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Kapitel 1

Einleitung und Fragestellung

Die Magnetresonanz-Bildgebung ist heutzutage aus der medizinischen Diagnostik nicht
mehr wegzudenken und wird fiir vielfaltigste Untersuchungen eingesetzt. IThre Bedeu-
tung wurde im Jahre 2003 durch die Vergabe des Nobelpreises fiir Physiologie oder Me-
dizin an Lauterbur und Mansfield fiir ihre Beitrdge zur Erfindung der Magnetresonanz-
Bildgebung gewiirdigt. Die Vorteile bestehen in einem hervorragenden Weichgewebe-
kontrast, einer hohen raumlichen Auflosung sowie einer guten Patientenvertriglichkeit.
Letztere liegt darin begriindet, dass keine ionisierende Strahlung verwendet wird und
bei Untersuchungen weitgehend auf eine Verabreichung von Kontrastmitteln verzichtet
werden kann.

In den letzten Jahren ist die Magnetresonanz-Bildgebung auch fiir die Neurowissen-
schaften zu einem festen Werkzeug geworden, mit dessen Hilfe wesentliche Erkenntnis-
se gewonnen werden konnten. Eines der Hauptanwendungsgebiete liegt hierbei in der
Durchfiihrung funktioneller Untersuchungen, die u.a. eine Lokalisierung von neuronaler
Aktivitdt ermoglichen. Es ist zu erwarten, dass auf diesem Gebiet auch in den néchs-
ten Jahren insbesondere durch die Kombination von Magnetresonanz-Bildgebung mit
anderen Untersuchungsverfahren wie EEG! oder TMS? erhebliche Fortschritte erzielt
werden kdnnen.

Die Hauptanforderungen an ein Magnetresonanz-basiertes Bildgebungsverfahren beste-
hen in einer hohen Akquisitionsgeschwindigkeit und moglichst geringen Bildartefak-
ten. Bei medizinisch diagnostischer Bildgebung steht {iblicherweise die Bildqualitit im
Vordergrund und es werden hier Verfahren wie FLASH (engl. Fast Low Angle Shot)
eingesetzt, die auf diese Eigenschaft optimiert sind. Funktionelle Hirnuntersuchungen,
aber auch diagnostische Untersuchungen an sich stark bewegenden Organen erfordern
dagegen in erster Linie kurze Aufnahmezeiten. Fiir diese Zwecke wird zur Zeit fast aus-
schlieBlich die Echo-Planar-Tomographie (engl. Echo Planar Imaging, EPI) verwendet,
mit der Schichtaufnahmen in weniger als 50 ms erstellt werden kénnen. Die hohe Ak-
quisitionsgeschwindigkeit erfolgt jedoch auf Kosten der rdumlichen Auflésung und der

I Elektro-Enzephalographie
2 Transkranielle Magnetstimulation
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Bildqualitat. Die Aufnahmen sind teilweise stark mit Artefakten behaftet, sodass die
Interpretation héufig problematisch ist.

Bereits seit Ende der achtziger Jahre gibt es Veroffentlichungen iiber eine alternative
schnelle Bildgebungsmethode, bei der die Aufnahme der Daten, anders als bei EPI,
durch eine spiralférmige Abtastung erfolgt. Das Verfahren verspricht eine effizientere
Aufnahme der Messdaten sowie eine geringere Empfindlichkeit gegeniiber Bewegungen
des Messobjektes. Aufgrund der hoheren technischen Anforderungen wurde das Ver-
fahren jedoch bisher nur von sehr wenigen Arbeitsgruppen verwendet und ist auch
kommerziell nicht verfiighar.

Ziel der vorliegenden Arbeit war die Implementierung dieses Verfahrens auf einem mo-
dernen 3 Tesla MR-System sowie die systematische Untersuchung, ob das Verfahren im
Hinblick auf neurowissenschaftliche Anwendungen eine geeignete Alternative zu dem
bestehenden EPI Verfahren darstellt. Hierbei wurde der Ansatz gewéhlt, die moglichen
Ursachen der experimentell beobachteten Artefakte jeweils mit Hilfe von Simulationen
zu untersuchen, um die unterschiedlichen Bildartefakte, mit denen eine reale Aufnah-
me behaftet ist, klassifizieren und abgrenzen zu konnen. Fiir diesen Zweck wurde im
Rahmen der Arbeit eine Umgebung aus Softwaremodulen entwickelt, welche die Si-
mulation und reale Messung unter gleichen Parametern ermdoglicht. Um einen direkten
Vergleich mit anderen Verfahren ziehen zu kénnen und einen Zusammenhang zwischen
den Ursachen der jeweils auftretenden Artefakte herzustellen, wurden neben der Spiral-
Tomographie parallel stets auch die konventionellen Verfahren EPI und FLASH be-
trachtet.



Kapitel 2

Grundlagen der
Magnetresonanz-Bildgebung

In diesem Kapitel sollen die Grundlagen der Magnetresonanz-Bildgebung kurz darge-
stellt werden. Hierbei soll die Diskussion auf die fiir das Verstdndnis der vorliegenden
Arbeit relevanten Aspekte beschrankt werden. Eine umfangreiche Darstellung findet
sich beispielsweise in [1] oder [2].

2.1 Physikalische Grundlagen

2.1.1 Quantenmechanische Betrachtung des Protonenspins

Bereits zu Beginn des 20. Jahrhunderts gelang es durch verschiedene Experimente,
wie z.B. den Stern-Gerlach-Versuch, Phdnomene nachzuweisen, die klassisch nicht er-
klarbar sind und die Postulation einer weiteren Teilcheneigenschaft, den Spin, erforder-
ten. Pauli hat hierzu eine Theorie entwickelt, welche die quantenmechanische Beschrei-
bung des Spins durch Hinzufiigen einiger Postulate mit dem bestehenden Geriist der
nicht-relativistischen Quantenmechanik ermdoglicht.

Aus experimentellen Befunden ist bekannt, dass der Spin von Elektronen und Protonen,
die im Falle der Magnetresonanz-Bildgebung fiir die Erzeugung des Signals verantwort-
lich sind, beziiglich einer Vorzugsrichtung nur zwei mogliche FEigenzustinde annehmen
kann: ,,Spin nach oben® oder ,, Spin nach unten“. Da der Spinzustand von den Ortsfrei-
heitsgraden unabhéngig sein kann, muss der Hilbertraum der Ortswellenfunktionen um
einen Raum erweitert werden, welcher den zusétzlichen Spinzustand beschreibt. For-
mal entspricht dieser erweiterte Zustandsraum dem Tensorprodukt aus dem normalen
Ortszustandsraum mit einem zweidimensionalen! Spinzustandsraum. Die Elemente des

! Dies trifft nur auf Teilchen mit Spin 1/2 zu. Allgemein ist die Dimension des Spinzustandsraumes
eines Teilchens mit Spin s gleich 2s 4 1, jedoch soll in diesem Rahmen nur das Proton mit Spin
s = 1/2 betrachtet werden.
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erweiterten Zustandsraumes nennt man Spinoren:

p(r) = ( zlgﬁ ) . (2.1)

Fiir den zum Spinor ¢(r) adjungierten Spinor ¢'(r) gilt

ol(r) = ( ¢7(r) ¢j(r) ), (2.2)

wobei ¢} und ¢] die zu den Wellenfunktionen adjungierten Funktionen sind. Als Ska-
larprodukt aus zwei Spinoren ¢ und ¢’ ergibt sich somit:

/ / * * / r
<ole'> = [ en= [ (s aw) (1)) ¢
= [ i@ + o1l ) dr (23)
Da der Spin den Charakter eines Drehimpulses besitzt, definiert man analog zum Bahn-

drehimpuls Spinoperatoren § = (8,,§,, 5,), die nur im Spinzustandsraum wirken und
die Eigenschaften von Drehimpulsoperatoren

[§i> §j] = eijk Zh §k s (24)
a2 3.9
§¢(r) = Zh o(r), (2.5)
(O) =2 (0 (0= (,0)
S, =—-h , S, =——h , 2.6
(57 ) = (s o) ) = 72" Lo 20
besitzen, wobei [ -, - | der Kommutator und €;;;, der total antisymmetrische Tensor zwei-

ter Stufe ist.

Diese Eigenschaften lassen sich auf dem erweiterten Raum der Wellenfunktionen reali-
sieren, indem man die Pauli-Matrizen

01 0 —i 1 0
01_(10)’ “y_(z' o)’ “Z_<0—1>’ 27)
einfithrt und die Spinoperatoren mit den Pauli-Matrizen darstellt:

Oy gz = 50z. (28)

Falls der Spinzustand und der Ortszustand unkorreliert sind, gilt fiir die Ortswellenfunk-
tionen ¢y = c1¢ und ¢; = c|¢, wobei ¢; und ¢; komplexe Zahlen sind. Der zugehérige
Spinor nimmt dabei die einfache Form

o0 = (00 ) =em () 29
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an, wovon fortan ausgegangen wird.

Mit dem hier eingefiihrten Formalismus soll im néchsten Abschnitt das Verhalten eines
Spins im Magnetfeld beschrieben werden.

2.1.2 Betrachtung des Spins im konstanten Magnetfeld

Mit dem Spin eines Protons ist ein magnetisches Moment verkniipft, welches parallel
zum Spin ist:
n=8, (2.10)

wobei v das gyromagnetische Verhéltnis ist. Oftmals verwendet man anstelle von v auch

die Konstante -

=5 (2.11)

o’

Aus der Elektrodynamik ergibt sich fiir die Energie eines Spins im homogenen Magnet-
feld B = (B,, By, B.):
Ve=—uB, (2.12)

woraus man mit (2.10) fiir die zeitunabhéngige Schrodinger-Gleichung zur Energie E
Hpop=~Bsp=Ey (2.13)

erhélt, wobei ¢ eine Wellenfunktion aus dem erweiterten Raum ist. Einsetzen der De-
finition der Spinoperatoren geméf (2.8) liefert:

o . . n B. B, iB,
fYBSSO - fy(Bg:S;v + BySy + stz> Y= 75 ( Bx + ZBy —Bz ) @ . (214)

Wihlt man die Orientierung des Magnetfeldes in z-Richtung, d.h. B = (0,0, B,), so
ergibt sich fiir die Schrodinger-Gleichung:

. h 1 0 !
fyBsgo—’yiBz(O _1)g0—Eg0. (2.15)
Unter Verwendung der Eigenschaft (2.6) folgt fiir die Eigenzustéinde des Hamiltonope-
rators

h h

was bedeutet, dass die Energiedifferenz zwischen beiden Zustdnden AE = yhB, betragt.
Die zugehorigen Eigenfunktionen seien mit ¢4 und ¢| bezeichnet.

Betrachtet man die zeitabhéngige Schrodinger-Gleichung, so kann man die zeitliche

Entwicklung des Spins ermitteln:

. d
H¢:73§¢:¢hd—f. (2.17)
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Eine allgemeine Losung erhédlt man durch Linearkombination der aus der zeitunabhéngi-
gen Gleichung gewonnenen Lésungen:

gO(t) — ale—iETt/ﬁng + age_iElt/hQOl — ale_int/ZSOT + a26iw0t/2wl ’ (218)

wobei wy = B, gilt. Mit a; = a;e”%2 und ., = a,e™*/? lisst sich diese Wellenfunk-
tion aufgrund von (2.9) schreiben als:

o=y ( o ) . (2.19)

(8%

Aussagen iiber die zeitliche Entwicklung des Spins erhélt man nun, indem man die
Erwartungswerte der Spinkomponenten berechnet:

A A o 10 a
<8:>= <plslp>=[¢" (o] a2)’§<0 —1)¢,<a;)d3r

* * * Q * *
- 4 (ap ap) () e Hoo, ey
slon? + lonf?) - (2:20)

Die Wellenfunktionen fallen hierbei aufgrund der Normierung der Elemente des Hilbert-
raumes weg. Fiir die x- und y-Komponente ergibt sich auf gleichem Weg:

h
<5y >= 5((1104; + aja,) = hajag cos(wot) , (2.21)
<§y>= 5(041&; — aja,) = hajag sin(wot) . (2.22)

Man sieht, dass der Erwartungswert der z-Komponente des Spins zeitlich konstant
bleibt, wihrend der Spin in der transversalen xy-Ebene eine Prézessionsbewegung mit

der Frequenz f, = 32 = 4B, ausfiihrt. Diese Frequenz wird Larmorfrequenz genannt.

2.1.3 Betrachtung des Spins in einem zuséitzlichen,
transversalen zeitabhingigen Magnetfeld

Es soll nun betrachtet werden, wie sich der Spin verhélt, wenn zusétzlich zu dem
in z-Richtung konstanten Magnetfeld ein zeitlich verénderliches Feld in transversaler
Richtung geschaltet wird. Das jetzt betrachtete Magnetfeld setzt sich somit aus zwei
Komponenten zusammen:

B(t) = Bo + Ba(t) (2.23)

wobei By = (0,0, B,) und Bg(t) = (B,(t), By(t),0) ist. Bei einem derartigen Feld
muss man davon ausgehen, dass auch die Koeffizienten a; und as in Gleichung (2.18)
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zeitabhiingig sind, sodass mit 3, = by (t)e™™0%2 und 3y = by(t)e™0!/? gilt:

o= ( g;gg ) - (2.24)

Fiir die zeitabhéngige Schrodinger-Gleichung ergibt sich daraus:

h Bz BJ:_ZBy ﬁl . Bl
alntm, M) (5)0(5) e

woraus man die zwei Gleichungen
L(B1B. + Bo(B, — iBy)) = i
1(B1(B, +iB,) + 0:B.) = if} (2.26)

erhilt. Unter Wahl eines transversal oszillierenden Magnetfeldes B, + iB, = Fe*™“!
sowie durch Einsetzen der Definition von wy, #; und 3 ergibt sich das Gleichungssystem:

61 _ _i%Fe—i(w—wo)tbQ

by = —i%Fei(w_“’O)tbl . (2.27)

Fiir den einfachen Fall w = wy und mit Definition von {2 = TF gehen diese Gleichungen
in die Form

61 - —ZQbQ

by = —iQdb; (2.28)
iiber und man kann direkt sehen, dass dieses System durch den Ansatz
by = c - sin(Q2t + ) by =ic - cos(Qt + D) (2.29)

gelost wird. Durch die geforderte Normierung der Wellenfunktion sowie eine entspre-
chende Wahl des Zeit-Nullpunktes fallen die Konstanten ¢ und ® aus den Gleichungen
weg und es ergibt sich als allgemeine Wellenfunktion:

o(t) = sin(Qt)e 02 p; + i cos(Qt)et 2y, . (2.30)
Aus dieser Funktion kann man wie im vorigen Abschnitt durch Berechnung der Erwar-

tungswerte der Spinoperatoren eine Aussage iiber die zeitliche Entwicklung der Spin-
komponenten gewinnen. Es ergibt sich:

h
<5, > = D) sin(2Qt) sin(wot) (2.31)
h
<5y> = B sin(29Qt) cos(wot) (2.32)

<5,> = —gcos(QQt). (2.33)
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Man sieht, dass der Spin wie im vorigen Fall in der Transversalebene eine Prézessionsbe-
wegung ausfiithrt. Dieser Bewegung iiberlagert sich eine von dem zusétzlich geschalteten
Magnetfeld abhéngige Nutationsbewegung, d.h. ein Umklappen des Spins beziiglich der
z-Achse. Durch zeitlich begrenztes Hinzuschalten eines transversal oszillierenden Feldes
kann der Spin somit geneigt werden, wobei der Kippwinkel durch die Schaltdauer und
Stéarke des Feldes bestimmt wird.

2.1.4 Bloch-Gleichung

Ausgehend von den Gleichungen (2.31) bis (2.33) kann man die zeitliche Entwicklung
des Spins direkt berechnen. Durch Differenzieren und einfache Umformungen erhilt
man die Gleichungen:

d
£<§$> = 7<5,>B,—7<5,> DB, (2.34)
d
£<§y> = v<§,>B,—v<8§> B, (2.35)
d
£<§z> = v<5§,>B,—v<5,>B,, (2.36)

welche sich in vektorieller Form als

%<§>:7<§>><B. (2.37)
schreiben lassen. Das klassische Analogon dieser Gleichung fiir die makroskopische Ma-
gnetisierung wurde 1946 von BLOCH um zwei phdnomenologische Terme erweitert, die
die Wechselwirkungen mit der Umgebung beschreiben [3]. Hierbei muss von dem Modell
eines einzelnen Spins zu dem Modell eines Spinsystems iibergegangen werden, um die
Wechselwirkung zwischen den Spins beriicksichtigen zu kénnen. Der dabei betrachtete
Erwartungswert ist der iiber das Spinsystem gemittelte Erwartungswert der Spinope-
ratoren. Die erweiterte Gleichung wird als Bloch-Gleichung bezeichnet:

1 A
d —§ <<fx>
— <8>=7<8>xB+ | —7 <85> | . (2.38)
dt S0—<8>
Ty

Die in der Gleichung enthaltene Zeitkonstante 77 ist die sogenannte Spin-Gitter-
Relazationszeit, welche das durch Abgabe von Energie an das Gitter hervorgerufene
Zuriickfallen in den energetisch niedrigeren Zustand nach einer Anregung der Spins be-
schreibt. Anschaulich entspricht dieser Prozess dem Zuriickklappen der Spins nach einer
vorherigen Auslenkung, was eine Abnahme der transversalen und Zunahme der longi-
tudinalen Magnetisierung zur Folge hat. Die longitudinale Magnetisierung entspricht
dabei der in Richtung des statischen Magnetfeldes zeigenden Komponente des magneti-
schen Moments und die transversale Magnetisierung dem dazu orthogonalen Anteil. Die
Spin-Spin-Relaxationszeit Ty beschreibt Wechselwirkungen zwischen den Spins, welche
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einen Verlust der Phasenkohérenz innerhalb des Spinsystems zur Folge haben. Dadurch
nimmt die transversale Magnetisierung ab.

2.1.5 Zusammenfassung

In den letzten Abschnitten wurde dargestellt, wie der Protonenspin mit Hilfe der Quan-
tenmechanik beschrieben werden kann. Es wurde gezeigt, dass der Spin in einem kon-
stanten Magnetfeld mit einer von der Flussdichte des Magnetfeldes abhéngigen Fre-
quenz prazediert, sofern er nicht in Richtung des konstanten Magnetfeldes ausgerichtet
ist. Durch Erzeugung eines zusétzlichen, transversal oszillierenden Magnetfeldes kann
der prizedierende Spin geneigt werden. Bedingt durch Energieaustausch mit der Um-
gebung klappt der Spin mit der Zeitkonstante 7} in die longitudinale Ausgangslage
zuriick. Ferner kommt es zu einer durch die Zeitkonstante Ty charakterisierten Depha-
sierung benachbarter Spins. Das klassische Analogon zu diesem Verhalten ist ein Kreisel,
auf den Kréfte wirken. Fiir Anwendungen der Magnetresonanz ist es ausreichend, die-
ses semi-klassische Modell eines préazedierenden Kreisels zu betrachten. Nachdem das
Modell nun quantenmechanisch gerechtfertigt wurde, soll in dem néchsten Abschnitt
dargestellt werden, wie die Magnetresonanz praktisch induziert und gemessen werden
kann.

2.2 Messung der Magnetresonanz

Zur Schaffung der beschriebenen Ausgangslage wird das zu untersuchende Objekt in ein
statisches homogenes Magnetfeld in z-Richtung gebracht. Dadurch kommt es zu einer
Ausrichtung der Spins entlang der z-Richtung. Zur Erzeugung des Magnetfeldes werden
fiir Humanuntersuchungen supraleitende Magneten mit Feldstérken von 0.2 Tesla bis
3.0 Tesla oder sogar hoher verwendet.

Um eine Auslenkung der Spins aus der Ruhelage zu erreichen, wird mit einer Spule, die
das Objekt umschlielt, eine zirkular polarisierte elektromagnetische Welle mit Larmor-
frequenz eingestrahlt. Man bezeichnet diesen Vorgang als Hochfrequenzanregung.

Da mit den prézedierenden Spins ein magnetisches Moment verbunden ist, induzieren
diese nach der Anregung in einer zur Transversalmagnetisierung orthogonal aufgestell-
ten Spule einen messbaren Strom. Durch die Verwendung zweier orthogonal zueinander
stehenden Spulen oder durch den Abgleich mit einem Referenzsignal kann daraus ein
komplexes Signal gewonnen werden. Aus der aufgenommenen Zeitreihe lésst sich des-
halb sowohl der Amplitudenverlauf als auch der Phasenverlauf bestimmen. Haufig wird
fiir die Aufnahme des induzierten Signals die gleiche Spule verwendet wie fiir die An-
regung.
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2.3 Gradientenfelder

Unter einem Gradientenfeld oder Gradient versteht man im Kontext der MR-
Bildgebung zusétzliche Magnetfelder, die mit variabler Feldstérke jeweils in alle drei
Raumrichtungen geschaltet werden kénnen. Der Name Gradient resultiert daher, dass
diese zusatzlichen Felder nicht homogen sind, sondern sich die Feldstéarke linear mit dem
Abstand vom Isozentrum des statischen Magnetfeldes éndert. Die Gradienten werden
mit G = (G,, Gy, G,) bezeichnet, und fiir das von den Gradienten erzeugte Magnetfeld
gilt:
G.x
Bo(z,y,2) = Gyy | . (2.39)
G.z

Die maximale Gradientenstéirke sowie die maximale Steigung, mit der die Gradien-
ten eingeschaltet werden konnen (im Englischen mit Slewrate bezeichnet), sind hierbei
durch die Leistungsfahigkeit des verwendeten Gradientensystems beschrankt.

Aus den Maxwell-Gleichungen folgt, dass ein Magnetfeld ein quellen- und senkenfreies
Feld ist. Demnach kann es kein reines Gradientenfeld geben und es treten stets Ab-
weichungen von den theoretischen Gradientenfeldern auf. Diese Begleitfelder haben auf
die meisten MR-Bildgebungsverfahren nur einen vernachlissigbaren Einfluss, kénnen
jedoch bei schneller Bildgebung Artefakte verursachen, die in Abschnitt 6.3 nédher un-
tersucht werden.

Schaltet man ein Gradientenfeld, so bewirkt es eine ortsabhingige Anderung der
Préazessions- bzw. Resonanzfrequenz der Spins, da diese linear von der magnetischen
Flussdichte abhéingig ist. Die Frequenzverschiebung am Ort x betrégt

Aw(x) =G -x. (2.40)

Schaltet man das Gradientenfeld anschlieBend wieder aus, so ist die Frequenzverschie-
bung aufgehoben, jedoch verbleibt eine ortsabhéngige Phasenlage der Spins, da die
Spins wahrend der vergangenen Zeitperiode eine Prézession mit unterschiedlicher Fre-
quenz ausgefiihrt haben. Dieses Prinzip ist die Grundlage fiir die Ortsauflésung in der
MR-Bildgebung.

2.4 Signaltypen

2.4.1 Freier Induktionsabfall

Regt man eine Probe durch das Einstrahlen einer Hochfrequenzwelle an, so kann mit
einer Aufnahmespule das von den Spins induzierte Signal gemessen werden. Die Wech-
selwirkungsanteile in der Blochgleichung beschreiben ein mit der Relaxationszeit T%
exponentiell abklingendes Signal, das man als freien Induktionsabfall (engl. Free Induc-
tion Decay, FID) bezeichnet. In der Praxis tritt tatsichlich ein exponentielles Abfallen



2.4. Signaltypen 11

der Amplitude auf, jedoch ist die Signalabnahme stérker als erwartet. Dieser Effekt re-
sultiert aus unvermeidbaren Inhomogenitéaten des statischen Magnetfeldes, welche mit
einer weiteren Dephasierung der signalgebenden Spins verbunden sind. Man fiihrt des-
halb zusétzlich zu der T, Zeitkonstante die effektive Zeitkonstante T ein, welche durch
die Abklingkonstante des gemessenen Signals festgelegt ist.

2.4.2 Gradientenecho

Durch das Schalten von Gradientenfeldern kann, wie in Abschnitt 2.3 beschrieben, eine
ortsabhingige Anderung der Prizessionsfrequenz erreicht werden. Durch das Prizedie-
ren unter verschiedenen Frequenzen geht die Kohérenz der Spins verloren. Diese Depha-
sierung bewirkt eine Abnahme der Signalintensitit, da es zu destruktiver Uberlagerung
kommt. Die Dephasierung bzw. Signalabnahme ist hierbei umso stérker, je grofler die
Gradientenamplitude ist, sowie je linger der Gradient eingeschaltet bleibt.

Ein durch Gradienten dephasiertes Signal kann wieder rephasiert werden, indem das
fiir die Dephasierung verantwortliche Gradientenfeld mit umgekehrtem Vorzeichen ein-
geschaltet wird. Der Dephasierungsprozess ist genau dann wieder aufgehoben, wenn
das Zeitintegral iiber die Gradientenamplitude des Rephasierungsprozesses gleich dem
Zeitintegral iiber die Gradientenamplitude des Dephasierungsprozesses ist. Die Signal-
amplitude hat in diesem Punkt ein Maximum und man spricht von einem Gradien-
tenecho (engl. Gradient Recalled Echo, GRE). Bleibt der Rephasierungsgradient lénger
eingeschaltet, so kommt es zu einer Dephasierung in umgekehrter Richtung und die
Signalamplitude nimmt wieder ab.

Unabhéngig von den durch die Gradienten verursachten De- und Rephasierungen un-
terliegt das Signal stets den bereits aufgefithrten Abklingmechanismen. Die Signalam-
plitude eines Gradientenechos ist deshalb notgedrungen kleiner als das FID-Signal un-
mittelbar nach der Anregung. Durch mehrfach wiederholtes De- und Rephasieren des
Signals kann man deshalb eine Folge von Gradientenechos erzeugen, deren Amplituden
mit der 75 Relaxationszeit abfallen.

2.4.3 Spinecho

In Abschnitt 2.1.3 wurde gezeigt, dass der Nutationswinkel der prézedierenden Spins
durch Dauer und Amplitude der eingestrahlten Hochfrequenzwelle beliebig eingestellt
werden kann. Befinden sich die Spins in Ruhelage, so kénnen die Spins durch Schal-
ten eines 90°-Pulses in die Transversalebene gekippt werden, was zu einem maximalen
Signal fithrt. Anschlieend kommt es zu der bereits beschriebenen fortlaufenden De-
phasierung, was mit Signalabfall verbunden ist. Schaltet man wéhrend dieses Prozes-
ses einen 180°-Puls, so kann die durch lokale Inhomogenitdten bedingte Dephasierung
riickgdngig gemacht werden.

Durch den 180 °-Puls werden die Spins in ihrer Orientierung gespiegelt. Dadurch lie-
gen die Spins mit hoherer Prézessionsfrequenz in ihrer Phasenentwicklung hinter der
Phasenentwicklung der langsamer prézedierenden Spins und es kommt nun zu einer
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Annéherung der Phasenlage. Nach genau dem Zeitabstand zwischen den Mittelpunk-
ten des 90° und 180 °-Pulses stimmen die Phasenlagen von langsamen und schnellen
Spins wieder {iberein und es entsteht ein Signalmaximum, was als Spinecho (SE) be-
zeichnet wird. Anschlielend iiberholen die schnellen Spins die langsameren und es tritt
erneut Dephasierung ein.

Mit der Spinecho-Technik kénnen prinzipiell die Effekte kompensiert werden, die auch
fiir die Abweichung der T3 Relaxationszeit von der T, Relaxationszeit verantwortlich
sind. Hierzu zdhlen Inhomogenitéten des statischen Magnetfeldes sowie lokale, objekt-
bedingte magnetische Momente, die fiir die schnelle Bildgebung ein grofies Problem
darstellen. Fiir eine beliebige Anwendung von Spinechos besteht jedoch die Schwierig-
keit, dass die 180 °-Pulse mit einer hohen HF-Belastung fiir den Patienten verbunden
sind, da die Energie quadratisch mit dem Kippwinkel des Pulses ansteigt. Dieses kann
zu einer Erwérmung des Gewebes durch Energiedissipation fithren. Fiir schnelle Bildge-
bungsverfahren, die mit einer hohen Repetitionsrate arbeiten, eignet sich die Spinecho-
Technik deshalb nur bedingt. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden daher nur
auf Gradientenechos basierende Verfahren betrachtet.

2.5 Ortsauflésung

Die Ortsauflosung bei der MR-Bildgebung lduft iiblicherweise in zwei Schritten ab:
zunachst wird eine Schicht durch gezielte Anregung ausgewihlt, welche dann anschlie-
Bend durch das Schalten von Gradienten in der Schichtebene aufgelost wird. Dieses
Vorgehen nennt man 2D Bildgebung. Neben schichtselektiver 2D Bildgebung gibt es
die Moglichkeit, die Ortsauflosung mit einer Volumenanregung und dem Schalten eines
zusitzlichen ortskodierenden Gradienten zu realisieren, was als 3D Bildgebung bezeich-
net wird. Die 3D Bildgebung soll im Rahmen dieser Arbeit jedoch nicht betrachtet
werden, da mit ihren Methoden keine schnelle Bildgebung geleistet werden kann.

2.5.1 Schichtselektive Anregung

Schaltet man einen Gradienten, etwa in z-Richtung, so herrscht im Objekt an jeder
z-Position eine andere magnetische Flussdichte und demnach auch eine je nach z-
Position unterschiedliche Resonanz-Frequenz der Spins. Erzeugt man bei eingeschal-
tetem z-Gradienten eine HF-Welle mit diskreter Frequenz, so stimmen die Frequenz
der Welle und die Larmorfrequenz nur an einer z-Position {iberein und nur die Spins
in dieser durch die z-Position definierten Ebene werden angeregt. Das anschlieend von
den Spins induzierte Signal stammt somit nur aus dieser Schicht, wodurch eine Orts-
auflosung in der ersten Dimension gegeben ist.

In der Praxis besteht das Problem der Wahl der Wellenform fiir die HF-Anregung,
weil es nicht moglich ist, einen HF-Puls mit diskreter Frequenz bei endlicher Dauer
zu erzeugen und daher immer eine gewisse Bandbreite vorhanden ist. Ein Zusammen-
hang zwischen Pulsform und Schichtprofil erhédlt man iiber die Bloch-Gleichung oder
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néherungsweise durch Fouriertransformation des Pulses. Dieser Zusammenhang resul-
tiert daraus, dass durch die Linearitdt der Gradientenfelder eine direkte Verbindung
zwischen Resonanzfrequenz und Ort hergestellt ist. Man verwendet oftmals einen abge-
schnittenen, gefilterten Sinc-Puls, weil die Fouriertransformierte der Sinc-Funktion die
Rechteck-Funktion ist. Die Dicke der angeregten Schicht kann wahlweise durch Ande-
rung der Bandbreite des Pulses oder durch Anderung der Amplitude des wihrend der
Anregung eingeschalteten Gradienten, dem Schichtgradienten, gewéhlt werden.

Nach der Anregung der Schicht wird der Schichtselektionsgradient wieder ausgeschaltet,
sodass die Larmorfrequenz im gesamten Objekt einheitlich ist.

2.5.2 Frequenz- und Phasenkodierung

Das von den Spins der angeregten Schicht induzierte Signal kann durch gezieltes Schal-
ten von Gradienten rdumlich aufgelost werden. Bei den konventionellen MR-Verfahren
verlauft dieses in zwei Schritten, der Frequenz- und Phasenkodierung.

Durch Einschalten eines Gradienten wéhrend der Aufnahme des Signals verursacht
man eine beziiglich der Gradientenrichtung unterschiedliche Prézessionsfrequenz der
angeregten Spins. Da die Prézessionsfrequenz und der Ort eines Spins in einem linearen
Zusammenhang stehen, kann man durch Fouriertransformation des aufgenommenen
Signals iiber die Signalfrequenzen auf die Orte der Signalquellen schlielen. Je héher der
Anteil einer bestimmten Frequenz im Frequenzspektrum ist, desto hoher ist die Anzahl
der an dem zugehorigen Ort prazedierenden Spins (die Spindichte) bzw. desto groBer ist
deren Transversalmagnetisierung. Durch Kombination von schichtselektiver Anregung
und Frequenzkodierung erreicht man eine Auflésung in zwei Dimensionen. Den fiir die
Frequenzkodierung verwendeten Gradienten bezeichnet man als Lesegradient, da bei
den konventionellen Verfahren nur wihrend der Frequenzkodierung eine Aufnahme des
Signals erfolgt.

Die Auflosung der dritten Raumrichtung erfolgt durch einen Phasenkodierungsschritt,
der zwischen Anregung und Frequenzkodierung erfolgt. Hierbei wird ein Gradient in
der bisher nicht aufgeldsten Raumrichtung, der Phasengradient, fiir eine definierte Zeit-
dauer eingeschaltet und wieder ausgeschaltet. Nach Abschalten des Phasengradienten
préazedieren die Spins wieder mit einheitlicher Frequenz. Aufgrund der Prézession mit
unterschiedlicher Frequenz wihrend des Phasenkodierungsschrittes besitzen sie jedoch
eine beziiglich der Phasenkodierungsrichtung unterschiedliche Phasenlage, woher auch
der Name ,,Phasenkodierung* stammt. Da bei der Aufnahme ein komplexes Signal re-
gistriert wird, kann aus der Phasenlage die Ortsauflésung in der dritten Dimension
gewonnen werden.

Bei der Phasenkodierung ist zu bedenken, dass das aufgenommene Signal die Superpo-
sition des von den einzelnen Spins induzierten Signals ist. Mit Hilfe der Additionstheo-
reme kann einfach nachgerechnet werden, dass man zwei Spins mit gleicher Frequenz
und unterschiedlicher Phasenlage nicht direkt auflésen kann, da sich beide Wellen zu
einer Welle iiberlagern, aus der die einzelnen Phasenlagen nicht mehr ermittelt werden
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kénnen. Um eine Auflésung zu ermoglichen, ist es erforderlich, die Aufnahme mit unter-
schiedlicher Amplitude des Phasengradienten je nach gewiinschter Auflosungsqualitit
mehrfach zu wiederholen.

Die bisherige Darstellung der Ortsauflosung ist die historisch gewachsene Betrachtungs-
weise der Ortsauflosung und eignet sich fiir die Beschreibung der konventionellen MR-
Bildgebungsverfahren. Die Spiral-Tomographie jedoch fiigt sich nicht in dieses Schema.
Deshalb soll im néchsten Abschnitt ein Formalismus eingefiihrt werden, der eine allge-
meinere Betrachtung der Ortsauflosung ermoglicht und dabei Frequenz- und Phasen-
kodierung vereinheitlicht.

In Abschnitt 2.3 wurden die Gradienten mit G, G, und G, bezeichnet. Hierbei handelt
es sich um die tatséchlichen, von den Gradientenspulen erzeugten Felder mit Orientie-
rung gemaf des statischen By Feldes. Welche dieser Gradienten als Schicht-, Lese- und
Phasengradient gewéhlt werden, ist beliebig und bestimmt die Orientierung des Bildes.
Solange Schicht-, Lese- und Phasengradient orthogonal zueinander stehen, ist es egal,
welche tatséchlichen Gradienten ihnen zugeordnet sind, und es ist auch moglich, Uber-
lagerungen der tatséchlichen Gradienten zu wéhlen. Auf diesem Wege konnen beliebi-
ge Schichtorientierungen realisiert werden. Schicht-, Lese- und Phasengradient werden
deshalb als logische Gradienten bezeichnet und konnen je nach gewéhlter Orientierung
durch eine lineare Operation auf G, G, und G, abgebildet werden. In den folgenden
Abschnitten werden daher nur noch die logischen Gradienten betrachtet, welche mit
Gs, G, und G, abgekiirzt werden.

2.5.3 Der k-Raum

In Abschnitt 2.4.2 wurde dargestellt, dass die Spins durch Schalten eines Gradien-
ten dephasiert und durch umgekehrtes Schalten wieder rephasiert werden koénnen. Die
Dephasierung kann in jede Raumrichtung durch Wahl des entsprechenden Gradienten
durchgefiihrt werden, und der Dephasierungsgrad hingt von der verwendeten Gradi-
entenamplitude sowie der Einschaltdauer ab. Fiir diesen richtungsabhéngigen Depha-
sierungsgrad soll nun eine Grofle eingefiihrt werden, die mit k-Raum Position k(t) be-
zeichnet wird. Bei der 2D Bildgebung handelt es sich hierbei um eine zweidimensionale
GroBle, wobei eine Koordinate die Dephasierung in Lesegradient-Richtung und die an-
dere die Dephasierung in Phasengradient-Richtung beschreibt. Die k-Raum Position
berechnet sich aus den seit der Anregung geschalteten Gradienten mit

k(t) = Q;/G(T) dr, (2.41)

wobei G = (G,,G,) und k = (k,, k,) ist.

Im vorigen Abschnitt wurde gezeigt, dass sich die Ortsinformation aus dem gemessenen
Signal durch eine Fouriertransformation rekonstruieren lésst, da iiber die Gradienten
ein linearer Zusammenhang zwischen Frequenz und Ort hergestellt wird. Das aufge-
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nommene Signal besitzt somit den Charakter der Fouriertransformierten des Objektes,
was mit Hilfe des k-Raumes verdeutlicht werden kann.

In der Spule wird von einem angeregten Spin ein Strom induziert, der proportional zu
der Transversalkomponente p; seines magnetischen Momentes ist. Sind keine Gradien-
ten eingeschaltet, so préazediert das Moment unter Vernachlissigung von Relaxations-
effekten mit konstanter Frequenz wy:

py (r,t) = pg - 0t (2.42)

Werden Gradienten eingeschaltet, so kommt es zu einer zusétzlichen orts- und
zeitabhéngigen Anderung der Phasenlage:

[ (T, t) = pg - 0TI — g giwot gielnt) (2.43)

wobei sich die Anderung der Phasenlage unter Verwendung von Gleichung (2.39) und
(2.41) berechnen lésst:

o(r,t) = /Aw(r,T)dT: /qu(T) -rdT:qz/G(T) dr -r
= 10<(t) T 0 0 (2.44)

Eingesetzt in (2.43) ergibt sich:
o (r,t) = g - otk O (2.45)

Bei der Aufnahme {iberlagern sich die Signale aller angeregten Spins, was mit Hilfe der
ortsabhéngigen Spindichte p(r) ausgedriickt werden kann:

piselt) = [ p06) i et e — gy e [y 0T (20

Im Empfanger des MR-Systems wird mit einem Quadratur Detektor die By Resonanz-
frequenz e™°t automatisch demoduliert, sodass sich das aufgezeichnete Signal mit einem
Skalierungsfaktor ¢ als

S(t)=c- /p(r) ekOT P2 (2.47)

schreiben lasst. Man sieht, dass das Signal direkt der gemessenen Fouriertransformierten
der Spindichte der angeregten Schicht entspricht. Die k-Raum Position gibt hierbei
die jeweils zugehorige Koordinate im Frequenzraum an, was auch den Namen k-Raum
begriindet.

Ziel einer MR-Bildgebungssequenz ist es nun, durch Schalten von Gradienten die zweidi-
mensionale Fouriertransformierte einer angeregten Schicht geeignet abzutasten, sodass
eine Rekonstruktion des Bildes moglich ist. Die Fouriertransformierte wird dabei ent-
lang einer Trajektorie im k-Raum abgetastet, die sich mittels (2.41) aus den Gradienten
berechnen lédsst. Aus der Gleichung ist ersichtlich, dass die jeweils abgetastete Positi-
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on des k-Raumes von der gesamten Historie der Gradienten seit Anregung abhéngig
ist und es nicht moglich ist, innerhalb des k-Raumes zu ,,springen“. Das Abtasten des
k-Raumes kann mit einer einzelnen Anregung oder mit mehreren Anregungen erfolgen,
wobei man bei jeder Neuanregung im Zentrum des k-Raumes startet, da sich die Spins
nach der Anregung in Phase befinden.

In der Darstellung des vorigen Kapitels wurde die Abtastung mit mehreren Anregungen
durchgefiihrt, wobei der Phasenkodierungsschritt durch Variation der Gradientenam-
plitude zur Positionierung an eine jeweils unterschiedliche Position beziiglich der £,
Koordinate verwendet wurde. Der anschlieBende Frequenzkodierungsschritt diente zum
Abtasten der k-Raum Zeile, indem wahrend der Datenaufnahme eine Bewegung entlang
der k, Koordinate durch Einschalten des Lesegradienten durchgefiihrt wurde.

Durch Einfiihrung des k-Raum Formalismus wird deutlich, dass groffe Gemeinsamkeiten
zwischen MR-Bildgebung und Fourieroptik bestehen. In der Methodik gibt es daher
breite Uberschneidungen mit anderen Disziplinen, denen ein Fourier-basierter Ansatz
zu Grunde liegt.

2.6 Kontrastmechanismen

Zum Abschluss der Einfithrung in die MR-Bildgebung soll kurz auf die fiir den Bildkon-
trast verantwortlichen Mechanismen eingegangen werden. Wie bereits in Abschnitt 2.5.2
erwahnt, hangt die Amplitude des induzierten Signals von der Spindichte sowie von der
wahrend der Aufnahme vorhandenen Transversalmagnetisierung ab. Die Transversal-
magnetisierung ist geméf der Bloch-Gleichung von den Zeitkonstanten 77 und 75 bzw.
T abhéngig. Durch Variation der Messsequenz kénnen die mit der Signalamplitude in
Verbindung stehenden Groflen verschieden gewichtet werden, sodass der Bildkontrast
mit der jeweils gewahlten Grofle assoziiert werden kann.

Fiihrt man eine Gradientenecho-basierende Aufnahme direkt nach Anregung der Schicht
durch, so ist der Bildkontrast von der Spindichte der jeweiligen Bildregionen dominiert.
Fiigt man eine Pause zwischen Anregung und Aufnahme ein, so erhdlt man eine 73-
Wichtung, da der Zeitraum zwischen Anregung und Akquisition nun grof§ ist und das
Signal je nach ortsabhéngiger T Zeitkonstante mehr oder weniger stark durch Rela-
xation abgeklungen ist. Regionen mit starker Spin-Spin-Relaxation erscheinen in den
Bildern dunkel, Regionen mit niedriger Relaxation erscheinen hell. Verwendet man ein
Spinecho, so kann man eine reine T,-Wichtung erreichen, da das Spinecho die zusétzli-
chen T3 Relaxationseffekte kompensiert.

Um eine T7-Wichtung zu erreichen, miissen die Repetitionsrate sowie der Kippwinkel
hoch gewéhlt sein. Dies fiithrt dazu, dass nach Ende der Aufnahme noch viel transversale
Magnetisierung vorhanden ist. Durch das Schalten von Spoiler-Gradienten kann die
verbleibende Magnetisierung dephasiert werden, sodass sie effektiv kein Signal mehr
erzeugt. Dieser verbleibende Anteil steht allerdings fiir die néichste Anregung nicht zur
Verfiigung, da er sich noch in der Transversale befindet. Regionen mit einer geringen
Ti-Relaxation erscheinen in den Bildern deshalb dunkel, weil sich ein grofler Anteil
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der Spins aufgrund des langsamen Zuriickklappens bei der Neuanregung noch nicht
wieder in der Longitudinale befindet. Regionen mit schneller 7T}-Relaxation erscheinen
hingegen hell. T}-gewichtete Bilder besitzen daher einen inversen Charakter im Vergleich
zu anderen Wichtungen, sie stellen jedoch nicht das Inverse einer 75-Wichtung dar. Fiir
den jeweiligen Bildkontrast sind unterschiedliche physikalische Prozesse verantwortlich,
wobei die T7 und T, verursachenden Effekte oftmals auch in einem Zusammenhang
stehen.

Da die T} und T3 Relaxationszeiten sowie der Protonenanteil fiir unterschiedliches bio-
logisches Gewebe verschieden sind, erklart sich der gute MR-Kontrast bei der Untersu-
chung von Weichgewebe, weshalb die MR-Bildgebung etwa fiir die Diagnose von Hirn-
tumoren besonders geeignet ist. Auf eine Diskussion der je nach Gewebetyp auf makro-
molekularer Ebene stattfindenden, fiir die Relaxationen verantwortlichen Prozesse soll
an dieser Stelle verzichtet werden.
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Kapitel 3

Methoden und Versuchsaufbau

In diesem Kapitel sollen die methodischen Aspekte der Arbeit besprochen werden.
Insbesondere soll die entwickelte Softwareumgebung fiir die Planung, Durchfiihrung
und Rekonstruktion realer Messungen ebenso wie fiir Simulationen vorgestellt werden.
Das Kapitel wurde bewusst vor der Behandlung weiterer theoretischer Grundlagen ein-
gefiigt, weil in den folgenden Kapiteln auf die dargestellten Verfahrensweisen fortlaufend
zuriickgegriffen wird.

3.1 Entwicklung einer Sequenzumgebung

Die im Rahmen der Arbeit entwickelte Softwareumgebung mit dem_Arbeitstitel » TWIS-
TER* besteht aus einer Reihe von interagierenden Modulen. Ein Ubersichtsschema ist
in Abbildung 3.1 zu sehen.

Das Modul ,,Grad_Calc* implementiert die in Kapitel 4 vorgestellten k-Raum Trajekto-
rien und erzeugt eine Datei mit den Spannungswerten, die zum Abfahren der gewéhlten
Trajektorie von dem Gradientenverstiarker des MR-Systems geschaltet werden miissen.
Die Parameter fiir die gewiinschte Trajektorie entnimmt das Modul aus einer Konfigura-
tionsdatei, auf die auch alle weiteren Module zugreifen. Es konnen hierbei Trajektorien
sowohl mit einer einzelnen Anregung als auch mit mehreren Anregungen realisiert wer-
den, wobei fiir jede Anregung eine eigene Datei mit Spannungswerten erzeugt wird.

Die berechneten Gradientenschaltungen kénnen mit Hilfe der , TWISTER-Sequenz*
auf dem MR-System abgespielt werden, sodass eine reale Messung durchgefiihrt werden
kann. Eine weitergehende Beschreibung der Messsequenz befindet sich in Abschnitt 3.4.
Die wihrend der Messung aufgenommenen Rohdaten werden iiber das Modul ,, TWIS-
TER Dump® auf dem MR-System in einem internen Dateiformat gesichert, welches u.a.
Informationen {iiber die Schichtpositionierung enthélt. Da auf diesem Wege von dem
MR-System keine Rekonstruktionsschritte durchgefiihrt werden, ist es moglich, dass
ein einzelner Rohdatensatz nachtréglich mit verschiedenen Verfahren rekonstruiert und
verglichen werden kann.
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Abb. 3.1: Uberblick iiber die TWISTER Sequenzumgebung.

Alternativ zur Durchfithrung einer realen Messung kann mit dem Modul ,,Simulator*
der Messvorgang simuliert werden. Hierbei konnen auch mogliche Messfehler nachge-
ahmt werden. Eine Beschreibung des verwendeten Simulationsprinzips befindet sich im
néachsten Abschnitt. Das Simulator-Modul erzeugt aus den Simulationsdaten eine Datei
im gleichen Format wie das ,, TWISTER Dump* Modul, sodass es fiir die weiterverarbei-
tenden Module keinen Unterschied macht, ob die Daten der Messung oder Simulation
entstammen.

Das Modul ,,RCoeff_Calc* fithrt die Berechnung von Interpolationskoeffizienten fiir die
Bildrekonstruktion durch und speichert diese in einer Datei. Da sich die Interpolations-
koeffizienten bei gleicher Trajektorie je Messung nicht &ndern, kann die Bildrekonstruk-
tion auf diesem Wege nach einmaliger Berechnung mit einer hohen Geschwindigkeit
erfolgen, auch wenn die Berechnung der Koeffizienten aufwendige numerische Verfah-
ren beeinhaltet. Als Bildrekonstruktionsverfahren stehen die in Kapitel 5 vorgestellten
Verfahren zur Verfiigung.

Die endgiiltige Bildrekonstruktion fithrt das Modul ,,Offline_Reconstruction* durch, in-
dem es die Rohdaten und zuvor berechneten Interpolationskoeffizienten auswertet. Die
rekonstruierten Schichtaufnahmen werden in einem internen Format abgelegt, welches
die Matrixpunkte als komplexe Gleitkommazahlen behandelt.

Die erstellten Bilder kénnen anschliefend mit dem Modul ,, TIV* betrachtet werden.
Der Bildbetrachter erlaubt es, Helligkeit und Kontrast interaktiv einzustellen sowie den
Faktor der Vergroflerung, die iiber eine bilineare Interpolation realisiert wird, frei zu
wéhlen. Da die Daten als komplexe Zahlen gehandhabt werden, ist es moglich, zwi-
schen Betragsbild, Phasenbild und Darstellung von Real- und Imaginérteil umzuschal-
ten. Diese Funktionalitdt wurde umgesetzt, weil das Betrachten von Phasenbildern im
Hinblick auf die Untersuchung von Bildartefakten niitzliche Informationen liefern kann.
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Die Messsequenz kann neben der Aufnahme von Schichtbildern auch in einen Modus
zur Messung von Gradienten umgeschaltet werden. Fiir die Auswertung derartiger Mes-
sungen existieren die Module ,, Tracking* und ,,OscFit*, die in Kapitel 6.1 besprochen
werden.

Alle Module wurden in der Sprache C/C++ programmiert und mit Visual C++ 6.0
(Microsoft Corporation, Redmond, USA) kompiliert. Fiir aufwindige numerische Be-
rechnungen wurde auf die GNU Scientific Library! zuriickgegriffen. Der Bildbetrachter
wurde auf Basis der wxWindows Klassenbibliothek? entwickelt, um eine plattformiiber-
greifende Verfiigharkeit zu ermdoglichen. Die Module besitzen die Moglichkeit, berech-
nete Daten in einem mit GNU Plot® kompatiblen Dateiformat auszugeben, sodass bei-
spielsweise die berechneten Trajektorien mit GNU Plot visualisiert werden kénnen. Auf
diesem Wege sind die in der Arbeit enthaltenen Diagramme erstellt worden.

Mit dem vorgestellten Paket aus Softwaremodulen wurde ein flexibler Rahmen geschatf-
fen, um systematische Untersuchungen im Hinblick auf die in der Arbeit besproche-
nen Themengebiete durchfithren zu konnen. Die Implementierung von jeweils mehreren
Ansétzen auf den einzelnen Ebenen, d.h. verschiedene Trajektorien, mehrere Rekon-
struktionsverfahren und die Wahl zwischen Simulation und Messung, unterstiitzt dabei
eine gezielte Eingrenzung von Problemursachen.

3.2 Simulation des Messvorgangs

Das fiir die Simulationen verwendete Prinzip basiert auf der Tatsache, dass das beim
Abtasten des k-Raums aufgenommene Signal der Fouriertransformierten des Messobjek-
tes entspricht. Zur Simulation werden die zuvor berechneten Gradientenschaltungen in
SI-Einheiten umgerechnet, auf die gewiinschte Abtastrate angepasst und mit Gleichung
(2.41) in die zugehorige k-Raum Trajektorie iiberfithrt. Das simulierte Messsignal wird
anschliefend gewonnen, indem die analytisch vorliegende Fouriertransformierte eines
sogenannten numerischen Phantoms an den Punkten der berechneten k-Raum Trajek-
torie ausgewertet wird.

Eine einfache analytische Fouriertransformierte fiir ein numerisches Phantom erhélt
man, wenn man als Phantom ein Objekt wé&hlt, was sich durch Uberlagerung von El-
lipsen darstellen lésst. Fiir die Fouriertransformierte einer Ellipse gilt:

i(kon+kyyn) anJ1(bny/ (Un@n /b,)? + 02)
\/(unan/bn)2 —+ U?L

En(kxak:yapnaanabnaxnaynaan) = pPnt€ ) (31)

mit
Uy, = Ky cosay, + kysinay, Uy, = —kg sin oy, + ky cos ay, . (3.2)

L http:/ /www.gnu.org/software/gsl
2 http://www.wxwindows.org
3 http://www.gnuplot.info
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Abb. 3.2: Verwendete numerische Phantome. Links: Shepp-Logan Kopfphantom,
Rechts: Strukturphantom.

Hierbei bezeichnet p, die Intensitit, x,, und y, die Position, a, und b, die Linge der
Hauptachsen sowie «,, den Neigungswinkel der Ellipse. J; () ist die regulére zylindrische
Bessel-Funktion erster Ordnung.

Die Fouriertransformierte des gesamten Objektes ergibt sich durch Addition der Fou-
riertransformierten der einzelnen Ellipsen:

N

E(k:m ky) = Z En(kmp ky7 pn; anu bn7 .fL’n, yn7 Oén) : (33)

n=0

Das simulierte Signal entspricht somit in Analogie zu (2.47) :

S(t) = E(k (1), kp(1)) - (3.4)

Fiir die Untersuchungen im Rahmen der Arbeit wurden zwei verschiedene numerische
Phantome verwendet (siche Abbildung 3.2). Das linke von SHEPP und LOGAN vor-
gestellte Phantom hat sich als iibliches Testbild fiir die Simulation von Kopfuntersu-
chungen etabliert und wird als Shepp-Logan Kopfphantom bezeichnet [4]. Das rechte
Phantom ist die Nachahmung eines Qualitétssicherungsphantoms, das an vielen Stellen
der Arbeit als reales Messobjekt verwendet wurde. Das Qualitétssicherungsphantom
besteht aus einem Plexiglas-Zylinder mit eingelassenen Plexiglas-Stdben, der mit einer
schwachkonzentrierten Kupfersulfat-Losung gefiillt ist. Die Nachahmung des Messob-
jektes in der Simulation ermoglicht den direkten visuellen Vergleich der Auswirkung
von etwaigen Messfehlern.

Neben der Simulation eines idealen Messvorganges ist es moglich, eine Reihe von Ef-
fekten zu simulieren, die bei der tatséchlichen Messung auftreten und fiir Bildartefakte
verantwortlich sein konnen. Hierzu zdhlen der T5-Abfall, Abweichungen zwischen theo-
retischen und tatséchlichen Gradientenfeldern sowie Phasendrifts des Signals. Die Simu-
lation derartiger Effekte erfolgt durch den Einbau entsprechender Terme in Gleichung
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(3.4) und findet Anwendung in Kapitel 6, wo die auftretenden Bildartefakte néher un-
tersucht werden. Aufgrund des verwendeten Simulationsprinzips konnen hierbei jedoch
nur globale Effekte simuliert werden und die Simulation von lokalisierten Effekten, et-
wa lokale Inhomogenitéten, ist nicht ohne Weiteres moglich. Um dieses zu realisieren,
miisste direkt bei der Simulation eines Spinsystems auf Basis der Bloch-Gleichung an-
gesetzt werden. Da diese Vorgehensweise mit einem hohen Rechenaufwand verbunden
ist und die qualitativen Erkenntnisse durch globale Simulationen im Hinblick auf die
Fragestellung der Arbeit fiir ausreichend gehalten werden, wurden die Untersuchungen
auf das vorgestellte Simulationsprinzip beschrankt.

3.3 Verwendetes MR-System

Die im Rahmen der Arbeit durchgefithrten Messungen wurden mit einem Ganzkorper-
MRT-System vom Typ Trio (Siemens Medical Systems, Erlangen) aufgenommenen.
Das System verfiigt iiber einen supraleitenden Magneten mit einer Feldstdrke von
By = 2.89T sowie ein Gradientensystem mit einer maximalen Feldstérke von 40 mT/m
je Raumrichtung, die mit einer Steigung von bis zu 200 mT/( m - ms) geschaltet werden
kann. Um das Risiko einer Nervenstimulation des Patienten zu vermindern, sind die
Gradientenfelder in den Randbereichen abgeschwécht und weisen somit eine Nichtli-
nearitét auf. Dieses fithrt je nach Abstand vom Isozentrum zu einer Bildverzerrung und
kann im Rahmen der Bildrekonstruktion mit einem Filter korrigiert werden [5].

Um eine moglichst hohe Homogenitét des By Feldes zu erreichen, wurden beim Aufbau
des Systems Bleche in den Magneten eingefiihrt. Auf diesem Wege kénnen grobe Feldin-
homogenitédten kompensiert werden, was in der Literatur als passiver Shim bezeichnet
wird. Ferner ist das System mit zusétzlichen Spulen ausgestattet, die Felder in Form
von Kugelflichenfunktionen erzeugen konnen. Durch gezieltes Einstellen der von die-
sen Spulen erzeugten Felder kann die Homogenitéit des By Feldes nochmals verbessert
werden. Hierzu wird nach Positionierung des Patienten ein Vorgang gestartet, bei dem
wiederholt Bilder aufgenommen und dabei iterativ die Stromstérke in den Spulen an-
passt wird, bis die gewiinschte Homogenitét erreicht ist. Dieser Vorgang wird als aktiver
Shim oder 3D Shim bezeichnet. Nach dem Shim-Vorgang wird die zur Anregung der
Wasserprotonen benotigte Resonanzfrequenz durch Aufnahme und Auswertung eines
Spektrums jeweils neu bestimmt.

Fiir die Hochfrequenzanregung und die Aufnahme des Messsignals wurde eine Birdcage-
Spule (USA Instruments, Ohio, USA) verwendet.

Um sicherzustellen, dass die Messergebnisse nicht von auflergewohnlichen Kalibrierungs-
fehlern des verwendeten Gerétes beeinflusst sind, wurden zusétzlich Vergleichsmessun-
gen an baugleichen Geréaten durchgefiihrt.
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Abb. 3.3: Pulsdiagramm der implementierten Messsequenz mit Spiraltrajektorie.
(a) Fettséttigung, (b) Schichtanregung, (c) vorberechnete Gradientenschaltung und Daten-
aufnahme, (d) Spoiler-Gradienten

3.4 Verwendete Messsequenz

Die fiir die Messungen verwendete Sequenz wurde auf Basis der Sequenzentwicklungs-
umgebung IDEA (Siemens Medical Systems, Erlangen) entwickelt. Eine Sequenz ent-
spricht hierbei einer Bibliothek, die sowohl auf dem Konsolenrechner unter dem Be-
triebssystem Windows NT (Microsoft Corporation, Redmond, USA) als auch auf dem
Echtzeitrechner des MR-Systems unter dem Betriebssystem VxWorks (Wind River,
Alameda, Canada) geladen werden kann und die Vorbereitung der Messung sowie die
Ansteuerung der beteiligten Funktionseinheiten durchfiihrt. Ein Ablaufdiagramm der
Sequenz ist in Abbildung 3.3 zu sehen.

Die Messung beginnt mit einem optionalen Fettsdttigungspuls. Eine Fettsittigung wird
benotigt, weil die Resonanzfrequenz von Fett in der Ndhe der Wasserfrequenz liegt
und es durch angeregtes Fett zu stérenden Signalen kommt, welche als Artefakte durch
chemische Verschiebung bezeichnet werden. Um das Fett abzuséttigen, wird ein nicht-
schichtselektiver Puls mit Fettresonanzfrequenz eingestrahlt, wodurch die Spins der
Fettmolekiile in die Transversale geneigt werden. AnschlieBend werden Spoilergradi-
enten in alle Raumrichtungen geschaltet, sodass das Fettsignal dephasiert wird. Bei
der nachfolgenden schichtselektiven Anregung kommt es nur noch zu geringen Storun-
gen durch das Fett, weil der Hauptanteil der Fettspins dephasiert in der Transversale
vorliegt. Eine Alternative zu diesem Vorgehen stellt die spektral- und raumselektive
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Fettsittigung dar [6-8]. Dieses Verfahren wurde jedoch nicht implementiert, da die
bestehende Losung im Hinblick auf andere Artefaktursachen ausreichend ist.

Nach der Fettsittigung erfolgt die schichtselektive Anregung mit eingeschaltetem
Schichtgradienten. Fiir die Anregung wird ein gefilterter Sinc-Puls verwendet. Um Arte-
fakte durch Transversalmagnetisierung aus vorherigen Anregungen zu minimieren, wird
die Phase des Anregungspulses bei jeder Neuanregung variiert, damit eine Kohérenz ver-
bleibender Spins verhindert wird. Dieses Prinzip wird als HF-Spoiling bezeichnet. Der
Kippwinkel der Spins ist frei wihlbar und wird iiber eine Anderung der Amplitude des
HF-Pulses realisiert. Die Einstellung der Schichtdicke erfolgt {iber die Amplitude des
Schichtgradienten. Um eine durch den Schichtgradienten bedingte Dephasierung des
Signals riickgéngig zu machen, wird nach Ende der Anregung ein Rephasierungsgradi-
ent in Schichtrichtung mit umgekehrtem Vorzeichen geschaltet, dessen Zeitintegral dem
halben Zeitintegral des Schichtgradienten entspricht.

Zwischen dem Ende der Anregung und dem Start der Datenakquisition erfolgt eine
Pause von frei einstellbarer Dauer. Am Ende der Pause werden die zuvor aus Dateien
geladenen Gradientenschaltungen in Lese- und Phasenrichtung abgespielt. Welche Form
die Gradientenschaltung dabei besitzt, ist fiir die Sequenz unrelevant, solange die sys-
tembedingten Grenzwerte beziiglich der Amplitude und Steigung eingehalten werden.
Durch Austauschen der Dateien mit den Gradientenformen kann das Abtastschema der
Sequenz im k-Raum komplett gedndert werden. Die Schaltung der Gradienten erfolgt
auf einem 10 us Raster.

Parallel zum Start der Gradienten wird die Aufnahme der Messdaten gestartet. Da sys-
tembedingt pro Datenanfrage nur eine begrenzte Anzahl von Messpunkten aufgezeich-
net werden kann, werden je nach Bedarf mehrere Anfragen nacheinander gestartet. Auf
diesem Wege ist es moglich, eine kontinuierliche Messzeit von mindestens 150 ms je An-
regung zu erreichen. Die Abtastgeschwindigkeit (engl. Dwelltime) ist in 1 us Schritten
frei wihlbar und bleibt wihrend der Messung konstant.

Nach Ende des Lese- und Phasengradienten werden in alle Raumrichtungen Spoilergra-
dienten geschaltet, damit verbleibende, fiir die néichste Anregung stérende Magnetisie-
rung dephasiert wird.
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Kapitel 4

Trajektorienberechnung

In diesem Kapitel sollen die fiir das Abtasten des k-Raumes erforderlichen Schaltungen
der Gradientenfelder behandelt werden. Einleitend werden die fiir eine Rekonstruktion
notwendigen Anforderungen diskutiert. Anschliefend sollen die konventionellen Trajek-
torien im Hinblick auf diese Aspekte besprochen werden. Es folgt die fiir das Thema der
Arbeit zentrale Berechnung von Spiraltrajektorien. Abschlieend wird eine rechteckige
Spiraltrajektorie vorgestellt.

4.1 Grundsitzliche Uberlegungen

Das gemifl Gleichung (2.47) gewonnene kontinuierliche Signal wird beim Messvorgang
diskret abgetastet. Betrachtet man zunéchst den einfacheren Fall der eindimensionalen
Abtastung eines Spektrums, so lidsst sich der digitale Abtastvorgang als Multiplikati-
on des kontinuierlichen Spektrums S(k) mit einer Kammfunktion der Rasterweite Ak

schreiben:
D(k) = combag (k) - S(k) . (4.1)

Fiir die Rekonstruktion wird eine Fouriertransformation des Signals durchgefiihrt. Da-
durch ergibt sich aufgrund der Eigenschaften der Fouriertransformation:

D(z) = comby jay * S(z) (4.2)
wobei S(z) die Fouriertransformierte des kontinuierlichen Signals S ist und  das Fal-
tungsprodukt bezeichnet. Man erhélt somit eine periodische Abbildung des Messobjek-
tes, wobei die Bildkopien im Abstand 1/Ak auftreten. Soll ein Objekt mit der Lénge
FOV aufgenommen werden, so folgt daraus, dass zwei benachbarte Abtastpunkte nicht
weiter als 1/Ak auseinander liegen diirfen, da sich die Bildkopien ansonsten iiberlappen
wiirden. Fiir den Abstand zwischen zwei Messpunkten gilt somit:

1

Ak = —— .
b FOV

(4.3)
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Dieses Kriterium wird als Nyquist-Kriterium bezeichnet. Die Grofle FOV muss hierbei
nicht direkt der Objektgrofie entsprechen, sondern FOV ist als abzubildendes Messfeld
(engl. Field of View) zu verstehen und kann durchaus grofler als das Objekt gewihlt
werden. Die obigen Uberlegungen lassen sich direkt auf den zweidimensionalen Fall
iibertragen. Die Grofle des Messfeldes kann im zweidimensionalen Fall prinzipiell fiir
jede Raumrichtung unabhéngig gewihlt werden. Im Folgenden soll sich der Einfachheit
halber jedoch auf ein quadratisches Messfeld beschrankt werden.

Wihrend die Grofle des Messfeldes mit dem Abstand zwischen den Messpunkten in
Zusammenhang steht, so steht die Auflosung des Bildes N, d.h. die Anzahl der Pixel
je Raumrichtung, mit der Anzahl der aufgenommenen Messpunkte in Verbindung. Die-
ses ist plausibel, weil die diskrete Fouriertransformation die Anzahl der Punkte eines
Datensatzes nicht dndert. Fiir eine Aufnahme mit der Auflosung N x N Pixel ergibt
sich daraus, dass der k-Raum in dem Intervall —k,,,x bis k.« abgetastet werden muss,

wobei gilt:
N -1 N -1
e = =5 AR =5 oV |

(4.4)

Die Geschwindigkeit der Bewegung im k-Raum ist von der Amplitude der geschalteten
Gradienten abhéngig. Der Abtastabstand kann ferner iiber die Abtastrate eingestellt
werden. Diese Parameter sind bei der Berechnung einer Trajektorie so zu wihlen, dass
obige Kriterien erfiillt sind.

Die Amplitude der Gradienten sowie die mogliche Steigung beim Ein- und Ausschal-
ten der Gradienten sind systembedingt beschréankt. Ferner tritt das Problem auf, dass
es bei schnellen Schaltvorgéingen zur Induzierung von Strémen am und im Patienten
kommen kann, was als unangenehmes Kribbeln empfunden wird (periphere Nervensti-
mulation, PNS) und im Extremfall sogar zu Herzrhythmusstorungen fithren kann. Es
ist daher notwendig, einen patientenbedingten Grenzwert fiir die Steigung der Gradi-
enten einzufithren. Dieser Wert wird iiblicherweise empirisch bestimmt und liegt bei
den heutigen Gradientensystemen unter den systembedingten Grenzwerten. Bei allen
Schaltvorgéngen miissen somit die Bedingungen erfiillt sein:

G < Ghax G < Ghax » (4.5)

wobei Gpax die maximale Gradientenamplitude (gemessen in mT/m) und Grax die
maximale Steigung oder Slewrate (gemessen in mT/(m-ms)) ist.

4.2 FLASH und Multi-Echo FLASH

Bei einer FLASH-Sequenz (Fast Low Angle Shot) erfolgt die Abtastung des k-Raumes
zeilenweise, wobei fiir jede Zeile eine neue Anregung erfolgt. Fiir die Aufnahme eines
Bildes mit N x N Pixeln sind somit N Anregungen erforderlich.

Bei jeder Anregung findet folgender Ablauf statt:

1. Durch Einschalten beider Gradienten wird an die k-Raum Position &, = —kiax
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Abb. 4.1: FLASH Trajektorie und Gradientenschaltung. Links: k-Raum Trajektorie
fiir die Aufnahme eines Bildes mit 32 x 32 Pixeln. Fiir jede Zeilenaufnahme wird eine Neuanre-
gung durchgefiihrt, sodass die Bahn jeweils im Ursprung startet. Rechts oben: Schaltung des
Lesegradienten. Rechts unten: Schaltung des Phasengradienten fiir die rote und griine Bahn
in der Trajektoriendarstellung.

und k, = —kmax + (n — 1) - Ak gefahren, wobei n die Nummer der aktuellen
Anregung angibt.

2. Durch Einschalten des Lesegradienten wird an die k-Raum Position k, = Fkpax
gefahren und somit die Zeile abgetastet.

3. Zum Abschluss wird durch Schalten eines Gradienten in Phasenrichtung an die
Position k, = 0 zuriickgefahren.

Durch den letzten Schritt wird erreicht, dass die k-Raum Trajektorie bei jeder Anregung
an einer einheitlichen Position endet, was im Hinblick auf die Reduzierung moglicher
Artefakte durch verbleibende Magnetisierung wiinschenswert ist.

Bei der vorliegenden Implementierung wird bei Berechnung der fiir Bewegungen im
k-Raum verwendeten Gradientenschaltungen stets die vorgegebene maximale Steigung
Gmax verwendet. Kann die gewiinschte k-Raum Position unter Verwendung einer kon-
stanten Steigung beim Ein- und Ausschalten nicht erreicht werden, so wird der Gradi-
ent mit G eingeschaltet, bis die Amplitude G,y erreicht wird. Anschliefend bleibt
der Gradient mit G ., eingeschaltet, was als Flat Top Time bezeichnet wird, bis die
gewiinschte Position unter Beriicksichtigung der beim Ausschalten zuriickgelegten Stre-

cke erreicht ist.

In Abbildung 4.1 sind die FLASH k-Raum Trajektorie sowie die benotigten Gradien-
tenschaltungen dargestellt. Das FLASH Verfahren arbeitet sehr stabil und ist deshalb
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eines der Standardverfahren in der medizinischen Diagnostik. Die Aufnahme der Bilder
ist jedoch recht langsam, da fiir jede Zeile jeweils Fettsédttigung, Anregung und Spoiling
durchgefiihrt werden miissen.

Eine Steigerung der Geschwindigkeit kann erreicht werden, indem pro Anregung nicht
nur eine, sondern mehrere Zeilen aufgenommen werden. Dieses Verfahren wird als Multi-
Echo FLASH oder auch segmentiertes EPI bezeichnet. Der Gewinn an Geschwindigkeit
ist jedoch mit Komplikationen verbunden, da das Verfahren u.a. anfillig gegeniiber Ab-
weichungen zwischen theoretisch geschalteter und tatséchlicher, vom Objekt ., gespiirter*
Trajektorie wird. Diese Aspekte werden in Kapitel 6 besprochen.

4.3 Echo Planar Tomographie

Bei der Echo Planar Tomographie (EPI) wird die gesamte Abtastung des k-Raumes mit
einer einzelnen Anregung durchgefiihrt. Dadurch ist die Erstellung einer Schichtaufnah-
me erheblich schneller moglich als bei FLASH. Da die Akquisitionsdauer pro Anregung
jedoch deutlich langer ist als bei FLASH, ist EPI anféllig gegeniiber kumulativen Mess-
ungenauigkeiten, wie z.B. lokale Dephasierungen durch Inhomogenitéten.

Eine Schichtaufnahme wird bei EPI nach folgendem Schema gewonnen:

1. Durch Einschalten beider Gradienten wird an die k-Raum Position k, = —kax
und £, = —Fknax gefahren.

2. Durch Einschalten des Lesegradienten wird an die Position k, = k., gefahren.

3. Durch kurzes Einschalten des Phasengradienten (man spricht hier von einem Blip)
wird die k-Raum Position beziiglich der k, Komponente um Ak erhoht.

4. Die Schritte 2 und 3 werden wiederholt, bis der k-Raum in dem gewiinschten
Intervall abgetastet ist, wobei das Vorzeichen des Lesegradienten in Schritt 2
jeweils alterniert wird, sodass die Bewegung in abwechselnder Richtung jeweils
von —Kpay bis kpay erfolgt.

Ein Zuriickfahren von der Endposition ist bei EPI nicht erforderlich, da bei jeder An-
regung exakt die gleichen Gradienten geschaltet werden und die Endposition somit
nicht unterschiedlich ist. Eine Darstellung der EPI Trajektorie sowie die zugehdrigen
Gradientenschaltungen sind in Abbildung 4.2 zu sehen.

Aufgrund der mit zunehmender Aufnahmezeit ansteigenden Messungenauigkeiten wird
in der Praxis versucht, die Auslesezeit zusétzlich zu reduzieren. Dies kann einerseits
erreicht werden, indem die Bildauflosung in beide Raumrichtungen geméafl der Objekt-
groffe unterschiedlich gewéhlt wird, andererseits, indem der k-Raum nicht vollstdndig
abgetastet wird. Dieser Ansatz wird als Partial Fourier bezeichnet und basiert auf der
Tatsache, dass fiir die Fouriertransformierte eines reellen Signals f(z) € R gilt:

f(k) = J(=k) . (4.6)
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Abb. 4.2: EPI Trajektorie und Gradientenschaltung. Links: k-Raum Trajektorie fiir
die Aufnahme eines Bildes mit 32 x 32 Pixeln. Die gesamte Schicht wird mit einer Anre-
gung aufgenommen. Rechts oben: Schaltung des Lesegradienten. Rechts unten: Schaltung des
Phasengradienten.

In der Fouriertransformierten eines reellen Signals sind die zur Rekonstruktion bené6tig-
ten Informationen gewissermaflen mehrfach enthalten, weshalb das Abtasten des halb-
en k-Raumes prinzipiell ausreichen wiirde. Da ein MR-Bild in der Praxis jedoch immer
einen komplexen Anteil besitzt, muss deutlich mehr als die Hélfte des k-Raumes aufge-
nommen werden, sodass eine Reduzierung auf unter 6/8 des k-Raumes nicht zu vertreten
ist.

4.4 Spiraltrajektorien

4.4.1 Grundprinzip

Bei den bisher vorgestellten Verfahren wurde der k-Raum stets auf geradlinigen Bahnen
und somit entlang kartesischer Koordinaten abgetastet. Im Gegensatz dazu sollen bei
der Spiral-Tomographie die Gradienten so geschaltet werden, dass die Abtastung des
k-Raumes entlang einer Spiralbahn verlauft.

Durch Gleichung (2.41) wurde eine Verbindung zwischen k-Raum Trajektorie und Gra-
dienten hergestellt. Diese Gleichung kann umgedreht werden, sodass man unter Vorgabe
einer k-Raum Trajektorie die notwendigen Gradienten ermitteln kann:

. (4.7)

1

Im Hinblick auf die Einhaltung des Nyquist-Kriteriums wéahlt man iiblicherweise Ar-
chimedische Spiralen, d.h. Spiraltrajektorien mit dquidistantem Windungsabstand. Bei
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Abb. 4.3: Erfiillung des Nyquist-Kriteriums bei Spiraltrajektorien. Durch die Wahl
eines dquidistanten Windungsabstandes von Ak ist entlang der Achsen eine mit konventio-
nellen Trajektorien vergleichbare Situation hinsichtlich des Abtastabstands gegeben.

der Verwendung von nicht-kartesischen Abtastmustern ist es grundsétzlich nicht mehr
trivial, auf welche Weise das Nyquist-Kriterium erfiillt werden kann, da sich der Abtast-
und Rekonstruktionsvorgang nicht mehr in je Raumrichtung getrennte Einzelvorginge
aufteilen ldsst. Eine detaillierte Betrachtung dieser Problematik findet sich in [9]. Bei
der Spiralabtastung geht man durch Wahl einer Spirale mit &dquidistanten Windungen
im Abstand Ak von einer Erfiillung des Nyquist-Kriteriums aus, da zumindest beim
Durchgang durch die Koordinatenachsen eine zu kartesischen Trajektorien vergleichbare
Situation beziiglich des Punktabstandes gegeben ist (sieche Abbildung 4.3).

Eine Spirale mit dquidistanten Windungen kann durch die Gleichung
k(t) = a-0(t) e®® (4.8)

parametrisiert werden, wobei 6(t) eine zeitabhédngige, monoton steigende Funktion ist
und k = k, + ik, gilt. Einsetzen dieser Gleichung in (4.7) liefert die Gleichung:

G(t) = 2. 0()(1+ib(t)) ). (4.9)
q&
Durch diese Gleichung ist die Zeitabhéngigkeit der Trajektorie, d.h. die Punktverteilung

auf der Spirale, noch nicht charakterisiert und es gibt verschiedene Moglichkeiten fiir
die Wahl der Funktion 6(t).

In frithen Publikationen wurde hierfiir eine lineare Funktion vorgeschlagen [10,11]. Diese
fithrt zu einer konstanten Winkelgeschwindigkeit, sodass die Abtastpunkte unter geeig-
neter Wahl der Abtastrate auf radialen Linien liegen. Dadurch ist es zumindest in der
Theorie moglich, fiir die Bildrekonstruktion ein Verfahren namens Projection Recon-
struction einzusetzen, das iiblicherweise fiir radiale k-Raum Abtastung verwendet wird.
Man kann sich jedoch leicht vorstellen, dass diese Vorgehensweise bei unvermeidbaren
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Ungenauigkeiten der Gradientenschaltungen zu gravierenden Artefakten fithren muss,
und es liegen keine Informationen iiber brauchbare Implementierungen vor.

Der Nachteil einer Spirale mit konstanter Winkelgeschwindigkeit besteht darin, dass
viel Zeit im Inneren der Spirale bei den Umldufen mit kleinem Radius verbraucht wird.
Aufgrund der konstanten Abtastrate kommt es zu einer Uberabtastung in der inneren
Region und das Abtasten des gesamten k-Raums dauert aufgrund der Gradientenlimi-
tierungen lange. Es ist daher giinstiger, eine Spirale mit konstanter Bahngeschwindigkeit
zu wihlen. Dies kann niherungsweise durch die Wahl von 6(t) = v/t erreicht werden.
Mit Gleichung (4.9) ergibt sich fiir die notwendigen Gradientenschaltungen:

G@):g.ieix/ZjLﬁ.liei\/f (4.10)

Yot TR |

Man sieht, dass die Gleichung bei t = 0 eine durch den Term 1/+/t verursachte Sin-
gularitat besitzt, weshalb diese Gradientenschaltung nicht realisierbar ist. Selbst unter
Vernachléssigung der eigentlichen Singularitét bei ¢ = 0 durch verspétetes Einsetzen der
Gradienten ist dieses nicht moglich, weil hierzu die Gradienten schlagartig eingeschaltet
werden miissten, was die Randbedingungen fiir die Gradienten nicht zulassen.

Die Wahl der Funktion #(t) ist somit problematisch. Es gibt in der Literatur verschie-
dene Ansitze mit dem Ziel, eine Funktion zu finden, die zu einer moglichst konstanten
und geméfl der Randbedingungen maximalen Bahngeschwindigkeit fithrt, und dabei
speziell im Ursprung mit den Randbedingungen kompatibel ist. In den néchsten bei-
den Abschnitten sollen zwei Ansétze vorgestellt werden, die im Rahmen der Arbeit
implementiert und experimentell eingesetzt wurden.

Mehrfachanregungen

Die Abtastung des k-Raumes durch Spiralen kann mit einer einzelnen Anregung erfol-
gen, was man als Single Shot bezeichnet, oder auch mit mehrfacher Anregung. Bei der
mehrfachen Anregung erhoht man den Windungsabstand und dreht die Spirale bei je-
der Anregung, sodass man aus den einzelnen gedrehten Spiralen eine Gesamttrajektorie
zusammensetzen kann, die eine vergleichbare Abtastdichte besitzt wie bei der Einzel-
anregung (siehe Abbildung 4.4). Man spricht deshalb bei der Verwendung mehrerer
Anregungen von Interleaved Spirals.

Bei der Berechnung der Trajektorien fiir eine Aufnahme mit N, Anregungen geht man
zunéchst nach obiger Weise vor und erzeugt eine Trajektorie mit Windungsabstand

Nint : Ak - Nint/FOV . (411)

Diese Trajektorie wird bei der n-ten Anregung um den Winkel ¢,, = ﬁ—”t - n gedreht:

k(1) = k(t) - exp (z ;”tn) . (4.12)
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ADbb. 4.4: Spiralférmige Abtastung mit mehrfacher Anregung. Der durchgezogene
und der gestrichene Teil der Spirale werden jeweils nach einer Neuanregung aufgenommen.
Zusammengesetzt ergibt sich eine Abtastdichte, die das Nyquist-Kriterium erfiillt.

Die Drehung ist zeitunabhéngig und wirkt sich deshalb direkt auf die Gradientenschal-
tung aus:

G (t) = G(t) - exp <z 2 n) . (4.13)
Nint

In den folgenden Abschnitten werden die Trajektorien fiir Einzel- und Mehrfachanre-

gung gemeinsam behandelt, indem der Windungsabstand variabel gelassen wird. Durch

Wahl des Windungsabstands geméafi (4.11) und Verwendung von (4.13) lassen sich die

fiir eine Mehrfachanregung benétigten Gradientenschaltungen ermitteln.

4.4.2 Einfache L6sung

Eine einfache Losung fiir die Probleme bei der Wahl von 6(t) bietet die Funktion

t
0(t) = —= T (4.14)

welche u.a. von BORNERT ET AL. verwendet wurde [12]. Der Parameter o € [0, 1]
bestimmt hierbei den Typ der Spirale. Fiir o = 1 ergibt sich der Fall einer konstanten
Winkelgeschwindigkeit und fiir @« = 0 eine konstante Bahngeschwindigkeit. Durch die
Wahl von a zwischen diesen Werten kann die Spirale den Randbedingungen angepasst
werden.

Die Trajektorie ldsst sich durch Einfligen zusédtzlicher Parameter in Gleichung (4.8)

beschreiben mit: ; .
k(t) = Kkpax - 0 (T) exp (27TZJ9 (T)) ) (4-15>

wobei J die Anzahl von Umdrehungen der Spirale und 7" die vorgegebene Auslesezeit
ist. Bei der vorliegenden Implementierung wird fiir ein Bild mit N x N Pixeln und Ny
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Anregungen geméifl des Nyquist-Kriteriums

N 1

JZE.Nint.

s (4.16)

gewihlt, wobei s ein Faktor ist, mit dem eine Uberabtastung eingeschaltet werden kann
und der normalerweise auf Eins gesetzt wird. Der Parameter o erméglicht eine Anpas-
sung der maximal verwendeten Steigung der Gradienten. Eine niedrigere Steigung ist
mit einer langeren Auslesezeit verbunden, weshalb der Parameter o so gewéahlt werden
sollte, dass die Steigung den maximal erlaubten Wert annimmt. In der vorliegenden
Implementierung muss der Parameter o von Hand eingestellt werden. Eine direkte oder
iterative Bestimmung von « ist jedoch machbar. Die Auslesezeit T', die iiber Glei-
chung (4.15) in die Bahngeschwindigkeit der Trajektorie eingeht, wird anschliefend so
gewihlt, dass unter Verwendung der gewihlten Werte fiir o und J ein Uberschreiten
der maximalen Gradientenstéarke G, ausgeschlossen ist.

Durch Differenzieren von Gleichung (4.15) geméafl (4.7) erhélt man eine analytische
Losung fiir die benotigten Gradientenfelder. Die von dem Gradientenverstérker zu schal-
tenden Spannungen kénnen daraus gewonnen werden, indem die Funktion mit einem
systemspezifischen Umrechnungsfaktor versehen und diskret in 10 us Schritten ausge-
wertet wird. Am Ende der Trajektorie werden die Gradienten gem#fl der Randbedin-
gungen abgeschaltet. Durch Schalten von Rephasierungsgradienten wird anschlieBend
in den k-Raum Ursprung zuriickgefahren, was bei Spiralen im Hinblick auf Mehrfachan-
regung wichtig ist, da hier die Trajektorie je nach Drehwinkel an einer unterschiedlichen
k-Raum Position endet.

4.4.3 Exakte Formulierung und approximative L6sung
Exakte Formulierung

Eine bessere Losung fiir die Wahl von 6(t) erhélt man, indem das Problem direkt
iiber Differentialgleichungen unter Randbedingungen formuliert wird. Durch Gleichung
(4.9) ist eine zeitabhéngige Beschreibung der Gradienten in komplexer Schreibweise
gegeben. Durch Multiplikation mit dem komplex Konjugierten kann das Betragsquadrat
der Gradienten berechnet werden:

IG(t)]? = (g) 62 (1+67) . (4.17)

Durch Differenzieren von Gleichung (4.9) kann man die zeitliche Entwicklung der Stei-

gung der Gradienten, d.h. die Slewrate G (t), berechnen. Fiir das Betragsquadrat ergibt

sich:
d

—

GO = (9)2 ((é — 0022 + (202 + 99’)2) . (4.18)

|G ()] >
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Diese Gleichung liisst sich nach 6 aufldsen und man erhilt:

. 0,0, |G(t)]) — 062
j- Fe.8I0E) ~0r 19

mit:

1(6.6,1¢)) = \/(3)2 (G (L 4+ 02) — 012+ 02)2 . (4.20)

Um eine moglichst kurze Auslesezeit zu erreichen, fithrt man als Randbedingung ein,
dass die Steigung maximal méglich, d.h. mit Gy, geschaltet werden soll, solange sich
die Gradientenamplitude unterhalb des zulédssigen Grenzwertes befindet. Bei Erreichen
der Grenzamplitude soll die Steigung auf Null gesetzt werden:

andernfalls

) :{ (c);max falls |G(t)] < Guax (421)

Ersetzt man die Funktion f(6,4,|G|) aus (4.20) durch

2 -2 ]
500,160 = d V) O (1462 = 0124622 falls [GO)] < Goas (4.99)
0 andernfalls

so erfiillen alle Losungen der Differentialgleichung (4.19) automatisch diese Randbedin-
gung.
Fiir die Differentialgleichung konnte bisher keine analytische Losung gefunden werden

[13], sodass man bei der Berechnung auf ein geeignetes numerisches Verfahren, wie etwa,
Runge-Kutta 4. Ordnung, zuriickgreifen muss [14].

Approximative Losung

Die Verwendung eines numerischen Verfahrens zur Integration einer Differentialglei-
chung bei der Berechnung einer Trajektorie ist nachteilig, weil die Echtzeitrechner
von MR-Systemen nur iiber begrenzte Rechenkapazitét verfiigen. Deshalb wurde durch
verschiedene Ansétze versucht, die obige Differentialgleichung durch eine analytische
Funktion geeignet zu approximieren [15, 16]. Eine praktikable Approximation wurde
von GLOVER vorgestellt [17], die im Rahmen der Arbeit implementiert wurde. Obwohl
aufgrund der Trajektorienvorberechnung auch eine numerische Integration der Differen-
tialgleichung in die entwickelte Sequenzumgebung eingebaut werden konnte, wurde im
Rahmen der Arbeit nur die approximative Losung gewéhlt, weil die Unterschiede im
Hinblick auf andere Artefaktursachen vernachléssigbar sind.

Der Algorithmus unterscheidet in Analogie zu (4.21) zwei Falle: den steigungslimitierten
und den amplitudenlimitierten Fall, wobei die Trajektorie mit dem steigungslimitierten
Fall startet. Hierbei wird die radiale Bewegung durch ein Ansteigen der Gradienten-
amplitude sowie eine Senkung der Ostzillationsfrequenz realisiert, was unter Einhaltung
des Grenzwertes fiir die Steigung G erfolgt. Beim Erreichen der maximal zuléssi-
gen Gradientenamplitude G, zum Zeitpunkt t, wird auf den amplitudenlimitierten
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Fall umgeschaltet. Die Bewegung in radiale Richtung erfolgt dann nur noch tiber eine
Anderung der Oszillationsfrequenz.

Im ersten Schritt des Algorithmus wird ermittelt, ob in Abhéngigkeit von den gewéhl-
ten Parametern ein amplitudenlimitierter Fall notwendig ist oder ob die Trajektorie
ausschliefllich durch Verwendung des steigungslimitierten Falles generiert werden kann.
Dazu wird die Auslesezeit berechnet, die im rein steigungslimitierten Fall benttigt wer-
den wiirde:

2 (Nm)3

T, = - .
3 Nint Y Gmax -FOV

(4.23)

Der Zeitpunkt des Erreichens der Amplitude G. ldsst sich ndherungsweise mit

3y 3
ts = | Guax - —— 4.24
( 2)\a§) ( )

berechnen, wobei

Nint Gmax Y 9 1/3
= 8= =(-03 4.2
FOV ’ A ’ 2 (4 ) ( 5>

gilt. Ist t4 > Ty, so wird kein amplitudenlimitierter Fall ben6tigt, andernfalls muss zum
Zeitpunkt t; umgeschaltet werden. Die Gradienten lassen sich dementsprechend mit

0,(1 +if;) e 0 <t < min(t,, T})

A
@0 = { Gras(1/03 +i) e 1, <t <1, (4.26)
berechnen. Hierbei gilt: g
01(t) = #%754/3 ; (4.27)
wobei A ein Parameter ist, der die Steigung bei ¢ = 0 beeinflusst, und:
0y (t) = \/Ql(ts)Q + Q%Gmax(t —t,). (4.28)

Der Endzeitpunkt des amplitudenlimitierten Falles lédsst sich mit

A TN\’ 9
ta - ts + 2’)/Gmax ((Nint) - el(ts) ) (429)

berechnen. Wie im vorigen Abschnitt beschrieben, werden die Gradienten anschlielend
abgeschaltet und durch Rephasierungsgradienten wird in das k-Raum Zentrum zuriick-
gefahren.

Durch die einfache Approximation des Umschaltzeitpunktes in Gleichung (4.24) kann
es bei der Verwendung einer hohen Steigung Guax oder einer grofen Anzahl von Anre-
gungen Njy zu einem unstetigen Ubergang zwischen den beiden Féllen kommen. Dies
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Abb. 4.5: Spiraltrajektorie und Gradientenschaltung. Links: k-Raum Trajektorie fiir
die Aufnahme eines Bildes mit 32 x 32 Pixeln. Rechts oben: Schaltung des Lesegradienten.
Rechts unten: Schaltung des Phasengradienten.

kann durch eine genauere Berechnung iiber Gleichsetzung der Amplituden beider Félle
behoben werden. Die vorliegende Implementierung wurde jedoch aut das Abfangen eines
unglatten Ubergangs durch Priifung der berechneten Gradienten beschrénkt.

In Abbildung 4.5 ist eine mit dem Algorithmus berechnete Trajektorie mit den zu-
gehorigen Gradientenschaltungen dargestellt.

4.4.4 Vergleich zwischen zwei Spiraltrajektorien und der EPI
Trajektorie

Vergleich der beiden Spiraltrajektorien

In Abbildung 4.6 sind die Ergebnisse von Simulationen zu sehen, welche unter Verwen-
dung von Trajektorien durchgefiihrt wurden, die mit den beiden vorgestellten Algo-
rithmen unter gleichen Vorgaben berechnet wurden. Fiir die Simulationen wurde eine
Bildauflosung von 128 x 128 Pixeln bei einem quadratischen Messfeld von FOV = 0.24 m
verwendet. Die Gradientenfeldstérke wurde auf Gp.x = 19mT/ m bei einer maximalen
Steigung von Gpayx = 180mT/(m - ms) beschrinkt. In den weiteren Simulationen und
Messungen, die in der Arbeit abgebildet sind, wurden ebenfalls diese Parameter bzw.
im Falle der Gradientengrenzwerte die jeweils maximal zulédssigen Werte verwendet. Im
Folgenden wird daher auf eine wiederholte Angabe der Sequenzparameter verzichtet,
sofern nicht eine fiir die Darstellung wesentliche Abweichung von diesen Werten vorliegt.

Es zeigt sich, dass beide Trajektorien unter idealen Bedingungen vergleichbare Ergebnis-
se liefern und zur Aufnahme brauchbarer Bilder geeignet sind. Der zweite Algorithmus
bendtigt fiir die Aufnahme aufgrund der besseren Ausnutzung des Gradientensystems
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Abb. 4.6: Vergleich der Bildqualitéit fiir beide Spiraltrajektorien. Die Simulationen
wurden unter gleichen Aufnahmeparametern durchgefiihrt. (a) Algorithmus aus Abschnitt
4.4.3, (b) Einfacher Algorithmus aus Abschnitt 4.4.2, (c¢) Algorithmus aus 4.4.2 mit einem
verringerten Windungsabstand

eine kiirzere Messzeit, was im Hinblick auf mit der Messzeit ansteigende Messfehler
wiinschenswert ist. Fiir die weitergehenden Betrachtungen wird deshalb dieser Algo-
rithmus verwendet.

Bei beiden Trajektorien treten in den Randbereichen der rekonstruierten Bilder Arte-
fakte auf. Diese Artefakte sind typisch fiir Spiraltrajektorien und daher auch héufiger
in Publikationen zu sehen [18,19]. Die Artefakte resultieren vermutlich aus einer Ver-
letzung des Nyquist-Kriteriums durch die Spiraltrajektorie, sodass es zu Einfaltungen
in das Messfeld kommt. Die Vermutung wird dadurch bestétigt, dass sich die Artefakte
durch eine Verkleinerung des Windungsabstands mittels des Parameters s in Gleichung
(4.16) entfernen lassen (siche Abbildung 4.6.c). Dieses hat jedoch einen Anstieg der
Messzeit zur Folge, sodass es sinnvoller ist, Artefakte im Randbereich der Bilder in
Kauf zu nehmen. Eine Verringerung der Abtastrate fiithrt ebenfalls zu einer Abnahme
der Intensitdt der Artefakte in den Randbereichen, jedoch verlagern sich die Artefakte
dabei weiter in das Zentrum des Messfeldes, was vermieden werden sollte.

Vergleich mit der EPI Trajektorie

Die Spiraltrajektorien unterscheiden sich von der EPI Trajektorie insbesondere durch
den zeitlichen Ablauf der Abtastung des k-Raumes. Bei der Spiral-Tomographie verlduft
die Abtastung der im k-Raum enthaltenen Frequenzen symmetrisch von innen nach au-
Ben, d.h. zuerst werden die niedrigen, fiir den Bildkontrast dominanten Frequenzen
abgetastet und am Ende die hohen Frequenzen, welche fiir Feinstrukturen verantwort-
lich sind. Dieses hat zur Folge, dass sich die 75-Relaxation mit zunehmender Frequenz
starker auswirkt und die dufleren k-Raum Bereiche dementsprechend mit einer verrin-
gerten Signalamplitude aufgenommen werden. In Abbildung 4.7.a-c ist die Auswirkung
der Simulation eines T5-Abfalls auf eine Spiraltrajektorie dargestellt. Es zeigt sich, dass
der T3-Abfall erwartungsgeméafl mit einem Verlust an Bildauflésung verbunden ist, da
der Signalabfall im k-Raum zu einer Faltung des Bildes mit einer Lorentz-Kurve fiihrt.
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Abb. 4.7: Simulation von Tjy-Abfall. (a-c) Spiraltrajektorie, (d-f) EPI Trajektorie.
(a,d) kein Ty-Abfall, (b,e) realistischer T5-Abfall, (c,f) iiberméBig starker T4 -Abfall.

Bei EPI hingegen verlauft die Abtastung der Raumfrequenzen nicht symmetrisch, son-
dern die Abtastung beginnt in Phasenrichtung in hohen Frequenzbereichen, durchquert
die niedrigen Frequenzen und endet wieder bei hohen Frequenzen. Selbiger Ablauf fin-
det jeweils in Leserichtung beim Schalten des Lesegradienten statt. Bei Betrachtung
der Signalamplitude entspricht dieses Abtastschema somit einer in Phasenrichtung ab-
nehmenden Treppe. Aufgrund der in Abschnitt 4.3 fiir das Partial Fourier Prinzip vor-
gestellten Symmetrieeigenschaft der Fouriertransformation ist ein 7;-Abfall bei einer
EPI Trajektorie in erster Linie nur mit einem Intensitétsverlust des Gesamtbildes ver-
bunden. Bei einem starken Tj-Abfall treten zusétzlich sogenannte Ringing-Artefakte
auf, die prinzipiell durch hartes Abschneiden einer Fouriertransformierten entstehen,
und auch im Zusammenhang mit Partial Fourier Akquisitionen auftreten. Die Auswir-
kungen der Simulation von 73-Relaxation auf eine EPI Trajektorie sind in Abbildung
4.7 e-f zu sehen.

Da bei EPI die Abtastung des k-Raum Zentrums erst nach der halben Gesamtakqui-
sition erfolgt, ist ein EPI Bild grundsétzlich starker T3 -gewichtet als ein Spiralbild, da
sich die in der Ndhe des k-Raum Zentrums befindenden Informationen besonders stark
im Bild widerspiegeln. Aus diesem Grund betrachtet man bei der Anwendung von Bild-
gebungssequenzen oftmals die Fchozeit TE. Die Echozeit ist allgemein definiert als der
Zeitabstand zwischen dem Mittelpunkt des HF-Pulses und dem Abtastzeitpunkt des
k-Raum Zentrums bzw. dem Punkt, der unter Vernachlassigung von Relaxationseffek-
ten auf der Trajektorie die maximale Signalamplitude besitzt. Bei FLASH entspricht
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Abb. 4.8: Erstes Gradientenmoment bei einer Spiraltrajektorie. Synchron mit dem
Achsendurchgang der Trajektorie (gestrichelte Linie) kommt es jeweils zu einer Aufhebung
des ersten Gradientenmomentes (durchgezogene Linie). Dargestellt ist das Moment des Lese-
gradienten.

dieses dem jeweiligen Durchgang durch den Nullpunkt in Lesegradienten-Richtung, bei
EPI dem Durchgang durch das k-Raum Zentrum nach der halben Akquisitionszeit und
bei Spiralen dem Start der Spirale im k-Raum Zentrum. Definitionsgemaf besitzen Spi-
raltrajektorien daher eine wesentlich kiirzere Echozeit als EPI Trajektorien. Die Echo-
zeit ist somit keine brauchbare Grofe fiir einen Geschwindigkeitsvergleich verschiedener
Bildgebungssequenzen, sondern eignet sich lediglich zur Charakterisierung der Kon-
trasteigenschaften verschiedener Parametereinstellungen innerhalb einer Sequenz.

Betrachtung der Bewegungsempfindlichkeit

Mehrere Autoren haben berichtet, dass die Spiral-Tomographie gute Eigenschaften im
Hinblick auf Artefakte durch Bewegung und Fluss besitzt [20-22]. Diese resultieren
vorwiegend daraus, dass die Aufnahme des k-Raum Zentrums direkt nach der Anregung
erfolgt und sich Bewegungsartefakte deshalb weniger stark auswirken kénnen als bei EPI
mit einer erheblich léngeren Echozeit.

Durch einfache Modellierung von Fluss- und Bewegungseffekten kann man berechnen,
dass durch die Bewegung des signalgebenden Objektes ein Phasenfehler entsteht, der
Bildartefakte zur Folge hat [2]. Diese Artefakte sind deutlich reduziert, wenn der Pha-
senfehler zum Echozeitpunkt bzw. beim Achsendurchgang aufgehoben oder zumindest
minimiert ist.

Der Phasenfehler ldsst sich in Ndherung mit

Ou(t) = v-m(t) (4.30)

berechnen [24], wobei v der Geschwindigkeitsvektor in Schichtebene und m(t) das erste
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Abb. 4.9: Erstes Gradientenmoment bei einer EPI Trajektorie. Oben: In Richtung
des Lesegradienten (durchgezogene Linie) kommt es zu einer wiederholten Aufhebung des
Momentes, die jedoch am Anfang nicht synchron mit den Achsendurchgéingen der Trajek-
torie (gestrichelte Linie) ist. Unten: In Phasenrichtung findet keine wiederholte Authebung
des Momentes (durchgezogene Linie) statt, insbesondere nicht beim Achsendurchgang der
Trajektorie (gestrichelte Linie).

Gradientenmoment ist:
t

m(t) = /TG(T) -dT . (4.31)

0

Berechnet man das erste Gradientenmoment fiir die Spiraltrajektorien, so sieht man,
dass es in beiden Gradientenrichtungen zu einer periodischen Aufhebung kommt, die
stets synchron mit den Achsendurchgéngen im k-Raum ist (siehe Abbildung 4.8). Es
entsteht daher unabhéngig von der Bewegungsrichtung ein nur vergleichsweise geringer
Phasenfehler bei den Achsendurchgéangen. Auflerdem ist der Betrag des ersten Gra-
dientenmomentes wéhrend der Aufnahme des k-Raum Zentrums aufgrund der frithen
Abtastung gering.
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Bei der EPI Trajektorie hingegen muss zwischen beiden Gradienten unterschieden wer-
den. In Richtung des Lesegradienten kommt es zu einer wiederholten Aufhebung des
ersten Gradientenmomentes (siche Abbildung 4.9 oben), wobei diese jedoch am Start
der Trajektorie durch den Vordephasierer zunéchst nicht synchron mit den Achsen-
durchgéingen ist. Im Gegensatz dazu kommt es in Phasengradientenrichtung zu keiner
Aufhebung des ersten Gradientenmomentes, sondern der Betrag des Momentes steigt
monoton an, weil der Phasengradient nicht mit unterschiedlichem Vorzeichen geschal-
tet wird (sieche Abbildung 4.9 unten). Daher sind EPI Trajektorien grundsétzlich emp-
findlicher gegeniiber Objektbewegungen und die auftretenden Artefakte sind von der
Richtung der Bewegung abhingig.

Durch spezielle Gradientenschaltungen kann eine Reduzierung der Bewegungsartefakte
bei EPI Trajektorien erreicht werden, was als Gradient Moment Nulling bekannt ist. Fi-
ne detaillierte Betrachtung dieser Thematik im Hinblick auf EPI und Spiraltrajektorien
findet sich in [21,23,24].

4.4.5 Spiralvariationen

Neben der vorgestellten, von innen nach auflen verlaufenden Spirale mit dquidistan-
ten Windungen gibt es eine Reihe von Variationen fiir eine Spiraltrajektorie, die kurz
vorgestellt werden sollen.

Eine Moglichkeit besteht darin, die Spirale nicht von innen nach auflen, sondern von
auBen nach innen laufen zu lassen [24,25]. Dazu miissen vor dem Start der Spirale
Gradienten geschaltet werden, die an den Rand des k-Raumes fahren, damit der Mit-
telpunkt der Spirale iiber dem k-Raum Zentrum liegt. Eine riickwérts laufende Spirale
andert das zeitliche Abtastverhalten der Trajektorie, weil das wichtige k-Raum Zen-
trum nicht mehr zu Beginn, sondern zum Schluss, d.h. mit einem groflen zeitlichen
Abstand von der Anregung, abgetastet wird. Dies kann Probleme verursachen, da sich
die wiahrend der Aufnahme kumulativen Fehler besonders auf das k-Raum Zentrum
und nicht mehr auf die hochfrequenten Peripheriebereiche des k-Raumes auswirken,
welche fiir die Gesamtbildqualitét von geringerer Bedeutung sind. Fiir bestimmte An-
wendungen ist eine T3-Wichtung des k-Raum Zentrums wiinschenswert und hierfiir
kann eine riickwérts laufende Spirale moglicherweise eine Alternative darstellen, da bei
einer normalen Spirale eine 75-Wichtung nur {iber den Einbau einer ineffizienten Pause
zwischen Anregung und Abtastung realisiert werden kann. Hierbei kommt es jedoch zu
einer deutlichen Reduzierung der Bewegungsunempfindlichkeit der Spirale, die mit dem
frithen symmetrischen Abtasten des k-Raum Zentrums in Verbindung steht.

Eine riickwarts laufende Spirale wurde ferner mit einer normalen Spirale kombiniert,
sodass die Bewegung zunéchst von auflen nach innen und dann wieder nach auflen
verlduft [26]. Dieses fiihrt zu einer besseren zeitlichen Verteilung der k-Raum Abtas-
tung und ist im Hinblick auf eine 73-Wichtung moglicherweise interessant, jedoch ist
eine solche Trajektorie aufgrund der gegenldufigen Bewegung empfindlicher gegeniiber
Abweichungen der tatséchlichen von der theoretischen Trajektorie.

Da sich die Hauptbildinformationen in der Ndhe des k-Raum Ursprungs befinden, ist es
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Abb. 4.10: Rechteckige Spiraltrajektorie und Gradientenschaltung. Links: k-Raum
Trajektorie fiir die Aufnahme eines Bildes mit 32 x 32 Pixeln. Rechts oben: Schaltung des
Lesegradienten. Rechts unten: Schaltung des Phasengradienten.

denkbar, die Abtastdichte mit zunehmendem Abstand vom Zentrum durch Vergrofe-
rung des Windungsabstandes zu verkleinern und auf diesem Wege die Akquisitionszeit
zu verkiirzen, weil weniger Strecke zuriickgelegt wird. Dieser Ansatz wird in [19,27, 28]
verfolgt. Problematisch dabei ist, dass zunédchst unklar ist, welche Auswirkungen die
Verletzung des Nyquist-Kriteriums auf das Bild hat, da zumindest im Fall kartesischer
Trajektorien tiber den Abtastabstand die Grofie des Messfeldes definiert wird [9].

4.5 Rechteckige Spiralen

Neben den zuvor beschriebenen glatten Spiralen wurde auch eine rechteckige Spiral-
trajektorie implementiert, welche durch abwechselndes Schalten von Trapezen mit an-
steigender Flache realisiert wird (sieche Abbildung 4.10). Eine rechteckige Spirale stellt
gewissermaflen einen Kompromiss aus Spiraltrajektorie und EPI dar, da sie das zeitliche
Abtastverhalten einer Spirale besitzt, jedoch mit EPI vergleichbare Gradientenschaltun-
gen sowie kartesische Abtastbahnen verwendet werden. Die Betrachtung rechteckiger
Spiralen ist deshalb trotz der ineffizienten k-Raum Abtastung interessant, weil vermu-
tet wurde, dass wesentliche Probleme bei der Spiral-Tomographie daraus resultieren,
dass die Gradientensysteme nicht fiir das Schalten derartiger Formen und insbeson-
dere das gleichzeitige Schalten zweier unterschiedlicher Formen ausgelegt sind [15,29].
Ferner ist ein mit einer rechteckigen Spirale aufgenommenes Bild frei von Rekonstrukti-
onsartefakten, die moglicherweise durch die nicht-kartesische Abtastung bei der Spiral-
Tomographie entstehen. Intuitiv wére somit zu erwarten, dass die Bildqualitét bei recht-
eckigen Spiraltrajektorien besser als bei glatten Spiralen ist. Dies hat sich jedoch als
falsch herausgestellt und wird in Kapitel 6 besprochen. Fiir die Berechnung der Tra-
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jektorien wurde auf die im Zusammenhang mit FLASH in Abschnitt 4.2 vorgestellten
Routinen zuriickgegriffen.

4.6 Zusammenfassung

Fiir die konventionellen Bildgebungsverfahren FLASH und EPI wurden die k-Raum
Trajektorien sowie die Vorgehensweisen zur Berechnung der Gradientenschaltungen
dargestellt. Die Berechnung der Gradientenschaltungen fiir die spiralféormige k-Raum
Abtastung ist aufgrund der system- und patientenbedingten Limitierungen mit einigen
Schwierigkeiten verbunden. Es wurden zwei Algorithmen vorgestellt, mit denen rand-
bedingungskompatible Spiraltrajektorien berechnet werden kénnen. Es konnte durch
Simulationen gezeigt werden, dass beide Trajektorien zur Erstellung von Aufnahmen
mit guter Qualitdt geeignet sind.

Sowohl mit EPI Trajektorien als auch Spiraltrajektorien konnen Schichtaufnahmen mit
einer einzelnen Anregung erstellt werden, sodass sich beide Verfahren fiir Schichtauf-
nahmen mit hoher Geschwindigkeit eignen. Die EPI Trajektorie besitzt den Vorteil,
dass die Trajektorienberechnung einfacher ist und sich aus wiederholenden Gradien-
tenschaltungen zusammensetzt. Durch die Aufnahme entlang kartesischer Bahnen ist
es einerseits moglich, die Bildauflosung und das Messfeld fiir beide Bildrichtungen je-
weils dem Messobjekt anzupassen und andererseits einen Teil des k-Raums bei der
Abtastung aufgrund der Symmetrieeigenschaften der Fouriertransformation auszulas-
sen (Partial Fourier). Durch diese Eigenschaften ist bei EPI eine deutliche Verkiirzung
der Auslesezeit moglich.

Die Spiraltrajektorien ermdéglichen durch die kiirzere zuriickgelegte Strecke eine effizi-
entere Abtastung des k-Raumes, die jedoch mit Artefakten in den Randbereichen des
Bildes verbunden ist. Durch das frithe symmetrische Abtasten des k-Raum Zentrums
sowie durch eine periodische Aufthebung des ersten Gradientenmomentes in beiden Gra-
dientenrichtungen sind mit Spiraltrajektorien aufgenommene Bilder unempfindlicher
gegeniiber Bewegungen des Objektes. Aufgrund der Symmetrie der Trajektorie ist es
bei Spiralen ohne Schwierigkeiten moglich, die Anzahl der pro Schichtaufnahme verwen-
deten Anregungen zu erhohen, indem der Windungsabstand vergréfert und die Spirale
nach jeder Anregung gedreht wird.

EPI und Spiraltrajektorien unterscheiden sich hinsichtlich des zeitlichen Abtastverhal-
tens des k-Raumes. Durch den Start der Abtastung in den Randbereichen des k-Raumes
liegt bei EPI Aufnahmen stets eine stérkere 75-Wichtung vor. Bei den Spiraltrajekto-
rien kann eine 75-Wichtung durch Einbau einer Pause oder Umkehrung der Spirale
erreicht werden.

Zur Eingrenzung der Ursachen von Artefakten wurde eine rechteckige Spiraltrajektorie
vorgestellt. Diese besitzt das zeitliche Abtastverhalten einer Spirale, verwendet jedoch
mit EPI Trajektorien vergleichbare Gradientenschaltungen und ermdoglicht dadurch bei
der Bildrekonstruktion die konventionelle Verfahrensweise.
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Kapitel 5

Bildrekonstruktionsverfahren

In dem einleitenden Abschnitt des folgenden Kapitels soll zunéchst der Ablauf der Bild-
rekonstruktion aus Rohdaten einer konventionellen Akquisition erldutert und die Pro-
blemstellung bei der Rekonstruktion von Rohdaten aus Spiraltrajektorien dargestellt
werden. Anschlieend werden drei Losungsansétze vorgestellt.

5.1 Grundsitzliche Uberlegungen

In Abschnitt 2.5.3 wurde gezeigt, dass das aufgenommene Signal der Fouriertransfor-
mierten der Spindichte der angeregten Schicht entspricht:

S(t)=c- /p(r) 0T P2 (5.1)

Die Rekonstruktion der Schichtaufnahme I(r) kann durch eine inverse Fouriertransfor-
mation der aufgenommenen Daten erfolgen:

Hm:c-/sam»a%*fk. (5.2)

Da die Fouriertransformierte durch die Digitalisierung diskret abgetastet wird, geht
Gleichung (5.2) in eine Summe iiber:

I(r)=c- > S(t)e ™™ Ak(t) (5.3)

t=0

was einer diskreten Fouriertransformation (DFT) entspricht. Die Berechnung einer dis-
kreten Fouriertransformation ist aufgrund der hohen Anzahl von komplexen Rechen-
operationen ein numerisch aufwindiges Verfahren. Da es sich um ein O(n?) Problem
handelt, erfordert die Rekonstruktion von MR-Bildern mit einer Anzahl von Daten-
punkten in der Gréflenordnung von 10* bis 10° auf diesem Wege eine unakzeptable
Rechenzeit. In jiingster Zeit wurden Ansétze vorgestellt, die eine Beschleunigung der
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Abb. 5.1: Rekonstruktion eines MR-Bildes. (a) Rohdaten (Realteil), (b) Bilddaten nach
Fouriertransformation in Leserichtung (Realteil) , (c) rekonstruiertes Betragsbild, (d) rekon-
struiertes Phasenbild

DFT ermoglichen [30,31]. Die Zeitersparnis liegt bisher jedoch nur bei einem Faktor
von etwa drei, weshalb die DFT selbst auf modernen Rechnerarchitekturen nach wie
vor praktisch nicht fiir diese Zwecke eingesetzt werden kann.

Anstelle der DFT verwendet man daher meist eine schnelle Fouriertransformation
(FFT), die auf den Arbeiten von COOLEY und TUKEY aus den sechziger Jahren basiert
und die Anzahl der benétigten Rechenoperationen auf ein O(nlogn) Problem reduziert,
was einen wesentlichen Geschwindigkeitsgewinn bedeutet [14]. Der FFT Algorithmus
erfordert einen dquidistanten Abstand zwischen den Datenpunkten im k-Raum. Fiir
die konventionellen MR-Verfahren stellt dieses kein Problem dar, weil die Abtastung
des k-Raumes entlang kartesischer Koordinaten verlduft und durch die Verwendung
einer konstanten Gradientenamplitude bei konstanter Abtastrate ein gleicher Abstand
gewihrleistet wird. Lediglich beim Ein- und Ausschalten der Gradienten treten nicht-
aquidistante Messpunkte auf. Diese konnen jedoch beispielsweise verworfen werden, da
sie sich in den Randbereichen des k-Raumes befinden.

Die Rekonstruktion eines durch ein konventionelles Verfahren (z.B. EPI oder FLASH)
gewonnenen Datensatzes lauft in folgenden Schritten ab:

1. Das als Zeitreihe gewonnene Signal wird gemé&fl der jeweiligen k-Raum Position
in einer Matrix angeordnet, wobei jede Zeile der Matrix den wéahrend eines Lese-
gradienten aufgenommenen Werten entspricht. Man erhélt somit eine Matrix aus
N x N komplexen Datenpunkten (siche Abbildung 5.1.a).

2. Fiir jede Zeile der Matrix, d.h. in Lesegradientenrichtung, wird eine schnelle Fou-
riertransformation durchgefiihrt (siche Abbildung 5.1.b).

3. Fiir jede Spalte der Matrix, d.h. in Phasengradientenrichtung, wird eine schnelle
Fouriertransformation durchgefiihrt.

4. Der Betrag der Matrixpunkte wird berechnet und als Bild dargestellt (sieche Ab-
bildung 5.1.c).

Durch das aufeinanderfolgende Ausfiithren einer FFT in den Schritten 2 und 3 wird
das Signal zweidimensional Fourier transformiert, wobei die Reihenfolge der Schritte
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Abb. 5.2: Notwendigkeit fiir Regridding bei Spiraltrajektorien. Die Messpunkte einer
Spiraltrajektorie (graue Punkte) liegen allgemein nicht auf den Positionen der Matrixeintrége
(schwarze Punkte). Daher ist eine abstandsgewichtete Verteilung der Messwerte erforderlich.

2 und 3 keine Rolle spielt. Alternativ zu Schritt 4 kann auch der Phasenwinkel der
Matrixpunkte berechnet werden, wodurch man ein Phasenbild erhélt (sieche Abbildung
5.1.d).

Der hier vorgestellte Rekonstruktionsablauf lidsst sich nicht direkt fiir die Spiral-
Tomographie anwenden, da einerseits die Abtastpunkte nicht auf einem kartesischen
Gitter liegen und andererseits die Abstdnde zwischen den Messpunkten in Bezug auf
kartesische Koordinaten nicht &quidistant sind (sieche Abbildung 5.2). Dieses Problem
ist neben der komplizierten Trajektorienberechnung der zweite wesentliche Grund fiir
den geringen Verbreitungsgrad der Spiral-Tomographie.

Da eine DF'T zu langsam fiir eine Rekonstruktion ist, besteht der zur Zeit einzig prakti-
kable Ansatz darin, die Messdaten in geeigneter Weise auf einer kartesischen Matrix zu
verteilen und diese anschliefend geméafl des vorgestellten Ablaufs mittels FFT zu rekon-
struieren. Die Verteilung der Messdaten auf der Matrix wird als Regridding bezeichnet.
Problematisch ist, dass es sich bei dem Signal um Daten aus dem Frequenzraum han-
delt und gewohnliche Interpolationsverfahren nicht angewendet werden kénnen, weil
diese aufgrund der anschliefenden Fouriertransformation zu Bildfehlern fiithren. In den
folgenden Abschnitten sollen drei unterschiedliche Ansétze zur Losung dieses Problems
vorgestellt und mit Hilfe von Simulationen auf mogliche Artefakte untersucht werden.

5.2 Verwendung einer vergroflerten Matrix

Bei nicht-kartesischen Abtasttrajektorien befinden sich die Messpunkte im Allgemeinen
nicht an den Positionen im k-Raum, die den Matrixpunkten zugeordnet werden koénnen,
sondern liegen zwischen den Matrixpunkten (sieche Abbildung 5.2). Ignoriert man die-
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Abb. 5.3: Rekonstruktion mit vergréBerter Matrix. (a) Verteilung der Rohdaten auf
Matrix mit doppelter BildgréBe, (b) Rekonstruktion des Bildes mit vergréfertem FOV,
(c) Entfernung der ungewiinschten Randbereiche

se Abweichung und ordnet die Messpunkte trotzdem direkt den Matrixpunkten zu, so
fithrt dies zu Bildartefakten, da eine Fehlzuordnung zwischen Messsignal und k-Raum
Position vorliegt. Verwendet man jedoch fiir die Rekonstruktion eines Bildes mit N x N
Pixeln anstelle einer N x N Matrix eine groflere Matrix, beispielsweise eine 3N x 3N
Matrix, und verteilt die Daten {iber die gesamte Matrix, so kommt es zu einer Reduzie-
rung der Artefakte, da die Abweichung zwischen tatséichlicher und weiterverarbeiteter
k-Raum Position durch die feinere Auflésung der Matrix geringer wird [32].

Nach Gleichung (4.3) ist die Grofle des Messfeldes FOV reziprok zu dem Abstand zweier
Matrixpunkte Ak. Die Verwendung einer feineren Matrix hat daher eine Vergroflerung
des Messfeldes zur Folge. Der informationslose Rand kann nach der Fouriertransforma-
tion abgeschnitten werden (siehe Abbildung 5.3).

Bei der im Rahmen der Rekonstruktion durchgefiihrten Fouriertransformation (5.3)
findet eine gewichtete Summation iiber das Signal der einzelnen Messpunkte statt. Die
nicht-kartesischen Trajektorien besitzen anders als die kartesischen im Allgemeinen kei-
ne gleichméfBige Abtastdichte. Bei Spiralen ist die Abtastdichte im Zentrum héher als in
den Randbereichen. Durch die Summation kann nicht unterschieden werden, ob die Am-
plitude innerhalb einer Region der tatséchlichen Signalamplitude entspricht oder ob die
Amplitude aus einer hohen Abtastdichte und somit groffen Anzahl einbezogener Punkte
resultiert. Dies fithrt bei Spiralen zu einer Ubergewichtung der niedrigen Frequenzen
im Bereich des k-Raum Zentrums, was sich in einem kontrastarmen und unscharfen
Bild dulert. Es ist daher notwendig, eine lokal unterschiedliche Abtastdichte durch eine
zusétzliche Wichtung der Punkte zu kompensieren. Dies wird als Dichtekompensation
bezeichnet und spielt insbesondere fiir das im néchsten Abschnitt besprochene Verfah-
ren eine wichtige Rolle.

Bei der Verwendung einer vergréflerten Matrix kann eine einfache Kompensation einer
unterschiedlichen Abtastdichte erreicht werden, indem der Signalanteil jedes Messpunk-
tes mit der Anzahl der Punkte, die ebenfalls der gleichen Matrixposition zugeordnet
werden, gewichtet wird. Die Auswirkung dieser Kompensation ist in Abbildung 5.4 zu
sehen.
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Abb. 5.4: Notwendigkeit der Dichtekompensation. Rekonstruktion eines Bildes mit
dreifacher MatrixgroBe (a) mit Dichtekompensation, (b) ohne Dichtekompensation. Die Ab-
schaltung der Dichtekompensation in (b) fiihrt zu einem deutlichen Verlust an Bildschérfe
und Kontrast.

Die Rekonstruktion eines Bildes mit N x N Pixeln lauft bei diesem Verfahren somit in
folgenden Schritten ab:

1. Es wird eine Matrix mit N, x N, Eintrdgen erzeugt und alle Werte auf Null
gesetzt, wobei N, =v - N > N ist.

2. Fiir jeden Punkt p der N, x N, Matrix werden die Messpunkte gesucht, fiir die
|k (t) — pr| < Ak/v und |ky(t) — py| < Ak/v gilt. Die Messwerte der bestimmten
Punkte werden anschlieBend mit dem Reziproken der Anzahl gefundener Punkte
multipliziert und summiert. Die Summe wird an der zum Punkt p gehoérenden
Position in die Matrix eingetragen.

3. Es wird zeilen- und spaltenweise eine Fouriertransformation der N, x N, Matrix
durchgefiihrt.

4. Die N x N Submatrix wird aus dem Zentrum der transformierten N, x N, Matrix
kopiert und der verbleibende Rand verworfen.

In Abbildung 5.5 sind die Ergebnisse der Rekonstruktion von Simulationsdaten unter
Verwendung unterschiedlich grofler Matrizen dargestellt. Man sieht, dass die Bilder
deutlich sichtbare Artefakte aufweisen, insbesondere in Flichen mit homogener In-
tensitdt. Die Bildqualitdt wird mit zunehmender Matrixgrofle besser, allerdings tritt
parallel ein Verlust an Bildschérfe auf. Dieser Verlust begriindet sich darin, dass die
Dichtekompensation jeweils nur innerhalb der direkten Umgebung eines Matrixpunktes
durchgefiihrt wird. Durch eine Vergréferung der Matrix verkleinern sich die Umge-
bungen der Matrixpunkte, sodass bei der Dichtewichtung eine verringerte Anzahl von
Punkten betrachtet wird. Im Extremfall ist die Umgebungsgrofle so klein, dass jedem
Matrixpunkt nur ein Messpunkt zugeordnet wird und die Dichtekompensation somit
funktionslos ist. Bei der Verwendung von wesentlich grofleren Matrizen als N x N ist
deshalb eine komplexere Dichtekompensation erforderlich.
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Abb. 5.5: Rekonstruktion mit unterschiedlicher MatrixgrdéBe. Die Qualitit des Bildes
nimmt mit steigender MatrixgréBe zu, parallel tritt ein Verlust an Kontrast auf. (a) N, = N,

(b) Ny=2N, (¢) Ny=3 N, (d) Ny=5 N, (¢) N, =10 N.

Das vorgestellte Verfahren stellt eine einfache Losung fiir das Regridding-Problem dar
und liefert bei einer Matrixgrofie von ungefdhr 3N Ergebnisse, die im Hinblick auf ex-
perimentelle Anwendungen von ausreichender Qualitdt sind. Vorteilhaft ist, dass keine
rechenaufwéndigen Algorithmen fiir die Zuordnung von Mess- und Matrixpunkten ver-
wendet werden, sodass der Regriddingvorgang in sehr kurzer Zeit erfolgt. Das Verfah-
ren eignet sich deshalb beispielsweise gut zur Optimierung von Trajektorienparametern,
weil hierbei das Regridding immer wieder neu durchgefiihrt werden muss. Im Gegen-
satz zum Regriddingvorgang ist das Verfahren bei der anschlieBenden Rekonstruktion
vergleichsweise langsam, da die FFT fiir eine wesentlich gréflere Matrix durchgefiihrt
werden muss. Aufgrund dieser Tatsache sowie unter Beriicksichtigung der auftretenden
Bildartefakte sollte fiir einen anwendungsorientierten Einsatz ein anderes Verfahren
gewahlt werden.

5.3 Konventionelles Regridding

Eine Verbesserung der Bildqualitét erreicht man, indem anstelle der Vernachléssigung
der Abweichung zwischen Mess- und Matrixpunkten eine Interpolation bei der Berech-
nung der Matrixpunkte durchfithrt wird. Eine Interpolation entspricht formal einer
Faltung der Messpunkte mit einem Interpolationskern. Aufgrund der Eigenschaften der
Fouriertransformation ist diese Faltung der Messdaten mit der Multiplikation des re-
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Abb. 5.6: Artefakte bei konventionellem Regridding. (a) Bei Interpolation mit der
Sinc-Funktion treten Faltungsartefakte durch das Abschneiden der Fouriertransformierten
auf. (b) Bei Interpolation mit der Kaiser-Bessel Funktion tritt im rekonstruierten Bild ein
Roll-Off Effekt auf (L = 3.0, B = 4.2054). (c¢) Mittels Division durch die Fouriertransfor-
mierte des Interpolationskerns kann der Roll-Off Effekt kompensiert werden. (d) Bei einfacher
MatrixgroBe sind Einfaltungsartefakte je nach Interpolationskern deutlich sichtbar (L = 3.0,
B = 13.9086). (e¢) Durch die Verwendung einer vergroferten Matrix kann die Intensitét der
Einfaltungen reduziert werden.

konstruierten Bildes mit der Fouriertransformierten des Interpolationskerns verbunden.
Hierbei ist es wiinschenswert, dass die Multiplikation mit der Fouriertransformierten
das Bild moglichst wenig verdndert. Im idealen Fall sollte die Fouriertransformierte des
Interpolationskerns daher ein Rechteck mit Breite des Bildes sein, was der Fouriertrans-
formierten der Sinc-Funktion entspricht. Obwohl man intuitiv eine lineare Interpolation
bevorzugen konnte, ist diese somit nachteilig, weil die Multiplikation mit der Fourier-
transformierten einer linearen (bzw. Dreiecks-) Funktion Artefakte verursacht.

Da der Tréger der Sinc-Funktion nicht beschréankt ist, fiihrt die Faltung einer diskreten
Menge - in diesem Fall der Messwerte - mit der Sinc-Funktion zu einer unbeschréankten
Menge. Um daraus eine Matrix in Bildgrofle zu erhalten, muss ein endlicher Bereich
aus der Menge ausgeschnitten werden, was formal wieder einer Multiplikation mit einer
Rechteckfunktion entspricht, die sich als Faltung des Bildes mit einer Sinc-Funktion
duBert (siche Abbildung 5.6.a). Die direkte Verwendung einer Sinc-Funktion als Inter-
polationskern ist daher nicht méglich, sondern man muss auf einen abgeschnittenen,
gefilterten Sinc-Kern zuriickgreifen. Ein solcher begrenzter Interpolationskern ist ferner
mit einem drastischen Geschwindigkeitsgewinn verbunden, weil die Anzahl der Gleit-
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Abb. 5.7: Kaiser-Bessel Interpolationskern. Links: Kaiser-Bessel-Funktion mit L = 3.0
und B = 13.9086. Rechts: Fouriertransformierte der Kaiser-Bessel-Funktion dargestellt im
Intervall —FOV/2 bis FOV/2

kommaoperationen wiahrend der Faltung wesentlich reduziert wird. Im Kontext von
medizinischer Bildgebung wurde diese Vorgehensweise erstmals von O’SULLIVAN vor-
gestellt [33]. Sie ist das derzeit gebrduchlichste Verfahren fiir die Rekonstruktion von
nicht-kartesischen MR-Daten, weshalb man von konventionellem Regridding spricht.

JACKSON ET AL. haben verschiedene mogliche Interpolationskerne beziiglich der Qua-
litét des rekonstruierten Bildes untersucht [34]. Demnach erhélt man gute Ergebnisse
unter Verwendung einer Kaiser-Bessel-Funktion (siche Abbildung 5.7) [35]:

[ I L(B\/1 - (22/L)?) fir |z| < L/2
KB(@) = { 0 fiir || > L2 (5:4)
Hierbei ist Io(x) die modifizierte, regulére zylindrische Besselfunktion nullter Ordnung,
L die Fensterbreite des Kerns und B ein Formparameter, der die Hohe der Uberschwin-
ger und die Breite des Hauptmaximums festlegt. Die Kaiser-Bessel-Funktion ist eine
Approximation der aufwandig zu berechnenden prolaten spheriodalen Wellenfunktio-
nen, die sich durch eine begrenzte Zeitdauer und Konzentration der Energie im Bereich
niedriger Frequenzen auszeichnen.

Durch die Faltung der Messdaten mit einem Kern, dessen Fouriertransformierte nicht
bzw. nur ndherungsweise einem Rechteck entspricht, tritt im rekonstruierten Bild eine
Profilverzerrung auf. Die Profilverzerrung &uflert sich in einer Abschwéichung der Inten-
sitdt in den Randbereichen des Bildes und wird als Roll-Off Effekt bezeichnet (siehe
Abbildung 5.6.b). Das Objektprofil kann mittels Division durch die Fouriertransfor-
mierte des Interpolationskerns nach der Fouriertransformation korrigiert werden, was
als Roll-Off Korrektur oder Deapodization bekannt ist (siche Abbildung 5.6.c). Fiir die
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begrenzte Kaiser-Bessel-Funktion geméfl Gleichung (5.4) liegt keine analytische Fourier-
transformierte vor. Daher verwendet man fiir die Roll-Off Korrektur die Fouriertransfor-
mierte der Kaiser-Bessel-Funktion unter Vernachlassigung der Fallunterscheidung, d.h.
fiir die nicht abgeschnittene Funktion 7 Io(B+/1 — (22/L)?). Die Fouriertransformierte

fiir diese Funktion lautet
in /121272 — 32
kb(z) = o YT T (5.5)
/2] 272 — 32

und ist in Abbildung 5.7 dargestellt.

Das konventionelle Regridding wird iiblicherweise in Verbindung mit einer vergréfierten
Matrix eingesetzt, weil vermutet wird, dass es durch die Verwendung eines endlichen In-
terpolationskerns zu Einfaltungen kommt, welche durch das vergréflerte Messfeld weiter
vom Bildzentrum bzw. Messobjekt entfernt liegen [12]. Diese Vermutung konnte nicht
bestitigt werden, da diese Effekte auch bei den anderen Regriddingverfahren auftre-
ten, bei einer hoheren Windungsanzahl der Spirale sowie einer EPI Trajektorie jedoch
ausbleiben (vgl. Abschnitt 4.4.4). Dieser Effekt scheint somit nicht direkt mit der Re-
konstruktion, sondern eher mit einer Verletzung des Nyquist-Kriteriums bei der Daten-
aufnahme in Verbindung zu stehen. Trotzdem fiihrt die Verwendung einer vergréfier-
ten Matrix zu einer Steigerung der Bildqualitét, da die Intensitét der Einfaltungen in
den objektnahen Regionen deutlich reduziert wird (siche Abbildung 5.6.d-e). Nachteilig
wirkt sich jedoch aus, dass sowohl der Regriddingvorgang als auch die anschlieffende
Fouriertransformation durch die iiblicherweise doppelte Matrixgrofle deutlich verlang-
samt wird.

Die Qualitéit des Bildes héngt ferner von der Breite des Interpolationskerns ab, wobei
die bendtigte Rechenzeit mit zunehmender Breite des Kerns ansteigt. Eine Bestimmung
von Parametern mit moglichst geringen Artefakten wurde ebenfalls in [34] durchgefiihrt
und es hat sich eine Fensterbreite von L = 3.0 und B = 4.2054 bei einfacher Matrix-
grofle sowie L = 3.0 und B = 13.9086 bei doppelter Matrixgrofie als guter Kompromiss
herausgestellt. Der k-Raum wurde hierbei auf ein Messfeld von FOV = 1 normiert, da-
mit die Parameterwerte von der jeweiligen Bildauflosung und der Grofie des Messfeldes
unabhéngig sind.

Wie bereits im vorigen Abschnitt angesprochen, ist es notwendig, eine unterschiedli-
che Dichte der Messpunkte auszugleichen. Prinzipiell ist die Jacobi-Determinante der
Trajektorie ein Indikator fiir die Abtastdichte, weil die Abtastrate konstant ist und
die Dichte somit von der Geschwindigkeit der Bewegung im k-Raum abhéngt. Bei
zweidimensionalen Trajektorien besteht jedoch das Problem, dass sich die Trajektorie
mehrfach zeitlich getrennt begegnen kann, insbesondere bei der Verwendung mehrerer
Anregungen. Die daraus resultierende Abtastdichte kann von der Jacobi-Determinante
allgemein nicht erfasst werden, sodass Trajektorien-spezifische oder alternative Ansétze
gewdhlt werden miissen.

MEYER ET AL. haben in [22] eine approximative analytische Losung fiir den Fall einer
Archimedischen Spirale aufgestellt. Die Dichtekompensation wird hierbei durch Multi-
plikation der aufgenommenen Werte mit der Funktion

DCF,(t) = |G(#)] - [ sin(arg[G(#)] — arg[k(#)] ) | (5.6)
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Abb. 5.8: Qualitidt der vorgestellten Dichtekompensationen. Links: Unter Verwen-
dung der Dichtekompensationen rekonstruierte Bilder. Rechts: Auftragung der Bildintensitét
entlang der links eingezeichneten Linie. Die gestrichelte Kurve entspricht dem theoretischen

Intensitétsverlauf. (a) ohne Dichtekompensation, (b) DCF, (¢) DCF3, (d) Verwendung eines
Voronoi-Diagramms.
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ADbb. 5.9: Voronoi Diagramme fiir Spiraltrajektorien. Links: Darstellung des Funkti-
onsprinzips an einer Spirale mit konstanter Winkelgeschwindigkeit. Die Gréfie der Voronoi-
Zellen verhélt sich umgekehrt zu der lokalen Abtastdichte der Trajektorie. Rechts: Voronoi
Diagramm fiir eine tatsédchlich zur Messung verwendete Spiraltrajektorie. Erkennbar sind Ii-
neare Abschnitte der Trajektorie, welche daraus resultieren, dass die Abtastrate hoher als die
Rasterzeit der Gradienten ist.

realisiert, wobei der erste Term die Geschwindigkeit im k-Raum und der zweite Term die
erhohte Dichte im Ursprung der Spirale kompensiert. Die Verwendung dieser Gleichung
fiir die Dichtekompensation liefert gute Ergebnisse (siche Abbildung 5.8.b). HOGE ET
AL. haben ausgehend von der Jacobi-Determinante ebenfalls eine Funktion fiir die Dich-
tekompensation fiir Spiraltrajektorien berechnet [36]:

DCFy(t) = k()] - |G ()] - [ cos(arg[G(#)] — arg[k(£)] )| - (5.7)

Diese Funktion liefert jedoch im vorliegenden Fall schlechtere Ergebnisse (siehe Abbil-
dung 5.8.¢). Der Nachteil beider Anséitze besteht darin, dass diese Art der Kompensation
ausschliefSlich fiir Spiraltrajektorien giiltig ist und nicht bei beliebigen oder deformierten
Trajektorien angewendet werden kann.

Eine allgemein anwendbare Dichtekompensation kann durch die Verwendung von
Voronoi-Diagrammen realisiert werden (siehe Abbildung 5.9) [37]. Bei der Berechnung
eines Voronoi-Diagramms wird zunéchst eine Delaunay- Triangularisierung der Eingabe-
punkte durchgefiihrt, bei der benachbarte Punkte bestimmt und verbunden werden [38].
Anschlieend werden Punkte in der Umgebung jedes Eingabepunktes bestimmt, deren
konvexe Hiille fiir alle Eingabepunkte die maximale Fldache besitzt. Man erhélt auf
diesem Weg somit fiir jeden Eingabepunkt eine Zelle, welche die maximal mogliche
Flache besitzt, ohne dabei die benachbarte Zelle zu iiberschneiden. Der Flacheninhalt
der Zelle steht daher im direkten Zusammenhang mit der Dichte der Eingabepunk-
te, d.h. in diesem Fall der Abtastdichte. Eine Kompensation der Abtastdichte kann
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ereicht werden, indem jeder Trajektorienpunkt mit dem Flédcheninhalt seiner Voronoi-
Zelle gewichtet wird. Fiir die Berechnung der Voronoi-Diagramme liegen verschiedene
Algorithmen vor [39,40]. Im Rahmen der Arbeit wurde fiir die Diagrammberechnung
auf das Softwarepaket Qhull' zuriickgegriffen, welches auf dem in [39] beschriebenen
Algorithmus basiert. Neben den numerischen Schwierigkeiten bei der Berechnung der
Diagramme existiert ferner das Problem, dass die Zellen in den Randbereichen der
Trajektorie unbegrenzt oder durch mangelnde Berandung zu grof sind, sodass eine be-
sondere Behandlung der Randbereiche erforderlich ist. Es hat sich gezeigt, dass eine
auf Voronoi-Diagrammen basierte Dichtekompensation Bilder von sehr guter Qualitét
liefert (siche Abbildung 5.8.d). Insbesondere aufgrund der hohen Flexibilitit stellt die-
ser Ansatz eine interessante Alternative zu den weitgehend eingesetzten analytischen
Korrekturen dar. Hierbei ist jedoch zu bedenken, dass die Berechnung und Auswer-
tung der Voronoi-Diagramme eine hohe Rechenleistung erfordert und nur durch eine
Vorberechnung praktisch einsetzbar ist.

Die Rekonstruktion eines Bildes mit N x N Pixeln mittels konventionellem Regridding
lauft in folgenden Schritten ab:

1. Die lokale Abtastdichte der Trajektorie wird bestimmt und durch Multiplikation
der Messwerte mit dem Reziproken der zugehorigen Dichte kompensiert.

2. Es wird eine Matrix mit 2N x 2N Eintrdgen erzeugt und alle Werte auf Null
gesetzt.

3. Fiir jeden Punkt p der Matrix wird eine Summation iiber die Messpunkte durch-
gefiihrt, wobei die Messpunkte durch den Interpolationskern KB(x) abstands-
abhéngig gewichtet werden:

N

S(p) =) _ S(ki) - KB(|k; — pl) - (5.8)

=0
Dieses entspricht einer Faltung der Messpunkte mit dem Interpolationskern und

der anschlieBenden Auswertung an der Matrixposition.

4. Es wird zeilen- und spaltenweise eine Fouriertransformation der 2N x 2N Matrix
durchgefiihrt.

5. Die Matrixpunkte werden mit dem Reziproken der Fouriertransformierten des
Interpolationskerns kb(z) multipliziert (Roll-Off Korrektur).

6. Die N x N Submatrix wird aus dem Zentrum der transformierten 2/N x 2N Matrix
kopiert und der verbleibende Rand verworfen.

! www.thesa.com/software/qhull
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5.4 Block Uniform Resampling

Seit jlingster Zeit gibt es Veroffentlichungen, in denen Verfahren vorgestellt wurden,
bei denen der Regriddingvorgang iterativ durchgefiihrt wird [41,42]. Diesen Verfahren
liegt eine inverse Formulierung des Problems zugrunde. Représentativ fiir diese Familie
von Verfahren wurde im Rahmen der Arbeit das Block Uniform Resampling (BURS)
betrachtet, welches von ROSENFELD beschrieben wurde [43].

Matrixdarstellung des konventionellen Regriddings

Fiir eine Diskussion von BURS bietet sich eine Betrachtung des Problems in Matrix-
schreibweise an. Um einen Zusammenhang zwischen dem konventionellen Regridding
und den iterativen Verfahren herzustellen, soll zunéchst auch das konventionelle Re-
gridding in Matrixschreibweise dargestellt werden.

Sei

S(k1)
b= : (5.9)
S(kn)
der Vektor mit den Messwerten entlang der nicht-kartesischen Trajektorie mit den Ko-
ordinaten k; bis k,,, und

S<p1)
X = : (5.10)
S(Pm)

der Vektor mit den gewiinschten Werten an den kartesischen Matrixpositionen p; bis
Pm. Die Faltung mit der Kaiser-Bessel-Funktion (5.8) kann als Multiplikation einer
Interpolationsmatrix R mit dem Vektor b geschrieben werden:

x=Rb, (5.11)
wobel R eine n x m Matrix ist mit:
Rij = KB(|k; — py) - (5.12)

Durch den Roll-Off Effekt entsprechen die fouriertransformierten, kartesischen Punkte
noch nicht direkt der Fouriertransformierten des Objektes und nach der Fouriertransfor-
mation muss zunéchst die Roll-Off Korrektur durchgefiihrt werden. Da an dieser Stelle
nur die Schritte vor der Fouriertransformation betrachtet werden sollen, 1ésst sich dieser
Schritt als Entfaltung (Deconvolution) schreiben:

x=C'Rb, (5.13)
wobel C eine m x m Matrix ist mit:

Cij = KB(|pi — p,[) - (5.14)
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Die Dichtekompensation lasst sich schlieSlich als Multiplikation des Eingabevektors b
mit einer n x n Diagonalmatrix D beriicksichtigen, sodass sich mit

Dy = { 1/p(k;) falls i = j (5.15)

0 andernfalls
insgesamt fiir den Regriddingvorgang ergibt:
x = C 'RDb. (5.16)

Die Einzeloperationen lassen sich abschliefend zu einer gemeinsamen Matrix Ag =
C~'RD zusammenfassen, sodass sich der gesamte Regriddingvorgang als eine Matrix-
multiplikation schreiben lasst:

x=Achb . (5.17)

Darstellung des BURS-Verfahrens

Fiir das BURS-Verfahren geht man das Problem umgedreht an: Wiirde man den Vek-
tor x mit den dquidistanten kartesischen Matrixpunkten kennen, so konnte man diese
Werte mit Hilfe einer n x m Interpolationsmatrix A auf die nicht-kartesischen Trajek-
torienpunkte verteilen:

b= Ax, (5.18)
wobei als Interpolationskern die ideale Sinc-Funktion verwendet wird, sodass:
) ™
A;; = sinc (A—k\pj — kl\> . (5.19)

Der eigentlich gesuchte Vektor x ldsst sich aus dieser Gleichung bestimmen, indem die
zur Matrix A pseudoinverse Matrix A# bestimmt und mit dem Vektor b multipliziert
wird:

x = A%b . (5.20)

Die pseudoinverse Matrix A# ist hierbei im Sinne von Moore-Penrose zu verstehen,
sodass Gleichung (5.20) den Vektor x liefert, der den Term |Ax — b| minimiert. Durch
diese Formulierung des Problems ist weder eine Dichtekompensation noch die Wahl
eines Interpolationskerns notwendig und es ist eine optimale Losung zu erwarten.

Die Bestimmung der Matrix A# erfolgt iiber Singulirwertzerlegung [14]. Bei der Sin-
guldrwertzerlegung wird die Matrix A zerlegt in zwei orthogonale Matrizen U und V
sowie die Diagonalmatrix S, welche als Diagonaleintrige die Singuldrwerte s; bis s,
besitzt:

S1

A=U. AV (5.21)
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Die zu A pseudoinverse Matrix erhélt man daraus mit:

1/81
A* =V. .Ut (5.22)
1/sm

Da die Anzahl von aufgenommenen Werten iiblicherweise in der Gréflenordnung von
10* bis 10° liegt, ist die Matrix A zu groB, um in brauchbarer Zeit eine Invertierung
durchzufiihren. Man nutzt daher die Tatsache aus, dass ein entfernt liegender Messpunkt
nur geringen Einfluss auf einen Matrixpunkt hat, und fiihrt die Matrixinvertierung nur
lokal in der Umgebung eines Matrixpunktes durch.

Die Rekonstruktion eines Bildes mit /N x /N Pixeln mit BURS lduft daher nach folgendem
Schema ab:

1. Es wird eine Matrix mit N x N Eintragen erzeugt und alle Werte auf Null gesetzt.
2. Fiir jeden Punkt p der Matrix werden folgende Schritte durchgefiihrt
(a) Wihle alle Messpunkte k; in der Umgebung 6 des Matrixpunktes p, d.h. fiir
die gilt |k; — p| < 9.

(b) Wahle alle Matrixpunkte p; in der Umgebung € des Matrixpunktes p, d.h.
fir die gilt |p; — p| <e.

(c) Erzeuge eine Matrix A° deren Zeilenanzahl der Anzahl gefundener Mess-
punkte und deren Spaltenanzahl gleich der Anzahl gefundener Matrixpunkte
entspricht. Berechne die Eintrdge der Matrix fiir die gefundenen Punkte k;

und p; mit

Aj; = sinc (Alkh)j — kz|) . (5.23)

(d) Berechne die zur Matrix A° pseudoinverse Matrix A°# durch Singulirwert-
zerlegung.

(e) Suche in der invertierten Matrix A°# die Zeile, die zu dem Matrixpunkt p
gehort.

(f) Erzeuge einen Spaltenvektor mit den Messwerten S(k;), die zu den gefunde-
nen Messpunkten k; gehoren, und bilde das Skalarprodukt mit der im vorigen
Schritt bestimmten Zeile.

(g) Schreibe das Ergebnis der Skalarmultiplikation in die zum Punkt p gehérende
Stelle der Ausgangsmatrix.

3. Es wird zeilen- und spaltenweise eine Fouriertransformation der N x N Matrix
durchgefiihrt.

Durch die Einschrankung des Invertierungsbereiches kann diese Losung nicht mehr op-
timal sein und die Bildqualitdt hdngt von der Wahl der Umgebungsgrofien 6 und e ab.
Ferner wurde berichtet, dass das Verfahren empfindlich gegeniiber Rauschen ist, was
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Abb. 5.10: Profilverzerrung durch Regularisierung des BURS Verfahrens. Je
stirker die Regularisierung bei der Matrixinvertierung ist, desto verzerrter wird das Inten-
sitéitsprofil des Objektes abgebildet. Gewéhlte Parameter: 6 = 2.5, ¢ = 5.0, At = 4 pus, (a)
0=0.1, (b) o = 1.0, (¢) o = 10.0.

auf eine schlechte Konditionierung der Invertierung zuriickgefiihrt wird [44,45]. Dieses
Problem entsteht dadurch, dass kleine Singuldrwerte aufgrund der begrenzten Rechen-
genauigkeit mit einem Rundungsfehler behaftet sind. Bei der Invertierung in Gleichung
(5.22) wird die Auswirkung der Rundungsfehler durch die Kehrwertbildung drastisch
verstarkt. Es ist daher notwendig, einen Regularisierungsparameter einzufiihren, um
den Invertierungsprozess zu stabilisieren. Es hat sich gezeigt, dass im vorliegenden Fall
sogar bei rauschfreien Simulationsdaten grundsétzlich eine Regularisierung benotigt
wird.

Fiir die Regularisierung gibt es verschiedene Moglichkeiten [45]. Im vorliegenden Fall
wurde ein Tikhonov Filter verwendet, der die Gréfle der Singuldrwerte glatt nach unten
beschrankt. Dazu wurde in Gleichung (5.22) die Kehrwertbildung der Singuldrwerte
1/s; durch

Si

ot 5.24
s? + o ( )
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Abb. 5.11: Artefakte bei BURS Regridding. In Abhéngigkeit von den gewéhlten Umge-
bungsgrdéBen kénnen im rekonstruierten Bild Intensitédtsschwankungen auftreten, die das Bild
unbrauchbar machen. Die Struktur der Artefakte hidngt von den Orten im Frequenzraum ab,
an denen eine schlechte Konditionierung des Invertierungsproblems vorliegt. Gewé&hlte Para-
meter: (a) § = 2.0, e = 3.5, 0 = 1075, At = 3pus, (b) § = 2.5, ¢ = 5.0, 0 = 1075, At = 4 s,
(c)6=22e=350=10"" At =4pus.

ersetzt. Der Parameter o regelt hierbei die Stérke der Regularisierung, wobei eine stérke-
re Regularisierung neben einer Reduzierung der Artefakte eine zunehmende Profilver-
zerrung zur Folge hat (sieche Abbildung 5.10).

Das BURS Verfahren liefert Bilder mit guter Qualitét (siehe Abbildung 5.10.a), jedoch
treten von der Wahl der Umgebungsgréfien abhéngige Intensitéitsschwankungen auf.
Folglich ist eine genaue Einstellung der Parameter erforderlich und eine Priifung der
Bildqualitdt vor Anwendung durch Simulation sinnvoll (siehe Abbildung 5.11). Diese
Intensitédtsschwankungen sind auch von MORIGUCHI ET AL. festgestellt worden, und
es wird vermutet, dass sie auf eine lokal schlechte Konditionierung zuriickzufiithren sind
[44]. Eine schlechte Konditionierung tritt insbesondere dann auf, wenn die Anzahl der
gefundenen Matrixpunkte gleich der Anzahl gefundener Messpunkte ist, d.h. die zu
invertierende Matrix ungefihr quadratisch ist. Da die Abtastdichte bei einer Spirale
lokal unterschiedlich ist, tritt dieser Effekt nur in bestimmten k-Raum Bereichen auf und
es entstehen entsprechende Strukturen im Bild. Dieses Problem kann moglicherweise
mit einer dynamischen Anpassung der Umgebungsgréfien behoben werden und bedarf
weiterer Untersuchung.

Bei der im Rahmen der Arbeit realisierten Implementierung konnte die von ROSEN-
FELD hervorgehobene exzellente Profilwiedergabe aufgrund der hiufig auftretenden In-
tensitdtsschwankungen nicht bestétigt werden, sodass im Vergleich das konventionel-
le Regridding eine zuverléssigere Profilwiedergabe liefert. Dies hiangt moglicherweise
mit der Rechengenauigkeit der Algebraroutinen zusammen, auf die fiir die Berechnung
zuriickgegriffen wurde. Gestiitzt wird dies durch die festgestellte grundsétzliche Notwen-
digkeit einer Regularisierung. Bei Wahl der Umgebungsgrofien von § = 2.5 und € = 5.0
liefert das Verfahren eine brauchbare Profilwiedergabe (sieche Abbildung 5.10.a). Ein
grofler Vorteil gegeniiber dem konventionellen Regridding besteht dagegen darin, dass
das Verfahren durch die implizite Dichtekompensation direkt auf beliebige Trajektorien
angewendet werden kann. Auflerdem ist die Intensitét der Nyquist-bedingten Artefakte
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in den Randbereichen geringer, sodass auf die Verwendung einer vergréflerten Matrix
verzichtet werden kann. Ein Nachteil besteht in der teilweise hohen Rechenzeit fiir das
Regridding, welche aus der numerisch aufwendigen Singulérwertzerlegung resultiert. Da
das Regridding bei Einsatz einer Vorberechnung - wie bei der vorliegenden Implemen-
tierung realisiert - nur jeweils bei Anderung der Trajektorie neu durchgefiihrt werden
muss, ist dieser Aspekt im Hinblick auf eine Routineanwendung tolerierbar.

5.5 Zusammenfassung

Die Verfahrensweise bei der Rekonstruktion von konventionell aufgenommenen Rohda-
ten sowie die Problemstellung bei der Rekonstruktion von nicht-kartesisch abgetasteten
Rohdaten wurden dargestellt. Durch die grofie Datenmenge kann eine gewohnliche dis-
krete Fouriertransformation nicht angewendet werden. Fiir den Einsatz einer schnellen
Fouriertransformation miissen die entlang nicht-kartesischer Koordinaten abgetasteten
Messwerte vor der Rekonstruktion auf einem Gitter verteilt werden (Regridding). Fiir
dieses Problem wurden drei Losungsansétze vorgestellt und durch Simulationen auf
mogliche Artefakte untersucht.

Durch die Verwendung von vergréferten Rekonstruktionsmatrizen ist eine einfache
Losung gegeben, jedoch treten in den Bildern deutlich sichtbare Artefakte auf. Die
priméren Artefakte werden mit zunehmender Matrixgrofle reduziert, parallel steigt je-
doch der Rechenaufwand bei der Fouriertransformation an. Bedingt durch die unter-
schiedliche Abtastdichte liegt bei Spiralen eine Ubergewichtung des k-Raum Zentrums
vor, die zu einem kontrastarmen Bild fiihrt und kompensiert werden muss. Dieses
kann ndherungsweise durch Wichtung der Matrixpunkte geméfl der Anzahl zugeord-
neter Messpunkte realisiert werden. Die Verwendung einer vergroferten Matrix eignet
sich aufgrund des geringen Rechenaufwandes fiir experimentelle Erprobungen, fiir einen
anwendungsorientierten Einsatz ist im Hinblick auf die Artefakte ein anderer Ansatz
vorzuziehen.

Eine bessere Bildqualitit liefert die Interpolation im Frequenzraum (konventionelles
Regridding). Die Interpolation entspricht einer Faltung der Messdaten mit einem Inter-
polationskern, wobei sich die Kaiser-Bessel-Funktion als vorteilhaft erwiesen hat. Durch
die Verwendung eines nur ndherungsweise Sinc-formigen Kerns muss nach der Fou-
riertransformation eine Profilverzerrung korrigiert werden (Roll-Off Korrektur). Durch
die unterschiedliche Abtastdichte von Spiraltrajektorien muss vor dem Regridding eine
Dichtekompensation angewendet werden. Hierfiir wurden drei Moglichkeiten vorgestellt,
wobei die analytische Kompensationsfunktion DCF; sowie der Einsatz von Voronoi-
Diagrammen gute Ergebnisse geliefert haben. Die zusétzliche Vergrofierung der Rekon-
struktionsmatrix fithrt zu einer Reduzierung der Intensitdt von Randartefakten. Das
konventionelle Regridding liefert eine gute Bildqualitét bei einem akzeptablen Rechen-
aufwand.

Das BURS Verfahren basiert auf einer inversen Formulierung des Problems, sodass der
Regriddingvorgang iterativ mittels Singuldrwertzerlegung durchgefiithrt werden kann.
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Bei diesem Ansatz ist weder die Wahl eines Interpolationskerns noch eine Dichte-
kompensation erforderlich. Aufgrund der Datenmenge ist die Invertierung nur durch
Beschrankung auf lokale Umgebungen praktisch realisierbar. Da die numerische Re-
chengenauigkeit begrenzt ist, treten je nach Verhéltnis von Mess- und Gitterpunkten
Rundungsfehler auf, welche durch die Invertierung verstéirkt werden. Aufgrund der un-
terschiedlichen Abtastdichte einer Spirale treten Fehler jeweils in lokalen Bereichen des
k-Raums auf und fiihren zu teils starken Intensitédtsschwankungen. Die Fehleranféllig-
keit des Verfahrens kann durch eine Regularisierung auf Kosten der Profilwiedergabe
verringert werden. Das BURS Verfahren stellt aufgrund seiner hohen Flexibilitdt und
guten Bildqualitéit eine interessante Alternative dar. Eine genauere Untersuchung der
Intensitatsschwankungen ist jedoch notwendig, damit eine ausreichende Zuverlassigkeit
des Verfahrens erreicht werden kann. Der Rechenaufwand von BURS ist grof§ und nur
iiber eine Vorberechnung praktisch einsetzbar.
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Kapitel 6

Experimentelle Charakterisierung
und theoretische Untersuchung der

Bildartefakte

In Abbildung 6.1 sind vollstdndig unkorrigierte, experimentelle Schichtaufnahmen des
Strukturphantoms dargestellt. Wihrend das FLASH Bild weitgehend frei von Arte-
fakten ist, treten bei den anderen Trajektorien starke Fehler auf. Die in den Bildern
sichtbaren Artefakte sind charakteristisch fiir den jeweiligen Trajektorientyp.

Bei den EPI Bildern ist eine um das halbe Messfeld verschobene Bildkopie zu sehen,
die sich mit der eigentlichen Abbildung des Objektes iiberlappt. Diese ungewiinschten
Bildkopien werden als Geister-Bilder bezeichnet. Daneben tritt eine Bildverzerrung auf.
Bei den Spiralbildern ist eine Verdrehung des Objektes zu sehen sowie starke ringformi-
ge Verschmierungen. Ferner ist eine Profilverzerrung erkennbar, d.h. die Intensitét des
eigentlich homogenen Phantoms nimmt nach auflen ab. Das mit der rechteckigen Spiral-
trajektorie gewonnene Bild dhnelt dem normalen Spiralbild, allerdings besitzen die Ver-
schmierungen eine andere, eher eckige Struktur.

In den nachfolgenden Abschnitten sollen die Ursachen fiir diese Artefakte sowie deren
Auswirkungen auf die jeweiligen Trajektorien untersucht werden.

6.1 Abweichungen der Gradientenfelder

Im Rahmen der Rekonstruktion werden die Messdaten geméfl ihrer k-Raum Position
k(t), die sich aus den geschalteten Gradienten G(t) ergibt, auf der Rekonstruktions-
matrix angeordnet. Gibt es hierbei Abweichungen zwischen den geschalteten Gradien-
tenfeldern G(¢) und den tatséchlich von dem Messobjekt erfahrenen Feldern Gg(t),
so liegt eine Fehlzuordnung vor, weil das vom Objekt induzierte Signal S(t) nicht der
Fouriertransformierten an der berechneten k-Raum Position k() entspricht. Diese Fehl-
zuordnung fiithrt je nach Trajektorientyp zu mehr oder weniger starken Artefakten.
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Abb. 6.1: Unkorrigierte experimentelle Schichtaufnahmen mit vergleichbaren
Sequenzparametern. (a) FLASH Trajektorie, (b) EPI Trajektorie, (c) Spiraltrajektorie
(d) rechteckige Spiraltrajektorie. Die FLASH Aufnahme ist weitgehend frei von Artefakten.
Bei EPI treten Geisterbilder (Pfeile) sowie Bildverzerrungen (gestrichelte Linie) auf. Bei der
Spiralaufnahme treten eine Bilddrehung (gestrichelte Linie) sowie ringférmige Verschmierun-
gen und Intensitétsverzerrungen auf (Pfeile). Bei der rechteckigen Spiraltrajektorie sind eben-
falls deutliche Verschmierungsartefakte sichtbar, die im Vergleich zu (c) eine eckigere Struktur
besitzen (Pfeile).

Abweichungen zwischen den theoretischen und den tatsdchlichen Gradientenfeldern
sind praktisch nicht zu vermeiden. Dieses liegt einerseits darin begriindet, dass in den
Gradientenspulen Stréme von etwa 500 A im Mikrosekundenbereich geschaltet werden
miissen, was eine grofle Herausforderung im Hinblick auf die Regelungstechnik darstellt.
Daneben treten durch die Anderung der Gradientenfelder Wirbelstrome auf, die das ef-
fektive Feld deutlich beeinflussen. Da Wirbelstrome u.a. in der Innenverkleidung des
Systems, der Kopfspule sowie an dem Patienten selbst auftreten, ist dieser Effekt ferner
ortsabhéngig. Fiir eine Untersuchung der Abweichungen ist es daher wiinschenswert,
den zeitlichen Verlauf der tatséichlichen Gradientenfelder zu kennen.
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6.1.1 Gradienten-Messverfahren

In den letzten Jahren wurden mehrere Verfahren zur Messung der Gradientenfelder bzw.
der k-Raum Trajektorie veroffentlicht. Prinzipiell gibt es zwei verschiedene Ansétze, die
den Verfahren zugrunde liegen.

Echozeitbasierte Verfahren

Eine Moglichkeit besteht darin, vor dem Start der Trajektorie einen Vordephasierer zu
schalten, sodass man sich beim Start der zu untersuchenden Gradienten auflerhalb des
k-Raum Zentrums befindet. Die Amplitude des Signals wird anschliefend genau dann
maximal, wenn die Flidche unter dem Vordephasierer von den eigentlichen Gradienten
kompensiert wird und man sich im k-Raum Zentrum befindet. Durch Wiederholung
der Messung mit jeweils unterschiedlicher Amplitude des Vordephasierers kann aus den
Zeitpunkten der Refokussierung das zeitliche Verhalten der Gradienten bestimmt wer-
den, wobei man iiblicherweise die Messungen fiir die einzelnen Gradienten getrennt
durchfiihrt. Dieser Ansatz wird in [46-49] verwendet.

Das Verfahren besitzt den Nachteil, dass es korrekt geschaltete Vordephasiergradienten
voraussetzt, da diese zur Kalibrierung verwendet werden. Es hat sich jedoch gezeigt,
dass auch gerade bei trapezoidalen Gradientenschaltungen starke Abweichungen auf-
treten, sodass ein grofler Messfehler zu erwarten ist. Daneben besteht das Problem,
dass der Refokussierungszeitpunkt nur mit begrenzter Genauigkeit bestimmt werden
kann. Selbst unter Verwendung eines homogenen Messphantoms sowie Einsatz eines
Fit-Algorithmus treten insbesondere durch den fortlaufenden 77 -bedingten Verlust an
Kohérenz der Spins teilweise starke Abweichungen auf, sodass die gemessene Trajektorie
nicht grundsétzlich als zuverlissig angesehen werden kann.

Phasenbasierte Verfahren

Eine alternative Moglichkeit zur Bestimmung der Trajektorie besteht darin, dass man
gewdhrleistet, dass das induzierte Signal nur aus einer beziiglich des zu untersuchenden
Gradienten einzelnen Position stammt und somit stets eine einheitliche Phasenlage
besitzt. Schaltet man den zu untersuchenden Gradienten ein, so dndert sich dadurch
lediglich die gemeinsame Phasenlage der Spins. Man kann deshalb aus der Phase des
aufgenommenen Signals die zeitliche Entwicklung der Gradientenfelder bestimmen.

Es gibt verschiedene Wege, eine einheitliche Phasenlage des Signals zu realisieren. Oft-
mals werden hierfiir kleine Messphantome in dem Magneten positioniert, deren Durch-
messer so gewahlt ist, dass die Phasenlage innerhalb des Phantoms als konstant ange-
sehen werden kann [50]. Da das induzierte Signal aufgrund des kleinen Durchmessers
des Phantoms schwach ist, bietet sich hierbei der Einsatz einer entsprechend kleinen
Empfangsspule an, welche das Phantom direkt umschlief3t.

Fiir die im Rahmen der Arbeit durchgefiihrten Trajektorienmessungen wurde auf einen
von DUYN ET AL. vorgestellten Ansatz zuriickgegriffen, der keine spezielle Positionie-
rung eines Phantoms erfordert [51]. Die Messung von Lese- und Phasengradient wird
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Abb. 6.2: Implementierte Sequenz fiir die Gradientenmessungen. (a) Leerlaufmes-
sung zur Bestimmung ungewiinschter Dephasierungen in Leserichtung. (b) Messung des
Schaltverhaltens des Lesegradienten.

hierbei getrennt durchgefiihrt, da eine gegenseitige Beeinflussung der Gradienten fiir
vernachldssigbar gehalten wird [47,48]. Zur Erzeugung eines Signals, das nur aus ei-
ner Region mit gemeinsamer Phasenlage stammt, wird wahrend der HF-Anregung kein
Gradient in Schichtselektionsrichtung geschaltet, sondern der Gradient, der vermessen
werden soll (sieche Abbildung 6.2). Soll etwa der Lesegradient vermessen werden, so wird
wéahrend der Anregung der Lesegradient eingeschaltet. Dies fiihrt dazu, dass in Richtung
des Lesegradienten eine Schicht angeregt wird. Anschlieffend wird der Lesegradient wie
gewohnt geschaltet, sodass die beziiglich der Lesegradientenrichtung naherungsweise
einheitliche Phasenlage je nach geschaltetem Gradient gedndert wird.

Bei der Anregung ist darauf zu achten, dass die Schicht in gewisser Entfernung vom
Isozentrum liegt und die Schichtdicke klein im Verhéltnis zum Abstand ist. Bei einer zu
groflen Schichtdicke ist der Phasenunterschied zwischen den Spins auf beiden Seiten der
Schicht nicht mehr vernachlassigbar und es treten in den Randbereichen der gemessenen
Trajektorie Phasenspriinge auf, welche die Messung unbrauchbar machen. Ferner sollte
fiir die Messung ein méglichst homogenes Phantom mit langer Relaxationszeit gewahlt
werden, wobei darauf geachtet werden muss, dass sich die angeregte Schicht in jedem
Fall noch innerhalb des Phantoms befindet. Fiir die durchgefithrten Messungen wurde
daher ein mit Wasser gefiillter Plexiglaszylinder mit einem Durchmesser von 30 cm
verwendet.

Wenn die vom Quadratur Detektor im Empfanger demodulierte Frequenz nicht mit der
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tatsdchlichen Resonanzfrequenz iibereinstimmt, was in der Praxis durch die Messunge-
nauigkeit bei der Bestimmung der Resonanzfrequenz fast immer der Fall ist, so bewirkt
dieses eine lineare Entwicklung der aus dem Signal gewonnenen Phase. Dieser Effekt
sowie eine Dephasierung durch statische Inhomogenitéten kann kompensiert werden, in-
dem vor der eigentlichen Gradientenmessung eine Leerlaufmessung durchgefiihrt wird.
Hierbei wird ebenfalls eine Schicht in Richtung des zu messenden Gradienten angeregt,
allerdings wird dieser anschlieBend nicht gestartet, sodass die freie Phasenentwicklung
aufgezeichnet wird. Die freie Phasenentwicklung ¢; prep, deren Ursachen ebenfalls die
Phase ¢; bei der Trajektorienmessung beeinflussen, wird dann von der eigentlichen
Phasenmessung abgezogen, sodass die Messung von diesen Fehlern bereinigt wird. Die
gemessene k-Raum Trajektorie berechnet sich demnach mit:

ki(t) = c- (i(t) — biprep(t)) (6.1)

wobei ¢ ein Skalierungsfaktor ist, der von der Entfernung zwischen Schicht und Iso-
zentrum abhéngig ist. Da die Phase auf einen Wertebereich von 0 bis 27 beschrénkt
ist, kommt es beim Uberschreiten dieser Grenzen zu unerwiinschten Spriingen der Pha-
se, die vor der Auswertung korrigiert werden miissen. Die Entfernung wurde iiber die
Einfithrung einer maximal zuldssigen Steigung zur Erkennung der Phasenspriinge und
anschlieender Addition oder Subtraktion von 27 realisiert.

6.1.2 Ergebnisse der Trajektorienmessungen

Um die Schaltgenauigkeit der Gradienten zu untersuchen, wurde eine Gradiententestse-
quenz erstellt, bei der jeweils in die Randbereiche des k-Raumes gefahren wird. Hierbei
hat sich gezeigt, dass die Gradienten gedampft und verzogert einschalten. Ferner kommt
es zu einem deutlichen Uberschwingen der Trajektorie (siche Abbildung 6.3), wobei die
Stéirke des Uberschwingens von der zur Schaltung der Gradienten verwendeten Steigung
abhéngt.

In Abbildung 6.4 ist eine gemessene Spiraltrajektorie in Lesegradientenrichtung zu se-
hen. Man sieht, dass auch hier die Gradienten verzogert einschalten. Bei Betrachtung
des Anlaufbereichs fillt auf, dass die Amplitude am Trajektorienbeginn zu niedrig ist
und sich anschlieflend der theoretischen Trajektorie anpasst.

Die gemessenen EPI Trajektorien weisen ebenfalls Verzogerungen sowie Uberschwingen
auf, wobei hier aufgrund der stirkeren k-Raum Bewegung in erster Linie der Lesegradi-
ent betroffen ist (siehe Abbildung 6.5 links). Neben diesen Effekten ist bei Betrachtung
der EPI-Trajektorie eine Schwingung um den Nullpunkt des k-Raumes in Lesegradi-
entenrichtung zu sehen, sodass sich die Position der Umkehrpunkte dndert (siehe Ab-
bildung 6.5 rechts). Diese Schwingung ist nicht auf eine Fehlschaltung der Gradienten
zuriickzufiihren, sondern resultiert aus einer Instabilitédt der Phasenlage, welche fiir die
Berechnung der k-Raum Position verwendet wird.

Prinzipiell sollte die Phase der angeregten Spins zeitlich konstant bleiben bzw. sich
bei falsch eingestellter Empféangerfrequenz lediglich linear entwickeln. Lokale Inhomo-
genitiaten des Magnetfeldes konnen zu einer Anderung der Phase fiihren, jedoch sollten
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Abb. 6.3: Abweichungen der Gradienten. Die Gradientenfelder schalten geddmpft und
verzogert ein, ferner treten Uberschwinger auf. Dadurch entstehen Abweichungen zwischen
theoretischer (gestrichelte Linie) und tatsédchlicher (durchgezogene Linie) k-Raum Position.

Dargestellt ist eine Messung in k, Richtung, die Abweichungen treten jedoch auch in den
anderen Gradientenrichtungen auf.

30 )
78\
/ \
1 \
7 i \
N I \
o / \
- / \ li \
20 + / ] \ I \ -
78 ] \ ! \
i) H \ ! |
7 ' \ / | | \
a / \ / h I \
! \ / i | \ I \
/s ! \ | \ I \ ! \
A ! \ ! \ | | I \
10 i\ ! \ | \ | \ ! \ -
! ! ! \ I \ i | ! \
e / \‘ ’l “ i ‘\ h \ i \
! 1 \
7/ / \ ! \ /‘ \ ,’ \ I |
— / \ / \ ! \ i \ | | | \
| /A / \ ! \ ! ! / \ \ I \
’ / \ / \ ! ! ! ! ! | I \
E i\ [ \ / ' ! \ i \ ! \ I |
0 - / \ | \ ! | ! | l:{> i | H \ I \ —
A 1 \ 1 \ ! 1
~ N \ / \ | \ | \ ! \
X \ \

| | | |
0 500 1000 1500 2000
t/us

Abb. 6.4: Gradientenabweichungen bei Spiraltrajektorien. Bei der gemessenen Spiral-
trajektorie (durchgezogene Linie) féllt im Vergleich zur theoretischen Kurve (gestrichelte Li-

nie) ein geddmpftes Ansteigen sowie eine im Anlaufbereich der Trajektorie zu niedrige Am-
plitude auf.
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Abb. 6.5: Gradientenabweichungen bei EPI Trajektorien. Oben: Aufgrund der stérke-
ren k-Raum Bewegung treten in erster Linie bei dem Lesegradient Abweichungen von der
theoretischen k-Raum Position (gestrichelte Linie) auf. Es kommt hierbei zu einem geddmpf-
ten Anstieg und Uberschwingen der gemessenen Trajektorie (durchgezogene Linie). Unten: Bei
genauer Betrachtung der Umkehrpunkte der Trajektorie in Leserichtung féllt eine fortlaufende
Verschiebung auf, die aus der Instabilitét der freien Phasenlage resultiert.

sich derartige lokale Effekte bei Betrachtung des Signals aus einer Schicht wegmit-
teln. In Abbildung 6.6 ist die zeitliche Entwicklung der Phasenlage nach einer nicht-
schichtselektiven Anregung bei freiem Signalabfall, d.h. ohne geschaltete Gradienten,
zu sehen. Hier ist die in der gemessenen Trajektorie auftretende Schwingung deutlich
zu erkennen. Die Ursache fiir diese Schwingung konnte bisher nicht ausgemacht wer-
den. Wirbelstrome konnen als Ursache ausgeschlossen werden, da bei den Messungen
keine Gradientenfelder geschaltet wurden und darauf geachtet wurde, dass eine grofie
Pause zwischen dem Shim-Vorgang und der Messung eingehalten wurde. Durch manu-
elles Verstellen der Empfangerfrequenz kann erwartungsgeméf zusétzlich eine lineare



6.1. Abweichungen der Gradientenfelder 70

6 T T T T T
w=-5 Hz
w=1Hz
=0 Hz
55 i

¢ /rad

4 | | | | |
0 20000 40000 60000 80000 100000

t/us

Abb. 6.6: Experimentelle Entwicklung der freien Phasenlage bei nicht-
schichtselektiver Anregung. Die Phasenlage der Spins bei einer nicht-schichtselektiven
Anregung eines homogenen Wasserphantoms bleibt nicht erwartungsgemf konstant, sondern
es tritt eine Schwingung auf (schwarze Kurve). Bei Verstellen der Empféngerfrequenz iiberla-
gert sich die Schwingung erwartungsgeméf mit einer linearen Entwicklung der Phase, deren
Steigung von der Resonanzfrequenzabweichung w abhéngig ist.

Phasenentwicklung hervorgerufen werden, sodass ein Fehler bei der Datenverarbeitung
ausgeschlossen werden kann (siehe Abbildung 6.6). Bei schichtselektiver Anregung, die
im Rahmen der Trajektorienmessungen durchgefiihrt wird, hat sich herausgestellt, dass
die Stérke der Schwingung deutlich von der Schichtposition abhéngig ist. Trotz einer
qualitativen Reproduzierbarkeit der Schwingung treten bei jeder Neuanregung derar-
tige Unterschiede auf, dass dieser Effekt nicht durch die vor der Trajektorienmessung
aufgenommene Referenzmessung korrigiert werden kann.

Wihrend die auftretende Phasenschwingung fiir die Bildgebung aufgrund der niedrigen
Amplitude als vernachlissigbar angesehen werden kann, stellt sie fiir die Trajektorien-
messverfahren, die auf Phasenbestimmung basieren, ein Problem dar. Da die Signalpha-
se grundsétzlich eine sehr empfindliche Messgrofie ist, muss man sehr vorsichtig bei der
Unterscheidung zwischen tatsédchlichen Gradientenfehlern und moglichen Messfehlern
sein, worin der Hauptnachteil der phasenbasierten Verfahren besteht.

Héufig wird versucht, die gemessene Trajektorie direkt fiir die k-Raum Zuordnung der
Messwerte zu verwenden, um eine Fehlzuordnung zu kompensieren [44,47,51]. Im vor-
liegenden Fall hat sich dieses insbesondere bei hoher Bildauflésung als nicht vorteilhaft
erwiesen, weil die bestehenden Bildartefakte nur teilweise korrigiert wurden. Zusétzlich
traten weitere Artefakte auf, die sowohl auf die Phaseninstabilitét als auch auf den bei
langen Messungen hohen Rauschanteil zuriickzufiithren sind. Es erscheint daher sinn-
voller, die Ergebnisse der Messungen eher qualitativ auszuwerten und die gemessene
Trajektorie zur Priifung einer entwickelten Korrektur zu verwenden.
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6.1.3 Modellierung der Gradienten

Aufgrund der Erkenntnisse des vorigen Abschnitts, d.h. ein geddmpftes Ansteigen sowie
Uberschwingen der Gradienten, wurde versucht, das qualitative Verhalten der Gradien-
ten durch den einfachen Ansatz eines linearen Systems zu modellieren. Das Auftreten
von Uberschwingern legt hierbei einen harmonischen Oszillator als Modell nahe. Dieser
Ansatz ist sowohl durch die Spulenkonstruktion als auch aus Sicht der zur Erzeugung
der Strome verwendeten Regelungstechnik gerechtfertigt.

Sel Geg(t) die tatséchlich wirkende Gradientenstirke und G(t) die theoretische Gradi-
entenstarke, so gilt mit den Parametern o und wy:

Geir + 20 Gep + W2 G = G(2) . (6.2)

Durch Fouriertransformation ergibt sich:

—w? éeﬂ‘ + 2iaw éeﬂ‘ +wp éeﬂ‘ = G(w)
G LGw) . (6.3)

Geﬂ = w2 —w?+2iaw

Die zeitliche Entwicklung der Systemantwort erhalt man durch Riicktransformation:

Gen(t) :}"T{ > L

wi — w? + 2icw

} «G(t) . (6.4)

Man sieht, dass dieses der Faltung des theoretischen Gradientenverlaufs mit der Ant-
wortfunktion des Systems entspricht, wobei die Parameter o und wy den Dampfungsgrad
und die Eigenfrequenz definieren.

Um realistische Werte fiir o und wy zu bestimmen, wurde ein Programm entwickelt,
welches diese Parameter so einstellt, dass die Abweichungen zwischen gemessener und
durch die modellierten Gradienten berechneter Trajektorie minimiert werden.

Dieses Programm verwendet den Simplex-Algorithmus [52], der sich dadurch auszeich-
net, dass er anders als iibliche Fitting-Algorithmen (wie Levenberg-Marquardt) keine
Informationen iiber partielle Ableitungen benotigt. Der Simplex-Algorithmus benétigt
lediglich eine Priifgréfe, die minimiert werden soll, beispielsweise die Summe der qua-
dratischen Abweichung zwischen Messpunkten und einer zu fittenden Funktion. Durch
diese Eigenschaft ist der Algorithmus duflerst flexibel und eignet sich fiir ungewohnli-
che Fittinganwendungen, weshalb er an dieser Stelle explizit erwédhnt sei. Beispielsweise
ist es moglich, die vollstandige Bildrekonstruktion in den Algorithmus zu integrieren,
sodass Rekonstruktionsparameter optimiert werden kénnen, deren Auswirkung erst im
rekonstruierten Bild priifbar sind.

Fiir die Ermittlung der Parameter o und wg wird bei der Berechnung der Priifgréfie je-
weils der Faltungskern geméfl der Parametereinstellung berechnet und die Faltung mit
den theoretischen Gradienten ausgefiihrt. AnschlieBend wird daraus die k-Raum Trajek-
torie berechnet und mit einem Skalierungsfaktor ¢ multipliziert. Dieser muss ebenfalls
gefittet werden, weil der Zusammenhang zwischen Trajektorienamplitude und gemes-
sener Amplitude aus Gleichung (6.1) unbekannt ist. AbschlieBend wird die Trajektorie
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Abb. 6.7: Qualitéit der Gradientenmodellierung. Dargestellt ist die Differenz zwischen
gemessener und theoretischer (gestrichelte Linie), sowie zwischen gemessener und modellierter
Trajektorie (durchgezogene Linie) fiir den Trajektorienbereich aus Abbildung 6.3. Man sieht,
dass der Modellierungsansatz das tatsédchliche Gradientenverhalten recht gut beschreibt, so-
dass durchgéngig nur geringe Abweichungen auftreten. Bei der theoretischen Trajektorie hin-
gegen treten durch das gedimpfte Ansteigen (grofe Peaks) und Uberschwingen (kleine Peaks)
erhebliche Abweichungen auf, die auch in Abbildung 6.3 zu sehen sind.

um eine als vierter Parameter zu fittende Zeitdauer verschoben, um eine im MR-System
bereits durchgefiihrte Verzégerungskompensation riickgédngig zu machen. Daraus wird
schlieBlich die quadratische Abweichung gegeniiber der gemessenen Trajektorie berech-
net und als Priifgrofle verwendet.

Fiir die Gradiententestsequenz ist die Differenz zwischen gemessener und theoretischer
Trajektorie einerseits sowie zwischen gemessener und modellierter Trajektorie ande-
rerseits in Abbildung 6.7 dargestellt. Man sieht, dass das Verhalten der tatsdchlichen
Gradienten durch den gewahlten Ansatz qualitativ modelliert werden kann. Prinzipiell
ist es moglich, die modellierten Gradienten anstelle der rein theoretischen Gradienten
fiir die Rekonstruktion der Bilder zu verwenden. Dieses Vorgehen hat allerdings im
vorliegenden Fall keine iiberzeugenden Ergebnisse geliefert, da die Modellierung nur
unter individueller Anpassung der Parameter an die jeweils gewédhlte Gradientenschal-
tung befriedigend funktioniert. Das gewéhlte Modell ist somit nicht ausreichend fiir eine
quantitive Modellierung, weil das System nicht-linear reagiert und in der Steuerungs-
technik moglicherweise Fallunterscheidungen implementiert wurden (z.B. sogenannte
EPI-Booster), die grundsétzlich keine lineare Modellierung erlauben. Trotzdem kann
der gewihlte Ansatz verwendet werden, um durch eine Simulation zu untersuchen, wel-
che Artefakte die qualitativ modellierten Gradientenabweichungen in den jeweiligen
Bildern verursachen.
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Abb. 6.8: Simulation der Gradientenabweichungen. Die Rohdaten der Bilder wurden
entlang einer modellierten Trajektorie simuliert, bei der Rekonstruktion wurde jedoch die
theoretische Trajektorie angenommen. Diese Situation ist mit einer realen Messung vergleich-
bar, da hier die tatsédchlichen von den theoretischen Gradientenfeldern abweichen (vgl. Abb.
6.1). (a) FLASH Trajektorie, (b) EPI Trajektorie, (c) Spiraltrajektorie, (d) rechteckige Spiral-
trajektorie. In Bild (e) wurde die Gradientenverzégerung bei der Spiraltrajektorie im Vergleich
zu (c) durch Verschieben der theoretischen Trajektorie kompensiert, damit die Intensitétsver-
zerrung besser erkennbar ist.

6.1.4 Betrachtung der Auswirkungen auf die Bildqualitét

In Abbildung 6.8 sind die Ergebnisse von Simulationen zu sehen, bei denen die Erzeu-
gung der Simulationsdaten entlang der modellierten Trajektorie durchgefiithrt wurde,
die Rekonstruktion jedoch von den theoretischen Gradienten ausgegangen ist. Diese
Situation ist vergleichbar mit einer realen Bildaufnahme, da hier ebenfalls bei der Re-
konstruktion von den theoretischen Gradienten ausgegangen wird, die tatséchlichen
Gradienten und somit die abgetasteten k-Raum Positionen jedoch davon abweichen.

Bei der EPI Simulation treten analog zur tatséchlichen Messung Geister-Bilder auf.
Diese Artefakte entstehen dadurch, dass es bedingt durch das gedampfte Ansteigen der
Gradienten zu einer Verzogerung der tatséichlichen k-Raum Position kommt. Da der Le-
segradient nach jedem Auslesezug die Richtung dndert, liegen die Echozeitpunkte, d.h.
der tatsdchliche Durchgang durch den k-Raum Nullpunkt in Leserichtung, bei der Hin-
und Riickrichtung nicht mehr iibereinander, sondern sind gegeneinander verschoben.
Die Verschiebung ist fiir die Leserichtung nicht relevant, da die Fouriertransformation
in dieser Richtung entlang einer aus einem Auslesezug stammenden Zeile durchgefiihrt
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wird. In Phasenrichtung hingegen entspricht die Verschiebung einer Modulation der
Fouriertransformierten mit Periode 2Ak, die sich im Bild als Faltung duflert, sodass be-
reits bei minimaler Verschiebung Bildkopien im Abstand FOV /2 sichtbar sind. Wenn es
zu einer Uberlappung der Hauptabbildung mit den Kopien kommt, stellen die Geister-
Bilder wegen der stark sichtbaren Interferenz-Effekte ein erhebliches Problem dar.

Eine deutliche Reduzierung der Geister kann erreicht werden, indem die theoretische
Trajektorie zeitlich verschoben und der geddmpfte Anstieg somit ndherungsweise kom-
pensiert wird. Zur optimalen Einstellung der Verzogerung wurde auf der Basis des
Simplex-Algorithmus ein Programm entwickelt, das als Priifgréfie die Intensitét in dem
oberen und unteren Bereich des Messfeldes berechnet und die Verzoégerung anpasst,
bis eine Minimierung der Priifgrofie eintritt. Eine vollstédndige Entfernung der Geister
kann auf diesem Weg jedoch nicht erreicht werden und insbesondere die Interferenzef-
fekte bleiben sichtbar (siehe Abbildung 6.9.d), was konsistent mit den Ergebnissen von
BRUDER ET AL. ist [53].

Eine effektivere Methode zur Reduzierung der Geister-Artefakte besteht darin, vor der
eigentlichen Messung das k-Raum Zentrum aus beiden Richtungen abzutasten und den
Phasenunterschied zwischen den Signalen beider Abtastrichtungen zu berechnen. Nach
Ausfithrung der Fouriertransformation in Leserichtung werden dann alle Zeilen einer
Ausleserichtung, z.B. von rechts nach links, mit dem komplex Konjugierten des Pha-
senunterschiedes multipliziert, was im Frequenzraum eine Verschiebung der Echos verur-
sacht [53]. Durch diese experimentell bestimmte Korrektur werden ndherungsweise auch
nicht-lineare Effekte wie Feldinhomogenitéten korrigiert, allerdings fithrt die Korrektur
zum Auftreten von leichten granularen Strukturen im Bild. Da neben den Gradien-
tenabweichungen auch weitere Effekte - wie starke Inhomogenitéaten oder Objektbewe-
gungen durch akustische Resonanz - das Auftreten von Geistern verursachen kénnen,
treten haufig trotz dieser Korrektur noch schwache Geister auf. Eine Alternative stellen
deshalb rein bildbasierte Korrekturverfahren dar, die unabhingig von den Artefakt-
Ursachen nach der Rekonstruktion eine Entfaltung des Bildes versuchen [54, 55].

Im FLASH Bild sind im Gegensatz zum EPI Bild keine Artefakte sichtbar, was darin
begriindet liegt, dass bei jeder Zeilenaufnahme exakt die gleiche Gradientenschaltung in
Leserichtung ausgefiihrt wird und alle Zeilen deshalb gleichartig von moglichen Verzoge-
rungen betroffen sind. Dieses ist einer der Hauptgriinde fiir die hohe Bildqualitét des
FLASH-Verfahrens. Bei Multiecho-FLASH Bildern hingegen treten Geister auf, da bei
den Aufnahmen wéhrend einer Anregung Riickbewegungen in Leserichtung erfolgen.
Je nach Anzahl der pro Anregung aufgenommenen k-Raum Zeilen liegen die Echos
blockweise verschoben, was eine Modulation in Phasenrichtung mit einer von der Zei-
lenanzahl abhéngigen Periode zur Folge hat. Es treten deshalb anders als bei EPI eine
Reihe verschobener Geister auf, deren Anzahl von der pro Anregung aufgenommenen
Zeilen abhéngt.

Bei den Spiralbildern treten keine Geister-Bilder auf, da es bedingt durch die Tra-
jektorienform zu keiner Verschiebung benachbarter k-Raum Zeilen kommen kann. Die
Verzogerung der Gradienten duflert sich statt dessen in einer Verdrehung des Bildes.
Dieser Effekt kann ndherungsweise durch eine zeitliche Verschiebung der theoretischen
Gradienten korrigiert werden (siehe Abbildung 6.9.e,f), wobei die Dauer der Verschie-
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Abb. 6.9: Korrektur der Gradientenverzégerung durch zeitliches Verschieben der
Trajektorie. Durch das zeitliche Verschieben der Trajektorie kann die festgestellte Verzoge-
rung ndherungsweise kompensiert werden, sodass es zu einer deutlichen Reduzierung der durch
die Fehlzuordnung verursachten Artefakte kommt. Bei der EPI Aufnahme sind die Geister-
bilder und insbesondere die Interferenzeffekte in den iiberlappenden Bereichen trotz der Kor-
rektur weiterhin sichtbar. (a-c) ohne Korrektur, (d-f) mit Korrektur. (a,d) EPI Trajektorie,
(b,e) Spiraltrajektorie, (c,f) rechteckige Spiraltrajektorie.

bung den jeweils gewédhlten Sequenzparametern angepasst werden muss. Die in der
Anlaufphase der gemessenen Trajektorie festgestellte zu niedrige Amplitude tritt eben-
falls in der Simulation auf und ist darauf zuriickzufiihren, dass bei der Spiraltrajektorie
das lineare System mit einer fortlaufend sinkenden Frequenz getrieben wird. Abhéngig
von der Entfernung zur Resonanzfrequenz tritt deshalb eine unterschiedliche Antwort
des Systems beziiglich Amplitude und Phase auf. Unter der Annahme, dass das MR-
System tatséchlich wie das Modell reagiert, ist das Auftreten von Abweichungen somit
prinzipiell nicht zu vermeiden. Die Abweichungen in der Anlaufphase verursachen eine
Verzerrung des Intensitétsprofils des Messobjektes. Um einen besseren Eindruck von der
Art der Profilverzerrung zu erméglichen, wurde in Abbildung 6.8.e durch ein zeitliches
Verschieben der theoretischen Trajektorie die Gradientenverzégerung kompensiert, so-
dass in der Simulation nur noch die Profilverzerrung sichtbar ist. Eine Korrektur dieses
Artefaktes kann moglicherweise erreicht werden, indem eine komplexere Modellierung
entwickelt wird, die eine quantitative Auswertung erlaubt. Dieses sollte im Vergleich zu
den im néchsten Abschnitt diskutierten Artefakten allerdings eine untergeordnete Rolle
spielen.
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6.2 Off-Resonance Effekte

Man spricht allgemein von Off-Resonance Effekten, wenn die Frequenz der frei prize-
dierenden Spins von der theoretisch zu erwartenden Resonanzfrequenz abweicht. Das
aufgenommene Signal enthélt somit einen zusiitzlichen Phasenterm e™!, der von ver-
schiedenen Groflen abhéngig sein kann:

S(t)=c- /p(r) ek r giwt g2y (6.5)

Ursachen fiir Off-Resonance Effekte konnen lokale Inhomogenitéten des statischen Ma-
gnetfeldes sein oder starke Anderungen der magnetischen Suszeptibilitit - etwa an
Gewebe-Luft-Ubergingen, die wie ein lokaler Gradient wirken und eine zusétzliche
lokale Dephasierung verursachen. In diesen Féllen ist der zusédtzliche Phasenterm in
Gleichung (6.5) folglich ortsabhéngig, d.h. w = w(r).

Werden bei der Anregung neben den Wasserprotonen auch andere Molekiile mit einer
nahegelegenen Resonanzfrequenz, z.B. Fettmolekiile, angeregt, so tragen diese ebenfalls
zum Gesamtsignal bei und erscheinen in dem rekonstruierten Bild aufgrund der unter-
schiedlichen Resonanzfrequenz verschoben. Dieser Off-Resonance Effekt wird durch die
chemische Verschiebung verursacht und lédsst sich durch Gleichung (6.5) beschreiben,
indem der zusitzliche Phasenterm e™* die molekiilabhiingige Abweichung von der Proto-
nenresonanzfrequenz beschreibt. Die Artefakte durch chemische Verschiebung kénnen
deutlich reduziert werden, indem vor der eigentlichen Messung eine Abséattigung der
entsprechenden Resonanzen durchgefiihrt wird, sodass ihr Anteil am Gesamtsignal ver-
nachlassigbar wird (vgl. Abschnitt 3.4).

Neben diesen beiden Typen von Off-Resonance Effekten treten auch zeitabhéingige
Abweichungen von der Resonanzfrequenz auf, d.h. w = w(t), welche durch Wirbel-
strome oder beispielsweise durch das von Wirbelstromen verursachte Aufheizen der
Shim-Bleche verursacht werden.

In den nachfolgenden Abschnitten sollen die Auswirkungen von Off-Resonance Effekten
auf die Bildqualitét sowie insbesondere die Anfilligkeit der verschiedenen Trajektorien
gegeniiber Off-Resonance Effekten betrachtet werden. Hierbei werden die ortsabhéngi-
gen Effekte in den Vordergrund gestellt, da sie derzeit das Hauptproblem darstellen.
Dieses liegt u.a. darin begriindet, dass es bei den heutzutage verwendeten Hochfeldsys-
temen technisch schwierig ist, eine gute Feldhomogenitét herzustellen. Daneben haben
bei derart hohen Feldstédrken Suszeptibilitéitsiibergénge eine erhebliche Auswirkung, so-
dass beispielsweise die Untersuchung von Hirnregionen in der Néhe der Nebenhohlen
oder der Gehorgiange problematisch ist.

AbschlieBend sei erwdahnt, dass zu dem Bereich der Off-Resonance Effekte auch loka-
le Signalausloschungen gehoren, die Folge einer durch Feldabweichungen verursachten
Dephasierung in Schichtselektionsrichtung, d.h. innerhalb der angeregten Schicht, sind.
Diese Ausloschungen werden hier nicht behandelt, weil die Effekte nicht direkt in Ver-
bindung mit der zur Schichtaufnahme verwendeten Trajektorie stehen und zur Kompen-
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sation Mechanismen verwendet werden miissen, die unabhéngig vom Trajektorientyp
sind.

6.2.1 Untersuchung der Auswirkungen auf verschiedene
Sequenzen

Bedingt durch das gewéhlte Simulationsprinzip ist es schwierig, die Auswirkung lokaler
Feldinhomogenitéiten oder Suszeptibilitdten direkt zu simulieren. Einen Eindruck von
den Auswirkungen auf die verschiedenen Trajektorien bekommt man jedoch auch, wenn
man eine globale Feldabweichung betrachtet. Diese ldsst sich durch einfache Addition
eines zeitlich konstanten Gradienten realisieren, was einem stark inhomogenen Feld oder
einer schlechten Shimeinstellung entspricht. In Abbildung 6.10 sind die Auswirkungen
dieser zusatzlichen k-Raum Bewegung auf die verschiedenen Trajektorien sowie die
rekonstruierten Bilder zu sehen.

Die Trajektorie der FLASH Sequenz wird kaum von der Inhomogenitdat beeinflusst,
weil der Auslesezug pro Anregung sehr kurz ist und der durch die Inhomogenitét verur-
sachte Fehler mit der Auslesezeit ansteigt. Ferner werden durch den jeweils identischen
Zeitablauf alle Linien gleichartig von der Inhomogenitit betroffen, sodass keine gra-
vierenden Unterschiede in den Phasenfehlern der Echozeitpunkte der einzelnen Linien
bestehen. Das rekonstruierte Bild ist deshalb weitgehend frei von Artefakten.

Bei EPI hat die zusétzliche Bewegung eine deutliche Scherung in Leserichtung und
Stauchung in Phasenrichtung zur Folge. Dieses fiihrt zu Verzerrungen des Bildes. Bei
starker Scherung der Trajektorie treten ferner Geister-Bilder in Phasenrichtung auf,
was belegt, dass es neben Gradientenfehlschaltungen weitere Ursachen fiir Geister in
EPI Bildern gibt.

Anders als bei EPI tritt bei der Spiraltrajektorie ebenso wie bei der rechteckigen Spirale
durch die riicklaufende Bewegung eine Deformation innerhalb der Trajektorie auf, da
Teilbereiche der Trajektorie zusammengeschoben und andere Bereiche auseinandergezo-
gen werden. Im Bild resultiert dieses in Verschmierungen, die eine ringférmige Struktur
aufweisen und bereits bei méfliiger Starke der Inhomogenitét zu einer vollstéindigen Un-
brauchbarkeit des Bildes fiithren. Die ringférmigen Verschmierungsartefakte sind gut in
der tatséchlichen Aufnahme des Strukturphantoms in der Umgebung der Locher zu er-
kennen, da an diesen Stellen des Strukturphantoms aufgrund des Fliissigkeit-Plexiglas-
Uberganges starke lokale Suszeptibilititen wirken.

Zu einem gleichen Ergebnis kommt man, wenn man anstelle eines globalen Gradien-
ten die Auswirkung eines globalen linearen Phasendrifts des aufgenommenen Signals
betrachtet

S'(t) = S(t) - e (6.6)

was im lokalen Fall ndherungsweise als Auswirkung einer Feldabweichung interpretiert
werden kann. In Abbildung 6.11 sind Simulationen mit Phasendrift unter Verwendung
der verschiedenen Trajektorien zu sehen. Wahrend es bei EPI lediglich zu einer Verschie-
bung des Objektes kommt, tritt bei der Spirale wie auch bei der rechteckigen Spirale
ein Verschmieren der Bildinformation auf.
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Abb. 6.10: Simulation einer globalen linearen Inhomogenitéit. Links: Auswirkun-
gen auf die rekonstruierten Bilder. Rechts: Auswirkungen auf die zugehorigen Trajektorien.
(a) FLASH Trajektorie, (b) EPI Trajektorie, (c) Spiraltrajektorie, (d) rechteckige Spiral-
trajektorie.
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Abb. 6.11: Simulation eines Phasendrifts. (a) FLASH Trajektorie, (b) EPI Trajektorie,
(c) Spiraltrajektorie, (d) rechteckige Spiraltrajektorie. Wihrend es bei der EPI Trajektorie
lediglich zu einer Verschiebung des Objektes kommt, treten bei den Spiraltrajektorien Ver-
schmierungen auf, die sich in der Struktur jedoch voneinander unterscheiden.

Die hier global auftretenden Artefakte muss man sich in der tatséchlichen Messung be-
schrankt auf die von Inhomogenitéten betroffenen Regionen vorstellen. Es ist daher in-
teressant, in der Simulation anstelle des numerischen Phantoms eine konstante Fourier-
transformierte zu verwenden, was der Fouriertransformierten eines Punktes entspricht.
Durch Rekonstruktion der Simulationsdaten erhélt man dann die Abbildungsfunktion
des Punktes unter Auswirkung der Off-Resonance Effekte.

Die Punktabbildungsfunktion (engl. Point Spread Function, PSF') beschreibt, wie ein
idealer Punkt durch die Aufnahme in der Rekonstruktion abgebildet wird. Unter Ver-
nachléssigung einer Ortsabhéngigkeit der Punktabbildungsfunktion entspricht das auf-
genommene Bild somit dem tatséchlichen Bild (bzw. der Spindichte) gefaltet mit der
Punktabbildungsfunktion:

I(r) = p(r) * PSF(r) . (6.7)

Die Fouriertransformierte des Bildes entspricht demmnach der tatsédchlichen Fourier-
transformierten der Spindichte, multipliziert mit der Fouriertransformierten der Punkt-
abbildungsfunktion, die im Englischen als Modulation Transfer Function (MTF) be-
zeichnet wird und der Abtasttrajektorie entspricht. Die Punktabbildungsfunktion steht
somit im direkten Zusammenhang mit der zur Aufnahme verwendeten Trajektorie.
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Abb. 6.12: Punktabbildungsfunktionen bei linearem Phasendrift. (a) FLASH Tra-
jektorie, (b) EPI Trajektorie, (c) Spiraltrajektorie, (d) rechteckige Spiraltrajektorie. Bei der
EPI Trajektorie wird der ideale Punkt verschoben abgebildet, was im rekonstruierten Bild
zu Verzerrungen fiihrt. Bei den Spiraltrajektorien hingegen kommt es zu einer Aufweitung
des Punktes, wobei sich in der Form der Aufweitung die Fouriertransformierte der Trajekto-
rie widerspiegelt. Die aufgeweitete Abbildung der Bildpunkte fiihrt zu Verschmierungen im
rekonstruierten Bild.

In Abbildung 6.12 sind die Punktabbildungsfunktionen der Trajektorien unter Off-
Resonance Effekten zu sehen. Bei der EPI Trajektorie tritt erwartungsgeméafl eine Ver-
schiebung des abgebildeten Punktes gegeniiber seiner tatsédchlichen Position auf. Dieses
erkldrt die Entstehung von Verzerrungen bei EPI Bildern, da es in Abhéngigkeit von
den lokalen Phasenfehlern zur Verschiebung einzelner Bildbereiche kommt.

Bei der Spirale sowie der rechteckigen Spirale sind Aufweitungen des abgebildeten Punk-
tes zu sehen, die auf die fortlaufenden Riickbewegungen zuriickzufiihren sind und im
rekonstruierten Bild fiir eine Verschmierung der von Off-Resonance Effekten betroffe-
nen Bereiche verantwortlich sind. In der Form der Verschmierungen spiegelt sich die
Fouriertransformierte der Trajektorie wider. Im Falle der Spirale, welche den k-Raum
kreisformig abtastet, ist hier die Fouriertransformierte eines Kreises, also eine Bessel-
funktion, zu sehen. Bei der rechteckigen Spirale wird die Fouriertransformierte innerhalb
eines Rechtecks abgetastet, weshalb in der Punktabbildungsfunktion die Sinc-Funktion
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Abb. 6.13: Experimentelle Reduzierung der Off-Resonance Effekte durch
Verkiirzung der Auslesezeit. Dargestellt sind Schichtaufnahmen, die mit Spiraltrajek-
torien unter Verwendung von (a) einer Anregung mit 73.10 ms Auslesezeit, (b) zwei Anre-
gungen mit 36.91 ms Auslesezeit, (c) vier Anregungen mit 18.82 ms Auslesezeit und (d) zwdlf
Anregungen mit 6.74 ms Auslesezeit aufgenommen wurden. Die Verkiirzung der Auslesezeit
fithrt zu einer deutlichen Reduzierung der Verschmierungsartefakte in der Umgebung der
Plexiglasstédbe. Das Bild (d) besitzt eine mit einer FLASH Aufnahme nahezu vergleichbare
Qualitéit.

zu sehen ist und die Verschmierungen in den Bildern im Vergleich zu den Spiralbildern
eine eckigere Struktur aufweisen.

6.2.2 Ansitze zur Korrektur
Messtechnische Moglichkeiten

Eine praktische Reduzierung der Off-Resonance Effekte kann erreicht werden, indem
die Schichtdicke und die Auslesezeit reduziert werden. Durch die diinnere Schichtdi-
cke wird die GroBe des zur Aufnahme notwendig homogenen Bereiches verkleinert, was
insbesondere auch im Hinblick auf Signalausléschungen zu einer Reduzierung der Arte-
fakte fihrt [56]. Die minimal mogliche Schichtdicke ist hierbei jedoch aufgrund des zur
Anregung verwendeten gefilterten Pulses begrenzt.
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Eine Verkiirzung der Auslesezeit pro Anregung fithrt zu geringeren Artefakten, weil
sich der durch die Off-Resonance Effekte verursachte Phasenfehler im Laufe der Auf-
nahme kumuliert. Je langer der Auslesezug ist, desto stérker fehlerbehaftet sind des-
halb die am Ende aufgenommenen Messwerte. Bei den Spiraltrajektorien kann eine
erhebliche Verkiirzung der Auslesezeit erreicht werden, indem mehrere Anregungen fiir
eine Schichtaufnahme verwendet werden. Dies hat jedoch zur Folge, dass die gesam-
te Schichtaufnahme aufgrund der Wiederholung von Anregung und Spoiling wesentlich
langer dauert und letztlich der Geschwindigkeitsvorteil gegeniiber FLASH verloren geht.
In Abbildung 6.13 ist die Aufnahme des Strukturphantoms unter Verwendung von Spi-
raltrajektorien mit einer unterschiedlichen Anzahl von Anregungen dargestellt und die
Reduzierung der Off-Resonance Artefakte sichtbar.

Neben messtechnischen Moglichkeiten zur Reduzierung der Artefakte wurden in den
letzten Jahren verschiedene Verfahren vorgeschlagen, die eine Korrektur im Rahmen
der Datennachverarbeitung (Postprocessing) durchfithren. Im Folgenden sollen einige
der Ansétze vorgestellt und im Kontext der gewonnenen Erkenntnisse diskutiert werden.

Korrektur durch Aufnahme eines Navigatorechos

PFEUFFER ET AL. haben ein Verfahren vorgestellt, bei dem versucht wird, einen glo-
balen Phasendrift durch eine lineare Korrektur zu kompensieren [57]. Zur Bestimmung
des Phasendrifts wird unmittelbar nach der Anregung ein Navigatorecho aufgenommen
und daraus die Startphase bestimmt. Ferner wird beim Durchgang durch das k-Raum
Zentrum die Phasenlage bestimmt. Die Spins sollten prinzipiell beim k-Raum Durch-
gang wieder in Phase sein, weshalb aus den beiden bestimmten Phasenlagen ein etwai-
ger linearer Phasendrift bestimmt und die Messwerte entsprechend korrigiert werden
koénnen.

Das Hauptproblem dieses Ansatzes besteht darin, dass lokale Effekte nicht korrigiert
werden konnen und fragwiirdig ist, ob der Phasendrift tatsdchlich als zeitlich linear an-
genommen werden kann. Daneben ist die Bestimmung der Phase im k-Raum Zentrum
problematisch, da die k-Raum Position aufgrund der Gradientenunsicherheiten kein ge-
eigneter Indikator fiir das k-Raum Zentrum ist und die bestimmte Phase aufgrund der
in Abschnitt 6.1.2 beobachteten FID Phasenentwicklung nicht als zuverléssig angesehen
werden kann. Bei Spiraltrajektorien startet die k-Raum Abtastung im Zentrum unmit-
telbar nach Aufnahme des Navigatorechos, weshalb ein Phasendrift nur durch Einbau
einer ineffizienten Pause zwischen Navigatorecho und Trajektorienstart erfasst werden
kann, was zu einer hoheren Akquisitionszeit fithrt und deshalb nachteilig ist. Eine Kor-
rektur der primér beobachteten Artefakte ist auf diesem Weg somit nicht moglich. Das
Verfahren eignet sich jedoch eventuell zur Korrektur moglicher Langzeiteffekte wie einer
globalen Anderung der Resonanzfrequenz durch das Aufheizen der Shimbleche.

Korrektur durch Multiplikation mit der konjugierten Phase

Entsprechend der Gleichung (6.5) enthélt das aufgenommene Signal bei Inhomoge-
nitdten oder Suszeptibilitéiten eine zusétzliche Phase, sodass eine ortsabhéngige Abwei-
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Abb. 6.14: Rekonstruktion unter verschiedenen Resonanzfrequenzen. Dargestellt
sind 16 Rekonstruktionen eines experimentellen Rohdatensatzes, wobei fiir jede Rekon-
struktion eine unterschiedliche Resonanzfrequenz angenommen wurde. Die Resonanzfre-
quenz nimmt von links nach rechts jeweils um 25 Hz zu, sodass in den Bildern eine Bg-
Resonanzfrequenzabweichung von w = —200 Hz (oben links) bis w = 175 Hz (unten rechts)
vorliegt. Man sieht, dass je nach Resonanzfrequenz gewisse Bereiche des Bildes besser abgebil-
det werden (Pfeile). Eine Gesamtreduzierung der Artefakte kann daher erreicht werden, indem
die Resonanzfrequenz bei der Rekonstruktion ortsabhéngig unterschiedlich gewédhlt wird.
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chung von der theoretischen Resonanzfrequenz vorliegt. Dieser Effekt kann kompensiert
werden, indem die Messwerte bei der Rekonstruktion mit dem komplex Konjugierten
des ungewiinschten Phasenterms multipliziert werden, was als Conjugate Phase Recon-
struction (CPR) bezeichnet wird:

Ir) =c- / S(t(k)) e~ i) e (6.8)

In Abbildung 6.14 ist die Rekonstruktion einer Spiralaufnahme des Strukturphantoms
unter Verwendung von verschiedenen Resonanzfrequenzen w dargestellt. Man sieht, dass
je nach Resonanzfrequenz in gewissen Bereichen des Bildes die Artefakte aufgehoben
sind. Eine Gesamtreduzierung der Artefakte kann erreicht werden, indem wahrend der
Rekonstruktion ortsabhéngig eine Anpassung der Resonanzfrequenz durchgefiihrt wird.
Das zentrale Problem besteht hierbei darin, dass zunéchst unbekannt ist, wie die Fre-
quenz in Abhéngigkeit des Ortes zu wahlen ist.

Eine Moglichkeit zur Bestimmung der ortsabhéngigen Frequenzabweichung bieten so-
genannte By-Feldkarten. Zur Erstellung einer Feldkarte werden zwei Aufnahmen des
Objektes mit unterschiedlicher Echozeit TFE erstellt, d.h. in eine der beiden Messungen
wird eine Pause zwischen Anregung und Datenaufnahme mit Lange ATE eingefiigt. Aus
beiden Messungen werden Phasenbilder erstellt. Prinzipiell sollte sich die Phase linear
mit der Zeit weiterentwickeln, sodass sich die Phase aller Bildpunkte im zweiten Bild
entsprechend des Zeitunterschiedes ATE um einen konstanten Winkel von dem ersten
Bild unterscheiden sollte. Treten Off-Resonance Effekte auf, so fiihren diese zu einer
lokal abweichenden Weiterentwicklung der Phase im Zeitintervall ATFE, sodass die be-
troffenen Regionen bei Subtraktion der Phasenbilder sichtbar werden (sieche Abbildung
6.15.a-c).

Ein grofles Problem bei der Berechnung von Feldkarten stellt die Tatsache dar, dass der
Phasenwinkel auf einen Wertebereich von 0 bis 27 beschrankt ist. In den Phasenbildern
treten deshalb Phasenspriinge auf (sieche Abbildung 6.15.d), die fiir eine sinnvolle Aus-
wertung entfernt werden miissen. Anders als bei Phasenspriingen in Zeitreihen kénnen
in den Phasenbildern ausgehend von einem Bildpunkt Spriinge in alle Richtungen auf-
treten. Eine Korrektur ist daher nur mittels komplexer Algorithmen moglich [58, 59].
Ferner kann es vorkommen, dass die Phase eines Bildpunktes in einer Region mit ho-
her Suszeptibilitdt in dem Zeitintervall A TE mehrfach iiber 27 springt, was aufgrund
der zeitlich diskreten Abtastung der Phase nicht erfasst werden kann. Dieses fiihrt da-
zu, dass Regionen mit starken Off-Resonance Effekten fehlinterpretiert werden und die
Korrektur versagt.

Anstelle der direkten Verwendung der Feldkarte wurde deshalb vorgeschlagen, dass eine
zweidimensionale Funktion an die Feldkarte gefittet wird und zur Korrektur an den
Bildpunkten ausgewertet wird. Unter der Annahme, dass sich die Resonanzfrequenz
nur relativ langsam dndert, konnen auf diesem Wege Fehlinterpretationen durch lokale
Spriinge in der Feldkarte reduziert werden. IRARRAZABAL ET AL. haben hierfiir eine
lineare Funktion verwendet [60]. Im vorliegenden Fall hat sich allerdings gezeigt, dass
sich eine lineare Funktion bei der verwendeten hohen Feldstérke nicht zur Beschreibung
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Abb. 6.15: Erstellung einer Feldkarte. (a,b) Experimentelle Phasenbilder des Struktur-
phantoms, die mit einer Spiraltrajektorie unter Verwendung von zwolf Anregungen aufgenom-
men wurden (vgl. Abb. 6.13.d). Bei (b) wurde zwischen Anregung und Datenaufnahme eine
zusétzliche Pause von 14 ms eingefiigt. (c¢) Durch Subtraktion der Bilder (a) und (b), sowie
Ausblenden nicht relevanter Bereiche erstellte Feldkarte. Mit Hilfe der Feldkarte kénnen loka-
le Abweichungen von der Resonanzfrequenz identifiziert werden. (d) Phasenbild des Objektes
bei einer eingefiigten Pause von 23 ms. Durch das Uberschreiten der 2r Grenze des Phasen-
winkels treten Phasenspriinge an verschiedenen Stellen des Bildes auf, die eine Auswertung
problematisch machen.

der aufgenommenen Feldkarte eignet (vgl. Abbildung 6.15.c). Die Wahl einer passenden
Funktion zur Modellierung der Feldinhomogenitéiten ist somit schwierig.

Die Aufnahme der Feldkarten kann wahlweise mit einem stabilen langsamen Bildge-
bungsverfahren (z.B. unter Verwendung von Spin-Echos) oder mit der zur eigentlichen
Bildaufnahme verwendeten schnellen Sequenz erfolgen. Der Einsatz eines langsamen
Verfahrens liefert Feldkarten mit hoherer Qualitédt. Dagegen besteht bei der schnellen
Sequenz der Vorteil, dass der zur Erstellung der Feldkarte aufgenommene Datensatz
auch als Bilddatensatz verwendet werden kann, sodass die zusétzlich bendtigte Mess-
zeit geringer ist. Dies ermoglicht es, dass die Berechnung der Feldkarten in regelméfigen
Zeitabstéinden wiederholt werden kann, was im Hinblick auf Bewegungen des Patienten
wiinschenswert ist.

Wenn jedes Pixel des Bildes mit einer anderen Resonanzfrequenz rekonstruiert wird,
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so ist die Rekonstruktion aufgrund der grofien Anzahl an komplexen Multiplikationen,
die vor der FFT durchgefiihrt werden miissen, sehr rechenaufwéndig und nur bedingt
praktikabel. Es wurden daher verschiedene Naherungsverfahren vorgeschlagen, die zu
einer Erhohung der Geschwindigkeit fithren. NOLL ET AL. haben eine Segmentierung
des Zeitintegrals (6.8) mit jeweils konstantem Phasenterm vorgeschlagen, was zu einer
Reduzierung der Multiplikationen fithrt und als Zeitsegmentierte Rekonstruktion be-
kannt ist [61]. In [62] wurde hingegen vorgeschlagen, das Bild unter einer definierten
Anzahl verschiedener Frequenzen zu rekonstruieren (vergleichbar zu Abbildung 6.14)
und das endgiiltige Bild aus Teilen der einzelnen Bilder gemé&f der Feldkarte zusam-
menzusetzen, was als Frequenzsegmentierte Rekonstruktion bezeichnet wird. Alternativ
zu diesem Patchwork-artigen Zusammensetzen des endgiiltigen Bildes wurde die Be-
rechnung des Bildes durch eine ortsabhéngige Linearkombination der einzelnen Bilder
vorgestellt [63].

Neben diesen Ansétzen wurde auch versucht, ganz auf eine Feldkarte zu verzichten und
eine bildbasierte Korrektur durchzufiihren, wobei als Kriterium fiir das korrekte Bild ein
Minimum des potenzierten Betrages des Imaginérteils |Im(S(z))|* mit a > 1 angesetzt
wurde [64,65]. Dieser Ansatz hat sich jedoch nur als bedingt brauchbar erwiesen, da
auch ein von Off-Resonance Effekten freies MR-Bild einen imaginéren Anteil besitzt.

Korrektur durch Entfaltung der Punktabbildungsfunktion

Ein grundlegend anderer Korrekturansatz fiir Off-Resonance Effekte wurde von ROB-
SON ET AL. vorgestellt [66]. Hierbei wird vor dem Start der eigentlichen Messung ver-
sucht, die ortsabhingige Punktabbildungsfunktion zu bestimmen. Diese Information
wird bei der Rekonstruktion der aufgenommenen Bilder verwendet, um mit einer Ent-
faltung der Punktabbildungsfunktion die lokalen Abbildungsfehler zu kompensieren.
Durch das Aufheben der von einem Pixel in die Umgebung verteilten Intensitét, welche
durch die Punktabbildungsfunktion beschrieben wird, werden mit diesem Ansatz auch
Intensitatsverzerrungen durch iiberlappende Bereiche korrigiert.

In [67] wurde ein erster Vergleich zwischen dieser Methode und den Feldkarten-basierten
Verfahren fiir die Korrektur von EPI Bildern durchgefiihrt. Die Entfaltung der Punkt-
abbildungsfunktion hat hierbei eine bessere Bildqualitéit geliefert, was u.a. darin be-
griindet ist, dass bei diesem Verfahren die im vorigen Abschnitt angesprochenen Proble-
me beim Erstellen der Feldkarte nicht auftreten. Zur Bestimmung der Punktabbildungs-
funktion ist jedoch eine grofle Anzahl von Vorbereitungsmessungen erforderlich. Um ei-
ne ortsaufgeloste Punktabbildungsfunktion zu erhalten, wird vor Start der eigentlichen
Trajektorie ein zusétzlicher Phasenkodierungsschritt eingebaut. Dieses hat zur Folge,
dass die Vorbereitungsmessung je nach gewiinschter Auflésung der Punktabbildungs-
funktion so oft mit unterschiedlicher Amplitude der Vordephasierer wiederholt werden
muss, bis alle méglichen Kombinationen der Vordephasierer in beiden Richtungen ab-
getastet sind (vergleichbar mit 3D Bildgebungssequenzen). Diese Messungen miissen
fiir jede Schichtposition durchgefiihrt werden, da die Off-Resonance Effekte stark orts-
abhéngig sind. Bei EPI kann man sich auf eine Bestimmung der Punktabbildungs-
funktion in Phasenrichtung beschrinken, weil die Artefakte primér nur in dieser Rich-
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tung auftreten. Fiir eine Korrektur von Spiralbildern ist jedoch die Kenntnis der Punkt-
abbildungsfunktion beziiglich beider Gradientenrichtungen erforderlich. Die Dauer der
Vorbereitungsmessungen liegt deshalb in einer Gréflenordnung, die nur fiir spezielle An-
wendungen tolerierbar ist. Auflerdem ist es aufgrund der hohen Messzeit nicht moglich,
die Punktabbildungsfunktion in regelméfligen Abstédnden wiahrend eines Experiments
zu aktualisieren. Kommt es wahrend eines Experiments zu Bewegungen des Patienten,
so werden objektbedingte Off-Resonance Effekte nur noch eingeschrinkt korrigiert, weil
die Punktabbildungsfunktion nicht mehr zutreffend ist. Trotzdem ist auf diesem Weg
moglicherweise eine Verbesserung der Bildqualitéit zu erreichen, da durchaus ein grofler
Teil der Artefakte durch statische systembedingte Off-Resonance Effekte wie Feldinho-
mogenitiaten bedingt sein kann.

6.3 Begleitfelder

Die Maxwellschen Gleichungen postulieren das Nichtvorhandensein freier magnetischer
Ladungen, sodass es keine magnetischen Felder mit Quellen oder Senken gibt:

V-B=0. (6.9)

Dieses hat zur Folge, dass es keine reinen magnetischen Gradientenfelder geben kann,
wovon bisher ausgegangen wurde, sondern die tatséchlich von den Spulen erzeugten
Felder weichen stets von reinen Gradientenfeldern ab. Diese Abweichungen bezeichnet
man als Begleitfelder der Gradienten.

Es kann davon ausgegangen werden, dass es innerhalb des Objektes eine vernachléssig-
bare Stromdichte gibt, sodass das Magnetfeld ferner als wirbelfrei angenommen werden
kann:

VxB=0. (6.10)

Unter Verwendung der Gleichungen (6.9) und (6.10) kann das Magnetfeld in eine Taylor-
Reihe 2. Ordnung entwickelt werden [68]:

2 2
B(w,y,2) = By + Gow + Gyy + Goz + Tapt2? — Sy

.G G2 G2
—Sfeze + 51’ + g5yt + 07 (6.11)

Die zu dem statischen Feld und den Gradientenfeldern zusétzlichen Begleitfelder

2
G, v+ 0 (6.12)
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verursachen einen Phasenfehler des aufgenommenen Signals:
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Hierbei handelt es sich prinzipiell um einen Off-Resonance Effekt, allerdings besteht
im Unterschied zu den im vorigen Abschnitt besprochenen Effekten keine Abhéngigkeit
von der Zeitdauer zwischen Anregung und Datenaufnahme. Eine Erfassung und Korrek-
tur des Effektes mittels einer Feldkarte ist deshalb nicht mdoglich, da der Phasenfehler
vollsténdig unabhéngig von der Echozeit ist.

In die Taylor-Entwicklung der Feldstéirke geht die Amplitude der Gradienten jeweils
quadratisch ein. Je hoher die Gradientenamplitude ist, desto stérker sind folglich die
Begleitfelder. Die Artefakte durch Begleitfelder verhalten sich somit gegenlédufig zu den
im vorigen Abschnitt diskutierten Effekten durch Inhomogenitédten. Eine Reduzierung
der durch Inhomogenitdten verursachten Artefakte kann durch eine schnellere Daten-
aufnahme erreicht werden, was jedoch zur Folge hat, dass die Artefakte durch Begleit-
felder aufgrund der hoheren Gradientenamplituden ansteigen. Ferner héingt die Stérke
der Begleitfelder reziprok von der By-Feldstéirke ab. Je hoher das statische Magnet-
feld ist, desto geringer sind die Artefakte durch Begleitfelder, weshalb die Begleitfelder
besonders bei Niedrigfeld-Anwendungen eine Rolle spielen.

Eine Korrektur bzw. Reduzierung der Effekte durch Begleitfelder kann erreicht werden,
indem der positionsabhéngige Phasenfehler mittels Gleichung (6.12) approximiert und
wihrend der Rekonstruktion kompensiert wird [69, 70]. Im Rahmen der Arbeit wurde
jedoch nur die Notwendigkeit einer Korrektur der Artefakte unter den vorliegenden
Bedingungen iiberpriift.

Eine experimentelle Betrachtung der Effekte ist problematisch, weil die Artefakte
durch Begleitfelder kaum von inhomogenitéatsbedingten Artefakten abgegrenzt werden
kénnen. Durch die Aufnahme einer gleichen Schicht an unterschiedlichen Positionen
im MR-System kann zwar eine einheitliche Situation beziiglich der objektbedingten
Suszeptibilitidten gewahrleistet werden, jedoch ist nicht sichergestellt, dass an den un-
terschiedlichen Positionen im MR-System eine gleich gute Feldhomogenitét vorliegt.
Zur Beurteilung der Auswirkung der Begleitfelder wurde deshalb auf eine Simulation
zuriickgegegriffen.

Betrachtet man der Einfachheit halber eine Schichtaufnahme in transversaler Orientie-
rung, so ist der Schichtselektionsgradient unter Vernachléssigung der Anregung wéhrend
der Schichtaufnahme nicht eingeschaltet. Die Gleichung (6.12) reduziert sich in diesem
Fall auf: ) )

G: + G, 2
Mit Hilfe der Gleichungen (6.13) und (6.14) kénnen die Auswirkungen der Begleitfelder
fiir die einzelnen Trajektorien simuliert werden. Die Rekonstruktion der Simulationsda-

ten fiir Schichten mit Abstand vom Isozentrum d = 0 cm, d = 5c¢m und d = 10 cm sind
in Abbildung 6.16 zu sehen.

Wiéhrend bei den FLASH Bildern nahezu kein Unterschied erkennbar ist, treten bei
den EPI Bildern mit steigendem Abstand vom Isozentrum eine Verschiebung des Ob-
jektes in Phasenrichtung sowie leichte Geister-Bilder auf. Bei den Spiralbildern tritt
erwartungsgeméf eine globale Verschmierung des Bildes auf. Die Verschmierung hat ab
Entfernungen von etwa 5cm einen deutlichen Verlust an Bildqualitdt zur Folge. Die

Be(x,y,2) = (6.14)
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Abb. 6.16: Simulation von Begleitfeldern. Dargestellt ist die Auswirkung der Simulati-
on von Begleitfeldern unter realistischen Parametern fiir transversale Schichtaufnahmen mit
Abstand vom Isozentrum (a,d,g) d = 0cm, (b,e,h) d = 5cm, (c,f,i) d = 10 cm. (a-c) FLASH
Trajektorie, (d-f) EPI Trajektorie, (g-i) Spiraltrajektorie. Das FLASH Bild ist nahezu unbe-
einflusst von den Begleitfeldern, wohingegen bei der EPI Trajektorie eine Verschiebung und
bei der Spiraltrajektorie Verschmierungen auftreten. Die Stérke der Artefakte nimmt mit dem
Abstand vom Isozentrum d zu.
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Effekte durch Begleitfelder konnen somit bei schnellen Bildgebungsverfahren, insbeson-
dere bei Spiraltrajektorien, nicht vernachléssigt werden und eine Korrektur erscheint
notwendig.

Die in der Simulation betrachtete transversale Schichtorientierung stellt den einfachsten
Fall dar, weil der Phasenfehler hier innerhalb der Schicht konstant ist. Im Allgemeinen
liegt auch innerhalb der Schicht eine Ortsabhéngigkeit des Phasenfehlers vor, sodass
lokal unterschiedlich starke Artefakte zu erwarten sind.

6.4 Zusammenfassung

Die bei Verwendung der betrachteten Trajektorien typischerweise auftretenden Arte-
fakte wurden experimentell dargestellt und mit Hilfe von Simulationen analysiert. Als
gemeinsame Ursachen fiir diese Artefakte konnten Abweichungen der Gradientenfelder,
Off-Resonance Effekte und Begleitfelder ausgemacht werden.

Zur Untersuchung der Gradientenabweichungen wurden Verfahren zur Messung des
Schaltverhaltens der Gradienten vorgestellt. Mit einem implementierten Verfahren wur-
den Messungen der vom Gradientensystem erzeugten Trajektorien durchgefiihrt. Hier-
bei konnten ein gedimpfter verzogerter Anstieg sowie Uberschwinger nachgewiesen wer-
den. Durch den Ansatz eines harmonischen Oszillators wurde versucht, das Verhalten
der Gradienten qualitativ zu modellieren, damit die je nach Trajektorientyp resultieren-
den Artefakte durch Simulationen bestimmt werden koénnen. Diese Simulationen haben
ergeben, dass es bei EPI Trajektorien durch die Gradientenabweichungen zum Auftre-
ten von Geisterbildern kommt, die mit einem starken Verlust an Bildqualitdt verbun-
den sind. Bei Spiraltrajektorien hingegen fithren die Gradientenabweichungen zu einer
Verdrehung des Bildes und zu Intensitétsverzerrungen. Der verzogerte Anstieg der Tra-
jektorie kann ndherungsweise durch zeitliches Verschieben der theoretischen Trajektorie
kompensiert werden. Bei EPI Bildern hat sich diese Korrektur als nicht ausreichend fiir
eine vollstdndige Entfernung der Geisterbilder herausgestellt.

Artefakte durch Off-Resonance Effekte entstehen, wenn die tatsédchliche Resonanz-
frequenz von der angenommenen Bjy-Resonanzfrequenz abweicht. Dieses kann lokal
durch Feldinhomogenitéiten oder Suszeptibilitdatsiibergénge verursacht werden. Durch
verschiedene Simulationen wurden die Auswirkungen der Off-Resonance Effekte je nach
Trajektorientyp untersucht. Hierbei konnte gezeigt werden, dass es bei EPI Trajektorien
zur Verschiebung lokaler Bildbereiche und somit zu Bildverzerrungen kommt, wohinge-
gen bei Spiraltrajektorien durch die riicklaufende k-Raum Bewegung Verschmierungen
auftreten. Reale Messungen haben ergeben, dass diese Verschmierungen - insbesondere
bei einer niedrigen Anzahl verwendeter Anregungen - ein grofies Problem darstellen.
Eine Reduzierung dieser Artefakte kann sowohl messtechnisch durch Verkiirzung des
Auslesezugs als auch durch eine entsprechende Nachverarbeitung erreicht werden. Fiir
eine Korrektur im Rahmen der Nachverarbeitung wurden verschiedene Ansétze vorge-
stellt und diskutiert.

Aus den Maxwell-Gleichungen folgt, dass es keine reinen Gradientenfelder geben kann.
Durch die Annahme eines tatséchlich linearen Zusammenhangs zwischen Ort und



6.4. Zusammenfassung 91

Feldstérke, entsteht bei der Aufnahme ein kumulativer Phasenfehler, der ortsabhéingig
aber unabhéngig von der Echozeit ist. Der Phasenfehler kann berechnet werden, in-
dem durch eine Taylor-Entwicklung des Magnetfeldes die als Begleitfelder bezeichneten
Abweichungen abgeschétzt werden. Durch Simulationen wurde festgestellt, dass die Be-
gleitfelder bei schnellen Bildaufnahmen Artefakte verursachen, die nicht vernachléssig-
bar sind. Eine Korrektur kann auf der Basis der Taylor-Entwicklung entwickelt werden.
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Kapitel 7

Diskussion der Ergebnisse im
Hinblick auf spezielle
Anwendungsfelder

In diesem Kapitel sollen die in den vorigen Kapiteln gewonnenen Erkenntnisse im Hin-
blick auf mogliche Anwendungsgebiete fiir die spiralférmige k-Raum Abtastung kurz
diskutiert werden.

7.1 Funktionelle Bildgebung des Gehirns

Ziel der funktionellen Bildgebung des Gehirns ist die Lokalisierung von neuronaler Ak-
tivitat. Bedingt durch eine starke Erhohung des Blutflusses und damit verbundene Ab-
senkung der Konzentration von Desoxyhdmoglobin in den ventsen Gefaflen aktivierter
Hirnregionen kommt es lokal zu einer schwécheren 735-bedingten Dephasierung. Hier-
durch erscheinen aktivierte Regionen heller als in einer Aufnahme im Ruhezustand. Die-
ser Effekt wird als BOLD-Kontrast bezeichnet (Blood Oxygenation Level Dependent).
Durch eine Korrelationsanalyse von Bildern, die im Ruhezustand und nach Stimulation
des Patienten aufgenommen werden, kann daher eine Aktivierungskarte erstellt werden.
Hierfiir ist ein besonders schnelles Bildgebungsverfahren erforderlich, damit bei einem
Experiment moglichst viele Hirnregionen durch Schichtaufnahmen gleichzeitig erfasst
werden kdénnen.

Fiir die funktionelle Bildgebung werden derzeit iiberwiegend EPI Trajektorien einge-
setzt. Ein Problem stellen die bei EPI auftretenden Bildverzerrungen dar. Nach Er-
stellung der Aktivierungskarten werden diese oftmals mit anatomischen Aufnahmen,
die {iblicherweise mit einem Verfahren wie FLASH erstellt werden, iiberlagert. Durch
die Verzerrungen kann es dabei zu Fehlzuordnungen der Aktivierungsgebiete kommen.
Dieses Problem tritt bei der Verwendung von Spiraltrajektorien nicht auf, weil die
Off-Resonance Effekte nicht zu Verzerrungen fithren. Stattdessen treten bei Spiraltra-
jektorien an den betroffenen Stellen Verschmierungen auf, die zu einer symmetrischen
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Abb. 7.1: EPI- und Spiralaufnahmen mit einer einzelnen Anregung. Bildauflosung
96 x 96 Pixel, Messfeld FOV = 24cm, (a-c) EPI Trajektorie, (d-f) Spiraltrajektorie. Bei
den EPI Bildern sind in Bereichen mit hohen Suszeptibilitédten Bildverzerrungen zu sehen
(Pfeile). Bei den Spiralbildern treten Verschmierungen auf, durch die der Kontrast zwischen
weiBer und grauer Substanz verloren geht (d,e). In Bereichen mit hoher Suszeptibilitét (e,f) ist
die in Kapitel 6 festgestellte ringférmige Struktur der Verschmierungen deutlich zu erkennen.

Aufweitung der Aktivierungsbereiche fithren. Je nach Anwendungszweck kann diese Ei-
genschaft gegeniiber EPI einen Vorteil darstellen. Bei in vivo Messungen hat sich jedoch
gezeigt, dass die durch lokale Phasenfehler bedingten Verschmierungen bei der Verwen-
dung einer einzelnen Anregung teilweise so stark sind, dass die Qualitdt der Bilder
deutlich schlechter ist als bei EPI (siche Abbildung 7.1).

Aufgrund der patientenbedingten Limitierungen bei den Gradientenschaltungen ist ei-
ne wesentliche Steigerung der Abtastgeschwindigkeit gegeniiber den in Abbildung 7.1
dargestellten Aufnahmen nicht direkt moglich. Bei EPI Trajektorien kann durch den
Einsatz von Partial Fourier sowie einer Anpassung des Messfeldes und der Bildauflosung
je Raumrichtung die Geschwindigkeit zusétzlich derart gesteigert werden, dass die Spi-
raltrajektorien hinsichtlich der Aufnahmegeschwindigkeit keinen grofien Vorteil bieten.
Diese Moglichkeiten stehen bei Spiraltrajektorien durch die gekoppelte Gradientenbe-
wegung nicht zur Verfiigung, was einen deutlichen Nachteil darstellt - insbesondere weil
das Messobjekt in der Regel keine quadratischen Ausmafle besitzt und das Messfeld
dann ineffizient gewéhlt ist.

Da der BOLD-Effekt auf einer lokalen Anderung der Tj-Relaxation basiert, ist eine
gewisse Zeit zwischen Anregung und Abtastung des k-Raum Zentrums erforderlich, da-
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Abb. 7.2: Spiralaufnahmen mit Mehrfachanregung. Durch die Verwendung von meh-
reren Anregungen kann eine héhere Bildauflésung erreicht werden, daneben kommt es durch
die Verkiirzung des Auslesezuges zu einer deutlichen Reduzierung der Off-Resonance Effekte.
Oben: eine Anregung, Bildauflésung 96 x 96 Pixel. Unten: vier Anregungen, Bildauflosung
128 x 128 Pixel. Messfeld jeweils FOV = 24 cm.

mit das bei Aktivierung reduzierte Desoxyhédmoglobin eine sichtbare Verminderung der
Dephasierung verursachen kann. Durch den Start der Abtastung im k-Raum Zentrum
muss bei Spiraltrajektorien eine ineffiziente Pause zwischen Anregung und Abtastung
eingebaut werden, um einen ausreichenden BOLD-Kontrast zu erhalten. Diese Pause
fithrt zu einer Verlingerung der Akquisitionszeit, was mit einer Verstéirkung der Off-
Resonance Effekte verbunden ist. Alternativ zum Einbau einer Pause kann man die
Spirale zeitlich umdrehen, sodass zunéchst die hohen k-Raum Frequenzen abgetastet
werden. Hierbei besteht jedoch die Gefahr, dass beim Abtasten des Zentrums bereits
ein groBer Phasenfehler vorliegt oder das k-Raum Zentrum von der Trajektorie be-
dingt durch Inhomogenitéten sogar verfehlt wird. Im Hinblick auf die Erzeugung eines
BOLD-Kontrastes ist die EPI Trajektorie somit aufgrund des hierfiir effizienteren zeit-
lichen Ablaufs vorteilhafter.

7.2 Hochaufgeloste funktionelle Bildgebung

Die Auflosung eines Bildes, das mit einer einzelnen Anregung aufgenommen wird, ist
durch die Relaxations- und Off-Resonance Effekte begrenzt. Fiir verschiedene neuro-
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Abb. 7.3: Spiralaufnahmen mit hoher Auflésung. Durch die Verwendung einer hohen
Anzahl von Anregungen kénnen Spiralaufnahmen mit hoher Auflésung und im Vergleich zu
FLASH kurzen Akquisitionszeit erstellt werden. Aufgrund der kurzen Ausleseziige sind die
Aufnahmen relativ unempfindlich gegeniiber Off-Resonance Effekten, sodass auch Strukturen
in Gebieten mit hoher Suszeptibilitéit abgebildet werden kénnen (z.B. der Sehnerv in (c)).
Bildauflésung 196 x 196 Pixel, Messfeld FOV = 23 cm, zwdlf Anregungen.

wissenschaftliche Fragestellungen ist es interessant, funktionelle Bildgebung mit einer
hoheren Auflosung unter Einschréinkung des Volumens der betrachteten Hirnregionen
durchzufithren. Fiir diesen Zweck ist es notwendig, auf ein Verfahren zuriickzugreifen,
das fiir die Schichtaufnahme mehrere Anregungen verwendet, jedoch schnell im Ver-
gleich zu FLASH ist.

Héaufig werden hierfiir segmentierte EPI Trajektorien oder Multi-Echo FLASH Sequen-
zen eingesetzt. Bei diesen Verfahren besteht das Problem, dass es leicht zu einer Ver-
schiebung der Echozeitpunkte beziiglich der Phasenrichtung kommen kann. Fiir diese
Verschiebungen gibt es mehrere Ursachen (vgl. Kapitel 6). Bereits bei leichtem Versatz
der Echozeitpunkte entstehen Geisterbilder, die schwierig vollsténdig zu entfernen sind
und Fehler bei der Bestimmung der Aktivierungsgebiete verursachen kénnen. Bei Spiral-
trajektorien tritt dieser Effekt nicht auf, weil es bedingt durch die Trajektorienform zu
keiner Verschiebung benachbarter k-Raum Zeilen kommen kann. Im Hinblick auf Mehr-
fachanregungen sind Spiraltrajektorien somit stabiler als segmentierte EPI Trajektorien
und stellen moglicherweise eine interessante Alternative fiir dieses Anwendungsgebiet

dar.

Ein weiterer Vorteil der Spiraltrajektorien besteht darin, dass die Anzahl der Anregun-
gen beliebig angepasst und unabhéngig von der Bildauflosung gewéhlt werden kann.
Dies ermoglicht es, die Anregungsanzahl gemé&fl den jeweiligen Anforderungen hinsicht-
lich Geschwindigkeit und tolerierbarer Bildartefakte einzustellen. Daneben ist die nied-
rige Empfindlichkeit gegeniiber Objektbewegungen fiir Mehrfachanregungen vorteilhaft,
da aufgrund der ldngeren Messzeit pro Schichtaufnahme insgesamt mit stéirkeren Be-
wegungen zu rechnen ist als bei einer Einzelaufnahme.
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7.3 Anatomische Bildgebung

Fiir die Erstellung von anatomischen Schichtaufnahmen werden in der Regel FLASH
Trajektorien verwendet, weil diese eine sehr gute Bildqualitét liefern. Die hohe Aufnah-
medauer ist jedoch fiir bestimmte Anwendungen nachteilig, da es zu Objektbewegungen
wahrend der Schichtaufnahme kommt oder die Bildinformation schneller benétigt wird.
Zu diesen Anwendungen zahlt die Angiographie, die die flielenden Protonenspins im
Blut abbildet, oder die Positionskontrolle von Sonden oder Nadeln, die wahrend einer
Operation eingefithrt werden. Fiir diese Art von Anwendungen sind Spiraltrajektori-
en moglicherweise interessant, weil unter Verwendung einer hohen Anregungsanzahl
(z.B. n/4 Anregungen) Bilder mit guter Qualitit, jedoch gegeniiber FLASH mit re-
duzierter Aufnahmezeit und Bewegungsempfindlichkeit erstellt werden konnen. Es ist
ferner denkbar, dass bei der Positionierungskontrolle wéahrend einer Operation nicht
fiir jedes Bild der gesamte k-Raum neu aufgenommen wird, sondern nur jeweils eine
Anregung durchgefiihrt wird und die anderen k-Raum Daten aus den vorigen Bildern
{ibernommen werden. Damit wird durch stetige Uberlappung der Rohdaten eine schnelle
Aktualisierung der Bilddaten moglich. Spiraltrajektorien eignen sich fiir derartige Echt-
zeitanwendungen, da bedingt durch die symmetrische Trajektorienform mit geringeren
Artefakten beim Vermischen der k-Raum Daten zu rechnen ist.

7.4 Diffusions-Bildgebung

Die Diffusions-Bildgebung erlaubt die Bestimmung lokaler Diffusionskoeffizienten von
Protonen und ermdéglicht es somit, die Diffusionsbewegungen von Wassermolekiilen
innerhalb eines Objektes zu erfassen. Durch anschlieSfende Nachverarbeitungsschritte
kénnen daraus beispielsweise Informationen iiber den Verlauf von Nervenfaserbiindeln
im menschlichen Gehirn gewonnen werden (Fibertracking).

Um eine Diffusionswichtung zu erreichen, wird nach der schichtselektiven Anregung mit
einem 90 °-Puls ein starker Gradient, der Diffusionsgradient, in der zu untersuchenden
Diffusionsrichtung geschaltet, sodass die Spins in diese Richtung dephasiert werden.
Anschlieend wird ein 180 °-Puls erzeugt, der zur Entstehung eines Spinechos fiihrt.
Durch erneutes Schalten des Diffusionsgradienten wird die zuvor durch den Gradienten
verursachte Dephasierung wieder aufgehoben, sofern sich die Spins nicht bewegt haben.
Hat sich ein Spin in der Zeit zwischen den beiden Gradienten bewegt, so wird die anfangs
verursachte Dephasierung nicht kompensiert und es verbleibt ein Phasenfehler, der umso
grofer ist je stiarker die Bewegung war. Um den Phasenfehler rdumlich aufzulésen wird
dieser Diffusionsprdparation eine Abtastung des k-Raums angeschlossen, sodass man
ein Bild erhélt, in dem Regionen mit starker Diffusion durch den Phasenfehler dunkel
erscheinen.

Fiir die Abtastung verwendet man oftmals EPI Trajektorien. Die Trajektorie muss hier-
bei so positioniert werden, dass die Abtastung des k-Raum Zentrums mit dem Spinecho
zusammenfallt. Da die Abtastung des Zentrums bei EPI erst nach der halben Akquisiti-
onszeit stattfindet, ist ein Mindestabstand zwischen dem 180 °-Puls und dem Spinecho
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und demnach auch zwischen dem 90 °-Puls und dem 180 °-Puls vorgegeben. Dies fiihrt
je nach Bildauflosung zu einer relativ groflen Pause zwischen den Diffusionsgradienten.

Durch die Verwendung von Spiraltrajektorien fiir die Auslesung kann diese Pause ver-
mieden werden, da bei den Spiraltrajektorien die Abtastung im Zentrum beginnt und die
Trajektorie bei der Positionierung des Spinechos nicht beriicksichtigt werden muss. Der
180 °-Puls kann daher so geschaltet werden, dass das Spinecho direkt hinter dem zweiten
Diffusionsgradienten entsteht. Auf diese Weise kann die Dauer der Messung verkiirzt
werden, sodass hohere Repetitionsraten moglich sind. Nachteilig ist dabei jedoch, dass
es wahrend des Auslesens zu einer fortlaufenden 75-bedingten Dephasierung des Signals
kommt, wohingegen bei EPI bis zum Zentrum zunéchst eine Rephasierung stattfindet
und nur im zweiten Teil eine Dephasierung eintritt. Daneben muss auch beriicksichtigt
werden, dass eine gewisse Zeit zwischen den Diffusionsgradienten notwendig ist, damit
ein ausreichender Diffusionskontrast entsteht. Eine minimale Echozeit ist daher nicht
unbedingt vorteilhaft.
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Kapitel 8

Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde die spiralférmige k-Raum Abtastung im
Hinblick auf den Einsatz auf einem modernen Hochfeld MR-System untersucht. Die
Berechnung der Trajektorien und die Bildrekonstruktion sind hierbei - anders als bei
den konventionellen Bildgebungsverfahren - mit einigen Schwierigkeiten verbunden. So-
wohl fiir die Trajektorienberechnung als auch fiir die Bildrekonstruktion wurden jeweils
mehrere Losungsansétze betrachtet und durch verschiedene Simulationen untersucht.
Dabei hat sich ergeben, dass zwar in beiden Themengebieten Optimierungsmoglichkei-
ten vorhanden sind, die vorliegenden Ansitze jedoch zunichst ausreichend sind und
nicht den limitierenden Faktor fiir einen praktischen Einsatz des Verfahrens darstellen.
Durch Simulationen konnte identifiziert werden, welche Artefakte aus den jeweiligen
Losungsansitzen resultieren, sodass eine Abgrenzung dieser Artefakte im tatséchlichen
Bild moglich ist. Seitens der Trajektorienberechnung und Bildrekonstruktion konnte
somit die technische Machbarkeit der Spiral-Tomographie auf dem verwendeten MR-
System gezeigt werden.

Bei experimentellen Untersuchungen am menschlichen Gehirn stellte sich im Rahmen
dieser Arbeit heraus, dass die aufgenommenen Bilder sowohl bei Verwendung von Spi-
raltrajektorien als auch bei EPI Trajektorien zum Teil starke Artefakte aufweisen. Es
wurde deshalb versucht, die Ursachen der Artefakte auszumachen. Diese Untersuchun-
gen haben gezeigt, dass die je nach Trajektorientyp auftretenden Artefakte gemeinsame
Ursachen haben. Als wesentliche Probleme haben sich Abweichungen der tatséchlichen
Gradientenfelder, Off-Resonance Effekte sowie Begleitfelder herausgestellt. Fiir diese
Artefaktursachen wurden Simulationen hinsichtlich der Auswirkungen im rekonstruier-
ten Bild durchgefiihrt. Dariiber hinaus wurden jeweils Ansétze zur Reduzierung der
Artefakte vorgestellt sowie im Hinblick auf die praktische Machbarkeit diskutiert.

Es hat sich gezeigt, dass die beobachteten Schwierigkeiten - insbesondere die durch Off-
Resonance Effekte verursachten Artefakte - fiir den anwendungsorientierten KEinsatz
von schnellen Bildgebungsverfahren ein zentrales Problem darstellen. Da sowohl EPI
Trajektorien als auch Spiraltrajektorien von diesem Problem betroffen sind, handelt
es sich um eine grundsétzliche Beobachtung, die nicht aus der Wahl des Trajektorien-
typs resultiert. Die Untersuchungen haben jedoch ergeben, dass die Auswirkungen im
rekonstruierten Bild je nach Trajektorientyp unterschiedlich gravierend sind. Die EPI
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Trajektorien haben sich durch das Auftreten von Geisterbildern als etwas empfindlicher
gegeniiber Gradientenabweichungen erwiesen, wohingegen bei den Spiraltrajektorien
eine deutlich stéirkere Empfindlichkeit gegeniiber Off-Resonance Effekten festgestellt
wurde. Letzteres liegt darin begriindet, dass die bei Spiraltrajektorien auftretenden
Verschmierungen eher zu einer Unbrauchbarkeit des Bildes fiithren als die bei EPI auf-
tretenden Verzerrungen. Fiir spezielle Anwendungen mag jedoch gerade das Ausbleiben
von Bildverzerrungen einen Vorteil darstellen, sodass in diesem Fall Spiraltrajektorien
zu bevorzugen waren.

Um eine Entscheidung fiir einen Trajektorientyp treffen zu kénnen, miissen somit die im
Rahmen der Arbeit festgestellten Vor- und Nachteile der Trajektorien im Hinblick auf
die fiir den individuellen Anwendungszweck benotigten Eigenschaften abgewogen wer-
den. Bei dieser anwendungsspezifischen Entscheidung sollte auch beriicksichtigt werden,
dass die Implementierung der Spiral-Tomographie fiir Routineanwendungen deutlich
aufwandiger ist als die Nutzung von kommerziell verfiigharer EPI Technik, weil hierfiir
die in der Arbeit entwickelten Verfahren in einem fiir einen Routineeinsatz geeigneten
Rahmen umgesetzt werden miissen.

Da sich ergeben hat, dass die eigentlichen Ursachen der Artefakte nicht durch den Tra-
jektorientyp bedingt sind, ist es unabhéngig von der Bevorzugung eines Trajektorientyps
fiir die Hochgeschwindigkeitsbildgebung sinnvoll, weitere Anstrengungen fiir eine allge-
meine Reduzierung der Artefakte zu unternehmen. Dieses wird durch den zunehmenden
Bedarf und das wachsende Interesse an schnellen Bildgebungsverfahren gestiitzt. Auf-
grund der inzwischen hohen Leistungsfihigkeit moderner MR-Systeme sind die Mess-
parameter nicht mehr durch das MR-System, sondern durch die Patientenvertréglich-
keit limitiert. Einer messtechnischen Reduzierung der Artefakte durch schnelleres oder
stiarkeres Schalten der Gradienten sind damit Grenzen gesetzt. Es erscheint deshalb
notwendig, sich ausgehend von den in der Arbeit dargestellten Ansétzen auf Korrektur-
mechanismen im Rahmen der Nachverarbeitung der Messdaten zu konzentrieren. In den
letzten Jahren wurden bereits verschiedene Ansétze fiir Nachverarbeitungskorrekturen
veroOffentlicht. Diese stellen bisher jedoch fast ausschlie8lich individuelle Speziallésungen
dar, die nicht durch breite Erfahrungsberichte abgesichert sind. In zukiinftigen Arbeiten
gilt es deshalb vereinheitlichte und zuverlassige Losungen zu schaffen, die allgemein zur
Korrektur von anwendungsorientierten Messungen eingesetzt werden kénnen.

Seit kurzer Zeit sind MR-Systeme verfiighar, die mit mehreren Empfangsspulen aus-
gestattet sind. Bei den konventionellen Bildgebungsverfahren ermdoglicht dieses, dass
einzelne Phasenkodierungsschritte wiahrend der Aufnahme ausgelassen und die fehlen-
den Informationen aus der Geometrie der Spulen rekonstruiert werden konnen. Neben
der Entwicklung von Nachverarbeitungskorrekturen ist es daher interessant zu iiber-
priifen, ob sich diese parallelen Akquisitionstechniken auch fiir die Spiral-Tomographie
eignen und auf solchem Wege eine Verkiirzung der Aufnahmezeit erreicht werden kann.
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Abkiirzungsverzeichnis

BOLD

BURS

CPR

DFT
EPI
FID

FLASH

FOV
FT
FFT
GRE
HF
MR
MRT
NMR
PNS

Abhéngigkeit des Bildkontrastes von der lokalen Konzentration an

Desoxyhédmoglobin (Blood Oxygenation Level Dependent)

iterativ arbeitendes Regriddingverfahren (Block

Uniform Resampling)

Korrekturverfahren, bei dem Phasenfehler durch Multiplikation
mit dem komplex Konjugierten aufgehoben werden (Conjugate

Phase Reconstruction)

Diskrete Fouriertransformation

Echo Planar Tomographie (Echo Planar Imaging)
Freier Induktionsabfall (Free Induction Decay)

Gradientenecho-Bildgebung mit zeilenweiser Anregung

und kleinen Kippwinkeln (Fast Low-Angle Shot)

Messfeld (Field of View)

Fouriertransformation

schnelle Fouriertransformation (Fast Fourier Transformation)
Gradientenecho (Gradient Recalled Echo)

Hochfrequenz

Magnetresonanz

Magnetresonanz-Tomographie

Nuklearmagnetische Resonanz

Periphere Nervenstimulation
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PSF Punktabbildungsfunktion (Point Spread Function)
ROI Zielregion (Region of Interest)

SAR Spezifische Absorptionsrate

SE Spinecho

SVD Singulérwertzerlegung (Singular Value Decomposition)
Ty Spin-Gitter Relaxationszeit

Ty Spin-Spin Relaxationszeit

5 Effektive Spin-Spin Relaxationszeit

TE Echozeit

TR Repetitionszeit
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