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Einleitung

Schon frith war man daran interessiert, ein bildgebendes Verfahren fiir die medizinische
Diagnostik zu entwickeln, das die im Jahre 1895 entdeckte Rontgentechnik — zumindest
teilweise — ersetzen oder ergénzen sollte. Basierend auf den invasiven Rontgenstrahlen
wurde bereits 1917 von Johann Radon die nach ihm benannte Radontransformation ent-
wickelt. Sie wurde erstmals 1971 fiir die Rontgen-Computertomografie (CT) eingesetzt,
um raumliche Information zu kodieren. Fast zeitgleich im Jahre 1973 hatte Lauterbur
die Idee, mittels eines starken Magnetfeldes und in Kombination mit variierenden Ma-
gnetfeldern die Kernspineigenschaft der Atome auszunutzen, um eine rdumliche Darstel-
lung zu erzielen: die Magnetresonanztomografie (MRT). Nach ihrer Entdeckung machte
die Entwicklung der MRT erhebliche Fortschritte. Damals noch mit geringer Feldstérke
von 0,5 Tesla, bewegen sich heute einzelne Geréte fiir den Einsatz am Menschen bis
in den Hochfeldbereich von 11,7 Tesla, wiahrend Feldstérken von 1,5 bis 3,0 Tesla dem
klinischen Standard entsprechen. Die Gradientensysteme der magnetischen Wechselfel-
der wurden ebenfalls deutlich stirker sowie schneller und besser schaltbar, ohne dass
technische Nachteile wie die Erzeugung von Wirbelstromen in Kauf genommen werden

miissen.

Im Vergleich zur CT leidet die MRT nicht nur an einem hoheren Anschaffungspreis,



2 Einleitung

sondern vor allem an einer lingeren Bildmesszeit. Daher war und ist die Forschung
nach schnellen Bildgebungsverfahren ein wichtiges Thema in der MRT. Peter Mans-
field entwickelte bereits Ende der 70-er Jahre die Echo-Planar-Tomografie (EPI, engl.:
echo planar imaging), die jedoch erst Mitte der 90-er Jahre durch die immer weiter
verbesserte Hardware der MR-Geréte ihren Durchbruch schaffte. Aufgrund der EPI-
Signalerzeugung durch mehrfache Gradienteninversion besitzt diese Messtechnik aller-
dings physikalische Probleme an Gewebegrenzen (z.B. Gewebe-Luft-Grenze). Die sich
dort ausbildenden Feldinhomogenitéten kénnen zur Falschdarstellung oder Ausléschung
in den MR-Bildern fithren. Mit hoheren Magnetfeldern nimmt dieser Effekt zu Unguns-
ten der EPI-Technik weiter zu. Daher musste iiber alternative Verfahren zur schnellen
Datenaufnahme nachgedacht werden. Die Darstellungsproblematik bei gradientenre-
fokussierenden FEchos fiihrte dazu, dass man Wert auf die Erzeugung von Hochfre-
quenz (HF)-refokussierenden Echos legte. Diese Eigenschaft besitzen sowohl Spinecho-
Signale als auch stimulierte Echos. Leider besitzen Hochgeschwindigkeitsverfahren auf
der Grundlage von Spinechos den Nachteil, dass sie unter Umstdnden zu hohen HF-
Belastungen und damit zu einer Erwarmung des Gewebes fithren kénnen. Auch dieser
Effekt verstarkt sich bei hohen Magnetfeldern (Frequenzen). Im Gegensatz dazu besit-
zen schnelle MRT-Verfahren mit stimulierten Echos keine HF-Probleme, sondern eine
nur halb so grofie Signalstarke. Entsprechende STEAM-Sequenzen (stimulated echo
acquisition mode) wurden erstmalig 1985 von FRAHM [1] entwickelt.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, trotz der bekannten Signalschwiche der
stimulierten Echos, (1) eine STEAM-Sequenz zu entwickeln, die auf den verbesserten
Moglichkeiten der Gerdte-Hardware aufbaut und auch bei hohen Feldstiarken artefakt-
freie MR-Bilder liefert, und (2) sie fir Anwendungen am Menschen zu erproben und
nutzbar zu machen. In der Tat gewinnt die STEAM-Sequenz bei hoheren Magnet-
feldstdarken an Effizienz, da sich die Tj-Relaxationszeiten vergrofiern, ohne dass sich
der Einfluss verkiirzter T5-Relaxationszeiten bemerkbar machen konnte, die die ange-
sprochenen geometrischen Verzerrungen hervorrufen. Beispielsweise kann die STEAM-
Sequenz fiir die diffusionsgewichtete MRT (DTI, engl.: diffusion tensor imaging) zur
Lokalisierung von Schlaganfallregionen im Gehirn vorteilshaft verwendet werden. Ein
anderes Anwendungsgebiet bezieht sich auf die anatomische Darstellung des Herzmus-
kels, die Dank der STEAM-Eigenschaft ohne stérende Blutsignale erfolgen kann.

Neben der gerdtetechnischen Optimierung der MRT-Systeme spielt seit eini-
gen Jahren auch die Entwicklung optimierter mathematischer Verfahren zur Bild-
Rekonstruktion eine wichtige Rolle. In Bezug auf beschleunigte Messungen ist insbeson-

dere die parallele MRT zu nennen, die mit Hilfe vieler unabhéngiger Empfangsspulen



und iterativer Berechnung der Spulenprofile und des Bildes eine Unterabtastung der
ortskodierten Daten — und damit eine Verkiirzung der Messung — ermoglicht. Ein ande-
res Beispiel ist die nicht-kartesische Abtastung der MRT-Daten, die beispielsweise fiir
radiale Trajektorien trotz der aufwendigeren Rekonstruktion (z.B. durch Gridding oder
nichtlineare Inversion) viele Vorteile aufweist. Ein weiteres Ziel der vorliegenden Arbeit
war daher (3) die Erprobung alternativer Kodierungs- und Rekonstruktionstechniken
fiir MRT-Messungen mit STEAM-Sequenzen.
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Grundlagen der MRT

Schon 1946 entdeckten FELIX BLOCH [2,3] und EDWARD PURCELL [4] unabhéngig
voneinander das technische Prinzip der nuklearen Magnetresonanz (NMR), wofiir beide
1952 mit dem Nobelpreis in Physik ausgezeichnet wurden. ERWIN HAHN [5] war es, der
als Erster die neue Technik nutzte. Ihm gelang es, aus Atomen mittels der Magnetre-
sonanz ein Echosignal, das sogenannte Spinecho, zu erzeugen. Die ersten medizinischen
Erkenntnisse konnten 1984 gewonnen werden, da PAUL LAUTERBUR [6] und PETER
MANSFIELD [7] die Technik in den 70er Jahren zu dem bildgebenden Verfahren der

Magnetresonanztomografie (MRT) weiterentwickelten.

In den folgenden Abschnitten sollen die physikalischen Grundlagen der MRT bzw.
der NMR erldutert werden. Erste einfithrende Betrachtungen der NMR befinden sich in
ScHATZ [8], ELSTER [9] und SIEMENS [10]. Fiir weitere, detaillierte Informationen dient
die Literatur von STARK ET AL. [11], HAACKE ET AL. [12], LAUTERBUR ET AL. [13]
und BERNSTEIN ET AL. [14].
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2.1 Kernspin

Die MRT nutzt die magnetische Beschaffenheit von Protonen, den Spin, zur Bildge-
bung aus. Er spiegelt die Eigendrehung des Kerns wider. Fiir die MRT sind nur Atome
mit nichtverschwindendem Gesamtkernspin nutzbar. Geméfl dem Pauli-Prinzip besit-
zen alle Atome mit ungerader Kernteilchenzahl (Protonen und Neutronen) oder mit
einer jeweiligen ungeraden Anzahl von Protonen und Neutronen einen Kernspin. Ana-
log zur elektrischen Ladung fithrt auch der Kernspin zu einem magnetischen Moment,

das gegeben ist durch
= hl (2.1)

wobei h das Planck’sche Wirkungsquantum und ~, das gyromagnetische Verhéltnis,
die Eigenschaft der Kernabhéngigkeit beschreibt. Gemessen wird in der MRT nicht die
Wirkung eines einzelnen Spins, sondern die Wirkung eines Spinensembles. Darunter
versteht man die Gesamtheit aller Protonenspins innerhalb eines Voxels (betrachtetes

Volumenelement).

Da in Lebewesen Wasserstoffatome den gréfiten Anteil besitzen, konzentrieren sich
die meisten MRT-Techniken auf die Resonanzfrequenz der Protonen mit I = 1/2, vy =
42, 5776 M.

2.2 Das statische Magnetfeld

In der MRT wird ein statisches Magnetfeld, 50 = Byé,, verwendet, das folgende Wir-

kungen auf die Spins ausiibt:

1. Die Spins richten sich aufgrund des Zeeman-Effektes parallel oder antiparallel zum
Magnetfeld B, aus.

2. Die Spins beginnen mit einer Prézessionsbewegung um die Richtungsachse des
Magnetfeldes.

2.2.1 Zeeman-Effekt

Als Zeeman-Effekt bezeichnet man das mehrfache Aufspalten von Spektrallinien, wenn

sich die emittierende Materie in einem externen Magnetfeld befindet. Das Phénomen
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wurde erstmals 1896 von Pieter Zeeman (1865-1943) beschrieben; 1902 erhielt er dafiir
den Nobelpreis fiir Physik. Die Energieaufspaltung innerhalb eines Magnetfeldes B
wird mit Hilfe der magnetischen Quantenzahl m und des Bohrschen Magnetons ppg

durch folgende Gleichung beschrieben

Mit den Spinquantenzahlen 1/2 und -1/2 fiir die beiden aufgespaltenen Niveaus von
Protonen erhélt man die jeweilige Energie

h h
El = —’}/580 E2 = ’}/530 (23)

Die Differenz ist somit

Die Boltzmannverteilung zeigt, dass sich ein geringer Uberschuss von Spins parallel
zum dufleren Magnetfeld ausrichtet, der sich zur Magnetisierung der Ensembles addiert.
Im thermischen Gleichgewicht betrégt der Besetzungsiiberschuss (R = 1 — %—;) bei
3 Tesla nur etwa 0,002%. Dieser nimmt mit wachsender Protonendichte, wachsender
Magnetfeldstdarke oder mit sinkender Temperatur zu

Na ’Y‘iBO
Y _exp | — 2.
Nﬂ eXP < kT ) ’ ( 5)

wobei das gyromagnetische Verhéltnis fiir Wasserstoff vy = 42,5776 MTHZ, das
Planck’sche Wirkungsquantum h = 6,626 - 10734Js, das statische Magnetfeld By = 3T,

die Boltzmann Konstante & = 1,38-10723J /K und die Temperatur 7' = 293K betragen.

2.2.2 Préazessionsbewegung

Aus GI. 2.4 folgt mit AE = hyg eine Relation von By ~ wy,, d.h. die Spins erfahren eine
Préazessionsbewegung und rotieren alle mit derselben Geschwindigkeit, die als Lamor-
frequenz bezeichnet wird. Die Lamorfrequenz wy, ist abhéingig vom Kerntyp und der

Stéarke des statischen Magnetfeldes. Die Resonanzbedingung fiir die NMR lautet
Wr, =Yg - Bo. (26)

Da die Spins mit beliebiger Phasenlage préazedieren, heben sich die Komponenten senk-
recht zum Magnetfeld auf. Man erhélt somit aufgrund des angelegten Magnetfeldes nur

die Magnetisierung M., langs der z-Achse und keine Wirkung in der xy-Ebene.
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Das fiir diese Arbeit verwendete Magnetfeld hat eine Feldstéirke von 2,9 Tesla, das

einer Resonanzfrequenz
wr, = 123,47 MHz (2.7)

entspricht.

2.3 Das MR-Signal

Bei gegebener Polarisation der Kernspins (s. o.) ldsst sich unter Verwendung von einer
Hochfrequenzanregung das MRT-Signal erzeugen. Die Erzeugung und der Relaxations-

prozess des Spinsignals soll in diesem Abschnitt diskutiert werden.

2.3.1 Hochfrequenz (HF)-Anregung

Die Anregung wird durch einen HF-Puls mittels eines sich zeitlich éndernden Magnet-

feldes B, hervorgerufen
Bi(t) = sin (wrt) € + cos (wit) €, (2.8)

welches die Form einer zirkular, rotierenden Welle hat. Um die Spins aus dem Gleich-
gewichtszustand zu bringen, muss der HF-Puls in Resonanz mit dem Spiniibergang
sein (laut Gl. 2.6). Die Anregung fiihrt zu einer Auslenkung der longitudinalen Ma-
gnetisierung in die Transversalebene. Wegen dieser , Kippung“ wird fiir die HF-Pulse
der Kippwinkel angegeben. Die Quermagnetisierung, die sich aus der Summe der in
die xy-Ebene ausgelenkten, phasenkohérent préazedierenden Spins ergibt, wirkt wie ein
rotierender Magnet. Bringt man eine Spule in ein rotierendes Magnetfeld, wird eine elek-
trische Spannung in der Spule induziert. Der zeitliche Verlauf der Spannung beschreibt

das MR-Signal. Das MR-Signal ist umso stérker, je grosser die Quermagnetisierung ist.

Es entsteht die folgende Bewegungsgleichung fiir die sich zeitlich veréindernde Ma-

gnetisierung in der NMR
dM

E:Mxyé, mit B = By + B. (2.9)

2.3.2 Signalabfall iiber Relaxationsprozesse

Nach Auslenkung der Spins durch einen HF-Puls beginnt die Relaxation der Spins.

Hierbei geben rotierende Spins Energie ab und finden sich relativ schnell in ihrem
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Grundzustand wieder. Diese Art von Signalabfall wird als freien Induktionsabfall (FID,
engl.: free induction decay) beschrieben und wird iiber verschiedene Zeitkonstanten
charakterisiert. Man unterscheidet zwischen zwei voneinander unabhéngigen, zeitgleich

und exponentiell ablaufenden Prozessen:

e Lingsrelaxation (7}): Die Dauer, bis die Longitudinalmagnetisierung wieder

vollstandig aufgebaut ist, ist abhéngig von der Feldstdrke und vom Gewebe. Un-
terschiede in der Relaxation werden im Bild als Kontraste sichtbar. Ursache fiir
die Langsrelaxation ist die Spin-Gitter-Relaxation: Energieverlust durch Wechsel-

wirkung mit der Umgebung.
M, (t) = M, (1 - e*Tﬂ (2.10)
e Transversalrelaxation (75): Der Zerfall der Transversalmagnetisierung verlauft

schneller als die T}-Relaxation und fiihrt zur Abnahme des MR-Signals. Auch in

diesem Fall ist die Dauer der T,-Relaxation gewebespezifisch. Die Ursache hierfiir

ist die Spin-Spin-Wechselwirkung: Spins verdndern permanent das Magnetfeld,
wodurch die Spins lokal mal etwas schneller und mal etwas langsamer préazedie-

rern.

M, (t) = My, (0) ¢ T (2.11)

Zusatzlich féllt das FID-Signal mit der kiirzeren Zeitkonstante 73 ab. Denn durch zeit-
lich konstante Inhomogenitéiten des dufleren Magnetfeldes prézedieren die Spins mit
unterschiedlichen Geschwindigkeiten und sorgen somit fiir eine allméhliche Dephasie-
rung der Spins. Hierbei spricht man von den sogenannten off-resonance-Effekten, die

sich gerade in der Praxis bei Luft-Gewebe-Grenzen bemerkbar machen.

Bloch hat beide Hauptrelaxationsprozesse in Gleichung 2.9 eingefiihrt. Die daraus
resultierende Gleichung tragt daher den Namen , Blochgleichung® und ist die grund-
legende Gleichung in der NMR, die die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung im

Experiment beschreibt

} M, /T,
- 3
(Mo — M.)/Th

wobei grundsatzlich

T >T>Ty (2.13)



10 Grundlagen der MRT

und fiir Protonen im Gewebe
T >Ty, > Ty (2.14)

gilt.

2.4 Gradientenfelder und Schichtselektion

Neben den HF-Pulsen werden in der Magnetresonanztomografie noch sogenannte Gra-
dientenfelder verwendet, um das zu untersuchende Spinsystem zu manipulieren. Unter

einem Gradientenfeld versteht man ein ortsabhéingiges Magnetfeld B (7) der Form

, (2.15)

wobei die maximale Gradientenfeldstéarke |é | abhéingig vom verwendeten Magnetreso-
nanzsystem einige mT /m bis zu mehreren T /m betragen kann. Dafiir werden im Tomo-
graf jeweils paarweise in drei orthogonalen Richtungen (z,y,z) Gradientenspulen mit
gleicher Stromstérke, aber mit gegensinniger Polung, betrieben. Die eine Spule erhoht
das Magnetfeld, die Gegeniiberliegende verringert es. Ein Gradientenfeld bewirkt eine

ortsabhéngige, lineare Verschiebung der Resonanzfrequenz geméf3
Aw(@) =~ G, (2.16)

wodurch die Kernspins ortsabhingig mit unterschiedlicher Geschwindigkeit (Lamorfre-

quenz) prizedieren.

Die in dieser Arbeit verwendeten Gradienten besitzen eine maximale Amplitude
von 27 mT/m und koénnen mit einer Geschwindigkeit von 40 mT/(m-ms) geschaltet
werden. Mittels Linearkombination kénnen Gradientenfelder beliebiger Orientierung
erzeugt werden. Je nachdem, ob diese Gradienten wihrend der Hochfrequenzanregung,
wahrend der Aufnahme des Resonanzsignals oder zwischen Anregung und Datenaufnah-
me eingeschaltet sind, unterscheidet man entsprechend zwischen selektiver Schichtanre-
gung, Frequenzkodierung und Phasenkodierung. Sinnvollerweise wird jeweils ein Ortsko-
dierungsverfahren fiir eine Raumrichtung des gewiinschten Schichtbildes (Schichtdicke,
Breite und Hohe des Messfeldes) verwendet.

Um selektiv eine Schicht anzuregen, wird zeitgleich zum HF-Puls und senkrecht

zur Schichtebene ein Gradient G, geschaltet. Dadurch besitzt jedes Voxel entlang der
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Schichtanregungsrichtung ihre eigene Prézessionsfrequenz und ein HF-Puls mit einem
begrenzten Frequenzspektrum kann wegen der Resonanzbedingung nur die Spins anre-
gen, die sich in den entsprechenden Voxeln befinden. So erweitert sich die Resonanzbe-

dingung zu
wo (r) =7 Bo+x v Gj. (2.17)

Es erklart sich leicht, dass diinne Schichten mit wenigen Protonen auch wenig Signal
liefern. Die Schichtdicke Az wird iiber die Variation des Gradienten oder iiber die
Bandbreite Aw des HF-Pulses geregelt und folgt der Gleichung

Aw

Az = :
xﬁsz

(2.18)

Pulsform und Anregungspuls sind in guter Naherung iiber die Fouriertransformation
miteinander verkniipft. Um ein mdglichst rechteckférmiges Schichtprofil, also eine ho-
mogene Verteilung der transversalen Magnetisierung iiber die gesamte Schichtdicke, zu
erhalten, wird die Amplitude des Anregungspulses mit einer SINC-Funktion moduliert.
Auflerdem wird normalerweise nach der Anregung ein weiterer Gradient geschaltet, um
die unterschiedlichen Phasenentwicklungen verschiedener Resonanzfrequenzen zu kom-
pensieren. Dieser Rephasierungsgradient ist dem urspriinglichen Schichtselektionsgra-

dienten genau entgegengerichtet und besitzt in erster Ndherung dessen halbes Moment.

2.5 Orts- und Phasenkodierung

Wihrend die Schichtselektion die Erzeugung der Transversalmagnetisierung raumlich
beschréinkt, beruhen Frequenz- und Phasenkodierung auf einer Modulation der ange-
regten transversalen Magnetisierung. Im Folgenden sollen die mathematischen Schritte

erkldrt werden, die die Entstehung des raumlich kodierten MR-Signals beschreiben.

Das zeitliche Signal, das man fiir einen bestimmten magnetisierten Bereich erhélt,

ist gegeben durch

S(t) = / My, (r,t) dV (2.19)

= / M, (r) e qv. (2.20)



12 Grundlagen der MRT

Die Phase berechnet sich dabei aus
o(r,t) =w(rt) t (2.21)
—~ B(r,t) t (2.22)
t

=7 /B(T, T) dr (2.23)

=7 /G(T) dr r (2.25)

= k(t) r (2.26)

und eingesetzt in 2.20 erh&lt man das Signal

S(k(t) = /Mmy(r) v dr, (2.27)

Mittels einer inversen, schnellen Fouriertransformation [15] (FFT, engl.: fast Fourier
transform) kann aus den Rohdatenwerten S (k (t)) die Grauwertverteilung des Bildes

berechnet und so jedem Pixel ein Grauwert zugeordnet werden
Moy (r) = ¢ / Sk (1) e * d. (2.28)

Um ein zweidimensionales Bild zu erhalten, miissen alle gemessenen Echosignale den
zweidimensionalen k-Raum bilden. Man legt dabei Gleichung 2.27 zu Grunde, so dass
ein nach der Anregung geschaltetes Gradientenfeld G;(t) der Transversalmagnetisie-
rung eine ortsabhéngige Phasenlage aufpragt. Man erreicht somit mit jedem Echosignal
eine eindimensionale k-Raum-Zuordnung. Die zweite Dimension wird erzielt, indem bei
weiteren Echosignalen die Phasenlage durch einen weiteren Gradienten G,(t) um Agp
verschoben wird. Daher nennt man diesen Gradienten auch Phasenkodierer, da durch
ihn mit den entsprechenden phasenkodierten Signalen der gesamte k-Raum aufgefiillt

werden kann.

Da der k-Raum nur diskret (Ak) mit jeweils n Werten (Basisauflosung) abgetastet
werden kann und k-Raum und Ortsraum iiber die Fouriertransformation miteinander
verkniipft sind, gelten die folgenden Zusammenhénge
FOV 1 1

oAk 2 ke
wobei die Auflosung des Bildes sich aus dem Messfeld (FOV, engl.: field of view) und
der Anzahl der Pixel ergibt.

Az = (2.29)
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2.6 Kontraste

Unterschiedliche Gewebe unterscheiden sich anhand der Protonendichte und den Rela-
xationskonstanten 7} und 7T5. Je nachdem, was ,,betont“ werden soll, konnen Bilder mit

unterschiedlichen Gewebe-zu-Gewebe-Kontrasten erzeugt werden.

e Protonendichte (PD)-Kontrast: Protonen-gewichtete Bilder erhilt man, indem

der Einfluss der Parameter 77 und 75 moglichst gering gehalten wird. Dazu ist
die Wiederholungszeit (TR) geniigend lang zu wéhlen, um eine fast vollsténdige
Langsrelaxation zu ermoglichen. Zudem wird das Echo relativ schnell erzeugt,
um die Transversalrelaxation zu verhindern. Gewebe mit grofler Protonendichte

erscheinen im PD-Bild hell, Gewebe mit niedrigerer Dichte dunkel.

In den folgenden Skizzen wird fiir drei unterschiedliche Gewebetypen der jeweilige
Magnetisierungsverlauf in Longitudinal- M, (links) und Transversalrichtung M,
(rechts) dargestellt und der jeweilige Zeitpunkt der Signalaufnahme mit einer

gepunkteten Linien markiert.

T1:500 ms, T2: 25 ms
T1:1500 ms, T2;: 50 ms

T1: 3000 ms, T2: 100 ms

I : i i t [ms]
0 1000 2000 3000 0 50 100 150 200

—>
TR lang TE kurz

v
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o T5-Kontrast: Fiir ein T5-gewichtetes Bild wéahlt man nicht nur das TR-Intervall
lang, sondern zusétzlich auch das TE-Intervall. Durch die unterschiedlichen T5-
Zeiten entsteht eine Aufspaltung der Signalkurven und der Kontrast manifestiert

sich. Gewebe mit kurzem T3 erscheinen im Bild dunkel, Gewebe mit langem T3
hell.

M, Mxy
4
M~ + T1:500 ms, T2; 25 ms
0 T1: 1500 ms, T2: 50 ms
i T1: 3000 ms, T2: 100 ms

I : i t[ms]
0 1000 2000 3000 0 50 100 150 200

> >
g

TR lang TE lang

e Ti-Kontrast: Fiir ein T} gewichtetes Bild wahlt man TR kurz, wodurch dem Gewe-
be, je nachdem, ob es langes oder kurzes T} besitzt, viel oder wenig Longitudinal-
magnetisierung zur Verfiigung steht. TE muss ebenfalls sehr kurz gewéahlt werden,

um kaum Transversalrelaxation zuzulassen. Gewebe mit kurzem 7} erscheint hell,

Gewebe mit langem 77 dunkel.

MA + T1:500 ms, T2: 25 ms
0 i T1:1500 ms, T2: 50 ms

- J } i t[ms] _&l_i

0 1000 2000 3000 0 50 100 150 200
O —

TR kurz TE kurz
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Abbildung 2.1: Eine transversale Schicht im menschlichen Gehirn zeigt die unterschiedlichen

Kontraste: (PD = Protonendichte) protonengewichtetes, T-gewichtetes und T-gewichtetes
Bild.

Abb. 2.1 zeigt die verschiedenen Kontraste am Beispiel von drei in-vivo-Gehirn-
aufnahmen. Fiir Relaxationszeiten von weifiler Hirnsubstanz (Fasersystem im Gehirn),

Tweis, und grauer Hirnsubstanz (Hirnrinde), Tyyay, gilt bei 3 Tesla

(80 ms =) Ty
(800 ms =) Ty

<Ty,,. (=100 ms) und (2.30)
<Th.. (=1300ms). (2.31)

weifl

weifl

Daher muss in T5-Bildern die graue und in 7;-Bildern die weifle Substanz hell erscheinen.
Bei hoheren Feldstirken wiichst der Ty-Wert mit (Bg)'/3, Th- und Ti-Werte fallen ab.

2.7 Signalfamilien

2.7.1 FID-Signal

Das einfachste Signal in der MR ist das FID-Signal (Abb. 2.2), das unmittelbar nach
dem Einspielen eines Pulses entsteht und mit 73 rasch abfillt. Dieser Effekt wurde

schon in Kap. 2.3.2 vorgestellt.
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Zeit

Abbildung 2.2: Nach einer willkiirlichen Anregung durch einen HF-Puls ist ein FID-Signal

zu messen, dass rasch mit Ty abfallt.

2.7.2 Spinecho

Bei der Spinecho-Sequenz, die erstmals von HAHN [5] 1950 beschrieben worden ist,
erfolgt zunédchst die Anregung durch einen 90°-Puls. Nachdem die Spins um den ent-
sprechenden Winkel aus ihrem Anfangszustand ausgelenkt worden sind, beginnt der
Zerfall der transversalen Magnetisierung mit 7. Unter Verwendung eines 180°-Pulses
werden die Spins nach der Hilfte der gewiinschten Echozeit TE umgekehrt. Dadurch
kommt es zur Rephasierung der Spins, und es entsteht ein Spinecho. Da der Einfluss
der Spin-Spin-Wechselwirkung nicht ausgeglichen werden kann, nimmt die Stérke des
Signals mit 75 ab (Abb. 2.3).

90° 180°

Abbildung 2.3: Nach einem 90°-Puls werden die auseinanderlaufenden Spins durch einen
180°-Puls zu einem Spinecho rephasiert. Dabei nimmt das Signalmaximum zur Echozeit ex-

ponentiell mit Ty ab.
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Der Vorteil der Sequenz liegt eindeutig in der Unempfindlichkeit gegeniiber stati-

schen Feldinhomogenitédten und des resultierenden starken Signals.

2.7.3 Inversion-Recovery-Sequenz

Die Abfolge der HF-Pulse bei der Inversion-Recovery-Sequenz [16,17] lautet 180° - 90°.
Die Zeitspanne zwischen dem 180°- und 90°-Puls wird als Inversionszeit T1 bezeichnet.
Der 180°-Puls klappt die Liangsmagnetisierung in die entgegengesetzte Richtung, wor-
aufhin die T}-Relaxation der invertierten Longitudinalmagnetisierung beginnt. Bevor
die Relaxation jedoch vollkommen erreicht ist, wird ein 90°-Puls gesendet, wodurch der
magnetische Vektor in die transversale Ebene geklappt wird und ein Signal empfangen
werden kann. Durch die Invertierung der Langsmagnetisierung dauert die 7;-Relaxation
zeitlich ldnger, was eine starkere Aufspaltung der Kurven (s. Abb. 2.4) zur Folge hat.
Daraus resultiert ein hoherer Tj-Kontrast. Dieser Vorteil wird unter anderem in der
Herzbildgebung (s. Kap. 5) eingesetzt. Hierbei wird TT so gewihlt, dass die Relaxa-
tionskurve von Blut den Nulldurchgang am Ende der Messzeit TI hat (hier als griine
Magnetisierungskurve dargestellt). Allerdings leidet die Technik unter einer deutlichen
Messzeitverlangerung und der Tatsache, dass auch die gewiinschten Gewebesignale nur

mit reduzierter Amplitude gemessen werden koénnen.

180° 90°
il A
- » Zelt
TI PRSP PFRETT LLTE LRSS AL S SRS S ki

Abbildung 2.4: Die Inversion-Recovery-Technik basiert auf einem 180°-Puls, der die Magne-
tisierung vor der Messung entlang der z-Achse vollstdndig invertiert. Wegen der unterschied-
lichen, schnellen Ti-Relaxationen fiir die jeweiligen Gewebearten ist es mdglich, bestimmte
Signale eines Gewebes (griine Kurve) gezielt zu eliminieren, indem der Nulldurchlauf der

Longitudinalmagnetisierung abgewartet wird.
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2.7.4 Gradientenecho

Neben der Spinecho-Technik gibt es noch eine weitere Moglichkeit zur Erzeugung eines
Signals: die Gradientenechotechnik. Dabei werden Gradienten eingesetzt, die zu einer
Auffacherung der Transversalmagnetisierung fithren. AnschlieBend werden durch einen
invertierten Gradienten die Spins wieder in Phase gebracht und man erhilt ein Gradien-
tenecho (Abb. 2.5). Der grofie Nachteil bei der Verwendung von Gradientenechos ist die
Dephasierung aufgrund von internen Feldinhomogenitéten, die nicht rephasiert werden
kann. (Gradientenechotechniken setzen ein méglichst homogenes Magnetfeld voraus.)

Die Transversalmagnetisierung zerféllt schnell mit 7%

4
[
A J

Zeit

A J

Abbildung 2.5: Durch zwei gegenpolige Gradienten wird der freie Induktionsabfall (FID)
erst dephasiert und anschliefend zu einem Gradientenecho rephasiert. Das Signal fallt dabei
mit T3 ab.

Anwendung findet das Gradientenecho bei der FLASH-Sequenz (engl.: fast low an-
gle shot) [18,19], eine der bekanntesten schnellen Bildgebungssequenzen in der MRT.
Man verwendet fiir die HF-Anregung eine Serie von Pulsen mit kleinem Kippwinkel,
wodurch jeweils nur ein Teil der Magnetisierung M, in Quermagnetisierung umgewan-
delt wird. Durch ein sehr kurzes TE-Intervall wird der 75-Zerfall minimiert und der
Einfluss méglicher Suszeptibilitdtsunterschiede, die z.B. bei Gewebe-zu-Luft-Grenzen

auftreten, klein gehalten.

Der Vorteil gegeniiber anderen Signalfamilien ist eine viel schnellere Aufnah-

memoglichkeit, wie sie z.B. in der EPI (engl.: echo planar imaging)-Sequenz einge-
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setzt wird. Die EPI-Sequenz zeichnet sich durch mehrere hintereinander geschaltete,
gegenlidufige Gradienten aus, die mehrere Gradientenechos erzeugen. So kann mit nur
einer Anregung der komplette k-Raum detektiert werden. Die Sequenz wurde erstmals
1977 von MANSFIELD [20] vorgestellt. Allerdings verursacht die Hintereinanderschal-
tung vieler Gradienten eine Aufsummierung der Dephasierungseffekte durch Suszepti-
bilitédtsdifferenzen, die zu Verzerrungen der Bildinformation fithren. Aulerdem ist die

Anzahl der erzeugbaren Gradientenechos durch die kiirze T5-Zeit beschrankt.

2.7.5 Stimuliertes Echo

Das stimulierte Echo (STE) ist Grundlage der STEAM-Sequenz und gehort zu der
Echofamilie, die nicht leicht anschaulich beschrieben werden kann. Es benétigt einige
Vorstellungskraft, um zu verstehen, wie aus drei 90°-Pulsen ein STE erzeugt wird. Die
Magnetisierung wird durch einen ersten Puls auf die y-Achse ausgelenkt, anschlieend
erfahren die Spins durch geeignete Gradienten eine Prizessionsbewegung der Zeit TE/2
in der xy-Ebene. Ein weiterer Puls lenkt die Spins erneut um die x-Achse in die xz-
Ebene aus. Weitere Gradientenschaltungen bewirken eine erneute Dephasierung, bevor
der letzte 90°-Puls die Spins wiederum um die x-Achse auslenkt. Das kegelférmige
Gebilde aus dephasierten Spins lauft nun nach derselben Zeit TE/2 wie nach dem

ersten Puls zu einem stimulierten Echo zusammen.

Wie in Abb. 2.6 nachzuvollziehen ist, konnte das entstandene Echo nicht vollstandig
rephasiert werden. Die Nichtrephasierbarkeit einiger Spins fiihrt zu einem Intensitéts-
verlust der MR-Bilder von 50% gegeniiber eines Spinechos. Im Gegenzug dazu steht die
positive Eigenschaft, dass STEs HF-refokussierend erzeugt werden. Aus der resultieren-
den T -Unabhéngigkeit folgt, dass bei STEs eine Immunitét gegen Feldinhomogenitéten

und Suszeptibilitdtsproblemen gewéhrleistet wird.
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Y

Anfangszustand Erster 90°-Puls Dephasierung

1

Ende TE/2 Fweiter 90°-Puls Dephasierung
|

1

Dritter 90°-Puls Rephasisrung Echo

Abbildung 2.6: Einer Auslenkung von 90° folgt eine Dephasierung der Spins iiber einer Zeit
TE/2. Der zweite 90°-Puls kippt die Spins erneut in eine neue Ebene, in der sie zu Kegeln
dephasieren. Der letzte Puls fiihrt die Spins wieder in die xy-Ebene zuriick, wo sie dann zum

stimulierten Echo rephasieren kénnen. (Die Grafik entstand in der Arbeit von NATT [21].)
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2.8 Diffusionsbildgebung

Bisher wurde beschrieben, wie man durch geeignete Wahl von Sequenzparametern ver-
schiedene Kontraste in den MR-Bildern erzeugen kann. Dadurch kann beispielsweise im
Gehirn die weile von der grauen Substanz differenziert dargestellt werden. Mit Hilfe
der Diffusionstensorbildgebung (DTI, engl.: diffusion tensor imaging) kann die homo-
gen erscheinende, weifle Substanz weiter aufgegliedert werden. Aus der weilen Substanz
konnen die einzelnen Nervenfaserbiindel sichtbar gemacht werden. Dabei wird ausge-
nutzt, dass das DTI-Signal empfindlich ist gegeniiber der Beweglichkeit der in grofler
Zahl vorhandenen Wassermolekiile im mikroskopischen Bereich (lat.: diffundere = aus-
giefien, verstreuen, ausbreiten). Eine plotzliche Einschrinkung der Beweglichkeit fin-
det sich beispielsweise bei einer akuten Durchblutungsstérung (Schlaganfall), so dass
die Diffusionbildgebung hier einen wichtigen diagnostischen Baustein liefert. DTT kann
ebenfalls genutzt werden, um die Anderung der Mikrostruktur des Hirngewebes ein-
schliesslich pathologischer Prozesse (beispielsweise dem Verlust von Nervenfasern und

Myelinscheiden bei der Multiplen Sklerose) zu quantifizieren.

Das Grofhirn ist in der Mitte durch einen Einschnitt in zwei Hemisphéren geteilt.
Die 2-4 mm dicke und zudem stark gefurchte bzw. gefaltete Oberfliche des Gehirns ist
der Cortex (Hirnrinde, graue Substanz) und besitzt aufgrund ihrer Faltungsbeschaffen-
heit eine groflere Flache als es der Umfang des Hirns vermuten lésst. Neben der grauen
Substanz unterteilt man das Gehirn auch in eine weifle Substanz. Diese weifle Substanz
wird gebildet aus den Nervenfaserbiindeln, die wiederum zahlreiche Hirnareale mitein-
ander verbinden. Fasern sind dichte Axonenbiindel mit stark gerichteter Struktur, die
von einer fiir Wasser kaum iiberwindbaren, isolierenden Myelinschicht umgeben sind.

Wie ein solches Axon aufgebaut ist, wird in Abb. 2.7 demonstriert.

Durch die thermische Brown’sche Bewegung der Teilchen im Gewebe sind die Proto-
nen nicht stationédr und bewegen sich im ,,Zick-Zack“-Muster. Im homogenen Gewebe,
in der keine Vorzugsrichtung herrscht, stellt sich eine isotrope Bewegung ein. Dies trifft
allerdings auf die graue und weifle Hirnsubstanz nicht zu. Daher wird zwischen drei

Diffusionsarten unterschieden:

e Die freie Diffusion, wie sie im CSF (CerebroSpinal Fluid = Gehirn-Riickenmarks-

Fliissigkeit) zu finden ist.
e Die eingeschrénkte Diffusion (graue Substanz).

e Die anisotrope Diffusion (weifile Substanz).
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Zellkorper

Zellkern

7 - “ Dendrite

Abbildung 2.7: Axon mit Myelinschicht

Durch die Bestimmung der bevorzugten Diffusionsrichtung der Wassermolekiile
kénnen auch die Faserbahnen des Gehirns bildlich dargestellt werden. Einfithrungen
in das Themengebiet der Untersuchung von molekularer Dynamik mittels MRT findet

man unter anderem in PRICE [22,23].

Schon in den ersten Arbeiten von HAHN [5] bei der Untersuchung des Spinechos
konnte die prinzipielle Methode der Diffusionsmessung nachvollzogen werden, da auf-
grund von hohen Feldinhomogenitéten den Spins zeitabhéingige Lamorfrequenzen auf-
gepriagt werden und somit mobile Spinensembles eine breite Phasenverteilung nach der
Refokussierung besitzen. In der Tat werden nur die Spins stationdrer Kerne vollstandig
kohérent zu einem Echo zuriickgefiihrt, so dass eine Reduktion der Signalamplitude
beobachtet wird. Die diffusionsgewichtete Bildgebung (DWI, engl.: diffusion-weighted
imaging) beruht auf dem Nachweis einer verdnderten Diffusionskapazitit von Protonen

im Gewebe. Die Bewegungsgleichung fiir die Diffusion ist das Fick’sche Gesetz

J(F,t) = =D Vp(7, 1), (2.32)
welches die Teilchenstromdichte 7 mit der Dichte p eines Stoffes in Verbindung mit dem
Diffusionskoeffizienten D beschreibt. Der quantitativen Bestimmung des Diffusionskoef-
fizienten nahm sich BASSER ET AL. [24,25] an, der damit zeigte, dass dieser Koeffizient
die Orientierung von Faserrichtung und geschalteten Diffusionsgradienten die gleichen

Richtungen aufweisen.

STEJSKAL [26] und TANNER [27] zeigten erstmals 1965, wie mit Hilfe einer bipo-
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laren Gradientenschaltung die Diffusion von Wasserprotonen dargestellt werden kann.
Um die MRT-Sequenz fiir die Messung dieser Bewegung zu sensibilisieren, werden zwei
gleich grofle, zeitlich konstante Gradientenfelder der Dauer dp geschaltet, jeweils eines
vor und eines nach dem invertierenden 180°-Puls. Der zeitliche Abstand der Diffusi-
onsgradienten wird iiber die Zeit Ap definiert. Bei kohdrenten Bewegungen erfahrt das
erzeugte Spinecho einen Wechsel der Signalphase, jedoch durch vollstéindige Rephasie-
rung keinen Signalverlust. Anders zeigt sich der Effekt bei inkohérenter Bewegung. Zum
Zeitpunkt des Spinechos sind die Spins unvollstdndig rephasiert und die relative Phase

beschreibt somit die folgende Trajektorie

t1+6p ti+Ap+d0p
o=~ /dté(t)-f(t)— / dt Gty - 71| | (2.33)
t1 t1+Ap

woraus sich mit der Phasenverteilung ®¢(p,t) der Signalabfall

Se(t="TE) = Sy e % / dp B (i, TE) ¢ (2.34)
ergibt. Sy ist das Signal, das das Spin-System liefert, wenn keine Diffusionsgradienten
geschaltet werden. Der relative Signalabfall zwischen den beiden Messungen beschreibt
den Einfluss der Diffusion. Je mehr Bewegung innerhalb des zu untersuchenden Gewebes

moglich ist, desto stéarker ist der Signalabfall.

Quantifiziert wird die Aussage, wenn die Blochgleichung von GIl. 2.12 nach TOR-

REY [28] um einen lokalen Diffusionsterm erweitert wird

OM (7 t)
ot

Myez + Mye, M, — MO

— M x B(F,t) — 26,4+ V- (DVM).  (2.35)
T, T

Lost man nun die Differentialgleichung mit dem Ansatz (nach LEBIHAN [29)])

t
M (7 1) = m(t) exp 4¢/ﬁ@wyfew{—Qm+%)4, (2.36)
2
0

vereinfacht sich Gl. 2.35 fiir die Transversalmagnetisierung zu einer gewohnlichen Dif-

ferentialgleichung fiir die Grofle m(t)

dmi(#) / /

P —mieyy [ aed @)Dy [ ardie) (237)

= m(t)k(t)" DE(t). (2.38)
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Die Losung lautet unmittelbar nach der ersten HF-Anregung zur Zeit ¢
t
m(t) = M. (to) exp | — / ATV DE(Y) (2.39)

0
t

= M, (to) exp | —tr / dt'k()k)'D | | . (2.40)

Mit der Definition einer b-Matrix

t

b=: / dt' k() k()T (2.41)

vereinfacht sich GIl. 2.40 zu
m(t) = M. (to) exp (~tr(b D). (2.42)
Mit
tr (b(1)) = b(1) (2.43)

und Gl. 2.34 erhélt man den Singalabfall
Sq(t = TE)

= exp [-bD], (2.44)
So
wobei D die Diffusionskonstante ist und der b-Wert nach [24] tiber
5D 63 5D62
b=(G)? |65 (Ap—— ) + o= — 2.4
(67 [ (80 -2 ) + 5 -2 245

definiert ist. Mit der Applikationszeit Ap und der Schaltzeit e charakterisiert der b-Wert

die Trapezform des Diffusionsgradienten.

Fiir die genaue Beschreibung der anisotropen Diffusion ist ein Diffusionstensor notig
[30]:

rx Tz

Ty

D =

Y Y

<

S O T

Yyz

o O o
S O o

zZT zZz

2y

Da der Diffusionstensor symmetrisch ist (D, = Dyy, Dyy = D,y Dy, = D.y), ist er
diagonalisierbar und besitzt drei i € {1, 2,3} zueinander orthogonale Eigenvektoren é;

mit den dazugehoérigen Eigenwerten )\,

Dé; = \é;. (2.46)
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Abbildung 2.8: Die Eigenwerte des Diffusionstensors bestimmen die Lédnge und die FEigen-

vektoren die Hauptrichtungen eines Ellipsoiden.

Aus physikalischen Griinden muss D positiv semi-definit sein
A > 0. (2.47)

Die Eigenvektoren beschreiben die Orientierung eines Diffusionsellipsoiden im Raum,
die Eigenwerte die Lénge der Ellipsoid-Achsen (vgl. Abb. 2.8) mit Ay > Ay > A3.

Wegen der Symmetrieeigenschaft des Tensors besitzt die Matrix sechs unabhéngige
Elemente und kann daher theoretisch aus mindestens sechs unabhidngigen Messungen
bestimmt werden. Den Diffusionskoeffizienten einer Raumrichtung erhélt man aus min-
destens zwei unterschiedlich diffusionsgewichteten Datenpunkten. Ublicherweise wird
dazu das by-Bild (also ein nicht-diffusionsgewichtetes Bild ohne Signalabfall) und ein
diffusionsgewichtetes Bild (b = 1000 —25) verwendet.

mm?

Eine einfache Darstellung der Diffusionseigenschaften des Gewebes ist eine Karte
des scheinbaren Diffusionskoeffizienten (ADC, engl.: apparent diffusion coefficient), die

voxelweise folgendermafien berechnet wird

ADC := >tr (D) (2.48)

Wl Wl

(Dyy + Dyy+ D). (2.49)

Als Ma#f fiir die Gewebeintegritéit dient allgemein der Mittelwert des ADC. Fiir solche
ADC-Karten gilt: Je geringer die Diffusion, desto dunkler die Pixel. Da eine geringere
Diffusion ein hoheres Signal im diffusionsgewichteten Bild ergibt, ist der Bildkontrast
in den Karten des ADC invers zu den zugehorigen MR-Bildern. Der Nachteil der ADC-
Karte ist, dass kein Aufschluf§ iiber die Richtung der Diffusion gegeben wird.

Aus den Eigenwerten des Diffusionstensors lédsst sich die fraktionelle Anisotropie
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(FA) darstellen. Die FA-Werte sind definiert iiber [31]

3 2
FA := \/ 3 2 imy (A; éDC) , (2.50)
2 Zizl )\z

das sich nach einigen Umrechnungsschritten zusammenfassen lésst zu

FA = \/1@1 — 227+ (g — X)) 4+ (A — Ag)?

2.51
2 AL+ A2+ A3 (2:51)

mit einem Wertebereich im Intervall von [0, 1]. FA = 0 bedeutet Isotropie und dem Wert
1 wird die hochstmogliche Richtungsabhéngigkeit zugeordnet. Der Grad der Anisotropie
ist abhéngig von der Myelinisierung der Axone, der Organisation des axonalen Zytoske-
letts und der Dichte der Membranen im Gewebe. Die skalierte Richtungsabhingigkeit
kann erweitert werden, indem die Ausrichtungsbestimmung farbkodiert wird. Hierbei
dienen die drei Farben rot fiir rechts/links, griin fiir superior /inferior (oben/unten) und
blau fiir anterior/posterior (vorne/hinten) zur Richtungszuweisung. Bei der Darstel-
lung der drei Raumrichtungen spricht man von kolorierten MDD-Karten (engl.: main

diffusion direction).

Die MDD-Daten beinhalten Richtungsinformationen iiber die Nervenfaserbiindel,
die von Bildpunkt zu Bildpunkt verfolgt (fiber tracking) werden kénnen. Aus den zusam-
menhingenden Pixeln erhélt man die hypothetischen Faserverldufe. Die Hauptrichtung
des Diffusionstensors gibt die Richtung an, in der nach méoglichen ,, Anschluifasern® in

benachbarten Bildpunkten gesucht wird.

In der Praxis hat es sich herausgestellt, dass die Messung von mehr als 6 Diffu-
sionrichtungen zu besseren Ergebnissen fiihrt. In Anlehnung an die Arbeit von RIESE-
BERG [32] wird im Folgenden die Datenakquisition auf 24 mit jeweils zwei opponierenden

Richtungen beschréankt.
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Kartesische turboSTEAM-Sequenz

Das folgende Kapitel beschéftigt sich mit dem Aufbau und der Weiterentwicklung
der turbo(t)STEAM-Sequenz (engl.: stimulated echo acqusisition mode), die 1985 von
FRAHM ET AL. [1,33] vorgestellt worden ist. Sie ist eine reine HF-refokussierende Se-
quenz, bei der keine stérenden Suszeptibilitdtsartefakte wie bei Gradientenechosequen-
zen auftreten. Ebenfalls ist die Aufnahmetechnik immun gegen By-Inhomogenitéiten

und damit verbundenen geometrischen Verzerrungen und Intensitétsartefakten.

3.1 Sequenzschema

Die Basissequenz basiert auf drei aufeinanderfolgenden, schichtselektiven HF-Pulsen,
die auf dem Prinzip des schon im Abschnitt 2.7.5 vorgestellten stimulierten Echos auf-
baut. In Abb. 3.1 ist das Sequenzschema in Abhéngigkeit von der Zeit dargestellt. Die

einzelnen geschalteten Objekte sollen im folgenden Abschnitt diskutiert werden.

Vor jeder Erstanregung, die zu einem STE fiihrt, wird in z-Richtung ein relativ ho-
hes Gradientenmoment appliziert, um mogliche Restmagnetisierung aus Vorprozessen
vollsténdig zu zerstoren. Anschliefend dient der erste schichtselektive 90°-Puls der An-

regung der Spins. Um ein stimuliertes Echo erzeugen zu kénnen, muss vor dem zweiten
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Datenaufnahime

ADC

Analog Digital Converter

HF-Pulse

90

x-Achse

;..H_-w_uo:ﬂ, _

Frequenzdephasierer

Frequenzgradient

Spoiler

y-Achse

TM-Spoiler

Phasenkodierer

z-Achse

Schichtrephasierer
+ ~y
FID-Spoiler

Schichtgradient

TM-Spoiler

Vorspoiler . .
Schichtgradient
Schichtgradient

Abbildung 3.1: Das Sequenzschema der STEAM-Sequenz mit drei 90°-Pulsen fiir die Aufnahme einer k-Raum-Linie.
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A
\/

Abbildung 3.2: Schematische Darstellung der turboSTEAM-Sequenz, in der der dritte 90°-
Puls durch n kleinere a-Pulse ersetzt wird (RF = RadioFrequenz, L = Lese-, P = Phasen-, S
= Schichtrichtung, STE = Stimuliertes Echo).

Puls die Transversalmagnetisierung vollstdndig dephasiert sein. Dadurch wird in lon-
gitudinaler Richtung die priparierte Magnetisierung phasenkohirent gespeichert. Die
zeitliche Begrenzung (TE/2) zwischen den beiden Pulsen definiert die Zeit, die benotigt
wird, um nach dem dritten 90°-Puls das stimulierte Echo zu erzeugen. Zur komplet-
ten Dephasierung in der vorderen TE/2-Zeit wird ein in Frequenzkodierrichtung ge-
schalteter Gradient verwendet, der gleichzeitig das frithe ,,Herausfahren* im k-Raum in
Frequenzrichtung vorwegnimmt. Zerstorer- (Spoiler)-Gradienten werden in dem Zeitin-
tervall TM benoétigt, um evtl. auftretende Echos zu verhindern. Denn durch die ersten
beiden 90°-Pulse wird ein unerwiinschtes Spinecho erzeugt, das ein Falschsignal im Se-

quenzablauf hervorruft.

Wie im vorigen Kapitel beschrieben, entsteht durch ein HF-Puls implizit ein FID-
Signal. Da bei der STEAM-Sequenz die Schaltzeiten und Hintereinanderausfithrung von
Gradienten kurz gehalten werden, um einen starken 7}-Zerfall zu verhindern, beeinflusst
das entstandene FID-Signal des letzten 90°-Pulses die Datenaufnahme im ADC* (engl.:
analog digital converter). Ein Gradient (FID-Spoiler) unmittelbar hinter jenem Puls
dient zur Vermeidung des Signals. Dieser FID-Spoiler muss im vorderen TE-Intervall
kompensiert werden und wird mit dem Moment des Schichtrephasierers verrechnet. Ein
entsprechender Phasenkodiergradient wird unmittelbar vor dem Frequenzkodiergradi-

enten geschaltet, um den Daten im k-Raum eine Phase aufzupragen.

Der Ubergang von der STEAM- zur turboSTEAM-Sequenz geschieht iiber die Er-
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setzung des Auslesepulses durch mehrere hintereinander geschaltete kleinere a-Pulse
(s. Abb. 3.2). Daraus ergibt sich der Vorteil, dass durch kleinere Kippwinkel nur ein
Bruchteil der Magnetisierung ausgelesen wird und somit der vollstdndige k-Raum mit
nur einer Anregung (Einzelschuss-Aufnahme) unter Verwendung der entsprechenden
Phasengradienten abgetastet werden kann. Dadurch wird die Akquisitionszeit stark
verkiirzt und es ist ein schnelles, bildgebendes Magnetresonanztomografie-Verfahren
entstanden. Nun erklért sich auch, warum ein friihzeitiges ,, Herausfahren“ aus dem k-
Raum durch den Frequenzkodiergradienten, ein zeitlicher Vorteil ist. Das vordere TE-
Intervall wird fiir ein Bild nur einmal durchlaufen. Dabei ist nur zu beachten, dass das
Vorzeichen des vorgezogenen Gradienten durch die Phaseninversion der zwei 90°-Pulse
dem Frequenzkodierer entsprechen muss. Insgesamt benétigt man fiir eine Schicht die

Aufnahmezeit TR und fiir die Repetitionszeit der jeweiligen a-Pulse die Zeit TR,,.

Die Grofle der jeweiligen Spoilergradienten wurden anhand von experimentellen
Phantommessungen bei 3 Tesla untersucht und angepasst. Deshalb ist zu beachten,
dass beim Wechsel zu anderen Magnetfeldstédrken, die Gradienten angepasst werden

miissen.

3.2 Entwicklung

Die folgenden Unterkapitel beschreiben Methoden, die in das Sequenzprogramm einge-
baut worden sind, um die Messung schneller, robuster und mit mehr Signaleffizienz zu
gestalten. Dabei ist im Hinblick auf eine gute Signalqualitédt wichtig, die Messung durch
eine optimale Anordnung oder durch das Auslassen (Unterabtasten) von k-Raum-Linien

zu verbessern.

3.2.1 Shepp-Logan-Phantom

Zur vereinfachten Anschauung wird das Shepp-Logan-Phantom eingefiihrt. Es basiert
auf unterschiedlich grofien Ellipsen und soll in etwa den Aufbau einer transversalen
Schicht des menschlichen Gehirns widerspiegeln. In Abb. 3.3 sind simulierte Daten ei-
ner 96 x 96 Matrix nach einer 2D-FFT dargestellt. Im Bild sind am Rand des Objektes
an Intensitdtsspriingen (scharfen Kanten), ringformige Artefaktprobleme zu erkennen.
Sie lassen sich erkldren, indem man zur Vereinfachung ein Objekt als Rechteck defi-
niert. Im Frequenz-Raum wird ein Rechteck als unendlicher Sinc dargestellt. Fiir den

begrenzten k-Raum wird jedoch nur eine abgeschnittene Sincfunktion zugelassen. Die
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Abbildung 3.3: Das Shepp-Logan-Phantom besteht aus simulierten Ellipsenformen, die
das menschliche Gehirn durch ihre Anordnung widerspiegeln sollen. Die Matrixgréfie betrégt
96 x 96 Pixel.

inverse Fouriertransformation auf endlichen Daten fiithrt zu einer Verschmierung des
Rechtecks. Die Verschmierung ist mathematisch gesehen die Faltung des Rechtecks mit
einer abgeschnittenen Sincfunktion und ist in den MR-Bildern als Gibbs-ringing [34]

auszumachen.

3.2.2 k-Raum-Aufnahmeschema

In welcher Reihenfolge man den k-Raum abtastet bzw. welche Linie wann gemessen
wird, ist vollkommen frei wihlbar. Jedoch gibt es einige Punkte zu beachten, die zu
einer verschlechterten Bildqualitét fithren. Die moglichen Problemfélle sollen mit Hilfe

des Shepp-Logan-Phantoms dargestellt werden.
Die turboSTEAM-Sequenz leidet unter dem 73-Abfall, weshalb die Echo- (TE) und

Wiederholungsintervalle der Auslesepulse (TR,) so kurz wie moglich gehalten werden.
Bei einer Aufnahme des gesamten k-Raums mit nur einer Anregung, erfihrt das Signal
einen zeitlichen Tj-Abfall. Es fiihrt zu einer inhomogenen k-Raum-Ausleuchtung, d.h.

jede kodierte k-Raum-Linie hat unterschiedliche Signalintensitéten.

Die Rohdaten werden im simulierten k-Raum so verédndert, dass ein exponentieller
Signalabfall dargestellt werden kann. Abb. 3.4 zeigt rekonstruierte Bilder zweier unter-
schiedlicher Aufnahmeschemata. Das lineare Schema tastet den k-Raum nacheinander
Linie fiir Linie ab. Hierbei besitzt die Linie an einem k-Raum-Rand, je nachdem wo
die Abtastung gestartet wird, die hochste Signalstdarke. Anschlieend nimmt die Si-
gnalintensitédt der nachfolgenden Linien kontinuierlich durch das k-Raum-Zentrum bis-
hin zum anderen Ende ab. Dies hat zur Auswirkung, dass der niederfrequente Bereich

im k-Raum-Zentrum nicht die maximale Signalintensitét besitzt und dadurch wichtige
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Abbildung 3.4: Linear (oben) vs. Zentrisch (unten): Von links nach rechts mit zuneh-
mendem exponentiellen Signalabfall durch Ti-Relaxation (T)-Werte: 0, 800, 1200 ms).

Bildinformation verloren geht. Die andere Aufnahmemethode hingegen steht fiir ein
zentrisches Schema. Die zuerst detektierten Linien werden vom k-Raum-Zentrum aus
befiillt. Dadurch befinden sich die Linien mit der héchsten Signalstédrke in der Mitte

des k-Raums.

Ob also linear oder zentrisch vorgegangen werden soll, hingt von der jeweiligen An-
wendung ab. Bei hoher Prioritét der niedrigen Raumfrequenzen sollte ein zentrisches
Aufnahmeschema gewéhlt werden. Wenn jedoch die ersten k-Raum-Daten weniger wich-
tig sind, wie z.B. bei Herzmessungen bei nichterreichter Ruhephase des Herzens, sollten

die Linien linear in den k-Raum einsortiert werden.

3.2.3 Variable Kippwinkelberechnung

In der turboSTEAM-Sequenz dienen die a-Pulse zum kontinuierlichen Auslesen der Ma-
gnetisierung, die vor dem TM-Intervall in longitudinaler Richtung gespeichert worden
ist. Die Auslesepulse a sollen so angepasst werden, dass moglichst jede k-Raum-Linie,
also jeder Phasenkodierschritt, die gleiche Signalstédrke besitzt: S; = S;11. Die letz-
te HF-Anregung soll die verbliebene Magnetisierung vollsténdig durch einen 90°-Puls

auslesen [35].



3.2. Entwicklung 33

Um den variablen Kippwinkel zu berechnen, betrachtet man das Signal, das in Ver-

bindung mit der Magnetisierung iiber
S; = M; sin oy (3.1)
steht. Dadurch erweitert sich die Signalbedingung zu
M; sina; = M q sinaggq. (3.2)

Die Magnetisierung féllt mit der 7}-Relaxation fiir die nachfolgende Phasenkodierung

nach jedem Auslesepuls «; exponentiell mit

TRq

My = M; cosa; e T (3.3)
ab. Mit GIl. 3.3 erhélt man
. . _ TRy
sina; = cosqy sinqgy e T (3.4)
TR
= tana; =sino;1 e T (3.5)
TRq
— o; = arctan (sin Qi1 67T71> (3.6)

So hat man in GIl. 3.6 eine rekursive Formel fiir die Kippwinkelverteilung der Aus-
lesepulse «; erhalten. Jeder Puls beriicksichtigt somit den 7i-Abfall im k-Raum. Die
Kippwinkelverteilung fiir 128 k-Raum-Linien, einer T}-Korrektur von 800 ms (vgl. [36])
und TR,-Zeit = 6,83 ms lautet:

Liniennummer | Winkel in °
1 2.68
2 2.70
3 2.73
126 34.92
127 44.76
128 90.00

In Abb. 3.5 ist demonstriert, wie sich eine zu hohe Wahl der a-Kippwinkel auf das MR-
Bild auswirkt. Bei 20° steht zu wenig Magnetisierung zur Verfiigung, so dass Verzerrun-
gen im Bild entstehen. Diese Verzerrungen verringern sich, je geringer der Kippwinkel
ist. Bei 2° ist jedoch das gewonnene Signal zu schwach und liegt mit einem Signal-
zu-Rausch-Verhéltnis (SNR, engl.: signal to noise ratio) = 7,2 unter dem Ergebnis bei
variabler Kippwinkelverteilung (SNR = 10,2). Die variable Kippwinkelberechnung fiihrt
mit der automatischen Winkelzuweisung in Bezug auf Linienanzahl und TR,-Zeit zu

einer optimal genutzten Signalverteilung.
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Abbildung 3.5: Konstant gehaltene a-Auslesepulse verursachen bei zu grofler Wahl der a-
Kippwinkel Verschmierungen im Bild. Die variable (var) Kippwinkelverteilung berticksichtigt

nach Gl. 3.6 die konstante Signaldetektion fiir jede einzelne Linie.

3.2.4 Partial Fourier und POCS

Um die Messzeit zu beschleunigen, ohne das Field of View (FOV) zu verkleinern oder
die Auflésung zu verschlechtern, kann die Anzahl der k-Raum-Linien durch die Partial
Fourier Berechnung reduziert werden. Dabei wird der k-Raum etwas mehr als halbsei-
tig abgetastet, so dass sich eine Verminderung der Phasenkodierschritte bis zur Hélfte
beschrénken liasst (Half Fourier). Wenn der k-Raum unvollstiandig ist, reicht eine einfa-
che 2D-Fouriertransformation nicht aus. Fiir die Bildrekonstruktion muss der k-Raum
vorher vervollstiandigt werden, damit ein Bild berechnet werden kann. Bei der Parti-
al Fourier-Technik ist der Weg zur Berechnung eher einfach, da positive und negative
Frequenzen in den komplexen Daten redundante Informationen besitzen und es somit

moglich ist, die fehlenden Frequenzen durch komplexe Konjugation zu rekonstruieren.

Durch Bewegungen im Messfeld und By-Inhomogenitéiten kann es vorkommen, dass
dem aufgenommenen Signal Phasenfehler aufgeprigt werden, indem die Fouriertrans-
formierte der Rohdaten nicht mehr reell ist. Daher erfordert eine Phasenkorrektur die
Aufnahme von einigen Korrekturlinien jenseits der k-Raum-Mitte. Aus der Fourier-

transformation der zentralen Linien, einem niedrig aufgelosten Bild, lédsst sich die orts-
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abhéngige Phase berechnen. Unter Beriicksichtigung der Korrekturlinien ergibt sich ein

Partial Fourier-Faktor von bis zu 5/8.

Eine andere Rekonstruktionsmethode ist ein iterativer Algorithmus, POCS (projec-
tion onto convex subsets). Hierbei besteht das Ziel eines jeden Iterationsschrittes darin,

die Phase des Bildes mit der initialen Phasenschétzung abzugleichen.

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

von dem aufgenommenen zu dem mit Null aufgefiillten Bereich geglattet.

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

im Ortsraum fiir eine spétere Vervollstandigung mit der Phasenschétzung erstellt.

3. nach einer inversen Fouriertransformation in Phasenrichtung beginnt die POCS-

Tteration:

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

ten Iteration ergénzt (beim ersten Durchgang mit Nullen)

(b) nach einer Fouriertransformation in Phasenrichtung wird durch komplexe

Multiplikation der Absolutwert |p;(z)| bestimmt

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

neuen Bild im Ortsraum multipliziert

pi(z) = |pi(x)] - €@

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

4. Fouriertransformation in Phasenrichtung erzeugt das endgiiltige Bild im Orts-

raum.

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

Konvergenz fiihrt.

 Hanming filter(@) = 05 (1-+ cos (- (= Reumzemsumtinic )

Linienanzahl
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Angewandt auf die turboSTEAM-Sequenz verbirgt sich in der reduzierten Variante
der k-Raum-Detektion zusétzlich zum Zeitgewinn noch ein anderer Vorteil. Bei Vermin-
derung von Phasenkodierschritten und somit von a-Pulsen erhéhen sich die Kippwinkel
laut Gl. 3.6. Durch den grofleren Kippwinkel wird aus der gespeicherten Magnetisierung

mehr Signal ausgelesen, was zu einem verbesserten SNR fiihrt.

3.2.5 Parallele Bildgebung: GRAPPA

Das folgende Kapitel soll eine andere Methode zur schnellen Datenaufnahme vorstellen,
die Parallele Bildgebung (PPA, engl.: partially parallel acquisition). Die Grundidee bei
der PPA-Bildgebung ist, eine nicht abgetastete k-Raum-Linie aus mehreren benach-
barten im k-Raum aufgenommenen Linien zu bestimmen bzw. zu rekonstruieren, um
partiell die zeitaufwendige Phasenkodierung zu ersetzen. Dazu verwendet die Technik

rdumliche Informationen, die in den Einzelspulen einer Spulenanordnung enthalten sind.

Durch das Auslassen von k-Raum-Linien reduziert sich die Messzeit entsprechend
dem Verhéltnis von Anzahl der Linien des reduzierten Datensatzes zur Anzahl der
Linien des vollstindigen Datensatzes. Typische PPA-Akquisitionen verwenden einen
Beschleunigungsfaktor (BF) von 2 bis 3.

Die bekanntesten PPA-Techniken sind SENSE (Sensitivity Encoding) [37] und
GRAPPA (Generalised Autocalibration PPA) [38]. Das jeweilige Rekonstruktionsver-
fahren stellt in der Regel ein algebraisches Verfahren dar. Zusétzlich miissen fiir beide
Verfahren Kalibrierungs-Datenpunkte (zentrale Referenzlinien) gemessen werden, um
zusammen mit den eigentlichen Messdaten iiberhaupt erst einen vollstdndigen Daten-

satz berechnen zu konnen.

Die in dieser Arbeit verwendete Technik bezieht sich auf die GRAPPA-Rekonstruk-
tion, die im Folgenden vorgestellt werden soll. Da sich der GRAPPA-Algorithmus auf
eine Linearkombination der aufgenommenen Linien des unvollsténdigen Datensatzes be-
zieht, liegt das Hauptaugenmerk auf der Ermittlung der notwendigen (Linear-) Koeffizi-
enten. Dazu wird versucht, jene Linien so linear zu kombinieren, dass sie an die zusétz-
lich aufgenommenen Referenzlinien optimal angefittet werden. Dies bedeutet, dass die
Referenzlinien als Zielfunktionen der Linearkombination fungieren. Eine Anpassung an
die Zielfunktionen kann umso besser realisiert werden, je mehr regulér gemessene Li-
nien - auf unvollstdndige Datensétze unterschiedlicher Komponentenspulen verteilt -

vorliegen.

Abb. 3.6 soll die Theorie, die hinter dem GRAPPA-Algorithmus steckt veran-
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Abbildung 3.6: Schematische Darstellung des GRAPPA-Algorithmus

schaulichen. Mathematisch werden die fehlenden k-Raum-Linien S; (k, + mAk,), wobei
m = (1,...,BF — 1) mit BF als Beschleunigungsfaktor der unterabgetasteten Linien
ist, durch Linearkombination der gemessenen benachbarten k-Raum-Linien (Grofie des
Blockes B) berechnet iiber

I B/2

S (ky +mAk) =" > wi™ S (k,+bBF Ak,). (3.7)

i=1 b=—B/2+1

(bm
tj
Referenzzeilen, die Indizes ¢ und j kennzeichnen die entsprechenden Spulensignale S;,

I ist die Anzahl der Spulen, w ) sind die Wichtungsfaktoren der gemessenen k-Raum-
m die Nummer der zu rekonstruierenden k-Raum-Linien im Block £, und b z#hlt die
Blocke. Man erhélt ein Gleichungssystem mit einer vierdimensionalen Koeffizienten-
matrix w. Wenn man fiir S; die gemessenen Referenzlinien einsetzt, erhélt man durch
Losen der Gl. 3.7 die Wichtungsfaktoren w.

Abb. 3.7 soll veranschaulichen, wie der k-Raum detektiert wird, wenn er z.B. mit ei-
nem BF = 2 aufgenommen wird. Zum einen werden in einer Vorabmessung die zentrisch
angeordneten Referenzlinien aufgenommen und in einer weiteren Messzeit der unterab-
getastete k-Raum. Ak erweitert sich dabei um den Beschleunigungsfaktor. Dadurch
wiirde ohne die nachtrigliche PPA das Bild Einfaltungen, wie es in Abb. 3.8 dargestellt
ist, enthalten. Zur Bestimmung der Spulenprofile und damit erst zur Ermoglichung der
Rekonstruktion der fehlenden Linien werden Referenzlinien benétigt, die entweder wie
in Abb. 3.7 vorher als externe, separierte Messung oder wihrend der eigentlichen Mes-
sung intern aufgenommen werden. Die externe Variante empfiehlt sich bei mehrmaliger

Messung einer Schicht (z.B. DTI), da die Referenzlinien mehrfach verwendet werden
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Externe Referenzlinien

UnterabgetastetesBild

Abbildung 3.7: k-Raum-Aufnahme der Referenzlinien (links) und der eigentlichen k-Raum-

Linien (rechts). Die akquirierten Linien sind durchgezogen dargestellt, die ausgelassenen ge-

strichelt.

Abbildung 3.8: Einfaltungsprobleme bei rekonstruiertem k-Raum ohne PPA (links: BF =

2, rechts: BF = 3).
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konnen. Anbei soll noch einmal darauf hingewiesen werden, dass durch die Anwendung
der PPA-Technik nicht nur die Zeit verkiirzt wird, sondern auch der variable Kippwinkel

ansteigt und somit mehr Signal pro Linie detektiert werden kann.

3.2.6 Segmentierung des k-Raums

Im néchsten Schritt der Sequenzentwicklung wird versucht, durch Segmentierung des
k-Raums mehr Magnetisierung auf die reduzierte Anzahl von Auslesepulsen zu verteilen
und somit mehr Signal im Bild gewinnen zu kénnen. Dabei tastet man den k-Raum mit
mehreren Anregungen ab. Es ist zu beachten, dass die Magnetisierung des Messobjekts
vor jeder weiteren Anregung vollstéindig relaxiert sein muss, um k-Raum-Intensitéts-
spriinge zu vermeiden. Auf den ersten Blick entsteht der Eindruck, als verldngere sich
dadurch die Messzeit. Jedoch wird die Relaxationsphase so ausgenutzt, dass Segmente
anderer Schichten in dieser Zeitspanne aufgenommen werden. Zur Veranschaulichung
dient Abb. 3.9, die den sequentiellen Ablauf des Messprogramms schematisch darstellt.
Erst nach der jeweiligen Teilabtastung des k-Raums fiir alle Schichten beginnt die Auf-

Segment x Segment x )) Segment x
Schicht 1 Schicht 2 Schicht N

Abbildung 3.9: Sequentieller Ablauf der Segmente der jeweiligen Schicht

nahme des folgenden Segmentes. Abb. 3.10 zeigt anhand eines Beispieles einer k-Raum-
Unterteilung von drei Messanregungen (d.h. drei Segmente) die Anordnung der aufge-
nommenen Linien im k-Raum. Die Linien der einzelnen Segmente werden homogen im

k-Raum verteilt.

Der erwiinschte Signalgewinn kann deutlich in Abb. 3.11 nachvollzogen werden und

ist in den folgenden SNR-Angaben quantifiziert:

# Segmente | 1 2 3 4
SNR 10,2 | 18,8 | 25,9 | 32,9

Im Vergleich dazu steht eine Messdurchfithrng iiber vier Mittelungen, die das SNR
mit v/N erhohen, lige das SNR mit 20,4 immer noch deutlich unter dem SNR von
einer vierfachen Segmentierung (4 Segmente: SNR = 32,9). Dieser Signalgewinn erklart

sich aus den erhohten Kippwinkeln, mit denen pro Segment akquiriert wird. Aufgrund
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Abbildung 3.10: Schematische Darstellung des segmentierten k-Raums am Beispiel von drei

Segmenten. n ist dabei die Anzahl der Linien pro Segment.

Abbildung 3.11: Multischuss-Anregung erzielt einen SNR-Gewinn in den MR-Bildern. Die

Anzahl der Segmente ist in dem jeweiligen Bild angegeben.
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des benotigten Grundzustandes der angeregten Magnetisierung muss in der experi-
mentellen Durchfithrung die Relaxationszeit beriicksichtigt werden. Daher wird fiir die
komplette Aufnahme eines k-Raums mehr Zeit beansprucht. Jedoch kann mit Multi-
Schicht-Aufnahmen der Zeitverlust sehr gut kompensiert werden, da die Wartezeit mit
Segmenten anderer Schichten aufgefiillt wird. So wird die Gesamtmesszeit zwischen
Einzelschuss und Multischuss-Aufnahmen bis auf die Praparationszeit von ca. 19 ms

konstant gehalten und man kann bei gleicher Messzeit mehr Signal detektieren.

Aus der Diplomarbeit [39] zur Optimierung des Schichtprofils wurden die einzelnen
HF-Anregungspulse individuell definiert, so dass der zweite 90°-Puls iiber die gewiinsch-
te Schichtanregungsbreite hinaus Magnetisierung prépariert. Dieser vorgesattigte Zu-
stand muss bei Nachbarschicht-Aufnahmen beriicksichtigt und ausrelaxiert werden. Da-
her wird bei Multi-Schicht-Messungen erst jede zweite Schicht und anschliefend die da-
zwischenliegenden akquiriert. Fiir die entsprechende Relaxationszeit des Gewebes muss

die doppelte TR-Zeit eingestellt werden.

3.2.7 Ausbau zur diffusionsgewichteten
turboSTEAM-Sequenz

Um diffusionsgewichtete Bilder zu erhalten, muss die Sequenz erweitert werden. Die
notwendigen Schritte sollen in diesem Abschnitt besprochen und erkldart werden
(s. Abb. 3.12). Das Eingangssignal, das urspriinglich von dem initialen 90°-Puls er-
zeugt wird, wird durch ein kiinstliches Spinecho ersetzt. Dazu wird zwischen die beiden
90°-Pulse ein sich selbst rephasierender 180°-Puls geschaltet, der zum Zeitpunkt TEgg
das Spinecho generiert. Symmetrisch um den 180°-Puls befinden sich Diffusionsgradi-
enten, die das Signal diffundierender Teilchen abschwichen. Die relative Starke von den
Diffusionsgradienten in Schicht-, Phasenkodier- und Frequenzkodierrichtung bestimmt

die rdumliche Achse entlang welcher der Diffusionskoeffizient gemessen wird.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden unter Beriicksichtigung der Ergebnisse von RIE-
SEBERG [32] 2 x 12 Diffusionsrichtungen verwendet, um den Diffusionstensor zu be-
stimmen. Der eine Teil der Diffusionsrichtungen zeigt in die opponierenden Richtun-
gen des anderen Teils. Das Standard-Diffusionsrichtungsmodell bildet ein ITkosaeder
(s. Abb. 3.13), wobei jeweils zu jeder Hauptrichtung eine Opponierende gehort. Durch
die Uberlappung mit einem zusitzlichen Tkosaeder erhélt man 24 Ecken, die die Ko-

ordinaten der Diffusionsgradienten im System des MR-Gerétes bilden. Die Stirke der
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180

! : x-Achse
Diffusionsgradient / \ Diffusionsgradient
y-Achse
Diffusionsgradient \ / Diffusionsgradient
z-Achse

Schichtselektion

Abbildung 3.12: Diagrammschema Diffusionsmodul: Richtungsabhéngige Diffusionsgradien-

ten definieren in Verbindung mit dem schichtselektiven, sich selbstrephasierenden 180°-Puls

Abbildung 3.13: Zwei zueinander verschobene Ikosaeder werden iibereinander gelegt, so dass

das diffusionsgewichtete Bild.

ein Gebilde mit 24 Ecken entsteht. Vom Koordinatenursprung aus wird jeder Raumrichtung,

die auf eine dieser Ecken fiihrt, eine Diffusionsrichtung zugewiesen.
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Diffusionsgradienten wird iiber den b-Wert definiert und ist standardméafig auf 1000
eingestellt (vgl. [40-43]).

s
mm?2
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turboSTEAM-Sequenz

Bevor erste Diffusionsmessungen an Probanden durchgefiihrt werden konnten, musste
die Sequenz fiir den Praxiseinsatz iiberpriift und kalibriert werden, da die meisten Mess-
parameter abhéngig vom System (Feldstidrke, Gradientenschaltung, Belastbarkeit des
Gerites. etc.) sind. Die im vorangegangenen Kapitel beschriebene Theorie tiber die Er-
zeugung stimulierter Echos, wurde im Rahmen dieser Arbeit unter einer von STIEMENS
zur Verfiigung gestellten Software (IDEA, engl.: integrated development environment
for applications) implementiert. Gearbeitet wird an einem in der Arbeitsgruppe be-
findlichen SIEMENS Gerét, einem Magnetom Tim Trio MR-Tomografen (Abb. 4.1).
Das Gerét generiert ein Magnetfeld der Stéarke 2,9 Tesla. Die maximale Gradientenam-
plitude betrigt 40"% bei einer Schaltgeschwindigkeit von 200m”_1—g;8. Die nachfolgenden
Abschnitte beschreiben den Optimierungsweg bis hin zur ersten Anwendung der diffu-

sionsgewichteten turboSTEAM-Sequenz.
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Abbildung 4.1: Ein 3 Telsa MR-Tomograf (Tim Trio), an dem die Sequenzen fiir Humanan-

wendungen entwickelt werden.

Abbildung 4.2: Von SIEMENS verfiighare Spulen mit 8 (links), 12 (Mitte) und 32 (rechts)

Kaniélen.
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4.1 Empfangsspulen im Vergleich

Zu Test- und Optimierungszwecken wurden Wasserphantome fiir bewegungsfreie Mess-
substanzen und Hirnmessungen an Probanden fiir die in-vivo-Untersuchung zur Hilfe
genommen. Die jeweiligen Objekte sind mit den in Abb. 4.2 vorgestellten Empfangs-
spulen gemessen worden. Jeder Spulenapparat besteht aus acht, zwolf, bzw. 32 Einzel-
spulen. Je nach Spulengeometrie (Anzahl Spulenelemente, Abstand vom Objekt, etc.)
besitzt jede Spule ein eigenes Signalprofil. Daher sollen die Empfangseigenschaften der
Spulen auf das SNR hin untersucht werden. Die Messparameter sind folgendermafien

gewahlt:

FOV: 192 x 192 mm?

Auflésung: 1,5 x 1,5 x 2,0 mm?
Datenmatrix: 128 x 128
TR.: 8,93 ms
TE: 9,18 ms
Bandbreite: 150 Hz/Pixel

Als Objekt dient ein Strukturphantom, in dem sich neben Wasser Fliissigkeiten mit
verschiedenen T3-Werten befinden. Das Signal, wie es in Tabelle 4.1 aufgetragen ist,
wurde an vier verschiedenen Stellen im Wasserbereich gemessen. Aus den Werten geht
hervor, dass sich die 32-Kanalspule aufgrund ihrer Bauform in Verbindung mit der

Anzahl der Spulenelemente als signalstérkste erweist. Allerdings besitzt diese auch die

8 Kanal 12 Kanal 32 Kanal
Signal Rauschen || Signal Rauschen || Signal Rauschen
ROI' 1 328 33,4 177 10,7 179 6,2
ROI 2 392 37,0 159 11,1 167 6,4
ROI 3 456 35,8 174 10,1 125 6,9
ROI 4 466 37,5 188 10,5 127 77
4 4 4

SNR 114 + 1,2 16,5 + 1,1 22,4 + 5,1

Tabelle 4.1: SNR Vergleich der Spulen mit 8, 12 und 32 Empfangskanélen. In den zugehori-
gen Spalte befinden sich vier unterschiedliche ROIs (engl.: region of interest), in denen die
jeweiligen gemessenen Signalintensitédten und Standardabweichung des Rauschens abgelesen

worden ist.
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Abbildung 4.3: Das Strukturphantom wurde mit einer 8-Kanal- (links), einer 12-Kanal-
(Mitte) und einer 32-Kanalspule (rechts) gemessen.

grofite Fehlerabweichung, weil sie durch ihre asymmetrische Aufteilung zwischen der
oberen und unteren Spulenhilfte das Objekt nicht iiber seine gesamte Fléche homogen
ausleuchten kann. Abb. 4.3 zeigt ebenfalls, dass im Vergleich der drei Kopfspulen die
32-Kanalspule das beste SNR liefert. Folglich sind alle weiteren Kopfmessungen an der
32-Kanalempfangsspule durchgefiihrt worden.

4.2 Bandbreitenbestimmung

Im Folgenden wurde fiir die in-vivo-Protokolle die Bandbreite an einem homogenen Was-
serphantom abgestimmt. Wenn die Bandbreite des ADCs* erhéht wird, verkiirzt sich
dadurch die Echozeit TE und somit auch TR,,, da die Abtastpunkte des ADCs* enger
zusammenriicken und dadurch ein kiirzerer Frequenzkodiergradient benétigt wird. Aus
kiirzeren TR,,-Zeiten folgt eine insgesamt schnellere k-Raum-Datenaufnahme (TR), was
wiederum einen geringeren T}-Abfall nach sich zieht. Analog zum vorherigen Abschnitt
wird aus verschiedenen Regionen des aufgenommenen Bildes eines Wasserphantoms
der SNR-Wert bestimmt. Messzeiten so wie berechnetes SNR in Abhéngigkeit von der
Bandbreite sind in Tabelle 4.2 aufgelistet.

Das SNR steht in indirekter Relation zur Bandbreite (s. WEHRLI [44])

1
SNR ~ ——. 4.1
B (4.1)

Ausserdem ist der Tabelle zu entnehmen, dass die Messzeitverringerung im Hinblick
auf einen geringeren 7T3-Abfall, kaum zu einem Signalgewinn beitragt. Deshalb muss
ein Kompromiss gefunden werden, so dass die Messzeit nicht zu lang und dabei das

SNR nicht zu schlecht wird. Zur exakten Einschidtzung und Bewertung soll praxisnah
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Bandbreite TE TR, SNR

120 Hz/Px || 10,4 ms || 10,5 ms 45
150 Hz/Px || 9,2 ms || 8,9 ms 44
180 Hz/Px || 8,1 ms || 7,7 ms 43
220 Hz/Px || 7,1 ms || 6,8 ms 38
250 Hz/Px || 6,5 ms || 6,2 ms 37
300 Hz/Px || 59 ms || 5,5 ms 35

Tabelle 4.2: Die gewéhlte Bandbreite pro Pixel bewirkt verschiedene Echo- und Repetiti-

onszeiten mit unterschiedlichen SNR-Werten (Phantommessung).

Abbildung 4.4: Eine transversale Schicht mit jeweils unterschiedlichen Bandbreiten (in Hertz
pro Pixel).

die Problemstellung an in-vivo-Aufnahmen diskutiert werden. Wegen des Signalverlus-
tes durch die Spinechopraparation behilft man sich mit der Verwendung von mehreren
gemittelten Aufnahmen N, um das SNR mit v/N zu erhéhen. Mit diesen Einstellungen
sind die nicht diffusionsgewichteten by-Bilder in Abb. 4.4 entstanden. Der Qualitéitsun-
terschied zwischen den einzelnen Bildern ist so gering, dass keine quantifizierte Analyse
gemacht werden kann. Allerdings wird ein Ergebnis aus den Untersuchungen festgehal-
ten: Aufgrund des starken Zeitgewinns bis 220 Hz/Px bei relativ geringem SNR-Verlust
wird im Rahmen dieser Arbeit die Bandbreite auf 220 Hz/Px festgesetzt.

4.3 Anwendung von GRAPPA-Rekonstruktionen

Das Ziel, diffusionsgewichtete Aufnahmen des menschlichen Gehirns mittels der
turboSTEAM-Sequenz durchzufiithren, stellt eine Mindestanforderung an die Si-
gnalstédrke der Bilder, um sie anschlieSlend geniigend gut auswerten zu kénnen. Durch
die sehr starken Diffusionsgradienten mit einer Amplitude von bis zu 40% und einer
Spinechozeit von 50 ms wird das Signal enorm geschwécht, bzw. liefern die wenigen pha-

senkohérenten Spins kaum Signal. Daher ist es unbedingt notwendig, durch verschiedene
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Parametereinstellungen in der Sequenz das Signal zu verbessern. In den folgenden Ab-
schnitten werden Wege gesucht, abgesehen von den schon angesprochenen Mittelungen,

das Signal auf andere Art zu erhchen.

4.3.1 Unterabtastung mit GRAPPA

Der erste Schritt wird sein, zu zeigen, welche Resultate mit Hilfe der parallelen Bild-
gebung bzw. des GRAPPA-Algorithmus in Verbindung mit der turboSTEAM-Sequenz

erzielt werden konnen. Die verwendeten Messgrofien sind:

rechteckiges FOV: 144 x192 mm?
Auflésung: 2,0 x 2,0 x 2,0 mm?
Datenmatrix: 72 x 96

TR,: 6,75 ms
TESTE: 7,08 ms
TESEZ 51,5 ms

Bandbreite: 220 Hz/Pixel
Diffusionskoeffizient b:  0,1000 s/mm?

Das rechteckige FOV (75% der Phasenrichtung) hat zu Folge, dass nur 72 Linien
bendétigt werden, um den k-Raum vollstdndig zu belegen. Ein Beschleunigungsfaktor
(BF) von 2 reduziert die Linienzahl von 72 auf 36, bei einer Messung, in der die Re-
ferenzlinien in einem separierten Durchgang aufgenommen worden sind. Ein BF von 3
benotigt nur 24 Linien. Der geringere 77-Verlust und die héheren Kippwinkel bewirken
einen Signalgewinn. Jedoch verliert man mit dem zu GRAPPA gehérendem g-Faktor
(Geometrie-Faktor g > 1) und dem BF an SNR laut [37]

SNRVOH
gvBF

Daher muss abgeschétzt werden, wie hoch der BF gew&hlt werden soll, damit nicht zu

SNR = (4.2)

viele Einbuflen beim SNR vorliegen. Bei den von Siemens implementierten Standard-

Algorithmen liegt die Grenze meist schon bei BF = 2.

Abb. 4.5 zeigt die Signalverbesserung im Vergleich zwischen einem voll abgetaste-
ten k-Raum und zwei GRAPPA-Methoden. Die Methoden unterscheiden sich in den
Aufnahmevarianten der Referenzlinien. Es gibt die interne und externe Moglichkeit, die

Referenzlinien in das Sequenzschema einzubauen. Die externe Variante verwendet das
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Abbildung 4.5: GRAPPA: (links) Normal: SNR 27, (Mitte) interne Referenzlinien: SNR 48,
(rechts) externe Referenzlinien: SNR 62

angesprochene separate Aufnahmeschema. Der hochste Signalgewinn ldsst sich, wie er-
wartet, in der Messung mit den wenigsten Linien erreichen, was bei der Aufnahme mit
externen Referenzlinien der Fall ist. Das SNR liegt hier bei 62 und ist im Vergleich zur
vollen k-Raum-Abtastung um einen Faktor 2 besser (SNR = 27).

4.3.2 GRAPPA mit Partial Fourier

Durch zusétzliche Anwendung der Partial Fourier Technik ldsst sich die Anzahl der
aufzunehmenden k-Raum-Linien noch weiter reduzieren. Der volle k-Raum kann auf
einen Bruchteil (bis 6/8) verringert werden. Anstelle von 36 Linien werden nun nur noch
26 akquiriert. Der Kippwinkel pro Auslesepuls wird wiederum durch die Reduzierung der
Phasenkodierschritte angehoben. Resultierend erhélt man das Ergebnis in Abb. 4.6. Der
Signalgewinn steigert sich im Vergleich zur vollen k-Raum-Aufnahme um bis zu 30%.
Aufgenommen wurden die Bilder im GRAPPA-Modus mit 24 externen Referenzlinien.
Je geringer der Partial Fourier Faktor ist, desto weniger Linien werden iiber die Halfte
des k-Raums aufgenommen. In den vorliegenden Parametereinstellungen wiirden sich
die aufzunehmenden k-Raum-Linien bei 5/8 auf unter 12 Linien iiber die k-Raum-Mitte
reduzieren. 12 Linien werden allerdings fiir den Initialblock der Refernzlinien reserviert.
Daher kann der Partial Fourier Faktor aus diesen technischen Griinden auf maximal

6/8 reduziert werden.
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Abbildung 4.6: (links) Full Fourier: SNR 62, (Mitte) Partial Fourier 7/8: SNR 69, (rechts)
Partial Fourier 6/8: SNR 80

4.3.3 Erste Uberpriifung bei in-vivo-Aufnahmen

In diesem Abschnitt soll erstmals iiberpriift werden, wie sich die Sequenz in Verbin-
dung mit GRAPPA bei in-vivo-Messungen verhélt. Fiir diese Akquisitionen wird das
Aufnahmeprotokoll wegen der angesprochenen Signalproblematik auf drei Mittelungen
voreingestellt. Es gilt zu beachten, dass sich die Messzeit auf fast die Hélfte der Zeit
verringern lasst. Wahrend man fiir die volle k-Raum-Detektion von 51 Schichten noch
27:44 min benotigt, betriagt die Dauer bei der GRAPPA-Anwendung mit einem BF von
2 und 24 externen, aufgenommenen Referenzlinien noch 20:28 min. Auf 16:32 min kann
die Akquisitionszeit mit zugeschaltetem Partial Fourier Faktor von 6/8 reduziert wer-
den. Die kiirzere Messzeit ist nicht nur fiir den Probanden angenehmer, sondern begiins-
tigt zusétzlich eine rasche diagnostische Beurteilung bei akuten Notfallmessungen (vgl.
Schlaganfalldiagnostik in Kap. 6.3). Allerdings ist es auch méglich, den Zeitgewinn in
weitere Mittelungen zu investieren, um bei benotigter hoher Auflosung das Signal zu

verbessern.

In Abb. 4.7 finden sich die Resultate fiir die entsprechenden, aufnahmebeschleuni-
genden Einstellungen wieder. Aussagekriiftig sind die kontrastreichen bg-Bilder (obere
Reihe), die durch eine Reduzierung der k-Raum-Linien zun#chst mit GRAPPA und

anschliefend mit zusétzlichem Partial Fourier Faktor an SNR gewinnen.
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Abbildung 4.7: (links) Full Fourier, (Mitte) GRAPPA 2, (rechts) GRAPPA 2 mit Partial
Fourier 6/8. Die obere Reihe représentiert die by- und die untere Reihe die diffusionsgewich-

teten Bilder mit byggo.

4.4 Segmentierung des k-Raums bei DTI

Die néchste Fragestellung nach der erfolgreichen Implementierung des GRAPPA-
Algorithmus ist, ob sich das SNR bei diffusionsgewichteten Bildern auch noch auf eine
alternative Weise steigen lédsst. Die Grundidee fillt hierbei auf die Segmentierung des
k-Raums. Zur Verifizierung wurde die Technik zuerst an einem Wasserphantom getes-
tet. Die Uberlegungen, die schon in Kapitel 3.2.6 gemacht worden sind, das SNR durch
mehrere Segmente in die Hohe zu treiben, wird in Abb. 4.8 belegt. Die Qualitdt der
Bilder wichst mit zunehmender Anzahl von Segmenten an. Man erhélt fast um einen
Faktor 3 besseres SNR im Vergleich zwischen der vollen k-Raum-Detektion zur 4-fachen

Unterteilung.
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Abbildung 4.8: Durch die Segmentierung des k-Raums ist eine Verbesserung im SNR in den
Bildern zu erkennen: 1 Segment (SNR) = 27, 2 Seg. = 47, 3 Seg. = 63, 4 Seg. = 73.

4.4.1 Phasenproblematik bei segmentierter DTI-Messung

Anschlielend soll getestet werden, ob sich die Ergebnisse der Phantommessungen auch
auf in-vivo-Akquisitionen iibertragen lassen. Dazu benutzt man die Messparameter mit
der gleichen Matrixgréfe wie bei den Phantomaufnahmen. Zuerst wird der Effekt der
Segmentierung anhand von by-Bildern untersucht (s. Abb. 4.9 oben). Daran ist gut zu
erkennen, dass die Aufnahmen ohne Artefakte rekonstruiert werden konnten. Jedoch
besitzen Bilder mit Diffusionsgradienten individuelle Phasenpragungen, die durch un-
vermeidbare Bewegungen im Kopf (z.B. Pulsation) hervorgerufen werden [45]. Wenn
jetzt der k-Raum mit Segmenten unterschiedlicher Phase befiillt wird, entstehen Arte-
fakte, die durch die unterschiedlichen Phasenlagen der einzelnen Segmente auftreten.
Ungliicklicherweise spiegelt sich dies auch in den diffusionsgewichteten in-vivo-Daten
wider (s. Abb. 4.9 unten).

Ein anderer Weg, den unvermeidbaren Bewegungen entegegenzuwirken, ist in den
Arbeiten [46,47] durch EKG-Triggerung ermoglicht worden. Allerdings kostet dieses

Vorgehen viel Zeit und ist deswegen in dieser Studie nicht weiter verfolgt worden.

4.4.2 Phasenkorrektur mittels Navigator Echos

Eine Losungsidee war, die Phase eines jeden Segmentes nachtréglich in der Bildverarbei-
tung zu korrigieren. Dazu wurde ein Navigatorecho vor jedem Segment aufgenommen
(vgl. [48] bei segmentierter EPI-Messung, um eine Referenzphase zu definieren. Wenn
nun die Phasen von zwei Navigatorechos abgezogen werden, erhélt man die Phasen-

entwicklung von Segment zu Segment. Diese Verschiebung kann anschlieend von jeder
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Abbildung 4.9: Zweifach segmentierte Probandenmessung in vier aufeinanderfolgenden

Schichten; jeweils mit by (oben) und bigog (unten).

k-Raum-Linie subtrahiert werden. Fiir Phantommessungen gelang es auch, das Problem
in den Griff zu bekommen; jedoch nicht bei in-vivo-Messungen. Dafiir ist der Phasen-
verlauf durch das hohe Rauschen im Experiment zu ungenau. Selbst eine Glattung der

Phasenverschiebung kann die hohen Raumfrequenzen nicht ausgleichen.

4.4.3 Losung durch nichtlineare Inversion

Eine weitere und erfolgreichere Idee ist es, die Segmente iiber eine nichtlineare Inver-
sion separat zu behandeln und sie anschlieend geeignet zu verrechnen. Dazu wurde
ein Algorithmus von UECKER ET AL. [49] entwickelt. Jene Rekonstruktion nutzt den
Vorteil aus, aus dem vollen k-Raum der artefaktfreien, nichtdiffusionsgewichteten by-
Akquisitionen durch multiple Empfingerspulen die Spulenprofile bestimmen zu kénnen.
Dies geschieht mittels einer regularisierten nichtlinearen Inversion. Als zweiten Parame-
ter benotigt man die Phasenkarten aus den erstellten Bildern der einzelnen Segmente.
Sie erhélt man, indem die Segmente als unterabgetastete Einzelaufnahmen betrachtet
und die fehlenden Linien mit Hilfe der PPA-Technik (basierend auf der iterativen linea-
ren Inversion) rekonstruiert werden. Die notwendigen Referenzlinien, die zur parallelen
Bildgebung benétigt werden, liefern die k-Raum-Linien aus dem by-Bild. Zum Schluss

werden die aus der regularisierten, nichtlinearen Inversion berechneten Spulenprofile auf
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Abbildung 4.10: Phasenkarte eines Segmentes einer 4-Segment-Messung. bo- (oben links)
mit 24 diffusionsgewichteten Bildern. Die Abbildung entstand in [49] und deutet mit den

weiBen Pfeilen auf hohe Phasenspriinge hin.

die bewegungsbehafteten Phasenkarten der diffusionsgewichteten Segmentbilder ange-
wandt, um anschliessend mit Hilfe einer iterativen linearen Inversion artefaktfreie Bilder

berechnen zu konnen.

Abb. 4.10 (oben links) zeigt Phasenkarten von einem Segment, das aus einer Messung
mit einem by-Bild und diffusionsgewichteten Bildern in 24 Richtungen stammt. Die
farbkodierten Phasen befinden sich im Intervall zwischen 0 und 27. Die weiflen Pfeile
deuten auf Stellen im Phasenraum, in denen sich die Werte besonders stark &ndern
(d.h. auch mit hohen Raumfrequenzen) und dadurch zu den erheblichen Problemen

fithren. Um artefaktfreie Bilder erhalten zu kénnen, miissen diese Variationen mit dem
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Abbildung 4.11: Zweifach segmentierte Probandenmessung in vier aufeinanderfolgenden

Schichten; ohne (oben) und mit nichtlinearer Inversion (unten).

vorgestellten Algorithmus ausgeglichen werden. Der Beweis ist in Abb. 4.11 geliefert.
Aus einem mit Phasenproblemen versehenen, zusammengesetztem k-Raum aus zwei
Segmenten kénnen Bilder berechnet werden, die weitesgehend frei von Artefakten sind.
Diese Methode soll im néchsten Kapitel im Experiment angewandt und mit der iiblichen

GRAPPA-beschleunigten Sequenz verglichen werden.
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Anwendung der turboSTEAM-Sequenz in
der Herzbildgebung

Heutzutage gewinnt die MRT-Bildgebung nicht nur bei Kopfuntersuchungen an Bedeu-
tung, sondern auch immer mehr bei Gelenk- und Organuntersuchungen. Je nachdem,
welcher Teil des Korpers mittels MRT betrachtet werden soll, stellt man neue Bedin-
gungen an eine moglichst perfekte Signaldetektion der spezifischen Spulen. Bei Organ-
messungen spielt im Bereich des Brustkorbs bzw. Abdomens die Bewegungsproblematik
eine Rolle, die aufgrund der Atmung oder des pulsierenden Blutdrucks einsetzt. Dies
muss entweder durch entsprechende Triggerung ausgeglichen werden, was jedoch die
Aufnahmezeit erhoht, oder durch kurze Aufnahmeintervalle so angepasst werden, dass

Echtzeitaufnahmen, d.h. Filmaufnahmen, erméglicht werden.

In dieser Studie soll das Herz mit der entwickelten turboSTEAM-Sequenz unter-
sucht werden. Basierend auf fritheren Arbeiten [50,51] besitzt die ,Black Blood Ima-
ging“-Methode erhebliche Bedeutung (Blut wird im MR-Bild schwarz - folglich nicht
dargestellt). Aufgrund der STEAM-Eigenschaften wird implizit ein wichtiger Vorteil
in der kardialen Untersuchung ausgenutzt. Die gemessenen MRT-Bilder besitzen keine

Information iiber storende Blutsignale. Dies liegt daran, dass in einer STEAM-Sequenz
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die Magnetisierung mit dem Schalten des zweiten 90°-Pulses gespeichert und erst wie-
der mit den Auslesepulsen a darauf zugegriffen wird. Die gespeicherte Magnetisierung
der Spins, die sich im Blut befinden, verschwindet aufgrund des Blutflusses aus der
Schichtebene. Neues, in die Herzebene hineinstromendes Blut hat die Vorpréparation
itber die HF-Pulse nicht erfahren und liefert somit kein Signal. Durch diesen Effekt
ist es nicht notig, das Blut vor der Aufnahme separiert zu sédttigen, was ein grofler
Vorteil gegeniiber den Standardherzsequenzen ist. Die iiblichen Verfahren nutzen die
,Double Inversion Recovery“-Technik [52, 53], wie sie in Abschnitt 2.7.3 bereits be-
schrieben worden ist. Durch einen nichtselektiven 180°-Puls wird die Magnetisierung
antiparallel zum Magnetfeld ausgerichtet, um anschliefend den Nulldurchgang der re-
laxierenden Magnetisierung abzuwarten. So kann das Signal des Blutes bei bekannter
Relaxationszeit unterdriickt werden. Der Nachteil dieser Technik besteht in der langen
Praparationszeit und der HF-Energie, was zu hohen SAR-Werten (Spezifische Absorp-
tionsrate) fiihrt, die in der STEAM-Sequenz nicht auftreten. Da bei Herzmessungen die
Bildqualitét stark von der Aufnahmedauer abhéngt, trigt eine kiirzere Messung zur
grofleren Robustheit bei Herzuntersuchungen bei. Ausserdem wird die Multi-Schicht-
Aufnahme bei der ,,Double Inversion Recovery“-Technik durch die nicht schichtselektive
Vorinversion begrenzt. Auch dies ist bei STEAM nicht der Fall.

Die Durchfiihrung am Probanden geschieht mit Hilfe einer EKG-Synchronisation
(Elektrokardiogramm). Man versucht dabei, den Herzmuskel in seiner Ruhephase auf-
zunehmen, die sich im enddiastolischen Bereich des Herzschlages befindet. Je nach Puls-
schlagfrequenz muss die Messdauer kurz gehalten werden, um eine kontinuierliche und

saubere Messung zu garantieren.

5.1 Spulenvergleich

Zur Verfiigung stehen verschiedene Spulenelemente, die auf ihre Empfangseigenschaften
- auch in Hinsicht auf Abstandskissen zwischen Kérper und Spule - hin iiberpriift werden

sollen. Die vorhandenen Spulen sind (vgl. mit Abb. 5.1):

e Eine kleine Flex-Spule bestehend aus 4 Empfangskanilen (a).
e Eine grofie Flex-Spule bestehend aus ebenfalls 4 Empfangskanélen (b).
e Eine Korper-Matrix-Spule bestehend aus 6 Empfangskanilen (c).

e Eine 16-Kanal-Brustspule, die zu vier Clustern zusammengestellt ist (d).
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Abbildung 5.1: Sechs verschiedene Spulen stehen fiir die Herzmessung zur Verfiigung: (a)
kleine Flex-Spule, (b) groBe Flex-Spule, (c) Kérper-Matrix-Spule, (d) Brustspule, (e) Wir-
belsédulenspule und (f) Riickenspule.

e Acht Cluster bilden die Wirbelsdulenspule mit 24 Kanélen, die in eine eigene

Patientenunterlage eingearbeitet sind (e).

e Eine kurze 16-Kanal-Riickenspule (f).

Insgesamt wurden sechs verschiedene Spulenkombinationen untersucht (Ergebnisse
sind in Abb. 5.2 dargestellt):

1. Die Wirbelsaulen-Spule mit der Korper-Matrix-Spule.
2. Die Wirbelsdulen-Spule mit der 16-Kanal-Brustspule.
3. Die 16-Kanal-Riickenspule mit der Korper-Matrix-Spule.
4. Die 16-Kanal-Riickenspule mit der groflen Flex-Spule.
5. Die 16-Kanal-Riickenspule mit der kleinen Flex-Spule.

6. Die 16-Kanal-Riickenspule mit der 16-Kanal-Brustspule.

Die Qualitéitsunterschiede wurden anhand eines Kurz-Achsen-Blickes mit einer isotro-
pen Auflésung von 1,5 mm bei 6 mm Schichtdicke untersucht. Durchgefithrt wurden

die Messungen an einer Versuchsperson, um die Eigenschaften der jeweiligen Spule mit
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Abbildung 5.2: Zum Spulenvergleich dient als Referenzbild ein Kurz-Achsen-Blick, der
mit GRAPPA und einer Segmentierung von sechs Unterteilungen augenommen worden
ist: (1) Wirbelsdulen-Spule mit Korper-Matrix-Spule, (2) Wirbelsdulen-Spule mit 16-Kanal-
Brustpule, (8) 16-Kanal-Riickenspule mit Koérper-Matrix-Spule, (4) 16-Kanal-Riickenspule
mit grofier Flex-Spule, (5) 16-Kanal-Riickenspule mit kleiner Flex-Spule und (6) 16-Kanal-
Riickenspule mit 16-Kanal-Brustpule.

demselben anatomischen Messobjekt (dem Herzen) zu vergleichen. Kombination 1 bil-
det das Standardsystem, das iiblicherweise zu Herzaufnahmen zur Verfiigung steht. Die
Bildqualitédt dieses Systems, insgesamt 18 Empfangskanile (12 unten, 6 oben), soll als
Referenzmessung dienen, um die anderen Spulen bewerten zu kénnen. Im Vergleich da-
zu steht die Kombination 2 (insg. 28 Kanile), die die dinnwandige, rechte Herzkammer
besser sichtbar macht. Insgesamt 22 Kaniile besitzt Kombination 3. Durch die héhere
Anzahl von Spulenkanélen im Riickenbereich wird dieser stédrker ausgeleuchtet. Aller-
dings leidet die Korper-Matrix-Spule durch ihre geringe Anzahl von sechs Spulenele-

menten im Vergleich zu der 16-Kanal-Riickenspule an einem scheinbaren Signalverlust.
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Abbildung 5.3: Abstandskissen an Brust und/oder Riicken werden zur Verminderung der
Signaliibersteuerung eingesetzt: (links) ohne, (Mitte) mit unterem und (rechts) mit oberem

und unterem Abstandskissen.

Es muss daher versucht werden, das Signal im Brustbereich zu steigern. Daraus ent-
stehen die Kombinationen 4 bis 6. Die Flexspulen bringen zwar ein wenig mehr Signal
als die Korper-Matrix-Spule, sind aber der Brustspule mit ihrer 4-fachen Anzahl von
Empfangskanélen weit unterlegen. Die letzte Kombination liefert das beste Resultat, da
mit ihr eine homogene Ausleuchtung erméglicht wird. Ein Beispiel dafiir ist die sicht-
bare Darstellung der diinnen Herzwand der linken Kammer. Daher fallt die Wahl auf

die Nutzung der beiden 16-Kanal-Systeme.

Als weiteren Punkt sollte der Gebrauch der empfohlenen Abstandskissen untersucht
werden. Jene sollen eine Ubersteuerung des Signals an der Kérperoberfliche verhindern.
Dabei werden Abstandskissen erst unter den Riickenbereich geschoben und anschliefend
auch noch unter die Brustspule gelegt. Abb. 5.3 zeigt die Signalabschwichung bei Be-
nutzung von Abstandskissen, die leider nicht nur das Signal an den Korperoberfiachen
reduzieren, sondern auch am Herzmuskel selber. Die Qualitatsiiberpriifung der Bilder
fand am Monitor statt und ergab, dass bei Herzmessungen in dieser Arbeit Ubersteue-

rungen in Randbereichen ignoriert und auf Abstandskissen verzichtet wird.

5.2 Zentrisch vs. Linear

Aufbauend auf Kap. 3.2.2 werden in diesem Abschnitt die Auswirkungen der Aufnahme-
schemata ,,Zentrisch“ und ,,Linear® bei der Anwendung auf Herzaufnahmen untersucht.

Zum besseren Verstdndnis dient dabei ein Blick auf die EKG-Kurve einer Herzschlags-



64 Anwendung der turboSTEAM-Sequenz in der Herzbildgebung

periode in Abb. 5.4. Hier erkennt man zwischen den beiden Herzschldgen, die im Span-

< Di t

Abbildung 5.4: Ein Elektrokardiogramm zeichnet schwache Spannungspotentiale herznaher
Nerven auf, die zu Herzkontraktionen, dem Herzschlag, fiihren. Aufgetragen wird die Span-
nung gegeniiber dem zeitlichen Verlauf. Die Herzperiode HP ist die Dauer zwischen zwei
R-Zacken und DI das diastolische Intervall.

nungsbild R-Zacken bilden, in der Herzperiode (HP) kleinere durch Spannungspotentia-
le hervorgerufene Kontraktionen des Herzens. Den Bereich, der mit DI gekennzeichnet
ist, nennt man das diastolische Intervall, das dadurch ausgezeichnet ist, dass sich das
Herz in einer Ruhephase befindet. In diesem Zeitabschnitt muss die Datenakquisition

stattfinden, da ansonsten Bewegungsartefakte im Bild sichtbar werden.

Fiir die Applikation der turboSTEAM-Sequenz wird ein EKG-Trigger verwendet und
so eingestellt, dass die Messung im DI-Intervall startet. Da durch eventuelle Schwankun-
gen in der Herzfrequenz die enddiastolische Phase gegebenenfalls auch spéter einsetzen
kann, ist es ratsam die Akquisition mit einem linearen Aufnahmeschema durchzufiihren.
Denn anféangliche Bewegungen werden somit in den hohen Raumfrequenzen kodiert und
fallen nicht so stark ins Gewicht, als wiirden sie Informationen fiir das k-Raum-Zentrum
liefern (vgl. Abb. 5.5). Die Aufnahme des linearen Schemas weist eine schérfere Dar-
stellung des Herzmuskels auf und der gewebefreie Lungenbereich besitzt weniger Bild-
artefakte in Form von Rauschen. Bei genauerem Hinsehen ist die kreisrunde Herzwand
der rechten Herzkammer bei dem linearen Aufnahmeschema sauberer abgegrenzt und

weist keinen ,, ghosting artefact® auf.
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Abbildung 5.5: Die (linke) Aufnahme ist mit einem linearen, das (rechte) Bild mit einem

zentrischen Aufnahmeschema kodiert worden.

5.3 Segmentierung

Die im letzten Kapitel vorgestellte Segmentierung des k-Raums zur Erhéhung des Si-
gnals, bietet bei der Herzmessung zusétzlich den Vorteil, pro Anregung eine kiirzere
Messzeit erreichen zu konnen. Jedes weitere Segment verringert die Applikationszeit.
Allerdings ist die Anzahl der Segmente begrenzt, da die Messungen mit Atemkomman-
dos durchgefiihrt werden. Die Probanden miissen bei ausgeatmetem Zustand die Luft
anhalten. Im Rahmen dieser Arbeit wurden gesunde Probanden untersucht, die ohne
Miihe in der Lage waren, bis zu 20 Sekunden die Atmung auszusetzen (s. [54]). Klinisch
ist dies, speziell bei Patienten mit Herzproblemen, nicht vertretbar, d.h. die Applika-
tionszeit muss weiter reduziert werden. Ein weiterer Punkt, der nicht vernachléssigt
werden darf, ist die Tatsache, dass nach Anregung eines Segmentes einer Schicht ab-
gewartet werden muss, bis die Magnetisierung wieder vollstdndig relaxiert ist, da sonst
Intensitétsspriinge im k-Raum auftreten, die, wie einleitend beschrieben, zu Bildarte-
fakten fithren. Daher ist es nicht moglich, eine Schicht mit mehreren Segmenten hinter-
einander aufzunehmen. Jedoch kénnen problemlos die Herzperioden, die zur Relaxation

der Magnetisierung benotigt werden, fiir Multi-Schicht-Aufnahmen genutzt werden, oh-
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Abbildung 5.6: Transversale 3-Schicht-Aufnahmen des Herzmuskels fiir 1,5 mm (links) und
2,0 mm (rechts). Pro Schicht findet nur eine Anregung statt. Jede Messung wurde mit nur

einem Atemkommando durchgefiihrt.

ne zusétzlich Zeit zu investieren. Das Ziel soll sein, eine Auflésung von 1,5 mm in der

Ebene bei 6 mm Schichtdicke aufzunehmen.

Dazu werden in Abb. 5.6 jeweils drei transversale Schichten einer Messung mit
Atemstopp von verschiedenen Auflosungen untersucht. Es handelt sich hierbei um
Einzelschuss-Aufnahmen mit einer Auflésung von 1,5 bzw. 2 mm. Die Bilder stellen
in der Mitte der Aufnahme die zwei Herzkammern dar, die vom Brustkorb mit den
sichtbaren Rippenbogen umschlossen sind. Vom Herzen aus zur darunter liegenden Wir-
belsdule erkennt man dazwischenliegend die Aorta, die zum Herz hin fithrt. Man kann

auf den ersten Blick erkennen, dass eine 1,5 mm Auflésung zu sehr verrauscht ist und
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Abbildung 5.7: Transversale 3-Schicht-Aufnahmen des Herzmuskels bei 1,5 mm Auflésung

mit dreifacher Anregung (links) und sechs Segmenten (rechts). Jede Messung wurde mit nur

einem Atemkommando durchgefiihrt.

fiir diagnostische Befunde nicht verwendbar ist. Selbst bei 2 mm ist nur der Herzmuskel
der linken Kammer gut und kréftig dargestellt, dagegen reicht das Signal auch hier
nicht aus, die Wand der rechten Herzkammer vollstindig wiederzugeben. Daraus wird

ersichtlich, dass eine Messung mit nur einem Segment nicht ausreicht.

In Abb. 5.7 wurde die Anzahl von Segmenten erhoht. Bei der Variante mit drei
Segmenten ist im Vergleich zu den Einzelschuss-Messungen ein enormer Signalgewinn
auszumachen. Die Herzwénde sind viel kréftiger und sauberer dargestellt. Jedoch kann
man auch hier bei einer Auflésung von 1,5 mm in der Ebene ausreichend gute Qualitét

nur bei der Sechs-Segment-Methode feststellen.
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5.4 Parallele Bildgebung

Die parallele Bildrekonstruktion ist natiirlich ebenfalls auf die Herzmessung anwendbar.
Jedoch werden hier im Gegensatz zu den Diffusionsmessungen die benotigten Referenzli-
nien zur Bestimmung der Spulenprofile als interner Block behandelt. Das bedeutet, dass
die zu messenden Referenzlinien fiir jedes Bild erneut aufgenommen werden miissen.
Dies geschieht bei einem nicht-segmentierten k-Raum mit derselben Anregung, mit der
auch die notwendigen Linien fiir die Bildberechnung aufgenommen werden. Die Re-
ferenzlinien werden gleichzeitig zur Spulenprofilbestimmung und zur Bildberechnung
verwendet. Fiir eine verniinftige Bestimmung der Spulenprofile werden 24 Referenzlini-

en bendtigt.

In Abb. 5.8 werden zwei 3-Schicht-Einzelschuss-Messungen mit unterschiedlicher
Auflésung (2 mm und 1,5 mm) gezeigt, die mit GRAPPA und einem Beschleunigungs-
faktor von zwei akquiriert worden sind. Im Vergleich zu Abb. 5.6, in der ohne GRAPPA
gearbeitet wurde, ist hier zumindest eine Verbesserung bei der 2 mm Aufnahme zu se-
hen. Die Messung mit 1,5 mm Auflosung erfordert jedoch einen zu langen Echo-Zug
(Anzahl der Auslesepulse), wodurch die Dauer der Aufnahme den zeitlichen Rahmen
eines Herzintervalls iiberstreicht. Das gewonnene Signal reicht nicht aus, um diagnos-
tische Aussagen iiber den Zustand des Herzmuskels zu machen. Die Messzeit betréigt
bei der 2 mm Auflésung 332 ms und bei 1,5 mm 574 ms. Dies ist selbst bei gesunden
Probanden mit nur einem Herzschlag pro Sekunde nicht ausreichend fiir eine Aufnahme
in der enddiastolischen Ruhephase des Herzens. Die Qualitédt der Bilder muss also durch

kiirzere Aufnahmezeiten verbessert werden.
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Abbildung 5.8: Die (linke) Seite zeigt Bilder einer 3-Schicht-Einzelschuss-Messung mit einer
2 mm Auflésung, die mit Hilfe des GRAPPA-Algorithmus berechnet worden sind. Auf der
(rechten) Seite die gleiche Aufnahme mit 1,5 mm.

5.5 Kombination von Segmentierung und
GRAPPA

In diesem Unterabschnitt werden beide vorgestellten Methoden zusammen vereint. Der
unterabgetastete k-Raum wird zusammen mit den intern aufgenommenen Referenzlini-
en auf mehrere Anregungen (Segmente) verteilt. Durch die Unterteilung reduziert sich
die Messzeit bei einer 2 mm Auflosung mit drei Segmenten von 332 auf 133 ms. Bei
einer Auflésung von 1,5 mm erhélt man mit Hilfe von sechs Segmenten einen Riickgang

von 574 ms auf nur noch 128 ms. Die Ergebnisse sind in Abb. 5.9 dargestellt.
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Abbildung 5.9: (links) Eine 2 mm Messung mit drei Segmenten und (rechts) eine 1,5 mm
Messung mit 6 Segmenten. Beide sind segmentiert, mit einem Partial Fourier Faktor von 6/8

und mit paralleler Bildberechnung (Beschleunigungsfaktor 2) aufgenommen worden.

Bei Probanden oder Patienten, die einen schnellen Herzschlag haben, sollte die Mess-
zeit weiter verringert werden, um weiterhin die Ruhephase des Herzens zur Messung
auszunutzen. Dies ldsst sich bewerkstelligen durch Erhohung der Bandbreite von 150,
tiber 250, bis auf 500 Hz/Pixel. Die Resultate sind in Abb. 5.10 gezeigt. Durch die
erhohte Bandbreite bildet sich ein leichtes Rauschen im Lungenvolumen. Allerdings re-
duziert sich die Messzeit damit auch auf 78 ms. Diese Akquisitionszeit ist robust gegen

hohe Herzfrequenzen.

Durch die Verwendung von segmentierten Mehrfachanregungen im k-Raum in Kom-

bination mit der GRAPPA-Technik ist es moglich, eine extrem gute Auflésung von
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Abbildung 5.10: Darstellung des Herzens mit wachsender Bandbreite zur Reduzierung der
Messzeit: (oben) 150 Hz/Pixel, (Mitte) 250 Hz/Pixel und (unten) 500 Hz/Pixel bei einer 1,5

mm Auflésung mit sechs Segmenten.

1 mm in der Ebene zu erzielen. Dazu muss jedoch eine Unterteilung von neun Segmen-
ten stattfinden, was zu langen Atempausen fithrt. Daher sind solche Ergebnisse, wie
sie in Abb. 5.11 gezeigt werden, nur bei Patienten moglich, die keine Probleme haben,
beinahe 20 Sekunden die Luft anzuhalten. Wenn allerdings diese Messung durchfiihrbar
ist, erhdlt man Bilder, bei denen sich kleinste Strukturen des Herzmuskels darstellen
lassen. So konnen sogar kleine Verdnderungen am Herzen zu medizinischen Zwecken

Informationen liefern.
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Abbildung 5.11: Drei Schichten einer Neun-Schuss-Aufnahme bei 1,0 x 1,0 x 6,0 mm?.
FEine 1 mm Auflésung kann nur erreicht werden bei Verwendung von neun Segmenten, da

ansonsten das Signal bei der hohen Matrixgréfe zu niedrig ist.

5.6 Aufnahme verschiedener Blickwinkel des

Herzens

Nach der Optimierung der Sequenzparameter wurden die Einstellungen fiir eine Dar-
stellung des Herzens entlang seiner anatomischen Achsen untersucht. Soll die linke
Herzkammer mit dem zugehorigen linken Vorhof dargestellt werden, wahlt man den
2-Kammer-Blick. Dieser kann dargestellte werden, wenn die Schichtebenen parallel ver-
setzt zum Septum (Herzwand) im linken Vorhof auf den transversalen Bildern gesetzt

werden (s. Abb. 5.12). Durch optimale Schicht- und Triggereinstellung ist es moglich, die
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Abbildung 5.12: Aus dem oberen transversalen Bild erhélt man durch Ausrichten der Schich-

ten parallel zum Septum den 2-Kammer-Blick.
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Mitralklappen in ihrer Ruhephase des gedffneten Zustandes abzubilden. Eine erweiterte
Ansicht auf die Mitralklappen beider Herzhélften erhélt man beim 4-Kammer-Blick, der
beide Vorhofe und beide Herzkammern zeigt Hierbei benutzt man den 2-Kammer-Blick
und legt die Schichtebenen so, dass sie zentral durch die Verbindung zwischen Vorhof
und Kammer bis zum Apex (Herzspitze) laufen (s. Abb. 5.13). Auch hier ist gut zu
erkennen, dass die Herzwand der linken Kammer viel stiarker ist als die rechte. Das
liegt daran, dass die linke Herzkammer die Aorta mit Blut beliefert, die sich im ganzen
Korper ausbreitet und ihn mit Blut versorgen muss. Daher ist hier ein héherer Druck
notig, der mit einem entsprechend dickerem Herzmuskel angetrieben wird. Typischer-
weise liegen die Werte bei 8-11 mm fiir die linke Herzwand und bei der rechten bei 2-4
mm. Am wertvollsten fiir klinische Diagnosen sind die Kurz-Achsen-Blicke. Aus ihnen
kann das Volumen des Herzens bestimmt werden. Die Kurz-Achsen bilden die senkrech-
ten Schichten zum Septum (s. Abb. 5.14). Die Nebeneffekte der Nichtdarstellung des
Blutes bringt sehr schon die Muskelpartien innerhalb des Herzens hervor. Ebenfalls gut

zu erkennen sind Nieren- und Leberbereiche, die sich unterhalb des Herzens befinden.
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Abbildung 5.13: Aus dem oberen 2-Kammer-Blick erhélt man durch Ausrichten der Schich-

ten von der Kammermitte bis in den Apex den 4-Kammer-Blick.
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Abbildung 5.14: Aus dem oberen 4-Kammer-Blick erhdlt man durch Ausrichten der Schich-

ten senkrecht zum Septum den Kurz-Achsen-Blick.
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Anwendung der diffusionsgewichteten
turboSTEAM-Sequenz

Wie einleitend beschrieben, kann die turboSTEAM-Sequenz neben den anatomischen
Untersuchungen durch eine Spin-Echo-Préparation diffusionsgewichtete Informationen
liefern. Sequenzen, die auf den suszeptibilitdtsempfindlichen Gradienten- oder hoch-
energetischen Spinechos beruhen, sind in folgenden Arbeiten vorgestellt [55-62]. Zur
Beurteilung der Resultate werden die diffusionsgewichteten Aufnahmen mittels Trak-

tografie ausgewertet und anhand der entstehenden Faserbiindel quantifiziert.

6.1 Faserbiindeldarstellung mittels
diffusionsgewichteter MR-Aufnahmen
6.1.1 Das Corpus Callosum

Das Corpus Callosum (lat.: corpus ,Korper®, callus ,Schwiele) oder der Balken ist eine

grofie, quer verlaufende Verbindung (Kommissur) zwischen den beiden Hemisphéren des
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Abbildung 6.1: Das Corpus Callosum wird unterteilt in (a) Rostrum, (b) Genu, (c) Truncus
und (d) Splenium.

Abbildung 6.2: Typische FA-Karten-Darstellung in koronaler, transversaler und sagittaler
Ansicht.

GroBhirns. Es gehort zur weilen Substanz und besteht beim Menschen aus rund 250 Mil-
lionen Nervenfasern. Am Corpus Callosum unterscheidet man den vorderen Abschnitt
(Rostrum), das Balkenknie (Genu), den mittleren Balkenstamm (Truncus) und den hin-
teren, dickeren Abschnitt, die Balkenwulst (Splenium) (vgl. Abb. 6.1). Der Balken bildet
mit seinem Fasersystem das Dach der Seitenventrikel. Die Aufgabe des Corpus Callo-
sum besteht darin, Informationen von der einen Hemisphére des Gehirns in die andere
zu iibermitteln. Da beide Hirnhélften zum Teil verschiedene Funktionen ausiiben, wer-
den durch den Informationsaustausch die Funktionen koordiniert. Die Nervenbahnen,
die von der einen Hemisphére in die andere durch das Corpus Callosum fiithren, kénnen
aufgrund seiner klaren Struktur in sagittaler Schichtfiihrung mit Hilfe der diffusionsge-
wichteten MR-Sequenz dargestellt werden. In den graustufenkodierten FA-Karten ist
das Corpus Callosum deutlich als heller Balken zu erkennen, wobei das umliegende Ge-
webe dunkel erscheint. Sie geben, wie schon in den einleitenden Kapiteln beschrieben,
die hochstmogliche Richtungsabhéngigkeit in dem jeweiligen Voxel an (s. Abb. 6.2). Die

Diffusionsrichtungszuweisung steckt in den farbkodierten MDD-Karten.
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Abbildung 6.3: Farbkodierte MDD-Karten: (links) GRAPPA mit einem Beschleunigungs-
faktor von 2, (rechts) GRAPPA2 mit Partial Fourier 6/8.

Im Folgenden wird die Verbesserung der diffusionsgewichteten turboSTEAM-
Sequenz anhand des Corpus Callosum einer Versuchsperson dargestellt. Die farbko-
dierten MDD-Karten in Abb. 6.3 illustrieren die FA-Werte kombiniert mit der Haupt-

diffusionsrichtung des jeweiligen Pixels. Die Kodierung ist folgender Maflen definiert:

Farbkodierung Bedeutung
Blau superior-inferior (oben-unten)
Griin anterior-posterior (vorne-hinten)
Rot links-rechts

Die Startregion (ROI, engl.: region of interest) fiir die Faserverfolgung ist das gesamte
Corpus Callosum in der mittsagittalen Ebene, wobei auf den MDD-Karten das Corpus
Callosum als eindeutig zu definierende rote Struktur zu erkennen sein sollte. Bei der
Messung mit den wenigsten Phasenkodierschritten pro Bild, also mit héheren Kippwin-
keln und dem verbesserten SNR, ist das Corpus Callosum am stérksten ausgeprégt,
d.h. es ist gut von den umliegenden Voxeln separiert dargestellt. Im Falle der gréferen
Anzahl von k-Raum-Linien (Full Fourier Modus) wird zu viel Rauschen in den Daten

aufgenommen und sorgt fiir Fehldarstellungen in den MDD-Karten.

Die Faserverfolgung wurde mit einem in dieser Arbeitsgruppe von Matthias Kiint-
zel angefertigten Programm (DeffCoN, effective Diffusion Coefficient Navigator) aus-
gewertet. DeffCoN nutzt fiir die Auswertung der Daten den FACT-Algorithmus (Fiber
Assignment by Continous Tracking), der der Hauptdiffusionsrichtung in einer ange-
passten, adaptiven Schrittweite so lange folgt, bis der Pfad auf eine Voxelwand stoft.
Abb. 6.4 zeigt die Ergebnisse und belegt die Vermutung, die aus den farbkodierten
MDD-Karten stammt, dass die Messung mit den wenigsten Phasenkodierschritten das
beste Resultat liefert. Man bezieht sich bei dieser Aussage auf erstens die homogene,
rote Darstellung hoher FA-Werte des Corpus Callosum und zweitens auf die geringen
rechts-links-Verbindungen auflerhalb des Corpus Callosum. Aus zahlreichen anatomi-

schen Untersuchungen ist bekannt, dass das Corpus Callosum der gréfite Fasertrakt
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Abbildung 6.4: Farbkodierte Faserbahnen des Corpus Callosums: (oben) GRAPPA mit Be-
schleunigungsfaktor von 2, (unten) GRAPPA2 plus PF 6/8. Es gilt die Konvention rot =

links-rechts, blau =oben-unten und griin = vorne-hinten.

im menschlichen Gehirn ist, der hauptsichlich homotope aber auch heterotope Areale
miteinander verbindet. Folglich ist klar, dass ein friithes ,, Abknicken®“ oder ,, Abbrechen*
in der Faserdarstellung nicht der bekannten Anatomie entspricht und nur ein mess-
technischer Fehler sein kann. Die Messung mit GRAPPA2 und PF 6/8 zeigt lange

Faserverfolgungen bis hoch in die Kortexareale.

6.1.2 Cingulum

Das Cingulum ist ein komplexes Faserbiindel oberhalb des Corpus Callosum und ist
ein Bestandteil des Limbischen Systems. Es gibt einige Hinweise, dass das Cingulum
eine wichtige Rolle in der Regulierung emotionaler Prozesse spielt [63,64]. Bei geistig
verwirrten und schizophrenen Personen wird ein Riickgang des Cingulumfaserbiindels
festgestellt. Daher wird es hilfreich sein, basierend auf fritheren Arbeiten [65-68], mit
Hilfe der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Diffusionssequenz eine detailliertere

Darstellung des Cingulums zu présentieren.

Aufgrund der guten Erfolge bei der Darstellung des Corpus Callosum, wurde die
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Auflésung auf 1,8 mm weiter verbessert. Diese Auflosung begiinstigt die Auftrennung
des Cingulums in lange Assoziations-, Kommisuren- und diverse U-Fasern. Durch die
Auswertungen der FA-Karten sollen insbesondere zwei Faserbiindel vom Cingulum iden-
tifiziert werden: die laterale longitudinale Striae und die U-Fasern. Die laterale longitu-
dinale Striae ist eines der ldngsten Faserbiindel, das von dem Frontallappen iiber den
Gyrus parahippocampalis bis in die beiden Hemisphéren reicht. Die viel kiirzeren U-
Fasern befinden sich entlang der bilateralen Ausdehnung des Cingulums. Abb. 6.5 zeigt
FA-Karten einer Schicht, in der Strukturen sowohl des Cingulumbiindels als auch die
der Balkenfasern sichtbar sind. Der Unterschied in den Einzelaufnahmen liegt in der
Anzahl der Mittelungen (1, 3, 5). Wie schon erwihnt, wird durch diesen Prozess das
SNR verbessert und die Kontraste in den FA-Karten erhoht. Wéhrend die FA-Karte
der Messung mit nur einer Mittelung keine eindeutige Separation des Cingulumbiindels
von der benachbarten weiflen Substanz zeigt, kann man bei drei und fiinf Mittelungen
die Strukturen unterscheiden (s. Pfeile). Das SNR wird zwar bei fiinf Mittelungen am
grofiten, jedoch kénnen schon gute Ergebnisse mit drei Mittelungen erzielt werden, da
die FA-Karten ausreichend Kontrast liefern. Daher wurden die anschliefenden Experi-
mente der Traktografie des Cingulums mit drei Mittelungen durchgefiihrt. Die Messzeit

betragt fiir die folgenden Parametereinstellungen 15 min:

rechteckiges FOV: 191 x 151 mm?
Auflésung: 1,8 x 1,8 x 1,8 mm?
Datenmatrix: 106 x 84

TR,: 6,77 ms
TESTE: 7,08 ms
TEgg: 51,5 ms

Bandbreite: 220 Hz/Pixel
Diffusionskoeffizient b:  0,1000 s/mm? fiir 24 Richtungen
Partial Fourier: 6/8
Bildrekonstruktion: GRAPPA2 mit 24 externen Referenzlinien
Phasenkodierschritte: 31

Die ausgewerteten Daten (Abb. 6.6) zeigen eine exakte Darstellung der gewiinsch-
ten Faserstrukturen. Sie sind farblich kodiert in gelb fiir das Corpus Callosum, rot fiir
die laterale longitudinale Striae, blau fiir die U-Fasern und griin fiir das gesamte Cin-
gulumbiindel. Da die einzelnen Fasersysteme teilweise iibereinander liegen, werden die
einzelnen Strukturen in sagittaler Ebene dargestellt (Abb. 6.7). Die relative Positionie-

rung zueinander wird in einer koronalen Ansicht verdeutlicht. Gut zu erkennen ist, dass
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Abbildung 6.5: FA-Karten einer selektierten Schicht, die sowohl das Cingulumbiindel als
auch die Balkenfasern beinhaltet: eine Einzelakquisition (links, 5:10 min Aufnahmezeit), 3
Mittelungen (Mitte, 15 min), 5 Mittelungen (rechts, 25 min).

Abbildung 6.6: Faserrekonstruktion des Corpus Callosum (gelb), Cingulumbiindels (griin),
der lateralen longitudinalen Striae (rot) und der U-Fasern (blau) in einer koronalen zwei-

dimensionalen Darstellung (links) und einer drei-dimensionalen Draufsicht (rechts).

die longitudinale Striae mit den anderen Faserbiindeln vollstindig im Corpus Callo-
sum eingebettet ist. In den 3D-Bildern sind noch einmal alle Faserstrukturen raumlich
dargestellt, mit und ohne UmschlieSung des Cingulumbiindels der rechten Hemisphére
(Abb. 6.8).

Diese Arbeit zeigt erstmals die Separation des Cingulumbiindels in U-Fasern und
lateralen longitudinalen Striae. Sie stehen in vollem Einklang mit den entsprechenden

individuellen Anatomien sowie mit anderen Angaben aus der Fachliteratur [67]. Insbe-
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Abbildung 6.7: Sagittale drei-dimensionale Ansicht der Faserrckonstruktion des Corpus
Callosum (gelb), Cingulumbiindels (griin), der lateralen longitudinalen Striae (rot) und der

U-Fasern (blau) auf der zugehérigen Anatomie.

Abbildung 6.8: Schrige 3-D Ansicht der Faserrekonstruktion der lateralen longitudina-
len Striae (rot) und der U-Fasern (blau) auf der linken Seite und rechts des rechten Cin-

gulumbiindels (grin).

sondere identifiziert diese Arbeit die bihemisphérischen Fasern, die aus den Striae und
mehreren U-Fasern bestehen. Neuroanatomisch ist es besonders relevant, auch klei-
nere Strukturen anatomisch korrekt abzubilden. Zum Beispiel, bei der Schizophrenie
wirkt sich dies nicht nur auf die Bewertung der mutmafllichen Méngel in der direkten
Kommunikation zwischen den Frontal-und Temporallappen aus, sondern auch in der
inter-und intrahemisphérischen Kommunikation zwischen den verschiedenen kortikalen
und subkortikalen Strukturen des limbischen Systems. In der Literatur [65,66,68] gibt
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es bislang zahlreiche Darstellungen des Cingulums, jedoch wurden die Teilkomponen-
ten des Cingulumbiindels, so wie die laterale longitudinale Striae, noch nie getrennt

dargestellt.

6.2 Segmentierte DTI-Aufnahmen

Ziel der segmentierten DTI-Aufnahmen ist es, analog zu den Messungen am Phantom
einen SNR-Gewinn in den in-vivo-Daten zu erreichen und somit gegeniiber einer diffu-
sionsgewichteten GRAPPA-Aufnahme noch mehr Informationen iiber den Aufbau und
die Struktur der Nervenfasern zu erlangen. Da es kein objektives numerisches Kriterium
fiir die Qualitdt der Nervenfaserdarstellung gibt, wird zur Analyse der Resultate der
Aufbau der Faserstrukturen im Corpus Callosum herangezogen, da dieser zu einem im
Gegensatz zu anderen Trakten anatomisch leicht zu definieren ist und in der Literatur

ausreichende Hinweise liber dessen korrekte Faserverlaufe bekannt sind.

Als erstes soll die standardisierte Messung mit Verwendung der GRAPPA-
Rekonstruktion betrachtet werden. Die Messparameter sind in folgender Tabelle zu-

sammengefasst:

Typ der Messung: | PPA-basiert 3-Segmente 4-Segmente
rechteckiges FOV: | 144 x192 mm? | 144 x192 mm? | 144 x192 mm?
Auflosung: (2,0 mm)® (2,0 mm)® (2,0 mm)®
Datenmatrix: 72 x 96 72 x 96 72 x 96
TR,: 6,75 ms 6,75 ms 6,75 ms
TEgsTE: 7,08 ms 7,08 ms 7,08 ms
TEsE: 51,5 ms 51,5 ms 51,5 ms
Bandbreite: | 220 Hz/Pixel | 220 Hz/Pixel | 220 Hz/Pixel
Diffusionskoeffizient b: | 0,1000 s/mm? | 0,1000 s/mm? | 0,1000 s/mm?
Diffusionsrichtungen: 24 24 24
Schichten: 51 51 51
Mittelungen: 3 1 1
Partial Fourier (PF): 6/8 1 (FF) 1 (FF)
GRAPPA Reduktionsfaktor: 2 - -
Referenzlinien: 24 (ext.) 8 (int.) 8 (int.)
Linien pro Messung: 26 30 24
Messzeit: 16:31 min 17:25 min 19:46 min
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Abbildung 6.9: GRAPPA mit Beschleunigungsfaktor 2 und Partial Fourier 6/8: FA-Karten
(oben), MDD-Karten (Mitte), Faserbiindeldarstellung des Corpus Callosum (unten). Die linke

Seite zeigt die linke und die rechte entsprechend die rechte Hemisphére.
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Abbildung 6.10: Drei Segmente mit 8 Referenzlinien und Full Fourier wurden mit der nichtli-
nearen Inversion berechnet: FA-Karten (oben), MDD-Karten (Mitte), Faserbiindeldarstellung
des Corpus Callosum (unten). Die linke Seite zeigt die linke und die rechte entsprechend die

rechte Hemisphére.
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Abbildung 6.11: Vier Segmente mit 8 Referenzlinien und Full Fourier wurden mit nichtli-
nearer Inversion berechnet: FA-Karten (oben), MDD-Karten (Mitte), Faserbiindeldarstellung
des Corpus Callosum (unten). Die linke Seite zeigt die linke und die rechte entsprechend die

rechte Hemisphére.
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In Abb. 6.9 sind die ausgewerteten Daten der GRAPPA2-Messung kombiniert mit
Partial Fourier von 6/8 dargestellt. Abb. 6.10 und Abb. 6.11 présentieren die Ergebnisse

einer 3-Segment- und einer 4-Segment-Messung.

Die Schwierigkeit bei der Rekonstruktion mittels nichtlinearer Inversion besteht
darin, dass der Algorithmus spezifische Regularisierungsparameter und Abbruchkri-
terien fiir die jeweilige Auflésung benotigt, die je nach Sequenzparametereinstellungen
(Auflosung, FOV, Anzahl der Segmente, usw.) variieren. Daher gibt es fiir die Be-
rechnung der MR-Bilder bisher keinen Automatismus, der zu einer optimalen Rekon-
struktion fithrt. Der Kontrastreichtum in den jeweiligen FA-Karten ist untereinander
vergleichbar und die Faserverfolgung weist nur noch geringe Unterschiede auf. Die Fa-
serstruktur des Corpus Callosum verfiigt jedoch in der segmentierten Version nicht iiber
eine hohe Faserdichte wie bei der GRAPPA-Version. Griinde lassen sich nur schwer aus-
machen, da eine ungeniigend definierte Rekonstruktion gleichzeitig auch verschlechterte
FA- und MDD-Karten liefert. Die transversalen MDD-Karten in Abb. 6.10 beinhalten
offensichtlich viel blau-kodierte Richtungen (oben - unten), die den Faserverfolgungs-
algorithmus beeinflussen und somit zu anderen Ergebnissen fithren. Zu restimieren ist,
dass mit einer Drei-Segment-Messung die erzielten Ergebnisse dquivalent zu denen der
GRAPPA-Messung sind. Um jedoch vergleichbare Messungen mit vier Segmenten erzie-
len zu kénnen, miissen Nachjustierungen der Rekonstruktionsparameter im Algorithmus
vollzogen werden (s. Abb. 6.11). Denn theoretisch soll durch eine geringere Anzahl von
k-Raum-Linien pro Segment das SNR zunehmen. Eventuell sind dem Rekonstrukti-
onsalgorithmus Grenzen gesetzt, da mehreren Einzelsegmenten im k-Raum auch mehr
Phasendifferenzen zwischen den Segmenten folgen. Daher ist eine Messung iiber drei

Segmente hinaus zur Zeit mit dem aktuellen Algorithmus noch nicht moglich.

6.3 Schlaganfalldiagnostik

Wie in der Einleitung schon erwéhnt, wird die MRT-Technik fiir die Diagnose von
Schlaganfillen immer wichtiger. Dabei findet die Diffusionsbildgebung bei klinischen

Untersuchungen ihr Hauptanwendungsgebiet in der Feststellung von Hirninfarkten.

Aktuell beschrankt sich die Untersuchungsmethode in den meisten Kliniken auf dif-
fusionsgewichtete EPI-Sequenzen, die aufgrund ihrer Eigenschaft schnell und signalstar-
ke MR-Bilder liefern kénnen. EPI-Sequenzen leiden jedoch an Bildverzerrungsproble-
men an Gewebegrenzen, da gradientenrefokussierende Echos die Feldinhomogenitéten

durch Suszeptibilitdten verstarken [69]. Zum Einen resultiert daraus, dass eine Ver-
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Abbildung 6.12: Ein diffusionsgewichtetes MR-Bild zeigt das vom Schlaganfall betroffene

Gewebe. Der helle Bereich weist auf einen Infarkt hin.

zerrung die Lokalisierung des Infarktes beeintrédchtigt und zum Anderen durch Signal-
verstarkung falsch-positive Ergebnisse dargestellt werden. Daher ist eine entsprechende
Erfahrung und Einschétzung des Mediziners nétig, der unterscheiden muss, was rich-
tig dargestellt wird und was nicht. Es wére daher besser, wenn Bilder artefaktfreie
anatomische Daten liefern, um menschliche Fehleinschiatzung zu vermeiden. Und ge-
nau diese artefaktfreien Bilder entstehen mit der turboSTEAM-Sequenz. Durch ihre

HF-refokussierenden Echos sind Suszeptibilitdtsprobleme ausgeschlossen.

Der Einsatz von MRT-Untersuchungen mittels Diffusionsbildgebung erméglicht es,
den Infarkt auszumachen und zu lokalisieren. Bereiche im diffusionsgewichteten MR-
Bild, die einen geringen ADC-Wert aufweisen und damit hell erscheinen, sind von einem
Infarkt betroffen. Stationédre Spins, die durch Blutgefiafiverstopfung nicht entweichen
kénnen, tragen zum Signal im Bild bei. Zur Illustration einer vom Schlaganfall be-
troffenen Hirnregion dient Abb. 6.12, in der in der rechten Bildhélfte, also der linken

Hirnseite ein Infarkt deutlich erkennbar ist.

In Zusammenarbeit mit der Charité (Universitédtsmedizin Berlin) im Schlaganfall-
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Abbildung 6.13: Diffuisonsgewichtete Aufnahmen mit der 12-Kanalspule (links) im direkten
Vergleich zu dem 32-Kanalsystem (rechts).

zentrum (CSB - Centrum fiir Schlaganfallforschung Berlin) des Benjamin Franklin
Krankenhauses unter der Leitung von Herrn PD Dr. med. Jochen Fiebach entstan-
den Studien fiir den Einsatz der turboSTEAM-Sequenz an Schlaganfallpatienten. Die
technischen Voraussetzungen waren ideal, da sich dort ebenfalls ein Tim Trio MR-Ger#t
von Siemens befindet. Allerdings verfiigt diese Einheit nicht iiber ein 32-Kanalsystem,
was zur Folge hatte, dass Aufnahmen nur mit der 12-Kanal-Kopfspule (s. Abb. 4.2)
durchgefiihrt werden konnen. Gerade in den signalschwachen Diffusionsbildern ist ein
hohes SNR extrem wichtig. Abb. 6.13 zeigt im direkten Vergleich Aufnahmen zwischen
der 12- und 32-Kanalkopfspule. Der Signalgewinn, der mit einem 32-Kanalsystem erzielt
werden koénnte, zeigt Abb. 6.13. Hierbei wurden die entsprechenden Sequenzparameter
auf hiesigem System an einem gesunden Probanden durchgefiihrt. Es ist leicht vor-
stellbar, dass bei Patienten mit einem akuten Schlaganfall der Signalunterschied zur

Diagnose beitragen kénnte.

Trotz der verminderten Signalqualitéit sind jedoch vielversprechende Ergebnisse er-
zielt worden. Die turboSTEAM-Sequenz sollte dem klinischen EPI-Protokoll angepasst
werden. Bei beiden Methoden werden jeweils sechs Diffusionsrichtungen gewéhlt. Die

Diffusionsgradienten bilden im Koordinatensystem des MR-Gerétes jeweils die Haupt-
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Abbildung 6.14: Ein Hirninfarkt befindet sich im Zentrum des Stammbhirns. Links wurde
die Messung mir einer EPI- und rechts mit der turboSTEAM-Sequenz durchgefiihrt. In dem

EPI-Bild ist eine Falschdarstellung in den linken und rechten Hemisphéren zu sehen.

diagonalen. Die einzelnen diffusionsgewichteten Bilder werden gemittelt und veran-
schaulichen somit schon den Effekt eines Hirninfarktes. Fiir einen hoheren Informa-
tionsbedarf kann durch eine zusétzliche by-Messung der Diffusionskoeffizient bestimmt

und daraus ADC-Karten berechnet werden.

Die Parametereinstellungen bei der EPI-Sequenz sind so gewdahlt, dass eine
Auflésung von 1,2 x 1,2 x 2,5 mm? erreicht wird. Dabei mittelt man zwei Messungen,
die eine Aufnahmezeit von 2:11 min benétigen. Um konkurrenzfihig zur EPI-Sequenz
zu bleiben, muss bei der STEAM-GRAPPA-Variante die Pixel-Auflosung reduziert und
die Schichtdicke auf 1,4 x 1,4 x 5,0 mm?® erweitert werden. Die Mittelungen belaufen

sich auf fiinf Einzelmessungen, was zu einer Gesamtmesszeit von 5:45 min fiihrt.

Die Ergebnisse sind in Abb. 6.14 fiir eine Schicht im Gehirn dargestellt, die sich
im unteren Teil des Kopfes befindet. In dieser Region kommen unterschiedliche Ge-
webearten vor, die bei gradientenrefokussierenden Echos zu Suszeptibilitédtsartefakten
fithren, wodurch es im schlimmsten Fall zu Fehlinterpretationen kommt. Der eigentliche

Infarkt ist in der Mitte des Bildes im Hirnstamm auszumachen. Bei der EPI-Variante
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sind vermehrt helle Bereiche im vorderen Bereich der Kopfregion erkennbar, die von
der turboSTEAM-Sequenz nicht falsch dargestellt werden. Trotz der verminderten Si-
gnalqualitidt gewinnt die turboSTEAM-Sequenz an Richtigkeit und Genauigkeit bei der
Lokalisierung von Hirninfarkten. Fiir die Zukunft sind Untersuchungen mit einem leis-

tungsfiahigeren System mit 32-Kanélen geplant.
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Radiale turboSTEAM-Sequenz

Die bisher vorgestellten Messtechniken beruhen auf der kartesischen k-Raum-Abtas-
tung, in der zuerst ein Phasenkodiergradient geschaltet wird und anschlieBend mit ei-
nem Frequenzkodierer die Daten zeilenweise aufgenommen werden. Durch eine schnel-
le 2D-Fouriertransformation (FFT) kann unmittelbar nach der Messung das Bild in
kiirzester Zeit berechnet werden. Der Nachteil der kartesischen k-Raum-Abtastung ist
die hohe Empfindlichkeit gegeniiber Bewegungen. Dabei treten Fehler in den ortsko-
dierten Phasen auf. Ebenfalls hat eine Unterabtastung des k-Raums zur Folge, dass
Einfaltungsartefakte auftreten, wenn das FOV konstant gehalten wird. Intensitédtsun-
terschiede innerhalb der k-Raum-Linien machen sich stark in Form von Artefakten
bemerkbar. Bei Unterabtastung durch Weglassen von Linien am Rand des k-Raums

verschlechtert sich die Auflésung.

Im Gegensatz dazu steht die radiale k-Raum-Kodierung. Sie ist charakterisiert durch

folgende Punkte:

e robust gegen Bewegung wegen wiederholender Aufnahmen des k-Raum-Zentrums

mit jeder Speiche

e keine Einfaltungsartefakte bei Unterabtastung
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e Erhalt der Auflésung bei Unterabtastung

Die radiale Akquisitionstechnik besitzt den Vorteil, dass eine verdoppelte Frequenz-
abtastung (engl.: oversampling) jeder Speiche eine Frequenziiberabtastung in allen
Raumrichtungen bedeutet. Mit dieser Methode wird der Abstand der Datenaufnahme-
punkte halbiert, was zur Folge hat, dass das FOV sich virtuell verdoppelt. Die zusétzlich
aufgenommenen Daten werden nach der FFT wieder geloscht. Durch die Verdopplung
des FOVs kann in das Objekt , hineingezoomt* (vergrofiert) werden, ohne dass sich

Einfaltungsartefakte im Bild bemerkbar machen.

Das Ausbleiben der Bildartefakte, die bei kartesischer Unterabtastung entstehen,
ist bei der radialen Kodierung auf aufwendigere Bildrekonstruktionsprogramme zuriick-
zufithren. Im Gegensatz zur kartesischen Akquirierung, bei der nur bei Unterabtastung
z.B. auf parallele Bildgebung zuriickgegriffen werden muss, benotigt die radiale Ak-
quirierung stets aufwendigere Algorithmen. Die Methodik und Strategie soll in diesem

Kapitel behandelt werden.

7.1 Anderung der turboSTEAM-Sequenz

Sequenztechnisch muss das Abtastraster, wie in Abb. 7.1 gezeigt, verédndert werden. Der

Abbildung 7.1: Verschiedene Abtastschemata: (links) kartesisch gegen (rechts) radial.

grofite Unterschied befindet sich in der Sequenzprogrammierung beim Start der jewei-
ligen k-Raum-Kodierung. Die kartesische Variante nutzt die STEAM-Eigenschaft aus,
dass mit der Applikation des zweiten 90°-Pulses die Magnetisierung gespeichert wird.
So kann direkt im vorderen Préparationsteil ein Frequenzkodiergradient geschaltet wer-
den, um friithzeitig aus dem k-Raum-Zentrum herauszufahren und implizit dadurch im

TRo-Intervall Messzeit zu sparen (s. Abb. 7.2). Gleichzeitig garantiert dieser Gradient
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Abbildung 7.2: Der gelb umrandete Bereich zeigt den Frequenzvordephasierer, der zur
Erhaltung der STEAM-Bedingung beitriagt. Der rote Punkt spiegelt den Startpunkt der
Frequenz- und Phasenkodierung wider, von dem aus nach jedem «-Puls der k-Raum ab-
getastet wird. (vgl. Abb. 3.2)

die Erfiilllung der STEAM-Bedingung, dass alle Spins vor dem zweiten 90°-Puls unter-
schiedliche Phasen aufweisen. Bei der radialen Kodierung wére es unnotig und falsch,
einen Startpunkt auBlerhalb des k-Raum-Zentrums festzulegen. Speichen, die von einer
gegeniiberliegenden Seite des Startpunktes akquiriert werden, miissten mit einem Gradi-
enten hoher Amplitude erreicht werden. Dies wiirde zu hohe Gradientenstéarken benoti-
gen und zudem viel Zeit kosten. Daher befindet sich der Startpunkt im k-Raum-Zentrum
und der Vordephasierer und somit die STEAM-Bedingung entfillt (vgl. Abb. 7.3 orange
Markierung). Ein anderer Gradient muss den wegfallenden Vordephasierer in der radia-
len k-Raum-Kodierung ersetzen. Der bereits vorhandene FID-Spoiler, der unmittelbar
hinter dem Auslesepuls « in Schichtrichtung geschaltet wird, besitzt zur Kompensierung
unmittelbar nach dem ersten Anregungspuls seinen gegenldufigen Gradienten, der im-
plizit die STEAM-Bedingung garantiert. Dieser Kompensationsgradient wird aus Zeit-
griinden in dieser Sequenz zeitgleich mit dem Schichtrephasierer des ersten 90°-Pulses
geschaltet. Wahlt man den FID-Spoiler so, dass die Summe aus den Integralen des zu
kompensierenden Gradienten mit dem Schichtrephasierer ausreichend grof ist, ist die
STEAM-Bedingung wieder hergestellt (vgl. Abb. 7.3 gelbe Kreise).

Zur Datenakquisition muss die Frequenzkodierung neu berechnet werden. Dazu wer-
den Gradienten in x- und y-Richtung gleichzeitig geschaltet, um radiale Speichen (k-
Raum-Linien schrig im Raum) im k-Raum abzutasten (vgl. Abb. 7.2 gegen Abb. 7.3
Phasenkodiergradienten in eine bzw. zwei Raumrichtungen geschaltet). Bei radialer k-

Raum-Abtastung muss fiir jede Speiche die Offzentrum-Position mit dem Winkel © der
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Abbildung 7.3: Der Frequenzvordephasierer verschwindet aus dem Préparationsteil hin-
ter die jeweiligen a-Pulse (orange Markierung). Zur Erhaltung der STEAM-Bedingung
dient ein gréBerer FID-Spoiler, der gleichzeitig im vorderen Teil kompensiert werden muss.
(vgl. Abb. 3.2)

Drehung der Speiche mittels

AROOﬂ‘Jad = —sin® - APHOH -+ cos O - AROOE (71)
APHoft yaqa = c0s © - APHopg 4 sin © - AROog (7.2)

definiert werden, da die Speichen nicht mehr parallel wie im kartesischen Fall zueinan-
der im k-Raum , gefahren“ werden. Jede Speiche erhélt ihre eigene k-Raum-Richtung.
Aus Gleichungen 7.1 und 7.2 ist zu entnehmen, dass bei einer Messung im Isozentrum
(APHpg = AROgg = 0) keine Phasenanpassung notwendig ist. Dem Analog Digital
Converter (ADC*) muss nur bei Messungen aufierhalb des Isozentrums Frequenz und

Phase neu aufgeprigt werden. Dies geschieht iiber die Formel

fset, neg = 7V * AROog - Grese + 0,5 (7.3)
360
Dot = — (f 106 Tapc+ - kaDc*Zentrum) + w0 (7.4)
360
Pneg = — f ' 1_06 : (TADC*Gerundet - TADC* : kADC*Zentrum) — %o (75)

mit der Initialphase

wo = APHog - 1,875 - Linie, (7.6)



7.2. Bildrekonstruktion: Grid-ICE-Programm 97

wobei

v : Gyromagnetisches Verhéltnis
AROog : Schicht Offzentrum in Leserichtung
APHog : Schicht Offzentrum in Phasenrichtung
GLese : Amplitude des Frequenzkodierers
Tapc+ : ADC*-Dauer
TADC*Gerundet : ADC*-Dauer auf Gradientenrasterpunkt gerundet

kADC* Zentrum : Mittlerer Abtastpunkt im ADC*

Das nach der Messung anstehende Problem ist die von den Gitterpunkten un-
abhéngige Abtastung und die somit nicht passende Gitterrasterzuordnung zu verarbei-
ten. Zur Losung der Gitterpunktproblematik muss das Bildrekonstruktionsprogramm
die Datenpunkte auf die Rasterpunkte im k-Raum auf eine bestimmte Weise verteilen,
die im néchsten Abschnitt anhand des Beispiels der Gridmethode (engl.: grid = Gitter)

vorgestellt werden soll.

7.2 Bildrekonstruktion: Grid-ICE-Programm

Die Gridding-Methode nach [70] (in einigen Literaturangaben auch Re-Gridding ge-
nannt) verschmiert die Signale der Abtastpunkte der einzelnen Speichen auf Gitter-
punkte im k-Raum. AnschlieBend kann durch eine einfache inverse Fouriertransforma-
tion das Bild gewonnen werden. Dieses Bildrekonstruktionsprogramm ist eine der ein-
fachsten Moglichkeiten, radial akquirierte Messpunkte zu verarbeiten. Der Algorithmus
wurde in die Benutzersoftware ICE (Image Calculation Environment) von SIEMENS
implementiert. In den folgenden Abschnitten soll schrittweise gezeigt werden, wie sich

das Programm aufbaut.

7.2.1 Sinc-Interpolation

Betrachtet wird jeder einzelne Datenpunkt, der durch die definierte Speichenorien-
tierung aus der Sequenz in der Bildrekonstruktion lokalisiert werden kann. Abb. 7.4
zeigt einen Ausschnitt von vier Gitterpunkten (gelb) des k-Raums. Durch sie hindurch
verlauft eine aufgenommene Speiche (gelb gestrichelt), auf der sich die Datenpunkte (ro-

te Kreuze) befinden. Eine Interpolation entspricht formal einer Faltung der Messpunkte
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Abbildung 7.4: Die aufgenommenen Abtastpunkte (rote Kreuze) miissen auf Gridpunkte
(gelb) interpoliert werden.

mit einem Interpolationskern. Aufgrund der Eigenschaften der Fouriertransformation
ist diese Faltung der Messdaten mit der Multiplikation des rekonstruierten Bildes mit
der Fouriertransformierten des Interpolationskerns verbunden. Hierbei ist es wiinschens-
wert, dass die Multiplikation mit der Fouriertransformierten das Bild moglichst wenig
verdndert. Im idealen Fall sollte die Fouriertransformierte des Interpolationskerns da-
her ein Rechteck mit der Breite des Bildes sein, was der Fouriertransformierten der

Sinc-Funktion entspricht.

Der erste Entwicklungsschritt des ICE-Programmes besteht darin, die Messpunkte
mittels einer Sinc-Interpolation auf die Gitterpunkte zu verschmieren. Dabei wird auf
jeden Datenpunkt eine Sincfunktion gelegt, die ihr Maximum auf dem Messpunkt be-
sitzt. Abb. 7.5 zeigt den Graphen einer Sinc-Funktion, die zur vereinfachten Darstellung
auf 5m beschrankt ist. Der erste Nulldurchlauf der Funktion ist auf den Abstand der
Gitterpunkte normiert. Aus dem Abstand von Gitter- zu Datenpunkt wird der Werte-
bereich bestimmt. So folgt im Beispiel von Abb. 7.4, dass der obere Messpunkt, der den
Abstand null zu dem Gitterpunkt besitzt, das volle Signal an diesen Punkt iibergibt. Der
Abstand zu den anderen Gitterpunkten betréigt einen vollen Gitterabstand und daher
steuern die Messpunkte kein Signal bei. Im Gegensatz dazu steht der zweite Messpunkt
in Abb. 7.4, der von allen vier Gitterpunkten ,gesehen“ wird. Seine Signalintensitét

verteilt sich gewichtet auf alle umliegenden Gitterpunkte.

Zur Uberpriifung des Bildrekonstruktionsalgorithmus wird jener vorerst auf simu-
lierte Daten, einem sogenannten Shepp-Logan-Phantom [71], angewandt. Die Daten
bestehen aus einer 128 x 128 Matrix mit 128 Speichen. Abb. 7.6 zeigt, dass durch

diesen Schritt das Objekt ndherungsweise erkannt werden kann.
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Abbildung 7.5: Eine Sinc-Funktion, die bei 57 abgeschnitten ist.

Abbildung 7.6: Auswirkung einer Sinc-Interpolation der Messdaten auf das Bild (rechts) im
Vergleich zum originalen Shepp-Logan-Phantom (links).

7.2.2 Dichtekorrektur

Wie in Abb. 7.6 gesehen, befindet sich im Zentrum des Phantoms ein iibersteuerter Be-
reich, was daher kommt, dass sich im k-Raum-Zentrum eine sehr hohe Dichte von Mess-
punkten befindet. Diese muss durch eine entsprechende Dichtekorrektur kompensiert
werden. Hierzu wurde ein Ram-Lak-Filter der folgenden Form verwendet (s. Abb. 7.7):
1+ |z N N

5’5 (7.7)

N ist hierbei die Anzahl der Messpunkte pro Speiche und z = 0 das k-Raum-Zentrum.
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N/2 0 N/2

Abbildung 7.7: Funktion des Ram-Lak-Filters (Dichtekorrektur) in Abhéngigkeit vom Ab-

stand zum k-Raum-Zentrum.

Abbildung 7.8: (links) Original Shepp-Logan-Phantom. (rechts) Eine Dichtekorrektur im
k-Raum sorgt mittels einer Sinc-Interpolation und eines Ram-Lak-Filters fiir eine homogene

Ausleuchtung des k-Raums.

Das Resultat ist in Abb. 7.8 gezeigt. Mit Hilfe des Ram-Lak-Filters wird der nieder-
frequente Bereich des k-Raums mit den hohen Frequenzen gleich stark gewichtet. Das
Bild gewinnt eindeutig an Schérfe, allerdings sind noch Korrekturen vorzunehmen, um

an die Qualitdat der kartesischen Bildgebung heranzukommen.
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Abbildung 7.9: Kaiser-Bessel-Funktion mit Lie, = 4 und Bgemm = 8. Die Funktion be-
schreibt die Wichtung der Interpolation in Abhéngigkeit des Abstandes vom Sample- zum
Gitterpunkt.

7.2.3 Verschmierung durch Kaiser-Bessel-Funktion

Eine bessere Verschmierung der Datenpunkte als die Sinc-Funktion liefert die Kaiser-

Bessel-Funktion.

LKlern 1o (BKem\/l - <2I/LKern)2) ) |l’| < LKern/2
0’ ‘l" > LKern/2

KB(z) = (7.8)
Hierbei ist Ip(x) die modifizierte, regulére, zylindrische Besselfunktion nullter Ordnung,
Lxem die Fensterbreite des Kerns und Bk, €in Formparameter, der die Hohe der Uber-

schwinger und die Breite des Hauptmaximums festlegt. In diesem Fall ist er bestimmt
durch

Bkem = T - \/(LKem/2)2 -2,25-0,8. (7.9)

In der Literatur ( [14], S. 513) werden fiir Fensterbreite und den Formparameter die
Werte Lken = 4 und Bgen = 8 angegeben. Unter dieser Einstellung stellt der Graph
folgende Funktion in Abb. 7.9 dar. Die Fensterbreite gibt dabei an, auf wie viele benach-
barte Gitterpunkte interpoliert werden soll. Betrigt der Wert 4, wird in einem Radius

von 2 Gitterpunkten der Datenpunkt iiber die Kaiser-Bessel-Funktion verteilt.
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Abbildung 7.10: Als Interpolationskern dient eine Kaiser-Bessel-Funktion (mit Dichtekor-
rektur und Ram-Lak-Filter) auf die simulierten Daten eines Shepp-Logan-Phantoms (rechts)
im Vergleich zu einem original Shepp-Logan-Phantom (links).

Die Auswirkung der Kaiser-Bessel-Funktion bei der Interpolation ist in Abb. 7.10
dargestellt, in der die bereits vorgestellte Dichtekorrektur schon beriicksichtigt worden
ist. Das Hintergrundrauschen kann dadurch besser unterdriickt werden. Allerdings sind

im Vergleich zum Referenzbild Inhomogenitdten der Signalstéirke zu sehen.

7.2.4 Roll-Off-Korrektur

Durch die Faltung der Messdaten mit einem Kern, dessen Fouriertransformierte nicht
bzw. nur ndherungsweise einem Rechteck entspricht, tritt im rekonstruierten Bild eine
Profilverzerrung auf, da eine Faltung im Frequenzraum eine Multiplikation der Fou-
riertransformierten im Bildraum bedeutet. Die Profilverzerrung duflert sich in einer
Abschwéchung der Intensitédt in den Randbereichen des Bildes und wird als Roll-Off-
Effekt bezeichnet. Das Objektprofil kann mittels Division durch die Fouriertransfor-
mierte des Interpolationskerns nach der Fouriertransformation korrigiert werden. Die

Fouriertransformierte der Kaiser-Bessel-Funktion aus Gl. 7.8 lautet:

sinc (y/w) , w >0

D B ern
KB(z) = — o . (7.10)
sinh (Bkem) | sinh (vV—w) /vV=w, w<0
mit dem Argument
w = <7T ' LKern : 7')2 - BKernQ- (711)

Die Fouriertransformierte der verwendeten Kaiser-Bessel-Funktion ist in Abb. 7.11 dar-
gestellt. Eine Rechteckform der Fouriertransformierten des Interpolationkerns wiirde

optimale Ergebnisse liefern, ohne diese durch eine Roll-Off-Korrektur nachbearbeiten
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Abbildung 7.11: Die Breite der Fouriertransformierten der Kaiser-Bessel-Funktion zeigt an,
ab welchen Parametereinstellungen das Objekt in einem FOV eingefaltet wird. Die x-Achse
beschreibt prozentual die Gréfe des FOVs.

zu miissen. Die Fouriertransformierte einer Rechteckfunktion ist eine unendliche Sinc-
Funktion, die in der MR-Praxis nicht realisierbar ist. Daher wird eine Fouriertransfor-
mierte gesucht, die einer Rechteckform dhnelt. Sobald die Fouriertransformierte jedoch
nicht steil genug abfillt und sich somit die Funktion verbreitert, entstehen Einfaltungs-
artefakte, die nicht korrigiert werden kénnen. Die Fouriertransformierte darf nicht das
FOV iiberschreiten. Allerdings bringt eine zu schmale Form der Fouriertransformier-
ten mit sich, dass das Bild teilweise mit Nullen multipliziert wird. Eine anschliefende

Korrektur kann die verlorengegangenen Pixel nicht wieder herstellen.

Die Roll-Off-Korrektur wird im Bildraum angewendet. Die Bilddaten werden pixel-
weise durch die Fouriertransformierte des Interpolationskerns geteilt. Das Ergebnis der
Korrektur auf die simulierten Daten ist in Abb. 7.12 dargestellt. Durch die Anwendung
der Roll-Off-Korrektur erzielt man ein sehr gutes Resultat, das den Originaldaten des
Shepp-Logan-Phantoms sehr gleich kommt. Es existiert nun eine homogene Ausleuch-
tung des Objektes.
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Abbildung 7.12: Die Roll-Off-Korrektur korrigiert im Bildraum den Fehler, der durch die
Verschmierung der Datenpunkte (mit Dichtekorrektur, Kaiser-Bessel-Interpolation und Ram-
Lak-Filter) entstanden ist (rechts). (Links) befindet sich das Referenzbild der Originaldaten.

7.2.5 Additives Weifles Gaufisches Rauschen

Fortlaufend werden alle simulierten Phantomdaten manipuliert, indem die k-Raum-
Daten mit additivem weilen Gaufischen Rauschen (AWGR) iiberlagert werden. AW-
GR wird als ein Spezialfall des weilen Rauschens bezeichnet, dessen Signalamplitu-
den Gaufiverteilt sind und dessen spektrale Rauschleistungsdichte konstant ist. Dieses
Rauschen iiberlagert sich mit einem Nutzsignal, daher die Bezeichnung additiv. Die

Berechnung wird in folgender Formel fiir das AWGR, w ausgedriickt

w(z) = \/—2 In (22 + x%), (7.12)

2 2
r] + x5

wobei x; und xo Zufallszahlen sind mit 1,25 € [0,1]. Mit Hilfe des Hintergrundrau-
schens auf den simulierten Daten wird unter realistischeren Bedingungen getestet, wie

sich das Rauschen auf die Rekonstruktion auswirkt.

7.2.6 Variation der Kaiser-Bessel-Parameter

Der Bildrekonstruktions-Algorithmus ist nun soweit programmiert, dass er einwandfreie
Resultate liefert. Die hohe Signalintensitdt im k-Raum-Zentrum und die Verschmierung
der Interpolation wurde ausgeglichen. Es bleibt die Frage, ob durch eine verénderte
Form der Kaiser-Bessel-Funktion (Abweichung von den Literaturangaben [14], S. 513)
verbesserte Ergebnisse erzielt werden kénnen. Die in den vorherigen Abschnitten ver-
wendeten Parameter fiir die Fensterbreite und den Formparameter stammen aus Lite-
raturangaben. Es soll nun untersucht werden, wie sich eine Verdnderung der Parameter

auf die Funktionen und die daraus resultierenden Bilder auswirkt.
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Grafik-Nr. Lxern Bxern
1 4 8
2. 4 10
3. 6 10
4. 6 20
5. 8 20
6. 8 40
7. 10 40
8. 12 40
9. 12 60
10 14 40
11 14 60
12. 14 80

Tabelle 7.1: Wahl der Parameter fiir verschiedene Kaiser-Bessel-Funktionen, die alle zu einer

artefaktireien Bildrekonstruktion durch ihre definierte Fouriertransformierte fiihren.

Abb. 7.13 behandelt die Variation der Fensterbreite von Lgem = 2,4,6,8. Das Er-
gebnis zeigt, dass mit wachsendem Ly, die Breite der Fouriertransformierten abnimmt.
Das kann zu Ausloschungen der Pixel fithren, wenn die Fouriertransformierte das ge-
samte FOV bedeckt. Daher ist es notwendig, den Formparameter entsprechend der

ausgewahlten Fensterbreite anzupassen.

Wie in Abschnitt 7.2.4 gezeigt worden ist, kann ein Interpolationskern nur dann
gute Ergebnisse liefern, wenn die entsprechende Fouriertransformierte das FOV recht-
eckformig abdeckt. Die moglichen Parameterkombinationen der Kaiser-Bessel-Funktion
von Bgerm und Lge sollen kurz tabellarisch in Tab. 7.1 aufgelistet werden. Grafiken 1 -
12 aus Abb. 7.14 zeigen die unterschiedlichen Kaiser-Bessel-Funktionen, die sich aus den
jeweiligen Kernbreiten ergeben. Das Entscheidende bei der Wahl der Parameter sind die
zugehorigen Fouriertransformierten, die alle den bereits erwdhnten Randbedingungen
geniigen. Daher besitzen die ausgewéhlten Kaiser-Bessel-Funktionen &hnliche Bildre-
sultate, die sich nur in verschiedenen Fensterungen unterscheiden. Die Frage, welche
Parameterkombination verwendet werden soll, ist leicht beantwortet, wenn die kost-
spielige Rechenzeit beriicksichtigt wird. Bei grofleren Kernen, Lk, interpoliert man
einen Messpunkt auf immer mehr Gitterpunkte. Dies erfordert entsprechend mehr Re-

chenzeit. Daher wird die Kaiser-Bessel-Funktion mit dem geringsten Kern bevorzugt.
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Abbildung 7.13: Die (linke) Seite stellt die Kaiser-Bessel-Funktion dar, die (Mitte) die da-
zugehorige Fouriertransformierte und (rechte) Seite das Bild. Der Formparameter liegt jeweils

bei Biern = 8 und die Fensterbreite variiert von Lgem = 2,4,6, 8.
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Abbildung 7.14: 12 Grafiken mit Parametereinstellungen aus Tab. 7.1. Jede Grafik zeigt

die Kaiser-Bessel-Funktion, die zugehdrige Fouriertransformierte und das resultierende Bild.

7.2.7 Symmetrie der Speichen um das k-Raum-Zentrum

Bei radial aufgenommenen Daten ist es wichtig, die Speiche symmetrisch um das k-
Raum-Zentrum anzuordnen. Anders als bei kartesischen Aufnahmen, in denen sich der
gesamte k-Raum in Frequenzrichtung verschieben wiirde, ist in diesem Fall die Verschie-
bung jeder einzelnen Speiche in einer anderen Richtung betroffen. Hervorgerufen wird
eine solche Verschiebung durch die Hardware der Gradientenschaltung. Der Aufbau der
Gradientenstérke verlduft in der Praxis langsamer als es in der Sequenz theoretisch vor-

hergesagt wird. Um diese Verzogerung auszugleichen, muss eine Gradientenkorrektur in
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Abbildung 7.15: Jede Speiche einer Datenakquisition ist um 10 Abtastpunkte im k-Raum
(links) versetzt. Das daraus berechnete Bild (rechts) zeigt Artefakte, die die Qualitét des
Bildes stark beeintréchtigen.

der Sequenz eingebaut werden. Wenn diese Verschiebung nicht im Bildrekonstruktions-
programm beriicksichtigt wird, fithrt das Gridding zu einer falschen Gitterinterpolation
(s. Abb. 7.15). Daher ist es wichtig, in der Sequenz die richtigen Koordinaten der Spei-

chen auszurechnen und die Gradienten entsprechend zu préaparieren.

Ein zusétzliches Problem, das noch bestehen kann, ist die geradzahlige Anzahl von
Abtastpunkten des ADCs*. Entweder liegen die Abtastpunkte symmetrisch um das k-
Raum-Zentrum verteilt oder so, dass eine Abtastung exakt im k-Raum-Zentrum statt-
findet. Dabei befindet sich auf einer Hélfte der Speiche ein Abtastpunkt mehr. Dieser
Unterschied wirkt sich auf das berechnete Bild aus und muss in der Bildrekonstruktion
ausgeglichen werden. Wenn die Verschiebung um einen halben Abtastpunkt in der Bild-
rekonstruktion nicht beachtet wird, treten Artefakte auf, wie sie in Abb. 7.16 dargestellt

sind.
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Abbildung 7.16: Jede Speiche einer Datenakquisition ist um einen halben Abtastpunkt
im k-Raum (links) versetzt. Das daraus berechnete Bild (rechts) zeigt bei kontrastreicher

Fensterung Artefakte im Hintergrund.

7.3 Unterabtastung

Im kartesischen Fall wurde schon gezeigt, dass das aufgenommene Signal bei Full-
Fourier-Daten zu schwach ist, um den ganzen k-Raum mit Informationen zu versorgen.
Allerdings hielt sich der negative Effekt in Grenzen, da die intensitétsschwicheren k-
Raum-Linien auf die hohen k-Raum-Frequenzen verteilt wurden. Im Gegensatz hierzu
hat bei einer radialen Kodierung jede Linie bzw. Speiche dieselbe Bedeutung. Speichen
mit geringen Intensitdten greifen stark ins Bild ein, so dass ein hoher Signalverlust
vermieden werden muss. Die Moglichkeit, die die radiale k-Raum-Abtastung bietet, ist
die Unterabtastung des k-Raums. Dabei wird die Anzahl der Speichen reduziert und
somit bei gleichméfBiger Verteilung im k-Raum der Abstand zwischen den Speichen
erhoht. Anders als bei kartesischen Trajektorien fithrt eine Unterabtastung nicht zu ei-
ner verschlechterten Auflosung, sondern behélt die ausgewéhlte Auflésung bei. Kommt
man allerdings zu immer geringeren Speichenanzahlen, funktioniert die Interpolation
durch die Kaiser-Besselfunktion nicht mehr gut genug und es entstehen Streifenartefak-

te (engl.: streaking).

Um diesen Effekt besser zu verstehen, ist es hilfreich die Punktspreizfunktion (PSF,
engl.: point spread function) einzufiihren, die die Impulsantwort des Systems beschreibt
und Riickschliisse auf die Aufnahmemethode zulésst. Ein MR-Bild A wird iiber eine
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inverse Fouriertransformation F~! der akquirierten Daten x berechnet.
Flz)=A (7.13)

Die Datenmatrix setzt sich zusammen aus dem Produkt der gesamten Messdaten xioa)

des Objektes und dem Abtastmuster zi,,; der einzelnen Trajektorien. Also
F ) = FH(@rotal - Tiraj)- (7.14)

Die Daten der Aufnahmetrajektorie entsprechen der Datenmatrix eines willkiirlichen
Aufnahmeschemas, wobei die Werte entweder auf 1 oder 0 gesetzt werden, je nach-
dem ob man sich in der Matrix auf der Trajektorie befindet oder nicht. Mit Hilfe des

Faltungstheorems
f_l (-Ttotal : xtraj) = F_lxtotal o F_l-rtraj (715>

und der Definition, dass die Fouriertransformation der Aufnahmetrajektorie die PSF
darstellt (F~'ay.; = PSF), ergibt sich aus Gl. 7.13 die Faltung

F_lxtotal o PSF = A. (716)

Im Falle einer vollstdndigen Abtastung des k-Raums, die das Nyquist-Abtasttheorem

2|3

NSpeichen = 5 * MSample (717)

nicht verletzt, sind alle Daten der Trajektorienmatrix auf 1 gesetzt und die Fouriertrans-
formation liefert eine SINC-Funktion mit einem hohen Intensitéitswert in der Mitte des
k-Raums. Die anschlieBende Faltung ergibt ein bestmogliches MR-Bild. Erst durch eine
Unterabtastung wird sichtbar, dass sich die PSF extrem verschlechtert und bei ihrer Fal-
tung mit dem Objekt die sogenannten streaking-Artefakte verursacht (vgl. Abb. 7.17).

In Abb. 7.18 sind sechs simulierte Phantomdaten erstellt worden. Die Messungen
verwenden unterschiedliche Anzahl von Speichen. Der Wertebereich liegt zwischen 128
und 8 Speichen. Durch die Reduzierung der Linien folgt eine Verkiirzung der Auf-
nahmezeit, was dem Ti-Abfall entgegenwirkt. Zugleich hat die geringere Anzahl von
Speichen zur Folge, dass der Kippwinkel sich erhoht. All diese Vorteile ergeben eine
Signalsteigerung. Ab einer Reduzierung auf 32 Speichen sind eindeutig die angespro-
chenen streaking-Artefakte auszumachen. Trotz der Streifen, die im Bild auftauchen,
wird die Auflésung beibehalten, was gegeniiber der kartesischen Kodierung ein starker

Vorteil ist. Selbst bei einer Messung mit nur 8 Speichen, was einer Messzeit von nur
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Abbildung 7.18: Streifenartefakte bei Reduzierung der Speichenanzahl pro Bild. Die Zahl

entspricht der Anzahl der akquirierten Speichen.

ca. 50 ms entspricht, liefert die Akquisition brauchbare Daten, aus dem das Objekt in

erster Ndherung berechnet werden kann.

Zur Uberpriifung der simulierten Phantomdaten ist das Rekonstruktionsprogramm
zusammen mit der radialen turboSTEAM-Sequenz fiir in-vivo-Tests eingesetzt worden.
Abb. 7.19 zeigt in-vivo-Messungen mit einer zu den simulierten Daten analogen Matrix-
grofe. Die Auflssung betréigt in diesem Fall (1,5 mm)® in der Ebene. Die Ergebnisse
zeigen gute Resultate, besonders im direkten Vergleich zu einer kartesischen Messung

mit 128 akquirierten Linien. Die h&ufigen Auslesepulse verursachen in der kartesischen
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Abbildung 7.19: Radiale, unterabgetastete in-vivo-Messungen einer selektierten Schicht im
Vergleich zur kartesischen Aufnahme (kart). Die Zahl entspricht der Anzahl der akquirierten
Speichen.

Aufnahmemethode, dass nicht geniigend Signal fiir den gesamten k-Raum genutzt wer-
den kann. Die radial im k-Raum angeordneten Speichen besitzen den Vorteil, dass die
Signalstirke einer Speiche zugleich Signal an das k-Raum-Zentrum sowie an den iibri-
gen k-Raum liefert. So sind hohe und tiefe Raumfrequenzen gleich stark im k-Raum
vertreten, was sich in den radial akquirierten Bildern als Kontraststidrke widerspiegelt.
Durch weitere Unterabtastung des k-Raums entstehen die angesprochenen streaking-
Artefakte. Um ein noch ein anatomisch korrektes Bild zu erhalten, ist eine Aufnahme
unter 32 Speichen nicht anwendbar, da weniger Speichen durch die Streifenartefakte

den Kontrast des Objektes zerstoren wiirden.

7.4 Segmentierung

Eine andere Methode das Signal zu erhohen, fithrt auch bei radialer Kodierung zuriick
auf die Segmentierung des k-Raums. Wie schon in Abschnitt 3.2.6 vorgestellt, wird
fiir jedes Segment die Magnetisierung neu angeregt. Dabei verteilen sich die Speichen

pro Segment auf einen vollen Umlauf. Die Resultate verbessern sich, wie schon in der
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kartesischen Bildgebung gesehen, proportional zur Anzahl der gewéhlten Segmente.

Abb. 7.20 zeigt den SNR-Gewinn, den man durch héufigere Anregung in Verbindung

mit hoheren Kippwinkeln erhélt.

Abbildung 7.20: Segmentierung angewandt auf radiale Aufnahmeschemata mit jeweils 128
Speichen und der Anzahl der Segmente, die im Bild angegeben ist.

7.5 Nichtlineare Inversion bei radialer

k-Raum-Abtastung

Die in Kapitel 4.4.3 beschriebene mathematische Methode, Bilder mittels nichtlinearer
Inversion zu berechnen, kann auch auf radial abgetastete k-Raum-Daten angewendet
werden. Abb. 7.21 zeigt unterabgetastete Daten eines Strukturphantoms, die mit Hilfe
des Gridding-Algorithmus berechnet worden sind. Deutlich zu erkennen sind streaking-
Artefakte bei hoher Unterabtastung. Wiinschenswert wére es, die Speichenanzahl und
damit die Messzeit zu reduzieren und gleichzeitig die auftretenden Artefakte vermeiden
zu konnen. Der nichtlineare Ansatz, der bereits auf die segmentierten Diffusionsdaten
angewendet worden ist, soll dieses Problem lésen. In der Doktorarbeit von UECKER [72]
wurde die nichtlineare Inversion vorgestellt und unter anderem auf radial kodierte Daten
angewandt. Die radiale Kodierung besitzt den Vorteil, keine zusétzlichen Referenzlinien
aufnehmen zu miissen, wo hingegen in der kartesischen Abtastung die Referenzlinien die
notwendigen Informationen iiber das k-Raum-Zentrum der Rekonstruktion beitragen.
In der radialen Variante kann die Information aus jeder k-Raum-Speiche gewonnen

werden, da jede einzelne Speiche durch das k-Raum-Zentrum verlauft.

7.5.1 Anwendung auf Phantomdaten

In Abb. 7.22 sind die Resultate, die mittels nichtlinearer Inversion erzielt werden, dar-

gestellt. Beide Abbildungen (Gridding und nichtlineare Inversion) beziehen sich auf die
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Abbildung 7.21: Unterabgetastete Phantomdaten einer 1,5 x 1,5 x 2 mm? Messung - be-
rechnet mit dem Gridding-Algorithmus. Die Messzeit reduziert sich von 675 ms (96 Speichen)
auf 128 ms (16 Speichen).

Abbildung 7.22: Unterabgetastete Phantomdaten einer 1,5x 1,5 x2 mm? Messung - berech-
net mit Hilfe der nichtlinearen Inversion. Die Messzeit reduziert sich von 675 ms (96 Speichen)
auf 128 ms (16 Speichen).
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Abbildung 7.23: Die obere Reihe zeigt die Daten, die mittels der Gridding-Methode und die

untere die, die mittels nichtlinearer Inversion rekonstruiert worden sind. Die Zahl entspricht

der Anzahl der akquirierten Speichen.

selben k-Raum-Daten einer 128 x 128 Matrix. Die Messzeiten fiir eine verschiedene

Anzahl von Speichen betragen bei 1,5 x 1,5 x 2 mm? Auflésung:

# Speichen 96 | 64 | 48 | 32 | 24 | 16
Messzeit in ms || 675 | 457 | 347 | 234 | 183 | 128

Der nichtlineare Ansatz liefert Ergebnisse, die mit relativ wenigen k-Raum-Speichen die
streaking-Artefakte unterdriicken kénnen. Bezogen auf die in der Regel langen Diffu-
sionsmessungen sind kurze Untersuchungszeiten besonders vorteilhaft. Kombiniert mit
einer dreifachen, segmentierten Aufnahme, die bekanntlich durch héufigere Anregung
zu einem SNR-Gewinn fiihrt, wiirde die Messzeit von 17 min auf 9 min und damit auf

etwa die Halfte reduziert werden.

7.5.2 Anwendung auf Gehirnaufnahmen

In Abb. 7.23 soll gezeigt werden, dass in in-vivo-Untersuchungen keine Probleme bei
der Rekonstruktion durch eventuelle Pulsationen im Gehirn auftreten. Berechnungen
mit der nichtlinearen Inversion liefern trotz Unterabtastung einwandfreie Ergebnisse,
die kontrastreiche Aufnahmen einer Hirnebene zeigen. Es treten sogar aufgrund von
weicheren Kontrastiibergédngen weniger Streifenartefakte auf als bei den Phantomdaten,

die durch ihre vielen Kanten im Objekt der Bildrekonstruktion Probleme bereiten.
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Abbildung 7.24: Vergleich der Gridding-Methode (oben) mit der nichtlinearen Inversion
(unten) mit jeweils 64 Speichen (links) gegen 128 Speichen (rechts).

Der zukiinftige Schritt wird sein, die Bildberechnung auf die signalschwachen, diffu-
sionsgewichteten Daten anzuwenden und zu untersuchen, wie sich die Rekonstruktion

bei geringer Signalintensitét verhélt.

7.5.3 Anwendung auf Herzaufnahmen

In der Herzbildgebung spielt die Eigenschaft eine wichtige Rolle, bei radialer Kodie-
rung in das Objekt ohne Einfaltungsartefakte hineinzoomen zu kénnen. Dadurch kann
im Vergleich zur iiblichen FOV-Grofle bei gleicher Matrix eine verbesserte Auflésung
erzielt werden. Abb. 7.24 zeigt Aufnahmen eines Kurz-Achsen-Blickes des menschlichen
Herzens (mit 1,5 mm Pixel-Auflosung). Beide Algorithmen leiden unter dem Diffe-
renzunterschied zwischen den signalschwachen Herzmuskeldaten und der signalstarken
Bauchwand. Um das Herz einigermafien kontrastreich darzustellen, kann eine Uber-
steuerung der spulennahen Bauchwand nicht vermieden werden. Jedoch kann man trotz
der Einschrédnkungen einen Unterschied zwischen den beiden Rekonstruktionen feststel-
len. Die nichtlineare Inversion schépft mehr Informationen aus den k-Raum-Daten aus,
indem die Spulenprofile in das Bild mit einbezogen werden, was zu einer Rauschun-

terdriickung in den MR-Bildern fiithrt. Fiir die Zukunft muss der Algorithmus in der
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Richtung weiterentwickelt werden, dass die verwendeten Spulenprofile besser auf Herz-
messungen abgestimmt und dadurch mehr Informationen iiber den Herzmuskel gewon-

nen werden konnen.
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Zusammenfassung

Mit Hilfe der turboSTEAM-Sequenz konnten in dieser Arbeit neue Moglichkeiten ersft-
net werden, um die spezifischen Vorteile dieser MRT-Technik fiir geeignete Fragestel-
lungen und Untersuchungen des Menschen zu nutzen. Basierend auf dem SIEMENS
Tim Trio 3 Tesla MR-Gerdt wurden diverse STEAM-Sequenzen entwickelt und die
Schaltungen der Gradienten und Hochfrequenzpulse auf dieses System angepasst. Trotz
der Signalintensitatsproblematik der turboSTEAM-Sequenz besitzt sie vorteilhafte Ei-
genschaften, die im Rahmen dieser Arbeit gezielt eingesetzt und erfolgreich fiir eine
blutfreie Darstellung des Herzens und die Diffusionstensor-MRT des Gehirns weiterent-

wickelt wurden.

Die auf der turboSTEAM-Sequenz basierende Messung des Diffusionstensors (DTT)
liefert Dank der HF-refokussierenden Echos verbesserte Resultate gegeniiber Aufnah-
men mit der EPI-Sequenz, die aufgrund ihrer Gradientenechos bei Suszeptibilitatsdiffe-
renzen an vielen Gewebegrenzen im Korper unter Bildverzerrungen und Falschdarstel-
lungen leidet. Mit Hilfe der GRAPPA-Rekonstruktion, die bei Messung mit multiplen
Spulenelementen eine kartesische Unterabtastung des k-Raums zulésst, konnte die Mess-
zeit fiir Diffusionsmessungen um einen Faktor zwei reduziert werden. Die zusétzlich

eingesetzte Partial-Fourier-Technik zeigte, dass neben einer weiteren Zeitreduzierung
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ein Signalgewinn durch eine kleinere Anzahl von Anregungspulsen und damit hohere
Kippwinkel zu verzeichnen war. Mit der diffusionsgewichteten turboSTEAM-Sequenz
am Gehirn gelang in Verbindung mit geeigneten Algorithmen zur Traktografie eine
hervorragende Darstellung der Faserverbindungen des Corpus Callosum und des Cin-
gulums. Durch eine entsprechend hohe Bildauflésung (1,8 x 1,8 x 1,8 mm?) gelang es,
insbesondere das Cingulum in seine Bestandteile zu separieren und seine Faserstringe

dreidimensional zu kartographieren.

Ein anderes besonders gut geeignetes Anwendungsgebiet ist das Herz, das mit Hil-
fe der turboSTEAM-Sequenz ohne stérende Blutsignale dargestellt werden kann. Die
,Black Blood Imaging“-Eigenschaft wird dabei implizit durch die physikalischen Eigen-
schaften der STEAM-Sequenz erzielt. EKG-getriggerte Multi-Schuss-Messungen liefern
in Atempausen verschiedene Einblicke (2-Kammer-, 4-Kammer-, Kurz-Achsen-Blick)
in die Anatomie des Herzmuskels. Robust und zuverlédssig zeigten sich Herzbilder, die
durch Kombination einer segmentierten k-Raum-Aufnahme mit der GRAPPA-Technik
Messzeiten von unter 100 ms pro Herzzyklus bei einer Auflssung von 1,5 x 1,5 x 6 mm?
erreichen. Durch diese kurzen Messzeiten wird selbst bei Patienten mit Herzrhythmus-
problemen, bei denen die Herzfrequenz sehr viel schneller als bei gesunden Testpersonen

sein kann, eine Messung mit guten Resultaten garantiert.

Die Segmentierung des k-Raums, die bei der Herzbildgebung erfolgreich das Signal
verstérkte, fithrt auch bei Gehirnaufnahmen zu diesem Ergebnis. Allerdings stief die
Anwendung bei diffusionsgewichteten Aufnahmen auf Probleme, da diese extrem emp-
findlich selbst auf kleine Bewegungen reagieren, die durch die Pulsation des arteriellen
Blutes im Gehirn hervorgerufen werden. Dadurch wird den MRT-Daten der einzelnen
Segmente eine jeweils andere Phase aufgeprigt, die bei der Kombination der segmen-
tierten Daten zu Bildartefakten fithrt. Es musste ein Weg gefunden werden, die Pha-
senunterschiede aus den k-Raum-Daten herauszurechnen. Die Losung ergab sich durch
eine Rekonstruktion mittels nichtlinearer Inversion, die innerhalb der Arbeitsgruppe
entwickelt worden ist und sich auf segmentierte Aufnahmen anwenden lasst. Mit Hilfe
dieses Algorithmus gelang es, vergleichbare Ergebnisse zu den GRAPPA-Ergebnissen
mit Partial Fourier-Technik zu erzielen. Die grundsétzliche Beobachtung, dass durch
segmentierte Messungen mehr Signal detektiert werden kann, konnte in diesen Studien
noch nicht vollsténdig genutzt werden, da 1/3 der aufzunehmenden k-Raum-Linien pro
Segment zur Ermittlung der Phasenbestimmung verwendet werden musste. In zukiinf-
tigen Projekten soll darauf hingearbeitet werden, dass das Verhéltnis zwischen der Li-
nienanzahl zur Phasenermittlung und den eigentlichen Messdaten gréfler wird, um die

Magnetisierung besser fiir die Kodierung der Bildinformation zu nutzen.
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Eine andere Methode der k-Raum-Abtastung fithrt von der kartesischen Kodie-
rung zu einem radialen Abtastschema. Die radiale k-Raum-Kodierung profitiert von
einer hoheren Robustheit gegeniiber Bewegungen und einer unverénderten raumlichen
Auflésung bei Unterabtastung. Durch die Umstellung der Sequenz musste ein Bildre-
konstruktionsprogramm (Gridding) geschrieben werden, das die radialen Daten auf die
Gitterpunkte des k-Raums interpoliert, um mittels einer schnellen 2D-FFT die Bilder
berechnen zu kénnen. Die Ergebnisse zeigten, dass mit vergleichsweise wenigen k-Raum-
Speichen MRT-Aufnahmen entstehen, die aufgrund ihrer reduzierten Speichenanzahl
mehr Signal liefern. Allerdings leiden stark unterabgetastete Datensétze unter strea-
king-Artefakten. Daher wurden die gemessenen Daten ebenfalls mit dem nichtlinearen
inversen Algorithmus berechnet. Die auftretenden Artefakte konnten beseitigt werden,

so dass es in Zukunft méglich sein sollte, die Datenakquisition weiter zu verkiirzen.

Bei den im Rahmen dieser Arbeit behandelten Anwendungsgebieten, der Herzmus-
keldarstellung ohne stérende Blutsignale und der Darstellung der Nervenfaserbahnen
im Corpus Callosum und Cingulum mittels Diffusionstensor-MRT, wurden insgesamt
sehr gute Resultate erzielt. Aufgrund der schnellen Datenakquisition bei gleichzeitiger
Unempfindlichkeit gegeniiber Magnetfeldinhomogenitdten ist zu erwarten, dass auch
das klinische Potential der turboSTEAM-Sequenzen weiter wachsen wird. Gleiches gilt

fiir die tierexperimentelle Anwendung in MRT-Systemen mit hochsten Feldstérken.

In der Zukunft erscheint vor allem der Ausbau der radial kodierten turboSTEAM-
Sequenz in Verbindung mit einem entsprechenden Bildrekonstruktionsalgorithmus viel-
versprechend, da diese Variante aufgrund der stark reduzierten Mindestanzahl von Spei-
chen einen erheblichen Signalgewinn durch hoéhere Kippwinkel bei weiterer Messzeit-

verkiirzung verspricht.
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Summary

The aim of this thesis was the further development of a specialized high-speed ima-
ging technique for magnetic resonance imaging (MRI), which is based on stimulated
echoes. Such turboSTEAM sequences benefit from the acquisition of radiofrequency-
refocused echoes that are free from susceptibility-induced image distortions. These phy-
sical properties offer new advantageous opportunities in fields such as cardiac imaging
and diffusion-weighted MRI.

Technically, a major portion of the experimental work was devoted to a reduction of
the image acquisition time without sacrificing image quality as, for example, defined by
spatial resolution and signal-to-noise ratio. In this respect, the simultaneous adaptation
of parallel imaging by the GRAPPA method and partial Fourier encoding significantly
improved the application to diffusion tensor imaging (DTI). The combined approach
achieved much shortened measuring times and in addition improved the signal-to-noise
ratio by allowing for the use of higher flip angles for the acquired stimulated echoes.
The signal boost could be utilized to increase the spatial resolution to an isotropic value
of (1.8 mm)3. A corresponding application for the first time separately identified the
individual components of the human cingulum by DTI-based fiber tractography.

A further technical extension of the turboSTEAM sequence combined parallel ima-
ging with Partial Fourier encoding and segmentation of the k-space. The resulting
multi-shot measurement turned out to be particularly promising for cardiac MRI as
the physical properties of the stimulated echoes destroy the signals from the flowing
blood. Therefore, the otherwise difficult to achieve visualization of the myocardial wall
without the presence of strong signals from ventricular blood is a unique feature of this
application. Blood-free or ,,black blood“ imaging of the human heart using optimized
ECG-gated turboSTEAM with short echo trains is robust against high (and variable)
heart rates and may become an important clinical tool. Preliminary studies revealed ac-
cess to all anatomically defined heart views (e.g., 2-chamber, 4-chamber, and short-axis

views) at 1.5 mm in-plane resolution.

Attempts to exploit similar ideas for segmented diffusion-weighted MRI led to the
problem of different motion-induced phases for the individual k-space segments. In order
to overcome this limitation the image reconstruction was performed with the use of an
iterative non-linear inversion algorithm previously developed in our group. Although
it could be shown that the phase problem may be solved by this approach, the phase

determination of the individual segments required almost 1/3 of the respective echo train
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(or k-space) and should be reduced in future. As a promising option to counter this
requirement, the turboSTEAM sequence was extended from Cartesian to radial k-space
encoding. Accordingly, the image reconstruction by a simple FFT had to be replaced
by the development of a so-called gridding technique which essentially interpolates the
non-Cartesian k-space data to a rectilinear grid. In general, the radial turboSTEAM
version is expected to benefit from the advantageous undersampling properties of radial
trajectories, in particular when combined with iterative image reconstrution by non-

linear inversion.
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