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Liebe Tagungsteilnehmerin, lieber Tagungsteilnehmer,

wir freuen uns, Sie zur 12. Jahrestagung der Deutschen Sektion der ISMRM in
Basel begrissen zu durfen.

Auch in diesem Jahr mochte diese Veranstaltung Nachwuchswissenschaftlern
aus dem deutschsprachigen Raum die Méglichkeit bieten, ihre
Forschungsergebnisse auf dem Gebiet der Magnetresonanzbildgebung und
-spektroskopie zu prasentieren. Wir hoffen, dass wahrend Kaffeepausen und
Abendveranstaltung neue Ideen entstehen und Kontakte geknupft werden.
Ubersichtsvortrage zur Herzbildgebung und quantitativer MRT runden das
Programm der eingereichten Beitrage ab.

Die funf Finalisten des diesjahrigen Gorterpreis-Wettbewerbs werden ihre
Arbeiten am Donnerstag Nachmittag prasentieren. Der Gorter-Preistrager wird
zusammen mit den Autoren des besten Vortrages und des besten Posters zum
Abschluss der Tagung am Freitag um 16:00 Uhr geehrt.

Wir méchten noch alle Mitglieder der Deutschen Sektion der ISMRM an die
Mitgliederversammlung am Donnerstag um 18:00 Uhr erinnern.

Donnerstag Abend freuen wir uns auf ein gemeinsames Nachtessen um 20:00
Uhr im Restaurant Papiermihle.

Schliesslich méchten wir uns noch bei unseren Sponsoren bedanken und

winschen allen eine interessante Tagung.

Die Mitglieder der Abteilung fir Radiologische Physik
am Universitatsspital Basel



Informationen

Tagungsadresse

Zentrum fur Lehre und Forschung (ZLF)
- Kleiner Horsaal -

Universitatsspital Basel

Hebelstrasse 20

CH-4031 Basel

Abendveranstaltung

Restaurant Papiermihle Unisoital
St. Alban-Tal 35 nispita
4052 Basel

Organisation

Seline Schellenberg
Markus Klarhofer
Klaus Scheffler

Radiologische Physik
Institut fir Radiologie
Universitatsspital Basel
Petersgraben 4

CH - 4031 Basel Papiermuhle
Fax: +41 61 265 5351

email: radphysicsbasel@gmail.com

Sponsoren

Wir bedanken uns bei folgenden Firmen fir die finanzielle Unterstitzung der
12. Jahrestagung der Deutschen Sektion der ISMRM:

Siemens Healthcare
F. Hoffmann-La Roche
Bayer Schering Pharma

Rapid Biomedical
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Donnerstag, 22. Oktober 2009
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12:34

12:51
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14:45
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15:45

16:15
16:15

16:45

Registrierung

BegriiBung

U1 - U3: Schwerpunkt MR-Herzbildgebung

U1

U2

u3

Etablierte Indikationen fiir die MRT des Herzens
Jens Bremerich, Basel

Neue Methoden und Anwendungen in der kardiovaskularen MRT
Michael Markl, Freiburg

Methoden und Anwendungen der Kleintier-MR Herzbildgebung: ein Uberblick
Frank Kober, Marseille

--- Kaffeepause ---

V1 - V4: Felder, Spulen & Zellen

Direkte Bestimmung der Magnetfeldverteilung aus Rohdaten der Echoplanar

F. Testud, O. Speck, J. Hennig, M. Zaitsev; Freiburg

May the Force be with You: Real-Time Navigation of an Interventional
Instrument with Ferromagnetic Components
K. Zhang, R. Umathum, A. Krafft, W. Semmler, M. Bock; Heidelberg

Accelerated 3D Passive Marker Tracking for Percutaneous Interventions
F. Maier, A. Krafft, W. Semmler, M. Bock; Heidelberg

Tumorzell-Markierung mit Eisenoxyd-basierten Nanopartikel-MR-

O. Saborowski, F. Santini, M. Fani, P. Robert, J.M. Frohlich, K. Scheffler,

#Na-Magnetresonanztomographie: Entwicklung einer 3D radialen
Messtechnik mit optimierter k-Raum-Abtastdichte und hoher SNR-Effizienz
A.M. Nagel, F.B. Laun, A. Biller, M.A. Weber, C. Matthies, M. Bock, W. Semmler,

Die Detektionsgrenze der MR-Spektroskopie mittels intermolekularen
Nullquantenkohdrenzen in inhomogenen Magnetfeldern

Bildrekonstruktion bei Verwendung nichtlinearer, nichtbijektiver Magnetfelder

G. Schultz, P. Ullmann, H. Lehr, A. Welz, J. Hennig, M. Zaitsev; Freiburg

Magnetresonanztomographie in der Zahnheilkunde

V1
Sequenz

V2

V3

V4
Kontrastmitteln bei 1,5 Tund 3 T
G. Bongartz, H. R. Maecke; Basel
--- Mittagspause ---

G1 — G3: Gorterpreis Vortrage

G1
L.R. Schad; Heidelberg

G2
D.Z. Balla, Tubingen

G3
fir die Signalkodierung in der MRT
--- Kaffeepause ---

G4 — G5: Gorterpreis Vortrage

G4
O. Tymofiyeva; Wirzburg

G5

MikrogefaRbildgebung in pathologischem Gewebe
J. Jikeli, R.T. Ullrich, T.D. Farr, M. Diedenhofen, D. Widermann, S. Wecker,
A. Beyrau, M. Hoehn; KéIn
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17:20

17:25

17:30

17:35

17:40

17:45

17:50

18:00

20:00

Programm

Posterfiihrung P0O1-P0O7

P01 Frontal-lobe dependent functions in treated phenylketonuria: an fMRI study
adopting a color-word matching Stroop task
B. Sundermann, H. Mdller, R. Feldmann, W. Schwindt, J. Weglage, J. Lepsien,
B. Pfleiderer; Mlnster

P02 Kontrastmittelfreie MR-Perfusionsbildgebung der Nieren bei 3T
K. Schewzow, F. Zoellner, L.R. Schad; Mannheim

P03 Diffusionsgewichtete IVIM-Bildgebung der Prostata
J. Dépfert, A. Lemke, L.R. Schad; Mannheim

P04 Erste Ergebnisse zur Validierung der MR-Diffusionsmessung in Gegenwart
von Metallimplantaten
F. Schwab, B. Stieltjes, F.B. Laun; Heidelberg

P05 Optimierte komplexwertige Keyhole-Rekonstruktion von MR-Daten
A.M. Henf, K.-H. Herrmann, C. Ros, J. R. Reichenbach; Jena

P06 Auto-Calibrated k-t SENSE for Coil Limited Reconstructions on a 7 Tesla
Small Animal Scanner
I.P. Ponce, M.A. Lopez, M. Blaimer, F. Breuer, P.M. Jakob, M.A. Griswold,
P. Kellman; Wurzburg

P07 Image artifacts by real-time motion tracking system on a 7T MR scanner and
their compensation
K.A. Danishad, 1.Y. Kadashevich, P. Schulze, D. Stucht, O. Speck; Magdeburg
Mitgliederversammlung

Abendessen im Restaurant Papiermiihle

Freitag, 23. Oktober 2009

9:00
9:00

9:30

10:00

10:30

11:00

11:00

11:05

11:10

11:15

U4 - U6: Schwerpunkt Quantitative MR-Bildgebung

U4 Ganzkérper-Diffusionsbildgebung
Gregor Sommer, Basel

U5 Quantitative SSFP Bildgebung
Klaus Scheffler, Basel

U6 Biochemische MR-Bildgebung des Knorpels bei 3 und 7 Tesla
Siegfried Trattnig, Wien

--- Kaffeepause ---

Posterfiihrung P08-P17

P08 Oxygen-17 (170) MRI at Ultra High Field (7T)
S. Hoffmann, R. Umathum, A. Nagel, M. Bock; Heidelberg

P09 Absolute Quantifizierung von 1H-MR spektroskopisch detektierten
Metaboliten im Gehirn unter Beriicksichtigung von Partialvolumen- und
Relaxationseffekten
M. Erdtel, A. Gussew, R. Rzanny, M. E. Bellemann, J.R. Reichenbach; Jena

P10 Signalverstarkung in der 19F-MR-Bildgebung durch NOE
F. Schmid, M. Tsotsalas, L. De Cola, C. Faber; Mlnster

P11 Solenoids for combined 1H and 19F MRI at 7 Tesla
S.J. Fiedler, T.C. Basse-LUsebrink, M.A. Lopez, P.M. Jakob; Wirzburg
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Four Channel Hole-Slotted Coil Array at 7 Tesla for Parallel Imaging
M.A. Lopez, |.P. Ponce, P. Ehses, F. Breuer, D. Gareis, P.M. Jakob; Wirzburg

The Use of Overlap Decoupling in Hole-Slotted Arrays at 7 Tesla
M.A. Lopez, F. Breuer, P.M. Jakob; Wirzburg

dB/dt-Messsonde zur Erfassung der Exposition niederfrequenter Magnetfelder
J. Grébner, R. Umathum, M. Bock, W. Semmler, J. Rauschenberg; Heidelberg

Freier Induktionszerfall im inhomogenen Magnetfeld einer Kapillare —
Analogie zum gedampften Oszillator
C.H. Ziener, T. Kampf, P.M. Jakob, W.R. Bauer; Wiirzburg

The effect of agglomeration on the efficiency of contrast agents in a two
compartment model
T. Kampf, C.H. Ziener, P.M. Jakob, W.R. Bauer; Wirzburg

The dose makes the poison — Studying toxicity in MEMRI applications
B. Griinecker, S.F. Kaltwasser, Y. Peterse, P.G. Sdmann, M.V. Schmidt,
C.T. Wotjak, M. Czisch; Miinchen

V8: Quantifizierung & Andere Kerne

V5

V6

V7

V8

Parameterquantifizierung mit radialem IR-TrueFISP und EinfluR von
Magnetisierungstransfer und finiter Pulsléange

P. Ehses, V. Gulani, F.A. Breuer, S. Yutzy, N. Seiberlich, P.M. Jakob, M.A.
Griswold; Wirzburg

31P- und 1H-MR-spektroskopische Untersuchungen zu metabolischen
Veranderungen des zerebralen Stoffwechsels bei Alkoholabhangigkeit
J. Magerkurth, N. Schwan, B. Schneider, U. Pilatus; Frankfurt

Untersuchung des Gasflusses wahrend Hochfrequenzbeatmung mittels
19F-Gas-MRT

J. Friedrich, J. Rivoire, A.-W. Scholz, M. Terekhov, R. Kobrich, L. Krenkel, C.
Wagner, L.M. Schreiber; Mainz

My First Parahydrogen-Hyperpolarization: a roadmap
J.-B. Hévener, S. Zwick, J. Leupold, D. von Elverfeldt, J. Hennig; Freiburg

--- Mittagspause ---

V09 — V13: Diffusion & Perfusion

V09

V10

V11

V12

V13

V14

Diffusionseffekte im Dipolfeld bei CPMG-Sequenzen
C.H. Ziener, T. Kampf, P.M. Jakob, W.R. Bauer; Wiirzburg

Q-Ball Phantome mit hoher Diffusionsanisotropie
A. Moussavi, K. Fritzsche, B. Stieltjes, F.B. Laun; Heidelberg

Optimierte Erfassung eingeschrankter Diffusion mittels Diffusions-Kurtosis-
Tensor-Imaging
T.A. Kuder, B. Stieltjes, A. Moussavi, F.B. Laun; Heidelberg

Bestimmung vom IVIM Parameter f mit anatomischen Sequenzen
T. Gaal, B. Stieltjes, F.B. Laun; Heidelberg

Perfusion tensor imaging with dynamic contrast-enhanced MRI: theory and
proof of principle

R.K. Hussain, S. Sourbron, J. Raya, M. Ingrisch, A. Biffar, O. Dietrich, M. Peller, W.
Assmann; Minchen

Ein Kapillar-basiertes MRT-taugliches Phantom zur Simulation und
Validierung der Messung der Gehirnperfusion
A. Maciak; Mainz

--- Preisverleihung Gorter-Award, Poster- und Vortragspramierung ---
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G2

G3

G4

G5

Abstracts der Gorterpreis-Finalisten

»Na-Magnetresonanztomographie: Entwicklung einer 3D radialen Messtechnik mit
optimierter k-Raum-Abtastdichte und hoher SNR-Effizienz

A.M. Nagel, F.B. Laun, A. Biller, M.A. Weber, C. Matthies, M. Bock, W. Semmler,

L.R. Schad; Heidelberg

Die Detektionsgrenze der MR-Spektroskopie mittels intermolekularen
Nullguantenkoh&renzen in inhomogenen Magnetfeldern
D.Z. Balla, Tubingen

Bildrekonstruktion bei Verwendung nichtlinearer, nichtbijektiver Magnetfelder fur die
Signalkodierung in der MRT
G. Schultz, P. Ullmann, H. Lehr, A. Welz, J. Hennig, M. Zaitsev; Freiburg

Magnetresonanztomographie in der Zahnheilkunde
O. Tymofiyeva; Wirzburg

Mikrogefallbildgebung in pathologischem Gewebe
J. Jikeli, R.T. Ullrich, T.D. Farr, M. Diedenhofen, D. Widermann, S. Wecker, Beyrau,
M. Hoehn; KéIn



%’Na-Magnetresonanztomographie:
Entwicklung einer 3D radialen Messtechnik mit optimierter
k-Raum-Abtastdichte und hoher SNR-Effizienz

A.M. Nagel', F.B. Laun’, A. Biller*®, M.A. Weber®, C. Matthies',
M. Bock', W. Semmler’ und L.R. Schad*

1 Medizinische Physik in der Radiologie, Deutsches Krebsforschungsforschungszentrum, Heidelberg
2 Radiologie, Deutsches Krebsforschungsforschungszentrum, Heidelberg

3 Diagnostische und Interventionelle Radiologie, Universitatsklinikum Heidelberg

4 Computerunterstitzte Klinische Medizin, Universitat Heidelberg, Mannheim

Einleitung:
Natriumionen (**Na) spielen in vielen Schliisselprozessen auf zellulirer Ebene eine wichtige Rolle. So

sorgt die Natrium-Kalium-Pumpe in gesunden Zellen dafiir, dass die extrazellulire *Na-Konzentration etwa 10-
fach hoher ist als die intrazellulire Konzentration. Anhaltende Verdanderungen dieses Konzentrationsgradienten
weisen auf pathologische Prozesse hin. Daher bietet sich die **Na-Magnetresonanztomographie (MRT) an, um
funktionelle Gewebeverdanderungen sehr friih zu erkennen. Das kleinere gyromagnetische Verhéltnis
(y(H)»(*Na) ~ 4) und die geringere Konzentration im Vergleich zur konventionellen 'H-Bildgebung
(c("H)/c(**Na) = 1000 - 5000) fiihren zu einem in vivo >’Na-Signal, dass etwa 10 000 bis 50 000-fach niedriger
ist als das Signal der "H-MRT. AuBerdem besitzt *Na im Gegensatz zu 'H einen Kernspin von 3/2. Dies fiihrt in
Gewebe zu einer schnellen, bi-exponentiellen 7,-Relaxation und erfordert Pulssequenzen, die sehr kurze
Echozeiten (TE < 0,5 ms) ermdglichen. Um diese kurzen Echozeiten zu erreichen, wurden bisher vor allem 3D-
radiale k-Raum-Auslesetechniken (3D-RAD) (1,2) und 3D Twisted Projection Imaging (TP]) (3) verwendet. TPI
hat im Vergleich zu 3D-RAD eine hohere Signal-zu-Rausch (SNR)-Effizienz, weist aber den Nachteil
komplizierterer k-Raum-Trajektorien und hoherer Anforderungen an das Gradientensystem auf.

Unter der Annahme, dass das Rauschen der aufgenommenen k-Raum-Daten einer Gauf3-Verteilung mit
der Varianz o2 geniigt, ist die Varianz o;” im Bildraum durch folgenden Zusammenhang gegeben':

v, 2
2 o,
ol j % dv, (GL 1)

Vi ist das abgetastete Volumen des k-Raums und D(k) die Abtastdichte am Punkt k. Eine homogene
Abtastdichte minimiert das Rauschen (4). Die Auswirkung einer inhomogenen Abtastdichte auf das Rauschen im
Ortsraum bei gleichbleibender Aufnahmezeit lasst sich durch den Effizienzfaktor

o

’7 — i,hom. (Gl 2)
Gi,inhom.

beschreiben. Dabei ist 6;pom die Standardabweichung im Bildraum bei homogener Abtastung und G;pom. der

entsprechende Wert bei ungleichméBiger Verteilung der Abtastpunkte. Eine dreidimensionale radiale k-Raum-

Auslese mit der Gradientenstiarke G(k) fithrt zu folgender Abtastdichte:

1
4r k*G(k)
Fir die 3D-RAD-Sequenz ergibt sich damit unter Vernachldssigung der Gradientenanstiegszeit ein
Effizienzfaktor 77 = ,/5/9 = 0.745. D.h., durch eine theoretisch mdgliche, vollstindig homogene Abtastung des

k-Raums (7 = 1) kann das Rauschen um 25,5% reduziert und damit das SNR um 34,2% vergroBert werden. Da
alle bekannten “*Na-MRT-Techniken unter einem sehr geringen SNR leiden, ist das Hauptziel dieser Arbeit, die
Abtastdichte der 3D-RAD-Sequenz so anzupassen, dass eine homogenere Abtastung erreicht wird.

D(k) o (GlL.3)

3D-radiale Messtechnik mit optimierter k-Raum-Abtastdichte:

Um einen mdglichst groen Teil des k-Raums homogen abzutasten, wurde die Gradientenform, d.h. die
Geschwindigkeit der Abtastung im k-Raum, so angepasst, dass in jeder Kugelschale des k-Raums die iiber diese
Kugelschale gemittelte Abtastdichte konstant bleibt. Die Anforderungen an die Gradientenform ergeben sich aus
Gl. 3 und aus der Bedingung, dass fiir k > ko = k(ty) die gemittelte Abtastdichte gleich D(ko) sein soll:

1 1

4z k* G(k)  4mk,’ G(k,)
Die minimalen Werte von k, und t, sind durch die Gradienten-Hardware beschrankt.

(GL 4)

! Dieser Zusammenhang folgt unmittelbar aus dem Parsevalschen Satz der Fourier-Theorie.

G1



1 -
Mit G(t) =—k und = v ergibt sich aus Gl. 4: H
¥ 2 :
. 2 :
k() = »G,—%. , J— :
( ) 74, k(t)z (Gl 5) G3p-Rrap E(’ i.A: B
Diese Differentialgleichung wird durch folgenden Ausdruck geldst:
k(t) =339k G, (1 — 1,) + K (GL6)  Cowmn ™)
Die Gradientenstérke ist proportional zur Ableitung von Gl. 6: '4’_“»

2

G(t) =k2G,3pk2G,(t—1,)+k}) 3 fire>s,  (GL7)
Die entsprechende Form der Auslesegradienten ist schematisch in :
Abb. 1 dargestellt (Gpasp.rap)- Wahrend der erste Teil (A und B) Abb. 1: Gradientenform der 3D-RAD
trapezformig ist, ist der zweite Teil (C) nach Gl. 7 geformt. Dies und der DA-3D-RAD-Sequenz. Der
fiihrt dazu, dass im AuBenbereich des k-Raums die Geschwindigkeit Auslesegradient Gp.sp.rap kann in drei
der k-Raum-Trajektorie gerade so stark abnimmt, dass die mittlere A4bschnitte unterteilt werden: Rampen-
Abtastdichte  konstant  bleibt. Die  oben  beschriebene Bereich (4), konstanter Teil (B),
dichteangepasste Form der Auslesegradienten fiihrt dazu, dass die dichteangepasster Teil (C).
jeweiligen k-Raum-Positionen im Vergleich zur konventionellen radialen Auslese (3D-RAD) frither
aufgenommen werden. Eine Berechnung des Effizienz-faktors (Gl. 2) ergibt fiir die oben beschriebene Auslese
des k-Raums:

1<
<

—
VTE Tro

1
77\/361691 1

(GL 8)

+——((p, +p3)5 _pf;)PB +—1-(p, +P3)3)2

s, Je
fa, fp und fc geben die Bruchteile der Auslesezeit an, die fiir den Anstieg des Gradienten (A), fiir den konstanten
Teil (B) und den Teil mit der angepassten Abtastdichte (C, vgl. Abb. 1) benétigt werden. ps und pg sind die
entsprechenden Bruchteile des k-Raum-Radius. Gl. 8 zeigt, dass der trapezformige Teil des Gradienten so kurz
wie moglich sein sollte, um die bestmogliche Effizienz zu erhalten.

Vergleich der DA-3D-RAD-Sequenz mit einer konventionellen 3D-RAD-Sequenz:

a) Simulation der Punktantwortfunktion (PSF):

Um die entwickelte DA-3D-RAD-Sequenz mit einer konventionellen 3D-RAD-Sequenz zu vergleichen
und um die optimalen Sequenz-Paramter bestimmen zu kdnnen, wurde die Punktantwortfunktion (PSF)
simuliert. Die optimale Auslesezeit wurde dabei, wie in (5) vorgeschlagen, als die Auslesezeit definiert, bei der
das SNR fiir ein punktformiges Objekt maximal wird. Fiir groBere Objekte ist diese Definition daher ein
Kompromiss aus der Maximierung des SNRs und einem noch tolerierbaren Verlust an Auflosungsvermogen
durch den 7,"-Zerfall. Das SNR eines punktformigen Objektes ist dabei proportional zur Amplitude der PSF und
proportional zur Wurzel aus der Auslesezeit’:

SNR o PSF(0)-\[T,, (GL.9)

Die PSFs wurden fiir verschiedene Verhiltnisse Tzo/7> simuliert. Der Verlust an Auflosung durch T " Zerfall
wurde dabei durch die Halbwertsbreiten der PSFs charakterisiert und das SNR aus den Amplituden der PSFs
mit Gl. 9 berechnet. Es wurden Simulationen fiir die 3D-RAD-, die DA-3D-RAD- und fiir eine DA-3D-RAD-
Sequenz mit vollstindig angepasster Abtastdichte (K-DA-3D-RAD-Sequenz) durchgefiihrt. Letztere Sequenz
stellt den theoretischen Idealfall dar, der aufgrund von Hardware-Einschrankungen nicht realisiert werden kann.
Fiir die ersten beiden Sequenzen wurden die Parameter der Auslesegradienten so gewihlt, wie sie mit typischen
Gradientensystemen bei einer Auslesezeit von Tro =5 ms und einer Aufldsung von (4 mm)® erreicht werden
konnen. Die Ergebnisse der Simulationen sind in Abb. 2 dargestellt. Fiir alle drei untersuchten
Sequenztechniken gibt es eine optimale Auslesezeit, fiir die das relative SNR (SNR normiert auf 3D-RAD-
Sequenz) ein Maximum annimmt. Bei der DA-3D-RAD-Sequenz tritt dieses Maximum bei einer lingeren
Auslesezeit als bei der 3D-RAD-Sequenz auf. Des Weiteren sind die relativen SNR-Werte der DA-3D-RAD-
Sequenz bei allen Auslesezeiten groBer als bei der 3D-RAD-Sequenz. Bei letzterer Technik nehmen die
relativen SNR-Werte mit zunehmender Auslesezeit aulerdem deutlich stirker ab als bei der DA-3D-RAD-
Sequenz. Die relativen SNR-Werte der verwendeten DA-3D-RAD-Sequenz liegen bereits recht nahe an den
Werten des nur theoretisch moglichen Idealfalls der K-DA-3D-RAD-Sequenz.

’Der SNR-Vorteil der DA-3D-RAD-Sequenz aufgrund der homogeneren Abtastdichte ist hier nicht
beriicksichtigt.
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Abb. 2: a) Amplituden der PSF als Funktion der relativen Auslesezeit (Tgo/T5"). Die Normierung erfolgte auf
die Amplitude der PSF der 3D-RAD-Sequenz ohne T, -Zerfall. Die Amplitude der PSF nimmt mit zunehmender
Auslesezeit bei der 3D-RAD-Sequenz deutlich schneller ab als bei der DA-3D-RAD-Sequent.
b) Relatives SNR als Funktion der Auslesezeit bei konstanter Repetitionszeit. Die Normierung erfolgte auf das
maximale SNR, das mit der 3D-RAD-Sequenz erreicht wurde. Es zeigt sich, dass das SNR der DA-3D-RAD-
Sequenz fiir alle Auslesezeiten groffer ist als bei der 3D-RAD-Sequenz. Die nur theoretisch mogliche
vollstindige Anpassung der Abtastdichte (K-DA-3D-RAD) fiihrt zu einem geringfiigig hoheren SNR im
Vergleich zu der DA-3D-RAD-Sequenz.
¢) FWHM der Punktantwortfunktionen als Funktion der Auslesezeit. Bei langen Auslesezeiten (Tro > 4 T 5"
nimmt die Verbreiterung der FHWM bei der 3D-RAD- deutlich stéirker zu als bei der DA-3D-RAD-Sequenz.

Die optimalen Parameter Txo/T, fiir die einzelnen Sequenzen und das dazugehérige relative SNR sind in
Tabelle 1 aufgefiihrt. Es sei angemerkt, dass dieser Zuwachs des relativen SNRs durch eine effizientere
Signalaufnahme in Anwesenheit von transversaler Relaxation erfolgt und damit auf der ,,Signalseite zu einem
grofleren SNR beitrdgt. Wird zusétzlich das verminderte Rauschen beriicksichtigt, das sich durch die
homogenere k-Raum-Abtastung ergibt (vgl. Gl. 8), so erfolgt ein weiterer Zuwachs des SNRs. Beide Beitrdge
zusammengefasst ergeben den SNR-Gewinn, der ebenfalls in Tabelle 1 angegeben ist. Alle Werte sind dabei
relativ zu den Optima der 3D-RAD-Sequenz angegeben. Fiir lingere Auslesezeiten werden deutlich groBere
Unterschiede erreicht.

Tab. 1: Optimale Auslesezeiten der verschiedenen Sequenzen, ausgedriickt in Vielfachen der T, -Relaxationszeit
(Tro/T5"). Zusdtzlich ist das relative SNR der einzelnen Sequenzen im Vergleich zu der 3D-RAD-Sequenz
angegeben. Die Werte sind jeweils bezogen auf die Optima der einzelnen Sequenzen. Der komplette SNR-
Gewinn, der sich zusammen mit der Effizienz n (vgl. Gl. 8) ergibt, ist ebenfalls angegeben.

Sequenz 3D-RAD DA-3D-RAD K-DA-3D-RAD
Tro/Ts 0,69 1,18 1,26
relatives SNR 1,00 1,25 1,28
n 0,75 0,97 1,00
SNR-Gewinn 1,00 1,63 1,71

b) 3D-RAD und DA-3D-RAD Auslese bei in vivo-Anwendungen:

Um das Verhalten der Sequenzen bei Anwendungen in vivo zu untersuchen, wurden Bilder des Kopfes
eines gesunden Probanden aufgenommen (Abb. 3). Hierbei wurde der Einfluss der Auslesezeit auf die
Bildqualitdt und das SNR untersucht. Dazu wurde die Auslesezeit variiert (7zo = 5/10/20/30/40 ms) und alle
anderen Sequenzparameter unverdndert gelassen. Fiir eine bestmdgliche Vergleichbarkeit wurden die einzelnen
in vivo-Messungen ohne eine Neupositionierung des Probanden durchgefiihrt.

Die Bilder in den oberen Reihen sind mit der 3D-RAD-Sequenz und die Bilder in den unteren Reihen
mit der DA-3D-RAD-Sequenz aufgenommen. Die verwendete Auslesezeit Tzo nimmt von links nach rechts zu.
Die DA-3D-RAD-Sequenz fiihrt zu einer besseren Aufldsung (vgl. z.B. Schidelkalotte) und zu einem grofleren
SNR in den nicht gefilterten Aufnahmen. In den Glaskdrpern der Augen wird mit der DA-3D-RAD-Sequenz ein
1,2 bis 1,4-fach hoheres SNR als mit der 3D-RAD-Sequenz erreicht. Im Hirngewebe ist der SNR-Vorteil der
DA-3D-RAD-Sequenz deutlich groBer (1,5- bis 1,8-fach). Mit zunehmender Auslesezeit nehmen insbesondere
bei der 3D-RAD-Sequenz die Verschmierungs-Artefakte deutlich zu. Bei Auslesezeiten von Tzo = 30 ms und
Tro =40 ms lassen sich mit der 3D-RAD-Sequenz die Schidelkalotte und das Hirngewebe nicht mehr getrennt
voneinander auflosen. Im Gegensatz hierzu ist dies mit der DA-3D-RAD-Sequenz bei allen verwendeten
Auslesezeiten moglich.

Inhomogenitéten des Grundmagnetfeldes B, fithren bei kartesischen k-Raum-Auslesetechniken zu
Bildverzerrungen. Im Vergleich hierzu sind die entstechenden Artefakte bei radialen Auslesetechniken
komplizierter und fithren auch zu einer Verschlechterung der Auflésung (6). Insbesondere bei hohen
Magnetfeldstirken stellen By-Inhomogenititen ein Problem fiir die MR-Bildgebung dar.
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Abb. 3: Ausgewdhlte Schichten von 3D-Datensdtzen
des Kopfes eines gesunden Probanden. Es wurden
verschiedene Auslesezeiten (Tro = 5/10/20/30/40 ms)
bei  konstanter  Repetitionszeit (TR =50 ms)
verwendet.

Verwendete Parameter: TE=0,2ms, TR =50 ms,
o="7T7° 1 Mittelung, 13000 Projektionen, FOV
=256x256x256 mm®,  Auflosung:  4x4x4 mm’,
interpoliert auf 128x128x64 Bildpunkte, By =3T.

Die mit der DA-3D-RAD-Sequenz aufgenommenen
Bilder zeigen ein signifikant hoheres SNR und
geringere Verschmierungs-Artefakte.
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Eine gute Magnetfeldhomogenitit fiir zwei Objekte gleichzeitig zu erreichen ist schwieriger als die
Magnetfeldhomogenitit fiir den Kopf zu optimieren. Daher wurden verschiedene Datensdtze von beiden
Unterschenkeln eines gesunden Probanden bei By=7 T aufgenommen. Vor den Aufnahmen wurde die
Magnetfeldhomogenitidt mit der automatischen Shimming-Prozedur optimiert und danach alle Messungen mit
unverdnderten Einstellungen fiir den Shim durchgefiihrt. Exemplarische Schichten sind in Abb. 4 gezeigt.

Von B;-Inhomogenititen und chemical-shift Artefakten abgesehen, wird mit der kartesischen 'H-
FLASH-Sequenz eine gute Bildqualitit erreicht (Abb. 4a). Dagegen treten bei den mit den radialen
Auslesetechniken aufgenommenen “*Na-Bildern deutliche Verzerrungen und Ausléschungen insbesondere im
rechten Unterschenkel auf. Bei einer Auslesezeit von (7o = 20 ms) sind diese Artefakte bei der 3DRAD-
Sequenz so stark ausgeprégt, dass der rechte Unterschenkel fast vollstindig ausgeloscht wird (Abb. 4b). Im
Gegensatz hierzu fallen die Artefakte bei den Bildern, die mit der DA-3D-RAD aufgenommen wurden, deutlich
geringer aus. Bei der kiirzeren Auslesezeit (7zp = 5 ms) treten bei der DA-3D-RAD-Sequenz fast keine Artefakte
mehr auf, dagegen fiihrt die 3D-RAD-Technik noch zu deutlichen Verzerrungen beim rechten Unterschenkel
(Abb. 4c).

a) 'H, 73-FLASH
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Abb. 4: Aufnahmen vom Unterschenkel eines gesunden Probanden bei By = 7 T. Mit der kartesischen 'H-
FLASH-Sequenz wird eine gute Bildqualitit erreicht (a). Im Gegensatz hierzu treten bei den radialen *Na-
Auslesetechniken insbesondere beim rechten Unterschenkel deutliche Verzerrungen und Verschmierungen auf
(b, c). Obere Reihe: 3D-RAD-Sequenz, Untere Reihe: DA-3D-RAD-Sequenz. Die aufiretenden Artefakte sind
bei der DA-3D-RAD-Sequenz geringer ausgeprdgt als bei der 3D-RAD-Sequenz. Verwendete Parameter: a) TE
=373 ms, TR = 10 ms, Tro = 5 ms, a = 25°, Auflosung: 1x1 mm?, Schichtdicke: 4 mm, FOV = 256x256 mn’.
b, ¢) TE = 0,5 ms, 13000 Projektionen, FOV = 256x256x256 mm3, Hanning-Filterung. b) Tro = 20 ms, TR =
30ms, a = 68°, Auflosung: 4xdxd mm’, auf 128x128x128 Bildpunkte interpoliert. 3D-RAD: G = 0,56 mT/m.
DA-3D-RAD: Gy=4,61 mT/m, t,= 0,5 ms, Messzeit: 6 min 30 s. ¢) Tro =5 ms, TR = 6 ms, a = 35°, Auflosung:
5x5x5 mm?®, auf 102x102x102 Bildpunkte interpoliert. 3D-RAD: G = 1,78 mT/m. DA-3D-RAD: G, = 10 mT/m,
to=0,25 ms, 4 Mittelungen, Messzeit: 5 min 12 s.

Diskussion und Ausblick:

Da die Glaskorper der Augen eine vergleichsweise lange T 2*—Relaxationszeit besitzen (T 2* > Tro), ist
der gemessene SNR-Zuwachs (20 bis 40%) in guter Ubereinstimmung mit dem theoretisch, bei
Vernachlissigung der 7,™-Relaxation, zu erwartenden SNR-Zuwachs (34%). Im Hirngewebe weisen groBere
Unterschiede zwischen der 3D-RAD- und der DA-3DRAD-Sequenz darauf hin, dass hier Relaxationseffekte die
Unterschiede verstdrken (vgl. Abb. 2). Dies ldsst sich dadurch erkldren, dass bei der DA-3D-RAD-Sequenz bei
gleicher Auslesezeit die einzelnen k-Raum-Positionen zeitlich frither abgetastet werden und so weniger Signal




durch T ;—Relaxation zerfallen ist. Bei Vorhandensein von By-Inhomogenitédten wird daher bei der DA-3D-RAD-
Sequenz an den jeweiligen k-Raum-Positionen eine kleinere Phase akkumuliert, wodurch auch die Anfilligkeit
fiir By-Inhomogenitits-Artefakte geringer ausfallt.

Im Vergleich zu einer TPI-Sequenz (Kombination aus 3D-RAD und spiralformiger k-Raum-Auslese)
(3) bietet die entwickelte DA-3D-RAD-Sequenz den Vorteil einfacherer k-Raum-Trajektorien. Mit einer TPI-
Sequenz konnen die gleichen kurzen Echozeiten wie mit der DA-3D-RAD-Sequenz erreicht werden. Auflerdem
wird der duflere k-Raum bei TPI-Sequenzen ebenfalls homogen abgetastet. Damit ergibt sich fiir beide
Sequenztechniken die gleiche SNR-Effizienz, sofern bei beiden Sequenzen der gleiche Anteil des k-Raums
homogen abgetastet wird. Aufgrund geringerer Anforderungen an die Gradientenanstiegsrate kann bei DA-3D-
RAD-Sequenzen jedoch ein groferer Bereich des k-Raums homogen abgetastet werden. Damit ergibt sich vor
allem bei kurzen Auslesezeiten (7zo<20 ms) eine hohere SNR-Effizienz fiir die DA-3D-RAD-Sequenz. Im
Gegensatz hierzu bieten TPI-Sequenzen den Vorteil, dass die Anzahl der Projektionen, die bei typischen
Sequenzparametern zur Erfiillung des Nyquist-Kriteriums notwendig ist, deutlich (> 50%) gegeniiber der
radialen Auslese reduziert werden kann. Fiir die *Na-MRT ist das jedoch nur bei langen Repetitionszeiten
(Tro > 50 ms), d.h. bei einem Spindichte-Kontrast, von Relevanz. Bei radialer k-Raum-Auslese kann selbst bei
einer deutlichen Unterabtastung eine gute Bildqualitit erreicht werden, so dass diese auch bei langen
Repetitionszeiten (d.h. bei einem Spindichte-Kontrast) angewendet werden kann, ohne dass es zu klinisch
inakzeptablen Messzeiten kommt.

Die DA-3D-RAD-Abtastung wurde fiir eine ungefilterte Bildrekonstruktion optimiert. Bei
Anwendungen, in denen eine Filterung (z.B. Hanning-Filter) verwendet wird, empfiehlt sich eine Anpassung der
Abtastdichte an die verwendete Filterfunktion. Eine weitere spektrale Wichtung der k-Raum-Positionen bei TPI-
Sequenzen, die den 7T, -Zerfall beriicksichtigt, wurde von Boada et al. (7) vorgeschlagen. Damit konnte
ebenfalls ein hoheres SNR erreicht werden. Da die relative Abtastdichte nur von dem aktuellen k-Raum-Radius
und der gerade vorliegenden Gradientenamplitude abhingt, kann eine derartige Anpassung auch leicht bei der
DA-3D-RAD-Sequenz vorgenommen werden. Wegen geringerer Anforderungen an die Gradientenanstiegsrate
kann hier sogar ein groBerer k-Raum-Bereich dichteangepasst abgetastet werden, wodurch sich bei der DA-3D-
RAD-Sequenz ein etwas grolerer SNR-Anstieg als bei der TPI-Sequenz erwarten lésst.

Weitere mogliche Einsatzgebiete fir die DA-3D-RAD-Sequenz sind neben der Bildgebung von
Quadrupolkernen (z.B. *Na, '0) 'H-Anwendungen, in denen sehr kurze Echozeiten benotigt werden (z. B.
Muskuloskeletale- und Lungen-Bildgebung). Wegen den bei diesen Anwendungen teilweise verwendeten 2D
radialen Techniken, bietet sich eine Anpassung der Abtastdichte auch fiir 2D radiale Sequenzen an, die analog
zum 3D Fall erfolgen kann. Der bei Vernachldssigung von 7, -Relaxationseffekten zu erwartende SNR-Anstieg
(15%) fillt allerdings etwas geringer aus als bei der DA-3D-RAD-Sequenz (34%). Bei den kurzen T,'-
Relaxationszeiten ist jedoch, dhnlich wie bei der DA-3D-RAD-Sequenz, ein zusétzlicher SNR-Gewinn durch
Relaxationseffekte zu erwarten.

Die entwickelte Sequenztechnik ermdglicht gleichzeitig sehr kurze Echozeiten (7E < 0,5 ms) und eine
hohe SNR-Effizienz. Des Weiteren zeigt sie im Vergleich zu einer konventionellen 3D-RAD-Sequenz auch eine
deutlich geringere Anfilligkeit fiir Artefakte, die durch schnelle transversale Relaxation und By-Inhomogenitéten
entstehen.

Bemerkung: Teile dieses Abstracts wurden in folgenden Verodffentlichungen publiziert: (8,9)

Danksagung: Vielen Dank an Prof. Moser und Prof. Trattnig (Medizinische Universitit Wien) fiir die
Moglichkeit Natrium-Messungen an einem 7T-Tomographen durchfiithren zu diirfen.
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Die Detektionsgrenze der MR-Spektroskopie mittels intermolekularen
Nullguantenkoharenzen in inhomogenen Magnetfeldern
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Der vorliegende Abstract ist eine Zusammenfassung eines Teils der Doktorarbeit von D.Z. Balla, durchgefiihrt am Lehrstuhl
fiir Experimentelle Physik 5, Universitit Wiirzburg, unter der Betreuung von Prof. Dr. Cornelius Faber

1. Einfihrung

Die Magnetresonanzspektroskopie (MRS) ermdglicht
die Messung relativer Verdnderungen oder sogar die
absolute Quantifizierung von bestimmten Metaboliten
im lebenden Organismus. Voraussetzung fiir hoch-
wertige MR-Spektren ist eine hervorragende Homo-
genitit des Hauptmagnetfeldes (By). Feldverzerrungen
kann man mit externen Shim-Spulen bis zu einem
bestimmten Grad kompensieren und damit die von
ihnen verursachte spektrale Linienverbreiterung redu-
zieren. Dennoch sind anatomische Bereiche oder
Probenregionen, die Strukturen mit stark unter-
schiedlichen magnetischen FEigenschaften (Suszepti-
bilitdtsspriinge) beinhalten (wie z.B. Luft-Wasser-
Uberginge, Knochen-Muskel-Grenzregionen  oder
Gewebe, die mit exogenem Kontrastmittel (z.B. Eisen-
oxidpartikeln) markiert sind) von einer MRS-Unter-
suchung in der Regel ausgeschlossen. Sogenannte
,resolution enhancement“ Methoden, wie die MRS
mittels  intermolekularen  Nullquantenkohdrenzen
(1ZQC) [1] wurden dazu entwickelt, um MRS auch in
sehr inhomogenen Magnetfeldern zu ermdglichen.
Erfolgreiche Anwendungen der iZQC-MRS wurden
bisher in der Gegenwart von linearen Magnetfeld-
gradienten entlang eines Probenréhrchens [1], in einem
driftenden 25-T-Magneten [2], und in vivo in Kalt-
bliitern [3] sowie in Warmbliitern [4-7] demonstriert.
Um die Anwendbarkeit der iZQC-MRS fiir andere
Proben oder Organe (z.B. Epithel der Lunge, griine
Blitter, Gewebe mit exogenen Kontrastmitteln) zu
analysieren, muss man erst ihr Verhalten unter
kritischen Bedingungen und ihre Grenzen ermitteln.
Frithere Analysen der Methode befassten sich nur mit
der Theorie in der Gegenwart von makroskopischen
Feldverzerrungen. Viel grundlegender fiir reale Proben
sind aber die Effekte der mesoskopischen und
mikroskopischen Inhomogenititen, die im Rahmen
dieser Arbeit zum ersten Mal untersucht wurden [8].

2. Theoretische Grundlagen

Nullquantenkohdrenzen entstehen in Ensembles von
gekoppelten Spins. In einem Zweispinsystem, wo Spin
I und Spin S durch die intermolekulare Dipol-Dipol-

Wechselwirkung gekoppelt sind, besteht die Mdoglich-
keit intermolekulare Doppel-, Ein- und Nullquanten-
kohérenzen zu erzeugen. Die intermolekularen Dipol-
Dipol-Wechselwirkungen (Djs) werden in der MRS-
Theorie in Fliissigkeiten wegen ihrer schwachen
Intensitdt (Dig ~ rIS'S), die von der Distanz zwischen
den Spins r;g abhdngt, und ihrer Annullierung bei
radialer Symmetrie (Dis ~ 3cos’0g — 1, mit O =
Winkel zwischen Distanzvektor und B,), vernach-
lassigt. Die radiale Symmetrie der Larmor-Frequenz
(oo(r)) in einer Fliissigkeit besteht aber nur im Fall
einer homogenen sphérischen Probe. Eine MR-
Pulssequenz, die Feldgradienten verwendet, kann diese
Symmetrie brechen und wegen der mit dem Quadrat
der Distanz (r;s”) zunehmenden Anzahl der Kopplung-
en ist die Vernachldssigung ihres Gesamteinflusses auf
die Entwicklung einzelner Spins nicht mehr giiltig.
Klassisch betrachtet, kann man in jedem Punkt r einer
Probe den Einfluss der intermolekularen Dipol-Dipol-
Kopplungen als einen schwachen Beitrag der modu-
lierten z-Magnetisierung (M,(r)) zum lokalen Magnet-
feld, das sog. ,,distant dipolar field* (DDF), sehen:

1-3cos’ 0 .
By (1) :Z_;jﬁ[mz (r)z2-M(r)]dr'- ()

Das DDF spielt die Schliisselrolle in der Detektion
vom iZQC-Signal. Um Riickschliisse iiber die Eigen-
schaften und Entwicklung der Magnetisierung in einer
iZQC-Pulssequenz zu ziehen, ist es von Vorteil, nach
Vereinfachungen des obigen Ausdrucks zu suchen.
Durch eine Fourier-Transformation entsteht aus dem
dreidimensionalen rdumlichen Integral eine lineare
Funktion im k-Raum:

B,,p: (k) :%[3(12.2)2 —1}[3MZ (k)z-M(k)]. )

Gleichung (2) ist allgemein giiltig und ist die Basis fiir
numerische Simulationen der iZQC-Signalentwick-
lung. Analytische Losungen des gleichen Problems
wurden bisher nur fiir den Spezialfall einer starken
eindimensionalen Modulation der Magnetisierung, mit
Richtungsvektor s und Koordinate s = r - s, gefunden
[9-11]. In diesem Fall befinden sich die Fourier-Kom-
ponenten von M(r), die nicht Null sind, entlang der



Richtung definiert nach k || s im k-Raum. Somit gilt
der gleiche Ausdruck im Realraum wie im k-Raum,

B,y ()= %[3@-2)2 -1][3M, (s)2-M(s)]. @)

Das DDF entsteht nach einer iZQC-Pulssequenz,
gezeigt in ihrer einfachsten Form in Abbildung 1. Nach
dem ersten 90°-Puls erzeugt der Korrelationsgradient
(CG) im rotierenden Koordinatensystem eine eindi-
mensionale Phasenmodulation der Transversalmagne-
tisierung. Der B-Puls klappt, abhidngig von seinem
Winkel, einen Teil der Magnetisierung zuriick in die z-
Richtung. Die Phasenmodulation der Transversalmag-
netisierung und die Amplitudenmodulation der Longi-
tudinalmagnetisierung sind komplementér. Das so ent-
standene DDF beeinflusst die lokale Prizessions-
frequenz der Spins, und die rdumlichen Phasenunter-
schiede werden wihrend t, teilweise ausgeglichen.
Dies fiihrt zu einer Rephasierung der Transversal-
magnetisierung und ermoglicht die Detektion des sog.
iZQC-Signal. Je stirker das DDF ist desto schneller
baut sich das Signal auf.

90° B

t1 CG t2

Abbildung 1: Pulssequenz fiir die Akquisition von iZQC-
Spektren. RF-Pulse sind als leere Balken mit ihrem Winkel
als Uberschrift dargestellt. CG ist der sog. Korrelationsgra-
dient, der die eindimensionale Modulation der Magnetisie-
rung erzeugt. Entlang der Zeitkoordinate t, wird das NMR-
Signal (FID) aufgezeichnet. Die Zeit t; wird wéhrend der
mehrfachen Wiederholung der Sequenz schrittweise erhoht
und erzeugt die zweite spektrale Dimension. Nach zweidi-
mensionaler Fourier-Transformation der auf diese Weise
registrierten FIDs wird das iZQC-Spektrum rekonstruieren.

Die Amplitude des iZQC-Signals hingt vom Produkt
der Longitudinal- und Transversalmagnetisierung
M,M" ab. Auf Grund der Abhingigkeit der Gleich-
gewichtsmagnetisierung vom Hauptfeld (My, ~ By)
folgt, dass hohe Magnetfelder das DDF und auch das
iZQC-Signal erhohen. Des Weiteren ist die Amplitude
vom DDF und somit die Geschwindigkeit der Repha-
sierung maximal, wenn = 90° wird. Fiir einen B-Puls
von 90° werden homonukleare iZQCs kein Signal er-
zeugen, was im Fall von wasserhaltigen Proben, wie
biologischen Geweben, zu einer intrinsischen Wasser-
unterdriickung fiihrt. Abbildung 2 zeigt die Skizze
eines iZQC-Spektrums mit den wichtigsten spektralen
Strukturen am Beispiel eines 2-Spin-Systems. Ein § =
90°-Puls wiirde die Ausloschung der Axial-Peaks,
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Abbildung 2: Skizze eines iZQC-Spektrum in einem 2-
Spinsystem. Rot gezeichnet sind die Axial-Peaks, erzeugt
von Kopplungen zwischen Spins der gleichen Spezies
(homonuklear). Die griinen Peaks sind Cross-Peaks, erzeugt
von heteronuklearen Kopplungen. Entlang der direkten
Dimension (f;) entstehen Peaks bei der Larmor-Frequenz der
Spins. Entlang der indirekten Dimension (f;) entstehen
Peaks bei der Differenz der Larmor-Frequenzen und die
Effekte der Magnetfeldinhomogenititen sind minimiert.

aber gleichzeitig das schnellste Entstehen der Cross-
Peaks, bewirken.

Fiir die meisten Anwendungen, vor allem in vivo, ist
die iZQC-Sequenz mit einem selektiven B = 90°-Puls
sehr vorteilhaft [12]. Folgende Vorteile sind zu
erwarten:

e Maximale DDF-Amplitude > schnellster Signal-
aufbau = minimale Verluste wegen T,-Relaxation

e Spektren sind viel {ibersichtlicher, da nur eine Spin-
spezies das DDF und somit Cross-Peaks erzeugt

e Nur selektierte Spins werden DDF erzeugen = alle
andere Spins prizedieren in der Transversalebene
weiter > Cross-Peaks sind signifikant hoher

e B = 90° > Axial-Peaks werden unterdriickt -
wenn der B-Puls die Wasserresonanz selektiert,
wird der in wasserhaltigen Proben dominante
Wasser-Axial-Peak unterdriickt

3. Numerische Simulationen

Das iZQC-Signal ist nur fiir den Spezialfall einer
eindimensionalen Modulation analytisch berechenbar
[13]. In der Anwesenheit von starken Inhomogenitéten,
wie z.B. in Nachbarschaft einer Luftblase im Wasser-
phantom, wird zu der Phasenmodulation durch den
Korrelationsgradienten das Effekt eines dreidimensio-
nalen Dipolfeldes (Bgi,) der Form
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addiert. Transversale Komponenten des Dipolfeldes
mitteln sich im rotierenden Koordinatensystem in
erster Ordnung heraus. In Gleichung (4), ist Ay die
Suszeptibilititsdifferenz zwischen Inhomogenitit und
Medium, R ist der Radius und x, y, z sind die Koor-
dinaten. Die Bloch-Gleichung fiir die Entwicklung der
Magnetisierung in einem 2-Spinsystem einschlieBlich
der Effekte der chemischen Verschiebung, des DDF
und des lokalen Dipolfeldes (Bgi,) wird zu:

dl\(/i[—(r)z'yMI (r){ﬂiﬂgom (l‘) +B£Z1ip (r) i:|
t, Y

+yM® (r)[A;OS Z+B (r)+Bj, (r)i} e

In diesem Fall ist die numerische Berechnung der
Signalentwicklung mit der Anwendung von Gleich-
ung (2) der effizienteste Weg um iZQC-Spektren zu
simulieren. Die verwendete Simulationsmatrix ist in
Abbildung 3 dargestellt und bildet einen ca. 1 mm?
Wasserwiirfel mit einer zentralen sphérischen
Inhomogenitét (Luft oder Glas) nach [8].

T T

L

Abbildung 3: Dimensionen der simulierten Magnetisie-
rungsmatrix. In der Mitte des Wiirfels befindet sich ein
sphérischer Dipol mit dem Radius R = 50 pum oder R = 100
pm. Die Rénder der (1.125 um)* Matrix sind mit Nullen
gefiillt.

Die Entwicklung der Magnetisierung wurde fiir den
hochkonzentrierten (110 mol/l) Spin I (Wasser), mit
der chemischen Verschiebung Aw; = 0 Hz, und fiir den
niedrig konzentrierten (0.1 mol/l) Spin S (Metabolit),
mit Aws = -250 Hz, in jedem Punkt der Matrix
numerisch simuliert. Der B-Puls selektierte die I Spins,
deren Larmor-Frequenz ®, = 750 MHz war. Der

Korrelationsgradient erzeugte 8 volle Modulations-
perioden entlang der z-Achse des Magnetisierungs-
wiirfels. Sechs Simulationen, mit jeweils einer
Entwicklungsmatrix von 62 Gigabyte als Ergebnis,
wurden durchgefiihrt: SIM1 (R = 0), SIM2 (R = 50
pm) und SIM3 (R = 100 pm) mit By, = 0 fiir die
Validierung des Algorithmus (je 520 Prozessor-
stunden); SIM4 mit Ay = 4.5 ppm und R = 50 pm
(1800 Stunden); SIMS5 mit Ay = 0.56 ppm und R = 100
pm (600 Stunden); und SIM6 mit Ay = 1.16 ppm und
R =100 um (700 Stunden).

SIM4 berechnete das Spektrum fiir einen Wasser-
wirfel mit einem Glaskiigelchen (R = 50 um). In
SIM5 war die Suszeptibilititsdifferenz Ay ein Achtel
deren in SIM4, aber das Volumen der Kugel war das
23-fache, wegen R = 100 pum. Nach Gleichung (4) ist
also das Dipolfeld in SIM4 und SIM5 gleich stark. Wie
erwartet, lieferten SIM4 und SIMS5 sehr &hnliche
1ZQC-Spektren, wobei dies bei SIMS5 wegen der
reduzierten Feldmodulationsfrequenz in der Grenz-
region Wasser-Inhomogenitit, zeiteffizienter erfolgte.
Als Folgerung kann man davon ausgehen, dass SIM6
in guter Ndherung einen Wasserwiirfel mit einer
Luftblase mit Ay = 9.3 ppm und R = 50 pm simuliert.
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Abbildung 4: iZQC-Spektren simuliert mit SIM5 (oben)
und SIM6 (unten).

4. Dipoleffekte in iZQC-Spektren

Abbildung 4 zeigt die iZQC-Spektren, die mit SIMS
und SIM6 erzeugt wurden. Der grofite Unterschied
zwischen den beiden Spektren ist in der Intensitét des



Cross-Peaks festzustellen. Dies ist unerwartet, weil in
der konventionellen MR-Spektroskopie der dominante
Effekt der erh6hten Inhomogenitéten eher eine stérkere
spektrale Linienverbreiterung ist. Fiir eine ndhere
Untersuchung des Dipoleffektes wurden die finalen
Magnetisierungsmatrizen in konzentrische, nicht
iiberlappende, ~100 um dicke Kugelschalen aufgeteilt
und separat analysiert. Die innerste Kugelschale, die
dem Dipol am nichsten liegt, liefert dabei ein
uniibersichtliches Spektrum, wo der Cross-Peak von
Artefakten nur schwierig zu trennen ist. Die &uf3erste
Schale weist nur einen minimalen Effekt auf. Die
gemessenen Werte fiir Intensitit und Breite des Cross-
Peaks bestitigen, dass der Dipoleffekt in den Spektren
von innen nach aullen drastisch abnimmt, wobei sich
die Linienbreite in Kontrast zur Peakintensitit nur
moderat dndert.

5. Ermittlung der Detektionsgrenze mit
Simulationen und Experimenten

Die Detektionsgrenze der iZQC-MRS wurde ermittelt,
indem Spektren von immer kleineren Magnetisierungs-
wirfeln um die Inhomogenitét rekonstruiert wurden.
Das kleinste Volumenverhéltnis (N=Vvoxet/ Vinhomogenitit)s
das noch die Beobachtung des Cross-Peaks ermoglicht,
wurde gesucht.

Experimente an einem Phantom bei 17.6 Tesla wurden
zusétzlich durchgefiihrt, um die aus Simulationen
ermittelte Detektionsgrenze fiir eine kugelformige
Glas-Inhomogenitét zu liberpriifen. Das Phantom war
ein 5 mm NMR-Proberdhrchen gefiillt mit 1.5 % Agar-
Gel und 0.1 mol/l N-Acetyl-Aspartat (NAA). Durch
Erhitzen des Phantoms konnte man ein R = 50 pm
Glaskiigelchen im Zentrum des Gels positionieren.
Experimentelle Parameter wurden sorgfiltig den bei
Simulationen verwendeten Parametern angepasst. Eine
volumenselektive iZQC-Pulssequenz
wurde verwendet [5] um das, von 1 mm? bis unter die
Detektionsgrenze verkleinerte, Voxelvolumen um das
Glaskiigelchen zu selektieren. Abbildung 5 zeigt
simulierte und gemessene iZQC-Spektren im Ver-
gleich. Man kann eine sehr gute Ubereinstimmung der
Dipoleffekte zwischen den realen und simulierten
Peaks feststellen. Bei reduziertem Volumenverhéltnis
ist in beiden Féllen eine eindeutige Abnahme der
Cross-Peak-Intensitdt festzustellen. Dafiir sprechen in
den realen Spektren auch die Signal-zu-Rausch-
Verhéltnis (SNR) Werte. An der Detektionsgrenze
(Abb. 5f) hat der Cross-Peak noch ein SNR von 34.
Das zeigt, dass die Intensitit des Cross-Peaks nicht
wegen des reduzierten Magnetisierungsvolumens ab-

Version der

nimmt, sondern wegen der Zunahme des Dipoleffektes
beim reduzierten Volumenverhiltnis. Das minimale
Volumenverhiltnis (M) War experimentell gemessen
252 + 66, fir die Glas-Simulationen 215 + 22 und fiir
die Luft-Simulationen 392 + 35.
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Abbildung 5: Die Ermittlung der Detektionsgrenze mit
Simulationen und Experimenten. Das Voxel wird schritt-
weise verkleinert bis der Cross-Peak verschwindet. (a, d) V
= (1 mm)?; (b, ) V = (750 pm)?; (c, f) V =(550 pm)>.

6. Diskussion

Die Diskussion iiber das Potenzial und die An-
wendungsbereiche der iZQC-MRS im
Organismus dauert schon seit der Entwicklung der
Methode in 1996 [1]. Im Rahmen dieser Arbeit wurden
die ersten Simulationen und Experimente durch-
gefiihrt, die das Verhalten und die Detektionsgrenze
der iZQC-MRS in der Gegenwart von starken lokalen
Magnetfeldinhomogenitéten, wie sie in realen Proben
vorkommen und die Effizienz der konventionellen
MRS reduzieren, systematisch untersucht haben. Es
lasst sich feststellen, dass Cross-Peaks in iZQC-
Spektren bis zu einem Inhomogenititsvolumen kleiner
als 0.1 bis 1 % des Probenvolumens detektierbar sind
und ohne signifikante Linienverbreiterung vor-
kommen. Dieses Ergebnis hat entscheidende Folgen
fiir die Anwendungsbereiche der iZQC-MRS. Danach
schlieBen sich Anwendungen im Lungenepithel und im
griinen Blatt, wegen des viel zu hohen Inhomogenitéts-
volumenanteils, aus. Andere Anwendungen, z.B. die
MRS im, mit exogenen Kontrastmitteln markierten,
Gewebe, haben durchaus gute Erfolgschancen.
Beispielsweise wird das kritische Volumenverhéltnis

lebenden



auch bei agglomerierten Eisenpartikeln im jeweiligen
Zielorgan nicht iiberschritten. Erste Phantomexperi-
mente zeigen (Abbildung 6), dass iZQC-MRS im
Vergleich zur konventionellen MRS viel homogenere
Spektren liefert [6].

(2 mm)3 (3 mm)3 (3x3x6mm)3
LW =46 Hz LW =83 Hz LW =82 Hz

25 225 20 175 25 225 20 175 25 225 20 175

® / ppm ® / ppm ® / ppm
ij\'l-wj\;wam
2.1 2.0 19 2.1 2.0 19 2.1 2.0 19
o, / ppm o, / ppm o, / ppm

Abbildung 6: Spektrale Linienformen des Metaboliten-
peaks mit konventioneller MRS (oben) und Spuren durch
das Cross-Peak Maximum in iZQC-Spektren (unten) akqui-
riert in einem Agar-Gel Phantom mit 50 mmol/l NAA und
mit 2 pl kolloidaler Losung von Eisenoxidpartikeln (6 pm
Durchmesser) [6]. Die Losung wurde mit einer Hamilton-
Spritze eingefithrt und die meisten Partikel bildeten einen
Cluster in der Mitte des Gels. Selektierte Voxel (Volumen in
Griin iiber die Spektren angegeben) wurden auf dem
Partikel-Cluster zentriert. Die Linienbreiten (LW) sind in
Hertz angegeben.
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Einleitung

Zu der grundlegenden Ausstattung eines MRT-Scanners ge-
hort das Gradientensystem. Herkommlicherweise besteht ein
solches System aus drei Spulen, die so konstruiert sind,
moglichst linear variierende, orthogonale Magnetfelder dyna-
misch zu erzeugen, wodurch eine effiziente und zuverléssige
Signallokalisation ermoglicht wird.

Hennig et al. [1] haben erstmals die These aufgestellt, dass
ein gezieltes Abweichen von der Linearitdt der Gradientenfel-
der Vorteile fiir eine Reihe von Anwendungen mit sich bringt,
beispielsweise in der kortikalen Bildgebung [2]. Fiir nichtli-
neare Felder ist zu erwarten, dass schnellere Schaltzeiten er-
reichbar sind, ohne dass Nervenstimulation auftritt. Auller-
dem sollten nichtlineare Felder oftmals den Vorzug bieten,
besser an die abzubildende Anatomie angepasst zu sein [1].

Besonders vorteilhaft wird die Situation jedoch haufig erst
dann, wenn die Felder so stark von der Linearitit abweichen,
dass durch alleiniges Verwenden eines solchen nichtlinea-
ren Kodiersystems die Signallokalisation nicht mehr eindeutig
ist. In diesem Fall hat man es mit nichtlinearen, nichtbijekti-
ven (d.h. nichteindeutig umkehrbaren) magnetischen Kodier-
feldern (SEMs = spatial encoding magnetic fields) zu tun,
dem Hauptuntersuchungsgegenstand des vorliegenden Bei-
trags. Durch die parallele Bildgebung stehen Mittel zur Ver-
fiigung, die fehlende Eindeutigkeit durch Einsatz von Emp-
fangsspulenarrays wiederherzustellen.

Die grundlegenden konzeptuellen Uberlegungen wie auch
mogliche praktische Realisierungen hierzu sind ausfiihrlich
in [1] beschrieben. In dieser Publikation wurde der Metho-
de der Name PatLoc ( = Parallel acquisition technique using
localized gradients) gegeben. Zu jener Zeit gab es noch nicht
die Moglichkeit, reale Messdaten zu generieren, so dass die
Machbarkeit der Methode auf Simulationsergebnisse gestiitzt
wurde, die mithilfe einer PILS-4hnlichen Rekonstruktionsme-
thode [3] erzeugt wurden. Bei PILS wird jedoch von einer
experimentell nur selten anzutreffenden Situation ausgegan-
gen, in der die RF-Spulensensitivitidten nicht tiberlappen. Ei-
ne solche Methode abstrahiert daher von Schwierigkeiten, die
bei realen Messungen auftreten.

In dem hier vorgestellten Beitrag werden Methoden dar-
gestellt, mit deren Hilfe diese Schwierigkeiten {iberwunden
werden. Aufbauend auf einer generellen Theorie der PatLoc-
Bildgebung wird ein mathematischer Formalismus zur An-
wendung gebracht, mit dessen Hilfe geeignete Rekonstrukti-
onsverfahren hergeleitet werden konnen. Ein kartesisches Re-
konstruktionsverfahren wird entwickelt, das eingesetzt wird,
um simulierte sowie erstmals auch reale Messdaten von ei-
nem tatsdchlich gebauten Prototypen schnell, robust und rea-
litatstreu zu rekonstruieren. Dem Beitrag liegt in erster Li-
nie [4] zugrunde sowie [5-8]. Zur technischen Realisierung
sei insbesondere auf den Beitrag [9] und die Patentanmel-
dung [10] verwiesen.

Die zweckmail3ige Verwendung nichtlinearer, nichtbijekti-
ver Felder ist bislang in der Literatur nur ansatzweise be-
handelt worden. Lediglich in [11] werden Anwendungen be-

schrieben, die jedoch auf die Untersuchung eindimensionaler,
nahezu linearer Teilbereiche beschrankt ist. Die Idee findet je-
doch mehr und mehr Anklang in der Wissenschaftsgemeinde,
wie die wachsende Zahl von Konferenzbeitrdgen zu diesem
Thema zeigt, beispielsweise [12-16].

Theorie
Signalgleichung

Bei PatLoc werden zeitabhéngige Signale s*(t) iiber a =
1,...,N, Empfangskidnale mit Empfangssensitivitat ¢* paral-
lel ausgelesen. Die Signale lassen sich durch Integration der
Magnetisierung m {iber das Objektvolumen V moduliert mit
¢ und einem Phasenfaktor ¢ beschreiben:

s4(t) = f m(x)c?(x)e'? ¥ dx. @))
v

Der Phasenfaktor riihrt, abziiglich einer globalen
By-Komponente, in guter Naherung nur von der An-
wendung der SEMs her, welche das resultierende Magnetfeld
B hervorrufen. Aufgrund der entwickelten technischen
Realisierung wird in dem vorliegenden Beitrag von einem Ko-
diersystem mit drei Spulen ausgegangen. Das Magnetfeld B
lasst sich als Uberlagerung der einzelnen Kodierfelder B ;(t,%x)
beschreiben. Die einzelnen Kodierfelder selbst lassen sich
zerlegen in einen ortsabhingigen Anteil, beschrieben durch
die Sensitivitéten b;(x), sowie in einen zeitabhéngigen Anteil
I;(t), der den durch die Spule flieRenden Strom beschreibt,
so dass B;(t,x) = I;(t)b;(x). Mit dem gyromagnetischen
Verhéltnis y ergibt sich der Phasenfaktor in Glg. (1) zu:

t 3 t
¢(t,x)=}ff B(f,x)df =7 U Ij(f)df) bi(x). (2)
0 0

j=1

Dieser Ausdruck lasst sich vereinfachen durch die Definition
des drei-dimensionalen Vektorfeldes ¢, dessen Komponenten
(; proportional zu den Spulensensitivititen sind: ¢; := yb;.
Auflerdem wird ein verallgemeinerter k-Raum Variablenvek-
tor k mit Komponenten k;(t) = fl ;dt eingefiihrt [4]. Damit
erhélt man die Signalgleichung, die diesem Beitrag zugrun-
deliegt:

s*k) = J m(x)c“(x)eikT“”(X)dx. 3
v

Allgemeine Theorie linearer (PatLoc-)Rekonstruktions-
verfahren

Die Untersuchung beschrankt sich hier auf lineare Rekon-
struktionsverfahren, die nichtlinearen Verfahren insofern oft-
mals vorzuziehen sind, da sie zu einfachen, kontrollierbaren
und vorhersehbaren Ergebnissen fiithren. Die Nichtlinearitét
der SEMs steht einer solchen Behandlung nicht entgegen. Ein
mathematischer Apparat wurde diesbeziiglich im Rahmen der
SENSE-Bildgebung von Priissmann et al. entwickelt [17]. Ei-
ne genaue Untersuchung des entwickelten Formalismus zeigt,
dass es moglich ist, PatLoc mit der Signalgleichung wie in Glg.



(3) vorgestellt, in diesen Formalismus einzubetten [4]. Um
dieses Abstract nicht mit technischen Details zu {iberladen,
sei an dieser Stelle auf die Ausfiihrungen in [4,17] verwiesen.
Unter Linearitiat wird verstanden, dass sich das rekonstruierte
Bild m, dargestellt als Vektor, durch eine lineare Transformati-
on F aus den Messdaten s ergibt, d.h. m = Fs. Der ‘schwache’
Ansatz [17] unter Verwendung von Deltafunktionen zur Be-
schreibung der Voxel fithrt auf das Problem, die Gleichung
FE =1 zu losen, wobei E Kodiermatrix genannt wird. Unter
den genannten Voraussetzungen ergeben sich fiir die unter-
suchte Signalgleichung die Eintrdge von E zu:

Efgp = (X, )d(x, e #),

4)

Hier wurde der ortsabhéingige volumetrische Korrekturfaktor
d(x,) eingefiihrt, der notwendig wird, falls die diskreten Re-
konstruktionspunkte x, nicht auf einem gleichméaRigen Gitter
gewdhlt werden. Der k-Raum wird an diskreten Punkten k,
abgetastet. Eine mogliche Losung ergibt sich dann zu

F=(EYE)'EM. (5)

Konkrete Rekonstruktionsverfahren

Auch wenn die Lésung (5) theoretisch einfach ist, stellt sich
ein praktisches Problem: Die unhandliche GréBe der Matrix
E, deren Inversion typischerweise allein schon fiir ein 2D Pro-
blem etwa 10%2 Rechenoperationen erfordert. Daher liegt es
in einem solchen Fall nahe, auf iterative Rechenmethoden zu-
riickzugreifen [13,18]. Diese approximativen Losungsmetho-
den benétigen jedoch oft einen hohen Rechenaufwand, da im
Gegensatz zur iterativen SENSE-Methode [19] in der Regel
der Weg zur Verwendung der FFT verstellt ist. Als weiterer
Nachteil erweist sich die Schwierigkeit, die Methoden einer
handfesten Analyse zu unterziehen, mit deren Hilfe Bildei-
genschaften exakt vorhergesagt und beschrieben werden kon-
nen.

Eine genaue Untersuchung des vorliegenden Problems
zeigt jedoch, dass es moglich ist, einen Algorithmus zu ent-
werfen, der die Verwendung der FFT zuldsst. Um die Darstel-
lung einfach zu halten, beschréankt sich die Behandlung von
nun an auf ein kartesisches k-Raumabtastgitter. In diesem Fall
ist es sogar moglich, auf iterative Methoden zu verzichten, in-
dem das Problem so formuliert wird, dass E diinn besetzt ist.
Damit wird eine Inversion lediglich mit etwa 10° Rechenope-
rationen moglich.

Als problematisch erweist sich, dass ¢ bei PatLoc in der Re-
gel nicht bijektiv ist. Durch einen mathematischen Trick kann
- ganz dhnlich wie aus der nicht-bijektiven komplexen Wur-
zelfunktion durch Einfiihren der Riemannschen Fldche eine
bijektive Funktion wird - durch Einfiihren von L ‘Blittern’ auf
U := (V) die Funktion ¢ in eine bijektive Funktion umge-
wandelt werden. Wird ein Gitterpunkt in U mit dem Index p
bezeichnet, das ‘Blatt’ mit dem Index [, so ergibt sich fiir die
Kodiermatrix in Glg. (4) mit der Definition s; , := ¢(x;,):

Ewo,um = Ca(Sz,p)d(Sz,p)eistl"’, (6)
wobei der Korrekturfaktor konkret durch
d(s,) = det(39 /001 7

gegeben ist [4]. Anschaulich handelt es sich dabei gerade um
den Volumenanteil, der dem Punkt x; , zugeordnet wird.

Bei der Wahl eines kartesischen Gitters in U zerfallt die Ko-
diermatrix fiir jeden Gitterpunkt in kleine Teilmatrizen der
Dimension N, - L, die unabhédngig voneinander invertiert wer-
den konnen, dhnlich wie bei kartesischem SENSE [17]. Die-

se Gitterwahl fiihrt dazu, dass viele Bildgebungseigenschaf-
ten der SENSE-Bildgebung in ganz dhnlicher Form auftreten,
nicht jedoch im Bildraum V, sondern im Kodierraum U. Wer-
den die Werte c“(s; ,) zu einer Matrix C, zusammengefiigt
sowie d(s; ,) zu einer Diagonalmatrix D, so erhélt man als
vektorielle Losung des Rekonstruktionsproblems

m, =D;1C[’)np, (8)
wobei die Komponenten von 1 die Spulenbilder beschreiben,
die durch einfache Anwendung der FFT auf die Messdaten
der einzelnen Spulenkanéle hervorgehen. Als letztes miissen
die Komponenten des Losungsvektors m,, lediglich wieder im
Bildraum V dargestellt werden, was durch die Variablentrans-
formation s; , — x; , = ¢~ '(s; ,) erméglicht wird.

Auf der Grundlage dieser theoretischen Uberlegungen wur-
de ein Algorithmus entwickelt und implementiert, der in
Abb. 1 schematisch dargestellt ist und in der Bildbeschrei-
bung néher erldutert wird.

Bemerkung: Durch die Definition m, := D,m, erhélt man

P
die Losung m, = ;';n - Diese Gleichung ist von dem karte-
sischen SENSE-Algoritmus her bekannt [17], was die struk-
turelle Gemeinsamkeit der PatLoc-Rekonstruktion mit der
SENSE-Rekonstruktion zeigt. In diesem Sinne stellt sich SEN-
SE als Spezialfall der PatLoc-Bildgebung dar. Fiir das verwen-
dete Modell der Signalkodierung ist unwesentlich, dass in
dem einen Fall die Mehrdeutigkeit von der Mehrdeutigkeit
der Kodierfelder selbst herriihrt, in dem anderen Fall jedoch
von einer Unterabtastung des k-Raums. Als wesentlicher Un-
terschied ergibt sich, dass sich die einzelnen Voxel der Spulen-
bilder n* nicht lediglich als Uberlagerung von mehreren mit
den Spulenintensitdten gewichteten Voxeln darstellen, son-
dern dass die Bilder zusitzlich sehr verzerrt sind und einer
Intensitdtsmodulation unterliegen (s. vor allem die Spulen-
bilder zwischen Abb. 1b und c).

Grundlegende Bildeigenschaften

Auflésung Die Auflosung des rekonstruierten Bildes 14sst sich
durch folgende Uberlegung bestimmen: Betrachtet man die
Rekonstruktion, so fillt auf, dass die ersten beiden Schritte
(Abb. 1b,c) gerade den SENSE-Rekonstruktionsalgorithmus
beschreiben. Die Auflésung des Bildes wird also bis hierhin
konstant sein und der Nyquist-Relation geniigen. Die Intensi-
tatskorrektur hat keinen Einfluss auf die Bildauflésung. Ent-
scheidend ist daher die Variablentransformation, die in dem
Visualisierungsschritt durchgefithrt wird. Hier wird das Bild
entzerrt und somit erhdlt die Auflésung eine Ortsabhéngig-
keit. Das effektive Voxelvolumen wird dann gerade durch
die Multiplikation der des Voxelvolumens im Kodierraum mit
dem Korrekturfaktor aus Glg. (7) beschrieben [4].

Field-of-View Die SEM-Abhéngigkeit des FOVs kann durch
dhnliche Uberlegungen verstanden werden: Vor der Riick-
transformation in den Bildraum hat das FOV gemif} des
Nyquist-Kriteriums eine rechteckige Form I einer entspre-
chenden GroRe. Durch die Variablentransformation wird die-
se Form verzerrt zu ¢ ~*(I). Einfaltungen treten also auf, falls
das Objekt die Grenzen dieses Bereiches {iberschreitet, d.h.,
falls ¢ ~1(I) eine echte Teilmenge von V ist [4].

Signal-zu-Rausch-Verhiltnis Die formale N&he zu SENSE
fiihrt bei der kartesischen PatLoc-Rekonstruktion auf eine
dhnliche Formel, die das Rauschverhalten im Punkt (I, p) be-
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Abbildung 1: Grundlegender kartesischer Rekonstruktionsalgorithmus. (a) Ausgehend von einem numerischen Phantom wird die Datenaufnahme
simuliert. (b) Die Anwendung einer FFT fUhrt auf gefaltete, intensitatsmodulierte und stark verzerrte Spulenbilder. (c) Die Matrixinversionen liefern
entfaltete Bilder (d) Die Intensitétskorrektur ergibt Bilder mit der richtigen Intensitat. (e) Durch Ricktransformation in den Bildraum werden die Bilder

schlieBlich entzerrt und realitatstreu dargestellt.

schreibt [4]:

SNRPatLoc = SNleear P . )

L be ‘/Igl,p
SNR!"ee" reprisentiert das optimale Rauschverhalten, wenn
lineare Gradientenfelder fiir die Kodierung verwendet wer-
den. L, die Anzahl der ‘Blitter’, beschreibt die Beschleuni-
gung, die intrinsisch mit PatLoc einhergeht und g ist der aus
der parallelen Bildgebung bekannte g-Faktor [17]. Ahnlich
wie im herkémmlichen Fall wird der g-Faktor von Voxelgrup-
pen berechnet, die durch ¢ auf denselben Punkt abgebildet
werden. Diese Voxel sind im Gegensatz zu SENSE aber in
der Regel nicht dquidistant verteilt, sie lassen sich aber bei
Kenntnis von ¢ eindeutig bestimmen (ein Beispiel ist in Abb.
2b gegeben). Neu ist die GroRe d. Die Existenz dieser Grof3e
wird verstandlich, wenn man beachtet, dass d proportional
zum effektiven Voxelvolumen ist und dass sich bekannterma-
Ren ebenso SNR und Voxelvolumen proportional zueinander
verhalten.

Methoden

Simulationen

Simulationen wurden mithilfe von MatLab (The MathWorks)
durchgefiithrt. Mit einem hochaufgelosten Shepp-Logan-
Phantom wurde zunéchst das Signal auf einem kartesischen
Gitter im k-Raum simuliert und anschlieend gefiltert, um
Gibb’s Ringing zu verringern. Als Kodierfelder wurden idea-
le orthogonale Quadrupolfelder gewéhlt (Abb. 2a,c). Au-
Berdem wurden gemessene Sensitivitdtsdaten einer 8-Kanal-
Empfangsspule verwendet, die mit etablierten Methoden auf-
bereitet wurden. Die Bilder wurden mit dem vorgestellten
kartesischen Rekonstruktionsalgorithmus rekonstruiert. Um
Daten sowohl im Bildraum als auch im Kodierraum verfiig-
bar zu machen, muss mehrfach interpoliert werden. Es wurde
grundsatzlich bikubisch interpoliert. Die Multilevel-B-Spline
Methode nach [20] wurde implementiert, um die rekonstru-
ierten Bilder letztendlich im Bildraum darzustellen.

Experimente

An einem 9.4 T BioSpec System (Bruker Biospin MRI GmbH,
Ettlingen, Deutschland) mit einem Innendurchmesser von
30 cm wurden Experimente mit einer Kiwi durchgefiihrt. Die
Daten wurden mit einer Standard-Spin-Echo-Sequenz karte-
sisch aufgenommen. Dabei wurden aber die herkémmlichen
x- und y-Gradienten von den Verstirkern zwischenzeitlich
abgehingt und durch das PatLoc-Spulenpaar ersetzt. Es wur-

Abbildung 2: (a) und (c) Ideale orthogonale Quadrupolfelder, 45° gegen-
einander verdreht. (b) Uberlagerte Konturlinien der SEMs reprasentieren
die lokale effektive PixelgroBe. Pixel, die um 180° um das gemeinsame
Zentrum der SEMs rotiert sind, werden gleich kodiert.

de eine Schicht mit dem herkémmlichen z-Gradienten ange-
regt, in der die PatLoc-Felder nahezu die ideale orthogonale
Quadrupoleigenschaft haben. Sensitivitdtskarten der PatLoc-
Spulen-Felder sowie der RF-Felder wurden separat mithilfe
des linearen Gradientensystems gemessen. Um verlésslich Ab-
leitungen der SEMs berechnen zu kénnen, wurden die Feld-
karten der PatLoc-Spulen durch einen geeigneten Satz von
Modellfunktionen approximiert [4]. Die Punktepaare gleicher
Kodierung wurden daraufhin mithilfe des Newtonschen Né&-
herungsverfahrens bestimmt.

Ergebnisse

Simulationen

Simulationsergebnisse sind schematisch in Abb. 1 dargestellt.
Die Anwendung der FFT auf die gefilterten Signaldaten fiihrt
auf gefaltete, intensitdtsmodulierte und verzerrte Spulenbil-
der. Die Faltungen werden durch die Matrixinversionen be-
seitigt, die Intensitdtsmodulation durch die anschlie3ende In-
tensitdtskorrektur und die Verzerrungen durch die Transfor-
mation in den Bildraum. Die Eigenschaften dieser Transfor-
mation bei ausschliellicher Verwendung von Quadrupolfel-
dern ist in Abb. 3 dargestellt.

Auflésung und Gibb’s Ringing Eine genaue theoretische so-
wie numerische Analyse zeigt, dass die quadratische Natur
der Kodierfelder auch auf eine quadratische Abhédngigkeit der
effektiven Pixelgrofe vom Abstand zum Zentrum fiihrt [4]:
Die Auflosung wéchst somit von null im Zentrum linear zum
Rand hin (Abb. 2b). Die Details kénnen aufgrund der Kiirze
dieses Beitrages nicht genauer erldutert werden. In Abb. 4a,b
werden hingegen nur beispielhaft zwei Punktabbildungsfunk-
tionen (PSF) gezeigt, die klar zeigen, dass die Auflésung zum
Rand hin hoher ist als in der Ndhe des Zentrums. Werden die
aufgenommenen Signale nicht gefiltert, entsteht Gibb’s Rin-
ging. In Abb. 4c,d wurden 64 x 64 Messpunkte gewahlt, um
den Effekt hervorzuheben, fiir hohere Auflésungen treten die
Artefakte lediglich in abgeschwéchter Form auf. Wahrend der
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Abbildung 3: Visualisierung der Transformation zwischen Kodierraum und
Bildraum, die von den Quadrupolfeldern erzeugt wird. An den konzentri-
schen Konturlinien erkennt man, dass das Zentrum zusammengezogen
wird, wahrend hingegen die Peripherie auseinander gezogen wird, was
im Endeffekt zu einer héheren Auflésung am Rand fiihrt. Der Abstand der
radialen Konturlinien voneinander sowie die Farbkodierung zeigt, dass ein
bestimmter Winkelbereich unter der Transformation verdoppelt wird. Da-
durch wird die Kodierung nach einer halben Umdrehung zweideutig, was
durch die beiden Bléatter des Kodierraumes beschrieben wird - analog zur
Riemannschen Flache der Wurzelfunktion.

weiter aufden liegende Pixel ein nahezu ‘normales’ Verhalten
aufweist, ergeben sich fiir den zentraleren Pixel Besonderhei-
ten. Interessanterweise kann tatsichlich gezeigt werden, dass
die Bildgebungseigenschaften nach auf3en hin immer mehr
denjenigen entsprechen, die bei Verwendung von linearen
Gradientenfeldern vorliegen [4]. In der Ndhe der Nullstelle
in der Mitte treten hingegen Abweichungen auf, die mit et-
was Aufwand exakt quantifiziert werden konnen [4].

(b)
Abbildung 4: Auflésung und Gibb’s Artefakt durch Analyse der PSF. (a)
und (b) PSF mit Datenfilterung. (c) und (d) PSF ohne Filterung.

Raumliche Unterabtastung Abb. 5 illustriert das FOV, zeigt
das Aliasing-Artefakt und ein Rekonstruktionsergebnis bei
Kombination von SENSE mit der PatLoc-Rekonstruktion. Bei
geniigend kleinem Punktabstand im k-Raum liegt das Objekt
vollstdndig innerhalb der Umrandung des FOVs, das im Ko-
dierraum eine rechteckige Form hat und dessen Groe durch
das Nyquist-Kriterium bestimmt wird. Im Bildraum des rekon-
struierten Bildes ergibt sich hingegen eine andere Form. Uber-
schreitet das Objekt die Grenzen des FOVs, treten Einfaltun-
gen auf, die im Kodierraum dem herkommlichen Verhalten
sehr dhnlich sind, im Bildraum hingegen an mehreren Stel-
len auftreten konnen. Aufgrund der formalen Ahnlichkeit der
SENSE- und PatLoc-Rekonstruktion ist es moglich, PatLoc mit
SENSE zu kombinieren, so dass bei unterabgetasteter PatLoc-
Bildgebung ein vollstédndiges Bild rekonstruiert werden kann
(Abb. 5e).

Signal-zu-Rausch-Verhiltnis Gemaf3 Glg. (9) lasst sich das
Signal-zu-Rausch-Verhalten in mehrere Beitrége zerlegen. Fiir
das im Methodenteil besprochene Setup zeigen Simulations-
ergebnisse, dass das SNR hauptséachlich von der Tatsache her-
rithrt, dass die PixelgroRe innerhalb des Bildes variiert [4].
Der g-Faktor ist dagegen fast im gesamten Bildbereich opti-
mal - und damit konstant - wie aus Abb. 6 hervorgeht. Ledig-
lich zur Mitte hin zeigt sich eine Verschlechterung, die jedoch
mehr als aufgefangen wird von der Verbesserung des SNR
durch die erhohte PixelgroRe [4]. Ein Vergleich mit reiner
SENSE-Bildgebung zeigt hingegen (s. ebenfalls Abb. 6), dass

Abbildung 5: FOV, Aliasing und kombinierte PatLoc-SENSE Rekonstruk-
tion. (a) Spulenbild bei genligend feiner Abtastung. (b) Zugehdriges re-
konstruiertes Bild. (c-e) Die Situation bei Unterabtastung. In (e) wurde die
PatLoc-Rekonstruktion mit einer SENSE-Rekonstruktion verbunden.

bei SENSE die Rauschverstarkung zwar beschrankt bleibt,
jedoch fast iiber das gesamte Objekt signifikante Werte er-
reicht. Wird die PatLoc-Messung selbst beschleunigt, so ergibt
sich ein Ergebnis, das zwischen den beschriebenen liegt. Ein
Vergleich mit dem ‘ultimativen’ g-Faktor (Abb. 6e) zeigt je-
doch, dass insbesondere im Falle von beschleunigter PatLoc-
Bildgebung ein hohes Optimierungspotential besteht. Zwar
divergiert ebenso der ‘ultimative’ g-Faktor fiir die kombinierte
PatLoc-SENSE-Bildgebung zur Mitte hin, aulserhalb des zen-
tralen Bereiches liegt er jedoch sehr nahe bei eins, was bei
SENSE mit vierfacher Beschleunigung bis nahe an die Objekt-
grenze nicht der Fall ist. Der ‘ultimative’ g-Faktor [21] be-
schreibt den theoretisch bestmoglichen g-Faktor fiir jeden Pi-
xel. Dieser ist in der Regel grofRer als eins, da elektrische Feld-
komponenten (hauptsdchlich verantwortlich fiir Rauschen)
und magnetische Feldkomponenten (verantwortlich fiir Si-
gnal) tiber die Maxwell-Gleichungen gekoppelt sind. Ein mog-
liches Anwendungsfeld fiir Quadrupolfelder ist die kortikale
Bildgebung. Vor diesem Hintergrund wurde bei der Berech-
nung des ultimativen g-Faktors von einem homogenen sphi-
rischen Objekt mit Durchmesser 12 cm ausgegangen, wobei
Materialkonstanten vorausgesetzt wurden, wie sie bei 3T im
Gehirn durchschnittlich vorzufinden sind [4].
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Abbildung 6: g-Faktorkarten fur PatLoc- rekonstrwerte Bilder im Vergleich
zur SENSE-Bildgebung. Bei (a)-(d) wurde ein 8-Kanal RF-Empfangsarray
verwendet, die Bilder (e) und (f) zeigen ‘ultimative’ g-Faktoren. (a) Qua-
drupolfelder ohne Beschleunigung (PatLoc). (b) Lineare Felder mit zweifa-
cher Beschleunigung (SENSE 2x). (c) PatLoc, 2x beschleunigt. (d) SEN-
SE, 4x. (e) Wie (c). (f) Wie (d). Man beachte die unterschiedlichen Ska-
lierungen.

v

Experimente

Ein typisches PatLoc-Rekonstruktionsergebnis der experimen-
tell bestimmten Daten fiir eine Kiwi ist in Abb. 7 im Vergleich
zu einer Referenzmessung dargestellt. Um den gleichen Bild-
kontrast zu erreichen, wurden identische Sequenzparameter
TE = 50ms und TR = 2s gewdhlt. Die Bilder zeigen eine
gute Ubereinstimmung. Man erkennt deutlich, dass die Auf-



I6sung nach auflen hin zunimmt. Aliasing ist kaum sichtbar,
was bemerkenswert ist; schlieRlich wurde der Rekonstrukti-
on lediglich das sehr einfache Modell der Signalbildung aus
Glg. (3) zugrundegelegt. Lediglich leichte Verzerrungen sind
sichtbar.

Rt

N2

N

Abbildung 7: Experimentelle Ergebnisse. (a) Rekonstruiertes Bild einer
Kiwi aufgenommen durch ein Spin-Echo mit 128 x 128 Datenpunkten.
(b) Referenzmessung der gleichen MatrixgréBe mit herkdmmlichen Gra-
dienten aufgenommen.

Diskussion

Mithilfe des kartesischen PatLoc-Rekonstruktionsverfahrens
konnten experimentell aufgenommene Daten erfolgreich re-
konstruiert werden. Bildpunkte werden entfaltet, die Inten-
sitdt wird trotz starker Nichtlinearitdten korrekt dargestellt.
Lediglich leichte Verzerrungen sind sichtbar, die im Wesentli-
chen auf technische Schwierigkeiten mit dem Prototypen des
PatLoc-Spulenpaares zuriickzufiihren sind. In der Zwischen-
zeit haben wir ein leistungsstérkeres SEM-System entwickelt.
Die ersten Erfahrungen mit diesem System lehren uns, dass
die Verzerrungen aller Voraussicht nach allein auf ingenieur-
stechnischem Weg in den Griff zu bekommen sind. Notigen-
falls kann die Bildqualitat, je nach den Anforderungen der
Anwendung, signifikant erhoht werden, indem Modell und
Rekonstruktion sukzessiv verfeinert werden, beispielsweise
durch Beriicksichtigung von Feldinhomogenitaten [22] oder
anderen wichtigen Einflussfaktoren.

Das vorgestellte kartesische Verfahren hat eine Reihe von
Gemeinsamkeiten mit der SENSE-Rekonstruktion. Das Auf-
treten starker Nichtlinearitdten macht jedoch Modifikationen
notwendig, die die Bildeigenschaften beeinflussen. Die Form
der g-Faktorkarten (Abb. 6) kann qualitativ verstanden wer-
den, indem die relativen Abstdnde der gefalteten Punkte zu-
einander untersucht werden. Bei SENSE wird eine im Ver-
gleich zu PatLoc homogenere g-Faktorverteilung beobachtet.
Grund hierfir ist, dass sich die gefalteten Punkte immer im
gleichen Abstand zueinander befinden, anders als bei der Ver-
wendung von Quadrupolfeldern fiir die Signalkodierung: Zur
Mitte hin wird der Abstand immer kleiner, nach auffen da-
gegen grofer. Das erklért die guten g-Faktoreigenschaften an
der Peripherie, bzw. die Divergenz zur Mitte hin. Die Wechsel-
beziehungen von RF-System und SEM-System miissen somit
fiir die SNR-Optimierung sorgfaltig beriicksichtigt werden.

Interessanterweise tritt bei beschleunigtem PatLoc eine
weitaus geringere Rauschverstiarkung auf als bei einer ent-
sprechenden SENSE-Situation. Auch dieses Verhalten kann
anschaulich erklart werden: Bei SENSE erfolgt die Beschleu-
nigung in Phasenkodierrichtung, die gefalteten Datenpunkte
liegen somit auf einer Linie. Bei beschleunigtem PatLoc ist
dies jedoch anders: Die gefalteten Punkte sind mehr oder we-
niger iiber die gesamte Objektebene verstreut. Die Beschleu-
nigungssituation entspricht also eher der fiir 3D-SENSE, wo
hohere Beschleunigungsfaktoren erreicht werden kénnen.

Eine wichtige Konsequenz bei Verwendung beliebig ge-
formter Felder ist ein rdumlich variierendes Auflésungsmu-
ster. Bei der Rekonstruktion wurde ein kartesisches Gitter im
Kodierraum verwendet, d.h. ein nicht-kartesisches Gitter im
Bildraum, wie es normalerweise iiblich ist. Diese abweichen-
de Wahl erlaubt es, die FFT bei der Rekonstruktion zu ver-
wenden, was in vielerlei Hinsicht optimal ist: Die FFT ist sehr
schnell berechenbar und sie hélt die Rauschverstiarkung in
Grenzen. Aulerdem wird die Messinformation optimal aus-
genutzt, so dass die bestmdgliche Auflésung erreicht wird.

Nichtlinearitiaten an sich fithren zu keiner Einschrinkung
der Bildqualitat. Lediglich in Bereichen verschwindender Gra-
dienten des SEM-Vektorfeldes treten ungewohnliche Artefak-
te auf. Diese lassen sich durch Filterung lokal beschranken,
was jedoch zu einem Auflésungsverlust im gesamten Bild
fiihrt. Daher ist anzuraten, solche verschwindenden Stellen
zu vermeiden, beispielsweise durch Verwendung selektiver
Anregungsverfahren oder durch Applikation geeigneter SEM-
Kombinationen.

Das vorgestellte Rekonstruktionsverfahren ist nicht be-
grenzt auf die Verwendung von SEM-Quadrupolfeldern. Es ist
kompatibel mit beliebig geformten Feldgeometrien. Die dis-
kutierten Bildeigenschaften konnen durch geeignete Wahl der
SEM-Felder im Rahmen der beschriebenen Moglichkeiten so
beeinflusst werden, wie es von der Anwendung her als vorteil-
haft erscheint. Der mathematische Rahmen, mit dessen Hilfe
der kartesische Algorithmus hergeleitet wurde, ist von solcher
Allgemeinheit, dass weitere géngige Rekonstruktionsverfah-
ren der Standardbildgebung umformuliert und beschrieben
werden konnen, so dass sie mit der Verwendung beliebig ge-
formter SEM-Felder vertraglich sind.

Die Erkenntnisse und Ergebnisse, die in dieser Arbeit ent-
standen sind, sind ermutigend und bilden ein verlassliches
Instrument zur Weiterentwicklung der bestehenden SEM-
Systeme und Methoden fiir die Bildrekonstruktion.
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M agnetr esonanztomogr aphiein der Zahnheilkunde
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Zahn- und Munderkrankungen konnen ernste Gesundheitsprobleme verursachen und sind teuer zu
korrigieren. Des Weiteren kdnnen die verursachten Gesundheitsprobleme weit (ber den Mundbereich
hinaus gehen. Studien haben gezeigt, dass manche Zahn- und Munderkrankungen zu ernsten
Gesundheitsproblemen fiihren kdnnen, wie zum Beispiel Diabetes, Herz- und Lungenerkrankungen,
Schlaganfall, niedriges Geburtsgewicht oder Frihgeburt.

Die Anwendung der Magnetresonanztomographie zur Diagnose und Behandlungsplanung ist in der
Zahnheilkunde kaum vertreten, anders als in anderen medizinischen Bereichen wie Kardiologie oder
Neurologie. Die wenigen Anwendungen in der Zahnheilkunde beschrénken sich auf die Darstellung
pathologischer Lasionen im Mundbereich und Untersuchungen des Kiefergelenks. Ziel dieser Arbeit
war es, das enorme Potential der MRT fiir verschiedenste Bereiche der Zahnheilkunde zu zeigen — in
den meisten Fallen zum erstem Mal. Untersucht wurde die MRT-Anwendung in der Prothetik,
Kariologie, Kieferorthopadie, MKG-Chirurgie, Diagnostik der Kiefergelenkserkrankungen, und
weiteren Bereichen.

Die grosste Herausforderung stellte dabei die zahnmediziniesche Prothetik dar. Der aufgezeigte
Ldsungsansatz beinhaltet die Entwicklung eines direkten Verfahrens zur Digitalisierung der
Zahnoberflachen im Mund des Patienten fur die Herstellung von Zahnersatz mit CAD/CAM-
Fertigungstechnik. Dieses Verfahren konnte die manuelle Abformung der Z&hne mit plastischen
Abformmassen sowie die darauffolgende Herstellung eines Gipsmodells ersetzen. Das
Qualitatskriterium der Zahnabformung ist der Fit der resultierenden Restauration — einer Krone, einer
Brucke oder eines Inlays — der 100 pm nicht Gberschreiten sollte. Die gleiche Anforderung an die
Fitgenauigkeit gilt auch fir das MRT-basierte Verfahren.

Um eine schnelle hochaufgeldste MRT-Aufnahme von den Zahnoberflétiwvaro zu ermoglichen,

wurde ein indirektes MRT-Verfahren mit Anwendung eines gallertartigen Gadolinium-basierten oralen
Kontrastmittels entwickelt. Dies basiert auf dem Kontrast zwischen den in der klinischen MRT
unsichtbaren Zahnen und dem Signal vom Kontrastmittel im Patientenmund und erlaubt es ein
Negativ-Abbild der Zahne zu erfassen. Eine detaillierte theoretische Untersuchung der erreichbaren
Genauigkeit der Digitalisierung von Zahnoberflichen wurde durchgefiihrt, unterstitzt durch
Computersimulationen und Phantommessungen. Es konnte gezeigt werden, dass fir ausgedehnte
Objekte die beste erreichbare Genauigkeit der Oberflachenbestimmung, ausgedriickt als
Standardabweichung von der Referenzoberflache, durch die nominelle Auflosung des aufgenommenen
MRT-Bildes bestimmt ist, dividiert durch das Kontast-Rausch-Verhaltnis zwischen dem Objekt und
seiner Umgebung. Eine Mdglichkeit diese theoretisch erreichbare Genauigkeit zu extrahieren ist die
Durchfihrung der Fourier Interpolation (,Zero-filling”) bis zu einem ausreichenden Grad.
AnschlieRend ist das Bild mit demjenigen Schwellenwert zu segmentieren, der in der Mitte zwischen
den Intensitatwerten des Objekts und der Umgebung liegt. Computersimulationen bestatigten diese
Theorie. Messungen an einem Phantomzahn in Agar-Gel zeigten, dass eine sehr genaue
Oberflachenrekonstruktion (mittlere Abweichung 26 pm, Standardabweichung 33 pm) aus einem 3D-
Datensatz mit einer nominellen Auflésung von 3B0®300 pni und einem Signal-Rausch-
Verhaltnis (SNR) von 10-30 moglich ist [1]. Kleine Abweichungen von der Theorie sind auf einen
systematischen Fehler zurtickzufiihren, der durch das Abrunden scharfer Kanten verursacht wird, da far
sie die Bedingung ausgedehnter Objekte nicht erfiillt ist. Die Ergebnisse der Studie zeigen, dass die



nominelle Auflésung fir eine Rekonstruktion einebpjéktgrenze nicht das fundamentale Limit der
Genauigkeit darstellt.

Um jedoch eine genaue Digitalisierung von Zahndéelnkenin vivo durchfihren zu kénnen, missen
eine hohe nominelle Auflésung und ein hohes SNFRermalb einer realisierbaren Messzeit erreicht
werden. Existierende Hoch-Frequenz (HF) Volumen-d u®berflachenspulen konnten diese
Anforderung nicht erflillen. Eine neue dediziertedorale HF-Empfangsspule wurde entwickelt, die
eine hohe Empfindlichkeit im Gebiet von komplettétahnreihen liefert und Zufuhr des
Kontrastmittels in den Mund des Patienten erla@ht Die Spule hat hochaufgeldste Dental-MRT
vivo ermdglicht. Dies wurde anhand von sechs Z&hnenodstmert, die fir Zahnrestaurationen
prapariert wurden: zwei fur Kronen, zwei fir Inlaysd zwei fir eine Briicke. Die Messungen wurden
auf einem klinischen 1,5 T MRT-Tomographen mit eliéiner 3D-Turbo-Spin-Echo Pulssequenz in
Kombination mit der entwickelten HF-Spule und demlartartigen Gadolinium-basierten oralen
Kontrastmittel durchgefiihrt. So konnten artefak&frBatensatze mit einer nominellen Auflésung von
300x300x300 pni und einem ausreichend hohen SNR innerhalb vonr@ifdin akquiriert werden. Die
aus diesen Datensétzen rekonstruierten Zahnoleefidwurden zum Design und der Herstellung der
ersten MRT-basierten CAD/CAM-Zahnrestaurationerwegrdet (Abb. 1). Die Restaurationen wiesen
eine klinisch akzeptable Passgenauigkeit auf, uestdtigten damit die Machbarkeit der MRT-
basierten hochaufgeldsten Digitalisierung von Zdentéacherin vivo [2], [3].

Rekonstruktion der Zahnoberflache, (d) CAD/CAM-Reihergestellt aus CoCr basierend auf den MRT-Daten

Die entwickelte Methode erlaubte es, auch auf enmtdeees Problem der konservierenden
Zahnheilkunde einzugehen: Die Quantifizierung voaridsen L&sionen und Vermessung der
Entfernung von der Zahnpulpa. Diese Informationémnen helfen, Falle mit dem Potential zur
Erhaltung der Zahnvitalitat zu identifizieren umdlirekte Uberkappung der Pulpa zu tiberwachen. Ein
Verfahren bei dem die beinahe offene Pulpa mit iKiathydroxid tGberdeckt wird, um Formung vom
sekundaren Dentin zu stimulieren. Rontgen-Bildggbwird regelmafig in der klinischen Praxis zur
Diagnostik karidser Lasionen und Abschatzung ideisdehnung eingesetzt. Jedoch liefert das
Verfahren nur zweidimensionale Projektionen unditdanr limitierte Informationen. Finf Probanden
mit sieben karidsen Lasionen wurden mit Hilfe dasmckelten Verfahrens und der Hardware fir
hochaufgeltdste kontastverstarkte Dental-MRT untdrs{d]. Die Lasionen schlossen zwei Falle der
Fissurenkaries, vier Falle der Approximalkaries eirte ausgedehnte Lasion im Dentin ohne klinisch



detektierbarer Schmelzbeschadigung (okkulte Karés) Die Ergebnisse zeigten, dass die pordse
demineralisierte Zahnsubstanz der karidsen Lasioa@n messbares MRT-Signhal erzeugt, im

Gegensatz zur gesunden Zahnsubstanz. Alle Laslamerien quantifiziert werden und die Entfernung

zwischen der Kavitdt und der Zahnpulpa wurde ireralFéllen bestimmt. Die Pulpa, welche

Nervenbahnen und Blutgefa3e enthalt, liefert Sigmaler Protonen-MRT und konnte daher innerhalb
der Zahnssubstanz visualisiert werden. Die MoOgkthkariose Lasionen, einschlieBlich okkulte

Karies und Approximalkaries, dreidimensional zu uwgissieren und zu quantifizieren und die

Mindestentfernung zur Zahnpulpa zu bestimmen, mdishMRT zu einem hervorragenden Werkzeug
in der Kariesdiagnostik.

Die Abwesenheit von Strahlenbelastung bei der MRTGegensatz zu Rdntgen-basierten Techniken
spielt eine bedeutende Rolle bei der nachsten Aduwmag die im Rahmen dieser Arbeit entwickelt
wurde. Kieferorthopadie und MKG-Chirurgie misserchsioft mit retinierten Zahnen und
Zahnfehlbildungen in Kindern beschaftigen. Alsmitit bezeichnet man Zéhne, die aus verschiedenen
Grinden nicht durchgebrochen sind und sich dahereimnoch im Kiefer befinden. In solchen Féllen
besteht Entziindungsgefahr und die anliegenden Z#&bneen stark beeintrachtigt werden. Das
Gleiche gilt im Falle genetischer Zahnfehlbildungerd erfordert daher oft chirurgische Behandlung.
Informationen Uber die dreidimensionale Positicigyr und die Form retinierter Zahne oder
Zahnfehlbildungen sind auf3erordentlich wertvoltler dentalen Diagnostik und Behandlungsplanung.
Jedoch sind diese Informationen normalerweise nightfiigbar, da nur zweidimensionale
Rontgenaufnahmen zur Verfigung stehen. Der Einsatz dreidimensionalen RoOntgen-basierten
Verfahren (z. B. Computertomographie) ist dabei miiter unerwinschten und teils erheblichen
Strahlungsbelastung verbunden. Um das Potential MIRT zur dreidimensionalen Lokalisation
retinierter Zahnen und Zahnfehlbildungen zu evaérie wurden 55 Kinder mit verschiedenen
Befunden auf einem 1,5 T MRT-Tomographen untersiisht[6]. Dank dem natirlichen Kontrast
zwischen den ZzZahnen und dem umliegenden Gewebenf{igaskch, Zunge, Backen, Speichel,
Knochenmark der Kieferknochen), konnte die Obehi#agedes Zahns mit Hilfe halb-automatischer
Segmentierung rekonstruiert werden (Abb. 2). Dalei eine Anwendung von Kontrastmitteln nicht
erforderlich. Ein dediziertes 4-Kanal-Spulenarrayrae entwickelt, welches anatomisch an den Ober-
und Unterkiefer angepasst ist und eine hohe undhgigiRige Empfindlichkeit im zu untersuchenden
Bereich liefert [7]. Die Dental-MRT hat sich alsieisichere und gut tolerierbare Bildgebungsmethode
zur Diagnostik von Zahnretentionen und Fehlbildungen Kindern erwiesen und leistet
ausserordentliche Hilfestellung bei der Planung fek@thopadischer Behandlungen sowie
chirurgischer Eingriffe.

Abb. 2 3D-Rekonstruktion eines retinierten Eckzahns (a) Zahnfehlbildungen im Unterkiefer (b) |

Die MRT hat sich bereits in der Praxis als wert\féll die Diagnostik des Kiefergelenks erwiesen.
Statische MRT-Aufnahmen werden regelmafig in démiddhen Praxis durchgefuhrt. In diesem



Projekt wurde pseudo-dynamische MRT mit hoch-peizischtzeit-Axiographie kombiniert, um die
inneren Vorgange bei Patienten mit Kiefergelenk-¢d®eam zu verstehen [8]. AulRerdem wurde ein
dynamisches  Echtzeit-MRT-Verfahren  entwickelt, el die  Rekonstruktion des
Bewegungszustandes des Kiefergelenks fiir ein bgéisbZeitfenster erlaubt [9]. Dazu wurde ein
radiales Akquisitionsschema mit einer Goldener-8thmajektorie eingesetzt. Neun gesunde
Probanden und sieben Patienten mit verschiedenefergelenkserkrankungen wurden mit Hilfe des
entwickelten Verfahrens untersucht. Die Aufnahme Kiefergelenk-Dynamik unter asymmetrischer
Beladung (beim Beillen auf ein geklhltes Karamebkabon, welches lateral zwischen die
Backenzadhne geklemmt wurde) hat zusatzliche didagobe Informationen geliefert und die
Therapieplanung sowie eine Therapiekontrolle etlaub

Die Dental-MRT, vor allem die MRT-basierte Abforngynist besonders anféllig fur Bildartefakte.
Hauptursachlich dafir sind zum einen die Bewegueg Batienten wahrend der Messung und zum
anderen die Anwesenheit von Dentalwerkstoffen imntldes Patienten. Um das erste Problem zu
untersuchen, wurde ein Bewegungsdetektionssystémickelt, welches auf einer Infrarotkamera und
auf Infrarotdioden basiert [10]. Es erlaubte dievBgung des Patienten mit einer Genauigkeit unter 40
um zu detektieren. Messungen an Probanden zeidéms, ohne spezielle Fixierung des Kopfs die
auftretende Bewegung die Qualitat der Dental-MRTrahmen signifikant beeintrachtigen kann, da
diese mit einer nominellen Auflésung im SubmillieeBereich Uber mehrere Minuten aufgenommen
werden. Besonders kritisch ist das fiir die MRT-bsi Abformung, da diese sich vollstandig auf die
guantitative metrische Analyse der erworbenen Daigizt. Der vorgeschlagene Messaufbau zur
Detektion und Analyse der Bewegung kann auch zuin@grung der Patientenlagerung und Fixierung
eingesetzt werden. Zudem konnte dies eine einfaoh@ preiswerte Losung fir viele MRT-
Anwendungen werden, in denen Echtzeit-Bewegungkii@beerforderlich ist.

Die zweite Hauptquelle fur Artefakte in zahnmedigifien MRT-Anwendungen sind verschiedene
Dentalwerkstoffe im Patientenmund. In der Literdindet man teilweise widerspriichliche Ergebnisse
bezlglich der Starke von Bildartefakten, die dwehschiedene Dentalwerkstoffe verursacht werden.
Die Schlussfolgerung dartiber, ob der Werkstoffketamalfiige oder keine Artefakte verursacht, hangt
von vielen Faktoren ab, wie zum Beispiel Magnetticke, Pulssequenz, Bildauflosung und der
entsprechenden Gradientenfeldstarke, Bildebene,g¥lamd Form des Werkstoffes, Entfernung
zwischen dem Messobjekt und dem Werkstoff, etctiBesend flir das Ausmald der Artefakte ist
demnach hauptsachlich die konkrete Anwendung. Dakerden in dieser Arbeit eine Reihe
herkdmmlicher Werkstoffe auf einem 1,5 T MRT-Tonagnen untersucht und entsprechend der
Dental-MRT-Kompatibilitat  klassifiziert. Eine bestere Aufmerksamkeit erweckten dabei
Kompositwerkstoffe. Vierundzwanzig Kompositwerk$gofon zwei Herstellern wurden untersucht
und deren magnetische Suszeptibilitdt wurde naclyelemetrischen MRT-Methode abgeschéatzt [11].
Es wurde gezeigt, dass Komposite von manchen Herst&kompatibel fir die Dental-MRT sind,
wahrend andere signifikante Bildverzerrungen vewhen koénnen. Die paramagnetischen
Eigenschaften der letzteren Gruppe kdnnten dursler®ixid-Pigmente erklart werden, die manche
Hersteller einsetzen. Um MRT-basierte Zahnabforraangerstellen zu kénnen, ist es von oberster
Wichtigkeit, kompatible Dentalwerkstoffe zu benutzém Falle kieferorthopédischer Anwendungen
der MRT sind die grof3ten Probleme bei Drahten dablSu erwarten. In Magnetfeldern klinischer
Starke stellen diese bei guter Fixierung kein Risfiir den Patienten da, kénnen jedoch die
Bildqualitat in der Dental-MRT stark beeintrachtige

Die Messmethoden, HF-Hardware und Post-Prozesgjsalgorithmen welche in dieser Arbeit
entwickelt wurden und durch umfangreiche Ex-Vivodun-Vivo-Experimente demonstriert wurden,
erweitern signifikant potentielle Anwendungen deRMin der Zahnheilkunde und setzen diese junge
diagnostische Methode in eine neue Perspektive.



Literatur:

1.

10.

11.

Schmid F, Tymofiyeva O, Rottner K, Richter E-J, ala®M. Dental impression using MRI.
Proc. ICMRM, Aachen, 2007 (Abstract P103).

Tymofiyeva O, Rottner K, Gareis D, Boldt J, Schrrid_opez MA, Richter E-J, Jakob PM. In
vivo MRI-based dental impression using an intra&flreceiver coil. Concept Magn Reson B:
Magn Reson Eng 2008, 33B:244-251.

Tymofiyeva O, Rottner K, Boldt J, Richter E-J, JakBM. Dental restorations — crowns,
bridges and inlays — produced using in vivo deml. ISMRM, Hawaii, USA, 2009
(Abstract 3506).

Tymofiyeva O, Boldt J, Rottner K, Schmid F, Richt&t], Jakob PM. High-resolution 3D
magnetic resonance imaging and gquantification ofona lesions and dental pulp in vivo.
Magn Reson Mater Phys Biol Med (eingereicht).

Tymofiyeva O, Rottner K, Jakob PM, Richter E, PrBif Three-dimensional localization of
impacted teeth using magnetic resonance imagirig.CZhl Invest (im Druck).

Tymofiyeva O, Rottner K, Proff PC, Richter E-J, dakPM. Diagnosis of dental abnormalities
in children using MRI. ISMRM, Hawaii, USA, 2009 (Atract 3504).

During M, Gareis D, Tymofiyeva O, Lopez M, JakobAPdedicated 4-channel RF receiving
array for orthodontic examinations. ISMRM, Hawal5A, 2009 (Abstract 2967).

Tymofiyeva O, Proff P, Richter EJ, Jakob P, FanghdnGedrange T, Rottner K. Correlation
of MRT imaging with real-time axiography of TMJ dtis. Ann Anat 2007, 189(4):356-61.

Hopfgartner A, Tymofiyeva O, Ehses P, Rottner K]dd, Richter E-J, Jakob PM. Radial
dynamic MRI of the temporomandibular joint. ESMRMBAntalya, Turkei, 2009
(angenommen).

Tymofiyeva O, Ledwig M, Rottner K, Richter E-J, dakPM. Wii — highly sensitive tracking
of patient motion. ISMRM, Hawaii, USA, 2009 (Absttal615).

Tymofiyeva O, Rottner K, Vaegler S, Boldt J, RighieJ, Jakob PM. Influence of composite
dental materials on dental MRI. Proc. ESMRMB, ValanSpanien, 2008 (Abstract 843).
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Motivation

Die Neubildung von Blutgefalen (Angiogenese) in pathologischem Gewebe ist von grofier
Bedeutung flr das Wachstum von Tumoren und fiir die Reorganisation geschadigten Hirn-
gewebes nach einem ischamischen Schlaganfall. Fir die Entwicklung neuer Therapeutika in
der Tumor- und Schlaganfallforschung wird deshalb eine akkurate Bildgebung der Mikroge-
fale (~10-30 ym) bendtigt.

Die Methode der Mikrogefalibildgebung Uber die Magnet-Resonanz-Tomographie ist ein
vielversprechender Ansatz fir die in vivo Beobachtung der Angiogenese. So konnten wir die
Anwendbarkeit auf subkutane Tumore und auf die Schlaganfall-Ratte nachweisen. Erstmalig
konnten wir hier das Protokoll der MikrogefalRbildgebung auch auf die Schlaganfall-Maus
anwenden. Damit wird der Weg fiir die Erforschung der Gewebe-Vaskularisation an transge-
nen Tieren geebnet.

In den theoretischen Modellen galt bisher die Annahme, dass kein Kontrastmittel aus dem
vaskularen System austritt. Aufgrund der pathologischen Gewebe- und GefalRlveranderung
muss diese Annahme modifiziert werden. Kontrastmittel tritt aus dem Gefallnetzwerk aus.
Somit befindet sich das Kontrastmittel sowohl im vaskularen Netzwerk als auch extravasku-
lar. Die Veranderung der Relaxationszeiten durch den extravaskularen Anteil kann jedoch
nicht auf das Gefalisystem zurtickgeflihrt werden und muss deshalb minimiert werden. Wir
konnten zeigen, dass dies durch die voxelbasierte Bertcksichtigung des scheinbaren Diffu-
sionswertes bei der Berechnung der Gefalidichtekarte N gelingt. Zusatzlich konnten wir zei-
gen, dass die Einbindung der Bolus-tracking-Methode in das Protokoll der Mikrogefalibildge-
bung wahrend der Kontrastmittelinjektion moglich ist. Somit erlangt man eine sehr gute Vor-
stellung von der Verteilung des Kontrastmittels.

Durch den Vergleich und die Auswertung der beiden vorrangigen Analysestrategien, bezig-
lich der Stabilitat, der quantitativen histologischen Vergleichbarkeit und der Messequenz Ein-
stellungen, konnte die zu bevorzugende Analysestrategie festgelegt werden.

Grundlegende Methode aller Studien

Zur Messung von MikrogefaRen mit dem MRT wird ein super-paramagnetisches Kontrastmit-
tel Endorem bzw. Sinerem (30mg Fe/kg) intravenos (iv) injiziert. Vor und nach der Injektion
werden MGE (Englisch: Multi-Gradient-Echo) und MSME (Englisch: Multi-Slice-Multi-Echo)
Datensatze akquiriert.

Die Analyse der gewonnenen Daten erfolgte in IDL. Der mathematische Zusammenhang
ergibt sich aus den Arbeiten von Kieslev et al und Tropés et al. So ergibt sich fir das Gra-
dienten Echo (GE): AR*; = dw-BVf = IN(GE,«/GEst)/ TE ~ totales Blutvolumen (zerebrales

oder des Tumors). Und fir dass Spin Echo (SE): AR, = dw2/3-BVf- ADC1/3- R-2/3 =
IN(SEpe/SEpost)/ TE ~  Mikro-Blutvolumen (zerebrales oder des Tumors) (Single-Echo-
Methode). AR,und AR*;sind jedoch noch abhangig von der nicht bestimmbaren Grofe dw,
der lokale Suszeptibilitatsdifferenz. Durch die Berechnung der Q-Karte (Q=AR,/(AR*;,)*?)
Iasst sich diese Abhangigkeit nach Jensen et al heraus rechnen. Aus der Q-Karte ergibt sich
die Mikrogefalidichte lber den folgenden Zusammenhang: N= BVf/(2-11-R?) ~Q3ADC. Die Q-
Karte wird deshalb haufig auch als Gefaldichteindex beschrieben. (Vgl. C-Y Lin et al)

Die Aufnahme der GE, SE und diffusionsgewichteten Bilder erfolgte jeweils mit der gleichen
Auflésung. Dies ermdglichte eine voxelbasierte Berechnung der Q- und N- Karten. Vor der
Berechnung der verschiedenen Karten wurden alle Bilder auf das erste Echo des MSME-



Datensatzes mit FSL koregistriert. Die Auswirkung der Koregistrierung auf das Ergebnis der
Q-Karte wurde flr Datensatze, die nicht koregistriert werden mussten, systematisch unter-
sucht.

Messprotokoll der Angiogenese-Studie von subkutanen Tumoren

Fur die Beobachtung des Tumorwachstums wurde im subkutanen Tumor-Modell die nicht-
kleinzellige-Bronchialkarzinom-Zelllinie verwendet. Die Experimente der Studie erfolgten an
einem 7 T BioSpec Bruker Scanner. Die MRT-Datensatze wurden mit einer Auflésung von
(250 x 250 x 300) ym® am Tag 1, 4, 8, 14 und 21 nach Tumorzellinjektion akquiriert.

Vor der Kontrastmittelinjektion wurden diffusionsgewichtete Bilder (b=(0,300, 800)s/mm?) in
verschiedenen Raumrichtungen atemgetriggert akquiriert (x,z-Richtung). Aus den diffusions-
gewichteten Bildern wurde mit Hilfe von IDL eine ADC-Karte (Englisch: Apparent Diffusion
Coefficient) gewonnen. Zusatzlich zu der MRT wurden Biolumineszenzaufnahmen durchge-
fuhrt.

Wahrend der Kontrastmittelinjektion wurde Uber eine Echo-Planar-Imaging-Sequenz (EPI)
der Injektionsbolus aufgenommen. Der zeitliche Verlauf der Signalveranderung durch die
Kontrastmittelinjektion wurde regional Uber eine Zeitreihenanalyse mit ImageJ dargestellt.
Nach der Messung wurde das Tumorgewebe entnommen und fir immunhistologische Unter-
suchungen mit CD31-Antikdrpern zur Gefalidarstellung vorbereitet.

Messprotokoll der Angiogenese-Studie von Ratten nach Schlaganfall

Die Experimente der Studie erfolgten ebenfalls an einem 7 T BioSpec Bruker Scanner. Die
MR-Datensatze wurden mit einer Auflosung von (130 x 130 x 1000) ym?® vor Schlaganfall-
Induktion und 7 und 16 Tage nach Induktion akquiriert. Der Schlaganfall wurde Uber den
transienten Verschluss der Arteria Cerebralis Media ( Englisch: Middle Cerebral Artery Occ-
lusion (MCAQ)) induziert. Vor der Kontrastmittelinjektion wurden diffusionsgewichtete Bilder
(b=(0,300, 800)s/mm?) in verschiedenen Raumrichtungen aufgenommen (x,y,z-Richtung).
Aus den diffusionsgewichteten Bildern wurde mit Hilfe von IDL eine ADC-Karte gewonnen.
Zudem wurden T2- und T2*-Karten aus den Daten in IDL berechnet. Aus diesen Karten wur-
den ebenfalls die AR,-, AR*;- und Q-Karten erstellt (Multi-Echo-Methode). Durch den Ver-
gleich mit der Single-Echo-Methode, konnten so die vorrangig verwendeten Analysestrate-
gien direkt miteinander verglichen werden. Fir die Analysestrategie Uber die Single-Echo-
Methode wurden die mit der Theorie in Einklang stehenden Echos hinsichtlich der Vergleich-
barkeit mit der Histologie und der Stabilitdt zwischen den einzelnen Messungen ausgewer-
tet.

Messprotokoll der Angiogenese-Studie von Mausen nach Schlaganfall

Die Experimente wurden am 11.7 T BioSpec Bruker Scanner durchgefihrt. In dieser Studie
wurde das Kontrastmittel Sinerem in einer Konzentration von (30mg Fe/kg) verwendet. Die
MR-Datensatze wurden mit einer Auflésung von (130 x 130 x 600) uym? vor Schlaganfall-
Induktion und 14 Tage danach akquiriert. Der Schlaganfall wurde wieder tber eine MCAO
induziert.



Ergebnisse der Angiogenese-Studie von subkutanen Tumoren

In dieser Studie, wurde sowohl die Volumenzunahme des
Tumors als auch das Gefallwachstum beobachtet. Von
Tag 4 beginnend ist nachvollziehbar, dass die Gefalie
vom Tumorrand in die Mitte des Tumors Einsprossen. An
Tag 14 ist der Tumor vollstandig vaskularisiert. An Tag 21
findet man dann einzelne nekrotische Bereiche, in denen
kein Signal zu erkennen ist. Das Einsprossen der Gefalle
von den Tumorrandern steht in gutem Einklang mit den
gangigen Modellen des TumorgefalRwachstums.

Die Koregistrierung der MRT-Daten mit den immunhistolo-
gischen Bildern zeigt eine qualitative Ubereinstimmung in
den Regionen mit einer erhdhten MikrogefalRdichte. (Vgl.
Abbildung 1d.)).

a.)Day 8

b.) Day 14
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Abbildung 1: Darstellung der zeitli-
chen Veranderung der Q-Karte von
Tag 8 bis Tag 21 (a.);b.);c.)). Over-
lay der Q-Karte mit den Ergebnissen

der Immunhistologie (anti-CD 31
Antikorper)

In Abbildung 2 ist die Bolus-Messung des indizierten Kont-
rastmittels zusehen. Damit wirde erstmalig die ,steady-state-contrast-enhanced® MRT-
Messung in einem Protokoll mit einer dynamischen Messung kombiniert.

Betrachtet man die Echo-Planar-Imaging (EPI) Bil-
der, so ist eine zeitliche Verzogerung des ankom-
menden Bolus im Tumor im Vergleich zum Bolus im
Gehirn zu beobachten. Am Tumorrand zeigen die
Daten, dass das Kontrastmittel aus dem GefaR-
netzwerk austritt. Die Mitte des Tumors wird nicht
von dem Kontrastmittel erreicht. Dieser Bereich ist
somit nicht an das vaskulare System angeschlos-
sen. Dies wird ebenfalls durch die stark erhdhten
Diffusionswerte in der Mitte bestatigt.

Insbesondere an den Randbereichen von nekroti-
schem Gewebe tritt vermehrt Kontrastmittel in das
Gewebe ein. (Vgl. Abbildung 1c.) ) Diese Signaler-
héhung lasst sich durch die Einbeziehung der ADC-
Karten in die Berechnung der Gefalldichtekarte mi-
nimieren.

R
Zeitachse vor und nach Kontrastmitteinjekion [s]

Abbildung 2: Aufnahme des Kontrastmittelbo-
lus nach Injektion des super-
paramagnetischen Kontrastmittels Endorem
am Tag 21 nach Tumorzellinjektion. Im Gehirn
ist der Bolus deutlich zu erkennen. Am Rand
des Tumors sieht man eine Abnahme des
Signals, jedoch keinen Bolus. In der Mitte
desTumors ist kein Effekt des Kontrastmittels
zu beobachten

Fazit der Angiogenese-Studie von subkutanen Tumoren

Die Gefalldichtemessung mit dem MRT ermdglicht eine nicht-invasive Bestimmung der Ge-
falkneubildung. Die Integration der Perfusionsmessung Uber die Bolus-tracking-Methode
zeigt deutlich, dass Kontrastmittel in das Gewebe austritt. Durch Einbeziehung der ADC-
Karte in die Berechnung der Gefaldichtekarte kann der Effekt des austretenden Kontrastmit-
tels minimiert werden. Die hier vorgestellte Kombination der ,steady-state-contrast-
enhanced®- mit der dynamischen-MRT in einem Messprotokoll ermoglicht genauere Aussa-
gen Uber die Verteilung des Kontrastmittels und damit tGber die Mikrogefal3struktur.



Ergebnisse der Angiogenese-Studie von Ratten nach einem Schlaganfall

In der Studie von Ratten mit Schlaganfall konnte gezeigt
werden, dass die Analyse Uber die Single-Echo-Methode
der Analyse uber die Auswertung von T2- und T2*-
Karten (Multi-Echo-Methode) Uberlegen ist. Dies liegt in
der GE-Messung begriindet: lange Echos zeigen in die-
ser Messsequenz eine sehr groe Anfalligkeit fir Feldin-
homogenitaten. Bei kurzen Echozeiten ist das Signal-zu-
Rausch-Verhaltnis sehr viel groRer, so dass diese Arte-
fakte nicht so stark zur Geltung kommen.

Die Koregistrierung der Daten flhrt zu einer systemati-
schen Erhdhung Werte der Q-Karte und damit auch zu
einer Erhéhung der Werte der GefalRdichtekarte.

Die Betrachtung der ADC-Karte zeigt, dass insbesonde-
re bei longitudinalen Studien die zeitliche Veranderung
der Diffusionswerte bei der Berechnung der Gefalidich-
tekarte bertcksichtigt werden muss (Vgl. Abbildung 3).
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Abbildung 3: Zeitliche Veranderung der Q-
Karte und ADC-Karte nach einem Schlagan-
fall. Deutlich ist eine Zunahme der Werte
der Q-Karte zu beobachten. Insbesondere
um die ischamischen Areale sind erhohte
Werte zu finden. In der ADC-Karte wird die
erwartete Ausbildung einer Zyste beobach-
tet.

Gefaldichte Karte

beiVoxelbasierter
Beriicksichtigung der ADC Karte

GefaRdichte Karte
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Abbildung 4: Berticksichtigung der ADC-Karte bei der Berechnung der
GefaRdichtekarte minimiert den Effekt des extra vaskularen Anteils des
Kontrastmittels

Die Berechnung der N-Karte,
unter Berucksichtigung der
ADC-Karte, ergibt deutlich ver-
minderte Werte, insbesondere in

den nekrotischen Bereichen
(Vgl. Abbildung 4). Die darges-
tellte  GefaRdichtekarte steht

bezgl. der qualitativen Werte in
gutem Einklang mit der Histolo-
gie (Laminin-Farbung).

Fazit der Angiogenese-Studie von Ratten nach einem Schlaganfall

Die Gefalldichtemessung mit dem MRT ermdglicht eine nicht-invasive Bestimmung der Ge-
falkneubildung nach einem Schlaganfall in der Ratte. Zur Minimierung des extravaskularen
Anteils muss die ADC-Karte in das Messprotokoll integriert werden.

Bei Verwendung eines konstanten Diffusionswertes Uberschatzen longitudinale Studien den
Wert der Mikrogefalldichte systematisch. In das Messprotokoll der MikrogefaRdichte muss

deshalb die ADC-Karte eingebunden werden.




Ergebnisse der Angiogenese-Studie von Mausen nach einem Schlaganfall

Die Ergebnisse der Mausstudie zeigen eine deutliche Sig-
nalveranderung nach Schlaganfall in den AR»-, AR*»>- und
Q-Karten. Insbesondere in den Randbereichen der Ischa-
mie sind Signalerhéhungen zu sehen. (vergl. Abbildung 5).
Auffallig ist eine globale Erhéhung der Signalwerte. Zudem
ist deutlich sichtbar, dass die Werte der Q-Karte innerhalb
der Gruppe stark schwanken. Fir jede Maus ist jedoch ein
intra individueller Anstieg der Werte in der Q-Karten zu
erkennen.

I Pre stroke H 14 days Post stroke

Zum Verstandnis des globalen Effektes wurden die T2-
und T2*-Karten systematisch untersucht. Die Ergebnisse s
der Auswertung der T2-Karten in der gesunden Hemispha- 1500 | Image

re vor und nach Kontrastmittelinjektion bestatigen die glo-
bale Signalerhéhung. (Vgl. Abbildung 7) Vor dem Schlag- g‘g’rﬁ!ﬂ:rr‘]%n5igcﬁéKm?2§he‘;‘°rl‘\A;;z;nvelﬁ
anfall ist der Effekt des Kontrastmittels in der gesunden | 4em ischiamischen Bereich sind deut-
Hemisphare deutlich kleiner als nach Schlaganfall. Die | liche Signalerhéhungen zu erkennen.
Betrachtung der T2*-Karten zeigt deutliche Artefakte in-
sbesondere in den Regionen des Schlaganfalls (Vgl. Ab-
bildung 6). Diese Artefakte lassen sich bei Verwendung der Analysemethode mit einem Echo

deutlich minimieren.

T2* Karte

Daten aus der gesunden Hemisphare

Vor Kontrastmittelinjektion Nach Kontrastmitielinjektion o X . o0
wdi sild at SCIH N bbssiol s Mittelung Ober funf Mause zu verschiedenen Zeitpunkten

8

chiagantal

T2 Wert des linken zerebralen Kortex [ms]

5% S: || & o}
‘ Magnetfeldinhomogenitaten flihren zu instabilen Werten in der Q Karte ‘ e > > = . =z Z 3

Vor N’ar.ﬂ V;f h;ach

Kontrastmitteigabe Kontrastmitielgabe
Abbildung 6 Darstellung der T2*-Karten vor und nach Kontrastmittel- Abbildung 7: Auswertung der T2-
injektion. Die Auswirkungen der Feldinhomogenitaten verandern die Karten vor und nach Schlaganfall in
Werte der Q-Karte entscheident der gesunden Hemisphare

Fazit der Studie von Mausen mit einem Schlaganfall

Die Gefalidichtemessung mit dem MRT ermdglicht eine nicht-invasive qualitative Bestim-
mung der Gefalneubildung in der Maus nach Schlaganfall. Damit kann die Methode in Zu-
kunft auch bei transgenen Mausen angewandt werden. Die Signalveranderung nach einem
Schlaganfall in der gesunden Hemisphare, nach Applikation des Kontrastmittels, kdnnte so-
wohl durch eine Stérung der Bluthirnschranke, als auch durch eine Erweiterung der Gefalle
erklart werden. Die genaue Ursache muss weiter histologisch untersucht werden.

C.Y.Lin et al Journal of Cerebral Blood Flow &Metabolism, 28, 2008; Ed X.Wu et al NMR in Biomedicine,17, 2004 ;|.Tropres et
al, Magnetic Resonance in Medicine, 45: 2001; J.H.Jensen und R.Chandra: Magnetic Resonance in Medicine, 44, 2000;
V.G.Kiselev und S.Posse: Magnetic Resonance in Medicine, 41: 1999.
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DIREKTE BESTIMMUNG DERMAGNETFELDVERTEILUNG AUSROHDATEN DER
ECHOPLANAR SEQUENZ
F. Testud, O. Speck, J. Hennid, M. ZaitseV

! Abteilung Réntgendiagnostik, Medizin Physik, Universitatsklinikum Freiburg i.Brsg.
2 Abt. Biomedizinische Magnetresonanz, Institut fiir Experimentelle Physik, Fakultét fir Naturwissenschaften Otto-von-Guericke-Universitat Magdeburg

Einleitung Gradient Echo (GE) Echo Planar Imaging (EPI) wird fiir funktionelle Magnetresonanztomographie (fMRT) wegen seiner Empfindlichkeit

fur Suszeptibilitditsénderungen benutzt. Diese Sensitivitdt zu raumlichen und zeitlichen Feldandexithigbewirkt jedoch auch Bildartefakte, wie
geometrische Verzerrungen und Intensitdtsschwankungen. Verfahren [1] z. B. zur Berechnung von Verzerrungsparametern werden einmal bei einem GE
EPI Experiment angewandt und kénnen somit keine zeitliche Anderungem\® aufnehmen. In diesem Abstract wird dieRaum Filterung als
Optimierung [2] des Verfahrens von [3] eingefiihrt und die Aquivalenz mit [4, 5] gezeigt 3Alerfahren wurden mit experimentellen Daten (im Phantom

und in in-vivo) miteinander verglichen [2].

Theorie Die lokalen Gradienten-Karte@';,, und Gy, kénnen wie folgt @ go (®go
berechnet werden [3, 2]: T =
o 5ky, Sex ,:1 40 ,:1 40 D
W' = ’ T s At - 5
~ (tTE + Oy % A(tTE + Oy K:') % 250 %250
Ok Unddy,s entsprechen den Echoverschiebungen im verzerrtem GE EPI o L1 . o | [ .
k-Raum,tTg der Echozeit, AT dem Echospacing und, . dem Ab-
stand zw. zwek-Raum Punkten. Diese Verschiebungen krRaum ent- ©)95 (d)o5
sprechen einer zusatzlichen Phase im Ortsratyg;,, = 27wAydy, und € €
Apx = 2mAxdkx, Mit Ay y die Pixelgrole. Die Gradientenkarten kon- =3 =]
nen also durch die Phasenanalyse [4, 5, 6] oder durch die Bestimmung der = =
Echoverschiebung mit Hilfe déi-space spectrum analysis [3] oder der % 6
Raum-Filterung [2] berechnet werden. DieRaum-Filterung lasst sich als = 5 = 5
folgende Faltung beschreiben: 0+ 0

8y (7) = Ny —max | £7,1 {8t} 0 2T { flasbyrmig o }|
1«;

wobei S das Bildsignal,f die Filterfunktion und7~'7”1 die inverselD
Fourier Transformation sind. Eine Gaussfunktlon Tutrd Albenutzt mit

.
Fig. 1: a) und b) G”"S‘l des Phantomxperiments, ¢) und d) M

k-Raum-Filterung (6=15.23 bei a) ,b); 56=15.2 bei c), d))

Phasenanalyse

k-space energy spectrum analysis

(G‘mfd) des in-

einem Maximum bepk/ und einer optimierten [2] Standardabweichung,, Experiments. Dle Standardabwachung des Mittelwerts wurde als Fehlerbalken

Gyyr = Nx,y/2/T. Fiir grorSerr konnte gezeigt werden, dass didRaum-
Filterung gleiche Gradientenkarten wie die Phasenanalyse produziert [2].

Methodik und Experimente Phantom (Exp) und in-vivo (Exp2)
Experimente wurden auf eineBT MAGNETOM Trio (SIEMENS Heal-

thcare, Erlangen, Deutschland) mit den Produktsequenzen durchgefiihrt.

Die offline Rekonstruktion der aufgenommenen Bilder, die Implementie-
rung der Verfahren sowie die Auswertung wurden in MATLAB (The Ma-
thworks, Natick, AM, USA) programmiert. Expwurde mit einem ho-
mogenem Phantom durchgefuihrt und eine Schicht mit einer EPI Sequenz
(tre = 50 ms, A = 700 us, FOV = 22.4 x 22.4 cm, Matrixgréf3e von

128 x 128, 4 Wiederholungen) aufgenommen. Dabei wurden Gradienten
in z und y-Richtung zusatzlich geschaltet, die von (ca.)5 T /m bis

+15 uT/m in 5 T /m Schritten variiert wurden. Um die Verzerrungen

aufgetragen.
Magmtude und Phasenbild

Gradienten aus der Phasenanalyse

o (4]
[xd/zH]

&

Gradienten aus der k-Raum-
Filterung mit & =15.23px

o (4]
[xd/zH]

&

der Echoplanarbilder sowie die lokalen Magnetfeldinhomogenitaten zu be-
ricksichtigen, wurde die BildmatrixgrofRe durch Mittelung df x 16
reduziert. Die Standardabwelchungé}jm;d zw. der Differenz der Gra-
dientenkarten mit und ohne zuséatzlich angelegten Gradienten der ange-
legten Gradienten wurde fur eine Wiederholung berechnet. Als MaR fur
die Genauigkeit der Verfahren wurd«éi‘lrde Uber alle Experimente ge-

mittelt: Gm‘zd Exp2 bestand aus GE EPI Aufnahmen vénProban-

den, je40 Schichten {rg = 33 ms, tTr = 3.01 s, A = 580 us, FOV

= 24 x 24 cm, Matrixgro3e96 x 96, 10 Wiederholungen) und Feldkarten
(GE Sequenz{rg; = 3.78 ms, tTge = 6.24 ms, tTr = 345 ms, Ma-
trixgroRe96 x 96) der gleichen Schichten. Ahnlich wie in Exvurde die
Bildmatrixgrof3e aufi2 x 12 reduziert. Die Standalrdabwelchunﬁﬁmbd

der Differenz zw. den Gradientenkarten und den Gradienten des aufgenom-

20
m
menen Feldes wurde fur eine Wiederholung berechnet. Als Maf3 fur dle 0

msd Fig. 2: Gradlentenkarten aus den 3 verglichenen Verfahren und der Feldkarte. Links
Genauigkeit der Verfahren wurd@rz’y (iber10 mittlere Schichten des des Pals werden e Eingangsdaten und rechts die G, baw. G, gezeigt.

o (3]
[xd/zH]

&

Geglattete Gradientenkarten
aus der Feldkarte

Feldkarte

o
[xd/zH]

&

Probanden gemittelt\/ (G;;“;d)
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May the Force be with You: Real-Time Navigation of an
Interventional Instrument with Ferromagnetic Components

Ke Zhang, Reiner Umathum, Axel Krafft, Wolfhard Semmler, Michael Bock
Dept. Medical Physics in Radiology, German Cancer Research Center (DKFZ), Heidelberg, Germany

Introduction

Cardiovascular interventions can be difficult to perform,
because the devices (catheters or guidewires) are often
very flexible, so that manoeuvring over complicated ves-
sel branches is challenging. In the MRI environment re-
cently use has been made of the available magnetic for-
ces, in particular the gradient-induced forces that act on
ferromagnetic objects [1, 2]. Unfortunately, ferromagne-
tic components introduce artifacts such as image distor-
tion and signal voids in the real-time MR images ac-
quired during navigation [3]. In this study we present a
dedicated catheter with a ferromagnetic tip and a real-
time imaging pulse sequence that is combined with a
graphical input device to control both scan plane orien-
tation and force direction.

Materials and Methods

Gradient-induced Forces

The force F exerted on a ferromagnet with magnetic
moment m is given by F = mG, where G is the strength
of the magnetic gradient. In our clinical 1.5 T MR
system (Siemens Symphony) the imaging gradients have
a strength of up to 30 mT/m in each direction. Thus, to
maximize the force, ferromagnetic components with a
high magnetic moment should be used.

Here we used a steel sphere (Fig. 1a) with 2 mm dia-
meter that had a saturated magnetic moment of 18 emu.
In a 10 mT/m gradient field applied for 1.6 s this sphere
can reach velocities up to 6.6 cm/s. For the interven-
tional experiments, the sphere was glued to the tip of a
8 F catheter with a small 0.15 mm-think string (fishing
line, cf. Fig. 1b).

Pulse Sequence

To realize 3D movements of the ferromagnetic tip, a
dedicated navigation sequence was implemented. A
force gradient was inserted into each TR interval (Fig.
2a) of a FLASH pulse sequence for real-time imaging.
The following parameters were used: TE = 1.8 ms, FOV
= 205x300 mm? matrix = 88x128, a = 15°, partial
Fourier = 6/8, slice thickness = 10 mm, force gradient =
28 mT/m, TR = 3.5 ms + force duration = 14 ms. To
change the direction of the force, the orientation of the
force gradient was controlled in real-time via a graphical
input device (Magellan Space Mouse, Fig. 2b). Imaging
and navigation information were continuously acquired
and displayed in real time. To assess the steerability, the
catheter was placed in a vessel phantom and different
forces were applied to selectively maneuver the catheter
into vessel branches.

Results and Discussion

|

Fig 1. (a) Ferromagnetic sphere with 2 mm in diameter, (b) the
micro-catheter combined with ferromagnetic tip.
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Fig 2. Schematic (a) of the 2D FLASH sequence with force
gradient in three spatial directions. (b) Magellan/SPACE MOUSE
provides six degrees of freedom.

Fig 3. Real-time navigation with ferromagnetic tip combined
catheter in a glass phantom shaped after the human aorta. Starting
from the principle artery and with extra forward pushing, the force
orientation was switched  from right to left interactively, the
movements of the catheter’s tip showed in (a) and (b) .

Several time frames of the phantom measurement in the vessel phantom are shown in Fig. 3. In the upper/lower
row, the force pointed to the right/left, and the catheter could be advanced into the right/left vessel. These and
other experiments showed that catheter motion can indeed be controlled by gradient forces in real time with

frame rates of 1 image/s at reasonable artifact sizes.

References : [1] Chanu A et al, Magn Reson Med 2008; 59(6): 1287-97, [2] Tamaz, S et al, IEEE Trans Biomed Eng 2008; 55(7):1854-63,

[3] Felfoul O et al, IEEE Trans Med Imaging 2008; 27(1): 28-35.



Accelerated 3D Passive Marker Tracking for Percutaneous Interventions

Florian Maier', Axel J. Krafft', Wolfhard Semmler', and Michael Bock'
'Medical Physics in Radiology, German Cancer Research Center (DKFZ), Heidelberg, Germany

Introduction

In MR-guided interventions fast and robust localization of the instruments is required. Safety hazards from RF-induced heating [1] prevent
active tracking techniques, which use additional miniaturized RF coils, form being applied in clinical practice. In contrast to active tracking
methods, a tracking technique of a cylindrical passive marker was proposed recently for fast and safe localization of linear instruments such as
biopsy needles [2]. More recently, an extended 3D passive marker tracking sequence including rotation detection was presented [3]. In this work
a more flexible and accelerated 3D passive marker tracking sequence is introduced.

Materials and Methods
All experiments were carried out on a clinical 1.5 T whole body MR system (Avanto, Siemens, Erlangen, Germany). Images were acquired with
conventional imaging RF coils and no additional active tracking RF hardware was used.

Passive MR Pen Marker: The passive MR marker (MRPen) [3] consists of a cylindrical marker with a central opening (Fig. 1, length: 80 mm,
outer diameter: 12 mm, inner diameter: 3.8 mm) for the insertion of a puncture needle or an applicator set for laser-induced interstitial thermal
therapy (LITT). To detect the rotation of the marker, an additional extension tube (diameter: 6 mm, length: 85 mm) was attached to the cylinder
at an angle of 15° so that their symmetry axes intersect at a point p;. Both tubes were filled with contrast agent solution (Gd-DTPA/H,0 1:100).
3D localization of the marker was achieved with two parallel tracking slices orientated perpendicular to the cylinder’s symmetry axis (Fig. 1).

Passive Tracking Pulse Sequence: Based on a proposed automatic tracking pulse sequence [2, 3] an improved, more flexible sequence was im-
plemented. Two parallel tracking slices orientated perpendicular to the marker direction were acquired (FLASH, parameters: TR/TE =
4.0/1.9 ms, a=35°, FOV: 225%300 mm, matrix: 154256, partial Fourier: 5/8). Each slice showed the combined marker as a ring structure and a
point. Positions of both rotation invariant objects were detected separately using masks and a phase only cross correlation (POCC) algorithm [4].
The mask generation has been improved to operate with anisotropic pixels, and thus, to enable phase resolution reduction and to speedup
acquisition. Pixels at the edges of the mask images were interpolated using / + cosine to get increased magnitude maxima in POCC results.
Additionally, robustness was improved by checking if the real part is > 0 at the position of the magnitude maximum.

Based on the detected positions, the symmetry axes were calculated. Subsequently, the position p; on the symmetry axis of the cylinder with the
smallest distance to the symmetry axis of the extension tube was computed (Fig. 1). After plausibility checks the detected marker positions were
used to update the position and orientation of the real-time tracking slices. A fast feedback of the detected position from the image reconstruction
computer to the MR imaging hardware was implemented to update the orientation and position of the imaging slice as fast as possible. The
following real-time imaging parameters were used: trueFISP, TR/TE = 4.0/1.9 ms, o =70°, FOV: 225x300 mm, matrix: 154x256, partial
Fourier: 5/8. The normal vector of the imaging slice was calculated based on the estimated needle axis and the more distant position pey of the
extension tube. The center of the imaging slice was located towards the estimated needle direction 25 mm distant from p;. To improve the
visualization for the operator the theoretical needle trajectory and its intersection points with the tracking slices were projected to each imaging
slice (Fig. 2).

Experiment: The precision of the 3D passive localization technique was evaluated by performing 100 tracking steps at a fixed position. Standard
deviation of the position vectors and the angular deviation of the normal vectors with respect to the mean normal vector of the imaging slices
were computed. Since the marker geometry was changed the maximum practical translations and rotations between two marker localizations
were measured. After initial positioning of the tracking slices the marker was moved and one tracking cycle was executed and verified.

tracking slices

=

Fig. 1: Cylindrical marker and extension tube Fig. 2: Imaging slices showing marker and theoretical trajectory (FoV:350x350 mm).

Results and Discussion

At the fixed marker position deviations of the center point of the imaging slice of 0.8 mm perpendicular to the needle axis and 3.6 mm parallel to
the needle axis were measured. A mean angular deviation of the normal vectors of 0.2° + 0.3° was found. Tracking was not lost if the
movements performed between two marker localizations do not exceed +2.3 mm in needle direction. Perpendicular to the needle direction the
maximum translations were restricted by the size of the field of view of the tracking slices. Rotations around the symmetry axis of the needle are
not restricted and rotations around axes perpendicular to the needle axis (counterclockwise or through plane in Fig. 2) must not exceed 35°.
Furthermore, rotations in direction of the extension tube tilt (clockwise in Fig. 2) must not exceed 25°.

The total acquisition time of two tracking slices and the imaging slice was reduced from 2.4 s to 1.3 s. Regardless of the accelerated image
acquisition, the tracking algorithm worked more reliable as a higher tracking precision was obtained. Hence, the operator would benefit from an
improved update rate of the imaging slices and a more robust instrument tracking. Acceleration was feasible for several reasons. The optimized
feedback from the image reconstruction system to the scanner saved about 250 ms per tracking cycle. Additionally, the more flexible mask
generation eliminated restrictions of the protocol settings (especially reduced phase resolution) and the optimized mask generation resulted in
reduced requirements on image quality of the tracking slices. Furthermore, colored overlays enhance the visualization of the needle trajectory.
Finally, the design of the marker was slightly changed to enable new applications, e.g. LITT applicator positioning. In conclusion, the proposed
technique allows for accelerated and more robust 3D passive marker tracking, and hence, might secure MR-guided percutaneous interventions.

References

[1] Konings MK, ef al. ] Magn Reson Imaging. 2000; 12: 79-85.

[2] de Oliviera A, et al. Magn Reson Med. 2008; 59: 1043-1050.

[3] Maier F, et al. In: Proc 17th Annual Meeting ISMRM, Honolulu, 2009.

[4] Chen Q, et al. IEEE Trans Pattern Anal Mach Intell 16(12):1156-1162, 1994.
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Tumorzell-Markierung mit Eisenoxid-basierten Nanopartikel-MR-
Kontrastmitteln bei 1.5 Tund 3 T

0. Saborowski, 2F. Santini, M. Fani, *P. Robert, *J.M.Frohlich, ?K. Scheffler,
'G. Bongartz, ?H.R. Maecke

Department fiir "Medizinische Radiologie, MR Physik und *Radiochemie,
Universitatsspital Basel, Schweiz, ‘Guerbet Research, Aulnay-Sous-Bois, Frankreich

Zielsetzung: Evaluation einer alternativen Methode zur Zell-Markierung mit den
superparamagnetischen Eisenoxid-Nanopartikel-MR-Kontrastmitteln Sinerem und Endorem
(Guerbet, Frankreich).

Material und Methode:

Es wurden humane KB-Tumorzellen (Nasopharynxkarzinom) unter standardisierten
Bedingungen mit beiden superparamagnetischen Eisenoxid Nanopartikel-MRT-
Kontrastmitteln inkubiert: Ferumoxtran-10 (Sinerem®, Guerbet, Frankreich = USPIO) und
Ferumoxides (Endorem®, Guerbet, Frankreich = SPIO) mit einem mittleren
hydrodynamischen Teilchendurchmesser von jeweils 30 nm respektive 150 nm. Die Proben
von jeweils 10° humanen KB-Tumorzellen wurden mit ansteigenden Konzentrationen von 8.5
Mg Fe/ml bis 68 ug Fe/ml USPIO und mit 4.25 ug Fe/ml bis 34 ug Fe/ml SPIO in 2 ml RPMI-
Medium (AMIMED, Basel, CH) fur 12 h und 24 h inkubiert. Anschliessend wurden die Zellen
in Eppendorf-Réhrchen in einer Ficoll-Lésung (SIGMA) mit einer standardisierten zirkularen
Kopfspule (Siemens, Erlangen, Deutschland) gescannt. Mit Hilfe einer T1-gewichteten
schnellen Spinecho- MR-Sequenz wurden die T1-Relaxationszeiten an klinischen MR-
Scannern bei 1.5 T und 3 T (Avanto und Allegra, Siemens) gemessen. Die intrazellularen
Eisenoxidkonzentrationen wurden mit der induktiven Plasma-Massenspektrometrie (ICP-MS)
bestimmt.

Ergebnisse:

Beide Kontrastmittel fiihrten auf T2-gewichteten Pulssequenzen zu deutlichen
konzentrationsabhangigen Signalverlusten sowohl bei 1.5 und 3T gemessen in Ficoll Losung
(Abb. 1). Die besten Markierungsergebnisse konnten mit SPIO bei leicht abnehmenden
Zellzahlen nach einer Inkubationszeit von 12 h mit einer Konzentration von 68 ug Fe/ml
erzielt werden. SPIO-markierte Zellen zeigten ausserdem eine hohere relative intrazellulare
Eisenoxidaufnahme als USPIO-markierte Zellen.

Schlussfolgerung:

Ficoll-L6sung eignet sich zur ex-vivo Zellcharakterisierung von Endorem (SPIO)- und
Sinerem (USPIO)-markierten KB-Tumorzellen bei 1.5 T und 3 T. In zukinftigen Studien
muss die Ubertragung ahnlicher Techniken auf die in-vivo Markierung und MRT-
Sequenzoptimierung weiter validiert werden.

Abb. 1 a): Eisenoxid-KM- USPIO (Ferumoxtran-10, Sinerem) markierte
KB —Zellen und Eisenoxid-KM SPIO (Ferumoxides, Endorem) mit
verschiedenen Konzentrationen in Eppendorf-Testréhrchen,
Inkubationszeit: 24 h. b) in pink eingezeichnetes Messfeld (ROI) fiir T1-
und T2-Messungen.
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Parameterquantifizierung mit radialem IR-TrueFISP und Einfluf3 von

Magnetisierungstransfer und finiter Pulslange
Philipp Ehses™?, Vikas Gulani?, Felix A. Breuer®, Stephen Yutzy?, Nicole Seiberlich?, Peter M. Jakob™® und Mark A. Griswold?
'Dept. of Experimental Physics 5, Universitat Wiirzburg, Wiirzburg, Germany, Department of Radiology, Case Western Reserve University and
University Hospitals of Cleveland, Cleveland, Ohio, USA, *Research Center Magnetic Resonance Bavaria (MRB), Wirzburg, Germany

Einleitung

Eine sehr vielversprechenden Ansatz zur gleichzeitigen Quantifizierung der Spindichte, Ti
und T, wurde vor einigen Jahren von Schmitt et al. vorgestellt [1]. Allerdings ist es mit die-
ser Methode meist notwendig die Aufnahme zu segmentieren, was zu einer deutlichen Ver-
langerung der Messzeit fiihrt. Ziel dieser Arbeit war es die Messung soweit zu beschleuni-
gen, dass eine Quantifizierung in einem Schuf pro Schicht mdglich wird, d.h. in unter 6 s.
Dazu wurde ein IR-TrueFISP mit einem radialem Auslesemodul kombiniert, bei dem die
Projektionswinkel mit Hilfe des Goldenen Schnitts inkrementiert werden [2]. Bei dieser Me-
thode wird der k-Raum immer dann relativ gleichm&Rig abgedeckt, wenn die Projektionszahl
einer Fibonacci-Zahl entspricht. Somit lasst sich dieses Ausleseverfahren sehr gut mit einem
View-Sharing Verfahren, wie dem KWIC-Filter, verbinden [3]. Bei der Auswertung des IR
TrueFISP Experiments hat sich gezeigt, dass die bestimmten Relaxationsraten stark von
den Messparametern abhéngen (besonders TR, Pulsdauer und Flipwinkel). Dies konnte in
dieser Arbeit auf zwei Faktoren zurlickgefiihrt werden: Fehler in der T;-Quantifizierung konn-
ten auf den kirzlich veréffentlichen Einfluss des Magnetisierungstransfers (MT) auf SSFP
Sequenzen [4] zuriickgefuhrt werden. Dieser Effekt wurde in dieser Arbeit durch Variation
der Pulslange untersucht. Langere HF-Pulse flihren allerdings zu einem weiteren Problem:
Durch nicht instantane HF-Pulse, wird die T»- T1 lg’j:;l
Relaxation zeitweise ausgesetzt [5]. Fir ein IR-

TrueFISP Experiment bedeutet dies, dass das appa-
rente T, mit steigender Pulsdauer ansteigt. Dieser
Effekt wurde mit einer ebenfalls in [5] veréffentlichten
Erweiterung der Blochgleichungen korrigiert.

Methoden

Alle Experimente wurden an einem 1.5 T Ganzkdorper-
System (Magnetom Espree, Siemens Medical Soluti-
ons) mit einer 32-Kanal Kopfspule durchgefihrt.

Nach nicht-selektiver Inversion wurde das Erreichen
des Gleichgewichts mit Hilfe eines goldenen Schnitt
basierendem radialem Auslesemodul verfolgt. Das
Experiment wurde mit verschiedenen Pulslangen und
TRs wiederholt. (TR=3.98/4.78/5.58/6.38/7.18 ms,
Pulsdauer=0.8/1.6/2.4/3.2/4.0 ms,Flipwinkel = 45°,
MatrixgroRe: 2562, FoV = 220x220 mm2, Schichtdicke S
= 6 mm). Insgesamt wurden 64 Bilder aus der Zeitse- 1 2 3 a
rie mit Hilfe eines KWIC-Filters und Convolution Grid- puise duration [ms] pulse duration [ms]

ding rekonstruiert. Mo, T1 und T, konnten dann aus Abb. 3: Einfluss von Magnetisierungstransfer und finiten Pulslange auf
einem 3-Parameter-Fit (entweder mit oder ohne finite ~ Parameterquantifizierung. a) Darstellung der ROI, Pulslangenabh. von
RF correction) bestimmt werden [1]. b) T1 (MT-Einfluss) und c) T2, mit und ohne finite Pulslangen-Korrektur.

Abb. 1: Beispielhafte Darstellung
einiger rekonstruierter Kontraste.
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Abb. 2: Aus dem 3-Parameter-Fit erhaltene Mo, T1 und T,-Karten.
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Ergebnisse

Einige rekonstruierte Bilder aus der Zeitserie sind in Abb. 1 dargestellt. Abb. 2 zeigt die aus dem 3-Parameter-Fit gewonnen Para-
meterkarten (fur eine Pulsdauer von 1.6 ms und TR = 4.78 ms). Der Einfluss des Magnetisierungstransfers und der finiten Puls-
dauer zeigt Abb. 3.

Diskussion und Zusammenfassung

Die vorliegenden Ergebnisse zeigen, dass es mdglich ist T1, T> und relative Spindichte von einem einzigen IR TrueFISP Experi-
ment in unter 6 s pro Schicht zu bestimmen. Dies konnte durch die Verwendung eines goldenen Schnitt basierendem radialem
Auslesemoduls und starkem View-Sharing erreicht werden. Allerdings kann Magnetisierungstransfer zu einer deutlichen Uber-
schéatzung der Ti-Relaxationszeit fihren (Abb. 3 b). Dieser Effekt lasst sich durch eine Verlangerung des HF-Pulses (damit Verrin-
gerung der eingestrahlten Leistung) reduzieren. Allerdings flihrt eine verlangerte Pulsdauer wiederum zu einer apparenten Verlan-
gerung der Tp-Relaxation. Dieser Effekt konnte mit Hilfe einer kirzlich vorgestellten Methode korrigiert werden (Abb. 3 c).
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31P- und 1H-MR-spektroskopische Untersuchungen zu
metabolischen Veranderungen des zerebralen Stoffwechsels bei
Alkoholabhangigkeit

Jorg Magerkurth®, Nicole Schwan?, Barbara Schneider® und Ulrich Pilatus®
Uniklinikum Frankfurt, *Institut fur Neuroradiologie und 2Klinik fiir Psychiatrie

Einleitung: Alkohol hat vielfaltige Effekte auf das zentrale Nervensystem, insbesondere auf die
Neurotransmittersysteme. Bei chronischem Alkoholkonsum versucht der Organismus die schédigenden
Auswirkungen soweit wie modglich zu kompensieren (z.B. durch Verringerung der Rezeptordichte). Auch ein
Umbau der Lipidmembran der Nervenzellen wird diskutiert. Unterbleibt nun plétzlich die Alkoholzufuhr, so
gerdt dieses neue labile Gleichgewicht ins Wanken und es kommt zu einem Entzugssyndrom mit Stérung, z.B.
der Ausschuttung verschiedener Neurotransmitter, im Sinne eines Reboundph&nomens. In dieser Studie sollten
nicht-invasiv detektierbare physiologische Marker, die den Grad einer mit der Alkoholabhéngigkeit verbundenen
Schédigung des neuronalen Systems so wie die Schwere einer Alkoholentzugssymptomatik beschreiben,
evaluiert werden.

Material und Methoden: 29 Patienten und 8 altersangepasste gesunde Probanden wurden untersucht. Die
Schwere der Entzugssymptomatik wurde innerhalb der ersten 24 Stunden nach Absetzen des Alkohols anhand
der AWS-Skala (Wetterling et al. 1997) bestimmt.

Die MRS wurde an einem 3T Ganzkdrperscanner
(Magnetom Trio, Siemens Medical AG) mit einer zirkular
polarisierten, doppelt abgestimmten *H/'P  Volumen-
Kopfspule (Rapid Biomedical, Wiirzburg) durchgefihrt.
Das Spektroskopieprotokoll bestand aus einer axialen 3D
%p CSI FID und zwei *H 2D CSI PRESS Sequenzen
(15mm Dicke) mit identischer Kippung zur *P. Die
Kippung war so gewahlt, dass die obere *H 2D CSI Schicht
(rot eingefarbt in Abbildung 1) Gewebe aus dem frontalen
Bereich enthalt, die untere 'H 2D CSI (griin) deckte
Kleinhirn und Pons ab. Bei allen Daten wurde die der
Auflésung durch Extrapolation der Matrix erhoht. Uber
Verschieben des Gitter (*'P in axialer Richtung, 'H jeweils
in X,y-Richtung) wurde erreicht, dass die Mittelpunkt der
'H-Schichten mit denen der entsprechenden *!P-Schicht
Ubereinstimmten.  Partialvolumeneffekte durch CSF
wurden mittels segmentierter anatomischer Daten und
geeigneter Filterung berlcksichtigt.

Abb. 1: Targetregionen und reprasentative Spektren Die 31P-Da-ten Wl_”den . mit JMRU_I
(http://www.mrui.uab.es/mrui/), die 1H-Daten mit
LCModel (http://sprovencher.com) ausgewertet.

Ergebnisse: Beim Vergleich der Metabolitkonzentrationen zeigen sich deutliche Unterschiede zwischen den
Patienten und gesunden Probanden. Betrachtet man nur die Patientenpopulation ergibt sich fur das

Phosphoethanolamin eine signifikante Korrelation mit der Schwere der Entzugserscheinugen. (Abbildung 2).
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Tag 1 Tag 7 Prob
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Abb. 2: Konzentration des Phosphoethanolamin im Frontalbereich. Links: Vergleich Patienten am ersten und letzter Tag der
Behandlung mit Probanden. Rechts: Korrelation mit der Schwere der Entzugserscheinungen.
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Untersuchung des Gasflusses wahrend Hochfrequenzbeatmung mittels
YF-Gas-MRT

J. Friedrichl, J. Rivoirel, A.-W. Scholzz, M. Terekhovl, R. K()'brichz, L. Krenkel3, C. Wagnerg, L.M. Schreiber"

! Bereich Medizinische Physik, Klinik und Poliklinik fiir Diagnostische und Interventionelle Radiologie,
Universitdtsmedizin Mainz

% Klinik fiir Anasthesiologie, Universitdtsmedizin Mainz

® Institut fur Aerodynamik und Strémungstechnik, Géttingen

Einleitung:

Die Hochfrequenz-Oszillations-Beatmung (HFOV) ist ein Verfahren, um bei Patienten mit akutem
Lungenversagen (ARDS) den durch die Beatmung verursachten Lungenschaden moglichst gering zu halten (sog.
Protektive Beatmung). Im Gegensatz zur konventionellen Beatmung werden mit relativ hoher Frequenz (5 - 10
Hz) kleine Tidalvolumina (ca. 2 ml/kg KG) verabreicht. Ziel dieser Arbeit ist es, Methoden zur Untersuchung der
komplexen Strémungsverhéltnisse in den groen Atemwegen unter HFOV zu entwickeln.

Material und Methoden:

Zur Detektion der Luftbewegung in der Lunge durch ein 1,5 Tesla MR-Gerat (Sonata, Siemens) wurde das
Kontrastgas CsF;H verwendet, welches wahrend der Beatmung in den Ventilationszyklus eingespeist wurde. In
einem ersten Vorversuch wurde ein konstanter Gasfluss durch ein 1,5 m langes Rohr gefiihrt, dessen
Langsachse in Bohrungsrichtung wies. Die an einer Position gemessenen Stromungsprofile wurden mit
Computational-Fluid-Dynamics- (CFD-) Simulationen verglichen. Im Hauptversuch wurde ein mechanisches
Lungenmodell, dessen Atemwege durch ein Rohr (I.D. 15mm) und dessen Lunge durch einen Beatmungsbeutel
(2 L Volumen) simuliert wurden, wahrend Beatmungsfrequenzen von 5 und 10 Hz untersucht. Am HFOV-Gerat
(Sensormedics 3100B, Cardinal Health) wurde hierfiir das Detektorsignal zur Uberwachung des
Beatmungsdruckes als Trigger verwendet. Das verwendete Kontrastgas wurde kontinuierlich in das offene
System gegeben, wobei Kontrastgasverluste durch eine Erhéhung des seriellen Totraums vermindert wurden.
Das Stromungsprofil des Gasgemisches wahrend der Hochfrequenzbeatmung wurde mit einer flusssensitiven
Gradientenecho-Sequenz (Schichtdicke = 100 mm; TR/TE/FA = 20 ms/3.3 ms/40°; Matrix 32x16; BW = 800
Hz/Px) aufgezeichnet. Es wurden fir beide Beatmungsfrequenzen die Geschwindigkeitsprofile an
aufeinanderfolgenden Zeitpunkten aufgenommen und die zeitliche Verdanderung der mittleren Geschwindigkeit
wahrend einer Oszillationsperiode ermittelt.

Ergebnisse:

Der Vergleich zwischen gemessenen und simulierten Geschwindigkeitsprofilen unter konstantem Fluss lieferte
eine gute Ubereinstimmung (siehe Abb. 1, links) und erméglichte erste Messungen unter HFOV-Bedingungen.
Die gemessenen Geschwindigkeitsprofile, die bei 5 Hz und 10 Hz aufgenommen wurden sind in Abb. 1 (mitte,
rechts) dargestellt.

Companison of KMRT and CFD Velocity Data

Femezeial wwicety prtie

Abb. 1:
Links: Vergleich von simuliertem und gemessenem Geschwindigkeitsprofil. Mitte u. rechts: Gemessenes Geschwindigkeitsprofile unter HFOV-Beatmung mit 5 Hz.

Diskussion:

Mit den erhaltenen Ergebnissen konnte erstmals gezeigt werden, dass es moglich ist mittels
bewegungssensitiver MRT die Stromungsgeschwindigkeit eines fluorinierten Kontrastgases wahrend der
Hochfrequenzbeatmung zu messen und zu analysieren. In weiteren Schritten soll Gberprift werden, wie gut die
gemessenen Daten mit entsprechenden Simulationen Ubereinstimmen (Vergleich mit der Particle Image
Velocimetry) und welchen Einfluss die verschiedenen Beatmungsparameter auf die Geschwindigkeitsverteilung
haben.

Danksagung: Wir bedanken uns fir die Férderung durch die DFG (SCHR 687/5-1, SCHR 687/5-2).
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My First Parahydrogen - Hyperpolarization:
aroad map

Jan-Bernd Hovener, Stefan Zwick, Jochen Leupold, Dominik von Elverfeldt, Jirgen Hennig
University Hospital of Freiburg, Dept. of Diagnostic Radiology, Medical Physics

1. Introduction

Motivation

The generation of '*C-hyperpolarized molecules in solution
and its application to biomedical MR has gained much
interest recently. However, the access to this promising field
is still difficult as there is (a) no commercially available
equipment (parahydrogen (pH,) methods) or (b) it can not be
purchased freely (DNP methods). As a result, in particular for
pH, methods, only few labs pursue this branch.

Here, we report our considerations and experiences of the
setup of a parahydrogen hyperpolarization lab from scratch.
We hope this will be helpful for other groups considering to
enter this field of research.

PASADENA [1, 2.

The enhancement of MR-signal of small organic molecules in
solution by the spin-order of pH, (catalytically added to an
unsaturated bond of the molecule) was described more than
20 years ago [1, 2]. Only recently, though, liquid-state "*C
polarization of the order of unity was demonstrated by the
application of a radio frequency (r.f.) spin-order-transfer
(SOT) sequence subsequent to the catalytic addition of pH,
[3, 4]. The instrument for this process is referred to as the
polarizer. The description of the required instrumentation [5,
6] and polarization of biomolecules [7] followed in 2008.

2. Setup

(1) Construction of hardware (pH, generator, polarizer)
according to [5, 6] necessitates a machine shop to custom
make parts (available in most institutes (estimated time: 6 —
12 month).

In our clinical environment, safety is of particular concern:
potential hazards arise using hydrogen (flammable), gases
under high pressure (storage of N,, H, commonly at 150 bar,
usage at 10 — 30 bar), liquids and gases at intermediate
temperatures (60 °C) and organic catalysts, possibly at low
pH (e.g. 3). Therefore, in-house safety regulations have to be
considered when it comes to the (2) installation (~ one
month, in the proximity of an animal MR with ventilation) of
the polarizer. However, this did not pose a serious concern (to
date). A permanent installation of the equipment is preferred
(footprint ~ 4 m?) as the reliability is much improved, once
the equipment has passed the initial (3) calibration (~ one
month). A small phantom with long T, (e.g. deuterated °C
acetate) is required to calibrate the NMR unit of the polarizer
(i.e. PC capability of the animal MR). The necessary (4)
software to calculate the SOT, described in [3, 4], and to
control the polarizer has to be written (e.g. MatLab, LabView,
~ one month). The costs for hardware amount to ~ € 60.000

(€ 38.000 for the pH, generator, € 20.000 polarizer).

3. Operation

Typically, we expect to polarize a volume of V=4 ml
containing ¢ =2 mM of the PASADENA agent, e.g. for

small-animal or in-vitro application. Since we have not
reached operational status yet, the following is based on the
authors previous experience:

(1) Warming of polarizer (~ 120 min), (2) preparation of
pH: (~ 120 min) for V=7 1 at p = 30 bar (sufficient for > 50
experiments, stable for hours - days), (3) preparation of
catalyst-precursor solution (~ 30 min): disregarding the
batch size (e.g. V =50 ml, requires chemistry lab with N,
vacuum), (4) polarization process (ca. 120 s): injection of
sample, warming of sample, polarization process, and finally
transfer to the MR, administration and detection.

Once set-up and fully calibrated, the process of
hyperpolarization is expected to be largely automated,
requiring only little human interaction.

The cost for catalyst and molecule (comm. available)
amounts to approx. € 2 - 5 per experiment of V=4 ml at
¢ = 1 mM of the imaging agent in H,O, or D,0, respectively.
Note, though, that the total cost of chemicals when purchased
easily extends to € 10.000.

4, Conclusion

We expect to establish a parahydrogen hyperpolarization
laboratory within one year at an expense of approx. € 70.000.
The cost for routine operation is estimated to ~ € 5 per
experiment (accounting for imaging agents and chemicals,
see above). Note, though, larger infrastructure is required but
disregarded above (e.g. a chemistry lab and a machine shop).
Above all, safety is strongly considered, but presumably of
no serious consequence for the experiments. For application
in vivo, an animal facility is needed, though many interesting
challenges persist as well in vitro.
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Diffusionseffekte im Dipolfeld bei CPMG-Sequenzen
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Abstract

Die Diffusion im Dipolfeld einer magnetisierten Kugel wird analysiert, um deren Auswirkungen auf die transversale
Relaxation zu beschreiben. Die Relaxationsrate wird in Abhéngigkeit von der Inter-Echo-Zeit einer CPMG-Sequenz
untersucht. Die theoretischen Ergebnisse werden mit experimentellen Messungen an Erythrozyten verglichen. Damit
ist es moglich, die Grofe der Erythrozyten und die Suszeptibilitdt des Blutes zu bestimmen. Ferner kann gezeigt
werden, dass im Grenzfall kurzer Inter-Echo-Zeiten das lokale inhomogene Dipolfeld durch einen mittleren konstanten

Gradienten ersetzt werden kann.
1 Einleitung

Untersucht wird der Signal-Zeit-Verlauf im dreidimen-
sionalen Dipolfeld einer Kugel

3cos?6 —1
w(r) :&ngT’ (1)

wobei dw = w(r = Rs,0 = w/2) die Resonanzfre-
quenz am Aquator der Kugel ist und die Stirke der
Feldinhomogenitat charakterisiert. Das lokale inhomo-
gene Magnetfeld, das durch die magnetisierte Kugel er-
zeugt wird, beeinflusst die Dephasierung der umgeben-
den Protonen. Im Falle vernachlissigbarer Diffusion wird
diese Dephasierung durch ein Spin-Echo refokussiert. Die
Diffusion verhindert jedoch eine komplette Refokussie-
rung der Spins, wodurch die transversale Relaxations-
zeit Ty = 1/Ry verindert wird. Die Diffusion im Feld
der Kugel wird durch die Korrelationszeit

T=R%/D (2)

beschrieben, wobei D der Diffusionskoeffizient des umge-
benden Mediums ist. Die gemessene Relaxationsrate Ro
setzt sich aus zwei Anteilen zusammen: der intrinsischen
Relaxationsrate Ry o des umgebenden Mediums und der
durch die Dephasierung und Diffusion im Dipolfeld er-
zeugten Anderung ARy:

Ry = RQ’O + ARy. (3)

2 Methoden

Um den Einfluss des Anteils ARy zu beschreiben, wird
die von Jensen und Chandra entwickelte Weak-Field-
Approximation genutzt [1]. In dieser Niherung wird ARy
mit Hilfe der Korrelationsfunktion K (¢) beschrieben:

1

8 >0 t

(4)
wobei 7159 die Inter-Echo-Zeit ist. In einer fritheren Ar-
beit konnte gezeigt werden, dass die Korrelationsfunkti-
on K(t) als Spektraldarstellung in der Form

K(t) = 0w F2e™ Nt/ (5)

ausgedriickt werden kann [2]. Die Eigenwerte A, ergeben
sich aus der Bestimmungsgleichung

’ / )\77, ! An ’
i () - (i
2(An)ys o 2\ o 5 (6)
wobei js und ys die sphérischen Bessel-Funktionen zwei-

ter Ordnung sind und 7 der Volumenanteil ist. Die Ent-
wicklungskoeffizienten berechnen sich nach

2 |3 Rin dzr . v
Lt B OO P YO EFAPRINCYS)
—~1/3 !
2 3 21,/ : ! 2
NE= B [dsa? [0n)i0na) - 20n)aO0nz)]
1

3 Ergebnisse

Die Spektraldarstellung der Korrelationsfunktion in GI.
(5) kann nun genutzt werden, um die Relaxationsrate in
Gl. (4) zu berechnen. Die Integration iiber ¢ kann ausge-
fiihrt werden und es ergibt sich der Ausdruck

AR, _ 8 i 1 i (Fudn)?

Tow? w2 L= (2m +1)2 £ AL+ (m(2m + 1)7/Tis0)?
(7)

Damit ist es moglich, die Abhéingigkeit der Relaxations-

rate ARy von der Inter-Echo-Zeit 7159 zu untersuchen.

In Abb. 1 ist diese Abhingigkeit fiir verschieden Volu-

menverhéltnisse n dargestellt.
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Abbildung 1: Abhingigkeit der Relaxationsrate von der
Inter-Echo-Zeit nach Gl. (7).



Zur experimentellen Bestatigung werden die theoreti-
schen Ergebnisse mit Messungen an Erythrozyten [3] ver-
glichen. Die als kugelférmig angenommenen Erythrozy-
ten erzeugen die Resonanzfrequenz dw = %’T’yxBo, wobei
x der Suszeptibilitdtsunterschied zwischen den Erythro-
zyten und dem umgebenden Plasma ist. Der Hamato-
krit des Blutes entspricht dem Volumenanteil n = 0,46.
Damit kann Gl. (7) an die experimentellen Ergebnis-
se (sieche Abb. 4a in [3]) fiir deoxygeniertes Blut an-
gefittet werden (siehe Abb. 2). Damit ergeben sich die
Parameter 7 = 15,78ms, dw = 154s~! und die in-
trinsische Relaxationsrate Rpo = 8,62 s~! (siehe GI.
(3)). Unter der Annahme, dass der Diffusionskoeffizient
D = 2 um? /ms betriigt, ergibt sich nach Gl. (2) ein Radi-
us von Rg ~ 5,6 um. Da die Experimente von Brooks et
al. bei einer Feldstiarke von By = 1T durchgefiihrt wur-
den, folgt fiir die Suszeptibilitit: x ~ 0,14 ppm. Obwohl
Erythrozyten nicht exakt kugelformig sind, ergibt sich
ein realistischer Wert fiir die Grofle eines Erythrozyten.
Der berechnete Wert fiir die Suszeptibilitat des deoxy-
genierten Hamoglobins stimmt auch gut mit dem in der
Literatur benutzten Wert x = 0,18 ppm [4] iiberein.
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Abbildung 2: Experimentelle Ergebnisse fiir deoxygenier-
tes Blut (Kreuze) verglichen mit dem theoretischen Ergeb-
nis nach Gl (7) fiir die Parameter 7 = 15,78 ms und dw =
1545~

Interessant ist es, den Grenzfall kurzer Inter-Echo-Zeiten
zu untersuchen, da dann das inhomogene Magnetfeld als
ein linearer Gradient betrachtet werden kann. Aus GI.
(7) folgt in diesem Fall

lim —_—

T180—0 TOW?2 5

AR, 3 (7’180)2 n®/3 — 17 ®)

2 T
d.h. die Relaxationsrate zeigt eine quadratische Abhén-
gigkeit von der Inter-Echo-Zeit: ARy o< 785, Damit er-

gibt sich, dass in diesem Grenzfall kurzer Inter-Echo-
Zeiten die Magnetisierung entsprechend

M(t) 31io nPP =1 4
M(O)—ex { - p— ow“t (9)

T

angegeben werden kann. Fiir die Signalabschwéchung
durch Diffusion unter einem linearen Gradienten G fan-

den Carr und Purcell [5] folgenden Ausdruck:

]\]\j(((t))) = exp |:1t2’)/2G2DT1280:| = exp[—ARat]. (10)
Im untersuchten Dipolfeld ist der Gradient jedoch nicht
konstant. In kurzen Inter-Echo-Zeiten diffundieren die si-
gnalgebenden Protonen nur eine kurze Wegstrecke, wes-
wegen das Dipolfeld lokal linearisiert werden kann. Wird
in den Ergebnissen von Carr und Purcell der lineare Gra-
dient durch den Mittelwert des lokalen Gradienten des
Dipolfeldes in der Form

9 n 1 3 s 360w /3 -1
v°G —>V/Vdr[Vw(r)] —5R§77 p— (11)
ersetzt, ist es moglich die Ergebnisse von Carr und Pur-
cell auch auf nichtlineare Gradientenfelder zu erweitern.
Diese Linearisierung ist nur fiir kurze Inter-Echo-Zeiten
gerechtfertigt, da nur dann das lokale Gradientenfeld als
linear angenommen werden kann.

Interessanter Weise ergibt sich im Fall n — 1, al-
so wenn die Diffusion nur auf der Oberfliche der Ku-
gel stattfindet, eine Gleichung in der Form des Luz-

Meiboom-Modells:

AE2 2 1 7 T180
——— = |1->—tanh (322 . 12
771*>H11 7'50.)2 15 |: 3 T180 an ( T ) ( )

Dieses Modell wurde urspriinglich fiir die Abhéingigkeit
der Relaxationsrate in einem Austauschmodell entwi-
ckelt [6].

4 Diskussion

Der Zusammenhang zwischen der Relaxationsrate einer
CPMG-Sequenz und der Inter-Echo-Zeit wurde analy-
siert und mit Messungen an Erythrozyten verglichen. Die
ermittelten Werte fiir Erythrozytengrofie und Hémoglo-
binsuszeptibilitdt stimmen gut mit den Literaturwerten
iiberein. Fiir kurze Inter-Echo-Zeiten zeigte sich, dass
das Dipolfeld durch einen linearen Gradienten ersetzt
werden kann. Damit ergeben sich die wohl bekannten
Ergebnisse fiir die Diffusion unter einem linearen Gradi-
enten.
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Einleitung
Mit Hilfe der Diffusion-Tensor-Bildgebung kann die Orientierung von Nervenbahnen gemessen werden. Das einfachste und
etablierteste  Modell verwendet dabei einen Diffusionstensor zweiter Ordnung [1], der ausreicht um Orientierung und
richtungsabhéangige Diffusion einer einzelnen Nervenbahn zu beschreiben. Da dieses Modell allerdings nicht genligend Freiheitsgrade
besitzt um Kreuzungen von Nervenbahnen zu beschreiben, wurden fortgeschrittene Techniken Q-Ball-imaging (QBI) [2] oder
Diffusionstensoren héherer Ordnung [3] entwickelt. Um ein tieferes Verstandnis dieser Techniken zu erlangen, ist es unabdingbar, auf
geeignete Messphantome zuriickgreifen zu kénnen, die eine Ubersichtliche Geometrie aufweisen, einfach zu konstruieren sind, eine
hohe Diffusionsanisotropie aufweisen, haltbar sind, gentigend Signal in diffusionsgewichteten Bildern liefern und verschiedene
Kreuzungswinkel und Partialvolumen simulieren konnen. Viele in der Literatur beschriebene Phantome konnten einige dieser
Anforderungen erfillen [z.B. 4,5,6], hatten aber meist Limitationen, etwa durch eine zu kleine Diffusionsanisotropie, durch einen
schwierigen Herstellungsprozess oder durch ein unzureichendes Messsignal. Ziel dieser Arbeit war deshalb die Herstellung eines
Phantoms mit kreuzenden Fasern, welches alle genannten Anforderungen erfullt.

Material und Methoden

Zur Herstellung der Phantome wurde Polyesterfaden (15 pm) auf eine
Polyamidspindel gewickelt. Die Spindeln wurden so gewahlt, dass die Fasern sich in
mit einem Winkel von 90° (Abb. 1a und 1b) bzw. 45° (Abb. 1c und 1d) schneiden.
Prinzipiell sind jedoch beliebig andere Winkel méglich. Es wurden zwei Spindelarten
verwendet, die sich in der Art der Kreuzung unterscheiden: ,Stapelkreuzungen“ (Abb.
1b und 1d) und ,Interleaved-Kreuzungen (Abb. 1a und 1c). Bei Stapelkreuzungen
werden zwei Faserbindel nacheinander gewickelt, bei Interleaved-Kreuzungen
Uberschneiden sich mehrere Fasern in standigen Wechsel (1500 Windungen).

Durch Regulierung der Fadenspannung kann die fraktionelle Anisotropie des
Phantoms eingestellt werden. Der Faden wurde beim Wickeln durch eine 83 g/l NaCl-
Lésung gefihrt. Die NaCl Konzentration wurde so gewahlt, dass die Suszeptibilitat
von Schniren und Flissigkeit gleich ist [7]. Nach der Wickelphase wurden die
Phantome in eine 3 prozentige Agarose-Losung gegossen.

Um die Reproduzierbarkeit und die Langzeitstabilitat zu beobachten, wurden 5
Spulen-Phantome unter gleichen Einstellungen der Wickelmaschine hergestellt. ~ Abb. 1: Spindeln der Q-Ball-Phantome
Durch Variation der Fadenspannung konnten fraktionelle Anisotropien (FA) zwischen  a)90° Interleaved, b) 90° Stapel,

0,52 und 0,93 erreicht werden. c) 45° Interleaved, d) 45° Stapel
Die Diffusionsaufnahmen wurden mittels einer EPI-Sequenz mit FoV = 256x128 mm?2,
voxel size = 2x2x5 mm2, TR=3/4s, TE =123 ms, 5 Mittelungen,

Bandbreite = 2300 Hz/Px, partial fourier factor = 6/8 und 252 Richtungen an einem
1,5 T Tomographen (Siemens Magnetom Avanto, Erlangen, Deutschland) durchgefihrt.
Aus den Rohdaten wurden anschlieend die ,orientation distribution functions* (ODF)
berechnet [3].

Ergebnisse

Eine 3D Darstellung einer Isoflache der FA eines Q-Ball-Phantoms ist in Abb.2 zu
sehen. Auf diesem Bild wird die homogene Verteilung der Anisotropie Uber das
Phantom deutlich. In Abb.3 sind die ODFs des 45° Interleaved Phantoms zu sehen. Die
ODFs werden gut rekonstruiert, sowohl Einzelfaden, als auch Kreuzungsbereiche
werden korrekt wiedergegeben. Die Phantome sind reproduzierbar (FA +0,02 bei einer
FA von 0,93) und langzeitstabil. Es wurde nach 3 Monaten ein Verlust von nur 2% der
anfénglichen fraktionellen Anisotropie beobachtet.

Abb. 2: Isoflache der FA des 90°
Diskussion Interleaved Phantoms.
Die maximal erreichbaren FA Werte liegen deutlich Uber den Werten die in
menschlichen Nervenbahnen gemessen werden. Durch die Flexibilitdt beim Einstellen
der Fadenspannung ist es moglich, fast jede gewiinschte biologische vorkommende FA T
zu erreichen. Da auch die Langzeitstabilitdt in dem Beobachtungszeitraum gegeben " % O , Yy e et en an .

war, sind auch vergleichende eine Messungen nach mehreren Monaten mdglich. o g iy lig iy Bg By 89 or or a
Die Stapel-Phantome bieten den grol3en Vorteil, dass der partielle Volumenanteil der s B B B B i
Biindel in einer Schicht einfach durch Verschieben der Schicht verandert werden kann. ¥ TWOW S g e e
Bei den Interleaved-Phantomen hingegen kann das SNR leicht durch Veranderung der cooobolglylgle e + -
Schichtdicke variiert werden. Dadurch kann ein breites Spektrum an méglichen v sosneplbyg By by By B, o,
Validierungsmessungen mit diesen Phantomen durchgefiihrt werden. s s oo .,

Zitate
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[4] Poupon, Philos Trans R Soc Lond B Biol Sci. 2005 [5] Fieremans et al. J Magn Reson 2008 [6] Yanasak et al.
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Abb. 3: ODF des 45°Interleaved
Phantoms
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Einleitung

Diffusionsgewichtete Messungen mittels Magnetresonanztomographie ermdglichen die Beobachtung der Diffusion von
Wassermolekiilen, und erlauben Riickschliisse auf die Gewebestruktur. Fiir die konventionelle Diffusion-Tensor-
Bildgebung (DTI) wird dabei eine gau3férmige Propagatorfunktion der diffundierenden Spins postuliert. Im biologi-
schen Gewebe sind jedoch héufig starke Abweichungen von der gaullformigen Propagatorfunktion festzustellen [1], die
zusitzliche Informationen iiber die Mikrostruktur des Gewebes enthalten. Zur Quantifizierung dieser Abweichungen
wurde die Kurtosis der Propagatorfunktion vorgeschlagen [2]. Hierbei kann die Richtungsabhéngigkeit der Kurtosis mit
Hilfe des Diffusions-Kurtosis-Tensors (DK T) modelliert werden [3]. Der DKT wird dabei tiblicherweise mit Hilfe einer
pseudoinversen Matrix aus den gemessenen, richtungsabhéngigen Kurtosiswerten bestimmt.

Ziel dieser Arbeit war es, die Qualitdt des Kurtosismodells, sowie insbesondere diejenige der linearen Anpassung, mit
kiirzlich entwickelten Diffusionsphantomen unter wohl kontrollierten Bedingungen zu verifizieren und gegebenenfalls
genauere Bestimmungsverfahren zu entwickeln.

Theoretische Grundlagen
Die Kurtosis entlang der Richtung n ist definiert durch

4
n-s

K(t)= L)Z _ 3 )

((n-s)')
wobei s =r(¢)—r(0) den Verschiebungsvektor des diffundierenden Teilchens wihrend der Zeitspanne ¢ angibt, und die
spitze Klammer fiir die Mittelung iiber alle moglichen Verschiebungen steht. Die Kurtosis kann nédherungsweise aus der

Abhéngigkeit des Signals von der Diffusionswichtung b bestimmt werden:
S(b) 1 2 2

l (S(O)j _bDupp +g(bDapp) Kupp > ( )
wobei D,,, und K, die gemessene Diffusionskonstante und die Kurtosis sind. Fiir den Grenzfall kurzer Diffusionsgra-
dienten gilt K,, —>K()- Die Richtungsabhéngigkeit wird durch die Einfiihrung des DKT W;;; modelliert, der mit

Messungen in mindestens 15 verschiedenen Richtungen bestimmt werden kann [2,3]:

K,, D, CT R
L:_i_ Z” oo Wy, 3 wobei MD—3§D,i.

D i)k, l=1

Material und Methoden

Die Phantommessungen wurden auf einem 1,5 T MR-Tomographen (Magnetom Avanto, Siemens Medical Solutions,
Erlangen) mit einer Standard-EPI-Diffusions-Sequenz ausgefiihrt (TR=2000 ms, TE=165 ms, Voxelgrofie
2,5%2,5x5 mm?, FOV 320x190 mm?, Bandbreite 2790 Hz / Pixel, 16 b-Werte im Bereich 0 ... 10000 s / mm?2, 30/7 und
256/3 Richtungen/Mittelungen). Die DTI-Phantome bestanden aus parallel auf eine Spindel aufgewickelten Polyester-
faden und wurden hergestellt wie in [4] beschrieben.

Die Probandenmessung erfolgte auf einem 3 T MR-Tomographen (Magnetom Trio, Siemens Medical Solutions, Erlan-
gen) ebenfalls mit einer Standard-EPI-Diffusions-Sequenz (TR=2000 ms, TE=108 ms, Voxelgrofle 2,5x2,5x5 mm?,
FOV 320%320 mm?, GRAPPA, 13 Schichten, 2 Mittelungen, 11 b-Werte im Bereich von 0 ... 2500 s / mm?, 30 Rich-
tungen). Bei den Phantomen war ein groferer maximaler b-Werte notig wegen der kleineren Diffusionskonstanten
senkrecht zu den Faserrichtungen im Vergleich zum Gehirn, um einen ausreichend starken Signalabfall zu erreichen.
Die Auswertung erfolgte mit einem in Interactive Data Language (IDL, ITT Visual Information Solutions, Boulder,
CO, USA) erstellten Programm. Zur Beriicksichtigung des Rauschens wurde Gleichung (2) um einen Rauschterm # er-
weitert, D, und K,,, wurden durch Anpassung mit Hilfe des Levenberg-Marquardt-Algorithmus fiir die jeweilige
Richtung ermittelt [2]:

§=\n*+(s,exol-6D,, +5°D,, K., 16)] )

Nach der Berechnung des Diffusionstensors (DT) erfolgte die Berechnung des DKT W, aus den richtungsabhédngigen
K ,p-Werten mit zwei Methoden:
1. Durch nidherungsweises Losen des linearen Gleichungssystems (Gl. 3, vgl. [3]) mit einer pseudoinversen Ma-
trix.
2. Durch Minimierung der Summe der quadratischen Abweichungen zwischen den gemessenen K,,,-Werten und
den sich aus dem DKT ergebenden Kurtosis-Werten durch Variation der Elemente W;;; mit Hilfe des Leven-
berg-Marquardt-Algorithmus.

Ergebnisse

Die in Abb. 1 gezeigten Diffusions- und Kurtosis-Werte wurden in der rot markierten Region of Interest (ROI) des Fa-
serphantoms gemessen, und die Tensoren mit Methode 1 berechnet. Abb. 1 a zeigt die Diffusionskonstante und 1 b die



Kurtosis. Die gemessenen Werte sind durch blaue Kegel, die aus
den angepaliten Tensoren erhaltenen Werte durch die rosafarbe-
nen Oberflichen dargestellt. Wahrend die Anpassung des Diffu-
sionstensors erfolgreich ist, schligt diejenige des DKT vollstin-
dig fehl.

Methode 1 versagt, da der DKT nicht an K,,,, sondern an L an-
gepalit wird (Gl. 3), da die pseudoinverse Matrix eine Minimie-
rung der quadratischen Abweichung von L ausfiihrt. Parallel zur
Faserrichtung ist L groBer als senkrecht zu ihr (Abb. 2). K, ist
parallel zur Faserrichtung relativ klein; jedoch ist D,,, wegen der
grolen Anisotropie der Phantome deutlich grofer als Mp und
geht quadratisch in Gl. 3 ein. Daher wird die Anpassung des
DKT durch groBe L-Werte, d.h. kleine K,,,-Werte dominiert.
Dies wird in Abb. 3 sichtbar. D<ie Anpassung durch die pseu-
doinverse Matrix ist gut fiir kleine, aber schlecht fiir groBe K,,,-
Werte. Die grolen L-Werte entlang der Fasern sind mit groflen
Fehlern behaftet, da hier von einer unsicheren Ermittlung von
K,y durch den Einflul des Rauschens auszugehen ist. Richtun-
gen mit grolem K, sollten jedoch bestimmend sein fiir die Er-
mittlung des DKT, da grofle Kurtosis-Werte die Einschrankung
der Diffusion senkrecht zur Faserrichtung widerspiegeln.

Der mit Methode 2 angepal3te Tensor gibt die gemessenen Kur-
tosis-Werte sehr viel besser wieder (Abb. 3 und 4 a), da hier die
Abweichungen der Kurtosis und nicht diejenigen von L mini-
miert werden.

Allerdings besteht eine gewisse Asymmetrie des Tensors in der
x-z-Ebene, die aufgrund der gezeigten MefBwerte nicht ohne wei-
teres zu erwarten wire. Daher wurde zur Uberpriifung eine Auf-
nahme mit 256 Richtungen durchgefiihrt (Abb. 4 b). Es zeigt
sich, da3 die Anpassung an 30 Richtungen in Abb. 4 a die Mes-
sung mit 256 Richtungen gut widerspiegelt, insbesondere ist sie
wesentlich besser als beispielsweise eine einfache Interpolation
der gemessenen Werte.

In Abb. 5 ist eine Gegeniiberstellung der beiden Berechnungs-
methoden fiir eine ROI im Splenium des Corpus callosum eines
Probanden gezeigt. Im Gegensatz zu den Phantomen ist die An-
passung im Gehirn auch mit Hilfe der pseudoinversen Matrix re-
lativ erfolgreich. Durch Verwendung der Levenberg-Marquardt-
Anpassung sind jedoch auch hier Verbesserungen bei der An-
passung des DKT zu erreichen.

Diskussion

Wihrend die Losung von Gl. 3 mit einer pseudoinversen Matrix
fiir die Phantomdaten ungeeignet ist, erfolgt mit der optimierten
Methode 2 eine zuverldssige Anpassung. Methode 2 ist auch in
vivo empfehlenswert. Zum einem wird die Qualitdt der Anpas-
sung leicht erhdht, und zum anderen ist physiologisch die Kur-
tosis senkrecht zur Faserrichtung am interessantesten, da sie die
Restriktion der Diffusion der durch die Zellwand am deutlich-
sten widerspiegelt. Methode 2 gewichtet diese Richtungen we-
sentlich stirker als Methode 1. Interessant ist, wie erfolgreich
die Anpassung des Tensors unter Verwendung von 30 Richtun-
gen ist; insbesondere erweist sich das Tensormodell einer einfa-
chen Interpolation beispielsweise als deutlich iiberlegen. Dies ist
bemerkenswert, da die Bedingung kurzer Diffusionsgradienten
nicht erfiillt ist, und die Bestimmung von K, von einer Vielzahl
von Parametern (maximaler b-Wert, Anzahl der b-Werte, Ord-
nung des Fitpolynoms) in nicht trivialer Weise abhangt.

[1] Clark CA, Le Bihan D, Magn Reson Med; 44:852-859
(2000)

[2] Jensen JH et al., Magn Reson Med; 53:1432-1440 (2005)

[3] Lu et al., NMR in Biomed.; 19:236-247 (2006)

[4] Laun et al., MRI; 27:541-548 (2009).
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Abb. 1: Gemessene Werte fiir D, und K, fiir 30 Richtun-
gen (blau); rote Oberflachen: Aus dem angepaliten DT bzw.
dem DKT berechnete Werte D,,, und K, fiir alle Raum-
richtungen. Die Anpassung des DKT mit der pseudoinver-
sen Matrix schlédgt fehl.

Abb. 2: Darstellung der 30
gemessenen L-Werte. L ist
am grofiten entlang der Fa-
serrichtung  (y-Richtung).
Diese Richtung dominiert
bei einer Anpassung durch
die pseudoinverse Matrix.

L =Ky Dopy® / Mp?
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Abb. 3: Aus der Messung und aus der Anpassung des Kur-
tosis-Tensors erhaltene Werte fiir K, fiir die verschiedenen
Berechnungsverfahren

(2) Kapp (®) Ksapp

Abb. 4: (a) Korrekte Anpassung des DKT mit Methode 2.
(b) Kurtosis im Phantom fiir 256 Richtungen

(@) Kapp (b) Kapp

Abb. 5: Vergleich der Berechnung des DKT mit der (a) pseu-
doinversen Matrix und der (b) Levenberg-Marquardt-
Anpassung im Splenium des Corpus callosum.
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Einleitung:
Neben den klassischen Techniken zur MR-Perfusionsquantifizierung (Dynamische kontrastmittelunterstitzte Perfusionsmessung und
Avrterial Spin Labeling Techniken), bietet die diffusionsgewichtete Bildgebung (DWI) einen weiteren Ansatz Perfusionsparameter zu
bestimmen. Die DWI mit niedrigen Diffusionswichtungen (b-Werten) erlaubt die nicht invasive Messung des Blutpartialvolumens f
(welches bei DWI Aufnahmen T,-gewichtet ist) und der Pseudodiffusionskonstanten D*, welche durch die
Geschwindigkeitsautokorrelationsfunktion des Blutflusses bestimmt wird [1]. Es konnte kirzlich gezeigt werden [2], dass
insbesondere f einen guten Kontrast zwischen Pankreaskarzinom und gesundem Pankreasgewebe bietet. Da DWI Sequenzen
typischerweise artefaktanfalliger sind und schlechtere Auflésungen bieten als anatomische Sequenzen, war das Ziel dieser Arbeit, f
mit alternativen Methoden und anatomischen Standardsequenzen zu bestimmen. Dazu wurde angenommen, dass die zwei
hauptséchlichen Protonenkompartimente Blut und Gewebe sind, und dass diese verschiedene
Ti-Relaxationszeiten besitzen. Das Partialvolumen dieser Kompartimente kann dann durch ar
die Aufnahme einer Serie von anatomischen Inversion Recovery (IR) -MR-Bildern mit wl
unterschiedlichen Inversionszeiten (TI) bestimmt werden.

Material und Methoden: R R,
Die Bildaquisition erfolgte an einem 1.5T MR-Scanner (Magnetom Avanto, Siemens _
Medical Solutions, Erlangen) mit einer HASTE Sequenz in expirativer Atemanhalte: ] o
T1=50,...2000 ms, globaler Inversionspuls, TR =4000ms, TE =28 ms, Matrix GroRe: S S PR A
320x192, FOV=270x450 mmz, eine Schicht, Schichtdicke 6 mm, Bandbreite 400 Hz/pixel, e

Flipwinkel 180°, mit einer Gesamtmessdauer von 5 Minuten. Bei der Perfusionsmessung des  Abb.1: Signalverlauf und Fit eines
Myokards erfolgte zuséatzlich eine EKG-Triggerung. einzelnen Pixels aus dem Pankreas bei
Zur Auswertung wurden die Bilder mit einem GauRfilter geglattet und anschliefend mit Hilfe ~ einer inversion recovery Messreihe mit
eines nichtrigiden Matlab Demon Registration Algorithmus [3] registriert. Das Signal (Abb.1) ~ Inversionszieten von 0 bis 2000 ms.
wurde pixelweise mit folgender Funktion gefittet:

ST =M, -|f -(1—exp(%)+exp(;;mn+(l— f)-[l—exp(;zl J+exp(;IR]]

My ist hierbei die Gleichgewichtsmagnetisierung,
Tly und Tlg sind die T1-Relaxationszeiten von
Wasser bzw. Gewebe und f bezeichnet die
sogenannte volume fraction, das heifst, den
prozentualen, mit Relaxationszeiten gewichteten
Volumenanteil des Blutes. Die T1-Relaxationszeit
von Wasser wird auf den in [4] bestimmten Wert
1441 ms gesetzt und M, wird mit einer zusatzlichen

f-Karte der

Messung ohne Inversion bei sonst identischen  Abb.2a: f-Karte des Abb.3a: Abb.da:  f-Karte  des
Messparametern ermittelt. Somit findet ein Fit mit  Herzens. Gut zu Prostata. Es sind sowohl Pankreas. Zu sehen ist ein
freien Parametern f und T1g statt. erkennen sind die zentraler und &duRerer Auschnitt einer Karte des

beiden Ventrikel und
das gut durchblutete
Myokardgewebe

Abdomens mit dem stark
durchbluteten Pankreas.

Bereich, als auch eine

Ergebnisse: Lasion im  zentralen

Abbildung 2a zeigt eine f-Karte des Herzens eines
gesunden Probanden in short axis Position. Sehr gut
zu erkennen ist das gut durchblutete Myokardgewebe
(roter Pfeil). Alle f-Karten sind zwischen 0 und 1
gefenstert. Die Bereiche innerhalb des Herzens sind
trotz globaler Unterdriickung mit einer starken
Pulsation behaftet, was den Fit in diesem Bereich
sehr instabil macht (siehe Fehlerkarte, Abb. 2b).

Bereich zu identifizieren.

Innerhalb des Herzmuskels ist der Fehler des Fits L e e -

allerdings wesentlich kleiner als 20%. Abb.2b:  Fehlerkarte Abb.3b: Fehlerkarte zu Abb.4b.:_ Fehlerkgrte -z
Abbildung 3a zeigt eine f-Karte der Prostata eines  2Y Abb.2. Innerhalb Abb.3. Innerhalb des Abb.4. Bis auf wenige Pixel
Patient v hologisch des Myokards liegt der zentralen Bereichs der liegt der Fitfehler auch im
atienten. orangegangene morphologische Fehler des Fits bei Prostata betrdgt der Pankreas weit unter 20%.

Messungen lieen lediglich die Vermutung einer
L&sion im Bereich der zentralen Zone zu. Dieser
Befund konnte durch die angefertigten f-Karten sehr

unter 20 %.

Fehler maximal 20%.



gut bestéatigt werden. Abbildung 3a zeigt eindeutig eine aufféllige Struktur in der f-Karte (roter Pfeil).

Abbildung 4a zeigt eine f-Karte des Pankreas eines gesunden Probanden. Auch hier zeigt die Fehlerkarte (Abb. 4b), dass, mit
Ausnahme einiger Pixel, ein Fit mit Abweichungen unter 20% mdglich ist.

Diskussion:

Diese Arbeit zeigt, dass es moglich ist, nicht invasiv hoch aufgeldste f-Karten innerhalb einer klinisch praktikablen Zeit zu erfassen.
(weniger als 5 min). Durch ein Anpassen des HASTE-Sequenzcodes an die hier durchgefilhrte Messung ist die Erstellung einer f-Karte
des Abdomens innerhalb einer einzelnen Atemanhaltephase moglich. Damit kann man die Aufnahmezeit im Vergleich zu DWI-
Protokollen auf ca. ein Zehntel reduzieren.

Nach einer weitererfihrenden Optimierung des Postprocessing und einer genaueren Validierung durch den Vergleich mit
herkémmlichen Perfusionsmessungen ist eine vielfaltige Anwendung in der Tumor-, aber auch Schlaganfall-, oder
Herzinfarktdiagnostik mdglich.

Im Gegensatz zur DWI beinhaltet eine inversion recovery Messreihe allerdings keinerlei Information tber die IVIM-Parameter D* und
D. Eine vorausgehende exakte f-Bestimmung durch Inversion gestattet es jedoch die volume fraction bei der Datenanalyse einer DWI-
Messreihe festzuhalten und somit die Genauigkeit eines Fits der Parameter D* und D erheblich zu erhéhen.
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Purpose

Bolus-tracking MRI is an experimental technique where a paramagnetic tracer is rapidly injected into
the blood stream, the MRI signal is measured at high temporal resolution, and MRI signal theory is
applied to quantify the tracer concentration as a function of time. In all current applications of bolus-
tracking data, a tracer-kinetic analysis is then applied which treats each voxel or ROI as an isolated
system.

In reality, the voxels represent a system of interconnecting entities, each exchanging tracer with their
nearest neighbours. Treating them as isolated systems with a single global arterial input function
(AIF) causes errors due to neglecting bolus-dispersion between the arterial site and the tissue.
Moreover, the isolated systems approach leaves the full potential offered by the spatial resolution of
MRI unused. In particular, it does not allow to extract information on the exchange of fluids between
neighbouring voxels [1].

The aim of this project is to develop the idea of modeling the system of voxels as a single entity
consisting of a large number of interchanging components. In such an approach, the exchange flows
between the voxels enter as free parameters in the model [2], and may be determined from the data by
inverting the model equations. In principle, such an approach may allow to correct for the bolus-
dispersion errors, and may also produce information on the directionality of tissue perfusion. Since
this is reminiscent of diffusion tensor imaging, we refer to this new approach as perfusion tensor
imaging (PTI).

In this paper, we present the first steps in this project. The one-dimensional theory for perfusion tensor
imaging is developed, and used to simulate tracer concentration-time curves for a number of simple
systems. The inverse problem is implemented and used to determine the accuracy of the inter-voxel
exchange flows under various levels of signal-to-noise, data sampling and truncation.

Theory

:ﬂo:> 1 == 2 = 3 4

Figure 1. A one-dimensional system of 5 voxels, each exchanging tracer with their nearest neighbours.

Consider the one-dimensional system of voxels illustrated in figure 1. If the voxels are small enough
they may be considered well-mixed and can therefore be modeled as a one-compartment system. We
write N;(t) for the amount of tracer (mmol) in compartment i. The transfer constants (1/s) between the
voxels are denoted by K;" and K", the first (K;") denoting transfer out of voxel i to the right, the second
(Ky) the transfer out of voxel i to the left.



The functions N;j(t) form the measured quantities, the transfer constants K;* and K; are the unknowns
which we aim to determine from measurement. Since no tracer is either destroyed or created inside a
voxel, we can apply the law of conservation of tracer mass to every individual voxel:

dNj/dt = Influx — Outflux
Explicitly, this leads to equations of the following form (eg. for voxel 3):

dN,(1)

7 =K, N,(1) + K,” N,(1) - (K +K, " ) N, (1)

Writing down mass conservation for each voxel produces a system of equations, which can be
summarized in matrix form. For the system of 5 equations depicted in figure 1, this leads to:

S N T T B
IN(t)I I K, K2+i<2 jK3+ 0 HNz(t)I+ No(t)IO I
|N(t)| 0 K KGEKS K NG 0
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Here the matrix K defines the system, and the matrix N(t) the measureable data. This representation of
the system is useful to simulate the curves N(t) for given values for the transfer constants (see below).
However, in a measurement context the matrix K is unknown, and needs to be derived from the data
N(t) using a suitable inversion procedure. For this purpose, we can rewrite the matrix equation as
follows:
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This is a matrix equation of the form AK=B, where A and B are known from measurement. Hence the
unknown matrix K can in principle be determined by inversion of A as follows: K=A"B.

Simulations

Data are simulated with initial conditions N;(0)=0 for i>0 and a given arterial input function Ng(t),
derived from data measured in the brain [3]. To simulate N;(t) for t>0, the equation of the forward
problem is discretised with small At=0.01s and rewritten as follows:



N (t+At) = (1 ~ KAt)N (t) + AtK N (1)

Here | is the identity matrix. Iterating the equation k times produces N(kAt). Data are simulated for
two simple systems: (i) discrete diffusion, defined by K;*= K; = const; (ii) discrete plug flow, defined
by Ki"= const and K;=0. Simulations are first performed with n=5 and without noise or discretisation
in the data, to evaluate the behaviour of simple systems. In order to test the basic approach and the
validity of the algorithms, noise-free data were inverted using the matrix formulation of the inverse
problem, and values of reconstructed transfer constants were compared to the exact values.

In order to evaluate the accuracy in the measurement of the transfer constants under more realistic
conditions, the simulations were repeated with n=100. Simulated data were then discretised with
variable sampling times ranging from 0.1 to 3 seconds. Noise was added with an amplitude that
produces an SNR in the arterial input function ranging from 10 to 1000. SNR is defined here as the
ratio of maximum concentration to noise. The inverse matrix equation was integrated to eliminate the
need for numerical differentiation. The inverse problem was solved in the least-squares sense using a
singular value decomposition of the matrix. Measurement error was calculated as the sum of squares
between exact and measured values of the transfer constants, expressed as a percentage of the exact
values, and plotted for various levels of SNR and sampling time.

Results

Figure 2 shows the simulated concentration-time curves for the first five voxels in a system of
diffusion. Note that the amplitude is reduced consistently, and that the bolus is broadened as it passes
through the system. The reconstructed transfer constants from the same data, in a noise-free
simulation, are shown in figure 3. Accuracy of the reconstructed transfer constants with n=100 and
under various levels of SNR and sampling time, are shown in figure 4.
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Figure 2: simulated concentration-time curves for the first 4 voxels in a discrete model of diffusion.
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Figure 3: Measured values for the transfer constants in the system depicted to figure 2. The simulation was nois-
free, but data were discretised at 2s sampling time. The dashed line represents the exact values.
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Figure 4: Accuracy of the reconstructed transfer constants with n=100, under various conditions of SNR and
sampling time.

Conclusion

We presented the first steps towards an entirely new approach for the analysis of bolus-tracking MR,
which aims to fully exploit the spatial resolution of the data to eliminate errors due to bolus dispersion,
and to extract additional information on the directionality of perfusion. The problem can be formalized
in a transparent manner by treating the individual voxels in the field of view as compartments,
expressing conservation of tracer mass for each compartment, and summarizing the resulting system
of equations in a single, sparse matrix equation. The model can be used to simulate the concentration
time curves in individual voxels for given initial conditions and a given set of transfer constants
between the voxels.

We have proposed an approach to rewrite the theory in form suitable for a practical measurement
context, where the aim is to derive values for the transfer constants from measured concentration-time
curves. The system can be solved in the least-square sense. It produces values for the transfer
constants that are accurate in noise-free conditions (save a small residual error due to data
discretisation). Measurement errors vary in in a systematic manner as a function of SNR and sampling
time, with errors increasing with higher sampling times and lowe SNR.

Future steps in the project are the repeat the above steps for a 2-dimensional system, and finally in 3D.
Simulations will then be performed to identify the accuracy and precision of the measured transfer
constants under realistic conditions, in order to identify the requirements of SNR and sampling time in



a measurement setting. A potential practical problem is that large sparse matrix equations need to be
solved, for which standard matrix inversion algorithms may not be adquate.

Overall, we conclude that this preliminary study shows no indications for a fundamental objection
against the principle of perfusion tensor imaging with dynamic contrast-enhanced MRI. The inverse
problem is well-defined and produces systematic results that are accurate in the absence of
measurement error, and vary in a predictable manner with SNR and sampling time.
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Ein Kapillar-basiertes MRT-taugliches Phantom zur Simulation
und Validierung der Messung der Gehirnperfusion
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Einleitung

Die frithe Diagnostik des Schlaganfalls ist essentiell fiir die nachfolgende Therapie und die
Heilung eines Patienten. Hierbei kommen neben der klinischen Datenerhebung vor allem
bildgebende Verfahren zur Erkennung und Differenzierung des Schlaganfalls zum Tragen. Mit
Hilfe der Perfusions-CT oder der Perfusions-MRT kann der Schlaganfall meist zuverldssig in
Ischamie und Hamorrhagie unterschieden werden. Dariiber hinaus kann oftmals das bereits
infarzierte Gehirngewebe und die moglich rettbare Penumbra bestimmt werden. Die Therapie
kann dann gezielt so frith wie moglich erfolgen. Hierbei haben sich bereits auch in der
Bevolkerung die Worte ,, Time is Brain® etabliert. Die bildgebende Untersuchung birgt jedoch
einige Risiken bei der Diagnose. Zum Einen sind die bildgebenden Verfahren nicht
standardisiert. Zum anderen ist die Auswertung der Bildgebung herausfordernd, da es weder
Standard-Werkzeuge noch Standard-Verfahren hierfiir gibt. Die vorhanden Verfahren basieren
auf Annahmen oder mathematischen Modellen, die bestenfalls auf nur geringen
Patientenkollektiven validiert wurden. Solche Werkzeuge (meistens Software) erlauben zwar
die Bestimmung der Perfusion, erlauben dem Arzt jedoch keinen Einblick in die tatsdchliche
Qualitdt der Perfusionsbestimmung.

Ich mochte einige Fragestellungen aus meiner Dissertation in diesem Beitrag vorstellen:

1. Ist moglich ein moglichst realitdtsnahes Perfusionsphantom herzustellen, dessen
Perfusionseigenschaften dem Gehirn dhneln?

2. Kann dieses Perfusionsphantom zur wiederholbaren und verldsslichen Messungen der
Gehirnperfusion herangezogen werden?

3. Istdie Angabe des Goldstandard-Flusses moglich?

4. Ist die Validierung verschiedener auf dem Markt vorhandener Software-Systeme zur
Extraktion und Bestimmung der Gehirnperfusion mit Hilfe dieses Goldstandards
moglich?

5. Konnen dariiber hinaus verschiedene offene Fragestellungen der MRT, die z.B.
Modelle zur Schéitzung der KM-Konzentration aus dem MR-Signal oder Verhéltnisse
zwischen flieBenden und stehenden Tracern betreffen, beantwortet werden?

6. Kann ein solches Phantom zur Erstellung und Erprobung von Verfahren und
Algorithmen (beispielsweise bei Segmentierungsalgorithmen) herangezogen werden?
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Stand der Technik

Die bisher gezeigten Phantome zur vergleichbaren Messung des Flusses zeigen wesentliche
Nachteile. Bekannt sind Phantome mit stehenden Fliissigkeiten. Diese Phantome kdnnen
sogar eine sehr realititsnahe Geometrie oder ein realititsnahes Aussehen besitzen.
Beispielsweise wird von Oltmann, et. al [1] ein solches kopfahnliches Hybridphantom fiir die
MRT und US vorgestellt. Hein, et. al. [2] beschreiben ein Flussphantom basierend auf einem
Schlauch. Die Messung der Perfusion in diesem dicken Schlauch ist nicht reprédsentativ flir ein
Kapillarbett. Gleiches gilt fiir Schlauch-Phantome mit einer Bifurkation[3, 4]. Ein Schlauch-
Phantom zur Simulation einer Stenose wurde auch von Lehmpfuhl, et al. [5] genutzt. Hier
wurden mehrere im Prinzip baugleiche Phantome verwendet, deren Stenosegrad zur
Simulation des Flusses an einer Stenose variierte. Lee, et al. prasentieren [6] ein
Perfusionsphantom mit einem Dutzend kleiner Gefdfle. Die Geféf3e sind in einem Plexiglas-
Behilter eingebettet. Die Anzahl und Geometrie der Gefidl3e ist nach wie vor nicht dhnlich zu
einem Kapillarbett. Von Ku, et. al [7] wird ein in Cryogel gehirtetes Drahtmodel verwendet,
wiahrend Wilkening [8] einen entgasten, offenporigen, mit Agar Agar gefiillten Schwamm
heranzieht. Beide Phantome haben, neben ihrer offenkundig nicht reproduzierbaren
Konstruktion, schwer bestimmbare Flusseigenschaften. Ein realtitdtsfremdes Phantom
basierend auf mehreren Rohren wird von Salvado, et. al. [9] vorgestellt. Hier wurden bereits
die Vorteile eines flussbasierten Phantoms mit geringem GeféBquerschnitt deutlich
hervorgehoben. Grundsitzlich eignen sich Schwimme, Weichgummi, Mull, selbst Siebe oder
Filter (HEPA, Kaffee, Tee) nur sehr bedingt fiir Phantome, da eshier an festen Flussrichtungen
oder adequaten Gefdf3-Querschnitten mangelt. Dariiber hinaus kdnnen solche Phantome
Hohlrdaume aufweisen oder in bestimmten bildgebenden Gerdten zu starken Artefakten fithren.

Eine interessante Idee ist die Verwendung von Kugeln zur Simulation von Gefilen. So
verwenden Mathys, et. al [10] ein Phantom, welches Fliissigkeit radial von innen nach auf3en
durch einen mit Kugeln gefiillten Raum transportiert. Die nicht konstanten Transportwege
erlauben die Goldstandard-Quantifizierung eines solchen Phantoms nur unter einem sehr
hohen Abschitzungsfehler. Von Hindle, et. al [11] wird ein Membran-basierter Dialysator zur
ultraschallbasierten Messung der Flussgeschwindigkeit herangezogen. Diese Idee ist bereits
ein guter Ansatzpunkt. Sie wird in dieser Arbeit aufgegriffen und um einige wichtige Punkte
erweitert.

Erreichte Ziele dieser Arbeit

Perfusionsphantom

Die hier vorgestellte Arbeit beschreibt ein Kapillar-basiertes Perfusionsphantom. Hierbei wird
ein Dialysator gewihlt, der Kapillarmembranen aufweist. Diese Membranen besitzen die
Eigenschaft, dass niedermolekulare Kontrastmittel (KM) die Membranwand passieren. Fiir
mittel- und hochmolekulares KM ist die Diffusion vom Innenraum in den Aufenraum der
Membranen nicht moglich. Der Einstrom der Fliissigkeit in den Dialysator wird mit einer
pneumatischen Pumpe iiber einen zufiithrenden Schlauch pulsatil gestaltet. Er ist in seiner
Stirke regelbar. Der Schlauch dient als arterielle Inputfunktion (AIF). Ein einfacher Zugang
zur wiederholbaren Applikation von KM ist zusétzlich an der AIF vorhanden. Die
Abbildungseigenschaften im MRT werden durch Einbettung im Wasserbad optimiert. Alle
Bauteile sind metallfrei, bleiben austauschbar und sind zudem leicht zu erwerben. Der
gesamte Phantomkorper passt aulerdem in eine handelsiibliche MRT Kopfspule. Dieses



Kapillar-basierte Perfusionsphantom ermdglicht weitreichende Moglichkeiten zur Simulation
des Flusses in einem Kapillarbett. Die Geometrie des Phantoms ist bekannt. Somit l4sst sich
der Goldstandard-Fluss bei unterschiedlichen Flussgeschwindigkeiten exakt bestimmen.
Damit ist das Aquivalent zum Goldstandard zerebralen Fluss (CBF) bestimmbar. Somit
erlaubt dieses Phantom den Vergleich zwischen Goldstandard-CBF mit einer gemessenen
CBF. Diese Messung kann dabei durch verschiedene bildgebende Verfahren erfolgen und mit
verschiedenen Software-Systemen ausgewertet werden.

Das beschriebene Perfusionsphantom wurde anhand diverser Messungen validiert. Hierzu
wurden sowohl Steady-State Messungen mit festen KM-Konzentrationen (20 Messsequenzen
mit jeweils 90 Messungen) durchgefiihrt, als auch Perfusionsmessungen nach Applikation
unterschiedlicher KM-Mengen im Bolus (diverse Messreihen mit jeweils 11 bis 60
Messungen mit unterschiedlichen Flussgeschwindigkeiten, KM-Typen und KM-Mengen).
Basierend auf diesen Perfusionssequenzen wurden Zeit-Intensititskurven extrahiert. Die
Variabilitdt und Homogenitdt dieser Kurven erlaubt den Riickschluss auf die
Reproduzierbarkeit der Messungen mit Hilfe des Phantoms, sowie die Homogenitit des
Flusses im Dialysator.

Validierung verschiedener Software-Systeme

Der zweite Aspekt dieser Arbeit beschéftigt sich mit dem Vergleich und der Priifung
verschiedener Software-Systeme. Anhand des bekannten Goldstandards ist eine Validierung
der Systeme leicht moglich. Als Auswertungs-Software wurden sechs bekannte,
marktiiblichen Software-Systeme gewéhlt. Dazu zidhlen Siemens Perfusion (MR), StrokeTool,
IB Neuro, DSCoMAN, DPTools und Lupe. Jede dieser Software-Systeme arbeitet zumindest
semi-automatisch: D.h. Zu Anfang wird manuell eine AIF gewéhlt, in unserem Fall der
zufithrende Schlauch. Im zweiten Schritt berechnet die Software Parameterbilder fiir den
relativen zerebralen Blutfluss. Der Grauwert der Parameter-Bilder spiegelt hierbei das
Verhiltnis zur AIF wieder. Aus diesen verschiedenen Flussgeschwindigkeiten wurden fiir jede
Software insgesamt 726 Einzelwerte bestimmt. Diese konnten mit dem Goldstandard
verglichen werden.

Hieraus lésst sich zuverléssig die Qualitit des jeweiligen Software-Systems ableiten. Die
Auswertung ergibt, dass die Fehler der verschiedenen Software-Systeme sehr unterschiedlich
ausfallen konnen. Dabei schwanken die jeweiligen Abweichungen zwischen mittleren Werten
von 9-380% Abweichung zum Goldstandard. Als recht zuverldssig konnen die Software-
Systeme IB Neuro und Siemen Perfusion (MR) klassifiziert werden. Die Software-Systeme
DSCoMAN und StrokeTool liegen im mittleren Qualititsbereich, wéhrend Lupe und DPTools
hohe Fehler bei der Bestimmung des relativen zerebralen Blutflusses aufweisen.

Priifung verschiedener Modelle zur Darstellung der Signal-Konzentrationsbeziehungen,
der AIF-Kapillarbettbeziehungen und der Flussgeschwindigkeit-Signalbeziehungen

Anhand dieses Phantoms wurden dariiber hinaus unterschiedliche Modelle tiberpriift, die die
Modellierung des Verhiltnisses zwischen Signal und Kontrastmittelkonzentration, Signal und
Flussgeschwindigkeit oder AIF-Kapillarbettbeziechung darzustellen versuchen. Hierbei
wurden sehr unterschiedliche, sowohl physiologisch, als auch mathematisch motivierte
Modelle herangezogen und gepriift. So ergibt beispielsweise die Priifung der Signal-
Konzentrationsbeziehung, dass ein quadratisches Polynom die Signal-Konzentrations-
beziehung besser darstellt, als alle anderen in der Literatur bekannten Modelle. Dieses
einfache Polynom konnte in einer Vorhersagemessung zur Zufriedenheit hin gepriift werden.
Dartiber hinaus konnten verschiedene Beziehung zwischen Signal- und Flussgeschwindigkeit
untersucht werden. So zeigt sich bei flieBenden Tracern ein um 3-5% hoheres Signal als mit



stehenden Tracern. Dieses Verhiltnis nimmt jedoch mit zunehmender KM-Konzentration ab.
Dartiber hinaus konnte ein Modell zur Vorhersage der Signale zwischen AIF und Kapillarbett

bestimmt werden. Auch hier zeigen sich mit zunehmender KM-Konzentration nicht-lineare
Effekte.

Diskussion und Ausblick

Diese Arbeit hat ein Kapillar-basiertes Perfusionsphantom vorgestellt. Dieses Phantom erlaubt
die singuldre Betrachtung bestimmter Parameter der Perfusion. Mit Hilfe dieses Phantoms
konnen auf einfache Weise reproduzierbare Flussmessungen durchgefiihrt werden. Die
Reproduzierbarkeit wurde in dieser Arbeit durch die Verschiedenheit und Wiederholung der
Messungen gezeigt. Auf Grund der Bestimmung der Transitzeit kann davon ausgegangen
werden, dass die Flusshomogenitit geringe Fluktuationen aufweist. Dieses ist ein Indikator ,
dass das hier vorgestellte Phantom nicht perfekt ist. Es bietet jedoch erhebliche Vorteile
gegeniiber allen bisher vorgestellten Perfusionsphantomen und erlaubt die vergleichbare und
wiederholbare Flussmessung, sowie die Variation singulédrer Eigenschaften des Phantoms.

Diese Flussmessungen erlauben wiederum die Priifung einzelner Parameter des Flusses.
Somit wird die Validierung verschiedener Software-Systeme und Algorithmen erméglicht. In
dieser Arbeit wurden sechs verschiedene, marktdominierende Systeme gezielt gepriift. Hierbei
ergaben sich verschiedene Ergebnisse, die darauf schlieen lassen, dass die beiden Systeme
IB Neuro und Siemens Perfusion (MR) die besten Ergebnisse liefern. Der mittlere Fehler bei
der Bestimmung des zerebralen Blutflusses liegt bei beiden System bei ca. 10%. Alle anderen
Systeme liefern hohere Abweichungen. Diese konnen sogar bis zu dem 4-fachen des
tatsdchlichen CBF Wertes betragen. Fiir diese Abweichungen sind mehrere Ursachen denkbar.
Hierbei spielen zum Einen die eingesetzten numerischen Algorithmen eine Rolle. Meist sind
diese Verfahren als Black-Box zu betrachten und wenig dokumentiert. Dariiber hinaus ist
auszugehen, dass Approximations- und Entfaltungsverfahren genutzt werden, die zu
unbekannten Fehlern fiihren kdnnen. Zum Zweiten basieren diese Verfahren auf Schatzungen
und Modellen. Es ist jedoch davon auszugehen, dass im menschlichen Gehirn noch weitere
Faktoren in Erscheinung treten, die nur unter sehr gro8en Fehlern abgeschétzt werden konnen.

Dariiber hinaus konnten einige Modelle und Verfahren gepriift werden, die Beziechungen
zwischen dem gemessenem Signal-, der KM-Konzentration und der Flussgeschwindigkeit
darstellen. Dank des einfachen Versuchsaufbaus konnen diese Modelle mit einfachen
Messungen validiert und gepriift werden. Die ermittelten Bilddaten konnen der Leserschaft
zusammen mit Goldstandard-Angaben zur Verfiigung gestellt werden, so dass
Untersuchungen eigener Modelle und Algorithmen moglich sind. Zudem koénnen anhand
dieser Bilddaten Segmentierungs- und Registrierungsverfahren fiir weitere Bolus-Tracking
Verfahren, wie Herzperfusion, MR-Mammographie oder Leberperfusion entwickelt und
validiert werden.

Somit ist es moglich wéihrend der Entwicklung von Algorithmen und bildgebenden
Messverfahren auf ein leicht herzustellendes Perfusionsphantom zurtickzugreifen, um die
Validierung direkt durchzufiihren. Es konnen somit singuldre Eigenschaften der Perfusion
exakt untersucht werden. Die Priifung auf variablen Patientenkollektiven bleibt somit erspart,
so dass Validierungs-Fehler minimiert werden konnen.
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Frontal-lobe dependent functions in treated phenylketonuria:
an fMRI study adopting a color-word matching Stroop task
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glag

'University Hospital Miinster, Department of Clinical Radiology, Miinster, Germany / *Max Planck Institute for Human Cognitive
and Brain Sciences, Leipzig, Germany / *University Hospital Miinster, Department of Pediatrics, Miinster, Germany

Introduction

Phenylketonuria (PKU) is the most frequent inherited disorder of amino acid metabolism (Feldmann
2005). It was hypothesized that the relative increase of the phenylalanine-tyrosine-ratio in the brain
leads to a dopamine deficiency specifically affecting dopaminergic projections to the prefrontal cortex
even in early treated PKU patients (Diamond 2007). Numerous behavioral studies have inconsistently
shown alterations in frontal-lobe dependent tasks including Stroop tasks and their derivates (Diamond
2007, Azadi 2009, Weglage 2000). Yet there is conflicting evidence regarding the frontal-lobe specifity
of these deficits attributing the observations to a global effect slowing performance speed instead
(Feldmann 2005). We applied functional MRI (fMRI) in order to further characterize mechanisms
involved in these observations.

Methods

We included 17 early-treated male patients with classic PKU (31.0 £ 5.2 y) and 15 male healthy
controls (32.1 + 6.4 y). Because of a balanced intervention changing current phenylalanine serum-
levels within the common range for adult PKU patients in this group all participants were scanned
twice. We used a color-word matching Stroop task (Fig. 1) in an event-related design (50 neutral and
50 incongruent trials, 1IS1 7985 £ 2709 ms). Studies using this task have consistently shown activations
(left > right) near the inferior frontal junction (IFJ) as main frontal peaks (Zysset 2001, Zysset 2007).
MRI protocol: 363 GE-EPIl-images, matrix: 64x64, FOV=230 mm, 32 axial slices, 3.6 mm isotropic
voxels, TR = 2200 ms, TE = 35 ms at 3T (Philips, NL). Processing and statistical analysis of the fMRI
images were done by SPM5 first and second level standard routines and a full factorial analysis.
Movement correction parameters were used as regressors. A cubic region of interest (ROI) at the left
IFJ (x: -51 to -30; y: -5 to 14; z: 23 to 40) was defined according to a meta-analysis (Derrfuss 2005)
and individual subjects” t-values (condition: incongruent > neutral) were extracted using the MarsBaR
toolbox. Statistical analyses of behavioural and ROI data were done by SPSS 15. Only results from
the ROI-based analysis of group differences regarding the IFJ are reported in detail here.

Results

There were no significant differences in reaction times and error rates between PKU patients and
controls. The pattern of activations (contrast: incongruent > neutral) mainly corresponded to those
seen in previous fMRI-studies using this paradigm at group-level (Fig. 2). In the ROI analysis of the left
IFJ PKU patients showed slightly increased activations at boths scans (Fig. 3). However, these
differences were not significant.

Conclusion

Our results do not point towards distinctive abnormalities of PKU patients in the area around the left
inferior frontal junction (IFJ), which is a division of the frontal lobes whose activation is considerably
associated with Stroop-like tasks.

PO1



References

AZADI, B. et.al., Executive dysfunction in treated phenylketonuric patients, Eur Child Adolesc
Psychiatry (2009) 18(6):360-368

DERRFUSS, J. et.al., Involvement of the inferior frontal junction in cognitive control: meta-analyses of
switching and Stroop studies, Hum Brain Mapp (2005) 25(1):22-34

DIAMOND, A. et. al., Consequences of Variations in Genes that affect Dopamine in Prefrontal Cortex,
Cereb. Cortex (2007) 17:i161-i170

FELDMANN, R. et.al., Frontal lobe-dependent functions in treated phenylketonuria: blood
phenylalanine concentrations and long-term deficits in adolescents and young adults, J Inherit Metab
Dis (2005) 28(4):445-55

WEGLAGE, J. Didtbehandlung bei Phenylketonurie. Indikationen, Wirkungen und Nebenwirkungen,
Hogrefe-Verlag, Géttingen (2000)

ZYSSET, S. et.al. Color-word matching stroop task: separating interference and response conflict,
Neuroimage (2001) 13(1):29-36

ZYSSET, S. et.al. Stroop interference, hemodynamic response and aging: An event-related fMRI
study, Neurobiol Aging (2007) 28(6):937-946

MEUTRAL INCONGRUENT

MO

YES

BLUE BLUE

Fig. 1 - Subjects were instructed to decide (button-press), if the color of the top row letters
corresponded to the color name written at the bottom row.

Fig. 2 - positive effect of condition (incongruent > neutral), p<0.05 (FWE),
extent-threshold 10, section: x=-44
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Fig. 3 - ROI analysis does not show significant differences between PKU patients and healthy controls
in the left inferior frontal junction (contrast: incongruent > neutral, mean t-values; error bars: 2 SEM,
two-tailed independent-sample t-test: p=0.681 and p=0.433)



Kontrastmittelfreie MR-Perfusionshbildgebung der Nieren bei 3T P02
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Einflihrung:

Bei der Diagnostik der Nierenfunktion sind zwei Parameter entscheidend fiir die Charakterisierung des Zustands des
Organs: der Blutfluss im Gewebe, die Nierenperfusion und die Ausscheidungsfunktion gemessen Uber die
Filtrationsleistung der Niere [1]. Ublicherweise werden die Perfusionsmessungen mit Hilfe von Szintigrafie durchgefiinrt.
Dieses Verfahren ist relativ teuer und ist mit der Belastung durch ionisierende Strahlung verbunden. Als Alternative kann
kontrastmittelunterstitzte MR-Tomografie verwendet werden. Dabei besteht allerdings das Risiko, dass das
Kontrastmittel bei Patienten zu weiteren Verschlechterung der Nierenfunktion fihren kann. Eine weitere MR-
Bildgebungsmethode ist die Arterial-Spin-Labeling Technik [2], die ohne Kontrastmittel auskommt. Ein Problem bei den
Messungen im Abdomen ist, dass das ohnehin niedrige Signal-Rausch-Verhéltnis durch die Atembewegung verschlechtert
wird. Ziel dieser Arbeit ist eine stabile ASL-Messmethode mit genligend hohen SNR-Werten.

Methoden:

Perfusionsgewichtete Aufnahmen der Nieren wurden an einem 3 Tesla Ganzkorperscanner (Magnetom Tim Trio, Siemens
Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) mit jeweils einer Korperspule und einer Riickenspule durchgefuhrt. Fir die
Markierung des arteriellen Blutes wurde die FAIR-Technik [3] benutzt und die Daten wurden mit einer true-FISP
Sequenz ausgelesen. Bei der FAIR-Markierungstechnik werden 2 Satze an Bildern akquiriert: Eins mit globaler Inversion
(T-Bild) und eins mit schichtselektiver Inversion (C-Bild). Die Inversionszeit T betrégt etwa 1-1.2 s. Das Einstrémen der
relaxierten Spins im Bild mit schichtselektiver Invertierung beschleunigt die Relaxation. Durch Subtraktion der beiden
Bilder entsteht ein perfusionsgewichtetes Bild. Die Aufldsung betrug 1,5x1,5 mm? bei einer Schichtdicke von 6mm und
Matrixgrofie 256x256. Die Repetitionszeit war TR= 6500 ms und TE=2,1 ms. Fur die Aufnahme von 8 T- und C-Bildern
bendtigte man 1,44min. Zur Verbesserung des SNR wurden mehrere identische Bilder aufgenommen und spéter mit Hilfe
von MATLAB (Mathworks, Natick, MA, USA) registriert und gemittelt.

Ergebnisse:

Das Differenzsignal im ASL-Bild betragt nur wenige Prozent der urspriinglichen Signalintensitat, dies fiihrt zu einem sehr
niedrigen SNR (Abb.1). Das SNR kann verbessert werden indem man mehrere TC-Paare aufnimmt und anschlieBend die
Bilder mittelt (Abb.2). Das SNR steigt dabei mit der Wurzel der Anzahl der Bilderpaare. Durch die Bewegung im
Abdomen kann die Position der Nieren bei T- und C-Bildern nicht komplett Gbereinstimmen, dadurch entstehen Fehler bei
der Subtraktion der beiden Bilder. Um diese Verschiebung zu minimieren, wurden die Probanden gebeten, ihren Atem mit
dem Sequenz-Timing zu synchronisieren. Um die verbleibende Verschiebung der Nieren zu korrigieren wurde eine
manuelle Registrierung der Bilder durchgefiihrt (Abb.3). Dazu wurden in allen Bildern mehrere Landmarks an den
gleichen markanten Stellen gesetzt. Aus den Koordinaten der Landmarks berechnet die Software ein Deformationsfeld
und transformiert die Bilder so, dass die Ubereinstimmung maximal wird.

Abb.2: Abb. 3:
Perfusionsgewichtetes Bild Perfusionsgewichtetes Bild Perfusionsgewichtetes Bild
aus 1 TC-Paar aus 8 TC-Paaren ohne Registrierung aus 8 TC-Paaren mit Registrierung
Diskussion:

Wie man an den Abbildungen 1 und 2 erkennen kann, ist die Aufnahme von mehreren TC-Paaren unbedingt notig um
eine zufriedenstellende Bildqualitdt zu gewahrleisten. Bei den gleichen Sequenzparametern wirde die Aufnahme von 32-
Bilderpaaren etwa 6min dauern und konnte das SNR verdoppeln. Die Bildregistrierung verbessert ebenso die Qualitat
deutlich, da die aber manuell erfolg, steigt der Aufwand mit der Anzahl der Bilder. Ein weiteres Ziel ist deswegen die
Registrierung mit Hilfe von speziellen Algorithmen zu automatisieren und die Bildqualitat allgemein zu verbessern (z.B.
Banding-Artefakt am oberen Pol der linken Niere).
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Einflihrung:

Die diffusionsgewichtete Bildgebung und die daraus abgeleitete Diffusionskonstante (ADC) wird bei der Differenzie-
rung von malignem und gesundem Gewebe in der Prostata klinisch standardméfiig eingesetzt [1]. Die Intravoxel In-
coherent Motion (IVVIM) Theorie, welche eine zusatzliche Komponente in der Signalgleichung aufgrund der Perfusion
vorhersagt [2], konnte vor kurzem von mehreren Gruppen an der Leber und am Pankreas bestatigt werden [3,4]. Au-
Rerdem konnten die daraus gewonnenen Parameter zur Identifizierung von L&sionen beitragen.

In dieser Arbeit wird mit Hilfe der IVIM-Theorie die Verminderung des ADC-Wertes im Prostatakarzinom im Ver-
gleich zum gesunden Prostatagewebe néher beleuchtet und versucht, neue Parameter zur Prostatakrebserkennung zu
finden.

Methoden:

Diffusionsgewichtete Aufnahmen der Prostata wurden an einem Patienten mit histologisch bestétigtem Prostatakarzi-
nom mit einer optimierten single-shot echo planar imaging (EPI) Sequenz an einem 3 Tesla System (Magnetom Tim
Trio, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) und den folgenden Parametern akquiriert: TR/TE = 3300/88
ms, 20 Schichten bei 3 mm Schichtdicke, MatrixgréfRe = 136x136, Bandbreite = 1600 Hz/Px und einer isotropen Pi-
xelgroRe von 1,5 mm. Fur die Diffusionswichtung wurden vier b-Werte (b = 0, 50, 500, 800 s/mm?) verwendet.

Aus den diffusionsgewichteten Bildern wurden durch monoexponentielles Fitten (ADC) und biexponentielles Fitten
(D: Diffusionskonstante, D*: Pseudodiffusionskonstante, f: Perfusionsanteil) Parameterkarten in Matlab (The
MathWorks, Natick, Massachusetts) erstellt. Die ROIs wurden anhand der histologischen Befunde eingezeichnet.
Ergebnisse:

Abb.1 zeigt eine T2-gewichtete Ubersichtsaufnahme der Prostata, Abb. 2 die berechnete ADC-Karte. Der Tumor (rote
ROI) erscheint hier deutlich dunkler als das umliegende Prostatagewebe (griine ROI). Ein Vergleich mit Tab.1 zeigt,
dass der ADC in malignem Gewebe deutlich Kleiner ist als in gesundem.

Der Signalabfall in Abhéngigkeit des b-Wertes ist fiir beide ROIs in Abb. 4 gezeigt. Im gesunden Gewebe ist der Si-
gnalabfall klar biexponentiell, wohingegen er im Tumor quasi monoexponentiell ist. Sowohl der Perfusionsanteil f als
auch die Pseudodiffusionskonstante sind hier im Vergleich zum gesunden Gewebe vermindert. Dadurch ist das Pro-
statakarzinom auf der f-Karte (Abb. 3) dunkler als das umliegende Gewebe (roter Pfeil).
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Abb. 1: ) Abb.2: Abb.3: Abb.4:
T2-gewichtete Ubersichtsauf- ~ ADC-Karte mit ROls imKar-  f —Karte mit Karzinom (Pfeil) IVIM-Fit der ROIs aus Abb. 2 in gesundem
nahme der Prostata zinom (rot) und gesundem (griin) und pathologischem Gewebe (rot)
Gewebe (griin)
Diskussion: ROI'im ROl'in
Die hier gezeigten vorlaufigen Ergebnisse deuten daraufhin, dass die Verminde- Tumor | - gesundem
. . . 1) . .. Gewebe

rung des ADC im Pankreaskarzinom hauptsachlich auf Perfusionseffekte zurlick- —25c 063 110
zuftihren ist und nur eingeschrankt auf Restriktionen der Diffusion. Nach unserem  [mZms]
Wissen sind die hier gezeigten f-Karten die ersten IVIM-Parameterkarten der ~p[um%ms] | 0,63 0,94
Prostata und konnten eine zuséatzliche Hilfe bei der Diagnose von Prostatakarzi-
nomen darstellen. Natiirlich muss dies erst in einer Studie mit mehreren Patienten  D* 0,05 7,94
{iberpriift werden, genauso wie die reproduzierbare Messung der IVIM- _[Hm7/ms]

f [%] 0,1 13,9
Parameter.

Tab.1:

Fitparameter der ROIs aus Abb. 2
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Einleitung

Die DWI ist eine viel versprechende Technik, die am Rickenmark wichtige klinische Informationen liefern kann, da die
Gewebestruktur die Diffusion mafgeblich bestimmt [1]. Klinisch besonders relevant ist dies, da Therapieerfolge nach
Ruckenmarkstraumata momentan nur mit klinischen Scores, jedoch nicht mit anderen bildgebenden Verfahren gemessen
werden konnen. Allerdings wird die Diffusionsmessung momentan bei etwa 90% der Patienten mit traumatischen
Ruckenmarksverletzungen verhindert, da stiitzende Metallimplantate schwere Artefakte auf der Hohe der L&sion
erzeugen kénnen. In neueren Studien wurde gezeigt, dass die fraktionelle Anisotropie des Diffusionstensors nach einem
Trauma jedoch nicht nur an der Stelle der Lasion, sondern tber den gesamten Bereich des Rickenmarks reduziert sein
kann [2]. Das bedeutet, dass eine Verlaufskontrolle auch mdéglich ware, wenn die Diffusion nicht genau bei der Lasion

gemessen wird, sondern im Abstand von einigen Wirbeln.

Prinzipiell sind zwei Fehlerquellen durch Metallimplantate bei der Diffusionsmessung denkbar: 1. Das Grundmagnetfeld
wird durch die Suszeptibilitat des Implantats inhomogen. 2. Durch Wirbelstrome beim Schalten der Diffusionsgradienten
werden die Gradientenamplituden (G) und die Diffusionswichtung (b-Wert) verfalscht.

Ziel dieses Projektes ist es, zu Uberpriifen ob die Diffusion auch in Anwesenheit von Metallimplantaten gemessen wird,
und zu bestimmen, wie groR der Mindestabstand zum Implantat sein sollte.

Material und Methoden

Mit einer inner volume, echoplanaren Sequenz
wurden, wie in [2] beschrieben, Diffusionstensorbilder
einer Patientin mit einem Meningiom der Wirbelsaule
aufgenommen. An der Stelle der Lasion wurde die
Wirbelsaule durch eine dorsale Instrumentation aus
Titan gestutzt. Zudem wurden eine dorsale
Instrumentation in Agarose gegossen und mit einer
FLASH Sequenz (5 mm Schichtdicke, TR=9,1 ms,
TE=4,8 ms, 10 Mittelungen, Bandbreite=390 Hz/Px,

Bildmatrix 256x256, Flipwinkel 15°,
FOV=300x300 mma2) und einer doppelt
refokusierenden  EPI  Diffusionssequenz (5 mm

Schichtdicke, TR=1500 ms, TE=58 ms, 10
Mittelungen,  Bandbreite=2380 Hz/Px,  Bildmatrix
100x100, FOV=200x200 mm?) gemessen.

Ergebnisse

Abb. 1 zeigt eine DTI-Farbkarte des Ruckenmarks der
Patientin. Die Farbe kodiert die Richtung des
Haupteigenvektors des Diffusionstensors. Im mittleren
Bildbereich, auf der HOhe des Implantats bzw. der
Lasion, ist die Aufnahme unbrauchbar. Uber und
unter dem Implantat ist die Bildqualitat jedoch so gut,
dass eine quantitative Auswertung mdglich ist.

Abb. 2 zeigt die mit der FLASH Sequenz
aufgenommenen Magnituden- und Phasenkarten. Die
durch die Stabe erzeugten Feldgradienten in der Mitte
des Phantoms sind gering. In Abb. 3 ist eine Apparent
Diffusion Coefficient (ADC) — Karte des Phantoms
dargestellt (ADC=2.12+0.06 pm3/ms). Die
Diffusionskonstante wird, abgesehen von
Bildgebungsartefakten, annahernd korrekt gemessen.
Diskussion

Diese initialen Messungen deuten an, dass eine
Diffusionsmessung des Ruckenmarks
unproblematisch sein kénnte. Um dies genauer zu
Uberprufen sind weitergehende Messungen mit einer
gréReren Anzahl an verwendeten Metallimplantaten
und Bildgebungsparametern nétig. Zudem muss die
Diffusionsmessung quantitativ genauer untersucht
werden.

Zitate
[1] Beaulieu. NMR Biomed 2002 [2] Laun et al. ZMP 2009

Abb. 1. DTI-Farbkarte
des Riickenmarks
eines Patienten in der
Anwesenheit eines die
Wirbelséaule stiitzenden
Metallimplantats.

Abb. 2: Magnituden- und Phasenkarten
eines Agarosephantoms mit zwei
Titanstdben die parallel (oben) und
senkrecht (unten) zu By orientiert sind.

Abb. 3: ADC-Karte des Agarosephantoms mit zwei Titanstédben
parallel (links) und senkrecht (rechts) zu Bo. Insbesondere auf dem
linken Bild ist erkennbar, dass die Diffusionskonstante zwischen den
Stdben weitestgehend korrekt gemessen wird. Die sichtbaren
Artefakte sind hauptséchlich Bildgebungsartefakte. Dies weist darauf
hin, dass bei DTI-Messungen am Ruickenmark in ein
Sicherheitsabstand von einem Wirbel in Anwesenheit von
Metallimplantaten eine verlassliche Messung erlauben kann.
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1 Einleitung

Mit der Einfiihrung intravasaler Kontrastmittel erweitern
sich die diagnostischen Maoglichkeiten der Magnetresonanz-
Angiographie deutlich, da so im steady-state Stenosen und auch
kleinste Gefille besser erkannt und bewertet werden konnen (vgl.
[1]). Allerdings schrinkt die simultane kontrastangereicherte
Darstellung der arteriellen und vendsen Gefille die medizinische
Interpretation stark ein, da in der Regel nur an den arteriellen
GefiBen ein diagnostisches Interesse besteht.

Mit Hilfe der Keyhole-Methode ist es moglich, wie in Gedat et
al. [2] beschrieben, nur die arterielle Phase hervorgehoben darzu-
stellen. Das Verfahren kombiniert dabei den k-Raum eines nied-
rigaufgelosten Datensatzes mit dem k-Raum eines hochaugelos-
ten Datensatzes um einen hochaufgelosten Datensatz zu erzeu-
gen, dessenz Kontrast im Wesentlichen vom niedrigaufgelosten
Datensatz bestimmt wird. Die Methode ist jedoch sehr artefakt-
anfillig und verschiedene Aspekte, wie ein konstantes Field of
View, die Phaseninformation bei einer komplexwertigen Kombi-
nation oder aber auch die Wahl des hochaufgeldsten Datensatzes
sollten fiir eine optimale Bildqualitit des rekonstruierten Daten-
satzes beachtet werden.

2 Material und Methoden

Datenakquisition

Fiir eine zuverlissige Validierung der Bildqualitit wurden Phan-
tommessungen durchgefiihrt. Zwei, in Agar Agar eingegosse-
ne, Schldauche wurden zur Simulation von GefiBlen, die sich
erst nacheinander mit Kontrastmittel fiillen, benutzt. Mittels
»stopped-flow* wurden vor, nach und wihrend (Referenzbilder)
der Injektion eines Kontrastmittelbolusses hochaufgeloste Da-
tensidtze sowie niedrig aufgeloste Datensitze fiir die Keyhole-
Rekonstruktion aufgenommen.

Die Messungen wurden an einem klinischen 1.5 T Ganzkorper-
MR-System durchgefiihrt. Die akquirierten Rohdaten der Phan-
tommessungen wurden mit Hilfe der Programmierumgebung
MATLAB offline rekonstruiert.

Die verwendeten Messparameter fiir das Phantom waren: Ma-
trixgroBe: [128 x 128 x 80], FoV: 200 mm, Schichtdicke: 1 mm,
TR: 10 ms, TE: 4,53 ms, Schichten: 80. Die Akquisitionszeit be-
trug 1:42 Minuten. Die hochaufgeldsten Datensitze wurden mit
MatrixgroBe: [356 x 356 x 80] in einer Akquisitionszeit von 5:07
Minuten aufgenommen. Dabei wurden zwei verschiedene Winke-
lungen des Phantoms akquiriert, wobei eine Winkelung im hoch-
und niedrigaufgelosten Datensatz gleiche Phasenlagen hatte. Bei
der zweiten Winkelung waren die Phasen der akquirierten Daten
inkonsistent, aufgrund eines Shim zwischen den Messungen.

Um auch den Erhalt hochfrequenter Strukturen untersuchen zu
konnen, wurde ein zweites Phantom konstruiert. Dafiir erfolgte
die Einlagerung von Schlduchen nicht wie im ersten Phantom in
homogenes Agar, sondern in eine Zucchini.

Datenrekonstruktion

In der MRT werden zwar grundsétzlich komplexwertige k-Raum
Daten aufgenommen, aber in der Regel im Bildraum nur die

Magnitudenbilder betrachtet. Das Keyhole-Verfahren wurde ein-
mal mit der vollstindigen komplexen Information durchgefiihrt
und einmal mit k-Raumdaten die im komplementéren Bildraum
keine Phaseninformation mehr enthalten. Besitzen die zu kom-
binierenden Datensitze jedoch unterschiedliche Phasenlagen im
Bildraum, bedingt beispielsweise durch scannerinterne Justagen
wie Shimming, so kann dies zusitzliche Artefakte verursachen.
Diese Phasendifferenzen zwischen den hoch- und niederaufge-
16sten Datensitzen konnen durch Anwendung eines homodynen
Filters [3] reduzierte werden. Dafiir wird im Frequenzraum des
Bildes mit Hilfe eines Tiefpasses die hochfrequente Information
herausgefiltert. Das transformierte Phasenbild im Ortsraum, wel-
ches nur noch die niederfrequenten Phasen enthilt, wird dann von
der Phase des Originalbildes im Bildraum abgezogen. So bleiben
ausschlieBlich hochfrequente Phasen erhalten.

Die Einfiihrung intravasaler Kontrastmittel erdffnet neue Mog-
lichkeiten fiir die Wahl des hochaufgelosten Datensatzes. Aus
diesem Grund wurde die Datenrekonstruktion mit den hochauf-
gelosten Datensédtzen vor sowie nach der Kontrastmittelinjekti-
on mit Datensitzen verglichen, die mittels der von Bishop et
al. [4] vorgestellten Methode der gewichteten Substitution zu-
vor berechnet wurden. Dabei wird das native und das kontrastan-
gereicherte Bild miteinander kombiniert, indem diese mit zuvor
bestimmten zeitabhingigen Wichtungsfaktoren multipliziert und
anschliefend addiert werden.

(a) Rein reell kombiniertes Bild (b) Komplex kombiniertes Bild

Abbildung 1: Dargestellt sind mit Hilfe von Keyholing rekonstruierte Bilder. Da-
bei wird der Unterschied zwischen nur reell verrechneten Bildern im Vergleich zu
komplex kombinierten Bildern besonders in der Schérfe an der mit einem Pfeil
markierten Stelle deutlich.

Validierung

Fiir die Validierung der Rekonstruktionsfehler wurde die Summe
der quadrierten Differenzen SSD nach folgender Formel gebil-
det:
Z(|ST6f| - |Sr660|)2
SSD = - Swei 1
Z | Sref ‘2 ght ( )

Dabei ist Sy.s ein hochaufgelostes Referenzbild, Syec, das mit-
tels Keyholing rekonstruierte Bild und Syeign¢ €ine bindre Mas-
ke, die eine Wichtung des Fehlers ausschlieBlich in dem Bereich
der Gefife und deren niheren Umgebung enthilt, ermoglicht.




(a) Originaler hochaufgelster Re-
ferenzdatensatz ten

(b) Keyholing mit komplexen Da-

(c) Keyholing mit reellen Daten (d) Keyholing mit homodyn gefil-

terten Datensitzen

Abbildung 2: Darstellung der rekonstruierten Bilder nach dem Keyholing von Datensétzen mit unterschiedlichen Phasenlagen. Dargestellt ist eine einzelne Schicht nach
der Kombination. Als hochaufgelostes Bild wurde der konstrastangereicherte Datensatz verwendet.

3 Ergebnisse und Diskussion

Die Ergebnisse des Vergleiches von komplexwertiger und reeller
Kombination der Daten sind in Tabelle 1 dargestellt. Die Quali-
tdt der rekonstruierten Bilder kann anhand der SSD-Werte ein-
geschitzt werden, wobei kleinere Werte fiir eine bessere Rekon-
struktion sprechen. Betrachtet man zunichst nur die Werte fiir die
phasenkonsistenten Daten wird deutlich, dass die komplexwerti-
ge Kombination den geringsten Fehlerwert aufweist. Bei der rein
reellen Kombination der Datensidtze wurden die Phasen durch
die Betragsbildung im Ortsraum nicht beriicksichtigt, was, wie
der Tabelle zu entnehmen ist, zu Qualititsverlusten fiihrt. Visuell
wird dies auch in Abbildung 1 erkennbar, da das rein reell kom-
binierte Bild deutlich unschérfer als das komplex kombinierte ist.

Konsistente Inkonsistente
Kombinationsweise Phasen Phasen
Homodyn gefiltert 0.15 0.16
Keyholing (komplexe Daten) 0.12 0.25
Keyholing (reelle Daten) 0.17 0.17

Tabelle 1: Vergleich der SSD-Werte fiir die untersuchten Keyhole-
Kombinationen.

Kommt es zu unterschiedlichen, also inkonsistenten Phasenlagen
der Datensitze, wie in Abbildung 3 dargestellt, zeigt sich, dass
dann keine komplexwertige Kombination vorzuziehen ist (siche
Tabelle 1 und Abbildung 2). Dennoch sollte auf die Phasenwerte
nicht prinzipiell verzichtet werden. Da die storenden Phasen in
der Regel niedrigfrequente Inhomogenitéten sind, konnen diese
mit geeigneten Filtern, wie beispielsweise der Homodynen Filte-
rung, herausgerechnet werden und somit das beste Ergebnis er-
reicht werden, da der hochfrequente Teil der Phase erhalten wer-
den kann. Da eine Filterung immer den Verlust von Phasenwerten
bedingt, sollte diese, wie auch anhand des S.S D-Wertes fiir pha-
senkonsistente Daten in der Tabelle erkennbar, nicht prinzipiell
durchgefiihrt werden.

Um eine hochstmogliche Qualitit der rekonstruierten Bilder zu
erlauben und damit einen hohen diagnostischen Wert zu ermog-
lichen, wurde weiterhin die optimale Wahl des hochaufgelosten
Bildes untersucht. Dabei hat sich gezeigt, dass das Verfahren der
gewichteten Substitution eine gute Losung unabhéngig vom Zeit-

punkt darstellt. Es féllt auf, dass zu frithen Zeitpunkten eine Kom-
bination mit einem nativen Datensatz zu bevorzugen ist, wohinge-
gen zu spiteren Zeitpunkten, also mit fortschreiten des Kontrast-
mittelbolus, ein kontrastangereicherter Datensatz verwendet wer-
den sollte. So wire es beispielsweise denkbar, anstatt ausschlief3-
lich die gewichtete Kombination durchzufiihren, zu Beginn die
nativen Daten zu verwenden, wihrend am Ende die kontrastan-
gereicherten Bilder genutzt werden. Fiir die zwischenzeitlichen
Stadien konnte dann die gewichtete Substitution Verwendung fin-
den.

(b) Niedrigaufgelostes Phasen-
bild im steady-state

(a) Hochaufgelostes Phasenbild
im steady-state

Abbildung 3: Darstellung eines niedrig- und eines hochaufgeldsten Phasenbildes

bei denen deutlich die unterschiedliche Phase anhand der Grauwerte zu erkennen
ist. Das niedrigaufgeloste Bild ist 3-fach vergroBert dargestellt.

Desweiteren ist bei der Methode auf ein konstantes Field of
View der akquirierten Daten zu achten. Es ist aber moglich ein
reduziertes Phasen-FoV, sofern es nicht zu Einfaltungsartefakten
gekommen ist, vor der Kombination anzupassen, in dem im Orts-
raum der nicht gemessene Bereich mit Nullen ausgefiillt wird.
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Introduction
There is a trade-off between the achievable acceleration factor by parallel MRI techniques and the SNR in a system with a limited
number of receiver channels. Increasing the number of receiver coils in parallel imaging brings some benefits such as the SNR
improvement and/or larger fields of view (FOV) and/or increasing the imaging speed. But not always a large number of receiver coils
can be produced because each coil array element has high cost and complexity, thus the number of elements that have been
commercially implemented for parallel acquisition had been limited [1].In Parallel Imaging, the challenge for the reconstruction
techniques is to produce a high quality image (with high SNR) even when the number of channels is limited. The performance of k-t
SENSE [2] has been proved being optimal for reconstruction dynamic MR experiments, because it utilizes both coil sensitivity variations
and correlations in k-space and time to reconstruct missing data. However, in addition to the undersampled data set, k-t SENSE
requires an additional training data acquisition to obtain prior information about the dynamics of the object. This work aims to
reconstruct high quality images, which were acquired with a limited coil system (Four Channel Hole-Slotted Array at 7 Tesla [3]), without
sacrificing temporal resolution. This is achieved by employing a TGRAPPA [4] reconstruction on the accelerated dynamic dataset which
then can be used as training data for the k-t SENSE reconstructions. TGRAPPA produces images with high spatial and temporal
resolution without inherent temporal filtering effects [5] and is therefore fully applicable for producing high-quality training data for k-t
SENSE thereby removing the requirement of an additional training data acquisition [6].

Methods a =
In-vivo cardiac CINE experiments were performed on T
Bruker (BioSpin GmbH, Ettlingen, Germany) BioSpec
system with field strength of 7 T using a Four Channel
Hole-Slotted Array for data reception. A data set has
been acquired on a mouse with no acceleration factor.

The unaccelerated data set serves as a Reference Data
(RD) and was used to simulate accelerated datasets
R=2 and R=4. All reconstructions were done off-line
using the MATLAB programming environment. In a first
step, TGRAPPA was applied to the accelerated data to
yield the training data. In a second step, k-t SENSE f
reconstructions were performed on the accelerated data

using the resulting TGRAPPA reconstruction as prior Figure 1. Simulation results: a) Reference Data, b) Auto-calibrated k-t SENSE

information. The result was compared with reconstruction (R=2 ) and c) conventional k-t SENSE reconstruction (R=2) with 32
conventional k-t SENSE reconstructions using 32 training profiles resulting in an effective acceleration of Rex = 1.8. d) Intensity profile
training profiles of the fully sampled (RD). of the images above, €) error between auto calibrated k-t SENSE and Reference Data

and and f) error between conventional k-t SENSE and Reference Data.
Results
The series of images in Fig. 1 depict the behavior of k-t SENSE with simulated acceleration (R=2) b) using TGRAPPA reconstruction as
prior information (Auto-calibrated k-t SENSE) and c) conventional k-t SENSE using 32 training profiles of the RD set (Re=1.8), d)
describes the intensity profile of the Reference Data, auto-calibrated k-t SENSE and conventional k-t SENSE in the region indicated by
the red line. And Fig. 2 shows reconstructions using Auto-calibrated k-t SENSE with a simulated acceleration factor of 4.

Conclusions

In this work we have combined the benefits of GRAPPA and k-t
SENSE for further reduction of the acquisition time. The
proposed, Auto-calibrating k-t SENSE method does not require
the acquisition of separate training data, thereby simplifying the
scan and reducing overhead without compromising the image
quality even for the systems with a limited number of coils as
most animal scanners. The auto-calibration is performed using
full spatial and temporal resolution data reconstructed with
Figure 2. Simulation results: a) Auto calibrated k-t SENSE reconstruction =~ TGRAPPA. Rate 4 accelerated cardiac CINE imaging has been
(R=4) in the diastole phase and b) systole phase. demonstrated with good quality image for a limited number of
coils.
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Image artifacts by real-time motion tracking system on a 7T MR scanner
and their compensation
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Biomedical Magnetic Resonance, Otto-von-Guericke University, Magdeburg, Germany

Introduction

Prospective motion compensation using an external tracking system is widely used to reduce
artifacts in MR images'. The tracking data (60Hz) with 6DOF information of the subject motion
is used to adjust the gradients, frequency and phase information prior to each excitation’.
However, error sources like the instability of camera setup and RF interferences will reduce the
accuracy of the tracking system thereby producing additional artifacts in MR images. This study
aims to identify and correct some of the image artifacts produced by the tracking system.

Materials and methods

Two ARTtrack3 cameras (Advanced Realtime Tracking GmbH, Germany) were first mounted in
front of the scanner using two tripods and later on a rigid aluminum bar attached to the iron
shielding cage. To reduce RF artifacts the cameras were enclosed in a Smm aluminum cage. Five
optical markers attached to the phantom were tracked continuously in 6DOF. Another marker
setup was fixed to the cover of the scanner and a drift correction method was implemented based
on this reference marker’. The accuracy of the tracking system was calculated by measuring the
standard deviation of the tracking data.

Results

The cameras mounted on tripods produced higher noise in the tracking data thereby corrupting
the image of a stationary phantom. The accuracy of the tracking system was improved after
mounting on an aluminium quadratprofil bar. The current set-up also allows repositioning the
camera at the same place ensuring reproducibility in all the measurements and avoids the need
for room calibration prior to each measurement. The drift in the tracking data or any instability in
camera set-up caused artefacts in MR images. Artifact free MR images could be obtained by
using the drift compensation method discussed above. An external software layer was also
implemented to enable online correction based on the reference marker and simulated ART
output with a time shift of maximum 1 ms.
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Oxygen-17 (*’O) MRI at Ultra High Field (7T)

Stefan Hoffmann, Reiner Umathum, Armin Nagel, Michael Bock
Dept. Medical Physics in Radiology, German Cancer Research Center (DKFZ), Heidelberg, Germany

Introduction

Due to the fact that the energy need of the brain is predominantly met through oxygen consumption the detection of the stable isotope
oxygen-17 (170) provides a method to monitor energy consumption via MRI in vivo [1]. Unfortunately direct 0-MRI suffers from low
signal-to-noise (SNR) ratio, low gyromagnetic ratio (yo=yw/7.4) and the low natural abundance (0,038%) of the oxygen-17 isotope but
this can be partially overcome by the use of ultra high field MR-systems. The quadrupolar moment of o (I=5/2) leads to relaxation
times on the order of 1-8ms which makes pulse sequences with short echotimes a prerequisite for SNR efficiency. Relaxation times of
four different phantom materials were measured and preliminary phantom studies with an image resolution of 3x3x3mm?® and an
acquisition time of 10min were performed.

Methods

Phantom measurements of 'O were carried out on a whole-body 7Tesla MR-system (Magnetom 7 T, Siemens Medical Solutions,
Erlangen, Germany) with a 0 head coil. The custom built coil is based on the framework of a commercial *H, 1Tesla head coil
(Siemens Medical Solutions, Erlangen, Germany) modified to match the o frequency of 40.284MHz.

T1 and T relaxation times were measured in phantom experiments (4 separate measurements each phantom) using spectroscopic
sequences (Inversion recovery (T1), spin echo (T2)). Phantom materials studied were NiSO4 solution (0.125%), water (aqua dest.),
NaCl solution (0.3%) and a mixture of NaCl and agarose gel (0.9% NaCl + 2.5% Agarose) containing natural abundance amounts of
H,'"0 respectively.

: 17~ : . .
Direct ~'O imaging experiments Werelperformed using a phantom Tab. 1: 7O relaxation times of four different phantom materials at

consisting of cylinders of different H,"'O enrichments surrounded 7Teda

by distilled water (nat. ab. amount of H,'’0). Correlation of signal

intensity and H,*"O enrichment was determined from the images Phantom material T.[ms] T.[ms]
by analyzing the signal in regions-of-interest (ROI) positioned in NiSO, (0.125%) sol. 7.42 £0.19 5.84 + 0.03
the area of the according cylinder. o images were acquired H,0 (nat. ab. 270) 6.98 + 0.03 430+0.19
using a 3D density adapted projection reconstruction sequence 0.3% NaCl solution 7.04+ 001 4.76 + 0.02
(DA-3DPR) [2] with following parameters: TR=6ms, TE=0.6ms, 0.9% NaCl + 2.5% Agarose 5701002 172+ 0.07

Tro=4.55ms, theta=47° 20000 projections, 5 averages, voxel
size: 3x3x3 mm3, Tag=10:00 min.

Results 0.12%
Relaxation times Ti1 and T, for all tested materials are listed in
Tab.1. Differences between the phantoms are found especially
with the agarose gel (0.9% NaCl + 2.5% Agarose), which shows P 0Gia i 036% 0.0

O

significantly faster relaxation than the other samples.

Fig. 1 (left) shows an *’O image of a representative slice from a
Hanning filtered, 3D dataset acquired with the DA-3DPR
sequence with an isotropic resolution of 3mm and an acquisition
time of 10min. Cylinders containing different H.''O enrichments
are clearly visible in the image from their significantly higher
signal intensity compared to the surrounding volume of the
phantom filled with non-enriched distilled water. A 'H image of
the same phantom with labelled regions of Hz''O enrichment and
respective enrichment factors is given in Fig. 1 (right). Depen-
dence of the *'O signal intensity on the H,'’O enrichment is
shown in Fig. 2. Data points were fitted with a linear slope with an
axis intercept of the corresponding image noise level.

Fig. 1: Direct YO image (left) of a phantom containing cylinders of
different H,"O enrichments measured at 7Tesla [isotropic res. 3mm,
Tag=10min]. *H TSE image (right) at 3Tesla of the same phantom with
labelled regions of different H,''O enrichments.

5 T r : T .17 H
Discussion ’ Fig. 2: 'O signd de-
Relaxation times measured are in good agreement with literature ) } peTQence. on the
H,>'O enrichment fac-

values as far as available [3]. Shortest relaxation times were
found for the agarose gel as expected because of its structure of
restricted mobility. The 0 enriched phantom images acquired
showed the theoretically expected linear increase in signal
intensity with H,’O concentration. The baseline signal of natural
abundance H,''O therefore provides a simple guantification
method for concentration measurements with 'O enriched i L

tracers. In conclusion our studies showed the possibility of direct ’ axis intercept of the

17 . st . 1 image noise leve is
O imaging on a 7Tesla whole-body system.
ging y sy - fitted to the data.
0 02 0.4 0e 08 1 12 14

b
Hz O enrichment [$]

tor of the phantom.
Intensity values are
extracted from corre-
sponding ROIs in the
0 image (Fig.1 left).
A linear dope with an
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n
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Einleitung

Die absolute Quantifizierung von spektroskopisch bestimmten Metabolitenkonzentrationen ermdglicht einen quantitativen Vergleich
der Ergebnisse aus unterschiedlichen Untersuchungen. Absolute Konzentrationen (Cy) werden hdufig durch Multiplikation des
gemessenen Metaboliten-zu-Wasser-Intensititsverhiltnisses (Iy/Ii) und der bekannten Wasserkonzentration (Cyr = 55,5 mM) berechnet
[1]. Hierbei ist jedoch zu beachten, dass MRS-Voxel oftmals aus verschiedenen Hirngewebstypen (WM: weile Materie; GM: graue
Materie; CSF: Liquor) zusammengesetzt sind, welche sich hinsichtlich der Volumenanteile und der Relaxationseigenschaften sowohl bei
den Metaboliten als auch beim Wasser unterscheiden. Diese Heterogenitit

lisst sich mit folgender Gleichung berticksichtigen:

C = I DfGM Ru.om @ow * fun Ruum B + fosr Ry o e
=

lw fon Ruom + fum Ry

Die Wasservolumenanteile in GM, WM und CSF werden durch die Faktoren
acn=0.78 a=0.65 und Acsr=0.97 reprisentiert [1], wihrend die Faktoren
Jfoms fivas, fese die trelativen Anteile von GM, WM und CSF im MRS-Voxel
charakterisieren. Die Faktoren RM,(,M, RM,LVM, RW’,GM, Rw;wqu und RW((‘J}'
stellen die Ti- und Ts-bedingten Intensititsverluste fiir Metaboliten und
Wasser dar. In dieser Arbeit wurde die vorgestellte Korrekturmethode
anhand von 7 vitro und in vivo "H-MRS Einzelvoxelmessungen validiert.

Material und Methoden

Die Akquisition aller 7 vitro und 7n vivo Metaboliten- und Wasserspektren Abb. 1: Schematische Darstellung der 4 mit unterschiedlichen
erfolgte mit einer Einzelvoxel-PRESS-Sequenz (TE=30 ms, Losungen (WM,GM,CSF) gefiillten Phamoml?”“““ﬁ sowie
TRVitm/TRVjVO:ZS/S S; NASVjtrO/NASVjVO:?)Z/128; NASwaseer = 16) an einem die Positionierung der 8 MRS-Voxel bei den iz witro

g, O

3T MRT (Trio TIM, Siemens, Erlangen). Das Phantom bestand aus 4 Untersuchungen.

Kunststoffkammern (33%X33X54 mm?®), die mit 3 aus unterschiedlichen 7

Wasser- und NAA-Konzentrationen —zusammengesetzten, —wasstigen f;gm;ztﬁ%’ﬁ';mm
Losungen gefillt waren (s. Abb. 1) und die Konzentrationsverteilungen in 560 : - unkorrigierte Konzentration
WM (Cy=50 mM, Cw=33,3 M), GM (Cn=25 mM, Cw=44,4 M) und CSF £ .

(Cw=55,>M) nachbilden sollten. Mittels 8 Einzelvoxelmessungen 5 Tm——

(V=3.4 ml) konnten die NAA-Konzentrationsinderungen beim Ubergang S \

von einer WM- in eine GM-Phantomkammer bei sich gleichzeitig § a ---- ~—_
inderndem CSF-Anteil untersucht werden (s. Abb. 1). Die i vivo Studie 530 ...................................
beinhaltete die Akquisition eines im okz. Kortex (V=6 ml) platzierten MRS- X b T

Voxels bei 5 gesunden Probanden (24.2+2.3 Jahre). Die Auswertung aller bt

MR-Spektren erfolgte mit dem LCModel [2]. Die Ermittlung der Faktoren Z10

Jfoms, firar, fose fand sowohl fiir in vitro als auch fir in vive Untersuchungen aus

den zuvor segmentierten und mit den MRS-Daten koregistrierten 3D MR- 100 905 761 613 506 276 141 0
Bilddatensitzen ~(MP-RAGE, TR/TE/TI=2300/3.03/900 ms; 1 mm O By ar s e ms o
isotrop) statt. Wahtrend die 7z vitro T1- und To-Werte fiir NAA und Wasser in Voxelzusammensetzung (WM/GM/CSF) [%]

den GM-, WM- und CSF-Losungen in zusitzlichen Messreihen bestimmt
wurden, wurden die jeweiligen 7z vivo Relaxationzeiten fiir das Gewebswasser
und die Hirnmetaboliten NAA, Cr, Cho, mlns und Glu der Literatur
entnommenen [3,4,5]. Die NAA-Konzentrationen 7 vitro bzw. die

Abb. 2: Vergleich der nominellen (durchgezogene Linie),
kotrigierten  (gestrichelte  Linie) und  unkotrigierten
(gepunktete Linien) Konzentrationswerte der 8 Phantom-
Einzelvoxelmessungen. Fir die unkorrigierten Werte wurde

Konzentrationen von NAA, Cr, Cho, mlns und Glu 7 vivo wurden mit und die NAA-Konzentration fiir ein homogen aus GM (a) bzw.
ohne der in Gl 1 beschriebenen Korrekturen bestimmt und miteinander WM (b) zusammengesetztes Messvoxel berechnet.
verglichen.

Ergebnisse und Diskussion

Abb. 2 zeigt die in vitro bestimmten NAA-Konzentrationsinderungen beim Ubergang von einer WM- in eine GM-Phantomkammer
unter Berticksichtigung der heterogenen Voxelzusammensetzung (gestrichelte Linie) sowie unter Annahme eines homogen aus GM (a)
bzw. WM (b) bestechenden Voxel im Vergleich zu den nominellen Konzentrationswerten (durchgezogene Linie). Die Relevanz der
verwendeten Korrektur lisst sich durch die Minimierung der maximalen Abweichung der iz vitro bestimmten von den nominellen NAA-
Werten von 40,4% (unkorrigiert) auf 3,9% (korrigiert) verdeutlichen.

Die in vivo gemessenen MRS-Voxel wiesen eine mittlere Zusammensetzung von 66,5£7,32% GM, 18,11+5,5% WM, und 15,4+8,5% CSF
auf. Die unkorrigierten und korrigierten Metabolitenkonzentrationen betrugen fir NAA 8.2+1.1; 11.3+£0.8 mM, fiir Cr 6.2£0.8; 9.2£0.4
mM, fir Cho 0.9%0.09; 1.2£0.2 mM fiir mIns 4.320.8; 6.2+0.2 mM und fir Glu 6.4£0.5; 8.9£0.8 mM. Die ermittelten korrigierten
Konzentrationswerte sind in guter Ubereinstimmung mit den von Wang Y et al [6] angegeben Konzentrationen fiir NAA (10.98+1.3)
und Cr (9.65%1.16) sowie den von Srinivasan R et al. [7] angegebenen Werten fiir Cho (1.8+0.6), mIns (7.7£0.9) und Glu (9.4%1). Die
Ergebnisse dieser Studie zeigen eine deutliche Verbesserung der Quantifizierungsgenauigkeit nach Anwendung der in GI. 1 beschrieben
Korrekturvorschrift, so dass diese Methode nach Méglichkeit bei der absoluten Quantifizierung berticksichtigt werden sollte.
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Signalverstirkung in der ’F-MR-Bildgebung durch NOE
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Einleitung: F ist ein spezifisches Kontrastmittel fiir die MRT, da in Lebewesen kein Fluor vorhanden ist, das
in der konventionellen MRT sichtbar ist. Allerdings konnen lebenden Organismen nur kleine Mengen an Fluor
verabreicht werden, was ein niedriges SNR und lange Akquisitionszeiten zur Folge hat.

Durch den Nuclear Overhauser Effect (NOE) kann longitudinale Magnetisierung auf einen anderen Kern
iibertragen werden. Das '’F-MR-Signal kann durch Sittigung der Protonenmagnetisierung iiber HF-Pulse
theoretisch um bis zu 53% erhoht werden. Wir untersuchen erreichbare Signalverstirkungen und Anwendungen
fiir den NOE in der "’F-MR.

Material und Methoden:

Die Verstirkung des ""F-Signals wurde an wiissrigen Losungen von 2-fluoro-2-deoxy-D-glucose (FDG) und
2,2,2-Trifluorethanol (TFE) (Sigma-Aldrich Inc., St. Louis, MO, USA) bestimmt, indem das SNR identischer
Messungen mit und ohne Vorpulsen zur Sattigung der Protonen verglichen wurde.

Weiterhin wurden Zeolith-L-Nanokristalle [1], neuartige mogliche Trédger von Kontrastmitteln mit einem
Innendurchmesser von 7,5 A, mit TFE gefiillt und mit einer Siliziumdioxidhiille verschlossen. 10mg der
Nanokristalle wurden in 5ml Wasser gelost und 'H- und '’F-RARE-Bilder akquiriert.

Die Messungen wurden an einem klinischen 3T-Ganzkorpertomographen (Intera Quasar Dual, Philips Medical
Systems B.V., Best, Niederlande) mit einer doppelresonanten '*F/'H-Rattenspule durchgefiihrt. Der Steady-
State-NOE wurde mit einem 180°-Blockpuls mit Sms Dauer auf der Protonenfrequenz in Gradienten- und
Spinechosequenzen gemessen. In Experimenten mit Truncated-Driven- und Transient-NOE wurden die
erreichbaren Signalverstirkungen bestimmt.

Ergebnisse: In den Losungen konnten bei TR > 1s fiir beide Substanzen Verstirkungen des '°F-Signals
gemessen werden. Die Signalzunahme lag bei bis zu 20%. Die Magnetisierung wurde von Wasserprotonen
iibertragen; bei Verschiebung der Frequenz der 'H-Pulse weg von der Wasserlinie verschwand die Verstirkung.
TFE blieb innerhalb der Zeolithe und scheint anfangs in wissriger Phase innerhalb der Kristalle vorgelegen zu
sein. Ein '"F-MR-Bild der Zeolithe konnte aufgenommen werden. Nach etwa einer Woche wurde eine
zunehmende Verbreiterung der 19F-Linie beobacht.

Diskussion / Ausblick: Das Fluorsignal konnte durch den Steady-State-NOE deutlich verstérkt werden. Diese
Préparation ldsst sich leicht auf Spin-Echo-Bildgebung und Spektroskopie anwenden. Gefiillte Zeolith-L-
Nanokristalle lassen sich funktionalisieren und sind daher vielversprechend fiir die molekulare '*F-Bildgebung.
Das Signal bei 3T war nahe am Detektionslimit; durch Nutzung hoherer Feldstiarken konnen Verbesserungen
erwartet werden.

[1] Chem. Mater. 2008, 20, 5888-5893



Solenoids for combined *H and *°F MRI at 7 Tesla P11
S.J. Fiedler, T. C. Basse-Lusebrink, M. A. Lopez & P. M. Jakob, [Experimental Physics 5, University of Wirzburg, Wuerzburg, Bavaria, Germe

Introduction

Recently’®F MRI gained increasing interest in molecular and cellular imaging. Contrary to iron oxide nanop&fficiearkers do not influence the
contrast in the'H image but provide a speciftéF signal. Since th&F signal is often low the used MR coil must be optimized for fluorine detection.
High quality’H images, however, are circumstantial and thus, should only provide the necessary anatomical background information.

Therefore, this study focuses on single resof#hsolenoid coils which are; A) easy to build, B) provide high SNR for the fluorine nucleus and C
still provide enoughH signal for the necessary background information.

M ethods

First the designs for two different solenoid coils were developed. Solenoids provide a homogdddsBd are easy to manufacture. This is due to
the fact that they have only one resonant circuit resulting in only one resonant mode. Solenoids, however, have to be orthogonally inserted into
scanner [Lanz96]. Thus, the limiting factor is the bore of the gradient system. In this study the gradient system of the MR scanner had a inner di
of 120mm. The Solenoids and their shields were build to fulfill this criteria and were'%(282 MHz @ 7T).

b i_,,.-:__,
Figure 3:

A Birdcage Resonator

Figure 1: Small “°F-Solenoid for 7T Figure 2: Large *°F-Solenoid for 7T

Figure 1 shows the smaffF solenoid for the 7T scanner. This coil is built to hold a 1,5ml NUNC tube (11x40mm). Figure 2 shows th¥%large
sdenoid for the 7T scanner. It can hold a 50ml NUNC tube (30x115mm). Figure 3 shows a common 8 leg Birdcage Resonator (dimensions o
leg Birdcage Resonator coil are 40x64mm).

MR M easurements

Concerning the smalfF-Solenoid a fluorine-labeled mouse aorta fixed in a 1,5ml NUNC tube [Klug09] was medspleghtom was measured
using the largé°F-Solenoid containing 3 different fluorine-water-emulsions in small tubes, put in a 50ml NUNC tube and restocked with saline
sdution.

Figure 4: A-C Images taken with the small *F-Solenoid; D, G, H, K and L with the large F-Solenoid; E-F, 1-J with the Birdcage.
Results

With the built*®F-Solenoides it is possible to measure'fifesignal at 282MHDn-resonant and the'H-signal at 300MHDff-resonant. ImageA
shows thé°F-signal measured with the sm&lF-Solenoid, imag® the H-signal measuredff-resonant with the same solenoid and imaQehe
overlay ofA+B. The fluorine can be easily located in the mouse aDrisitheoff-resonant *H-signal of the phantom usedBnL, measured with the
large'F-Solenoid. Images, H, K andL show the'*F-signals measured with the laffE-Solenoid E, F, | andJ are made with a common 8 leg
Birdcage Resonator (cf. Figure 3) [Basse®is a RARE image made with the Birdcagds the same image after a 10x SNR-filtratiGnis the
same phantom and measurement setup but measured with théRa8géenoidH after 10x SNR-filtration] is a FLASH image with the Birdcage
resonator,) after a 9x SNR-filtrationK is the same measurement but with the Ié?ﬁe’:‘olenoid,l_ after 9x SNR-filtration.

Conclusion

A solenoid provides a good SNR and a homogenous image. Thel$mablenoid can detect very small amounts of fluorine while the fdFge
Solenoid is big enough to measure even a mansgévo. The better SNR according to the common 8 leg Birdcage Resonator results in short
measurement duration and thus, benefitsinhévo measurement. Furthermore, the off-resonant meashraignal is sufficient enough to acquire
anatomical background information.

References:
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Four Channel Hole-Slotted Coil Array at 7 Tesla for Parallel Imaging
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Introduction

The development of RF coils is always focused towards increasing SNR in the image and optimizing the RF penetration into the
sample [1]. The availability of multichannel animal systems allows the design of array coils and the use of parallel imaging
techniques, such as SENSE [2] and GRAPPA [3], in order to accelerate the acquisition process. Recently a four channel hole-
slotted coil array has been shown to provide a deeper RF penetration into the sample than a standard four channel loop coil array
at 7 Tesla [4]. In this work, the parallel imaging performance of the four channel hole-slotted array was investigated at 7 Tesla.

Methods

A receive-only four channel hole-slotted array was built to operate at 7 Tesla,
Fig. 1a. The elements are 27 mm in diameter. The inner diameter of the array is
29 mm, suitable for mice with weights between 20 and 40 g. All elements are
tuned to 300.3MHz and matched to 50 Q with the help of a physiological load of
4.7g /mol NaCl solution mimicking a mouse load; each element contains a
300.3MHz switched trap circuit including a PIN diode which actively decouples
the element during transmission. Capacitive decoupling was used to isolate
each element; element isolation is further improved by preamplifier decoupling.
For transmission, a Bruker 1H quadrature birdcage coil with a diameter of 72
mm was used. All images were acquired on a 7 Tesla Bruker (BioSpin GmbH,
Ettlingen, Germany) Biospec imaging system. SNR maps for the four channel
hole-slotted array and a four channel single loop array were calculated from
acquired images of a tomato using a FLASH sequence (TR= 200ms, TE=
4.1ms, Slice thickness: 1mm, FOV: 35 x 35mm2, Flip angle: 30°, matrix: 128 x
128, No. repetitions: 20). In vivo images of a mouse heart were acquired with a
CINE sequence gE/TR: 2.2/8.2ms, R-R Interval: 165ms, Slice thickness: 1mm,
FOV: 25 X25mm?, Matrix: 256X256, Resolution: 0.098 X 0.098mm?, Flip angle:
30°, averages= 6) and reconstructed using GRAPPA. A g-factor map was
calculated from acquired data for an acceleration factor of 2 in y-direction.

0
Figure 1, (a) Hole-slotted array, (b) standard loop
array, (c, d) corresponding SNR maps.

Results

The quality factor Q of each element drops by a factor of 1.6 from unloaded to loaded case. The decoupling between the elements
was measured to be better than -18 dB, which is improved by an additional -10 dB by preamplifier decoupling. The active
decoupling of each element during transmission is better than -20 dB.

Fig. 1 bottom shows SNR maps in a tomato for both coil array designs. In Fig. 2, a g-factor map of the hole-slotted array is shown.
On the left side of Fig. 3 an in-vivo cardiac image is shown. The image was acquired with a CINE sequence. In the right side of Fig.
3 the image of the left side is reconstructed using GRAPPA with an acceleration factor of 2.

— %3 Conclusion/Discussion
The images acquired with the hole-slotted array show high SNR as well as good homogeneity
and RF penetration. The hole-slotted array has also shown to deliver good in vivo images and
12 its geometry is well-suited for use with parallel imaging techniques. It has been shown that it
is possible to accelerate images with good quality by an acceleration factor of 2 in y-direction.
In addition, for 3D images, the data could be reduced by and additional factor of 2 in the slice-
direction, yielding a total acceleration of R=4 with a four coil elements array.
In summary, phased array coils based on hole-slotted coil elements have the potential to
improve the sensitivity in the center of the object, while still being suitable for parallel imaging.

Figure 2, g-factor map with R=2.
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Introduction

The main purpose in the design of array coils is to obtain the high SNR of a small surface coil over a bigger field of view usually
associated with volume coils. Since the first phased array design, the overlap decoupling became the most often used
decoupling technique. At a certain amount of overlap, the mutual inductance between adjacent array coil elements is forced to
be zero. Therefore the interaction between neighbouring coil elements is eliminated [1]. Recently, the hole-slotted coil design
has been shown to provide a deeper RF penetration into the sample compared to a standard loop design. This hole-slotted
geometry is based on the magnetron’s design theory and has already been shown to operate as an array, in which the
elements are capacitive decoupled [2]. Generally, capacitive decoupling is associated with a larger number of variables
increasing the array complexity. In order to simplify the array construction, the applicability of overlap decoupling in a hole-
slotted loop-geometry array is investigated.

Methods
All experiments were performed on a 7T Bruker (BioSpin MRI E“

each consisting of 2 elements aligned on a cylindrical surface
were built. In the first design the elements were isolated using
capacitive decoupling (Fig. 1a) and the second one using
overlap decoupling. Both arrays have the same geometry of
29 mm in inner diameter. The individual elements are 27 mm
in diameter. Each element is tuned to 300.3MHz and matched
to 50 Q. As a phantom, a plastic tube with a diameter of 28
mm was used, filled with a physiological NaCl solution (4.7
g/mol). The loops are actively decoupled by a 300.3 MHz
tuned trap circuit including a PIN diode in transmission. As ®= . . -
Transmitter a 1H quadrature birdcage coil with a diameter of Flgure_l, Views of the hole-sl_otted arrays decoupled with: (a) Capacitive
72 mm was used. SNR maps were calculated from acquired decoupling, (b) Overlap decoupling.

data for both arrays. 061d

GmbH, Ettlingen, Germany) BioSpec. Two receiver arrays .
-
MPeaedioes
—

t

Results

The quality factor Q of each element in the capacitive decoupled array drops by a
factor of 1.8 from unloaded to the loaded case for both elements. In the overlap
decoupled array the quality factor Q drops by a factor of 2 for one element and by
a factor of 1.7 for the second element. Active decoupling by the traps is less than
-20dB. The decoupling between elements using capacitive decoupling is -22dB.
The overlap decoupling is -26 dB. In Figure 2 top, a schematic of optimal overlap
decoupling is shown. The overlap decoupling was found at the workbench by
shifting the elements for optimal isolation. In fig. 2 bottom, single channel images
of the overlap array are shown. The images were acquired with FLASH (TR=
250ms, TE= 4.1ms, Flip angle= 30°, Slice thickness= 1mm, FOV: 35x35mm2,
Matrix: 128x128). In figure 3 SNR transverse profiles of both arrays are shown.

Discussion/Conclusion

The hole-slotted geometry has shown to be a well-suited design in an array setup
using overlap decoupling. We have shown that the decoupling between elements
with the overlap strategy is better than with capacitive decoupling. It can be Figure 2, top: Schematic of overlap decoupling
observed that the lower element provides better Q factor as well as more RF  for the hole-slotted geometry, bottom: single
penetration. The overlap ratio for an optimal decoupling has been experimentally images of the overlapped array.

derived to be 0.61d instead the theoretical 0.75d for conventional loops.

Therefore, the covered area around the sample with overlapped elements (43.47mm in this case) is smaller compared to
capacitive decoupled elements (54mm). In summary, hole-slotted array coils with overlap decoupling show almost the same
SNR performance in the centre of the sample as compared to hole-slotted array coils with capacitive decoupling. The SNR
towards the coil surface, however, appears to be lower. But it cannot be anticipated until performing experiments on a flat area
phantom.
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Figure 3, SNR transverse profiles of the hole-slotted array using
capacitive and overlap decoupling.
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dB/dt-Messsonde zur Erfassung der Exposition niederfrequenter Magnetfelder
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Einleitung

Durch Bewegungen im statischen Magnetfeld eines MR-Systems kdnnen
sich potentielle Risiken flir MR-Personal und Patienten ergeben, da elek-
trische Felder im Korper induziert werden, die zu Schwindel oder Konzen-
trationsschwierigkeiten fiihren kénnen [1]. Maximalwerte der zeitlichen
Magnetfelddnderungen dB/dt sind durch die Richtlinien der ICNIRP und
durch die UK Health Agency empfohlen (<1,0 T/s innerhalb 1s) [2,3]. Um
diese Messgrofie bei der Bewegung in der Umgebung eines MR-Systems zu
erfassen, wurde in dieser Studie eine dB/dt-Sonde entwickelt.

Theorie

Grundlage des Messprinzips bildet das Faraday’sche Induktionsgesetz:
Bewegt man einen Leiter mit einer Geschwindigkeit v in einem sich ortlich
&ndernden Magnetfeld dB/dz, so wird eine elektrische Spannung U;ng indu-
ziert. Wird ein Leiter zu einer zylinderférmigen Spule geformt, so ist die
Hohe der induzierten Spannung auBerdem von der Querschnittsfliche A
(hier: konstant) , dem Winkel zwischen Querschnitts=flachennormale n und
magnetischer Flussdichte B und von der Windungszahl N der Spule
abhéngig:

ind

:—%—?(Z)N -A-cos(B,n) )
Dabei ist die zeitliche Magnetfelddnderung durch
dB dB (2)
—(2)=—(2)-v(z
aD="g V@)

gegeben. Die induzierte Spannung kann direkt gemessen und somit dB/dt
bestimmt werden.

Material und Methoden

Zur Messung von Uj,g wurde eine Sonde mit drei orthogonal aufeinander
stehenden Spulen konstruiert (Abb 1.a), welche auf einem gemeinsamen
Spulentrager gewickelt sind. Diese Spulenausrichtung gewéhrleistet die
Bildung des Gesamtbetrages der einzelnen Induktionsspannungen. Hierdurch
kann die dB/dt-Sonde dem Magnetfeld beliebig ausgerichtet werden. Jede
Spule besteht aus 200 Windungen 0,1 mm Kupferlackdraht und ist an einem
separaten Messverstdrker angeschlossen. Um hochfrequente  Signale
herauszufiltern, wurde zusdtzlich ein aktiver Tiefpass mit der Grenzfrequenz
von 10 Hz integriert. Der Messverstarker wurde von einem unmagnetischen
Akkumulator gespeist.

Die Messungen mit der dB/dt-Sonde wurden an vier verschiedenen MR-
Systemen durchgefiihrt (Magnetom Symphony 1,5T; Magnetom Avanto 1,5T;
TIM Trio 3T; Magnetom 7T; alle Siemens, Erlangen). Hierzu wurde die
Sonde auf der Patientenliege befestigt. Wahrend die Sonde mit einer
Geschwindigkeit von 20 cm/s automatisch (7T: von Hand) uber den Ort des
stérksten Gradienten bewegt wurde, erfasste die Sonde die Induktions-
spannung mit einer Abtastrate von 1 kHz.

Um die Zuverldssigkeit der dB/dt-Sonde zu Uberpriifen, wurden die Messer-
gebnisse nach Gl. (2) in dB/dz umgerechnet. Die dafiir benétigte momentane
Liegengeschwindigkeit v(z) wurde dazu mit einem selbst entwickelten
Tachometer erfasst (Abb. 1b). Die dB/dz-Werte wurden mit Werten einer
vorausgegangenen Messung des Streufeldes verglichen.

Ergebnisse und Diskussion

Bei einer Geschwindigkeit von 20 cm/s liegen die Maximalwerte von dB/dt
bei Avanto und Symphony bei 0,47 bzw. 0,46 T/s und beim 3T-System bei
0,80 T/s. Die Richtwerte der ICNIRP werden beim 7T-System mit 1,10 T/s
leicht Uberschritten (Abb. 2). Die Abweichung zwischen den dB/dz-
Messungen der neuen Sonde und den Referenzwerten betrédgt maximal 5%
(Abb. 3).

Der Vorteil dieses neuen Sondenkonzepts liegt in der direkten Messung der
ZielgroRe (dB/dt). Im Gegensatz zu vorherigen Techniken [4] wird keine
spezielle Hardware bendtigt, sodass die dB/dt-Sonde fiir die Uberpriifung der
Magnetfeldexposition von MR-Personal eingesetzt werden kann, insbesondere
in Umgebung des 7T-Systems.

Eine weitere Anwendung der dB/dt-Sonde bei bekannter Momentangeschwin-
digkeit stellt die Ermittlung des dB/dz dar. So kdnnte ohne Kenntnisse der
absoluten magnetischen Flussdichte beispielsweise der Ort des starksten
Magnetfeldgradienten bestimmt werden.

Referenzen

Scheibe Reibrad
Abb.1: a) Spulensystem aus drei orthogonal aufeinander
stehenden Spulen zur Erfassung des dB/dt. b) Tachometer
zur Erfassung der momentanen Geschwindigkeit der
Patientenliege eines MR-Systems.
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Abb.2: Verlauf des sich zeitlich &ndernden Magnet-
feldes (Betrag) beim Heraus- und Hereinfahren bei
einer Geschwindigkeit von 20 cm/s Uber den stérksten
Gradienten am jeweiligen MR-System.
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Abb.3: Schwarze Kurve: Lokale Magnetfeldénderung
entlang des Weges in die Bohrung des Avanto 1,5T bis
zum Isozentrum (z=0) hinein und wieder hinaus. Rote
Kurve: Messung des dB/dz fiir die jeweilige Momentan-
geschwindigkeit. Die griine Kurve gibt ein MaR fiir die
Ubereinstimmung beider Kurven.

[1] J.Schenck JMRI 12(2000) 2-19, [2] ICNIRP Statement 2004, [3] Health Protection Agency UK, 2(2008), [4] P.M.Glover,

R.Bowtell, Phys. in Med. Biol. 53(2008) 361-373
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Freier Induktionszerfall im inhomogenen Magnetfeld einer Kapillare —

Analogie zum gedampften Oszillator
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!Experimentelle Physik 5, Universitit Wiirzburg 2Medizinische Universitétsklinik 1, Universitit Wiirzburg

Abstract

Durch die Dephasierung im lokalen inhomogenen Magnetfeld einer Kapillare wird der freie Induktionszerfall in cha-
rakteristischer Weise beeinflusst. Mafligeblich bestimmt wird das Signal vom Suszeptibilitdtsunterschied zwischen der
Kapillare und dem umgebenden Gewebe sowie vom Diffusionskoeffizienten. In Abhéngigkeit von diesen Parametern
konnen aufgrund der Form des charakteristischen Signalzerfalls verschiedene Diffusionsregime eingeteilt werden. Ana-
log zum Kriechfall, Schwingfall und aperiodischen Grenzfall des geddmpften harmonischen Oszillators verhélt sich der

freie Induktionszerfall in den jeweiligen Diffusionsregimen.

1 Einleitung

Der BOLD-Effekt beruht auf dem Suszeptibilitdtsunter-
schied zwischen dem Blut in einer Kapillare und dem
umgebenden Medium. Im &dufleren Magnetfeld entsteht
dadurch um die Kapillare mit dem Radius R¢ ein loka-
les inhomogenes Magnetfeld, in dem die Protonen mit
der Resonanzfrequenz

w(r) = &uR%% (1)

prizedieren [1]. Der Frequenzshift dw = fy%Bo sin? 6
beschreibt die Suszeptibilitdtseffekte in Abhéngigkeit
vom Neigungswinkel 6 zwischen der Kapillare und dem
dueren Magnetfeld By. Die Suszeptibilitiatsdifferenz Ay
zwischen der Kapillare und dem umgebenden Gewebe
hingt vom Oxygenierungsgrad des Blutes ab. Die Diffu-
sion um die Kapillare wird durch die Korrelationszeit

_ R%Z Inn

TTuD -1

(2)

beschrieben [2], wobei i der Volumenanteil der Kapillare
innerhalb des Voxels und D der Diffusionskoeffizient ist.

2 Methoden

Anstatt direkt die Magnetisierung M (t) zu ermitteln, ist
es sinnvoll, die Laplace-Transformierte

Ni(s) = /0 T dte M) 3)

zu analysieren. Diese konnte bereits in fritheren Arbeiten
[3,4] angegeben werden:

M(s): 1+n

Um nun die inverse Laplace-Transformation durchzufiih-
ren, ist es sinnvoll den Ausdruck in folgender Form zu
schreiben:

Ny 1 g(s) 1
M) = T s 5 p)(s—0) (s =55 — )

) (4)

Vs + 12+ n2 0w /(s + 1) + w2 — L2

wobei die Nullstellen des Nenners durch

512—1/7' —|—Ql 822—1/7’—91 (5)

p=—1/7 + g=—-1/1 — Qs (6)
0 \/1+7]2 /v 2ny/1+ 726w (1 — )2 "
Ve (=)

gegeben sind. Die Nullstellen p und ¢ sind keine Po-
le, da sie auch Nullstellen des Zihler sind: g(p) = 0
und ¢(¢q) = 0. Die Magnetisierung M (¢) kann durch das
Bromwich-Integral

1 ~
M(t)=— ¢ dse*M 8
(1) = 57 fds 3109 (8)
berechnet werden, wobei der Integrationsweg in Abb. 1
dargestellt ist. Die Berechnung erfolgt mit Hilfe des Resi-
duensatzes, wobei die Lage der Residuen direkt mit dem
entsprechenden Diffusionsregime assoziiert ist.

Ims

I n éw

Res

A

Abbildung 1: Integrationsweg zur Berechnung der Magne-
tisierung nach Gl. (8)

3 Ergebnisse

Motional Narrowing Regime. In dem Grenzfall
sehr starker Diffusion (7w = 0) koénnen die Suszepti-
bilititseffekte vernachléssigt werden und die Magneti-
sierung bleibt konstant M (t) = 1. Die Frequenz in Gl.



(7) nimmt den Wert Q; = 1/7 an und die Singularititen
befinden sich auf der reellen Achse an den Stellen s; =0
und sy = —2/7 (siehe Abb. 1).

Fast Diffusion Regime — Kriechfall. Mit abneh-
menden Diffusionskoeffizienten steigt das Produkt 7 dw
an und entsprechend Gl. (7) nimmt die Frequenz €
ab; bleibt aber reell. Dementsprechend bewegen sich die
Singularitéiten entlang der reellen Achse auf den Punkt
—1/7 zu (siehe Abb. 1), d.h. dieses Regime ist durch
0 < 7w < (1+n)/(2n) charakterisiert. Die Magnetisie-
rung ldsst sich in der Form

M(t) = Tigle— Fsinh(Qut) + h(t) (9)

schreiben, wobei

2
a=——=|1+7n" -9
(1—77)2<

1

2+ 726w?(1 — n)? and
V1 + 726w2(1 — )2

h(t) = %efﬁ [ de Sin(:iiu;) - - 2 N
2 1— 2 4 1_ 3
7737( 77)+T2§w2 T(swm
Ja2 (L n?) + 2 /aT =P ) P =] | 147
T+n 72 dw?

der Beitrag entlang der Verzweigungslinien CDEF und
GHIJ in Abb. 1 ist. Dieser biexponentielle Zerfall ent-
spricht dem Kriechfall des harmonischen Oszillators und
ist in Abb. 2 fiir 7ow = 1 dargestellt.

Intermediate Regime — Aperiodischer Grenzfall.
Wenn die Frequenz €2; den Wert €2; = 0 annimmt, lie-
gen beiden Singularitdten in Abb. 1 auf der reellen Achse
bei s1 = s3 = —1/7. Aus Gl (5) und Gl. (7) folgt, dass
dieser Fall eintritt, wenn 7ow = (1 + 1)/(2n). Die Ma-
gnetisierung ergibt sich in diesem Fall zu

M(t) — ME -

T2 7_e =+ h(t)]| . (10)

Dieser typische Signal-Zeit-Verlauf entspricht dem ape-
riodischen Grenzfall des geddmpften harmonischen Os-
zillators (siehe Abb. 2 fiir 7éw = 3).

Slow Diffusion Regime — Schwingfall. Dieses Re-
gime ist durch (1+471)/(2n) < 7éw < /(1 +1)/(1 —n)/n
festgelegt und entsprechend Gl. (7) nimmt die Frequenz
O rein imagindre Werte 1 = i|Q21] an. Die Singula-
ritdten bewegen sich parallel zur imaginidren Achse bei
dem Realteil —1/7 voneinander weg. Die Magnetisierung
zeigt einen oszillierenden Anteil:

«
M =
(t) T|Ql‘e

~ Tsin(|]t) + h(t) |. (11)

In Analogie zum geddmpften harmonischen Oszillator
entspricht dieser Fall dem Schwingfall (siehe Abb. 2 fiir
Téw = 5).

Strong Dephasing Regime. Sobald die Frequenz 2,
die Verzweigungslinien erreicht (Siehe Abb. 1: Q; =
indw, s1 = —1/7+indw und sg = —1/7—indw), tragen die
Residuen der Singularitidten nicht mehr zum Integral (8)
bei. Demzufolge tragt nur noch die Integration um die
Verzweigungslinien zur Magnetisierung bei: M (t) = h(t).
Dies ist fiir \/(14+7)/(1 —n)/n < 7w < oo erfiillt. Der
entsprechende Magnetisierungs-Zeit-Verlauf ist in Abb.
2 fiir 7éw = 7 dargestellt.

Static Dephasing Regime. In diesem Grenzfall wer-
den die Diffusionseffekte vernachléssigt (D = 0), d.h.
70w — o00. Die Frequenz )y strebt gegen ; — ioc.
Dementsprechend nimmt der Realteil der Singularitéiten
den Wert —1/7 an, wihrend die Imaginérteile ins Un-
endliche streben: s; — —1/7 +ico und s3 — —1/7 —ico.
Der Magnetisierungs-Zeit-Verlauf im Static Dephasing
Regime wurde bereits in fritheren Arbeiten angegeben
[4,5] und ist in Abb. 2 fiir 7w = 20 dargestellt.

M(t/z)

-0,2 T T T T T T T T

Abbildung 2: Magnetisierungs-Zeit-Verlauf fiir verschiede-
ne Diffusionsregime mit dem Volumenanteil n = 0, 2.

4 Diskussion

Der Magnetisierungs-Zeit- Verlauf, der durch die Depha-
sierung im lokalen inhomogenen Magnetfeld einer Ka-
pillare entsteht zeigt grofe Ahnlichkeiten zum Verhalten
des geddmpften harmonischen Oszillators. Anschaulich
lassen sich die einzelnen Diffusionsregime und die ent-
sprechenden Signal-Zeit-Verliufe anhand der Lage der
Singularitdten in der komplexen Ebene beschreiben und
einteilen.
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The effect of agglomeration on the efficiency

of contrast agents in a two compartment model
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Contrast agents are used in medical MR imaging to
increase the signal difference between the area of inter-
est and the surrounding tissue and generate a detectable
contrast. However, the accumulation of a contrast agent
in a specific area may result in agglomeration up to a
degree where the exchange of water molecules is not fast
enough to preserve the conditions of fast exchange limit
e.g. internalization of the contrast agent in cells. This
effect has been investigated by an exchange model for T}
and T» relaxation neglecting spin dephasing [1]. How-
ever, diffusion is not considered explicitly in this work
but modeled by exchange times. The effect of diffu-
sion in similar problems has been treated by different
authors [2,3,4,5] but not applied to dependence of the
relaxation rate in the case when the same amount of
contrast agent is not homogeneously dispersed but ag-
glomerated in small parts of the volume only. Here this
effect is investigated numerically for a two compartment
model where the inner compartment is symmetrically
surrounded by an outer (cf. Fig 1).

Figure 1: Scheme of the geometry. 71, T>, D and are
the relaxation times, diffusion coefficients and proton den-
sities of the respective compartments which are separated
by a semipermeable wall with reflection coefficient . The
outer boundary is reflective. V; and V, are the volumes of
the respective compartment. The volume fraction is given by
Vi (Vi + V).

The outer boundary is reflective which corresponds to a
assumption where the compartmentalized contrast agent
influences a specific surrounding volume. The structure
is then periodically continued to create the complete
macroscopic volume. In two and three dimensions this
corresponds to two concentric circles or spheres respec-
tively. In one dimension this implies a reflective bound-

ary at both ends. The boundary between both compart-
ments is permeable modeled by a reflection coefficient.
The diffusion is simulated by a random walk of the mag-
netization volume elements. In both compartments a
monoexponential relaxation is assumed. The relaxation
times in the outer compartment are set constant. The
contrast agent is assumed to have a constant relaxivity
corresponding to different relaxation rates according to
the current concentration. The relaxation rates are de-
termined in the mean relaxation time approximation [5].
In general the simulations show a significant decrease of
both averaged relaxation rates with increasing agglomer-
ation (modeled shrinking of the inner compartment while
Vi + V, is constant) of the contrast agent while keeping
the amount of contrast agent constant (cf. Fig2). Fur-
thermore, the relaxation rate for a given compartment
size converges to a certain value for increasing concen-
tration of the contrast agent.
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Figure 2: Relaxation rate in dependence on the volume
fraction of thin inner compartment in percent. (1d simu-
lation with 7 = 0, p; = po = 1, D; = D, = 2.3m?/ms,
Tio = 500ms, Tay = 300ms, r1; * cio = 1/800ms™* |
To; * Cig = 1/400m571, cio 1s the concentration of the con-
trast agent if the volume fraction V;/(V; + V) equals one)
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The dose makes the poison — Studying toxicity in MEMRI applications
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Introduction

Manganese-enhanced MRI (MEMRYI) is an increasingly used imaging method in animal research, which allows
improved T1-weighted tissue contrast, thus enabiingivo visualization of neuronal activity> At higher
concentrations, however, manganese {exhibits toxic effects that interfere with the animals’ behaviour and
well-being. Therefore, a trade-off has to be made between minimizing side effects and gaining high image
contrast when optimizing MEMRI protocols. Recently, a low concentrated fractionaféeéppication scheme

has been proposed as a promising alterriative

Methods

We investigated effects of different fractionatedtMdosing schemes on vegetative, behavioural and endocrine
markers of animal’'s well-being as well as stress levels, and MEMRI signal contrast in C57BL/6N mice.
Measurements of animals’ well-being included telemetric monitoring of body temperature and locomotion,
weight control and observation of behavioural parameters during the time course of the injection protocols. As
endocrine marker of the stress response we determined corticosterone levels aftexpydiicaition.

We compared three MnCapplication protocols: 3 times 60 mg/kg every 48 hours, six times 30 mg/kg every 48
hours, and 8 times 30 mg/kg every 24 hours (referred to as 3x60/48, 6x30/48 and 8x30/24 respectively).

Results
Both, the 6x30/48 and the 8x30/24 protocols showed less negative effects on animals’ well-being. Highest
MEMRI signal contrast was observed for the 8x30/24 protocol compared with the 3x60/48 and 6x30/48
protocol.

Discussion

Results argue for a fractionated application scheme such as 8 times 30 mg/kg every 24 hours to provide
sufficient MEMRI signal contrast while minimizing toxic side effects and distress. More specifically, we provide
evidence that higher total doses of ¥fead to improved general and between-region MEMRI contrasts (see
figure) while fractionated application minimises adverse effects caused by the toxicity‘of Mn

MEMRI with fractionated MA" applications is therefore particularly suitable for paradigms that probe the
animals’ stress system, including complex behavioural paradigms.

control 6x30/48 3x60/48 8x30/24

Coronal (top) and horizontal (bottom) slices for control, 6x30/48, 3x60/48 and 8x30/24 application schemes.
Mean images of the different groups are shown. Higher total dose%fitasroves general and between-region
contrast.

Reference List: (1) Weng J.C. et al. (2007) Neuroln®§d179-1188. (2) Lu,Het al. (2007)Proc. Natl. Acad.
Sci. U. S A 104, 2489-2494 (3) Bock N.A. et al. (2008) NMR in Biomed. 21, 473-478.















