

zeitgleich geschaltet wird.
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4.3 Gradienten

Gradienten, die zur Schichtselektion genutzt werden sollen, beeinflussen die Messpunkte
entlang der Schichtrichtung. Der Gradient wirkt auf die Spinensembles als Prazession
um die z-Achse (entspricht der By-Richtung). Die Geschwindigkeit der Prazession ist
umso grofler, je weiter der Messpunkt vom Schichtzentrum entfernt ist. Die Isochro-
maten innerhalb eines Messpunktes erfahren keine unterschiedliche Wirkung. Bei Le-
segradienten ist die Wirkung vertauscht: die Isochromaten der einzelnen Messpunkte

erfahren unterschiedliche Prazessionsgeschwindigkeiten.

Nachdem die simulierte Sequenz durchlaufen ist, wird die Transversalmagnetisierung
entlang der Schichtrichtung bestimmt. Die Magnetisierung eines Messpunktes erhélt
man aus der Mittelung der zugehorigen Isochromaten. Um das Schichtprofil zu erhal-
ten, wird der Betrag der Transversalmagnetisierung iiber den Ort in Schichtrichtung
aufgetragen. So kann folgende Voraussetzung iiberpriift und simuliert werden: der Le-
sedephasierer muss so eingestellt werden, dass keine Magnetisierung vor dem zweiten
Puls vorhanden ist. Die Magnetisierung muss vollsténdig zerstort sein, da das stimulierte
Echo ansonsten signalschwicher wird (vgl. Abb. 2.11). Abb. 4.6 zeigt, dass Restmagne-
tisierung vor dem zweiten Puls noch vorhanden ist, wenn der Lesedephasierer ein zu

geringes Moment besitzt.
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Abbildung 4.6: Simuliertes Schichtprofil vor dem zweiten Puls. (oben) Bei einem Lesede-

phasierer mit einem zu geringen Moment ist die Transversalmagnetisierung nicht zertort.

(unten) Der verbesserte Dephasierer vernichtet vollstéindig das Signal.
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4.4 Relaxation

Um das Relaxationsverhalten der Messpunkte zu simulieren, miissen die einzelnen Kom-

ponenten der Magnetisierung aus den Blochgleichungen [19] bestimmt werden.

Aus den Blochgleichungen geht hervor, wie sich die Magnetisierung in ihren x- und

y-Komponenten beziiglich der Relaxation verhélt. Sie werden durch den 75 Abfall be-

stimmt:
M, (t) = M, - exp (—t/T) (4.19)
M, (t) = M, - exp (—t/T) (4.20)

Die z-Komponente lésst sich durch Losen der Differentialgleichung der Blochgleichung

berechnen.
d My — M,
—M,=——"= 4.21
dt T ( )
Eine Variablensubstitution durch MZ = My — M, vereinfacht die Formel zu:
d -~ 1 -
—M, =—M, 4.22
dt T ( )
Eine Losung ist:
M (t) = M.(ty) - exp (—t/T}) (4.23)
Daraus folgt:
M, (t) — My = (M, (to) — My) - exp (—t/T7) (4.24)
— M.(to) - exp (~t/T) + (1 —exp (—t/T1)) - My (4.26)
Mit der Startbedingung, dass M,(0) = My = 1 ist, gilt:
M, (t) = M.(to) - exp (—t/T1) + (1 — exp (—t/T1)) (4.27)

Das Ergebnis lédsst sich leicht verifizieren, indem man die Magnetisierung fiir die Zeit
t — oo betrachtet. Denn in diesem Fall muss die Gesamtmagnetisierung komplett in

die z-Richtung wie im Gleichgewichtszustand zeigen.
M,(t - 00)=0
Myt — 00) =0
M.(t —00)=1
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4.5 Optimierung des Einzel-Schichtprofils

4.5.1 Einzelpuls - Simulation

Als Erstes wird untersucht, wie die Transversalmagnetisierung der Spinensembles aus-
sieht, wenn auf sie nur ein einzelner SINC-Puls wirkt. In Abb. 4.7 sind verschiedene
Pulse aufgefiihrt, die sich in ihren Kippwinkeln unterscheiden. Die restlichen Parame-

tereinstellungen bleiben unverdndert und wurden wie folgt gewéhlt:

Puls 1 | Puls 2 | Puls 3 | Puls 4
Dauer [ms] | 2.56 2.56 | 2.56 2.56
Stiitzstellen | 1024 1024 1024 1024

BWTP 0.4 5.4 5.4 0.4

Schichtdicke [mm] | 2.0 2.0 2.0 2.0

Kippwinkel [°] | 90 60 30 10

Kippwinkel

0,00 0,25 0,50 0,75 1,00 1,25 1,50 1,75 2,00 2,25 2,50
Zeit in ms

Abbildung 4.7: Der SINC-Puls. Es sind vier verschiedene Pulse aufgetragen mit einem
Kippwinkel von 90°, 60°, 30° und 10°. Die Pulsdauer betrigt 2560 us, das BWTP 5.4. Der

Kippwinkel wird aus dem Integral der Funktion bestimmt.

Die Betrachtung des Betrages der transversalen Magnetisierung spiegelt das Schicht-

profil wider. In Abb. 4.8 werden verschiedene Profile der jeweiligen Pulse dargestellt.
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Es ist zu erkennen, dass eine vollstindige Auslenkung in die transversale Ebene einem
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Abbildung 4.8: Die Schichtprofile der einzelnen Pulse verdeutlichen, dass sich der Betrag

der Transversalmagnetisierung mit abfallendem Kippwinkel verringert. Das Signal wird durch

das Integral des Schichtprofils bestimmt.

90°-Puls gerecht wird. Eine geringere Anregung fiihrt zu einer erniedrigten Transversal-

magnetisierung, was einer Verminderung des Messsignals entspricht, da sich das Signal

aus der Fliche unter dem Graphen ergibt.

4.5.2 STFEAM-Puls-Simulation

Untersucht wird nun, was mit dem Schichtprofil passiert, wenn drei gleiche Pulse hin-

tereinander geschaltet werden. Dies entspricht demzufolge dem Aufbau einer STEAM-

Sequenz. Man betrachtet drei Pulse:

Puls 1 | Puls 2 | Puls 3
Dauer [ms| | 2.56 2.56 2.56
Stiitzstellen | 1024 1024 1024
BWTP 5.4 0.4 5.4
Schichtdicke [mm] | 2.0 | 20 | 2.0
Kippwinkel [°] | 90 90 90
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Sie besitzen Puls- und Schichtprofile, wie sie in Abb. 4.9 dargestellt sind. Das daraus
resultierende Schichtprofil ist in Abb. 4.10 gezeigt. Es stimmt mit den Erkenntnissen
zur Theorie des stimulierten Echos iiberein, aus denen sich ein maximales Signal von
50 % ergibt. Der Vergleich mit dem Einzelprofil in Abb. 4.11 bestétigt das Ergebnis

| ---

0---

Abbildung 4.9: (oben) Standard Pulse, die auf einer zeitlich unterteilten Achse aufgetragen

sind, entsprechend einer 90° — 90° — 90°-Schaltung. (unten) Die dazugehérigen Schichtprofile

fiir die Anregung durch einen einzigen Puls.

Signalstaerke in %

-5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4
Schichtdicke in mm

Abbildung 4.10: STEAM-Profil. Das stimulierte Echo erzeugt durch drei 90°-Pulse ein
Schichtprofil, das auf 50 % des FID-Signals eines einzelnen Standardpulses abgefallen ist.
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der Simulation aller drei Pulse, da sich das resultierende Schichtprofil aus einer Multi-
plikation der drei Einzelprofile ergibt. Durch den steileren An- und Abstieg im Profil

nahert sich die Form einer Rechteckfunktion an.

-5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4
Schichtdicke in mm

Abbildung 4.11: Aus Abb. 4.8 wird das Schichtprofil des 90°-Pulses auf 1 normiert (blau).
Mit dem ebenfalls normierten STEAM-Schichtprofil (rot) aus 4.10 sind die Schichtprofile
besser zu vergleichen. Hieraus ist ersichtlich, dass die STEAM-Sequenz eine diinnere Schicht

anregt.
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4.5.3 turboSTEAM -Puls-Simulation

Die Anwendung eines a = 10°-Pulses anstelle des letzten 90°-Pulses iiberfiihrt die
STEAM-Sequenz zu einer turboSTEAM-Sequenz. In Abb. 4.12 sind wieder die Schicht-
profile der jeweiligen Pulse dargestellt. Durch die Simulation erhélt man ein Schicht-

profil, das aufgrund des geringen a-Pulses abgeschwicht ist (Abb. 4.13).

A---
5 4 3 2 41 0 1 2 3 4 5 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 4 3 -2 1 0 1 2 3 4

Abbildung 4.12: (oben) Eine 90°-90°-10°-Schaltung simuliert die turboSTEAM-Variante.
(unten) Die dazugehérigen Schichtprofile fiir die Anregung durch einen entsprechenden Ein-

zelpuls.

Signalstaerke in %

-5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4
Schichtdicke in mm

Abbildung 4.13: Durch die Anwendung eines a-Pulses wird weniger Magnetisierung ausge-

lesen und somit auch weniger Signal gemessen.
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4.5.4 Verkiirzte Pulse

Das Ziel der Sequenzoptimierung ist, die Schichtanregung moglichst zu verkiirzen, ohne
das Schichtprofil wesentlich zu verschlechtern. Zu diesem Zweck werden der zweite und
dritte Puls auf ihre ersten Nullstellen verkiirzt, was einer Verringerung des BWTP’s
entspricht (s. Abb. 4.14). Eine solche Verkiirzung fiihrt fiir einen Einzelpuls zu einer
erheblichen Verschlechterung des Schichtprofils. Im Folgenden sind die Variationen den

Standardeinstellungen gegeniibergestellt:

Puls 1 | Puls 2 | Puls 3
Dauer [ms| | 2.56 | 0.64 | 0.64
Stiitzstellen | 1024 | 256 256

BWTP 5.4 1.0 1.0

Schichtdicke [mm] | 2.0 2.0 2.0

Kippwinkel [°] | 90 90 10

AN
JLL

V4 t

Abbildung 4.14: (oben) Die hinteren Pulse werden zeitlich von 2560 s auf 640 us verkiirzt

und besitzen zudem noch ein geringeres BWTP von 1. (unten) Die dazugehdérigen Schicht-

120+
100-
80-
60-
40-
20-
0

profile fiir die Anregung durch einen einzigen Puls zeigen die deutliche Verbreiterung der

Schichtprofile des zweiten und dritten Pulses.

Die sequentielle Anwendung dreier Anregungspulse zur Erzeugung des Echos lésst je-
doch erwarten, dass nur das schmalste Anregungsprofil, hier durch den ersten Puls,
die Schichtform dominiert. Das so simulierte Schichtprofil ist in Abb. 4.15 dargestellt.

Hierbei stellt sich heraus, dass sich das resultierende Schichtprofil von der Rechteckform
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Abbildung 4.15: Durch die Anwendung verkiirzter Pulse und damit verbreiterter Schicht-
profile der hinteren Pulse erzielt man eine insgesamt breitere Anregung (blau). Die Referenz
der Standardpulse aus Abb. 4.13 ist rot (turboSTEAM) dargestellt.

entfernt und in der Schichtdicke verbreitert wird.

Abb. 4.16 stellt die verschiedenen Ergebnisse durch eine normierte Darstellung ge-
geniiber. Man néhert sich dem Profil, das durch einen einzelnen 90°-Puls erzeugt wird,

all.

4.5.5 Verkiirzte und verbreiterte Pulse

Das angestrebte Ziel, ein Rechteck-Schichtprofil in bester Naherung zu erreichen, wird
in diesem Abschnitt weiter forciert. Dazu dient eine verbreiterte Schichtanregung des

zweiten und dritten Pulses.

Puls 1 | Puls 2 | Puls 3
Dauer [ms] | 2.56 | 0.64 | 0.64
Stiitzstellen | 1024 256 256

BWTP 5.4 1.0 1.0

Schichtdicke [mm] | 2.0 2-6 2-6

Kippwinkel [°] | 90 90 10
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—90 Grad
—tSTEAM kurz
——tSTEAM normal

Schichtdicke in mm

Abbildung 4.16: Durch die normierte Darstellung der Schichtprofile aus der Anregung eines
einzelnen 90°-Pulses (,90 Grad“), 90°-90°-10°-Anregung (,turboSTEAM normal“) mit Stan-
dardpulsen und einer 90°-90°-10°-Anregung (,turboSTEAM kurz“) mit verkiirzten Pulsen
wird der Unterschied im Schichtprofil verdeutlicht.

Durch die verbreiterte Schichtanregung der hinteren Pulse wird das resultierende
Schichtprofil nicht betroffen, da das schmalste Einzelschichtprofil des jeweiligen An-
regungspulses die Schichtdicke dominiert. Nur der zentrale Teil der ¢rtlichen Anregung
vom zweiten und dritten Puls pragt die Schichtform. Ist dieser zentrale Teil hinreichend
konstant, ergibt sich die resultierende Schicht fast ausschliefllich aus dem ersten Anre-
gungspuls. In Abb. 4.17 wurden nun die hinteren Pulse mit einer Schichtdicke versehen,
die sich von 2-6 mm erstreckt. Die Simulation ergibt damit in der Tat resultierende
Schichtprofile, die trotz verkiirzter Anregungsdauer nicht zu stark vom Rechteckpro-
fil abweichen. Je breiter das Schichtprofil der hinteren beiden Pulse ist, desto mehr
entwickelt sich das Schichtprofil zu einer Rechteckfunktion hin (vgl. Abb. 4.18).
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Signalstaerke in %
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Abbildung 4.17: Eine dickere Schichtanregung macht sich in den einzelnen Schichtprofilen

bemerkbar. Hier wird ein verkiirzter 90°-Puls untersucht, wenn man die Schicht von 2 bis auf
6 mm verbreitert.

Signalstaerke in %

Schichtdicke in mm

Abbildung 4.18: Fiir verschiedene Einstellungen der Schichtdicke der hinteren Pulse, die
sich von 2-8 mm erstrecken, sind die insgesamt resultierenden Schichtprofile aufgetragen. Die
Form der Profile passt sich der Rechteckfunktion umso besser an, je gréBer die Schichtdicke
gewéhlt wird (vergréBerte Detailansicht).
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4.6 Zusammenfassung der Simulation

In diesem Kapitel wurde mit verschiedenen Einstellungen der Anregungspulse ver-
sucht, die Sequenz so zu optimieren, dass signalintensivere Bilder aufgenommen werden
konnen. Das Ziel, die Schichtprofile in der simulierten Sequenz zu optimieren, wird

eindeutig erreicht.

Abb. 4.19 zeigt den Vergleich zwischen einer 90°-Anregung und der optimierten

Version, in der die hinteren Pulse von 2560 us auf 640 us verkiirzt worden sind. Es

12

0.8
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0.4
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-5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4
Schichtdicke in mm
Abbildung 4.19: Die blaue Kurve zeigt das Schichtprofil einer einzelnen 90°-Anregung und
die rote das Profil eines stimulierten Echos mit doppelter Schichtdickenanregung der hinteren
Pulse. Das Schichtprofil wird fast vollstindig beibehalten.

ist sehr gut zu erkennen, dass sich trotz Verkiirzung der Pulse das Schichtprofil nicht

verandert.



46

Experimentelle Optimierung der
turboSTEA M-Sequenz

Dieses Kapitel befasst sich mit der experimentellen Optimierung der turboSTEAM-
Sequenz. Alle Optimierungsschritte sind an einem Wasserphantom durchgefiihrt wor-
den. Neben den Erkenntnissen aus der Simulation wurden weitere zeitverkiirzende Ein-

stellungsmethoden implementiert, die zu einem Signalgewinn fiithren.

5.1 Schichtprofil

Es gilt nun die Ergebnisse aus der Simulation in der Praxis anzuwenden. Es stellt sich

heraus, dass praktische Abweichungen von der Theorie auftreten.

Das weite Herausfahren aus dem k-Raum-Zentrum durch einen starken Lesevor-
dephasierer mit einem grofien Gradientenmoment fithrt zu einer Verschlechterung des
Bildes, weil entstehende Wirbelstrome zu einer fehlerhaften Abtastung des k-Raumes
beitragen. Der Lesevordephasierer und die entsprechenden kompensierenden Gradien-

tenmomente werden deswegen im Experiment geringer dimensioniert.
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Die in Abb. 4.18 simulierten Schichtprofile zeigen ein Konvergenzverhalten, das sich
immer weiter an eine Rechteckfunktion annédhert. Es steht in Abhéngigkeit von den
gewihlten Schichtdicke fiir die Pulse, die nach dem ersten Anregungspuls geschaltet

werden.

Im Experiment wird versucht, die theoretischen Vorhersagen zu verifizieren, indem
das aufgenommene Signal mit dem von anderen Aufnahmen verglichen wird. Aus den
MRT-Bildern lésst sich das Signal-Rausch-Verhéltnis (signal to noise ratio = SNR) be-
stimmen. Dazu werden aus zwei Bereichen (region of interest = ROI) die Signalstirken
berechnet. Ein ROI liegt innerhalb des Messobjekts und das andere auflerhalb im Hin-
tergrundrauschen. Das Verhéltnis vom Signal des Objekts und der Standardabweichung
des Rauschens liefert das SNR.

Die Vergleichsmoglichkeit zwischen Simulation und Praxis besteht im folgenden
Punkt: je mehr sich das Schichtprofil in der Simulation einer Rechteckform annéhert,
desto mehr Signal ist bei den Messungen zu erwarten, da sich das Signal aus der grofier

werdenden Flache bestimmt.

5.1.1 Einzel-Schicht-Aufnahmen

Anhand dieses Kapitels soll {iberpriift werden, wie sich die gewonnenen Parameterein-
stellungen in der Praxis bew#hren. So werden im Folgenden die HF-Pulse bis auf den
ersten Puls (Schichtdicke 2mm) in der Schichtdicke variiert. Abb. 5.1 stellt den Si-
gnalverlauf mit schon verkiirzten Pulsen dar. Es findet ein leichter Anstieg des SNR'’s
statt, je breiter das Schichtprofil der a-Pulse ist. Hier wird deutlich, dass die Ergebnisse
aus der Simulation fiir Einzel-Schicht-Aufnahmen zutreffen. Aus dem Konvergenzver-
halten des Schichtprofils in Abhéngigkeit der Schichtdicke (s. Abb. 4.18) wéhlt man
einen Wert aus, bei dem eine weitere Erhéhung irrelevant wird, da daraus kein starker
Signalgewinn resultieren wiirde. Alle Einzel-Schicht-Aufnahmen werden fortlaufend in
dieser Arbeit mit einer Schichtanregung der hinteren Pulse von 4 mm durchgefiihrt, was

einer doppelten Schichtdicke entspricht.

Da dem Tj-Abfall entgegengewirkt werden soll, ist die effizienteste Methode Signal
zu gewinnen, die Messzeit zu verkiirzen. Jeder a-Puls wird fiir jede aufzunehmende Linie
neu geschaltet, deswegen ist eine zeitliche Einschrankung hierbei sehr wirkungsvoll, weil
sich der Zeitgewinn des einzelnen Pulses mit der Anzahl der aufzunehmenden Linien

multipliziert.

Die Pulsdauer fiir die a-Pulse wird von 2.56 ms auf 0.64 ms minimiert. Somit redu-
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Abbildung 5.1: Der SNR-Verlauf zeigt einen minimalen Anstieg des Signals in Abhingigkeit
von der gewéhlten Schichtdicke der hinteren Pulse. Dies geht aus Abb. 4.18 hervor, da sich
das Profil bei steigender Schichtdicke einer Rechteckfunktion annéhert.

zieren sich die Zeitparameter von/auf bei einer Bandbreite von 180 Hz/Pixel und einer

Basisauflosung von 128 Bildpunkten

TE =9.80ms — TE = 7.88ms
TR = 9.53ms = TR = 7.61 ms,

womit man gegeniiber den Standardpulsen einen SNR-Gewinn von 64 % - hauptséchlich

aus der Sequenzverkiirzung - (Abb. 5.2) erzielt.

5.1.2 Mehr-Schicht-Aufnahmen

Die gewonne Erkenntnis, dass Bilder mit vergréflerter Schichtdicke der hinteren Pulse
mehr Intensitéit besitzen, ist nicht auf Mehr-Schicht-Aufnahmen iibertragbar. Durch
das verbreiterte Schichtprofil der hinteren Pulse der turboSTEAM-Sequenz erfahren
die Nachbarschichten eine Vorséttigung ihrer Magnetisierung. Dieser Effekt hat Einfluss
auf das SNR der entsprechenden Schichten, wenn sie angeregt werden, bevor der Effekt

durch vollstéandige T7-Relaxation beseitigt worden ist. Da dies jedoch in der Regel bei
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Abbildung 5.2: (links) Standard Pulse und (rechts) verkiirzte Pulse zeigen den Unterschied
einer Einzel-Schicht-Aufnahme. Das Signal-Rausch-Verhéltnis verbessert sich um 64 %, was

hauptséchlich aus der Sequenzverkiirzung hervorgeht.

verschachtelten Mehr-Schicht-Aufnahmen nicht erreicht wird, verlieren die Bilder an

Signalstérke.

Bei den hier verwendeten Mehr-Schicht-Aufnahmen betrachtet man 20 Schichten,
die in 20 s gemessen werden. Jede einzelne Schicht grenzt direkt an die Nachbarschicht.
Dabei ist zu beachten, dass ein Modus gewahlt wird, mit dem zwei Blocke aufgenommen
werden. Im ersten Block wird jede zweite Schicht detektiert, anschlieend werden die
ungeraden Schichten aufgenommen, die gerade um eine Schicht verschoben sind. Diese
sogenannte interleaved-Aufnahme wird benétigt, um einen ,cross-talk® zu vermeiden.
Dieser beschreibt den Effekt, dass Nachbarschichten mit angeregt werden. Wenn Schich-
ten durch die HF-Pulse beinflusst worden sind, ist es notwendig die entsprechende 77-
Relaxation abzuwarten, da ansonsten kein vollstandiges Signal aus der Schicht gemessen
werden kann. Eine Relaxation der Spins wird durch die interleaved-Methode ermoglicht,
da benachbarte Schichten jeweils in unterschiedlichen Blocken gemessen werden. Um die
Stéarke des ,,cross-talks® zwischen Nachbarschichten zu bestimmen, wird das SNR einer
Schicht aus dem zweiten Block in Abhéngigkeit von der Schichtdicke der hinteren Pulse

gemessen.

Der Graph in Abb. 5.3 weist jedoch trotz des interleaved-Aufnahmemodus einen
deutlichen Signalverlust auf, je dicker die hinteren Pulse gewéhlt werden. Es ist festzu-

stellen, dass eine Anregung iiber die Nachbarschichten hinausreicht und somit die néchst
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Abbildung 5.3: Der SNR-Verlauf fiir Mehr-Schicht-Aufnahmen zeigt einen Abfall des Si-

gnals, wenn die Schichtdicke verbreitert wird.

aufzunehmende Schicht beeinflusst. Folglich muss bei Mehr-Schicht-Aufnahmen darauf

verzichtet werden, eine verbreiterte Schichtanregung der hinteren Pulse zu zulassen.

Die folgenden Phantom-Aufnahmen (Abb. 5.4) belegen die graphischen Auswertun-
gen, wiahrend bei in vivo Messungen nicht so starke Signalverluste zu erwarten sind, da

die Ti-Relaxation im menschlichen Gewebe verkiirzt ist.
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Abbildung 5.4: Mehr-Schicht-Aufnahmen. Es ist nicht moglich Aufnahmen mit Pulsen
durchzufiihren, die ein breitere Schicht anregen. (links) eine Aufnahme mit einer Einstel-
lung der Pulse von 2-2-2 mm Schichtdicke. (rechts) eine Aufnahme von 2-4-4mm, die stark

aufgehellt worden ist, da der Signalabfall zu hoch ist.

5.2 Partial- Fourier-Phasenkodierung

Um Zeit zu sparen, werden Bilder hdufig aus einer reduzierten Anzahl von Phasenko-
dierschritten berechnet. Soll die Auflésung dabei unverdndert bleiben, muss das FOV
um denselben Faktor reduziert werden. Der maximale Gradient bleibt unverdndert, nur

der Abstand der Linien im k-Raum vergrofert sich.

Zusétzlich lasst sich die Zahl der zu messenden Linien durch sogenannte Partial-
Fourier-Bildgebung reduzieren. FOV und Auflésung bleiben hierbei unangetastet, al-
lerdings wird das SNR schlechter. Diese Methode beruht darauf, dass aufgrund der
Symmetrie des k-Raumes bei phasensensitiver Signaldetektion die Hilfte der in Pha-
senrichtung aufgenommenen Daten redundant ist. Die Daten der einen Halfte des k-
Raumes lassen sich durch komplexe Konjugation aus den Daten der anderen Halfte

gewinnen.

Jedoch kommt es in der Praxis vor, dass dem aufgenommenen Signal eine Phasen-
verschiebung aufgeprégt ist. Eine Phasenkorrektur erfordert die Aufnahme von einigen
Linien jenseits der k-Raum-Mitte. Aus der Fouriertransformation der zentralen Linien
lésst sich die ortsabhéngige Phase berechnen. Eine detaillierte Beschreibung der Vorge-

hensweise findet sich in MARGOSIAN ET AL. [20].
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Im Rahmen dieser Arbeit wird eine Basisauflosung von 128 Bildpunkten verwendet.
Mit einem rechteckigen FOV von 75 %, das an die Kopfform der Testperson angepasst
wird, reduzieren sich die Linien von 128 auf 80. Fiir die turboSTEAM-Sequenz hat sich
als giinstig herausgestellt, mit einem Partial-Fourier-Faktor von 5/8 die Zahl der Linien
nochmals von 80 auf 50 Linien zu minimieren. Dadurch verkiirzt sich die komplette

Messzeit fiir eine Schicht um 60 %. So wird eine Gesamtmesszeit unter 500 ms erzielt.

Die verkiirzte Messzeit besitzt noch einen zusétzlichen Vorteil. Es wird dem 7T3-
Zerfall entgegegewirkt, so dass ein Signalgewinn von 36 % allein durch den Partial-
Fourier-Faktor erreicht wird (s. Abb. 5.5).

Abbildung 5.5: (links) Full Fourier und (rechts) Partial-Fourier-Faktor von 5/8

5.3 Zentrische Phasenkodierung

Wie schon in der Einfiihrung erwéhnt ist, befindet sich die Magnetisierung vor dem
Auslesepuls, dem a-Puls, in einem gespeicherten Zustand in z-Richtung, der exponenti-
ell mit 7 abfallt. Dies bedeutet, dass das Signal fiir die ersten Linien, die aufgenommen
werden, am stérksten ist und zum Ende hin immer kleiner wird. Daher hat die Reihen-
folge der Phasenkodierschritte durch die sich zeitlich &ndernde Signalintensitit einen
Einfluf auf die Punktspreizfunktion (Point Spread Function = PSF). Sie wird aus dem
zeitlichen Tj-Abfall bestimmt. Lineare Datenakquisition bedeutet, dass die duflersten
Linien an einem Ende des k-Raumes zuerst aufgenommen werden. In diesem Fall be-

stimmen diese zuerst aufgenommenen Linien (hohe Raumfrequenzen) die Auflosung
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des Bildes. Die zentralen Linien geben den Bildkontrast vor. Bei linearer Datenakqui-
sition (s. Abb. 5.6) wird erst nach der halben Messzeit das k-Raum-Zentrum erreicht.

Sind nun in diesem Bereich die Phasenkodierlinien durch den exponentiellen Abfall

kp
A

OB WON -

Abbildung 5.6: Lineare Datenaufnahme. Die Linien werden entlang der Phasenkodierrich-

tung in chronologischer Reihenfolge aufgenommen.

abgeschwicht, verliert man an SNR. Es muss nach einer Moglichkeit gesucht werden,
die signalstérksten Linien zu Beginn einer Messung fiir die k-Raummitte auszunutzen.
Dies geschieht dadurch, dass die im Zentrum befindliche Linie zuerst abgetastet wird
und man anschliefend die Linien in alternierender Reihenfolge vom k-Raum-Zentrum

aufnimmt.

So erhélt man Bilder, die vom Signal intensiver und von der Bildqualitdt sauberer
sind. Dieses Verfahren wurde grundsétzlich fiir die hier implementierte turboSTEAM -

Sequenz eingesetzt. Abb. 5.8 zeigt den Gewinn an Signal und Bildqualitét.
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Abbildung 5.7: Zentrische Datenaufnahme. Die erste Linie, die akquiriert wird, ist in der

k-Raum-Mitte. Von dort aus setzt sich die Aufnahme alternierend nach auflen hin fort.

Abbildung 5.8: (links) Lineare und (rechts) zentrische Datenaufnahme.
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5.4 Variabler Kippwinkel

In diesem Abschnitt wird eine Kippwinkelberechnung durchgefiihrt, um einen maxi-
malen Nutzen aus der angeregten Magnetisierung zu ziehen. Bei Verwendung stimu-
lierter Echos wird die gesamte Magnetisierung vor dem TM-Intervall gespeichert und
anschlieBend durch die a-Pulse ausgelesen. Das Ziel besteht jetzt darin, die a-Pulse so
zu definieren, dass der letzte Puls die gesamte gespeicherte Information ausgelesen hat.

Dabei soll eine gleichméflige Verteilung iiber die einzelnen k-Raum-Linien vorliegen.

Um den optimalen Kippwinkel fiir Full-Fourier-Aufnahmen zu berechnen, verwendet
man folgende Formel, die sich aus der anschlieBenden Herleitung aus Gleichung (5.21)

und (5.15) zusammensetzt (Ndheres in NOLTE ET AL. [21] und RIESEBERG ET AL. [22]):

TR WFWHM)) (5.1)

Qpp = arccos <€.1'p (?1 — 5 FOV

TR : Zeit zwischen den a-Pulsen
Ty :  Spin-Gitter-Relaxationszeit
FWHM : Full With Half Maximum (Halbwertsbreite)
FOV : Field Of View (Messfeld)

Bei Messungen mit TR = 7.61 ms, T} = 700 ms, FWHM = 2mm und FOV = 256 mm
erhélt man einen konstanten Kippwinkel von o = 3.0°. Ein groflerer Kippwinkel steigert
zwar das Signal, fithrt jedoch auch zu einer Verbreiterung der PSF. Das Bild verliert an
Schérfe. Um eine korrekte PSF bei erhohtem Kippwinkel zu gewahrleisten, verwendet

man einen Ansatz, der variable a-Pulse zulésst.

Fiir einen exponentiellen Signalabfall soll die Halbwertsbreite (FWHM) der PSF
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berechnet werden. Das Signal S(k) = e~¢Ar lasst sich fouriertransformieren zu:
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Das lokale Maximum der Funktion befindet sich bei S(0) = %. Der x-Wert, der sich
bei der Halfte der Amplitude befindet, gibt die halbe Halbwertsbreite an:

IAV 202
N = (5.9)
(C25)" + i,
2
N (5.10)
(5.11)
Mit FOV = 2.
FOV
ILQ = < . T (512)
2-FOV
21’172 = < . - (513)
Mit FWHM = 21‘1722
2-F
FwWiHM — ¢ - 2TV (5.14)
(=—" . FWHM (5.15)

2-FOV
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Im Folgenden soll der Signalabfall von einem Messpunkt zum néchsten untersucht

werden. Das Signal wird berechnet aus der Magnetisierung M:

So lasst sich das Verhéltnis folgendermaflen schreiben:

SZ+1 . MZ+1 Slnai+1

= 5.17
S; M; sin q; ( )
Die Magnetisierung wiederum nimmt durch die 77-Relaxation ab:
M; 1 = M; cosaq; 6_% (5.18)
So ergibt sich das Signalverhaltnis zu:
Sit1 _ sinap 1R
S; tan q; c ( )
Fiir den Fall von konstanten Kippwinkeln, a; = «, ergibt sich:
S; _TR
L — cosag e T (5.20)
S
Hieraus ist ersichtlich, dass der Signalverlust exponentiell abféllt mit einer Zerfallskon-
stanten (:
TR
(=— —In(cosayp) (5.21)
T

Mit Hilfe von variablen Kippwinkeln soll ein exponentieller Signalabfall garantiert
werden, der zu einer PSF mit vorgegebener FWHM fiihrt. Deshalb ergibt sich folgender

Exponentialansatz:
S;=AeC. (5.22)
Daraus ergibt sich der Signalverlust zu

Sgl =e¢ (5.23)

Mit Gleichung (5.19) ergibt sich:

L (5.24)

tan q;

Nach ¢ aufgelost:

TR
(= T +In (tan a;) — In (sin a;41) (5.25)
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Die beiden Ergebnisse aus (5.15) und (5.25) werden gleichgesetzt und nach « auf-
gelost:

m FWHM) (5.26)

. _IR4 _m
«; = arctan (sm Qi1 e T T2FOV

Jeder Puls besitzt einen anderen Winkel, der in Formel 5.26 berechnet wird, welche
den Ti-Abfall im k-Raum beriicksichtigt.

Die Rekonstruktionsformel liefert durch einen vorgegebenen Endwert von 90° und
denselben, obigen Einstellungen, die in (5.1) eingegangen sind, eine Winkelverteilung
fiir N = 128 Linien, die von

a = 5.53°

a = 5.55°

a = 5H.57°
bis

a = 35.3°

a = 45.0°

a = 90.0°

geht (s. Abb. 5.9).

Abb. 5.10 zeigt die experimentellen Ergebnisse nach Implementierung des variablen
Kippwinkels in der Sequenz, die im Vergleich zu konstanten Kippwinkeln einen SNR-

Gewinn von 79 % verzeichnet.
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Abbildung 5.9: Kippwinkelverteilung. Uber die rekursive Formel (5.26) ergibt sich eine

exponentiell ansteigende Funktion des Auslesepulses .

Abbildung 5.10: (links) Konstanter und (rechts) variabler Kippwinkel. Die Wahl des varia-
blen Kippwinkels erzielt einen Gewinn im SNR von 79 %.
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Bildrekonstruktion

Das angestrebte Ziel der MRT-Sequenz-Optimierung ergibt sich als Bildqualitdt durch
eine artefaktfreie Darstellung sowie durch eine Maximierung der Signalstérke. Letztere
wird, wie im vorangegangenen Kapitel besprochen, unter anderem durch die Partial-
Fourier-Technik erreicht, d.h. fiir die Aufnahme eines Bildes wird nicht der gesamte
k-Raum aufgenommen, sondern nur z.B. 5/8 aller Linien. Bei einer vollstandigen Auf-
nahme des k-Raumes wird eine 2D-Fourier-Transformation (FFT) verwendet, um aus
dem k-Raum das MRT-Bild zu berechnen. Wenn allerdings der £-Raum unvollstindig
ist, reicht eine einfache FFT nicht aus. Fiir die Bildrekonstruktion muss daher der k-
Raum zunéchst vervollstdndigt werden, bevor das eigentliche Bild berechnet werden

kann.

In diesem Kapitel wird ein Bildrekonstruktionsverfahren vorgestellt, das im Rahmen
dieser Arbeit implementiert und fiir alle Aufnahmen angewendet worden ist. POCS
(projection onto convex subsets) ist ein iterativer Algorithmus, der sich fiir Rekon-
struktionen von Partial-Fourier-Aufnahmen gut eignet. Wie schon im Abschnitt 5.2
beschrieben, erhélt man {iber eine komplexe Konjugation der aufgenommenen Daten
im k-Raum Informationen, die zur Rekonstruktion der noch fehlenden k-Raum-Linien

dienen. Die zentrale Idee bei der Anwendung von POCS ist es, in jedem Iterationsschritt
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eine gleichzeitige Ubereinstimmung sowohl der Phase des Bildes mit einem geschiitzten

Phasenbild als auch der Fouriertransformierten mit den Originaldaten sicherzustellen:

1. Rohdaten werden mit einem Hanningfilter! in Phasenrichtung bei dem Ubergang

von dem aufgenommenen zu dem mit Null aufgefiillten Bereich geglattet.

2. nach einer 2D-Fouriertransformation der Daten wird eine Kopie des Originalbildes

im Ortsraum fiir eine spétere Vervollstdndigung mit der Phasenschéatzung erstellt

3. nach einer inversen Fouriertransformation (FFT) in Phasenrichtung beginnt die
POCS-Iteration:

(a) die aufgenommenen Daten werden mit der aktuellen Schétzung aus der letz-

ten Iteration ergédnzt (beim ersten Durchgang mit Null)

(b) nach einer Fouriertransformation in Phasenrichtung wird durch komplexe

Multiplikation der Absolutwert |p;(z)| bestimmt

(c) dieser wird anschlieBend mit der Phase ¢(z) des Originalbildes zu einem

neuen Bild im Ortsraum multipliziert

pi(x) = |pi(2)] - €4

(d) durch Riicktransformation erhélt man ein neues abgeglichenes k-Raum-Bild

4. Fouriertransformation in Phasenrichtung erzeugt das endgiiltige Bild im Ortsraum

Die Tteration wird so lange wiederholt, bis einerseits in den Rohdaten eine groBe Uber-
einstimmung zwischen gemessenem und abgeglichenem Bild besteht und andererseits
auch die Phasenlage des Originals und des entstandenen Bildes auf dem Bereich der
gemessenen Daten in guter Ubereinstimmung sind. Der POCS-Algorithmus wird in der
Literatur als robuster Algorithmus beschrieben, der bereits nach 2-5 Iterationen zu einer
Konvergenz fithrt und dadurch auch nicht Gefahr lauft, durch zu viele Alternierungs-

schritte einen Phasenfehler hervorzurufen.

Der POCS-Algorithmus wurde verglichen mit einem von SIEMENS vorgegebenen
Programm IceProgramOnline2D, das sich durch eine starke Filterung auszeichnet. Da
der von SIEMENS zur Verfiigung gestellte Algorithmus jedoch aus urheberrechtlichen
Griinden nicht einsehbar ist, wurden in dieser Arbeit ausschlieflich Bilder mit dem
selbstgeschriebenen POCS-Algorithmus verwendet. Im Vergleich zwischen POCS und
SIEMENS sind kaum Unterschiede auszumachen.

U Hanning filter(z) = 0.5 - (1 + cos (77 : (x_kRaumzemmmLinie)))

Linienanzahl
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Abbildung 6.1: Schematisches Diagramm des POCS-Algorithmus. Angefangen mit den
Rohdaten des aufgenommenen Bildes setzen sich verschiedene Iterartionsschritte iiber Pha-
senschétzungen und -multiplikationen fort. (Die schematische Darstellung ist aus RIESEBERG
ET AL. [22].)

Abbildung 6.2: (links) SIEMENS und (rechts) POCS Bildrekonstruktion
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Ergebnisse am Menschen

7.1 turboSTEAM am Gehirn

Im Rahmen der experimentellen Untersuchungen wurde das Gehirn von gesunden Test-
personen mit Hilfe der turboSTEAM-Sequenz abgebildet. Zielvorgabe war eine Bild-

auflosung von 2 x 2mm?, die auf folgende Weise erreicht wurde:

rechteckiges FOV : 160 x 256 mm?
Partial-Fourier-Faktor : 5/8
Basisauflosung : 128 Bildpunkte

resultierende Datenmatrix : 50 x 128

Dies bedeutet, dass 50 k-Raum-Linien (stimulierte Echos) mit jeweils 128 Datenpunk-
ten aufgenommen werden, um eine lineare Bildauflésung von 2mm zu erzielen. Die
schichtselektiven Pulse wurden so eingestellt, dass sie zusammen mit den Schichtgra-
dienten eine minimale Schichtdicke von 2mm erreichten. Die Aufnahmezeit TA der
turboSTEAM-Sequenz hangt nicht nur von der verwendeten Datenmatrix, sondern auch
entscheidend von der Wahl der Empfingerbandbreite ab. In diesem Abschnitt wird der

Einfluss der Bandbreite auf die Messzeit und das resultierende SNR untersucht. Dazu
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wurde die Bandbreite so gedndert, dass die Bildaufnahme stets mit moglichst kurzen
TE-, TR- und TA-Zeiten realisiert wurde. Aufgrund der iibrigen gewéhlten Messpara-

meter ergaben sich als Funktion der Bandbreite folgende Ergebnisse:

Bandbreite in Hz/Pixel | TE in ms | TR in ms | TA in ms
120 10.68 10.41 536.4
150 8.98 8.72 451.0
180 7.88 7.62 395.5
210 7.10 6.83 355.6
240 6.50 6.24 325.8
300 5.76 5.44 285.4
400 5.76 5.03 264.9
500 5.76 4.78 252.4

Die erreichbare Bildqualitédt fiir die einzelnen Bandbreiten bzw. Messzeiten wurde an
zwei verschiedenen transversalen Schichtbildern des Gehirns bestimmt. Wihrend die
eine Schicht auf Hohe der mit cerebrospinaler Fliissigkeit (CSF) gefiillten Hirnkam-
mern (Ventrikel, s. Abb. 7.1) die Bewertung auch kleiner Bewegungen ermoglichte,
gestattete die Wahl einer um 21 mm nach oben zur Schédeldecke verschobenen Schicht

die Bewertung der Ti-Kontraste zwischen grauer und weifler Hirnsubstanz.

Beide Schichten zeigen leichte (Strich-)Artefakte bei 120 Hz/Pixel in der hinteren
Hirnregion. Zusétzlich entstehen Artefakte im Bereich der Ventrikel, da sich bei ldngeren
Bildaufnahmezeiten Bewegungen in der CSF stérend bemerkbar machen. Bei hoheren
Bandbreiten wird nach folgender Relation das SNR immer schlechter, was in den Ab-
bildungen deutlich sichtbar ist:

1
SNR. ~ VTA ~ N (7.1)

Fiir die hier verwendete turboSTEAM-Sequenz ergab sich fiir Aufnahmen des Gehirns
eine optimale Bandbreite von 150 Hz/Pixel.

Sequentiell aufgenommene turboSTEAM-Bilder aus unmittelbar benachbarten
Schichten zeigen keinerlei Signalverschlechterungen, wenn die hinteren Hochfrequenz-
pulse nicht explizit verbreitert anregen. Dies ist in Abb. 7.2 dokumentiert, die einen
Ausschnitt von neun benachbarten Bildebenen aus einer Gesamtzahl von 44 gemesse-
nen Schichten darstellt (Schichtdicke 2 mm, Bandbreite 150 Hz/Pixel, Gesamtmesszeit
20 s).
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Abbildung 7.1: Jeweils sechs Bilder entsprechen derselben Schicht auf Hohe der Ventrikel
(CSF) bzw. 21 mm hoher (unterer Teil der Abbildung). Die Aufnahmen unterscheiden sich
in ihrer Bandbreite und der dazugehérigen Messzeit. Die sechs Bandbreiten betragen (v.l.n.r)
120, 150, 180, 300, 400 und 500 Hz/Pixel.
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Abbildung 7.2: Unmittelbar benachbarte turboSTEAM-Bilder (Schichtdicke 2 mm) aus einer
Mehr-Schicht-Aufnahme (9/44 ausgewiéhlte Ebenen).
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7.2 turboSTEAM am Herzen

Eine ideale Anwendung der turboSTEAM-Sequenz lisst sich bei Herzaufnahmen finden.
Durch verschiedene Einstellungen wird die Sequenz soweit zeitlich reduziert, dass eine
Schicht innerhalb der diastolen Phase des Herzschlages aufgenommen werden kann.
Durch Erhohung der Bandbreite auf 500 Hz/Pixel vermindert sich die Repetitionszeit
TR auf 4ms:

rechteckiges FOV : 212.5 x 340 mm?
Partial-Fourier-Faktor : 5/8
Basisauflosung : 128 Bildpunkte

resultierende Datenmatrix : 50 x 128

Dies bedeutet, dass 50 k-Raum-Linien (stimulierte Echos) mit jeweils 128 Datenpunkten
aufgenommen werden, um eine lineare Bildauflosung von 2.7 mm zu erzielen. Bei einer
Bandbreite von 500 Hz/Pixel und mit einer Repetitionszeit TR von 4 ms reduzierte sich
die Gesamtmesszeit eines Bildes auf etwa 200 ms. Diese Aufnahmezeit ist ausreichend
kurz im Vergleich zur T)-Relaxationszeit des Herzmuskels von 1.2s bei 37 [23] und
zu einer Herzperiode von etwa 1s. Die schichtselektiven Pulse wurden so eingestellt,
dass sie zusammen mit den Schichtgradienten eine minimale Schichtdicke von 5.4 mm

erreichten.

Fiir Herzmessungen verwendet man zum Senden die Korperspule (Body Coil) und
zum Empfangen die Brustspule (Body Array Coil) in Kombination mit der in der Auf-
lagematte integrierten Wirbelsdulenspule (Spine Coil). Die Synchronisation der Herz-
aufnahme mit der Atmung und des Herzschlages erfolgt mit Hilfe eines Atemkissens auf
dem Bauch und eines Pulsfiihlers am Zeigefinger. Fiir optimale Herzaufnahmen wéhrend
der bewegungsarmen Diastole wurde die Datenaufnahme um 300 ms nach dem Puls-
signal (entspricht etwa 600ms nach der R-Zacke im Elektrokardiogramm (EKG)) bei

einer Herzrate von ca. 60 Herzschlage pro Minute verzogert eingestellt (Abb. 7.3).

Die Messungen wurden wihrend des Atemanhaltens im eingeatmeten Zustand (End-

Inspirationsphase) durchgefiihrt.

Abb. 7.4 zeigt menschliche Herzaufnahmen, die mit der Atemstillstandtechnik auf-
genommen worden sind. Die Schichtdicke betriagt 5.4 mm und die Auflésung innerhalb
der Ebene 2.7 mm. Der Herzmuskel (Myokard) ist gut sichtbar, wéhrend das Blut dun-
kel (nicht) dargestellt wird. Da nur stationére Spins, die alle drei Hochfrequenz-Pulse

erfahren haben, ein stimuliertes Echo erzeugen, ist der Herzmuskel signalintensiv. Das
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Abbildung 7.3: Das EKG zeigt die R-Zacke (R), von der die Pulstriggerung gestartet wird.
Die Diastole (Di) befindet sich in einer Herzperiode (HP) unmittelbar vor der néchsten R-
Zacke.

Blut in den Herzkammern liefert dagegen aufgrund der dephasierenden Bewegungen
kein Signal. Die turboSTEAM-Sequenz eignet sich damit in besonderer Weise zur posi-
tiven Darstellung des Herzmuskels (s. FRAHM ET AL. [24]).

Zur Feststellung von Pathologien oder Funktionsstorungen muss in der MR-
Bildgebung das Herz in bestimmten Schichtpositionen/-orientierungen aufgenommen
werden. Aufgrund derzeitiger Beschrinkungen des Aufnahmefeldes kann es bei be-
stimmten Orientierungen zu stérenden Einfaltungen kommen. Um dennoch jede
gewiinschte Schnittebene realisieren zu konnen, wurden die transversalen Schnittbil-
der zu einem drei-dimensionalen Datensatz zusammengefiigt. Dazu wurde das gesamte
Herz (vertikale Ausdehnung ca. 14 ¢m) mit 28 transversalen 5.4 mm dicken Schichten
und einer Auflésung von 2.7mm in der Bildebene wéhrend eines Atemstillstandes ge-
messen. Um einen isotropen Volumendatensatz erstellen zu kénnen, wurde die Messung
mit einer um 2.7 mm verschobenen Schichtposition bei einem zweiten Atemstillstand

wiederholt.

Bei der Mittelung zweier um die halbe Schichtdicke gegeneinander verschobener
Schichten tréigt der Uberlappungsbereich mit doppelter Signalintensitét bei, wéihrend
die nicht iiberlappenden Schichtanteile jeweils nur die einfache Schichtintensitéit be-
sitzen. Die Abb. 7.5 verdeutlicht, wie sich der neue Datensatz zusammensetzt. Damit
entspricht die berechnete Schicht im Rahmen der folgenden Messung im wesentlichen
dem Uberlappungsbereich einer Pseudoschichtdicke von 2.7 mm. Durch Mittelung ent-
sprechender Schichten aus den beiden Mehr-Schicht-Messungen lassen sich somit 55

Pseudoschichten im Abstand von jeweils 2.7 mm berechnen.

Der so erhaltene synthetische dreidimensionale Datensatz hat eine isotrope



7.2. turboSTEAM am Herzen 69

)€

Abbildung 7.4: Transversale Schichten des Herzens mit einer Schichtdicke von 5.4 mm im
Abstand von jeweils 11 mm (von unten nach oben). Zusétzlich verwendet man einen Fettsétti-

ger (s. Kap. 3.2) zur Unterdriickung des intensiven Signals im Riicken- und Bauchbereich.

Auflésung von 2.7mm. Abb. 7.6 zeigt drei verschiedene orthogonale Ansichten des

Herzens.

Aus dem Volumendatensatz lassen sich mit Hilfe eines SIEMENS-eigenen 3D-
Bildbetrachters beliebig orientierte Schichten rekonstruieren (Abb. 7.7). Aus der Trans-
versalaufnahme des Herzens wird die zu rekonstruierende Schicht so positioniert, dass
sie sich parallel zum Septum (Herzscheidewand) befindet und durch die Spitze des
linken Ventrikels reicht. Aus dieser Einstellung erhélt man einen ,2-Kammern-Blick*®.
Ausgehend von dieser Messung kann ein ,,4-Kammern-Blick® erzeugt werden, indem

die Schicht senkrecht durch die Herzspitze und mittig durch die Mitralklappe gelegt
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1. Datensatz

1. Schicht
2. Schicht
3. Schicht

2. Datensatz

1. Schicht

2. Schicht

3. Schicht

neuer Datensatz

1. Schicht
2. Schicht
3. Schicht

Abbildung 7.5: Der neue Datensatz enthélt doppelt so viele Schichten wie die beiden Einzel-

datensétze. Es wird jeweils eine Schicht aus jeder Messung zur Berechnung der neuen Schicht

verwendet. Dazu tragt im Wesentlichen der Schichtanteil bei, der mit der Schicht aus dem

anderen Datensatz iiberlappt (schraffierter Bereich).

Abbildung 7.6: Verschiedene orthogonale Ansichten des Herzens mit einer 2.7 mm isotropen

Auflésung. In der oberen Darstellung eine transversale Schicht zu sehen. Die unteren Bilder

zeigen eine koronale (links) und sagittale (rechts) Ansicht aus dem Volumendatensatz.

wird. Der entstande ,,4-Kammern-Blick® dient zur Praparation der , Kurzachsenauf-

nahme®“. Dazu muss die Schicht senkrecht zur Herzklappenebene und annédhernd im

rechten Winkel zum Septum orientiert werden.
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Abbildung 7.7: Verschiedene Herzansichten, die sich retrospektiv aus dem synthetischen
3D-Datensatz rekonstruieren lassen. (links) Hier wird gezeigt, wie die Schichten positioniert
werden miissen, um die gewiinschte Ansicht zu erhalten. (rechts) In der obersten Darstellung
ist ein ,2-Kammern-Blick“ aufgenommen worden. Die Mitte zeigt einen ,4-Kammern-Blick*,

die unterste Aufnahme eine ,Kurzachsenaufnahme¥.
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Zusammenfassung und Ausblick

In dieser Arbeit wurde das turboSTEAM-Verfahren zur Hochgeschwindigkeits-MRT
unter den verbesserten experimentellen Bedingungen eines modernen Hochfeld-MRT
Systems grundsétzlich neu aufgebaut. Hierbei wurde jedes einzelne Element der
Hochfrequenzimpuls- und Gradientenpuls-Sequenz unter Nutzung der neuen techni-
schen Voraussetzungen (reduzierte Wirbelstréme, schneller schaltbare und stérkere Gra-
dientenfelder zur Ortskodierung) so angepasst, dass moglichst schnelle Aufnahmen mit
einem guten Signal-Rausch-Verhéltnis entstehen konnten. Die Ergebnisse am menschli-
chen Gehirn und am Herzen belegen eindrucksvoll die erheblich verbesserte Bildqualitét

gegeniiber vergleichbaren Aufnahmen in der Vergangenheit.

Ein zentraler Gesichtspunkt bei der Neuentwicklung der turboSTEAM-Sequenz be-
stand in der Entwicklung kurzer Hochfrequenzimpulse mit ausreichend guten Schicht-
profilen. Die hohe Anzahl wiederholter Pulsanregungen innerhalb der Sequenz trigt
einerseits erheblich zur Gesamtmesszeit bei. Auf der anderen Seite kann sich ein nicht-
rechteckiges Schichtprofil einer einzelnen Pulsanregung fiir das tatséchlich aufgenom-
mene stimulierte Echo dadurch weiter verschlechtern, dass es dreifach (wegen der Ver-
wendung von drei Impulsen fiir ein stimuliertes Echo) miteinander multipliziert wird.

Auf diese Weise kann ein erheblicher Verlust an angeregter Magnetisierung auftreten,
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der das Signal-Rausch-Verhéltnis des erzielten turboSTEAM-Bildes entsprechend be-
eintrichtigt. Um beide Bedingungen gleichzeitig zu befriedigen, wurde ein Simulati-
onsprogramm entwickelt, das auf der Grundlage einer numerischen Losung der Bloch-
Gleichungen die Wirkung verschiedener Pulsformen auf die resultierende transversa-
le Magnetisierung priift. Hierdurch ergab sich ein doppelter Gewinn: es konnte nicht
nur das Schichtprofil trotz starker Verkiirzung einzelner Pulse qualitativ erhalten, son-
dern gleichzeitig die Signalstédrke des Echos gesteigert werden. Der zweite Effekt ist auf
die Zeitoptimierung der Sequenz zuriickzufiihren. Bei einzelnen Schichtaufnahmen, wie
sie hdufig bei Hochgeschwindigkeitsaufnahmen Verwendung finden, stellte sich zudem
heraus, dass die Bildintensitdt weiter gesteigert werden kann, wenn die a-Pulse eine
verbreiterte Schicht anregen, um so einen maximalen Nutzen aus der bereits mit dem

ersten schichtselektiven Puls angeregten Magnetisierung zu ziehen.

Das Ergebnis dieser Arbeit bildet die Grundlage fiir mehrere methodische Erweite-
rungen und Anwendungen unserer Arbeitsgruppe. In Abstimmung mit bereits klinisch
genutzten MRT-Aufnahmen des Herzens ist in Zusammenarbeit mit der Fa. SIEMENS
eine Optimierung der Herzanwendung geplant, etwa durch Synchronisation mit dem
Elektrokardiogramm und Einfithrung orthogonal aufeinanderstehender Schichten zur
zweidimensionalen Einschréinkung des Messfeldes und Vermeidung von Einfaltungen.
Eine besondere Stirke der turboSTEAM-Sequenz liegt in der direkten Darstellung des
Herzmuskels, wiahrend die meisten existierenden Verfahren vor allem den Blutfluss im
Herzen abbilden. Im Gehirn soll die neue turboSTEAM-Sequenz um ein diffusions-
gewichtetes Spin-Echo-Modul ergéinzt werden, das Kartierungen des Diffusionstensors
zuldsst und beispielsweise fiir die Verfolgung von Nervenfaserbahnen eingesetzt wird. In
methodischer Hinsicht soll die {ibliche kartesische Phasenkodierung der turboSTEAM -
Sequenz durch eine radiale Ortskodierung ersetzt werden. Aufgrund von Vorarbeiten
ist zu erwarten, dass sich bei gleichzeitiger Nutzung iterativer Bildrekonstruktionen
eine hohere rdumliche Auflésung der turboSTEAM-Bilder erzielen lésst, so dass auch
Aufnahmen mit 50 — 60 stimulierten Echos zu Bildern mit einer linearen Auflésung
von nur 1mm fithren konnten. SchlieSlich ist eine weitere Verbesserung des Signal-
Rausch-Verhéltnisses bzw. eine Verkiirzung der Messzeit durch die Kombination mit

den Prinzipien der parallelen Bildgebung in Vorbereitung.
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