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Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) zahlt zu den wichtigsten diagnostischen Bildgebungs-
verfahren. Dieser Erfolg basiert unter anderem auf den vielseitigen Kontrastmechanismen, die
zur Darstellung von Strukturen aus dem Korperinneren verwendet werden kénnen. Wahrend
andere Methoden wie das konventionelle Réntgen oder die Computertomographie (CT) ledig-
lich auf der Strahlungsabsorption als einzigen Gewebeparameter basieren, stehen bei der MRT
vielfdltige Kontrastparameter zur Verfiigung. Fiir die klinische Diagnostik sind hier an erster
Stelle die Protonendichte sowie die beiden Relaxationszeiten 77 und 75 zu nennen. Dariiber hin-
aus konnen jedoch auch physiologische Parameter sowie Prozesse dargestellt werden, die unter
anderem Fluss, Diffusion, Perfusion, Temperatur, Oxygenierung oder Elastizitdt umfassen.

Ein weiterer Vorteil der MRT besteht darin, dass die Bildgebung nicht auf der Applikation
ionisierender Strahlung beruht. Bei modernen Niedrig-Dosis CT-Gerédten liegt die notwendi-
ge Strahlendosis aufgrund kontinuierlicher Weiterentwicklungen der Hardware sowie der Re-
konstruktionsalgorithmen zwar lediglich im unteren Millisievertbereich, dennoch kénnen bei-
spielsweise regelméflige Kontrolluntersuchungen nach wie vor eine nicht zu vernachlissigende
Strahlenbelastung darstellen. Die MRT verwendet zur Signalanregung hingegen Radiowellen im
Megahertzbereich, weswegen sie auch als nicht-invasives Verfahren bezeichnet werden kann.

Ein wesentlicher Nachteil der MRT gegeniiber anderen Bildgebungsmodalititen sind die ver-
héltnisméBig langen Messzeiten. Da die fiir die Bildgenerierung notwendigen Daten sequenziell
akquiriert werden missen, lagen die benotigten Akquisitionszeiten fiir ein einzelnes Bild friither
oft im Minuten- oder sogar im Stundenbereich. Dies fithrte nicht nur zu erh6hten Untersuchungs-
kosten, sondern unter Umstédnden auch zu einer Degradation der Bildqualitit aufgrund von Pa-
tientenbewegung. Neben der Entwicklung von stédrkeren und schnelleren Magnetfeldgradienten
auf der Hardwareseite haben insbesondere methodische Fortschritte beziiglich der verwendeten
Bildgebungssequenzen zu einer stetigen Reduktion der Messzeit beigetragen.

Ein wichtiges Beispiel eines derartigen schnellen Aufnahmeverfahrens ist die sogenannte bSSFP-
Sequenz (balanced Steady-State Free Precession). Die zur Gruppe der Steady-State-Sequenzen
gehorende Technik kombiniert sehr kurze Akquisitionszeiten (wenige Sekunden pro Bild) mit
einem hohen Signallevel. Thre Bedeutung wird dadurch unterstrichen, dass sie bei der Vielzahl



Abbildung 1.0.1: Vor- und Nachteile der Bildakquisition mittels der bSSFP-Sequenz bei einer Feld-
starke von 3 Tesla, gezeigt an einer Gehirn- sowie einer Abdomenmessung. Wihrend eine sehr hohe
Signalstirke bei gleichzeitig sehr geringen Messzeiten (< 2 Sekunden pro Bild) erzielt werden kann, fih-
ren Signalausloschungen (Pfeile) zu einer erheblichen Bilddegradation. Des Weiteren weisen die Bilder
einen Mischkontrast auf, der beispielsweise an der dhnlichen Signalstirke von grauer und weifler Masse
(eingerahmter Bereich) erkenntlich ist.

aller existierenden Sequenzen die hochste SNR-Effizienz aufweist [180]. bSSFP wurde bereits
im Jahr 1958 in der Theorie vorgeschlagen [28], jedoch wurde deren Einsatz aufgrund ihrer ho-
hen Anforderungen an das Gradientensystem sowie an die Homogenitét des vom MR-Scanner
erzeugten Hauptmagnetfelds lange Zeit fiir unmoglich gehalten [220]. Durch technische Fort-
schritte gelang es allerdings, die bSSFP-Sequenz im klinischen Alltag fiir Anwendungen wie
beispielsweise die Herzbildgebung oder die Visualisierung von Gefiafien zu etablieren [180]. Ab-
gesehen von vereinzelten Applikationen ist die Verwendung der bSSFP-Technik jedoch nach wie
vor stark limitiert. Dies liegt primér an zwei Griinden, die an dem in Abbildung 1.0.1 gezeigten
Kopf- sowie Abdomenbild deutlich werden.

Der erste dieser Griinde sind bandartige Signalausléschungen (Pfeile in Abbildung 1.0.1), die sich
iiber das Bild erstrecken. Diese sogenannten Bandingartefakte werden durch Magnetfeldinhomo-
genitidten hervorgerufen und treten beispielsweise in der Ndhe von Luft-Gewebe-Grenzflichen
auf. Bei einer Feldstérke von 1,5 Tesla ist deren Ausmaf oft noch tolerierbar, was allerdings nicht
fiir die im klinischen Alltag immer haufiger anzutreffenden 3-Tesla-Scanner gilt. Zwar existie-
ren bereits zahlreiche Methoden zur Unterdriickung von Bandingartefakten, diese gehen jedoch
allesamt mit einer deutlichen Messzeiterhohung einher.

Der zweite Grund fiir die vergleichsweise grofie Unpopularitit der bSSFP-Sequenz in der Rou-
tinediagnostik ist der damit erzielbare Kontrast. Fiir die Bildgebung von Pathologien werden in
der Regel sogenannte T1- sowie Th-gewichtete Aufnahmen herangezogen, bei denen die Auspré-
gung des jeweiligen Gewebeparameters mafigeblich den Kontrast bestimmt. Mit bSSFP akqui-
rierte Bilder weisen hingegen einen oft als T /T}-bezeichneten Mischkontrast auf, der lediglich
vom Verhaltnis der beiden Relaxationszeiten abhéngt. Dies wird beispielsweise am sehr geringen
Kontrast zwischen grauer und weiler Gehirnmasse in Abbildung 1.0.1 (eingerahmter Bereich)
deutlich. Wahrend sich beide Gewebesorten sowohl in ihrer T3- als auch in ihrer T5-Zeit un-
terscheiden, ist der Quotient und folglich die zugehérige Signalstérke nahezu identisch, was die
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Diagnose von Pathologien deutlich beeintrachtigen kann.

Zu den wichtigsten Giitekriterien fiir die Bildgebung im Allgemeinen zéhlen unter anderem ein
hohes Signal sowie eine geringe Messzeit. Diese Punkte sind bei Verwendung der bSSFP-Sequenz
bereits intrinsisch erfiillt, wie in der gezeigten Abbildung ersichtlich ist. Die Messungen weisen
eine hohe Signalstérke bei gleichzeitig niedrigem Rauschlevel auf. Ferner betrug die Akquisitions-
zeit nur wenige Sekunden. Folglich stellt die bSSFP-Methode einen aussichtsreichen Kandidaten
fiir die klinische MR-Bildgebung dar, was jedoch bisher aufgrund der geschilderten Nachteile
beziehungsweise aufgrund von Limitationen entsprechender Weiterentwicklungen verwehrt war.
Um das zugrunde liegende Potential voll ausschépfen zu kénnen und um eine Etablierung in
der Routinediagnostik erméglichen, sind weitreichendere Verbesserungen notwendig. Das Ziel
der vorliegenden Dissertation war folglich die Adressierung dieser Nachteile der bSSFP-Sequenz,
das heifit die Entwicklung von Methoden zur Entfernung von Bandingartefakten sowie zur Um-
wandlung des Mischkontrasts in klinisch relevante Kontraste.

Gliederung der Arbeit

Kapitel 2 beinhaltet die zum fundamentalen Verstindnis der MR-Bildgebung notwendigen phy-
sikalischen Grundlagen. Eine eingehende Beschreibung des radialen Abtastschemas, auf dem
die neu vorgestellten Techniken basieren, findet sich in Kapitel 3. Die Gruppe der Steady-State-
Sequenzen, zu denen die bSSFP-Sequenz gehort, ist in Kapitel 4 thematisiert. Kapitel 5 beinhal-
tet eine neuartige Methode zur Entfernung von Bandingartefakten bei der bSSFP-Bildgebung.
Weiterfiithrende, auf dieser Technik basierende Applikationen wie beispielsweise die Fett-Wasser-
Separation sind in Kapitel 6 beschrieben. Kapitel 7 umfasst eine Weiterentwicklung des in Kapi-
tel 5 vorgestellten Ansatzes, die die dreidimensionale isotrope bandingfreie bSSFP-Bildgebung
ermoglicht. Ein Weg zur Generierung verschiedener klinisch gebraduchlicher Kontraste mittels
der bSSFP-Sequenz ist in Kapitel 8 geschildert.

Da sich das Gebiet der MRT durch den Gebrauch sehr vieler Akronyme auszeichnet, kénnen oft
genutzte Abkiirzungen auf Seite 169 nachgeschlagen werden.






Grundlagen der
Magnetresonanztomographie

In diesem Kapitel sind die zum elementaren Verstindnis der Magnetresonanztomographie not-
wendigen theoretischen Grundlagen beschrieben. Allgemeine Aspekte sollen hierbei jedoch nur
kurz angesprochen werden, der interessierte Leser sei an dieser Stelle auf existierende Lehr-
biicher [11, 78, 122] verwiesen. Eine ausfihrliche Darstellung der fir diese Arbeit besonders
relevanten Themen radiale Bildgebung sowie Steady-State-Sequenzen ist in die beiden darauffol-
genden, separaten Kapitel ausgelagert.

Das vorliegende Kapitel untergliedert sich in zwei Abschnitte. Im ersten Abschnitt werden die
grundlegenden physikalischen Gesetzmdfigkeiten erldutert, auf denen die Magnetresonanztomo-
graphie basiert. Der zweite, bereits etwas konkretere Abschnitt beschdéftigt sich mit den funda-
mentalen Prinzipien der Bilderzeugung.

2.1 Physikalische Grundlagen

Die im Folgenden gewédhlte Beschreibung der physikalischen Grundlagen der MR bedient sich
iiberwiegend der klassischen Physik. Dieses weitverbreitete Vorgehen ist fiir einen Grofiteil der
auftretenden Effekte ohne Weiteres moglich, da die Darstellung der Magnetisierung nicht auf dem
Zustand einzelner Spins, sondern auf sogenannten Spinensembles basiert [83]. Diese Kollektive,
die eine sehr grofie Anzahl von Spins umfassen, kénnen ohne Zuhilfenahme der Quantenmechanik
weitestgehend korrekt beschrieben werden. Dennoch soll an dieser Stelle daran erinnert werden,
dass Konzepte wie beispielsweise das Verhalten einzelner Spins oder die Theorie der Relaxation
die Einbeziehung quantenmechanischer Gesetzméafigkeiten benotigen.
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6 2.1. Physikalische Grundlagen

2.1.1 Kernspin

Eine intrinsische, von der jeweiligen Vorgeschichte unabhéngige Eigenschaft von Atomkernen
ist deren Eigendrehimpuls I, der auch als Kernspin bezeichnet wird. Dieser ist bedingt durch
die Drehimpulse der Nukleonen, das heifit der Protonen und Neutronen, aus denen sich das
jeweilige Element zusammensetzt. Mogliche Werte sind null (MR-inaktive Kerne) sowie ganz-
oder halbzahlig (MR-aktive Kerne).

Der vektorielle Kernspin I ist hierbei direkt mit dem zugehorigen magnetischen Moment des
Atomkerns verkniipft:

p=n-1. (2.1.1)

Die Proportionalititskonstante v bezeichnet das gyromagnetische Verhéltnis der Spins und ist
vom betrachteten Element abhangig.

2.1.2 Magnetische Kernresonanz

Bei Abwesenheit eines dufleren Magnetfeldes sind die zum FEigendrehimpuls I eines Atomkerns
zugehorigen 2741 Zustande energetisch identisch. Dieses auch als Entartung bezeichnete Ver-
halten wird beim Einbringen in ein externes Magnetfeld Bg aufgehoben. Der sogenannte Kern-
Zeeman-Effekt [218] fiihrt dann zu einer dquidistanten energetischen Aufspaltung der Zusténde.

Im Falle eines Spin-1/2-Systems, wie es bei den fiir die Bildgebung am héufigsten verwendeten
Elementen 'H, 3C, "F oder 3!'P vorliegt, fithrt dies zu zwei Einstellmdglichkeiten des ma-
gnetischen Moments p. Fiir die Energiedifferenz AFE zwischen dem zur Richtung des externen
Magnetfelds antiparallelen (]) und parallelen (1) Zustand ergibt sich

1 1
AFE = E¢ - ET = Q’YhBO - (—2’)/7:630) = ’yFLBo = th . (2.1.2)

Der Energieunterschied ist also proportional zur Magnitude des angelegten externen Magnet-
felds, wobei sich die zugehorige Proportionalitdtskonstante aus dem gyromagnetischen Verhéltnis
~ der Spins sowie dem reduzierten Planck’schen Wirkungsquantum A zusammensetzt. Die Grofie
wo = 7By, die an dieser Stelle eingefithrt werden kann, wird auch als Larmorfrequenz bezeichnet
und beschreibt gleichzeitig die Frequenz der auftretenden Prézession der Spins.

Das Verhéltnis der zugehorigen Besetzungszahlen dieser beiden Energiezustédnde lasst sich mit-
tels der Boltzmann-Verteilung bestimmen:

N, AR g
o _ ") = ). 2.1.3
Ny P ( ka) P ( ka> ( )

Da die thermische Energie, die sich aus der Boltzmann-Konstanten kj sowie der Temperatur
T zusammensetzt, deutlich grofler ist als die Energiedifferenz Awy, ist der entsprechende Beset-
zungsunterschied der beiden Zustinde sehr gering. Nimmt man beispielsweise die klinisch oft
verwendete Feldstdrke von 1,5T sowie Raumtemperatur an, weist der energetisch gilinstigere
Zustand (1) bei einem Spinensemble von einer Millionen Spins lediglich einen Uberschuss von
ungefihr fiinf Spins auf. Alle anderen Spins zeigen zuféllig in beliebige Raumrichtungen, weswe-
gen sich deren magnetisches Moment im Mittel aufhebt. Fiir die Gleichgewichtsmagnetisierung
My ergibt sich

,.Y2h2

Mo —
0= Pk T

Bo, (2.1.4)
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wobei p = N/V die Spindichte, also die Anzahl der Spins pro Volumen, kennzeichnet.

Uberginge zwischen den beschriebenen Zustinden kénnen durch das Einstrahlen magnetischer
Wechselfelder generiert werden. Die Frequenz dieser Felder muss gerade mit dem Energieun-
terschied der jeweiligen Zustédnde iibereinstimmen und liegt in der Magnetresonanztomographie
typischerweise im Radiofrequenzbereich!. Der entsprechende Effekt wird auch magnetische Kern-
resonanz oder Kernspinresonanz genannt und wurde 1946 von Edward Mills Purcell [161] und
Felix Bloch [20] entdeckt.

2.1.3 Bloch-Gleichungen

Per Konvention wird die Richtung des externen, statischen Magnetfelds Bg als z-Richtung defi-
niert, es gilt also Bg = By - €,. Analog dazu wird die longitudinale Magnetisierungskomponente
im Folgenden als M, bezeichnet, die dazu senkrechten, transversalen Komponenten als M, und
M,,.

y

Analytische Darstellung

Betrachtet man ein Spinensemble, also eine grofle Menge an Spins, ergibt sich die entsprechende
makroskopische Magnetisierung als Vektorsumme der einzelnen mikroskopischen Einzelmagne-

tisierungen:
M=> pu. (2.1.5)

Die Dynamik dieser Magnetisierung M im Magnetfeld B kann durch die sogenannte Bloch-
Gleichung [20] beschrieben werden:

d M, /Ty
M =M x B - M, T, . (2.1.6)
(M, — Mo) /Th

Der erste Teil umfasst die Bewegung der Magnetisierung unter dem FEinfluss eines externen
Magnetfelds. Der zweite, auch Wechselwirkungsterm genannte Teil beinhaltet den Effekt der
Relaxation mit den Zeitkonstanten 77 und 75. Diese beiden in Kapitel 2.1.4 eingehender be-
schriebenen Parameter fithren zu einer exponentiellen Anderung der Magnetisierung.

Signalerzeugung und -detektion

Durch Einstrahlen eines senkrecht zum statischen Hauptmagnetfeld Bg orientierten magneti-
schen Wechselfelds By mit der Larmorfrequenz wy kann die Magnetisierung ausgelenkt werden.
Da wp im Radiofrequenzbereich, also im Hochfrequenzbereich liegt, spricht man auch von einer
HF-Anregung beziehungsweise der Anregung mittels eines HF-Pulses. Der zugehérige, von der
z-Achse aus gemessene Flipwinkel o wird durch die Stiarke und die Dauer myp des eingestrahlten
Wechselfelds bestimmt und ergibt sich zu

o= /OTHFV\Bl(t)\dt. (2.1.7)

! Beispielsweise ergibt sich bei Wasserstoffkernen sowie einer externen Magnetfeldstérke von 1,5 T eine Frequenz
von wy = 63,9 MHz.
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Analog zum Sendefall, bei dem das gewiinschte B1-Feld mit einer Hochfrequenzspule erzeugt
wird, findet auch fiir den Signalempfang eine derartige Spule Verwendung. Die mit der Lar-
morfrequenz prazedierende Magnetisierung induziert in dieser eine Spannung, die entsprechend
aufgezeichnet und verarbeitet werden kann.

Numerische Simulation

Das Verhalten der Magnetisierung lésst sich mittels einfacher Matrizenformulierungen numerisch
nachstellen [103]. Eine konkrete Beschreibung des entsprechenden Vorgehens, das fiir zahlreiche
in dieser Arbeit gezeigten Simulationen angewendet wurde, findet sich in Anhang 11.1.1.

2.1.4 Relaxation

Relaxation beschreibt ganz allgemein die Riickkehr eines Spinsystems in seinen thermischen
Gleichgewichtszustand. In diesem ist die Magnetisierung zeitlich konstant und entlang des ex-
ternen statischen Magnetfelds Bg ausgerichtet. Der Prozess der Relaxation beruht auf Fluk-
tuationen des lokalen Magnetfelds, das jeweils fiir die magnetischen Momente vorliegt. Hierbei
ist die Dipol-Dipol-Wechselwirkung in Kombination mit der Brown’schen Molekularbewegung
der Spins der zugrunde liegende Hauptmechanismus. Prinzipiell unterscheidet man zwischen der
longitudinalen sowie der transversalen Relaxation.

Longitudinale Relaxation

Die longitudinale Relaxation oder auch Spin-Gitter-Relaxation fiihrt zur exponentiell verlau-
fenden Erholung der entsprechenden Magnetisierungskomponente M, . Die zugehorige Zeitkon-
stante ist die bereits in der Bloch-Gleichung 2.1.6 aufgetretene T;-Zeit. Spin-Gitter-Relaxation
basiert auf der Abgabe von Energie an die Umgebung durch Uberginge zwischen Zeeman-
Eigenzusténden [22].

Transversale Relaxation

Die transversale Relaxation oder auch Spin-Spin-Relaxation fithrt zum exponentiellen Abklin-
gen der transversalen Magnetisierungskomponenten M, und M. In diesem Fall wird die Zeit-
konstante mit 75 bezeichnet. Spin-Spin-Relaxation basiert auf der Zerstérung der anfinglichen
Phasenkohérenz aufgrund von lokalen, zufélligen Magnetfeldvariationen um die Larmorfrequenz.
Diese im zeitlichen Mittel verschwindenden Fluktuationen bedingen eine kontinuierlichen Ab-
nahme der Nettomagnetisierung, weswegen man korrekterweise auch oft von T5-Zerfall anstelle
von Th-Relaxation spricht.

Des Weiteren konnen statische Feldvariationen einen zusétzlich verkiirzten Zerfall der transversa-
len Magnetisierung verursachen. Diese treten beispielsweise aufgrund von Feldinhomogenitaten
oder Suszeptibilitatsunterschieden auf und kénnen in der Regel mittels eines monoexponentiellen
Zerfalls modelliert werden. Die entsprechende Zeitkonstante wird gewohnlich als T3 bezeichnet

und erganzt sich mit 75 zur effektiven Relaxationszeit 75

1 1 1
— =t (2.1.8)
T; T, T}
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Gewebetyp Ty [ms] T5 [ms]
Weifle Masse 1084 + 45 69 + 3
Graue Masse 1820 + 114 99 + 7 Tabelle 2.1: Typische Relazationszeiten bei

3 T, entnommen aus [202]. Abhdngig vom zu-
grunde liegenden Gewebe konnen diese zwi-
Muskel 1412+ 13 50 £ 4 schen wenigen Millisekunden und einigen Se-

kunden variieren.

Leber 812 £ 64 42+3

Blut 1932 £ 85 275+ 50

Aufgrund seines stochastischen, zeitabhédngigen Ursprungs lasst sich der Th-Zerfall nicht riick-
gingig machen. Im Gegensatz dazu wird der Tj-Zerfall durch deterministische, zeitunabhén-
gige Prozesse verursacht und kann beispielsweise mittels der in Abschnitt 2.2.4 beschriebenen
Spinecho-Technik rephasiert werden.

2.1.5 Kontraste

Die fiir eine Substanz beziehungsweise eine Gewebesorte erzielbare Signalstdrke héngt mafigeb-
lich von den drei zugehoérigen Parametern Spindichte (p), T} sowie T ab. Tabelle 2.1 beinhaltet
einige Beispiele.

Die Darstellung von Strukturen aus dem Korperinneren sowie die Diagnose von Krankheiten
beruht in der Regel auf der Abweichung des Signallevels im Vergleich zum umliegenden, gesunden
Gewebe. Diese Differenz beziiglich der Signalintensitdten wird auch als Kontrast bezeichnet. So
stellt beispielsweise eine Th-gewichtete Messung primar Unterschiede beziiglich der zugrunde

liegenden T5-Werte dar. Abbildung 2.1.1 zeigt drei der gidngigsten Bildkontraste anhand einer
Schicht durch das menschliche Gehirn.

Abbildung 2.1.1: Die gingigsten Bildkontraste in der MR (Protonendichtewichtung (PD), Tz- Wichtung
sowie T1 - Wichtung). Da Pathologien nicht zwingend in allen drei Kontrasten sichtbare Veranderungen
hervorrufen, umfasst ein klinisches Protokoll in der Regel die Akquisition von mehreren verschiedenen
Wichtungen.
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2.2 Bildgebung

Wird wie in Abschnitt 2.1.3 beschrieben die Magnetisierung ausgelenkt, kann ein entsprechendes
Signal aus der Probe aufgezeichnet werden. Zur Generierung eines Bildes muss dieses Signal
jedoch raumlich aufgelost werden, was auch als Ortskodierung bezeichnet wird und im folgenden
Abschnitt beschrieben ist.

2.2.1 Ortskodierung

Die rdumliche Lokalisation der Signalintensitdten wird durch die zusétzliche Verwendung soge-
nannter Gradientenfelder ermdglicht, die fiir jede der drei Raumrichtungen ein ortsabhingiges
Magnetfeld Bg erzeugen:

Ba(r,t) = Ga(t) -z + Gy(t) -y + Ga(t) - 2. (2.2.1)

r = (z,y,2) gibt dabei die Position im Scanner in Bezug auf das Isozentrum an, G, ist die
Magnetfeldvariation in z-Richtung, das heifit G, = dB,/dz. Mit dieser 1973 von Lauterbur
vorgestellten Technik [117] findet also eine ortsabhingige Variation der Feldstérke und somit
der Larmorfrequenz statt.

Schichtselektion

Zum Auslenken der Magnetisierung muss wie in Kapitel 2.1.2 beschrieben die Resonanzbedin-
gung erfiillt sein, das heifit die Frequenz w des eingestrahlten HF-Pulses muss mit der zugrunde
liegenden Larmorfrequenz iibereinstimmen. Dies kann dazu verwendet werden, um durch ge-
eignete Wahl des Gradienten G, sowie der Frequenz w die Resonanzbedingung nur an dem
gewiinschten Ort z zu erfiillen, fiir den gilt:

w/vy — By

2 (2.2.2)

w=wy+7Gz & z=
Um in der Praxis ausreichend Signal zu erhalten, sollen Spins jedoch nicht nur an einem diskreten
Ort z, sondern innerhalb einer Schicht der Dicke Az angeregt werden. Das heifit Gleichung 2.2.2
muss innerhalb der gesamten Schicht erfiillt sein. Dies wird durch die Tatsache ermdglicht, dass
HF-Pulse stets eine gewisse Frequenzbandbreite Aw aufweisen. Fiir die Schichtdicke Az, die bei
klinischen Anwendungen in der Regel wenige Millimeter umfasst, ergibt sich somit
A
Az =22
G

(2.2.3)

Durch den Schichtselektionsgradienten, der wiahrend des HF-Pulses angelegt wird, dephasieren
die Spins, was zu einer unerwiinschten Signalabschwéchung fiihrt. Um diesen Effekt zu vermei-
den, wird nach dem eigentlichen Schichtselektionsgradienten ein weiterer, invertierter Gradient
mit halber Flache ausgespielt, der die Aufficherung riickgéngig macht.

Frequenzkodierung

Zur Kodierung der verbleibenden zwei Raumrichtungen werden Gradienten nach dem HF-Puls
geschaltet. Liegt wiahrend des Auslesevorgangs selbst ein konstanter Gradient G, an, variiert die
Larmorfrequenz entlang dieser Richtung linear, es gilt also
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w(z) = wo + 7Gx . (2.2.4)

Folglich weisen Spins entlang dieser Richtung eine ortsabhéngige Prézessionsfrequenz auf. Der
hierfiir verwendete Gradient wird auch Auslesegradient oder Frequenzkodiergradient genannt.

Phasenkodierung

Im Gegensatz zur Frequenzkodierung wird bei der Phasenkodierung ein Gradient vor dem Ausle-
sevorgang geschaltet. Dieses Vorgehen, mit dem die verbleibende Raumrichtung aufgelost werden
kann, fithrt dazu, dass den Spins eine in diese Richtung ortsabhéngige Phase aufgeprigt wird.
Besitzt der verwendete Gradient die Starke G, und wird fiir die Zeitdauer 7 geschaltet, gilt fiir
die Phase der Spins nach Abschalten des Gradienten

P(y) = 1Gyyr . (2.2.5)

Dreidimensionale Akquisition

Wird in z-Richtung durch die Schichtselektion eine Schicht ausgewéhlt, reduziert sich die Orts-
kodierung auf die verbleibenden zwei Dimensionen. Eine weitere Moglichkeit ist die Akquisition
eines dreidimensionalen Datensatzes. Hierbei wird der Prozess der Schichtselektion durch eine
zusétzliche Phasenkodierung in diese Richtung ersetzt. Mittels eines breitbandigen HF-Pulses
wird ein gesamter Block angeregt, woraus anschliefend jedoch einzelne Schichten, die in diesem
Fall auch als Partitionen bezeichnet werden, rekonstruiert werden kénnen.

2.2.2 k-Raum-Formalismus

Der 1983 eingefiihrte k-Raum-Formalismus [208] erlaubt eine anschauliche Schreibweise der Orts-
kodierung mittels Gradienten.

Die den Spins durch die Ortskodierung aufgeprigte Phase lésst sich zusammenfassend schreiben

als
t t
o(r,t) = / YG(7)rdr = / YG(T)dr - r =271 -k(t) -r. (2.2.6)
0 0
Hierbei wurde der sogenannte k-Raum-Vektor
¢
~
k(it) =— | G(r)d 2.2.
=5 | amar (227)

eingefithrt, in dem das Gradientenmoment nullter Ordnung verwendet wurde. In skalarer Form
lautet dies My = v fot G(7)d7 und ist somit gleichbedeutend mit der Fliche unter dem Gra-
dienten?. Fiir das Signal innerhalb eines Volumens V ergibt sich unter Vernachlissigung von
zusétzlichen Effekten wie Relaxation oder Offresonanzen

S(k) x /V p(r) - e 2Ry (2.2.8)

Dieser Zusammenhang zeigt, dass die Bildakquisition nicht direkt im Bildraum stattfindet, son-
dern in dem mittels einer Fourier-Transformation verkniipften k-Raum. Das entsprechende Bild,

?Das Gradientenmoment kann zu jeder beliebigen Ordnung k berechnet werden, wobei gilt: M; =
o' fot G(t)r*dr. Gradientenmomente erster Ordnung finden beispielsweise bei der Flussbildgebung Verwendung.
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das die Spindichteverteilung p widerspiegelt, lasst sich folglich durch Anwenden einer inversen
Fourier-Transformation berechnen.

Zur Messung eines Objekts muss der k-Raum, der die verschiedenen, mit den Gradienten erzeug-
ten Frequenzen beinhaltet, diskret abgetastet werden. Die hierzu verwendeten Gradientenschal-
tungen, das heifit der zeitliche Verlauf des k-Vektors und somit der Pfad durch den k-Raum,
werden auch als Trajektorie bezeichnet. Die géngigste Trajektorie ist das sogenannte kartesische
Abtastschema, bei dem der k-Raum schrittweise mit zueinander parallelen Zeilen gefiillt wird.
Ein weiteres Schema ist die sternférmige, radiale Abtastung, fiir die sich aufgrund ihrer Relevanz
fiir die vorliegende Arbeit eine eingehendere Behandlung in Kapitel 3 findet.

2.2.3 Abbildungseigenschaften

Nyquist-Kriterium und Auflésung

Die Fourier-Bildgebung eines Objekts fithrt einige Besonderheiten mit sich, die bei der Bildak-
quisition entsprechend beriicksichtigt werden miissen. So muss der Abtastabstand Ak zwischen
benachbarten k-Raum-Punkten an die Groe des Objekts beziehungsweise des Objektausschnitts
(Field-Of-View, FOV) angepasst werden. Dieser auch als Nyquist-Kriterium bekannte Zusam-

menhang lautet mathematisch
1

FOV «x NS (2.2.9)
Wird Ak zu grofl gewéhlt, das heifit wird der k-Raum zu ungenau abgetastet, spricht man von
Unterabtastung. Das Erscheinungsbild der zugehorigen Artefakte ist abhéngig von der gewéahlten
Trajektorie und zeigt sich bei kartesischer Abtastung in Form von Einfaltungen.
Die erzielte Auflésung ist abhéngig von der maximalen Ausdehnung des k-Raums, das heifit von
kmax- Fur die Auflésung in z-Richtung ergibt sich beispielsweise

1
Ax .
2km,max

(2.2.10)

Da zur Realisierung grofierer kyax-Werte mehr k-Raum-Punkte abgetastet werden miissen, geht
eine bessere Auflosung erwartungsgeméafl mit einer erhéhten Messzeit einher.

Informationsverteilung im k-Raum

Eine weitere, durch die Fourier-Bildgebung bedingte Besonderheit ist die Verteilung von Infor-
mationen im k-Raum. Wie schematisch in Abbildung 2.2.1 dargestellt ist, sind grobe Strukturen
und folglich der Hauptkontrast eines Bildes mittels der im k-Raum-Zentrum vorliegenden niedri-
gen Frequenzen kodiert. Hohe, in der Peripherie des k-Raums befindliche Frequenzen beinhalten
hingegen die Information tiiber feine Strukturen. Erst die Akquisition des gesamten k-Raums
ergibt das gewiinschte Ergebnis, das sowohl die Kontraste als auch die Kantenschérfe korrekt
darstellt.

Signal-zu-Rausch-Verhaltnis (SNR)

Ein wichtiges Kriterium fiir die Bildqualitat ist das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (Signal-to-Noise
Ratio, SNR). Diese Grofle, die ganz allgemein als Signalstérke dividiert durch die Standardab-
weichung des Bildrauschens definiert ist, hdngt von zahlreichen Faktoren ab.
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Abbildung 2.2.1: Schematische Darstellung des Informationsgehalts der wverschiedenen k-Raum-
Bereiche. Wihrend der Hauptkontrast eines Bildes im k-Raum-Zentrum kodiert ist, enthdlt die k-
Raum-Peripherie Informationen tiber feine Strukturen und Kanten.

Da bei der MRT das Signal durch die sich in einem Voxel® befindlichen Spins erzeugt wird,
ist die entsprechende Anzahl und somit die Voxelgréle AV = AxAyAz ausschlaggebend fiir
das erreichte SNR. Das Rauschlevel selbst ist abhéngig von der Wurzel der fiir die Akquisi-
tion verwendeten Bandbreite BW. Eine verbreitete Methode zur Erhéhung des SNRs ist das
Mitteln, das heifit die wiederholte Aufnahme eines Bildes. Dies fithrt zu einer Signalerhéhung
entsprechend der Anzahl der Mittelungen NA, sowie zu einer Erh6hung des Rauschens geméf3
der Quadratwurzel der akquirierten Bildanzahl. Des Weiteren ist das erzielte SNR abhéngig von
der Menge der aufgenommenen Daten, das heifit der Datenpunkte N, in y-Richtung sowie N,
in z-Richtung.

Zusammengefasst lassen sich diese Abhéngigkeiten schreiben als

1
SNR oc AzAyAz - \/NA Ny - Nxﬁ . (2.2.11)

Eine Steigerung des SNRs aufgrund Mittelns oder der Akquisition von mehr Daten bedingt eine

erhohte Messzeit. Um diese beiden fiir die Bildgebung fundamentalen Grofien zueinander ins
Verhéltnis setzen zu kénnen, kann die SNR-Effizienz SNR.g betrachtet werden. Fiir diese gilt

SNR
VTA'

wobei TA die Akquisitionszeit darstellt. Folglich ist die SNR-Effizienz oft eine aussagekréaftigere

SNR.g = (2.2.12)

Grofle als das SNR ohne Beriticksichtigung der Gesamtmesszeit. Neben der angesprochenen Mess-
parameter hingt das SNR unter anderem von der Untersuchungsregion sowie der verwendeten
MR-Sequenz ab.

$Voxel (volumetric pizel) ist das dreidimensionale Aquivalent eines Pixels.
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Kontrast-zu-Rausch-Verhéaltnis (CNR)

Wie bereits in Abschnitt 2.1.5 behandelt, basiert die Diagnose von Strukturen oder Pathologien
in der Regel auf dem Kontrast zwischen verschiedenen Gewebesorten. Kontrast ganz allgemein
ist definiert als der Signalunterschied zweier Voxel. Analog dazu kann das Kontrast-zu-Rausch-
Verhéltnis (Contrast-to-Noise Ratio, CNR) bestimmt werden:
51— S|

o

CNR = (2.2.13)

Hierbei sind S7 und S zwei verschiedene Signalwerte, o stellt die Standardabweichung des
Rauschens dar. Analog zur SNR-Effizienz kann auch in diesem Fall zur Beriicksichtigung der
Akquisitionszeit die CNR-Effizienz angegeben werden.

Zur Einschitzung der zum Erkennen von Kontrastinderungen notwendigen CNR-Werte kann
das Rose-Kriterium verwendet werden. Diese mittels empirischer Untersuchungen gewonnene
Faustregel besagt, dass fiir einen Menschen zum sicheren Erkennen zweier Strukturen ein CNR
grofer als fiinf notwendig ist [168].

2.2.4 Grundlegende MR-Sequenzen

Eine MR-Sequenz beschreibt ganz allgemein ein aus Gradienten sowie HF-Pulsen bestehendes
Schema. Diese Abfolge wird zum Fiillen des k-Raums und somit zur Bilderzeugung verwendet.
Auch wenn prinzipiell eine grofle Vielzahl verschiedener etablierter Sequenzen existiert, lassen
sich diese in die im Folgenden beschriebenen beiden Grundklassen unterteilen.

Spinecho-Sequenz

Die erste dieser Grundklassen ist die sogenannte Spinecho-Sequenz. Der zugrunde liegende Me-
chanismus wurde bereits 1950 beschrieben [80] und basiert auf der Auslenkung der Spins mittels
eines 90°-Pulses sowie der anschliefenden Refokussierung mittels eines 180°-Pulses. Die Beson-
derheit hierbei ist, dass Dephasierungen aufgrund von Inhomogenititen riickgdngig gemacht
werden. Es findet folglich keine Verkiirzung der transversalen Relaxationszeit aufgrund des in
Formel 2.1.8 beschriebenen Anteils Ty auf. Ein weiterer Vorteil ist die Moglichkeit, verschie-
dene Kontraste generieren zu konnen, die gemafl der folgenden Signalformel direkt mittels der
Repetitionszeit TR sowie der Echozeit TE eingestellt werden kénnen:

_TR _TE
S:M0-<1—e Tl)-e T2 . (2.2.14)

Das zugehorige Sequenzdiagramm ist in Abbildung 2.2.2 dargestellt. Die messzeitbestimmende
Grofle ist hierbei die Repetitionszeit TR, die je nach gewiinschtem Kontrast bis zu mehreren
Sekunden betragen kann. Innerhalb eines TRs wird bei der klassischen Spinecho-Sequenz ledig-
lich eine k-Raum-Zeile akquiriert, was folglich in sehr langen, klinisch meist nicht tolerierbaren
Gesamtmesszeiten resultiert.

Eine diesen Nachteil adressierende Weiterentwicklung ist die sogenannte Turbospinecho-Sequenz
[91]. Hier werden innerhalb eines TRs mehrere Refokussierungspulse ausgespielt und folglich
mehrere k-Raum-Zeilen akquiriert. Dementsprechend verbindet die Turbospinecho-Sequenz die
Robustheit der urspriinglichen Spinecho-Sequenz sowie die einfache Realisierung des gewiinsch-
ten Bildkontrasts mit klinisch akzeptablen Messzeiten. Eine umfassendere Beschreibung, die
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Abbildung 2.2.2:  Sequenzdiagramm  der
grundlegenden Spinecho-Technik. Nachdem
die Spins mit einem 90°-Puls in die Trans-

: \_I 7= versalebene ausgelenkt werden, wird zum

: Zeitpunkt TE/2 ein 180°-Refokussierungspuls

: /fL- eingestrahlt.  Infolgedessen  entsteht zum

\_/ : : Zeitpunkt TE das Spinecho. Dieses Schema

wird solange wiederholt, bis der k-Raum
vollstandig gefillt ist.

/.

A
y

TE/2 TE/2

A
\ 4

TR

unter anderem die Auswirkung von Magnetisierungspriaparationen sowie den Einfluss von Fluss-
effekten und Schichtprofilen beinhaltet, findet sich beispielsweise in dem Ubersichtsartikel [104].

Gradientenecho-Sequenz

Die zweite Grundklasse ist die sogenannte Gradientenecho-Sequenz. Im Gegensatz zur Spinecho-
Sequenz wird lediglich ein HF-Puls ausgespielt, dessen Flipwinkel gewohnlich kleiner als 90° ist.
Durch die Verwendung eines bipolaren Auslesegradienten wird wie in Abbildung 2.2.3 veran-
schaulicht ein Echo generiert und folglich eine k-Raum-Zeile akquiriert.

< >

< >

Abbildung 2.2.3: Sequenzdiagramm einer Gradientenecho-Sequenz mit zugehoriger k- Raum- Trajektorie.
Nach Auslenkung der Spins mit einem HF-Puls wird ein bipolarer Auslesegradient geschaltet, mit dem
die Magnetisierung zundchst dephasiert und anschlieflend wieder rephasiert wird. Das so generierte
Echo dient der Akquisition einer k-Raum-Zeile und wird entsprechend oft wiederholt.

Der durch Feldinhomogenititen oder Suszeptibilitdtseffekte verursachte Anteil Ty der transver-
salen Relaxationszeit wird bei der Echogenerierung mittels Gradienten nicht refokussiert. Dies
resultiert in einer Anfélligkeit gegentiiber besagten Effekten und der Signalzerfall unterliegt der
verkiirzten T5-Zeitkonstanten.
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Der mit einer Gradientenecho-Sequenz erzielbare Kontrast ist stark abhéngig von der gewéhlten
Repetitionszeit sowie von dem fiir die Anregung gewéhlten Flipwinkel. Fiir lange Repetitions-
zeiten (TR >> T3) ist die transversale Magnetisierung am Ende eines TRs bereits vollstandig
ausrelaxiert und es lassen sich 77- oder Protonendichtekontraste erzielen. Wird die Repetiti-
onszeit verkiirzt, ist dies nicht mehr der Fall und die Magnetisierung weist ein komplizierteres
Verhalten auf. Die Behandlung der sich hieraus ergebenden Gruppe der sogenannten Steady-
State-Sequenzen ist aufgrund ihrer Relevanz fiir die vorliegende Arbeit in Kapitel 4 ausgelagert.



Radiale Bildgebung

Inhalt dieses Kapitels ist das in der vorliegenden Arbeit hdufig verwendete radiale Abtastschema.
Obwohl dieses Verfahren bereits 1973 von Lauterbur im ersten MR-Bildgebungsexperiment be-
nutzt wurde [117], findet im klinischen Alltag nahezu ausschlieflich das kartesische Abtastschema
[112, 55] Verwendung. Dennoch bietet die radiale Trajektorie gegentber der kartesischen zahl-
reiche Vorteile und kommt somit vor allem auf dem Gebiet der schnellen oder dynamischen
Bildgebung vermehrt zum Einsatz [163, 219, 31].

Nach der Beschreibung des grundlegenden radialen Sequenzdesigns soll auf notwendige Beson-
derheiten bei der praktischen Umsetzung am MR-Scanner sowie bei der Bildrekonstruktion ein-
gegangen werden. Abschlieffend werden die Bildgebungseigenschaften der radialen Abtastung an-
hand verschiedener Beispiele demonstriert und der kartesischen gegeniibergestellt.

3.1 Numerisches Simulationsphantom

Zur besseren Darstellung der speziellen Merkmale des radialen Abtastschemas wurden entspre-
chende Simulationen durchgefithrt. Da das weitverbreitete und nach seinen Entwicklern Larry
Shepp und Benjamin F. Logan benannte Phantom [193] die anatomischen Gegebenheiten des
menschlichen Kopfes nur unzureichend widerspiegelt, wurde hier auf ein anderes Modell zuriick-
gegriffen. Ein kiirzlich vorgestelltes Kopfphantom basiert ebenfalls ausschlieBlich auf analyti-
schen Funktionen [76] und weist wie in Abbildung 3.1.1 ersichtlich deutlich mehr Gemeinsam-
keiten mit dem menschlichen Gehirn auf.

3.2 Sequenzaufbau und Implementierung

Wiéhrend bei der kartesischen Trajektorie der k-Raum entlang parallel verlaufender Zeilen ab-
getastet wird, fiillt die radiale Trajektorie den k-Raum mittels sogenannter Projektionen, die

17
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Abbildung 3.1.1: Darstellung verschiedener
Stmulationsphantome: Wdhrend das links ge-
zeigte Shepp-Logan Phantom lediglich geringe
Gemeinsamkeiten mit dem menschlichen Ge-
hirn aufzeigt, gibt das hier verwendete, rechts
abgebildete Kopfphantom anatomische Details
deutlich wieder.

jeweils durch das k-Raum-Zentrum verlaufen. Dieses Schema wird am Scanner gewohnlich in
zwei Schritten verwirklicht:

1. Die in Abschnitt 2.2.1 beschriebenen Phasenkodiergradienten, mit denen bei der kartesi-
schen Abtastung die y-Position der entsprechenden k-Raum-Zeile angesteuert wird, werden
ausgeschaltet. Folglich besteht die radiale Akquisition im Grunde lediglich aus einer wie-
derholten Aufnahme der zentralen k-Raum-Zeile.

o

Zur Fillung des k-Raums wird diese zentrale Projektion dann um verschiedene Winkel ¢
rotiert. Mathematisch entspricht dies einer Variation der zur Akquisition der zentralen k-
Raum-Zeile notwendigen Gradientenstirke Gy um die Winkelfunktionen cos(¢) und sin(¢):

Gz = Go - cos(¢) Gy = Gy -sin(9) . (3.2.1)
Das Abtastschema sowie die bendtigten Gradientenformen sind schematisch in Abbildung 3.2.1
dargestellt.
Ak,

Abbildung  3.2.1:  Kartesische
(links) wund radiale Trajekto-
rie (rechts) im Vergleich: Zur
Implementierung des radialen
Abtastschemas werden die karte-
stschen  Phasenkodiergradienten

k) §

K, K, entfernt und stattdessen rotierte
Versionen der zentralen k-Raum-
Eg\ Zeile (angedeutet in schwarz)
G; %? G Q <;DU aufgenommen.
o
§-.
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Kartesisch Radial

Da das in Abschnitt 2.2.3 behandelte Nyquist-Kriterium eine Folge der diskreten Abtastung
des k-Raums ist, gilt es prinzipiell unabhédngig von der verwendeten Trajektorie. Dennoch muss
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Abbildung 3.2.2: Gewdhnliche Bildrekon-
struktion, durchgefiihrt mit der gleichen An-
zahl von kartesischen Phasenkodierschritten
beziehungsweise radialen Projektionen. Be-
zliglich der Bildqualitit sind keine wesentli-
chen Unterschiede zwischen den zugrunde lie-
genden Trajektorien sichtbar.

Kartesisch Radial

bei der genauen Betrachtung unterschieden werden. Bei der kartesischen Abtastung wird der
Abstand zwischen den ausgelesenen Punkten sowie die Distanz zwischen den verschiedenen k-
Raum-Zeilen mit den Parametern Ak, und Ak, beschrieben, fiir die im Folgenden die verein-
fachende Annahme Ak, = Ak, = Ak getroffen werden soll. Im radialen Fall hingegen wird der
Abstand der einzelnen Auslesepunkte Ak, sowie ein azimutaler Abstand Aa definiert. Wahrend
auf Grund der im k-Raum-Zentrum sehr hohen Punktdichte stets Aa < Ak gilt, kann im dufle-
ren Bereich des k-Raums - abhéngig von der Anzahl der aufgenommenen Projektionen Ny -
der umgekehrte Fall eintreten. Um das Nyquist-Kriterium im gesamten k-Raum sowohl fiir Ak,
als auch fiir Aa zu erfiillen, wird fiir die Projektionsanzahl bei der radialen Bildgebung oft die

untere Grenze
T

Nproj = 5 -1 (3.2.2)

[\

angegeben'. Die zur Erfiillung des Nyquist-Kriteriums fiir Ak notwendige Anzahl der Phasenko-
dierschritte in einem kartesischen Bildgebungsexperiment wird hierbei als n bezeichnet. Zusam-
menfassend lisst sich also sagen, dass in der radialen Bildgebung die § ~ 1, 57-fache Anzahl von
k-Raum-Linien aufgenommen werden muss. Werden diese Uberlegungen jedoch ignoriert, das
heifit wird ein Bild mit der gleichen Anzahl von Phasenkodierschritten beziehungsweise radialen
Projektionen (Nproj = n) aufgenommen und rekonstruiert, relativiert sich diese vermeintlich
verringerte Effizienz des radialen Abtastschemas. Wie in Abbildung 3.2.2 dargestellt, sind in
diesem Fall trotz Missachtung des Nyquist-Kriteriums fiir Aa keine Unterschiede auf Grund des
verwendeten Abtastschemas sichtbar. Dieses Verhalten wird in Abschnitt 3.5.1 ndher untersucht.

Ein weiteres Merkmal der radialen Trajektorie ist ein leicht reduziertes SNR. Bedingt durch die
ungleichméfige Abtastung des k-Raums ergibt sich unter der Annahme, dass die gleiche Anzahl
an k-Raum-Linien akquiriert wurde,

SNRiadial/SNRiartesisch = V3/2 = 0,866 , (3.2.3)

das heifit eine SNR-Reduktion von 13,4 % gegeniiber dem kartesischen Fall [119]. Diese Erho-
hung des Rauschlevels fiihrt zwar prinzipiell zu einer geringen Verschlechterung der Bildqualitét,
wird jedoch durch die in Abschnitt 3.5 genannten Vorteile des radialen Abtastschemas deutlich
aufgewogen. Ein mit der radialen Trajektorie eng verwandtes Abtastschema, mit dem dieser in-

'Die zugehorige Herleitung findet sich beispielsweise in [78].
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hérente SNR-Verlust vermieden werden kann, ist die sogenannte TWIRL-Trajektorie (TWlisting
Radial Line) [102]. Wahrend hier durch eine spiralférmige Verdrehung der radialen Projektionen
eine gleichméfBige k-Raum-Dichte erreicht wird, liegt der Hauptnachteil dieses wenig verbreiteten
Ansatzes vor allem in der relativ komplizierten Implementierung.

3.3 Praktische Umsetzung

Das radiale Abtastschema kann mit Hilfe des
in Abschnitt 3.2 dargestellten Vorgehens prin-
zipiell leicht implementiert werden und lasst
sich dementsprechend auf viele der bestehen-
den kartesischen Sequenzen anwenden. Den-
noch gibt es bei der praktischen Umsetzung
einige wichtige Punkte zu beachten. Neben
der Wahl der Anordnungsreihenfolge der ver-
schiedenen Projektionen umfasst dies Anpas-
sungen, die auf Grund von hardwarebeding-
ten Fehlern seitens des MR-Systems notwen-
dig sind, um robuste Ergebnisse in guter Qua-
litdt zu erhalten.

3.3.1 Korrektur von verzogerten
Gradientenschaltzeiten

Abbildung 3.3.1: Schematische Auswirkung von Gradien-

tendelays. Das k-Raum-Zentrum (schwarzer Kreis) wird TDie gur Ortskodierung notwendigen Gradien-
als Folge der wverschobenen erwarteten FEchopositionen

(weife Punkte) der radialen Projektion verfehlt. Fir das
gezeigte Beispiel ist die Verzégerung in z-Richtung grofer definierten Zeitpunkten geschaltet werden. Ef-

als die Verzogerung in y-Richtung. fekte wie beispielsweise in den leitenden Tei-

len des MR~Scanners induzierte Wirbelstrome fiithren jedoch zu Zeitverschiebungen zwischen

ten miissen bei einer MR-Sequenz zu genau

den geplanten und den tatsichlich realisierten Schaltzeitpunkten der Gradienten. Diese auch
Gradientendelays genannten Verzogerungen variieren in der Regel zwischen den drei physika-
lischen Gradientenachsen und liegen gewohnlich im Bereich von einigen Mikrosekunden. Wird
eine kartesische Trajektorie verwendet, haben diese Verzogerungen keinen Effekt auf die resul-
tierende Bildqualitat. Da hier die Ausleserichtung fiir die verschiedenen k-Raum-Zeilen identisch
ist, verschiebt sich deren Position beziiglich der erwarteten Abtastpositionen jeweils um den glei-
chen Betrag. Diese konstante Verschiebung im k-Raum resultiert im rekonstruierten Bild gemé&f
dem Fourier-Verschiebungstheorem lediglich in einer linearen Phase, was sich bei Betrachtung
des Betrags nicht auswirkt. Wird der k-Raum hingegen entlang radialer Speichen abgetastet,
variiert die Ausleserichtung fiir jede akquirierte Projektion. Dieses in Abbildung 3.3.1 darge-
stellte Verhalten fithrt dazu, dass die erwartete Echoposition ungleichméflig, abhéngig von der
jeweiligen Projektion, verschoben wird und folglich das k-Raum-Zentrum verpasst wird.

Da die Verzogerungen fiir jede Gradientenachse konstant sind, konnen diese einmal ausgemessen
und entsprechend korrigiert werden. Fiir die Korrektur muss der Echozeitpunkt so angepasst
werden, dass dieser wieder mit dem k-Raum-Zentrum iibereinstimmt. Fine géngige Methode
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Abbildung 3.3.2: Korrektur von Gradientendelays im Sequenzdiagramm sowie schematisch im k-Raum.
Der erwartete Echozeitpunkt ist aufgrund der Verzogerungen t, und t, verschoben (links oben). Durch
Anpassung der Gradientenmomente (links unten) kann diese Verschiebung rickgdngig gemacht werden.
Infolgedessen fallt der Echozeitpunkt wieder mit dem k-Raum-Zentrum zusammen (rechts). Zur besse-
ren Darstellung wurden sehr hohe, in der Realitdt nicht vorkommende Werte fiir die Gradientendelays
gewdhlt.

stellt hierbei die in Abbildung 3.3.2 schematisch gezeigte Anpassung der Gradientenmomente
dar [152]. Die Gradientendelays wurden geméf dieser Methode fiir alle in der vorliegenden
Arbeit verwendeten MR-Scanner ausgemessen und das hier schematisch beschriebene Verfahren
zur Korrektur wurde in allen verwendeten Sequenzen implementiert. In Anhang 11.2 findet sich
eine mathematischere Betrachtung dieses Vorgehens.

Eine Alternative hierzu ist die Trajektorienmessung, bei der die tatsichlich akquirierten k-Raum-
Koordinaten ermittelt und anschliefend fiir die Bildrekonstruktion verwendet werden [53]. Da
die abgetasteten k-Raum-Punkte allerdings von Parametern wie der Auslesebandbreite oder der
Auflésung abhéngen, muss die entsprechende Messung fiir die jeweils verwendete Kombination
von Messparametern neu durchgefiihrt werden.

3.3.2 Korrektur bei Messungen abseits des Isozentrums

Ein weiteres durch Timingfehler bedingtes Problem tritt im Gegensatz zu Gradientendelays
lediglich auf, falls sich das gewdhlte FOV nicht im Isozentrum befindet. Um diesen auch als
Clockshift bezeichneten Effekt verstehen und beheben zu kénnen, ist folglich eine kurze Betrach-
tung notwendig, wie eine derartige FOV-Verschiebung durch den MR-Scanner realisiert wird.
Geméfl dem Fourier-Verschiebungstheorem kann eine Verschiebung im Ortsraum mittels einer
linearen Phase im k-Raum realisiert werden. Folglich wird das gemessene Signal mit einem durch
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den NCO? erzeugten Referenzsignal exp(i(wt + ¢g)) multipliziert. Der Parameter w wird hier-
bei durch die gewiinschte Verschiebung des FOVs bestimmt, wihrend der Phasenkorrekturterm
o sicherstellt, dass im zentralen k-Raum-Punkt die Phase des Referenzsignals verschwindet.
Wird dieser Wert falsch berechnet, ergibt sich ein Referenzsignal von exp(i(wt + ¢o + wAt)).
Folglich wird das Signal im k-Raum mit einer zusétzlichen, falschen Phase moduliert. Analog
zur Situation bei Gradientendelays zeigen sich hierbei von der verwendeten Trajektorie abhén-
gige, unterschiedliche Effekte. Da im Falle einer kartesischen Akquisition alle k-Raum-Zeilen die
gleiche Verschiebung sehen und folglich mit dem gleichen Referenzsignal multipliziert werden,
erhilt jede k-Raum-Zeile die gleiche globale Phase, was im rekonstruierten Betragsbild keinen
sichtbaren Effekt liefert. Bei Verwendung eines radialen Akquisitionsschemas erhélt jedoch jede
Projektion ein anderes Referenzsignal, das heifit die entsprechende Phase variiert von Projek-
tion zu Projektion. Der zugrunde liegende Clockshift At kann durch Bestimmung der globalen
Bildphase bei verschiedenen FOV-Verschiebungen bestimmt werden. Die so erhaltenen Werte
fir At lassen sich dann nutzen, um die Phase jeder radialen Projektion prospektiv zu korrigie-
ren [201]. Dieses Korrekturschema erlaubt eine artefaktfreie radiale Bildgebung auch bei grofien
FOV-Verschiebungen und wurde bei allen in dieser Arbeit verwendeten Sequenzen implemen-
tiert.

Abbildung 3.3.3 zeigt zusammenfassend die Auswirkung der Gradientendelays, des Clockshifts
sowie die durch die entsprechenden Korrekturen erzielten Ergebnisse.

3.3.3 Anordnung der Projektionen

Die Anordnung der verschiedenen radialen Projektionen im k-Raum ist gleichbedeutend mit der
Wahl der Winkel ¢ aus Gleichung 3.2.1. Im Folgenden werden verschiedene Varianten fiir dieses
Vorgehen, das auch als Reordering bezeichnet wird, vorgestellt.

Lineare Winkelanordnung

Die lineare Winkelanordnung ist die gebrduchlichste Methode. Hierbei wird fiir aufeinanderfol-
gende Projektionen der Winkel ¢ um ein konstantes Inkrement von 180°/Npyoj beziehungsweise
360° /Npmj schrittweise erhoht. In beiden Féillen sind die k-Raum-Koordinaten der resultierenden
Projektionen identisch, lediglich die Orientierung zueinander &ndert sich: Wahrend im ersten Fall
alle Projektionen gleich ausgerichtet sind, wechselt die Orientierungsrichtung im zweiten Fall von
Projektion zu Projektion. Wie in Abschnitt 3.5.3 dargestellt ist, kann sich dieser Unterschied
beispielsweise beim Erscheinungsbild von Artefakten durch Offresonanzen auswirken. Die Stérke
der linearen Anordnungsschemata ist die perfekt gleichméfiige Abtastung des k-Raums. Diese
Gleichméfigkeit ist jedoch an die Bedingung gekoppelt, dass die voreingestellte Anzahl von Pro-
jektionen Nppo; auch tatsichlich akquiriert wird. Ist dies nicht der Fall, weist der k-Raum wie in
Abbildung 3.3.4 veranschaulicht grofie Liicken auf, was zu starken Artefakten filhren kann und
die entsprechenden Bilder unbrauchbar macht.

2 Numerically Controlled Oscillator, ein im Scanner verbautes elektronisches Bauelement zur Schwingungser-
zeugung,.
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Abbildung 3.3.3: Phantommessungen zur Gradientendelay- und Clockshift-Korrektur. Wahrend sich
bei der kartesischen Trajektorie diese Effekte nicht sichtbar auswirken, fihren sie bei der radialen Tra-
jektorie im unkorrigierten Fall zu einer deutlichen Verschlechterung der Bildqualitit. Nach Korrektur
wird anndhernd die kartesische Bildqualitit erreicht. In der unteren Reihe ist zusdtzlich die Position
des Isozentrums gekennzeichnet.
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Anordnung nach dem Goldenen Winkel

Ein deutlich flexibleres Abtastschema ist der sogenannte Goldene Winkel [211]. Hierbei wird
der Winkel aufeinanderfolgender Projektionen um einen Wert von ¢gq = 180°/(1 + v/5) - 2 ~
111, 246° inkrementiert. Dieser auf dem Goldenen Schnitt 7 = (1++/5)/2 basierende Zahlenwert
ermoglicht eine nahezu perfekt gleichmafiige k-Raum-Abtastung unabhéngig von Np;. Folglich
lasst sich der fiir die Rekonstruktion verwendete Wert Np.; nachtraglich festlegen, das heifit,
das Rekonstruktionsfenster kann retrospektiv gewdhlt werden und die so erhaltenen k-Raume
weisen keine ungleichméfiigen Liicken auf. Diese in Abbildung 3.3.4 veranschaulichte Tatsache
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ist eine wichtige Eigenschaft, die die mittlerweile weite Verbreitung dieser Winkelanordnung vor
allem im Bereich der dynamischen Bildgebung bedingt hat [31, 200].

Ein Nachteil der Abtastung geméfl diesem Schema sind jedoch die fiir die Verwirklichung des
Goldenen Winkels notwendigen groBen Anderungen der Gradientenschaltungen zwischen auf-
einanderfolgenden Projektionen. Dies fithrt dazu, dass sich die durch induzierte Wirbelstréme
zusitzlich akkumulierte Phase von TR zu TR stark unterscheidet, was in entsprechenden Ar-
tefakten resultiert [14]. Eine gingige Methode zur Abhilfe ist die wiederholte, entweder etwas
versetzte [14] oder vollstandig identische [135] Akquisition jeder k-Raum-Linie.

Eine weitere Moglichkeit ist die Verwendung sogenannter kleiner Goldener Winkel [214]. Die-
se Verallgemeinerung des gewohnlichen Goldenen Winkels weist einige Gemeinsamkeiten auf.
Beispielsweise ergibt sich ab einer gewissen Projektionsanzahl, die von der Wahl des jeweili-
gen kleinen Goldenen Winkels abhéngt, ebenfalls eine relativ gleichméfige k-Raum-Abtastung.
Aufgrund der verringerten Winkelinkremente® hat diese Anordnung den Vorteil, dass Artefakte
durch Wirbelstrome weniger ausgepragt sind.

Winkelanordnung nach Zufallszahlen

Anordnungen mit dhnlichen Eigenschaften wie die Abtastung nach dem Goldenen Winkel basie-
ren auf Zufallszahlen. Hierbei sind sowohl pseudozufillige als auch quasizuféllige Abfolgen [144]
denkbar. Quasizufallszahlen werden nach einer analytischen Rechenvorschrift erzeugt und wei-
sen gegeniiber Pseudozufallszahlen den Vorteil auf, dass deren Verteilung weniger Anh&ufungen
aufweist und folglich gleichférmiger ist. Wéahrend Zufallszahlen bei zweidimensionaler Abtas-
tung keine wesentlichen Vorteile gegeniiber dem einfach implementierbaren Goldenen Winkel
liefern, konnen sich diese wie in Kapitel 7.2.2 beschrieben beispielsweise bei einer 3D radialen
Trajektorie als niitzlich erweisen.

Bitvertauschte Winkelanordnung

Ein weiteres Schema, bei dem die radialen Projektionen in einer unregelmiafigen Reihenfol-
ge angeordnet werden, nennt sich bitvertauscht (bitreversed) [206]. Zur Berechnung der ent-
sprechenden Reihenfolge werden die Projektionsnummern zunéchst in ihre bindre Darstellung
transformiert. Die so erhaltenen Zahlen werden dann umgedreht und anschlieBend wieder in
die gewohnte Darstellung zuriicktransformiert. Das Vorgehen ist beispielhaft fiir acht radiale
Speichen in Gleichung 3.3.1 dargestellt.

Projektionsnummern: [0,1,2,3,4,5,6,7]
Binirdarstellung:  [000, 001,010,011, 100, 101, 110, 111]
Bitvertauscht: [000, 100, 010,110,001, 101,011, 111]
Projektionsnummern, bitvertauscht: [0,4,2,6,1,5,3,7] (3.3.1)

Um eine gleichméfBige Abtastung ohne k-Raum-Liicken zu erreichen, muss die Projektionsan-
zahl eine Zweierpotenz sein und somit die Vorschrift Np.o; = 2% k € N erfiillen. Dies begrenzt

Der n-te Goldene Winkel berechnet sich nach der Vorschrift ¢ga,, = 180°/(25%5 4 n — 1), womit sich fiir
n = 1-5 die folgende Abfolge ergibt: 111,246°; 68, 754°; 49,751°; 38,978°; 32,040°.
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Abbildung 3.3.5: Auswirkung verschiedener Winkelanordnungen bei einer Phantommessung, durchge-
fihrt mit einer radialen bSSFP-Sequenz. Bei voller k-Raum-Abtastung (obere Reihe) kann unabhdngig
vom gewdhlten Abtastschema eine gute Bildqualitdt erreicht werden. Lediglich die starken Gradienten-
schaltungen bei Verwendung des Goldenen Winkels beziehungsweise von Quasizufallszahlen fiihren zu
entsprechenden Artefakten (Pfeile).

Wird retrospektiv nur ein Teil der akquirierten Projektionen ausgewdhlt (untere Reihe), ist die Bild-
qualitat bei den linearen Anordnungen aufgrund der grofien k-Raum-Licken deutlich beeintrachtigt.
Bei den unregelmdfsigen Winkelanordnungen zeigen sich hingegen nur leichte Artefakte, die durch die
Unterabtastung bedingt sind.

jedoch die Flexibilitat beziiglich der Wahl von N.j, weswegen das Schema wenig verbreitet ist.
Aufgrund der damit erzielten unregelméfigen Anordnung der Projektionen erfiillt es allerdings
eine der Voraussetzungen der in Kapitel 5 beschriebenen Technik, weswegen die entsprechende
Kombination in Anhang 11.4.2 vorgestellt wird.

Zusammenfassung

In Abbildung 3.3.5 ist zusammenfassend die Auswirkung verschiedener Abtastschemata in einer
realen Messung mit einer bSSFP-Sequenz dargestellt. In der oberen Reihe sind die Bildrekon-
struktionen der jeweiligen vollstandigen Datensétze gezeigt, die in diesem Fall 400 beziehungs-
weise 401 Projektionen umfassten. Unabhéngig von der gewdhlten Winkelanordnung kann eine
gute Bildqualitat erreicht werden. Bei Verwendung des Goldenen Winkels sowie des quasizufal-
ligen Abtastschemas zeigen sich durch Wirbelstrome erzeugte Artefakte (Pfeile).

In der unteren Reihe sind die entsprechenden Ergebnisse abgebildet, wenn retrospektiv nur
die ersten 150 Projektionen des jeweiligen Datensatzes fiir die Bildrekonstruktion verwendet
wurden. Wie in Abbildung 3.3.4 veranschaulicht, weist der k-Raum in diesem Fall bei der linearen
Winkelanordnung grofle Liicken auf, was die Bildqualitat deutlich reduziert. Bei unregelméfigen
Anordnungen ist der jeweilige k-Raum nach wie vor relativ gleichméflig abgetastet. Folglich
resultiert die Unterabtastung hier nur in leichten Artefakten.
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Abbildung  3.4.1: Schemati-
sche Darstellung des Problems
der  Rekonstruktion  bei  der
MR-Bildgebunyg.

Messung Bildrekonstruktion

3.4 Bildrekonstruktion

Das Wort Bildrekonstruktion bezeichnet ganz allgemein den Vorgang, aus dem Messsignal das
zugehorige Bild zu generieren. Dieses in Abbildung 3.4.1 dargestellte Problem ist prinzipiell auf
viele verschiedene Arten losbar. Wéhrend in letzter Zeit vermehrt iterative Methoden aufkom-
men [21, 126], bleibt bei der kartesischen Bildgebung die iFFT (inverse Fast Fourier Transform)
das Standardvorgehen. Dies liegt in der fiir den klinischen Alltag notwendigen Schnelligkeit,
Einfachheit und Robustheit dieser Methode begriindet. Wird jedoch eine radiale Trajektorie
verwendet, lasst sich diese Technik nicht mehr anwenden. Im Folgenden soll kurz auf dieses
Problem sowie auf verschiedene Losungsmoglichkeiten eingegangen werden.

3.4.1 Standard radiale Bildrekonstruktion

Eine notwendige Voraussetzung zur Anwendung der (inversen) FFT ist es, dass die aufgenom-
menen Datenpunkte auf einem kartesischen Gitter liegen. Zwar ist diese Bedingung fiir die
kartesische Bildgebung intrinsisch erfiillt, jedoch nicht fiur die radiale oder allgemein die nicht-
kartesische Bildgebung, wie in Abbildung 3.4.2 veranschaulicht ist. Benutzt man anstelle der
FFT die gewohnliche, diskrete Fourier-Transformation, so entféllt die genannte Voraussetzung.
Allerdings erhoht sich damit die Komplexitdt des Problems bei N Datenpunkten von N - log N
auf N2, was auf Grund der damit verbundenen sehr langen Rekonstruktionszeiten auch mit
modernen Rechnern keine praktikable Losung darstellt.

1 _ _

: e} Abbildung 3.4.2: Lage der radialen Messpunkte (weifle Kreise) im
----- .d... kartesischen Gitter (schwarze Punkte). Da diese nicht tubereinstim-

: men, missen vor der Anwendung der tFFT beim sogenannten Grid-

_ _ O 7o) ding die gemessenen Daten auf die Gitterpunkte interpoliert werden.
..... .O.... Des Weiteren zeigt sich die der radialen Trajektorie intrinsische

: O O ungleichmdfige Abtastdichte: Wihrend diese nahe des k-Raum-

: O Zentrums erhoht ist, befinden sich in der k-Raum-Peripherie weniger
..... .O.O.d. Datenpunkte. Dies muss bei der radialen Rekonstruktion im Schritt

OO 0 der Dichtekompensation bericksichtigt werden.

. %o |

Zur Losung dieses Problems steht eine Vielzahl von Algorithmen zur Verfiigung. Ein Beispiel
ist die aus der Computertomographie bekannte (Gefilterte) Riickprojektion, die auf der Radon-
transformation [162] basiert und die fiir die radiale Bildgebung verwendet werden kann. Auch
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wenn sich dieses Verfahren in der MRT nicht durchgesetzt hat, bildet es die Grundlage fiir ei-
nige moderne, spezialisierte Rekonstruktionsalgorithmen [141]. Eine weitere, heutzutage stark
verbreitete Methode ist das sogenannte Gridding?®, deren Hauptvorteil gegeniiber der Riickpro-
jektion die Anwendbarkeit unabhéngig der zugrunde liegenden Trajektorie ist.

Um auch mit einer radialen Trajektorie aufgenommene Daten mittels der iFFT rekonstruieren zu
kénnen, miissen die entsprechenden Punkte zuvor auf ein kartesisches Gitter iibertragen werden.
Fiir diesen Prozess hat sich das sogenannte Convolution Gridding etabliert, bei dem die Daten-
punkte mit einer bestimmten Funktion gefaltet werden. Die Ergebnisse werden anschlieend an
den kartesischen Gitterstellen ausgewertet und kénnen dann mit einer iFFT rekonstruiert wer-
den. Neben dem beschriebenen Vorgehen muss bei der Implementierung jedoch noch auf einige
Details geachtet werden:

e Wahl des Faltungskerns: Wéhrend der ideale Faltungskern eine unendlich ausgedehnte
Sinc-Funktion wére [147], sind die damit verbundenen Rekonstruktionszeiten wiederum
nicht praktikabel. Eine Moglichkeit ist es, die Breite dieser Funktion zu begrenzen. Aller-
dings hat sich gezeigt, dass deutlich bessere Ergebnisse erzielt werden kénnen, wenn ein
Kaiser-Bessel-Fenster mit begrenzter Breite als Faltungskern genutzt wird [101]. Da mit
diesem Vorgehen robuste Ergebnisse bei akzeptabler Rekonstruktionszeit erzielt werden
konnen, hat es sich in der Praxis durchgesetzt.

e Zur Vermeidung von durch den Rekonstruktionsprozess bedingten Einfaltungen, die iiber-
wiegend am Bildrand auftreten, wird gewthnlich auf das doppelte FOV, also auf ein zwei-
fach feineres k-Raum-Gitter gegriddet. Der gewilinschte Ausschnitt muss anschliefend im
Bildraum ausgewéhlt werden. Generell ist es allerdings moglich, auf das z-fache FOV
zu gridden, wobei Werte von = < 2 die Rekonstruktionszeit weiter reduzieren, wahrend
durch die Wahl eines angepassten Faltungskerns keine Verschlechterung der Bildqualitit
aufgrund von Einfaltungen auftritt [9].

e Roll-off-Korrektur: Aufgrund der Faltung mit einer endlichen, begrenzten Funktion weist
das rekonstruierte Bild eine Modulation auf. Dieser unerwiinschte Effekt wird beseitigt,
indem das Ergebnis durch die Fourier-Transformierte der Faltungsfunktion dividiert wird.

o Dichtekompensation: Ein weiterer Effekt, der bei der Bildrekonstruktion beriicksichtigt
werden muss, ist die in Abbildung 3.4.2 erkennbare unregelméfige Punktdichte. Um hieraus
resultierende Artefakte zu vermeiden, miissen die aufgenommen Daten mit einer soge-
nannten DCF (Density Compensation Function) gewichtet werden. Wéhrend fiir einige
Trajektorien bisher keine analytische Funktion fiir die DCF existiert, kann fiir die radiale
Abtastung prinzipiell der einfach zu berechnende Ram-Lak-Filter [119] verwendet wer-
den. Da bei diesem jedoch von dquidistanten azimutalen Abstédnden ausgegangen wird, ist
die gebréuchliche Variante lediglich fiir die lineare Winkelanordnung korrekt. Bei anderen
Schemata wie dem Goldenen Winkel oder zufélligen Anordnungen muss dieser Filter jedoch
jeweils fiir den zugrunde liegenden Fall angepasst werden. Hier stellen iterative Verfahren
eine sinnvolle Alternative dar [156, 27, 172]. Eine entsprechende Technik wurde auch in der
vorliegenden Arbeit angewendet [156], da diese Methoden unabhéngig von der zugrunde
liegenden Trajektorie einsetzbar sind, kein zusétzliches Vorwissen benotigen sowie robuste

4wortlich: ,,Auf das Gitter zuriickfithren®
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Abbildung 3.4.3: FEinfluss der Dichtekompensation: Wahrend die Intensitdtsverteilung in dem ohne
DCF rekonstruierten Bild falsch ist, liefert die Wichtung der Messwerte mit einer passenden DCF
vor der Rekonstruktion das gewiinschte Ergebnis. Ein Beispiel fir eine mit der verwendeten iterativen
Methode berechnete DCF ist rechts abgebildet.

Ergebnisse bei akzeptabler Rechenzeit liefern. Abbildung 3.4.3 zeigt den Effekt der DCF
auf die rekonstruierte Bildqualitét.

Um also das Problem der Bildrekonstruktion fiir einen radialen Datensatz zu l6sen, miissen die
beschriebenen Schritte in der folgenden Reihenfolge ausgefiithrt werden:

Dichtekompensation = Gridding = iFFT = Roll-off-Korrektur

Eine mogliche Implementierung dieses mehrstufigen Verfahrens ist die sogenannte Non-Uniform
Fast Fourier Transform (NUFFT). Abbildung 3.4.4 zeigt den schematischen Ablauf der Bildre-
konstruktion, der in der vorliegenden Arbeit verwendet und mit Hilfe einer Matlab-Toolbox [61]
durchgefiihrt wurde.

Trajektorie
k,, k

xy vy

Abbildung 3.4.4: Schematische Bildrekon-
struktion mit dem NUFFT Algorithmus.
Nach Ubergabe der notwendigen Rekonstruk-
tionsparameter wird der NUFFT Operator be-
rechnet und auf das gemessene Signal ange-
wendet.

NUFFT-

Operator
(adjungiert)

f

Auflésung Ziel-Bildmatrix [NxN]
GroRie Ziel-FOV [2Nx2N]
# Nachste Nachbarn [6 6]
Interpolationskernel Min-Max
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3.4.2 Bildrekonstruktion mit der KWIC-Filter-Technik

Wahrend bei der kartesischen Trajektorie die Abtastpunkte im k-Raum gleichverteilt sind, be-
finden sich bei der radialen Trajektorie im k-Raum-Zentrum deutlich mehr Punkte als im Au-
Benbereich. Das k-Raum-Zentrum ist folglich iiberabgetastet, das heifit, in diesem Bereich wur-
den mehr Projektionen akquiriert, als zur Erfiilllung des Nyquist-Kriteriums notwendig sind.
Dementsprechend ist es moglich, fiir diese Region unter Einhaltung des Nyquist-Kriteriums nur
eine geringe Anzahl von Projektionen auszuwéhlen. Fiir weiter auflen liegende k-Raum-Bereiche
werden dann mehr und mehr andere Projektionen hinzugenommen, bis der k-Raum vollstan-
dig gefullt ist. Da wie in Abbildung 2.2.1 dargestellt der Hauptkontrast des Bildes jedoch im
k-Raum-Zentrum kodiert ist, bestimmen die fiir diesen Bereich gewéhlten Projektionen den
wesentlichen Bildkontrast. Diese auch KWIC-Filter genannte Technik [198] erlaubt es also bei
wiederholter Anwendung eine Vielzahl von Bildern aus einem einzelnen, radialen Datensatz zu
extrahieren. Hat sich das Signal wéihrend der Aufnahme dieses Datensatzes gedndert, kénnen
folglich ndherungsweise Bilder zu verschiedenen Zeitpunkten auf der Signalkurve rekonstruiert
werden. Verbreitete Beispiele hierfiir sind Relaxation der Magnetisierung [198, 57] oder Bewe-
gung [199, 123, 200]. Abbildung 3.4.5 zeigt schematisch die Anwendung des KWIC-Filters auf
einen radialen Datensatz sowie die Generierung verschiedener Kontraste entlang einer Relaxa-
tionskurve. Sollen aus einem Datensatz verschiedene Bilder rekonstruiert werden, miissen die
Projektionen bei Verwendung einer linearen Winkelanordnung verschachtelt aufgenommen wer-
den [198]. Ein anderer Ansatz ist die Wahl einer quasizufilligen Anordnung wie beispielsweise
dem Goldenen Winkel [57]. Dieses deutlich flexiblere Vorgehen wurde fiir die in dieser Arbeit ge-
zeigten Ergebnisse gewahlt, wobei der KWIC-Filter nach den folgenden Kriterien implementiert
wurde:

o Fiir das k-Raum-Zentrum wurde eine Fibonacci-Zahl® (in der Regel 5, 8 oder 13 Projek-
tionen) verwendet.

e Diese Zahl wurde bei Verletzung des Nyquist-Kriteriums auf die jeweils nachfolgende
Fibonacci-Zahl erhoht.

« Die so entstehenden abrupten Ubergiéinge zwischen den verschiedenen Bereichen wurden
mittels einer Tukey-Filterfunktion geglattet.

3.5 Eigenschaften und Besonderheiten

Wie eingangs beschrieben, unterscheidet sich die radiale Trajektorie von der kartesischen be-
ziglich ihres Aufbaus lediglich in der Anordnung der k-Raum-Zeilen. Dennoch bedingt dieser
Schritt einige weitreichende Konsequenzen. Dies umfasst einerseits die bereits beschriebenen
notwendigen Mafinahmen wie die Korrektur von Gradientendelays und Clockshift bei der Imple-
mentierung oder die Wahl eines geeigneten Algorithmus fiir die Bildrekonstruktion. Andererseits
bringt die sternférmige Anordnung der Projektionen eine Reihe von interessanten Eigenschaften
mit sich, die im Folgenden beschrieben werden sollen.

®Die Folge f,, der Fibonacci-Zahlen (0,1,1,2,3,5,8,13,21,34,55,89,144,233,...) kann nach der rekursiven Vorschrift
fn = fn—1+ fn—2 fir n > 2 mit den Anfangswerten fo = 0 und f; = 1 berechnet werden.
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Projektionsnummer Abbildung 3.4.5: (a) Anwen-
Radiale Projektionen  KWIC-Filter Maske KWIC-gefiterte Projektionen dung - eines KWIC-Filters - auf
einen radialen Datensatz. Der
KWIC-Filter kann hierbei als
Maske implementiert werden, die
mit den radialen Projektionen
multipliziert wird. Dabei wird fir
jeden k-Raum-Bereich lediglich
die  Anzahl wvon  Projektionen
(@) ausgewdhlt, die zur Erfillung des
Nyquist- Kriteriums notwendig
sind.

0,2

-0,2

Signalstarke [a.u.]
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Radiale Projektionen

(b) Wird der KWIC-Filter
mehrfach angewendet und werden
dabei jeweils andere Projektionen
fir das k-Raum-Zentrum gewdhlt,
konnen entlang der gezeigten Si-
gnalkurve verschiedene Kontraste
rekonstruiert werden.

3.5.1 Robustheit gegeniiber Unterabtastung

Der wohl grofite Vorteil der radialen Trajektorie ist deren Auswirkung bei Unterabtastung und
Bewegung. Wihrend sich Unterabtastung beim herkémmlichen, kartesischen Abtastschema in
Geisterbildern (Ghostingartefakten) duflert, zeigen sich bei Verwendung des radialen Abtastsche-
mas streifenformige Artefakte (Streakingartefakte) [71]. Des Weiteren konnen kleinere Struktu-
ren unter Umstdnden nicht mehr aufgelost werden und erscheinen demzufolge verschwommen,
was auch als Verwaschung (Blurring) bezeichnet wird. Wie in Abbildung 3.5.1 ersichtlich, ist
die Bildqualitét in diesem Fall zwar verringert, das Objekt ist jedoch nach wie vor gut erkenn-
bar. Diese Robustheit der radialen Trajektorie kann durch die im k-Raum-Zentrum intrinsisch
hohe Abtastdichte erklart werden. Folglich ist in diesem Bereich das Nyquist-Kriterium auch
bei einer zu geringen Anzahl von akquirierten Projektionen erfiillt. Lediglich Liicken in der
k-Raum-Peripherie verursachen also Artefakte. Wird das Nyquist-Kriterium wie in Abbildung
3.2.2 dargestellt nur leicht verletzt, sind die Artefakte aufgrund ihrer geringen Intensitit sowie
ihrer Lokalisation im Auflenbereich des k-Raums [119, 178] im entsprechenden rekonstruierten
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Abbildung 3.5.1: Verhalten bei Unterabtas-
tung. Wihrend im kartesischen Fall die Bild-
qualitdt durch Ghostingartefakte stark beein-
trachtigt ist, konnen bei Verwendung einer
radialen Trajektorie die wesentlichen Details
trotz Streakingartefakte nach wie vor erkannt
werden.

Kartesisch Radial

Bild kaum sichtbar. Bei héheren Unterabtastungsfaktoren zeigen sich die Streakingartefakte im
rekonstruierten Bild aufgrund der von Projektion zu Projektion variierenden Ausleserichtung als
radiale, streifenformige Strukturen. Da diese ungleichméaflige Erscheinungsform von Unterabtas-
tungsartefakten eine der notwendigen Bedingungen von modernen Rekonstruktionsverfahren wie
Compressed Sensing [126] darstellt, ist die radiale Trajektorie eine in diesem Bereich oft gewéhlte
Bildgebungsform.

3.5.2 Robustheit gegeniiber Bewegung

Bei Bewegung auftretende Translationen im Ortsraum resultieren im k-Raum in einer zusétzli-
chen, unerwiinschten Phase. Diese iiberlagert im Fall von kartesischer Abtastung den konstanten
Phasenoffset, um den sich nachfolgend akquirierte k-Raum-Zeilen unterscheiden. Die Position
der betroffenen Zeilen im k-Raum sind also leicht verschoben, was dazu fiihrt, dass das Nyquist-
Kriterium lokal verletzt ist. Da die im vorherigen Abschnitt diskutierte Unterabtastung ebenso
eine Verletzung des Nyquist-Kriteriums bedingt, kénnen entsprechende Argumentationen ana-
log ibernommen werden. Die Robustheit der radialen Trajektorie gegeniiber Bewegung kann
zusatzlich durch die Tatsache erklart werden, dass das k-Raum-Zentrum und der hier kodierte
Hauptkontrast des Bildes durch die wiederholte Aufnahme von Projektionen fortlaufend aktua-
lisiert wird, das heifit es tritt intrinsisch ein zeitlicher Mittelungseffekt ein.

3.5.3 Anfilligkeit auf Offresonanzen

Auch wenn das Hauptmagnetfeld bei heutigen MR-Scannern in der Regel bereits eine hohe
Homogenitat aufweist, priazedieren Spins in einem Objekt stets mit leicht unterschiedlichen Lar-
morfrequenzen. Die Griinde fiir diese sogenannten Offresonanzen, sind - neben verbleibenden
Inhomogenititen des Bp-Feldes - durch das Objekt selbst bedingt. Weisen benachbarte Ge-
webesorten verschiedene Suszeptibilitdten auf, wirken lokal unterschiedliche Magnetfelder, die
dem Hauptmagnetfeld iiberlagert werden. Wahrend dieser Effekt beispielsweise besonders an
Luft-Gewebe-Grenzflichen relevant ist, stellen Molekiile wie Fett eine weitere Ursache fiir auf-
tretende Inhomogenitéiten dar: Aufgrund der Abschirmung durch die umgebenden Elektronen ist
die Resonanzfrequenz der beinhalteten Protonen leicht verdndert. Dieses auch als chemische Ver-
schiebung bekannte Verhalten resultiert zusammen mit den vorher genannten Griinden in einer
Verteilung von verschiedenen Larmorfrequenzen innerhalb des Objekts. Die bei der Anwendung
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Kartesisch Radial

Abbildung 3.5.2: Auswirkung von Offresonanzen in Abhdngigkeit der gewdhlten Trajektorie und der
Winkelanordnung, gezeigt an drei simulierten Objekten. Im kartesischen Fall lassen sich keine Ar-
tefakte erkennen, wobei bei radialer Abtastung Schlieren beziehungsweise Blurring sichtbar sind. Die
Ergebnisse bei Verwendung einer unregelmafSigen Projektionsanordnung (beispielsweise nach dem Gol-
denen Winkel oder nach Zufallszahlen) entsprechen dem Fall der 860°-Abtastung.

der Auslesegradienten stattfindende Frequenzkodierung wird folglich von dieser Frequenzvertei-
lung iiberlagert. Dies beeinflusst den nachfolgenden Rekonstruktionsprozess und duflert sich in
einer geringfiigigen Verschiebung der betroffenen Regionen in Ausleserichtung. Im Gegensatz zur
kartesischen Abtastung, wo die Verschiebung iiber das gesamte Bild konstant ist, variiert die
Ausleserichtung bei der Verwendung einer radialen Trajektorie mit jeder Projektion. Hier zeigen
sich die entsprechenden, in Abbildung 3.5.2 dargestellten Artefakte abhéngig von der gewéhl-
ten Winkelanordnung als Schlieren oder Blurring. Diese Erscheinungsform ist fiir die klinische
Interpretation der Bilder deutlich problematischer als die Verschiebung im Fall einer kartesi-
schen Trajektorie. Ebenso ist eine auf der Fett-Wasser-Separation basierende Korrektur dieses
ungewiinschten Effekts nicht ohne Weiteres moglich und erfordert die Verwendung spezieller
Algorithmen [24].

3.5.4 Extraktion des DC-Signals

Der auch DC®-Signal genannte zentrale k-Raum-Punkt ist weder frequenz- noch phasenkodiert.
Folglich stammt das entsprechende Signal aus dem gesamten angeregten Volumen. Ist dieses bei
Vernachlassigung von Effekten wie Bewegung oder Fluss zeitlich konstant, kénnen die Ortsin-
formationen von lokalisierten Oberflichenspulen dazu genutzt werden, um eben diese Effekte
zu detektieren. Beim sogenannten Gating kann dieses Wissen dann beispielsweise zur Bewe-
gungskorrektur verwendet werden. Wéahrend bei der Anwendung von kartesischer Bildgebung
die Magnetisierung vor oder wahlweise nach der Aufnahme einer k-Raum-Zeile rephasiert wer-
den muss, um das DC-Signal akquirieren zu kénnen [40], entfallt dieser zusétzliche Schritt bei
Verwendung einer radialen Trajektorie [173, 116]. Da hier jede Projektion das k-Raum-Zentrum
durchlauft, wird das DC-Signal automatisch aufgenommen und kann wie in Abbildung 3.5.3
dargestellt extrahiert werden. Eine weitere potentielle Anwendung ist eine auf dem DC-Signal
beruhende Phasenkorrektur [191], die ebenso ohne Verldngerung der Messzeit durchgefiihrt wer-

den kann.

SDC steht hierbei fiir Direct Current.
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Abbildung 3.5.3: Schematische Darstellung der Extraktion des DC-Signals aus radialen Projektionen.

3.5.5 Dreidimensionale Abtastung

Analog zur kartesischen Bildgebung lésst sich auch bei Verwendung einer radialen Trajektorie
ein dreidimensionales Volumen abtasten. Wie in Abbildung 3.5.4 veranschaulicht, stehen hier-
bei zur Fiillung des entsprechenden k-Raums zwei konzeptionell unterschiedliche Verfahren zur
Verfiigung.

e Stack-of-Stars: Dieses Schema stellt eine Hybridmethode dar, bei der die Abtastung in
z-Richtung kartesisch mit konventioneller Phasenkodierung erfolgt, wéhrend die verschie-
denen Partitionen in xy-Richtung mit radialen Projektionen gefiillt werden. Die anschlie-
Bende Bildrekonstruktion kann dabei in zwei separaten Schritten erfolgen: Nach Auflésung
der Kodierung in z-Richtung mittels einer gewthnlichen iFFT koénnen die radialen Projek-
tionen partitionsweise mit der in Abschnitt 3.4 beschriebenen Vorgehensweise rekonstruiert
werden. Neben der gewohnten Winkelanordnung fiir die radialen Ebenen kann bei der Ak-
quisition entschieden werden, ob Projektion fiir Projektion oder Partition fiir Partition
aufgenommen werden soll. Da bei diesem Verfahren nur die Projektionen einer einzelnen
Partition durch das Zentrum des dreidimensionalen k-Raums verlaufen, treffen einige der
zuvor beschriebenen Vorteile der radialen Trajektorie hier nur begrenzt zu.

e 3D radial: Anstelle der kartesischen Kodierung der z-Richtung werden bei dieser Methode
die urspriinglich dreidimensional verlaufenden Projektionen selbst dreidimensional gedreht
[113, 8]. Die Verteilung der zugehoérigen Winkelpaare (¢, 0) stellt ein nichttriviales Problem
dar, fiir das eine Vielzahl verschiedener Moglichkeiten existiert [212, 171, 30, 153]. Da die

E %% H %é é Abbildung 3.5.4: Abtastschemata fir die drei-
dimensionale radiale Bildgebung: Wahrend
* bei der Stack-of-Stars-Methode die z-Richtung
kartesisch abgetastet wird, werden bei der 3D
radialen Trajektorie die Projektionen selbst in

N alle drei Raumrichtungen rotiert.

k
JA k, Stack-of-Stars 3D radial
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Rekonstruktion eines auf diese Weise akquirierten Datensatzes nicht in separate Schritte
zerlegt werden kann, ist die zugehorige Verarbeitung deutlich rechen- und zeitaufwendiger.
Dieses Abtastschema findet in der in Kapitel 7 beschriebenen Technik Anwendung und
wird dort eingehender behandelt.

3.6 Zusammenfassung

Das in diesem Kapitel vorgestellte radiale Abtastschema stellt eine Alternative zur weit verbrei-
teten kartesischen Trajektorie dar. Die in der vorliegenden Arbeit neu entwickelten Methoden
verwenden dieses Bildgebungsschema und basieren zum Teil auf einer Auswahl der beschriebe-
nen Vorteile und Besonderheiten dieser Abtastform. Dennoch soll an dieser Stelle angemerkt
werden, dass eine grofle Vielzahl weiterer Trajektorien existiert. Neben exotischen Trajektorien
wie beispielsweise Rosetten- [146] und Lissajoursformen [59] sowie konzentrischen Ringen [213]
sind hier vor allem die fiir die Bewegungskorrektur nutzbare Propellertrajektorie [155] oder die
fiir die sehr schnelle Bildgebung (funktionelle MRT, Echtzeitbildgebung) anwendbare spirale [1]
und echoplanare [132] Trajektorie zu nennen.



Steady-State-Sequenzen

Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Methoden basieren auf der sogenannten bSSFP-
Sequenz (balanced Steady-State Free Precession). Um den Aufbau sowie die grundlegenden Eigen-
schaften dieser schnellen Gradientenecho-Sequenz besser verstehen zu kinnen, soll diese im vor-
liegenden Kapitel in die tibergeordnete Gruppe der Steady-State-Sequenzen eingeordnet werden.
Die Darstellung gliedert sich auf in eine theoretische Betrachtung des Verhaltens der Magnetisie-
rung, in den grundlegenden Sequenzaufbau sowie in eine abschlieffende Behandlung verschiedener
zu dieser Gruppe gehorender Sequenzen. Da der Schwerpunkt hierbei auf die verwendete bSSFP-
Sequenz gelegt werden soll, sei fiir eine ausfihrlichere Darstellung dieses weitldufigen Themas
auf bestehende Literatur verwiesen [85, 32, 140]. Die Vorgehensweise fir die Simulation von
Steady-State-Sequenzen ist in den Anhang 11.1.2 ausgelagert.

4.1 Voriiberlegungen

In der in Kapitel 2.2.4 beschriebenen grundlegenden Gradientenecho-Technik wird pro ausge-
spieltem HF-Puls und somit pro Repetitionszeit TR eine k-Raum-Zeile akquiriert. Der Abstand
aufeinanderfolgender HF-Pulse ist hierbei so gewéhlt, dass die Magnetisierung zwischenzeitlich
vollstdndig dephasiert beziehungsweise relaxiert ist. Es gilt also TR >> T und TR >> T5.
Bei Verkiirzung der Repetitionszeit findet dieser Vorgang, der auch als natiirliches Spoiling’
bezeichnet werden kann, nicht mehr vollsténdig statt. Folglich wird die zum Zeitpunkt der An-
regung vorhandene verbleibende Magnetisierung erneut ausgelenkt und somit wiederverwendet.
In Abhéngigkeit des verwendeten TRs von den zugrunde liegenden Relaxationszeiten 77 und T5

Spoiling bezeichnet ganz allgemein die vollstéindige Dephasierung beziechungsweise Relaxation von Magnetisie-
rung. Die Dephasierung von transversaler Magnetisierung wird oft kiinstlich mittels sogenannter Spoilergradienten
erzeugt. Beim natiirlichen Spoiling hingegen findet dieser Prozess durch die Wahl langer Repetitionszeiten intrin-
sisch aufgrund der in Kapitel 2.1.4 beschriebenen Relaxationsprozesse statt.

35
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Repetitionszeit TR
$S : p 'I:rI§><>-|:I1 ¥§ :: ? Abbildung 4.1.1: Auswirkung der Repetitions-
2 P 2 P 2 zeit TR in Abhdngigkeit von Ti und Ta auf
- l M, M, J - l M, J h l Keine J den Aufbau der Steady-State-Magnetisierung.

Magnetisierungskomponenten im Steady-State

ergeben sich hierbei zwei unterschiedliche Falle, die im Folgenden kurz beschrieben werden sol-
len. Bei diesen Betrachtungen werden statische Feldinhomogenitéten, die analog Abschnitt 2.1.4
zu einer zusétzlichen Dephasierung fiihren, vernachlassigt. Im allgemeineren Fall muss daher T5
durch die verkiirzte Zeitkonstante 77 ersetzt werden.

Gilt TR < T7 und TR >> T3, so ist zwar die transversale Magnetisierung M, vor der niachsten
Anregung vollstdndig zerfallen, die longitudinale Magnetisierung M, hat hingegen noch nicht
wieder ihr thermisches Gleichgewicht erreicht. Somit wirkt in diesem Fall die HF-Anregung auf
die in der xy-Ebene vollstédndig dephasierten Spins, bei denen der longitudinale Relaxationspro-
zess jedoch noch nicht abgeschlossen ist. Bei weiterer Verkiirzung der Repetitionszeit kann auch
die transversale Komponente nicht mehr vollsténdig relaxieren. Gilt also TR < T} und TR < T3,
wird diese zusétzlich zu M, erneut ausgelenkt.

In beiden Fallen wirken die applizierten HF-Pulse folglich auf bereits existierende Magnetisie-
rungskomponenten, was in den darauffolgenden TRs zu einer Vielzahl verschiedener Echos fiihrt
[89, 90, 175]. Sind zusétzlich die folgenden Bedingungen erfiillt, iiberlagern sich diese Echos
konstruktiv und es bildet sich ein sogenannter Steady-State [197]:

o Konstante Dephasierung zwischen den HF-Pulsen.
o Konstantes TR zwischen den HF-Pulsen.
o Konstanter Flipwinkel v der HF-Pulse.

¢ Die Phase ® des n-ten HF-Pulses muss der Gleichung ®(n) = &y + A® - n + ¥ - n?/2

geniigen.

Nach einem ungefiahr 5-77 /TR [180] dauernden Einschwingvorgang (transiente Phase) stellt sich
ein als Steady-State bezeichneter Gleichgewichtszustand ein. Hier wird der durch relaxierende
Magnetisierung bedingte Signalverlust durch neu hinzukommende Magnetisierungskomponenten
kompensiert. Die Signalstérke bleibt also iiber mehrere TRs konstant, wobei wie in Abbildung
4.1.1 veranschaulicht das Verhéltnis des gewédhlten TRs zu den Relaxationszeiten 77 und 715
bedingt, welche Magnetisierungskomponenten hierzu beitragen.

4.2 Uberblick Steady-State-Sequenzen

Die vorherigen, allgemein gehaltenen Uberlegungen gelten unabhiingig von der zugrunde lie-
genden Steady-State-Sequenz. Der erreichte Signalwert Sgist, der allgemein als Funktion der
Parameter 71, T5, o und TR beschrieben werden kann, ist jedoch vom jeweils gewdhlten Auslese-
modul abhéngig. Da prinzipiell eine Vielzahl verschiedener schneller Gradientenecho-Sequenzen
konstruierbar ist [175], eine umfassende Betrachtung jedoch tiber den Rahmen dieser Arbeit
hinausgeht, soll im Folgenden nur kurz auf die gebréduchlichsten eingegangen werden.
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Gradientenecho Austauschblock

4 AW 4 3\

Abbildung 4.2.1: Grundlegendes Sequenzdia-
gramm fir Steady-State-Sequenzen. Wihrend
/;L— der Gradientenecho-Teil fir alle Varianten

\_I - gleich ist, bestimmt der Austauschblock die

wesentlichen Figenschaften.

4.2.1 Allgemeiner Aufbau

Die bei allen Steady-State-Sequenzen verwendete Repetitionszeit liegt gewodhnlich bei wenigen
Millisekunden. Folglich gilt in der Regel TR < 77 und TR < T5, das heifit sowohl die longi-
tudinale als auch die transversale Komponente erreicht einen Steady-State und es findet auf
Grund der Wahl des TRs kein natiirliches Spoiling statt. Entscheidend fiir die grundlegenden
Bildgebungseigenschaften wie beispielsweise Signalstérke, Kontrast und Artefaktverhalten der
jeweiligen Sequenz ist es, wie am Ende jedes TRs mit der transversalen Magnetisierung M,
verfahren wird. Diese Tatsache wird in Abbildung 4.2.1 verdeutlicht. Auch wenn die Gradien-
tenabfolgen der hier behandelten Sequenzen auf den ersten Blick sehr verschieden erscheinen,
kénnen diese in zwei wesentliche Module aufgeschliisselt werden. Der allen Varianten zugrunde
liegende Baustein ist hierbei das bereits in Kapitel 2.2.4 beschriebene Gradientenecho, das durch
ein zusitzlich eingefiigtes, vom Sequenztyp abhéingiges Modul erweitert wird. Die Wahl dieses
Moduls bestimmt hierbei die Verwendung von M, und definiert somit die entsprechende Se-
quenz. Eine tabellarische Zusammenfassung der beschriebenen Sequenzen, die neben typischen
Akronymen die jeweils verwendeten Austauschblocke sowie Bildbeispiele beinhaltet, findet sich
in Abbildung 4.3.1 am Ende dieses Kapitels.

4.2.2 Gradientengespoiltes SSFP

Ein mogliches Modul ist der Einsatz von sogenannten Spoilergradienten. Hierdurch wird nach
Auslesen des Echos die Transversalkomponente My, vollstandig dephasiert?, was effektiv einer
Mittelung dieser entspricht. Eine Erklarung der unter dem Einfluss von Gradienten auftreten-
den Echos ldsst sich hierbei aus dem in Abbildung 4.2.2 gezeigten Schema ableiten. In die-
ser stark vereinfachten Bildgebungssequenz, die lediglich aus aufeinanderfolgenden HF-Pulsen
mit einem dazwischenliegenden Gradienten besteht, entstehen zwei verschiedene Signalpfade.
Wiéhrend das auch als S+ bezeichnete SSFP-FID-Signal kurz nach jedem HF-Puls entsteht,
existiert kurz vor jedem HF-Puls ein weiteres, auch S- oder SSFP-ECHO genanntes Signal.

2Diese dephasierte Magnetisierung kann in nachfolgenden TRs wieder rephasiert werden und so zu Echos
fithren und darf daher auf keinen Fall mit einem Zerstoren der Magnetisierung verwechselt werden.
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Abhéngig davon, welches dieser Signale fiir die

Bildgebung verwendet werden soll, muss ne-
ben den gewohnlichen Gradienten zur Orts-
kodierung die gewiinschte Signalkomponente

dephasiert und anschlieend wieder rephasiert

] ] o . werden, um so das entsprechende Gradien-
Abbildung 4.2.2: Ausbildung von zwei Signalpfaden bei

schnell aufeinander folgenden HF-Pulsen mit dazwi-
schenliegendem Gradienten. Die Bildgebungsgradienten gebungssequenzen weisen zwar ein dhnliches
werden so gewdhlt, dass das gewiinschte Signal akquiriert
wird.

tenecho zu erzeugen. Die gleichnamigen Bild-

Signallevel und somit SNR auf, das Kontrast-
verhalten ist jedoch unterschiedlich: Wéahrend
die SSFP-FID-Sequenz einen Mischkontrast generiert, der oft als T5/T1-méfig beschrieben wird,
zeigt die SSFP-ECHO-Sequenz eine deutlichere Abhéngigkeit von T [77]. Eine gemeinsame
Eigenschaft beider Sequenzen ist die hohe Sensitivitdt gegeniiber Fluss. Der Transversalmagne-
tisierung M, von statischen Substanzen wird iiber mehrere TRs hinweg aufgrund der nicht
ausbalancierten, im Mittel pro TR verbleibenden Gradienten ein komplexes Muster aufgeprégt.
Nichtstatische, nachstromende Spins werden hingegen neu ausgelenkt, was zur sogenannten
Einfluss-Verstarkung fithrt. Dieser Effekt kann einerseits in Kombination mit der Unterdriickung
des Hintergrundsignals fiir die time-of-flight Angiographie benutzt werden [154]. Andererseits
fiihrt die Sensitivitdt gegeniiber flielenden Spins zu Flussartefakten, die die klinische Nutzung
dieser Sequenzen deutlich einschrianken. Existierende Vorschldge, die SSFP-ECHO-Sequenz fiir
die interventionelle Bildgebung bei geringen Feldstérken [33] oder fir die schnelle Bildgebung am
Ultrahochfeld zu verwenden [34, 35], liegen lediglich in der fir Pathologien relevanten starken
T5-Wichtung begriindet.

Ein drittes, zur Gruppe der gradientengespoilten SSFP-Sequenzen gehérendes Bildgebungssche-
ma ist die sogenannte DESS-Sequenz (Double Echo Steady-State). Hierbei werden innerhalb
eines TRs sowohl das SSFP-FID-Signal als auch das SSFP-ECHO-Signal akquiriert. Wahrend
die zuvor genannten Sequenzen im klinischen Alltag kaum angewendet werden, erlaubt dieses
Schema eine exzellente morphologische Darstellung von Knorpel [84, 170] und findet daher zur
Detektion von Verschleiflerkrankungen weitldufig Verwendung [54].

4.2.3 HF-gespoiltes SSFP

Wiéhrend bei den im vorherigen Abschnitt beschriebenen Steady-State-Sequenzen sowohl die
Transversalmagnetisierung My, als auch die Longitudinalmagnetisierung M, genutzt wurden,
beruht die Funktionsweise der HF-gespoilten SSFP-Sequenz lediglich auf der longitudinalen
Komponente. Somit ist das zugehorige Signal und folglich der erzeugte Bildkontrast unabhéngig
von der transversalen Relaxationszeit T5. Als Signalstirke zum Zeitpunkt TE = 0 ergibt sich in
diesem Fall der folgende Ausdruck:

1— e_%
Sstst = Mo - sina - —E (4.2.1)

l—cosa-e ™1

wobei das Signalmaximum beim sogenannten Ernstwinkel cernst = arccos (e_TR/ Tl) erzielt wird.
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Wie bereits in Abschnitt 4.1 erldutert, kann ein von 75 unabhéngiges Verhalten durch die Wahl
einer Repetitionszeit von TR >> T, erzielt werden. Da dieses natiirliche Spoiling der trans-
versalen Komponente unweigerlich zu einer stark erhohten Akquisitionszeit fithrt, wird der so
erreichte Zustand im Fall TR < T mit Hilfe des sogenannten HF-Spoilings kiinstlich generiert
[39, 222]. Hierbei wird unter gleichzeitiger Verwendung von Gradientenspoiling die transversale
Komponente durch die Wahl einer quadratischen Phasenbeziechung aufeinanderfolgender HF-
Pulse zerstort. Ein gebrauchlicher Wert fiir das verwendete lineare Phaseninkrement ist hierbei
beispielsweise 117° [222], wobei anhand theoretischer Betrachtungen des HF-Spoilings auch an-
dere Werte moglich sind und vielfach vorgeschlagen wurden [222, 197, 52, 44, 69]. Die bené&tigten
Spoilergradienten sollten grundsétzlich simultan entlang der Richtungen mit héchster und nied-
rigster raumlicher Auflésung (also meistens entlang der Schichtselektions- und Ausleserichtung)
ausgespielt werden [121]. Bei Verwendung einer radialen Trajektorie miissen diese zur Vermei-
dung von Artefakten zusitzlich angepasst werden [209].

Aufgrund der erzielten, klinisch relevanten T7-Wichtung sowie der Robustheit gegeniiber Fluss
[52] findet die HF-gespoilte SSFP-Sequenz, die auch als FLASH-Sequenz (Fast Low Angle SHot)
bezeichnet wird [79], breite Anwendung wie beispielsweise fiir die kontrastmittelgestiitzte An-
giographie [158].

4.2.4 Balanced SSFP

Der bei den bisher beschriebenen Steady-State-Sequenzen in das Schema aus Abbildung 4.2.1
eingesetzte Austauschblock fiithrt in Form von Spoilergradienten zu einer vollsténdigen De-
phasierung der transversalen Magnetisierung sowie in Form des zuséatzlich angewendeten HF-
Spoilings zu einer Zerstorung dieser. Bei der balanced SSFP-Sequenz besteht dieses variable
Modul hingegen aus sogenannten Rephasiergradienten, die die durch die Bildgebungsgradienten
im Gradientenecho-Block induzierte Dephasierung riickgéngig machen. Zwischen zwei aufeinan-
derfolgenden HF-Pulsen muss das Gradientenmoment nullter Ordnung M entlang aller Achsen
ausbalanciert sein, es muss also folgende Beziehung gelten:

tn+1
Mo; =~ / Gi(t)dt =0 i =T,Y,%. (4.2.2)

ln

Folglich erfahren die Spins keine zusétzliche, kiinstlich generierte Dephasierung.

Eigenschaften

Dieses Sequenzschema erscheint auf den ersten Blick zwar sehr einfach, fithrt jedoch zu einigen
erstaunlichen Eigenschaften [180, 48, 183, 17]. Hierzu gehort die grofie Anfélligkeit gegentiber
Offresonanzen, die beispielsweise durch Effekte wie Bg-Inhomogenitdten oder Suszeptibilitats-
unterschiede verursacht werden. Diese lokalen Magnetfelddnderungen AB, die in Kapitel 5.2.1
niher behandelt werden, fithren zu einer Frequenzverschiebung, also zur Aufpragung einer zu-
sitzlichen Phase beziehungsweise eines Offresonanzwinkels. Bei Betrachtung der zur bSSFP-
Sequenz zugehorigen Signalgleichung zum Zeitpunkt TE = 0 offenbart sich diese Sensitivitdat im
Parameter O, der die genannten Effekte beinhaltet und explizit in der Berechnung der erreichten
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Signalstiirke [65] beriicksichtigt werden muss®:
1—a-e®
=M —— 4.2.
Sstat 1—0b-cos® (423)
(1—-Ey)-sina
M = M-
" 1-F cosa— E2.-(Ey — cosq)
a = EQ
(1-FE7)-(1+cosa)
b = B -
1—FEicosa— E3-(E; —cosa)
_TR
E1 = e N
_IR
E2 = e T2,

Bei der Bildgebung mit balanced SSFP &au-
Bert sich dieses Verhalten in Form von Signal-
ausloschungen, die beispielhaft in Abbildung
4.2.3 mittels Pfeile gekennzeichnet sind. Eine
detaillierte Betrachtung der Ursache, des Er-
scheinungsbilds sowie von Moglichkeiten zur
Vermeidung der auch als Bandings bezeich-
neten Artefakte findet sich in Kapitel 5 der
vorliegenden Arbeit.

Eine weitere bemerkenswerte Eigenschaft die-
ses Sequenzschemas ist die damit erzielbare
Signalstdrke. Da die transversale Magnetisie-
rung M, weder dephasiert noch zerstort wird,
tragt sie in vollem Ausmafl zum Gesamtsignal

bei. Bei Verwendung des optimalen Flipwin-

Abbildung 4.2.3: Offresonanzen dufern sich bei der Kels
bSSFP-Bildgebung in Form von sogenannten Bandingar-
tefakten (Pfeile).

E, - FE
Qopt = arCCos (:l—lEjlzb) (424)

ergibt sich aus Gleichung 4.2.3 ein Signalwert von

My [T
Sst = - \/ﬁ : (4.2.5)

Dieser Ausdruck ist in dem Sinne bemerkenswert, dass sich im Fall von T5 = T} ein Wert von 50 %
der Ausgangsmagnetisierung ergibt. Auch fiir in menschlichem Gewebe héufiger vorkommende
T /T1-Kombinationen ergeben sich noch Werte von 10 % - 30 % [17] , was bSSFP zu der Sequenz
mit der hochsten SNR-Effizienz macht [180].

3In diesem Fall darf auch beim Vorliegen von statischen Feldinhomogenitéten die Zeitkonstante 75 nicht wie
zuvor beschrieben durch T5 ersetzt werden, da bei der entsprechenden Herleitung der Signalstirke alle Offreso-
nanzeffekte bereits durch den Parameter © berticksichtigt werden.
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Zusétzlich zu den in Gleichung 4.2.2 beschriebenen ausbalancierten Gradientenmomenten nullter
Ordnung sind am Ende jedes TRs in Schichtselektions- und Ausleserichtung auch die Momente
erster Ordnung M, genullt, es gilt also

tn+l
Ml,i =7 / Gi(t)tdt =0 1= T, z. (4.2.6)
ln

Man spricht in diesem Fall auch von Flusskompensation, da Spins, die mit gleichbleibender Ge-
schwindigkeit in diese Richtung flielen, keine zusétzliche Dephasierung erfahren. Im Gegensatz
zu der Gruppe der gradientengespoilten SSFP-Sequenzen zeigt sich die bSSFP-Sequenz folglich
als relativ unempfindlich gegeniiber konstantem Fluss und den damit verbundenen Artefakten
[15]. Bei Verwendung einer radialen Trajektorie trifft dies fiir alle drei Achsen zu, was deren
zusétzliche Flussinsensitivitdt erkldrt. Allerdings konnen weitere, offresonanzabhéngige Effekte
auftreten, die sich auf das Schichtprofil auswirken und zu unerwiinschten Signalbeitrédgen von
auBerhalb der Schicht befindlichen Spins fithren [134, 136, 204].

Wiéhrend im klinischen Alltag in der Regel die Akquisition von Kontrasten mit moglichst reiner
T1- beziehungsweise T5-Wichtung von Interesse ist, zeigen Bilder, die mit der hier vorgestellten
Sequenz aufgenommen wurden, einen an Formel 4.2.5 ersichtlichen Mischkontrast [97]. Dennoch
konnte sich die balanced SSFP-Sequenz aufgrund der bereits genannten Vorteile sowie ihrer
Schnelligkeit mittlerweile bei einigen klinischen Anwendungen etablieren. Beispiele hierfiir sind
die Herzbildgebung [157], die Abdomenbildgebung [5, 92] sowie die Bildgebung des Bewegungs-
apparats [73].

Magnetisierungspriaparation

Der als Steady-State bezeichnete und in der Regel fiir die Bildgebung genutzte Gleichgewichts-
zustand wird erst nach einem initialen Einschwingvorgang erreicht. Da die hierbei auftretenden
Signaloszillationen zu Artefakten fiithren, wird in der Regel eine geeignete Magnetisierungspréa-
paration zur Vermeidung dieser angewendet. Ziel des entsprechenden Moduls, das zu Beginn der
Sequenz vor der Datenakquisition ausgespielt wird, ist die Magnetisierungsausrichtung entlang
der zu erwartenden Steady-State Magnetisierung. Wahrend bei der Gruppe der gespoilten SSFP-
Sequenzen aufgrund der mathematischen Komplexitét der transienten Phase [70, 67] nur wenige
Praparationsschemata bekannt sind [26], kann die initiale Phase bei der balanced SSFP-Sequenz
verhéltnismafig einfach beschrieben werden [176]. Folglich existieren fiir diesen Fall zahlreiche
Moglichkeiten zur Magnetisierungspraparation.

Das einfachste Schema ist die Verwendung sogenannter ,,Dummypulse®. Hierbei wird eine Viel-
zahl von HF-Pulsen mit gleichen Parametern (Timing, Flipwinkel) wie wihrend der Datenak-
quisition ausgespielt. Dieses Vorgehen, das ebenso fiir die Gruppe der gespoilten Sequenzen
angewendet werden kann, ist bei der Wahl einer entsprechend hohen Anzahl von Dummypul-
sen (in der Regel 100-500) zwar effektiv, jedoch entsprechend zeitintensiv. Eine sehr schnelle,
weit verbreitete Methode ist die a/2-TR/2-Préaparation [43]. Das Schema, das lediglich aus ei-
nem HF-Puls mit Flipwinkel «/2 sowie einer darauffolgenden Wartezeit TR/2 besteht, glittet
die Signalschwankungen sehr gut bei onresonanten Spins, hat jedoch kaum Wirkung auf den
Signalverlauf offresonanter Spins. Die ebenfalls verbreitete Flipwinkelrampe [46] funktioniert
in diesem Kontext besser, wird bei starken Offresonanzen jedoch noch deutlich von anderen
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Methoden tibertroffen [86, 63].

In Abbildung 4.2.4 ist das Verhalten der Magnetisierung bei Anwendung der drei géngigsten
Praparationsschemata veranschaulicht. Hierzu wurde der Signalverlauf einer bSSFP-Sequenz
mit vorherigem Préparationsmodul mittels der Bloch-Gleichungen simuliert. Um nicht nur den
onresonanten Fall zu betrachten, wurde die Simulation fiir Spins mit Offresonanzwinkeln © im
Bereich von —360° bis 360° durchgefiihrt und dargestellt. Die Modulation der gezeigten Muster
entlang der vertikalen Achse ist hierbei durch die Sensitivitit gegeniiber Offresonanzen und den
damit verbundenen Bandingartefakten bedingt und wird in Kapitel 5 ndher erldutert.

4.3 Zusammenfassung

Um nochmals die wichtigsten Eigenschaften der in diesem Kapitel behandelten Steady-State-
Sequenzen darzustellen, findet sich in Abbildung 4.3.1 eine abschlieBende Ubersicht. Neben
verschiedenen genutzten Akronymen, dem Kontrastverhalten, dem erzielten SNR sowie typischen
Artefakten ist das jeweils zugehorige Sequenzdiagramm sowie eine In-vivo-Aufnahme dargestellt.
Da die beschriebene DESS-Sequenz lediglich eine Kombination aus der SSFP-FID-Sequenz und
der SSFP-ECHO-Sequenz darstellt, ist diese hier nicht gesondert aufgefiihrt. Beschreibungen
einiger fiir die jeweiligen Sequenzen typischer Merkmale finden sich in der Bildunterschrift.
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Abbildung 4.2.4: Verschiedene Methoden zur Magnetisierungspraparation. Gezeigt ist die Abfolge der
jeweiligen HF-Pulse sowie das simulierte Signalverhalten bei Verwendung der drei Praparationssche-
mata. Um zusdtzlich den Signalverlauf bei Offresonanzen zu veranschaulichen, wurde die Signalstarke
neben dem onresonanten Fall (schwarze Kurve) fir einen Offresonanzwinkel (—70°, grave Kurve) dar-
gestellt.

Da die Verwendung von Dummypulsen (gezeigt fiir 60 Dummypulse, links) einem einfachen Ab-
schneiden der Signalkurve (schraffierte Fliche) entspricht, werden bei Verwendung einer ausreichen-
den Anzahl initiale Signalschwankungen auch fiir starke Offresonanzen gut unterdrickt. Wahrend die
a/2-TR/2-Prdparation (mitte) die Oszillationen im onresonanten Fall gut gldttet, zeigt sich kein posi-
tiver Effekt auf den Signalverlauf im offresonanten Fall. Dieses Verhalten wird durch die Verwendung
einer Flipwinkelrampe (gezeigt fiir vier Rampenschritte, rechts) verbessert, wobei auch dieses Schema
bei stirkeren Offresonanzen versagt.
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Abbildung 4.3.1: Uberblick iiber die verschiedenen Steady-State-Sequenzen. Da alle zu dieser Gruppe
gehorenden Sequenzen auf dem Gradientenecho basieren, treten Artefakte aufgrund von Suszeptibili-
tatsunterschieden (Luft-Gewebe-Grenzfliche, gestrichelte Pfeile) auf. Bei der bSSFP-Sequenz ist die
zugehorige Signalausloschung aufgrund eines Bandingartefakts noch weiter ausgepragt. Die Flusssen-
sitivitdt der gradientengespoilten Sequenzen zeigt sich an Artefakten im CSF (durchgezogene Pfeile),
die weder bei der HF-gespoilten noch bei der balanced SSFP-Sequenz auftreten.




Bandingfreie bSSFP-Bildgebung
mit DYPR-SSFP

Das vorliegende Kapitel umfasst eine im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Methode zur effizi-
enten Entfernung von Bandingartefakten bei der Bildgebung mittels bSSFP. Zundchst werden
die zum Verstindnis der Entstehung von Bandingartefakten notwendigen theoretischen Hinter-
grinde dargestellt. Anschliefiend werden bereits existierende Mafinahmen kurz erklart sowie auf
deren Nachteile eingegangen. Die vorgestellte DYPR-SSFP-Technik (DYnamically Phase-cycled
Radial bSSFP) wird dann im Folgenden mittels Simulationen validiert, bevor deren Anwendung
an mehreren Korperregionen (Knie, Gehirn und Abdomen) sowohl bei klinischer Feldstirke (3 T)
als auch am Ultrahochfeld (9,4 T) demonstriert wird.

Teile dieses Kapitels wurden verdffentlicht in: Benkert, T., Ehses, P., Blaimer, M., Jakob, P. M.
and Breuer, F. A., Dynamically phase-cycled radial balanced SSFP imaging for efficient banding

removal. Magn Reson Med 2015 Jan; 73(1):182-194. Zudem wurde das Verfahren unter dem
Aktenzeichen DE 10 2013 215 526.3 erfolgreich als Patent angemeldet.

5.1 Motivation

Die bSSFP-Sequenz weist die hochste SNR-Effizienz von allen bekannten Bildgebungsmethoden
auf [180], das heifit sie ermoglicht eine schnelle Bildgebung bei gleichzeitig hoher Signalstérke.
Trotz dieser Vorteile gegeniiber anderen Sequenzen wird sie im klinischen Alltag lediglich fiir
einige spezielle Anwendungen wie die dynamische Herzbildgebung [157, 207, 2, 174] genutzt.
Einer der Griinde hierfiir ist die Anfalligkeit gegeniiber Feldinhomogenitéten, die die Bildqua-
litdt aufgrund der hieraus resultierenden Artefakte erheblich reduzieren kénnen und somit den
diagnostischen Nutzen der Sequenz einschranken. Obwohl bereits zahlreiche Methoden zur Ver-
meidung dieser Artefakte existieren, basieren diese allesamt auf dem gleichen Grundkonzept und
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Abbildung 5.2.1: Wie an der ge-
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Karte ersichtlich ist, weist das
Magnetfeld Inhomogenititen auf.
Diese Variationen zeigen sich in
einem mit der bSSFP-Sequenz
akquirierten Bild in Form wvon
bandartigen  Signalausloschungen

(Pfeile).

o

Magnetfeldabweichung [Hz]

A
o
=)

bSSFP-Bild

sind folglich durch die selben Nachteile wie beispielsweise eine deutlich erhohte Messzeit oder
eine unzureichende Entfernung der Artefakte limitiert.

Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Methode basiert hingegen auf einem neuartigen Ansatz,
womit die genannten Nachteile umgangen werden kénnen und eine robustere klinische bSSFP-
Bildgebung erméglicht wird. Die Grundidee stellt die Verwendung einer radialen bSSFP-Sequenz
mit einem quasizufélligen Abtastschema sowie einem dynamischen Phasenzyklus dar.

5.2 Theorie

5.2.1 Ursprung und Auswirkung von By-Inhomogenitiaten

Die in Abbildung 5.2.1 anhand einer gemessenen By-Karte veranschaulichten Inhomogenita-
ten des Hauptmagnetfeldes, die die Ursache der angesprochenen Artefakte bei der bSSFP-
Bildgebung darstellen, werden im Wesentlichen durch zwei Griinde verursacht:

o Imperfektionen seitens der Scannerhardware

e Suszeptibilitdtsspriinge, verursacht durch verschiedene Gewebesorten im menschlichen
Korper

Wiéhrend Scannerhersteller versuchen, Gerédte mit immer homogeneren Hauptmagnetfeldern zu
produzieren und somit den zuerst aufgefithrten Punkt mdoglichst zu minimieren, ist der zweite
Punkt intrinsisch durch das jeweilige Messobjekt bedingt. Wird Materie in ein externes Ma-
gnetfeld gebracht, wird diese dabei magnetisiert. Die Stdrke und Richtung der im Material
auftretenden Magnetisierung kann durch die Suszeptibilitdtskonstante y ausgedriickt werden
und ist fiir einige ausgewéhlte Stoffe in Tabelle 5.1 aufgefiihrt. Fiir die Abweichung AB vom
Hauptmagnetfeld By gilt hierbei

AB x x - By . (5.2.1)

Da die Larmorfrequenz wg nach Gleichung 2.1.2 direkt proportional zum vorliegenden Magnet-
feld ist, prazedieren die Spins bei einem abweichenden Magnetfeld folglich etwas schneller oder
langsamer als im urspriinglichen onresonanten Fall. Im rotierenden Bezugssystem! fiihrt dies

!Das rotierende Bezugssystem dreht sich mit der Larmorfrequenz wo um die z-Achse. Folglich verschwindet die
Larmorprézession und somit die Prézession von onresonanten Spins. Es verbleiben lediglich zusétzliche Phasen,
die durch Effekte wie Offresonanzen verursacht werden.
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Material X [ppm]

Menschliches Gewebe —(11-7)

Wasser —9 Tabelle 5.1: Suszeptibilitatswerte wvon
Luft 0,3 verschiedenen Materialien. [182, 109]
Titan 182

Kobalt-Chrom 900

Rostfreier Stahl (MR-sicher) 3520-6700

wahrend des Zeitraums [0;¢] zur Akkumulation einer zusétzlichen Phase, die auch als Offreso-
nanzwinkel 6 bezeichnet wird und fir die gilt:

t

0(t) = /”y -AB(7)dr = /Aw(T)dT. (5.2.2)
0

0

Ist die Magnetfeldinhomogenitit AB(t) zeitlich konstant und wird der Zeitraum [0; TR] betrach-
tet, kann diese Formel vereinfacht werden zu

=~-AB-TR = Aw-TR. (5.2.3)

Beim Auftreten einer globalen Abweichung wird die Resonanzfrequenz folglich im gesamten
Messvolumen um den gleichen Wert erhoht oder erniedrigt. Dies kann mittels einer Frequenzan-
passung bei der Messung beriicksichtigt werden und wirkt sich somit in der Regel nicht auf die
erzielte Bildqualitiat aus. An Grenzflichen zwischen Gewebe mit unterschiedlichen Suszeptibi-
litdten treten hingegen lokal unterschiedliche Abweichungen auf. Die Auswirkung dieser Sus-
zeptibilitdtsspriinge ist stark abhédngig vom verwendeten Sequenztyp sowie von den gewéhlten
Messparametern und fithrt héufig zu Bildartefakten.

Im Folgenden soll die Vereinfachung getroffen werden, dass innerhalb eines Voxels nur eine
einzelne Offresonanz auftritt. Das Spektrum der Intravoxeloffresonanzverteilung ist folglich ein
einzelner 6-Peak, was auch als makroskopische Feldinhomogenitét bezeichnet wird. Der komple-
xere Fall von mikroskopischen Feldinhomogenitéten, das heifit von einer Verteilung verschiedener
Offresonanzen innerhalb eines Voxels, wird in Kapitel 6.3.1 behandelt?.

5.2.2 Frequenz- Antwort-Funktion

Um die Sensitivitét einer Bildgebungssequenz gegeniiber By-Inhomogenititen darzustellen, kann
die sogenannte Frequenz-Antwort-Funktion (Frequency Response Function, FRF) betrachtet
werden. Hierbei wird die Signalstdrke in Abhéngigkeit von der Offresonanz aufgetragen. Als
Einheit fiir die Offresonanz kann die Magnetfeldinhomogenitidt AB, die Offresonanzfrequenz
Aw sowie der Offresonanzwinkel 6 gewdhlt werden. Da sich charakteristische Eigenschaften bei
Verwendung des Winkels § am besten aufzeigen lassen, wird im Folgenden diese Auftragung
gewdhlt. Die anderen Einheiten lassen sich mit Hilfe von Gleichung 5.2.3 hieraus jedoch leicht
ableiten.

2Die in Abbildung 4.3.1 aufgefithrte Sensitivitit von gradienten- oder HF-gespoilten Sequenzen gegeniiber
Suszeptibilitat bezieht sich ausschliellich auf die mikroskopischen Feldinhomogenitéten.
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Abbildung 5.2.2: Konventionelle Darstellung der Frequenz-Antwort-Funktion (links) sowie Darstellung
in der komplexen Ebene (rechts). Die abgebildeten Ausschnitte wiederholen sich periodisch alle 360°.
Es wurden zwei verschiedene T»/Ti-Kombinationen (grau: To/Ty = 1000/1000, schwarz: To/Ty =
700/1000) sowie zwei verschiedene Flipwinkel (durchgezogene Linie: o = 45° gepunktete Linie: o =
10°) simuliert. Die Markierungen kennzeichnen die Signalwerte bei verschiedenen Offresonanzwinkeln
(Kreis: 0 = 180°, Quadrat: 0 = 270°, Dreieck: 0 = 860°). Zum Vergleich wurde zusdtzlich die Frequenz-
Antwort-Funktion einer HF-gespoilten Steady-State-Sequenz (gestrichelte Linie) simuliert. Diese ist
zwar konstant, das heiffit die Signalstarke ist unabhdngig von der zugrunde liegenden Offresonanz,
jedoch ist die im Mittel erzielte Signalstirke und somit das SNR im Vergleich zur bSSFP-Sequenz
deutlich erniedrigt.

Gradienten- oder HF-gespoilte Steady-State-Sequenzen sind aufgrund der Mittelung bezie-
hungsweise Zerstorung der Transversalmagnetisierung unempfindlich gegeniiber makroskopi-
schen Feldinhomogenitédten. Dies wird auch an den entsprechenden Signalgleichungen (wie zum
Beispiel Gleichung 4.2.1) deutlich, in denen der Parameter 6 nicht auftritt. Folglich wird unab-
héngig von der vorliegenden Offresonanz die gleiche Signalstérke erreicht, das heifit die zugeho-
rige Frequenz- Antwort-Funktion ist konstant. Bei der bSSFP-Sequenz hingegen zeigt sich eine
deutliche Abhéngigkeit gegeniiber 6. Dieses auch durch die entsprechende Signalgleichung 4.2.3
ersichtliche Verhalten ist in Abbildung 5.2.2 beispielhaft fiir verschiedene T3 /T;-Kombinationen
sowie verschiedene Flipwinkel gezeigt. Auffallend ist hierbei die Tatsache, dass das Signal bei
allen dargestellten Kurven bei Offresonanzwinkeln von 6 = k - 360°,k € Z nahezu auf Null
abfallt. Liegt diese Situation in einem Voxel vor, liefert dieses Voxel nahezu kein Signal und
erscheint im resultierenden Bild schwarz. Wie in Abbildung 5.2.1 ersichtlich, erstrecken sich die
Signalausléschungen in der Regel iiber breitere, bandartige Bereiche, da benachbarte Voxel oft
dhnliche Offresonanzwinkel aufweisen. Diese Artefakte werden folglich auch als Bandingartefakte
bezeichnet.

Eine weitere Darstellungsform der Frequenz- Antwort-Funktion ist die Visualisierung in der kom-
plexen Ebene. Wihrend eine von der Offresonanz unabhingige, konstante Signalstédrke hier
durch einen einzelnen Punkt ausgedriickt wird, ergibt sich fiir die bSSFP-Sequenz wie in Ab-
bildung 5.2.2 dargestellt eine Ellipse. Dies wird ersichtlich bei Betrachtung der zugehorigen
Signalgleichung 4.2.3, die gerade die Polarform einer Ellipse darstellt. Die Form der Ellipse und
somit zugehorige Parameter wie beispielsweise Exzentritét oder Lange der Halbachsen sind hier-
bei durch die Bildgebungsparameter TR und « sowie durch die gewebespezifischen Parameter
Ty, T» und Spindichte bestimmt [215]. Die Abbildung, die die beiden Darstellungsformen der
Frequenz-Antwort-Funktion ineinander tiberfithrt, ist bei Einschrankung von 6 auf das Intervall
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0 € [0°360° bijektiv, das heifit Punkte auf der Ellipse konnen eindeutig den entsprechenden
Punkten in der gewohnten Darstellungsform zugeordnet werden (und umgekehrt).

Der akummulierte Phasenwinkel 6 ist nach Gleichung 5.2.3 abhéngig vom vorliegenden Offre-
sonanzwinkel Aw sowie von der verwendeten Repetitionszeit TR. Wahrend Aw durch externe
Faktoren wie Inhomogenititen des Hauptmagnetfeldes oder die Suszeptibilitdt x bestimmt wird
und somit nicht direkt beeinflussbar ist, ldsst sich die Repetitionszeit innerhalb gewisser Grenzen
wahlen. Bei Verwendung von kurzen Repetitionszeiten ist die den Spins zusétzlich aufgepragte,
unerwiinschte Phase 6 geringer, weswegen die bei 8 = k - 360° auftretenden Signalausléschungen
grofleren Offresonanzwerten entsprechen. Folglich ist die Wahl eines kurzen TRs (wenige Milli-
sekunden) ein einfaches und effektives Mittel zur Vermeidung von Bandingartefakten [180, 12],
das im klinischen Alltag weitlaufig Verwendung findet.

Liegen Offresonanzen vor, fiir die Aw 2 360°/TR gilt, kann die den Spins aufgepriagte Pha-
= k - 360° fallen und Bandingartefakte sind sichtbar.
Dies tritt vor allem bei der Verwendung von Hauptmagnetfeldstiarken By > 3T auf, wie sie

se wieder in den kritischen Bereich 6

heute auch bereits im klinischen Alltag vermehrt anzutreffen sind. In Kombination mit der Bild-
gebung von Korperregionen mit Luft-Gewebe-Grenzflichen oder metallischen Implantaten, in
deren Nédhe hohe Suszeptibilitdtsspriinge auftreten, stoft diese einfache Methode folglich schnell
an ihre Grenzen. In diesem Fall kann das TR beispielsweise aufgrund von Hardwarelimitationen
nicht kurz genug gewéhlt werden, um die vorkommenden Offresonanzwinkel ¢ auf einen ban-
dingfreien Bereich zu beschrinken. Weitere Nachteile der Verwendung eines kurzen TRs sind
die Limitation der maximal erzielbaren Auflésung aufgrund der damit einhergehenden grofien
Gradientenmomente, die Beschrankung des maximal verwendbaren Flipwinkels aufgrund von
Uberschreitungen der spezifischen Absorptionsrate (SAR)? sowie eine erhebliche Beeintrichti-
gung des Patientenkomforts aufgrund von Stimulationen des peripheren Nervensystems sowie
der hohen Lautstérke.

5.2.3 Konventionelles phasenzykliertes bSSFP

Eine weitverbreitete Methode, um trotz dieser Einschrankungen bSSFP-Messungen mit redu-
zierten Bandingartefakten durchfithren zu kénnen, nennt sich phasenzykliertes bSSFP. Hierbei
werden zunidchst mehrere separate bSSFP-Bilder mit verschiedenen sogenannten Phasenzyklen
akquiriert. Betrachtet man die HF-Phase als Polynom erster Ordnung, gilt

B(n) = do+ AD - n. (5.2.4)

Fiir die Anderung der HF-Phase von zwei aufeinanderfolgenden Pulsen, das heifit fiir das Pha-
seninkrement @', ergibt sich durch Ableiten folglich ein konstanter Wert von

O'(n) = AD. (5.2.5)

Abbildung 5.2.3 zeigt beispielhaft den Verlauf der HF-Phase ® sowie des Phaseninkrements &’
bei einem bSSFP-Experiment mit den Parametern ®g = 0° sowie A® = 180°.

3Die in Watt/Kilogramm angegebene spezifische Absorptionsrate bezeichnet die im Gewebe deponierte HF-
Leistung und unterliegt gesetzlich festgelegten Grenzwerten.
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Abbildung 5.2.3: Verlauf der HF-Phase (schwarz) sowie des Phaseninkrements (grau) bei einer ge-
wohnlichen bSSFP-Messung (o = 0°, A = 180°), gezeigt fir 1000 HF-Pulse.
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Abbildung 5.2.4: Auswirkung eines konstanten Phaseninkrements A® auf die Frequenz-Antwort-
Funktion. Wdahrend in der linken Abbildung (A® = 180°) der orange eingezeichnete Signalwert bei
einem Offresonanzwinkel von 01 =0° sowie der rot eingezeichnete Signalwert bei 62 = 90° erreicht
wird, verschieben sich diese Werte durch Verwendung eines Phasenzyklus von A® = 90° in der rech-
ten Abbildung zu 01 = 90° beziehungsweise 02 = 180° . Die Summe © = A + 0 bleibt hierbei stets

konstant.

Der Parameter A®, der die Einstrahlrichtung des HF-Pulses bestimmt, wird hierbei als Phasen-
zyklus bezeichnet. Ein Phasenzyklus von A® = 180° entspricht beispielsweise dem alternierenden
Einstrahlen von HF-Pulsen um die z- sowie die —z-Achse. Fiir einen Flipwinkel o kann dieses
Schema auch wie folgt geschrieben werden: ay,, o, oy, ... . Bei A® = 90° ergibt sich entspre-
chend die Abfolge o, oy, a_z, oy, 0, ... . Geméfl dem Fourier-Verschiebungstheorem spiegelt
sich die Verwendung dieser linearen Phase wie in Abbildung 5.2.4 veranschaulicht in einer Ver-
schiebung der Frequenz-Antwort-Funktion und somit der Bandingartefakte im Bild wider. Bei
der fiir die bSSFP-Bildgebung standardméfig verwendeten Implementierung (A® = 180°) lie-
gen onresonante Spins (6 = 0°) gerade im Plateaubereich und liefern somit wie gewiinscht hohes
Signal. Die Verwendung eines anderen Phasenzyklus (beispielsweise A® = 90°) verschiebt die
Frequenz-Antwort-Funktion um diesen Wert entlang der x-Achse. Folglich weisen die Voxel -
abhingig von ihrer Offresonanz - nun andere Signalwerte auf. Fine alternative Sichtweise ist,
dass die Frequenz-Antwort-Funktion bei Variation des verwendeten Phasenzyklus gleich bleibt,
jedoch die Offresonanzwerte entsprechend verschoben werden, was auf die resultierenden Bil-
der den gleichen Effekt hat. Diese Aquivalenz zwischen Offresonanzwinkel und Phasenzyklus ist
ebenfalls an der bSSFP-Signalformel 4.2.3 ersichtlich, in der der verwendete Phasenzyklus A®
sowie die vorliegende Offresonanz 6 im Parameter © = A® + 6 zusammengefasst sind.

Folglich treten die Bandingartefakte in jedem Bild, das mit einem anderen Phasenzyklus A®
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akquiriert wurde, in unterschiedlichen Voxeln auf. Mittels geeigneter Kombination dieser Ak-
quisitionen kann somit ein Bild erzeugt werden, das nur geringe bis keine Bandingartefakte
aufweist. Die Kombinationsmdglichkeiten sind hierbei zahlreich und erstrecken sich von einfa-
chen Methoden wie (komplexwertiges) Summieren [221], der Maximums-Intensitéts-Projektion
oder der Quadratsumme [7] bis hin zu komplizierteren Methoden [128, 58, 42, 41, 105, 118, 95].
Die standardméfig gewahlte Anzahl akquirierter phasenzyklierter Bilder liegt hierbei bei zwei
bis vier, die gleichverteilt (also beispielsweise A® = 0°/90°/180°/270°) gewéhlt werden [18].
Veranschaulicht man dieses Vorgehen an der in Abbildung 5.2.2 gezeigten Darstellung in der
komplexen Ebene, so wird die zugehorige Ellipse mit einzeln akquirierten Bildern abgetastet.

Um Artefakte aufgrund initialer Signalschwankungen zu vermeiden, muss fiir jedes dieser Bilder
wie in Abschnitt 4.2.4 beschrieben und in Abbildung 4.2.4 veranschaulicht eine geeignete Magne-
tisierungspraparation durchgefiihrt werden. Nach der Akquisition eines Bildes wird gewthnlich
eine mehrere Sekunden dauernde Wartezeit eingefiigt. Wahrend dieser relaxieren die Spins wie-
der in das thermische Gleichgewicht, von dem sie anschlieffend erneut ausgelenkt werden kénnen.
Der vollstdndige Ablauf eines phasenzyklierten bSSFP-Experiments ist in Abbildung 5.2.5 dar-
gestellt.

Auch wenn diese Methode weit verbreitet ist und immer wieder neuartige Kombinationsalgorith-
men fiir die akquirierten, phasenzyklierten Bilder vorgestellt werden, weist die konventionelle,
phasenzyklierte bSSFP-Technik einige teils erhebliche Nachteile auf, die bisher deren weitlaufige,
klinische Umsetzung verwehrt haben:

e Die Akquisition mehrerer phasenzyklierter Bilder ist sehr zeitintensiv, was durch die zu-
satzlich notwendigen Magnetisierungspréparationen und Wartezeiten noch verstarkt wird.

¢ Die notwendige Anzahl phasenzyklierter Bilder, um ein Resultat ohne Bandingartefakte zu
erhalten, ist stark von der Untersuchungsregion, der Feldstirke sowie der Giite des Shims*
abhéngig. Aufgrund von Restriktionen beziiglich der Messzeit kann gewohnlich jedoch nur
eine begrenzte Anzahl von Bildern aufgenommen werden. Wird diese in der Regel auf
Erfahrungswerten beruhende Zahl folglich unterschritten, sind die Bandingartefakte im
resultierenden Bild zwar reduziert, jedoch nicht vollstdndig entfernt.

e Aus der Vielzahl der existierenden Kombinationsalgorithmen muss eine entsprechende Me-
thode ausgewéahlt und implementiert werden.

e Da die aufgenommenen Bilder sequenziell akquiriert werden, sind diese unter Umstdnden
nicht aufeinander registriert. Findet also beispielsweise Bewegung zwischen den Messungen
statt, kann das kombinierte Bild folglich Artefakte aufweisen.

4Shimmen bezeichnet die Entfernung von Magnetfeldinhomogenititen mittels Hardwarekomponenten. Durch
die Verwendung von im Scanner verbauten Shimspulen werden hierbei zusédtzliche, dem Hauptmagnetfeld Bo
iberlagerte Magnetfelder erzeugt, um so dessen Homogenitét zu erhéhen.
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Abbildung 5.2.5: Vorgehensweise bei konventionellem phasenzykliertem bSSFP. Mehrere (beispielsweise
vier) Bilder werden nach einer geeigneten Magnetisierungspraparation und gegebenenfalls eingescho-
bener Wartezeit mit verschiedenen Phasenzyklen akquiriert. Die Bandingartefakte (Pfeile) werden auf
diese Weise verschoben und treten an verschiedenen Stellen auf. Anwenden eines Kombinationsalgo-
rithmus liefert dann ein Bild mit reduzierten beziehungsweise vollstandig entfernten Bandingartefakten.
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Abbildung 5.2.6: Verlauf der HF-Phase (schwarz) sowie des Phaseninkrements (grau) bei Verwendung
eines dynamischen Phasenzyklus (®o = 0°, A® = 0°, ¥ = 0,36°), gezeigt fir 1000 HF-Pulse.

5.2.4 Verwendung eines dynamischen Phasenzyklus

Betrachtet man die HF-Phase als Polynom zweiter Ordnung, erhdlt man den folgenden Ausdruck:

d(n) =g+ AD-n+V-n?/2 (5.2.6)

Fiir das Phaseninkrement ®’ ergibt sich in diesem Fall®

' (n)=Ad+V.-n. (5.2.7)

Wahrend der konstante Phasenoffset ®y keinen sichtbaren Effekt auf das resultierende Bild
hat, beschreibt das konstante Phaseninkrement A® den im vorherigen Abschnitt behandelten
Phasenzyklus, dessen Variation eine Verschiebung der Frequenz-Antwort-Funktion und somit
der Bandingartefakte im Bild bewirkt. Das lineare oder auch dynamische Phaseninkrement W
wird gewOhnlich in Kombination mit Spoilergradienten fiir das in Abschnitt 4.2.3 beschriebene
HF-Spoiling verwendet. Der Verlauf der HF-Phase ® sowie des Phaseninkrements @’ bei An-
wendung eines dynamischen Phasenzyklus (®o = 0°, A® = 0°, ¥ = 0,36°) ist in Abbildung 5.2.6
veranschaulicht.

Auch wenn einige Anwendungen existieren, die spezielle Werte ¥ # 0° mit einer bSSFP-Sequenz
kombinieren [148, 210, 13], muss fir bSSFP allgemein ¥ = 0° gelten. Der Grund hierfiir ist, dass
der zugehorige Steady-State lediglich konstante, jedoch keine linearen Phasendnderungen ver-
kraftet. Allerdings konnte gezeigt werden, dass die fiir die Bildgebung mittels bSSFP eigentlich
notwendige Bedingung etwas aufgelockert werden kann und kleine, kontinuierliche Verdnderun-
gen des Phaseninkrements @ toleriert werden [62]. Die Auswirkung eines derartigen dynami-
schen Phasenzyklus auf die Frequenz- Antwort-Funktion ist in Abbildung 5.2.7 simuliert. Im Fall
von gewohnlichem phasenzykliertem bSSFP, das heifit ¥ = 0°, weist jeder HF-Puls das gleiche
Phaseninkrement auf und die Frequenz-Antwort-Funktion hat die gewohnte Form. Werden hin-
gegen Werte von ¥ # 0° verwendet, zeigt sich ein abweichendes Verhalten. Das Phaseninkrement
ist abhéngig von der HF-Puls-Nummer und die jeweils zugehorige Frequenz-Antwort-Funktion
verformt sich und wird asymmetrisch [139].

5Die Darstellung der HF-Phase als Polynom zweiter Ordnung fiihrt zu einem linearen Phaseninkrement. Eine
Untersuchung des Einflusses von nichtlinearen Funktionen fiir das Phaseninkrement auf die im nédchsten Abschnitt
vorgestellte DYPR-SSFP-Technik findet sich in Anhang 11.4.3.
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Abbildung 5.2.7: Simulation der Auswirkung eines dynamischen Phasenzyklus. Wihrend fir ¥ = 0°
fiir jeden HF-Puls die gleiche Signalstirke erhalten wird und bei Betrachtung der Signalstirke tber
verschiedene Offresonanzen die typische Frequenz-Antwort-Funktion (schwarze, durchgezogene Linie)
vorliegt, dndert sich dieses Verhalten fiir dynamische Inkremente. Hier werden die entsprechenden
Muster und folglich die Frequenz-Antwort-Funktion asymmetrisch.

Der beschriebene dynamische Phasenzyklus wurde in vorangegangen Arbeiten verwendet, um
bei der Akquisition mehrerer phasenzyklierter Bilder die dazwischenliegenden Magnetisierungs-
préparationen sowie Wartezeiten zu vermeiden [62]. Hierzu wurde das Phaseninkrement dyna-
misch erhoht, um wéhrend der Messung die komplexe Frequenz-Antwort-Ellipse zu durchlaufen.
Werden wiahrenddessen mit einer kartesischen Trajektorie mehrere Bilder akquiriert, ist deren
jeweiliges Aussehen mafigeblich durch die zentralen k-Raum-Linien und somit durch das zu die-
sem Zeitpunkt vorherrschende Phaseninkrement bestimmt. Auch wenn die Akquisitionszeit fir
mehrere phasenzyklierte Bilder mittels dieser Technik reduziert werden kann, wird wieder eine
Vielzahl von separaten Bildern benétigt, um ein bandingfreies Resultat zu erhalten. Die zuvor
aufgefiihrten Nachteile treffen folglich auch auf diese Methode zu und limitieren deren klinische
Nutzung.

In Tabelle 5.2 ist der Einfluss sowie einige zugehérige Anwendungen der verschiedenen Koeffizi-
enten der entwickelten HF-Phase nochmals zusammenfassend dargestellt.
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(¥ € {50°,117°,...}),
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bSSFP-Methoden

[148, 210, 13]

Tabelle 5.2: Ubersicht iiber die Bedeutung der Koeffizienten der bis zur zweiten Ordnung entwickelten
HF-Phase.

5.2.5 Dynamisch phasenzykliertes radiales bSSFP (DYPR-SSFP)

Die im Rahmen dieser Arbeit neu entwickelte Methode basiert auf der Kombination aus ei-
nem dynamischen Phasenzyklus mit einem radialen Abtastschema und ist schematisch in Abbil-
dung 5.2.8 dargestellt. Folglich wird jede radiale Projektion mit einem anderen Phaseninkrement
akquiriert und befindet sich an einem anderen Punkt auf der die komplexe Frequenz-Antwort-
Funktion beschreibenden Ellipse. Bei den zuvor beschriebenen Techniken geschieht das Abtasten
der Ellipse mittels separater k-Rdume beziehungsweise Bilder, die anschliefend kombiniert wer-
den. Wird jedoch eine radiale Trajektorie sowie ein dynamischer Phasenzyklus verwendet, kann
die Eigenschaft ausgenutzt werden, dass sich die radialen Projektionen im k-Raum-Zentrum
iiberlappen. Folglich werden hier die dynamisch phasenzyklierten Projektionen intrinsisch ge-
mittelt, das heifit die Kombination verschiedener Phasenzyklen geschieht hier nicht bildweise
nach der Messung, sondern projektionsweise im k-Raum direkt bei der Datenakquisition. Im
Gegensatz zu allen konventionellen phasenzyklierten bSSFP-Methoden muss also nur ein ein-
zelner k-Raum aufgenommen werden. Das dynamische Phaseninkrement ¥ wird dabei an die
gewahlte Projektionsanzahl IV;,;o; angepasst, dass die Bedingung

TZ) : Nproj = 360° (528)

erfiillt ist. Wahrend die komplexe Ellipse bei der Verwendung gewohnlicher phasenzyklierter
Methoden mit lediglich zwei bis vier vollstdndigen Bildern abgetastet wird, findet die Abtastung
bei DYPR-SSFP (DYnamically Phase-cycled Radial bSSFP) in Npo; Schritten mit einzelnen
radialen Projektionen statt. Das konstante Phaseninkrement A® bestimmt hierbei den Punkt
auf der Ellipse, an dem die erste Projektion aufgenommen wird. Da die Ellipse jedoch unabhéngig
von dieser Wahl vollsténdig abgetastet wird, kann der entsprechende Wert ohne Beschriankung
der Allgemeinheit auf Null gesetzt werden.
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Abbildung 5.2.8: Akquisitionsschema der neu entwickelten Methode. Jede radiale Projektion wird mit
einem anderen Phaseninkrement akquiriert und befindet sich daher an einem anderen Ort der komple-
zen Frequenz-Antwort-Ellipse (kleine Kreise). Die bei einer konventionellen phasenzyklierten bSSFP-
Messung mit vollstindigen Bildern abgetasteten Punkte der Ellipse sind durch grofie Kreise gekenn-
zeichnet. Der komplette DYPR-SSFP-Datensatz wird in einer Einzelschuss-Messung aufgenommen,
weswegen nur ein Prdparationsblock bendtigt wird.

Validierung der Methode

Um diesen neuartigen Ansatz zu validieren, wurde eine Messung bei einer Feldstérke von 3T an
einem zylindrischen Phantom mit verschiedenen dynamischen Inkrementen W durchgefiihrt. Re-
laxationszeiten des Messobjekts, das gedoptes Wasser enthielt, waren T /T ~ 700/1000 ms. Als
Parameter der zweidimensionalen Messung wurde ein Flipwinkel von o = 45° sowie eine Repetiti-
onszeit von TR = 6 ms gewdhlt. Zur Vermeidung der Signalschwankungen in der initialen Phase
wurde eine ausreichende Anzahl von Dummypulsen (> 1000) als Magnetisierungspraparation
ausgespielt. Die Anzahl der akquirierten Projektionen richtete sich analog Gleichung 5.2.8 nach
dem jeweiligem Inkrement W. Zur Darstellung des Signallevels der verschiedenen Projektionen
wurde eine DC-Analyse durchgefiihrt. Hierfiir ist das in Abschnitt 3.5.4 beschriebene DC-Signal,
das das Gesamtsignal aus dem angeregten Volumen kodiert und mit jeder radialen Projektion
aufgenommen wird, in Abbildung 5.2.9 dargestellt. Wie zu sehen ist, wurde jede Projektion an
einem anderen Punkt der Frequenz- Antwort-Funktion akquiriert. Um die entsprechenden Kur-
ven mit denen einer konventionellen phasenzyklierten bSSFP-Messung (¥ = 0°, A® = 180°)
vergleichen zu kénnen, wurden diese zusétzlich simuliert und schematisch als durchgezogene
schwarze Linien veranschaulicht. Analog zu der in Abbildung 5.2.7 gezeigten Simulation weisen
die Kurven eine mit gréflerem Inkrement ¥ zunehmende Asymmetrie und Abschwéchung auf.
Wie bereits erwihnt, toleriert der bSSFP-Steady-State folglich kleine, adiabatische Anderun-
gen des Phasenzyklus, wie sie in der vorgestellten Technik verwendet werden. Dennoch treten
selbst fiir geringe dynamische Inkremente bereits deutliche Abweichungen von der gewohnlichen
Frequenz-Antwort-Funktion auf, die soweit fiihren, dass der Steady-State bei Verwendung eines
zu grofen Inkrements zusammenbricht [62].
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Abbildung 5.2.9: (a)-(b) Ergebnisse der DC-Analyse einer DYPR-SSFP-Messung mit drei verschiede-
nen dynamischen Inkrementen V. Der in (a) dargestellte Absolutwert der DC-Signale von mehreren
akquirierten Projektionen zeigt die fiir grofsere U-Werte zunehmende Asymmetrie und Signalabschwd-
chung. Dies wird durch die in (b) abgebildeten zugehorigen Ellipsen in der komplexen Ebene bestdtigt.
Verglichen mit den simulierten Kurven fiir eine konventionelle bSSFP-Sequenz (durchgezogene Linien)
zeigen sich bereits fiir geringe dynamische Inkremente deutliche Abweichungen.

(c) Aufsummierte, simulierte Signalwerte von dynamisch phasenzyklierten Projektionen, aufgetragen
gegen das dynamische Inkrement . Die verwendete Projektionsanzahl wurde zur vollstandigen Ab-
tastung von 360° jeweils gemdf Formel 5.2.8 an den entsprechenden V-Wert angepasst. Sowohl die
Signalabschwdchung fir grofiere W-Werte als auch der Bereich des HF-Spoilings fir grofie dynamische
Inkremente ist deutlich sichtbar. Im vergréfSerten Bereich sind die typischerweise fiir die DYPR-SSFP-
Bildgebung verwendeten dynamischen Inkremente abgebildet. Simulationsparameter waren wie folgt:
Flipwinkel = 45°, TR = 6 ms, To/T1 = 700/1000 ms.

Diese graduelle Abschwéichung wurde bestétigt, indem das Steady-State-Signal fiir verschiedene

dynamische Inkremente W simuliert wurde. Fiir jedes Inkrement wurde dabei das Signal von

Nproj = 360°/ ¥ Projektionen berechnet, aufsummiert und mit der entsprechenden Projektions-

anzahl gewichtet. Da alle Offresonanzwinkel § &hnliche Ergebnisse liefern, wurde zur Darstellung

ein beliebiger Wert fiir 6 ausgewéhlt. Das Ergebnis ist in Abbildung 5.2.9(c) veranschaulicht und

bestatigt den Signalverlust fiir gréflere ¥-Werte. Da abhéngig von der verwendeten Projektions-

anzahl nach Gleichung 5.2.8 jedoch nur sehr kleine dynamische Inkremente gewahlt werden

miissen, ist diese Abschwichung verhaltnisméfig klein und folglich tolerierbar.
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Aufgrund der Tatsache, dass bei DYPR-SSFP jede Projektion mit einem anderen Phaseninkre-
ment aufgenommen wird, weisen alle Projektionen ein leicht verschiedenes Signallevel sowie eine
etwas verschiedene Phase auf. Dies fiihrt in Kombination mit der in Abschnitt 3.3.3 beschriebe-
nen, weit verbreiteten linearen Winkelanordnung zu erheblichen Bildartefakten, die beispielhaft
in Anhang 11.4.2 veranschaulicht sind. Folglich kann dieses Schema nicht in Kombination mit ei-
nem dynamischen Phasenzyklus verwendet werden. Werden die radialen Projektionen jedoch in
einer unregelméafligen Reihenfolge akquiriert, verteilen sich die entsprechenden Artefakte gleich-
méafig iiber das gesamte Bild. Fiir die hier gezeigten Ergebnisse wurde die in Abschnitt 3.3.3
vorgestellte quasizufillige Projektionsanordnung nach dem Goldenen Winkel [211] verwendet.
Andere unregelméflige Schemata fiihren jedoch zu &hnlichen Ergebnissen, wie in dem in den
Anhang ausgelagerten Kapitel 11.4.2 ersichtlich ist.

Somit setzt sich die vorgestellte Technik zusammen aus der Verwendung einer radialen bSSFP-
Sequenz mit quasizufilligem Abtastschema sowie einem dynamischen Phasenzyklus. Diese iiber-
schaubaren, mit verhdltnisméafig geringem Aufwand implementierbaren Bestandteile sind sche-
matisch in Abbildung 5.2.10 dargestellt. Details zur Implementierung sowie zur Steuerung ver-
schiedener Parameter finden sich in Anhang 11.4.1.

5.2.6 Bildrekonstruktion

Um aus einem mit DYPR-SSFP akquirierten Datensatz ein Bild zu rekonstruieren, existieren
verschiedene Moglichkeiten. Der direkteste und einfachste Weg ist die Anwendung der in Kapi-
tel 3.4.1 vorgestellten gew6hnlichen radialen Bildrekonstruktion, wie sie standardméfig bereits
auf vielen klinischen Scannern implementiert ist. Aufgrund des Uberlappens aller Projektionen
im k-Raum-Zentrum wird hier das Signal intrinsisch {iber diese gemittelt. Da die Projektio-
nen verschiedene Phaseninkremente aufweisen, ist das Vorgehen vergleichbar mit der komplexen
Summe bei konventionellem phasenzykliertem bSSFP, wo Bilder zu verschiedenen Phasenzy-
klen pixelweise aufsummiert werden. Auch wenn diese Analogie fir die weiter auflen liegenden
k-Raum-Bereiche verletzt ist, ermoglicht die Anwendung dieser einfachen Methode die unmit-
telbare Rekonstruktion eines bandingfreien Bildes.

Eine weitere Moglichkeit ist die Verwendung des in Kapitel 3.4.2 beschriebenen KWIC-Filters.
Diese Technik erlaubt die Rekonstruktion einer Vielzahl von Bildern zu verschiedenen Pha-
senzyklen. Hierbei bestimmt das Phaseninkrement der fiir das k-Raum-Zentrum verwendeten
Projektionen mafgeblich das Erscheinungsbild des entsprechenden Bildes. Diese extrahierten,
phasenzyklierten Bilder kdnnen anschlieflend analog zum Vorgehen bei konventionellem phasen-
zykliertem bSSFP mit einem Algorithmus zu einem bandingfreien Bild kombiniert werden. Die
beiden Rekonstruktionsschemata sind zusammenfassend in Abbildung 5.2.11 dargestellt.
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Abbildung 5.2.11: Verschiedene Rekonstruktionsschemata fir einen DYPR-SSFP-Datensatz. (a) Die
Verwendung einer gewéhnlichen radialen Bildrekonstruktion liefert unmittelbar ein bandingfreies Bild.
(b) Durch Benutzung der KWIC-Filter-Technik kénnen verschiedene phasenzyklierte Bilder rekonstru-
iert werden, die anschlieffend mittels eines geeigneten Kombinationsalgorithmus zu einem bandingfreien
Bild zusammengesetzt werden konnen.

5.2.7 Magnetisierungspraparation

Wie bei allen Steady-State-Sequenzen weist auch der Signalverlauf bei DYPR-SSFP wéhrend
des Einschwingvorgangs in der transienten Phase Oszillationen auf, die zu Bildartefakten fithren.
Folglich muss, wie in Kapitel 4.2.4 erldutert, eine geeignete Magnetisierungspréaparation gewahlt
werden. Da DYPR-SSFP auch bei starken By-Inhomogenitéiten die bSSFP-Bildgebung mit re-
duzierten Bandingartefakten erlaubt, ist es sinnvoll, ein Préparationsschema zu wéhlen, das
die Magnetisierung zuverléssig fiir einen grofien Bereich an Offresonanzen in den Steady-State
bringt. Wéhrend dies fiir gebrauchliche Schemata wie die «/2-TR/2-Préparation [43] oder die
Flipwinkelrampe [46] nicht gegeben ist, funktioniert die verhaltnisméfig zeitintensive Priapara-
tion mittels einer ausreichend hohen Anzahl von Dummypulsen (100-500) verldsslich. Aufgrund
der zuvor beschriebenen Asymmetrie und Abschwéchung liegt bei der Verwendung von DYPR-
SSFP jedoch ein im Vergleich zur normalen bSSFP-Sequenz leicht unterschiedlicher Steady-State
vor. Zur Beriicksichtigung dieser Tatsache kann der dynamische Phasenzyklus auch bereits auf
die Dummypulse angewendet werden. Um zu iiberpriifen, wie sich dies auswirkt, wurde eine DC-
Analyse auf einen am Phantom mit DYPR-SSFP gemessenen Datensatz durchgefiihrt. Hierfir
wurden jeweils 1000 Projektionen mit einem dynamischen Inkrement von ¥ = 0,36° akquiriert.
Als Magnetisierungspriaparation wurden 200 Dummypulse verwendet, die einmal mit konstan-
tem Phaseninkrement (U = 0°) sowie einmal mit dynamischem Phaseninkrement (¥ = 0,36°)
ausgespielt wurden. Die in Abbildung 5.2.12 gezeigten Ergebnisse demonstrieren, dass sich die
Magnetisierung nach Anwendung der dynamisch phasenzyklierten Dummypulse auf der Ellipse
befindet, wihrend dieses Ziel bei den gewohnlichen Dummypulsen verfehlt wird. Folglich werden
Bereiche auf der Ellipse nicht abgetastet, was eine unvollstdndige Entfernung von Bandingarte-
fakten zur Folge haben kann.
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Abbildung 5.2.12: Einfluss des verwendeten Phaseninkrements auf die Magnetisierungspraparation mait-
tels Dummypulse. (a) Falls die Priparationspulse nicht dynamisch phasenzykliert werden, liegen die
ersten Projektionen nicht auf der Ellipse. (b) Bei Anwendung des bei der Datenakquisition verwende-
ten dynamischen Inkrements auf die Dummypulse wird die Steady-State-Ellipse wie gewiinscht auch
fir die ersten Projektionen abgetastet.

5.3 Experimente

Die breite Anwendbarkeit des neu entwickelten Ansatzes soll mittels der Messung eines Hiiftge-
lenkersatzes sowie mittels In-vivo-Messungen am Knie, am Abdomen sowie am Gehirn demons-
triert werden. Die Experimente wurden an einem klinischen 3-T-Scanner (Magnetom Skyra, Sie-
mens Healthcare, Erlangen, Deutschland) sowie an einem 9,4-T-Scanner (Magnetom, Siemens
Healthcare, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt. Fiir alle im Folgenden gezeigten Ergebnisse
wurden 500 dynamisch phasenzyklierte Dummypulse als Magnetisierungspraparation verwendet.
Die fiir die konventionellen phasenzyklierten bSSFP-Messungen verwendete Wartezeit zwischen
der Aufnahme aufeinanderfolgender Bilder betrug zwei Sekunden. Phantommessungen wurden
als dreidimensionale Messungen durchgefiihrt, wihrend fiir die In-vivo-Messungen jeweils eine
zweidimensionale Akquisition gewahlt wurde.

5.3.1 Messung eines Hiiftgelenkersatzes

Zur Validierung der Methode wurde ein aus Titan gefertigter Hiiftgelenkersatz in gedoptes Was-
ser (1,25 g NiSO4 - 6 H20 und 5g NaCl pro Liter) gegeben und mit einer 16-Kanal-Kopfspule
an einem 3-T-Scanner gemessen. Zur dreidimensionalen k-Raum-Abtastung wurde die in Kapi-
tel 3.5.5 beschriebene Stack-of-Stars-Trajektorie gewahlt, wobei die insgesamt 52 Partitionen in
z-Richtung in linearer Reihenfolge durchlaufen wurden, wéahrend fiir die xy-Richtung die Pro-
jektionsanordnung nach dem Goldenen Winkel gewédhlt wurde. Andere Messparameter waren
wie folgt: FOV = 240 x 240 x 156 mm?3, Flipwinkel = 40°, TR = 6,6 ms, Auslesebandbreite =
370 Hz/Pixel und Rechteckspulse der Dauer 400 ps. Fiir die Akquisition eines dreidimensionalen
DYPR-SSFP-Bildes wurden 2000 radiale Projektionen pro Partition mit einem dynamischen In-
krement von ¥ = 0,18° (geméfl Formel 5.2.8) aufgenommen. Durch die Wahl einer Matrixgrofie
von 512 x 512 konnte eine Auflésung von 0,47 x 0,47 x 3 mm? erzielt werden. Die Messzeit betrug
11:30 min. Als Vergleichsmessung wurden acht konventionell phasenzyklierte bSSFP-Bilder (¥
= 0°) mit den gleichen Parametern, jedoch einer kleineren Matrixgréfie von 384 x 384, einer
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Abbildung 5.3.1: Reprasentative Schicht der Messung des Hiiftgelenkersatzes in gedoptem Wasser. (a)
Das mit gewéhnlichem bSSFP erzielte Ergebnis weist aufgrund der hohen, durch das Implantat ver-
ursachten Magnetfeldinhomogenititen starke Bandingartefakte auf. (b) Quadratsumme von acht pha-
senzyklierten bSSFP-Bildern. (¢) DYPR-SSFP. Trotz der kiirzen Scanzeit (DYPR-SSFP: 11:30 min,
phasenzykliertes bSSFP: 18:59 min) erzielt die vorgestellte Methode eine deutlich verbesserte Reduktion
der Bandingartefakte.

Auflésung von 0,63 x 0,63 x 3mm? sowie 400 Projektionen pro Partition in einer Messzeit von
18:59 min akquiriert.

Die Ergebnisse der Messung des Hiiftimplantats sind in Abbildung 5.3.1 gezeigt. Aufgrund der
im Vergleich zu Wasser sehr grofien Suszeptibilitdt von Titan (XTitan = 182, XWasser = -9, siehe
Tabelle 5.1) treten im konventionellen bSSFP-Bild zahlreiche Bandingartefakte auf. Die Kombi-
nation der acht phasenzyklierten bSSFP-Bilder verbessert das Resultat zwar deutlich, dennoch
konnen die Bandingartefakte trotz der verhéltnisméfiig hohen Anzahl akquirierter Bilder nicht
vollstdndig entfernt werden und es verbleiben deutliche Inhomogenitiaten. Die aus nur einem Da-
tensatz bestehende DYPR-SSFP-Messung erzielt hingegen trotz der niedrigeren Messzeit deut-
liche Verbesserungen beziiglich der Homogenitédt. Die mit beiden Methoden zuriickbleibenden
schwarzen Bereiche in der Umgebung des Implantats sind auf den Effekt der Intravoxeldepha-
sierung zuriickzufiithren, der gemeinsam mit einer Methode zur Verringerung dieser Signalauslo-
schungen in Kapitel 6.3 ndher behandelt wird.

5.3.2 Kniemessungen

Fiir die Kniemessungen wurde eine 8-Kanal-Multifunktionsspule (Noras, Hochberg, Deutsch-
land) an einem 3-T-Scanner benutzt. Eine axiale Schicht wurde mit DYPR-SSFP sowie gew6hn-
lichem bSSFP (¥ = 0°, A® = 180°) unter Verwendung der folgenden Parameter akquiriert: FOV
= 150 x 150 mm?, Schichtdicke = 6 mm, Flipwinkel = 30°, Auslesebandbreite = 210 Hz/Pixel.
Es wurden drei verschiedene Messungen durchgefiihrt:

e 400 Projektionen, Matrixgréfie = 256 x 256, Auflésung = 0,59 x 0,59 mm?2, TR = 8,5 ms.
e 720 Projektionen, Matrixgrofle = 384 x 384, Auflésung = 0,39 x 0,39 mm?, TR = 10 ms.

e 1000 Projektionen, Matrixgrofie = 512 x 512, Aufldsung = 0,29 x 0,29 mm?, TR = 12 ms.
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Abbildung 5.3.2: In-vivo-Kniemessungen mit gewéhnlichem bSSFP sowie DYPR-SSFP mit verschie-
denen Projektionsanzahlen und Matrizgréfien. Waihrend Bandingartefakte (Pfeile) fiir gewdhnliches
bSSEP bei steigenden MatrixgréfSen aufgrund langerer Repetitionszeiten vermehrt auftreten, werden
diese Artefakte durch die Anwendung von DYPR-SSFP vollstindig entfernt. Allerdings wird fir DYPR-
SSFP eine relativ hohe Projektionsanzahl bendtigt, um eine zufriedenstellende Bildqualitat mit redu-
zierten inkohdrenten Artefakten zu erzielen.

In der rechten Spalte sind die berechneten SNR-Karten fir die Messung mit 1000 Projektionen dar-
gestellt. Wdahrend sich kein signifikanter Unterschied beziiglich des globalen SNR-Levels zeigt, treten
auch hier die Bandingartefakte bei gewéhnlichem bSSFP in Form von Abschattungen und Signalauslé-
schungen auf.

Das dynamische Phaseninkrement wurde entsprechend der jeweiligen Messung angepasst (W
= 0° fiir gewohnliches bSSFP sowie ¥ = 360°/Npo; fiir DYPR-SSFP). Zur Untersuchung des
SNR-Verhaltens der beiden Methoden wurde die Bildrekonstruktion 100-mal mit verschiedenem,
synthetisch generiertem Rauschen wiederholt [167]. Durch anschlielende Division der mittleren
Pixelintensitét durch die zugehorige Standardabweichung konnten so SNR-Karten erstellt wer-
den.

Die Resultate der Kniemessungen mit gewthnlichem bSSFP sowie DYPR-SSFP sind in Abbil-
dung 5.3.2 dargestellt. Wéahrend alle mit bSSFP aufgenommenen Bilder frei von inkohérenten
Artefakten sind, ist die Bildqualitdt aufgrund der starken Bandingartefakte, die mit steigender
Auflésung infolge der grofleren Repetitionszeiten zunehmen, erheblich beeintrichtigt. Im Fall
von DYPR-SSFP zeigt sich ein umgekehrtes Verhalten: Wahrend Bandingartefakte in jedem
Fall robust entfernt werden, weist das mit 400 Projektionen akquirierte Bild starke inkohérente,
Streaking-dhnliche Artefakte auf, was jedoch durch die Verwendung einer héheren Anzahl von
Projektionen deutlich verbessert wird. Die dargestellten SNR-Karten zeigen keine signifikanten
Unterschiede zwischen den beiden Techniken.

5.3.3 Abdomenmessungen unter freier Atmung

Zur Akquisition der Abdomenbilder wurde eine 18-Kanal-Kérperspule mit einer 24-Kanal-
Riickenspule kombiniert. Die Bildgebungsparameter bei einer Feldstérke von 3T waren wie folgt:
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Abbildung 5.3.3: Abdomenmessung unter freier Atmung mit einer Auflésung von 0,46 = 0,46 mm? bei
Verwendung von gewdhnlichem bSSFP (a) sowie DYPR-SSFP (b). Die in beiden Bildern auftretenden,
leichten Streakingartefakte sind auf die Atembewegungen zurickzufiihren. Im Fall von gewohnlichem
bSSFP ist die Bildqualitit durch Bandingartefakte (Pfeile) beeintrichtigt, was nicht der Fall fir DYPR-
SSFP ist.

FOV = 350 x 350 mm?, Schichtdicke = 6 mm, Flipwinkel = 60°, TR = 10 ms, Auslesebandbreite
= 210Hz/Pixel. Durch die Wahl einer Matrixgréfie von 768 x 768 konnte eine Auflésung von
0,46 x 0,46 mm? erzielt werden. Unter freier Atmung wurden 1000 Projektionen mit DYPR-SSFP
sowie konventionellem bSSFP aufgenommen. Die Messzeit betrug in beiden Féllen 15s.

Zusétzlich zur gewohnlichen radialen Bildrekonstruktion wurden mit Hilfe des KWIC-Filters
250 verschiedene Bilder aus dem DYPR-SSFP-Datensatz generiert und anschliefend mit dem
Quadratsummen-Algorithmus zu einem bandingfreien Bild kombiniert. Als Vergleich wurden
vier separate, phasenzyklierte bSSFP-Bilder (U = 0°, A® = 0°/90°/180°/270°) aufgenommen
und auf die gleiche Weise kombiniert. Die Akquisitionszeit der DYPR-SSFP-Messung betrug
15s, wahrend fir die Aufnahme der konventionell phasenzyklierten bSSFP-Bilder 66 s benttigt
wurden.

Die mit der gewohnlichen Bildrekonstruktion erhaltenen Resultate fiir die Abdomenmessung
sind in Abbildung 5.3.3 dargestellt. Wahrend das konventionelle bSSFP-Bild starke Bandingar-
tefakte aufweist, treten diese bei der Verwendung von DYPR-SSFP nicht auf. Abgesehen davon
weisen beide Bilder die gleichen Charakteristika auf: Das SNR ist dhnlich und die Atmung re-
sultiert in leichten Streakingartefakten und Blurring, wie es durch die Verwendung des radialen
Abtastschemas zu erwarten ist.

Abbildung 5.3.4 zeigt die Moglichkeit, mehrere phasenzyklierte Bilder aus einem mit DYPR-
SSFP akquirierten Datensatz zu extrahieren. Wahrend in der linken Spalte vier konventionelle
phasenzyklierte bSSFP-Bilder dargestellt sind, wurden fiir die rechte Spalte die entsprechenden
Bilder aus der Vielzahl der mit dem KWIC-Filter rekonstruierten DYPR-SSFP-Messung aus-
gewahlt. Bandingartefakte treten an den gleichen Stellen auf. Die kombinierten, bandingfreien
Resultate sind in der letzten Reihe gezeigt. In beiden Fillen wurde der Kombinationsalgorith-
mus auf alle zur Verfiigung stehenden Bilder angewendet, das heifit auf vier Bilder im Fall der
phasenzyklierten bSSFP-Messung und auf 250 Bilder im Fall der DYPR-SSFP-Messung.
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5.3. Experimente
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Abbildung 5.3.4: Wdhrend die in der linken Spalte gezeigten phasenzyklierten Bilder mittels bSSFP
separat aufgenommen wurden, wurden die Bilder in der rechten Spalte aus einem einzelnen DYPR-
SSFEP-Datensatz mit Hilfe des KWIC-Filters rekonstruiert. Bandingartefakte (Pfeile) treten jeweils an
den gleichen Stellen auf. Die mittels der Quadratsumme kombinierten Bilder in der letzten Reihe sind
in beiden Fdllen frei von Bandingartefakten. Fir die phasenzyklierte bSSFP-Messung wurden insgesamt
4000 Projektionen akquiriert, fir die DYPR-SSFP-Messung hingegen lediglich 1000 Projektionen, was
das bessere SNR der phasenzyklierten bSSFP-Messung erkldrt.
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5.3.4 Gehirnmessungen am Ultrahochfeld

Um das Potential von DYPR-SSFP fiir die bandingfreie Bildgebung am Ultrahochfeld zu de-
monstrieren, wurde eine Gehirnmessung an einem 9,4-T-Scanner mit einer 16-Kanal-Spule fiir
die Ubertragung [189] in Kombination mit einer 31-Kanal-Empfangsspule [190] durchgefiihrt.
Mit DYPR-SSFP sowie gewohnlichem bSSFP wurden jeweils 1200 Projektionen mit den folgen-
den Parametern akquiriert: FOV = 256 x 256 mm?, Schichtdicke = 2 mm, effektiver Flipwinkel ~
20°, TR = 9,14 ms, Auslesebandbreite = 349 Hz/Pixel, Matrixgrofie = 1024 x 1024 und Auflgsung
= 0,25 x 0,25 mm?. Die Messzeit betrug jeweils 15,5s.

Abbildung 5.3.5 zeigt die Ergebnisse der Ultrahochfeldmessung. Wahrend die fiir diese Feld-
starke typischen Bj-Inhomogenitdten in beiden Féllen auftreten, sind die im konventionellen
bSSFP-Bild sichtbaren Bandingartefakte im DYPR-SSFP-Bild nicht erkennbar. Verbleibende
Signalausloschungen sind analog zu den Ergebnissen der Implantatmessung auf den Effekt der
Intravoxeldephasierung zuriickzufithren. Unabhéngig davon kénnen feine Strukturen aufgrund
der exzellenten Auflésung sowie des hohen SNRs mit beiden Methoden deutlich erkannt werden.

5.4 Diskussion

Die durch lokale Feldinhomogenitiaten verursachten Bandingartefakte fithren bei Verwendung
der bSSFP-Sequenz zu einer drastischen Reduktion der erzielten Bildqualitdt und limitieren
folglich deren klinischen Nutzen. Eine weitverbreitete Technik zur Entfernung beziehungsweise
Reduzierung dieser Artefakte ist die Akquisition mehrerer phasenzyklierter Bilder sowie die an-
schliefende Anwendung eines geeigneten Algorithmus zur Kombination dieser. Allerdings wird
fiir das Aufnehmen separater Bilder eine verhiltnisméfig lange Messzeit benétigt, um ein ein-
zelnes, bandingfreies Bild zu erhalten. Zwar ldsst sich die Akquisitionszeit bis zu einem gewissen
Grad durch parallele Bildgebungstechniken [128, 74, 160] oder Compressed Sensing [126] re-
duzieren, jedoch ist diese Zeitersparnis stark abhingig von Faktoren wie Spulensensitivititen,
Bildgebungsregion und SNR und kann somit deutlich variieren. Die in diesem Kapitel beschrie-
bene DYPR-SSFP-Methode unterscheidet sich wesentlich von den bisher bekannten Ansétzen
und bietet daher zahlreiche Vorteile:

e Mit DYPR-SSFP muss nur ein einzelner radialer k-Raum akquiriert werden. Folglich wird
auch nur ein Préparationsblock benétigt und mégliche Wartezeiten zwischen der Aufnahme
verschiedener Bilder entfallen. Des Weiteren kénnen im Gegensatz zu konventionellem
phasenzykliertem bSSFP keine Artefakte aufgrund von Fehlregistrierung verschiedener
Bilder auftreten.

e Da DYPR-SSFP eine radiale Trajektorie verwendet, ist die Technik intrinsisch robust
gegeniiber Bewegung.

e Die Anzahl der separat aufgenommenen Bilder bei konventionellem phasenzykliertem
bSSFP stellt immer einen Kompromiss zwischen der Entfernung von Bandingartefakten so-
wie der benotigten Messzeit dar. Wahrend fiir Bereiche mit geringen Feldinhomogenitéaten
bereits die Kombination zweier phasenzyklierter Bilder ausreichend sein kann, werden fir
andere Regionen oft vier oder noch mehr Bilder benétigt. Um also ein bandingfreies Bild
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Abbildung 5.3.5: Ultrahochfeldmessung (9,4 T) mit (a) gewéhnlichem bSSFP und (b) DYPR-SSFP.
Die in beiden Fdllen erzielte Auflosung betragt 0,25 z 0,25 z 2,00 mm?. Bandingartefakte (durchgezo-
gener Pfeil) werden mit DYPR-SSFP deutlich reduziert. Verbleibende Signalausléschungen aufgrund
von Intravoxeldephasierung sind durch die gestrichelten Pfeile kenntlich gemacht.

in einer akzeptablen Messzeit zu erhalten, muss folglich das Ausmafl der Inhomogenitéten
im Voraus abgeschétzt werden. Bei der Anwendung von DYPR-SSFP wird die komplexe
Frequenz-Antwort-Ellipse hingegen mit einer der verwendeten Projektionsanzahl entspre-
chenden Menge von Schritten abgetastet. Da dieser Wert im Gegensatz zur Anzahl akqui-
rierter phasenzyklierter Bilder sehr grof ist, konnen Bandingartefakte nahezu unabhéngig
von der Starke der auftretenden Feldinhomogenitiaten und ohne vorherige Abschitzung
dieser robust reduziert werden. Diese Aussage gilt fiir Offresonanzen, die innerhalb des
Bereichs liegen, der durch die in Kapitel 6.3 beschriebene Intravoxeldephasierung definiert
wird.

o Ein probates Mittel zur Rekonstruktion eines bandingfreien Bildes aus einem DYPR-SSFP-
Datensatz ist die gewohnliche radiale Bildrekonstruktion. Folglich muss kein spezieller,
unter Umsténden zeitaufwendiger Algorithmus implementiert werden. Da jedoch aus einer
DYPR-SSFP-Messung ebenso eine Vielzahl verschiedener, phasenzyklierter bSSFP-Bilder
extrahiert werden kann, kann die vorgestellte Technik genau wie konventionelles phasenzy-



5. Bandingfreie bSSFP-Bildgebung mit DYPR-SSFP 67

A -
256 512 1024

' o

Projektionsanzahl

Abbildung 5.4.1: Mittels DYPR-SSFP erzielte Bildqualitdt in Abhdngigkeit von der verwendeten Pro-
jektionsanzahl.

kliertes bSSFP von neu entwickelten Kombinationsalgorithmen profitieren. Aulerdem lésst
sich aufgrund der hohen Anzahl rekonstruierbarer Bilder die in Kapitel 11.3.1 beschriebene
Hauptkomponentenanalyse fiir eine weitere Verbesserung der Bildqualitdt anwenden.

Neben gewthnlichen Bildgebungsparametern wie beispielsweise Auflésung, TR, Flipwinkel oder
Praparationspulsen ist die Projektionsanzahl IVy,;.; beziehungsweise das damit nach Formel 5.2.8
verbundene dynamische Inkrement W bei der Verwendung von DYPR-SSFP der einzige frei zu
wéahlende Parameter. Wie anhand der Messungen gezeigt wurde und wie in Abbildung 5.4.1
schematisch dargestellt ist, ist die Bildqualitat fiir Np.o; ~ 700-800 akzeptabel, verbessert sich
durch die Akquisition zusétzlicher Projektionen und ist aufgrund von inkohérenten Artefakten
bei der Verwendung weniger Projektionen deutlich reduziert.

Anhand von Simulationen wurde jedoch postuliert, dass der bSSFP-Steady-State dynamische
Phaseninkremente bis zu Werten von ¥ ~ 3° toleriert [62]. Folglich liegen die zugehorigen Inkre-
mente selbst fiir sehr geringe Projektionsanzahlen (Npro; > 120) innerhalb dieses Bereichs, womit
geschlussfolgert werden kann, dass dies nicht der Grund fiir die beobachteten Artefakte ist. Viel-
mehr variieren die radialen Projektionen aufgrund des dynamischen Phaseninkrements beziiglich
ihres Signallevels sowie ihrer Phase. Wéahrend sich dieser Effekt bei der Verwendung einer kar-
tesischen Trajektorie abhédngig von der Aufnahmereihenfolge der k-Raum-Zeilen in Form einer
Verschiebung oder von Ghostingartefakten in Phasenkodierrichtung widerspiegeln wiirde, tritt
dies bei der Verwendung einer radialen Trajektorie in Kombination mit einem quasizufilligen
Abtastschema in Form von inkohérenten, Streaking-dhnlichen Artefakten in Erscheinung.

DYPR-SSEFP benétigt zur Vermeidung dieser Artefakte eine verhéltnisméfig grofie Projektions-
anzahl. Da diese Tatsache allerdings unabhéngig von der verwendeten Auflésung ist, eignet sich
die Methode sehr gut fir die hochaufgeloste Bildgebung, da hier zur Erfiilllung des Nyquist-
Kriteriums ohnehin viele Projektionen akquiriert werden miissen. Folglich kann bei der Ver-
wendung einer ausreichenden Matrixgrofle die gemédfl dem Nyquist-Kriterium zugehdrige Min-
destanzahl von Projektionen fiir die DYPR-SSFP-Messung gewéhlt werden, ohne dass deutliche
inkohérente Artefakte auftreten. Eine weitere vielversprechende Moglichkeit ist die in Kapitel
7 beschriebene Verwendung einer 3D radialen Trajektorie, da hier bereits intrinsisch eine sehr
hohe Projektionsanzahl fiir die k-Raum-Abtastung benotigt wird.

Neben dem dynamisch variierenden Signallevel der radialen Projektionen stellt das verwendete
quasizufallige Abtastschema eine weitere mogliche Ursache von Artefakten dar. Da die zur Reali-
sierung dieser Winkelanordnung notwendigen Gradienten sehr schnell geschaltet werden miissen,
kénnen Wirbelstrome induziert werden [14]. Zur Vermeidung der entsprechenden Bilddegrada-
tion existieren verschiedene Methoden, die direkt auf die DYPR-SSFP-Sequenz angewendet
werden konnen. Beispiele hierfiir sind die wiederholte, rdumlich nur leicht versetzte Aufnahme
von Projektionen oder das Ausspielen kleiner Spoilergradienten entlang der Schichtrichtung [14].
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Eine Limitierung der vorgestellten Implementierung ist das gewéhlte Schema fiir die Magneti-
sierungspraparation. Da die Verwendung von dynamisch phasenzyklierten Dummypulsen zwar
effektiv, jedoch sehr zeitintensiv ist, kann hier durch die Wahl einer entsprechenden Methode,
die die Spins innerhalb eines weiten Offresonanzbereichs zuverldssig in den Steady-State bringt,
Messzeit gespart werden. Das Design einer derartigen Technik ist allerdings nicht trivial. Be-
reits existierende Verfahren beruhen oft auf vereinfachenden Annahmen wie beispielsweise dem
Vorhandensein von globalen Gewebeparametern 77 und 75, die iber das gesamte Bildgebungs-
volumen konstant sind [86, 63].

Bei genauer Betrachtung der Ergebnisse der In-vivo-Bilder kann festgestellt werden, dass der
mit DYPR-SSFP erhaltene Kontrast leicht von dem mit gewéhnlichem bSSFP erhaltenen Kon-
trast abweicht. Die Abweichungen zeigen sich am deutlichsten bei Fliissigkeiten (sichtbar in den
Abdomen- und Gehirnbildern) und kénnen fiir Gewebe mit einem grofen 75 /7;-Verhéltnis wie
folgt begriindet werden: Im Fall von bSSFP weisen diese Substanzen eine sehr hohe Signalstér-
ke im Plateaubereich der Frequenz- Antwort-Funktion auf und erscheinen daher verhaltnisméfig
hell. Da bei DYPR-SSFP hingegen die gesamte Frequenz- Antwort-Funktion abgetastet wird und
somit das Signal effektiv iiber diese gemittelt wird, werden derartige Substanzen abgeschwécht.

Aus den in Abbildung 5.3.2 dargestellten SNR-Karten sind keine wesentlichen Unterschiede
zwischen der vorgestellten DYPR-SSFP-Technik sowie gewohnlichem bSSFP ersichtlich. Wird
das zu erwartende SNR jedoch theoretisch betrachtet, ergibt sich der folgende Zusammenhang:
Nimmt man (falschlicherweise) an, dass alle Spins innerhalb der Bildgebungsregion onresonant
sind, so befindet sich das Signallevel jeder mit konventionellem bSSFP aufgenommenen Projek-
tion auf dem Plateaubereich der Frequenz-Antwort-Funktion. Folglich steuert jede Projektion
viel Signal zum Ergebnis zu. Bei Anwendung des bei DYPR-SSFP genutzten dynamischen In-
krements wird hingegen die komplette Frequenz-Antwort-Funktion abgetastet, was auch die
Bereiche auflerhalb des Plateaus mit einschliefit. Folglich tragen Projektionen, deren Positi-
on auf der Frequenz-Antwort-Funktion beispielsweise auf eine Polstelle bei & = k - 360° fillt,
nahezu kein Signal bei, was eine Erniedrigung des SNRs bedingt. Allerdings ist die zu Beginn
getroffene Annahme von perfekt onresonant préizedierenden Spins grundsétzlich falsch. Vielmehr
sind diese aufgrund von lokalen Feldinhomogenitéten iiber verschiedene Bereiche der Frequenz-
Antwort-Funktion verteilt. Fallt die Offresonanzfrequenz eines Spins nun beispielsweise auf einen
Abschnitt mit niedrigem Signal, steuert dieser Spin bei der Verwendung von bSSFP nahezu kein
Signal bei. Da im Fall von DYPR-SSFP hingegen Projektionen mit dem entsprechenden Phasen-
inkrement akquiriert werden, liefert der Spin hier Signal. Diese Uberlegung ist dquivalent zum
SNR-Verhalten fiir konventionelles phasenzykliertes bSSFP: Auch bei der Akquisition separater
Bilder mit verschiedenen Phasenzyklen steigt das SNR nicht mit der Quadratwurzel der Anzahl
der aufgenommenen Bilder, wie es beim gewohnten Mitteln (siehe Gleichung 2.2.11) der Fall ist.

Um das SNR bei DYPR-SSFP zu erhéhen, kann auf Kosten eines Anstiegs der Scanzeit eine
groflere Projektionsanzahl akquiriert werden. Dies wirkt sich in zweierlei Hinsicht positiv aus:
Einerseits steigt das SNR mit jeder zusédtzlich aufgenommenen radialen Projektion. Andererseits
kann durch die Akquisition weiterer Projektionen geméfl Formel 5.2.8 ein kleineres dynamisches
Phaseninkrement gewédhlt werden, was wie in Abbildung 5.2.9 gezeigt eine reduzierte Signalab-
schwiachung bedingt.
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5.5 Zusammenfassung

Die in diesem Kapitel beschriebene DYPR-SSFP-Technik stellt einen neuartigen Ansatz zur
Entfernung von Bandingartefakten fiir die bSSFP-Bildgebung dar. Durch die Kombination eines
dynamischen Phaseninkrements mit einem quasizufalligen, radialen Abtastschema konnen so
bandingfreie Bilder in einer deutlich kiirzeren Scanzeit im Vergleich zu konventionellen phasen-
zyklierten Methoden akquiriert werden. Die entsprechenden Bestandteile kénnen leicht imple-
mentiert werden und es wird kein aufwendiges Rekonstruktionsschema benétigt. Des Weiteren
miissen - abgesehen von Standardparametern wie beispielsweise der Matrixgréfie und der Pro-
jektionsanzahl - keine speziellen Parameter gewéhlt werden. Mit DYPR-SSFP konnten vielver-
sprechende Resultate fiir die bandingfreie, hochaufgeloste Bildgebung mittels bSSFP sowohl bei
klinischer Feldstédrke (3 T) als auch am Ultrahochfeld (9,4 T) sowie bei sehr starken Magnetfeld-
inhomogenitaten erzielt werden. Fur alle gezeigten Anwendungen werden die bisher bekannten
phasenzyklierten bSSFP-Methoden sowohl beziiglich der notwendigen Scanzeit als auch beziig-
lich der Robustheit der Bandingentfernung tibertroffen.






Anwendungen mit DYPR-SSFP

Die im vorherigen Kapitel beschriebene DYPR-SSFP-Methode stellt eine neuartige Technik zur
effizienten Vermeidung von Bandingartefakten bei der bSSFP-Bildgebung dar. Aufgrund der ho-
hen Unempfindlichkeit von DYPR-SSFP gegeniiber Offresonanzartefakten wird somit erstmalig
die Verwendung der ausbalancierten SSFP-Sequenz fiir Anwendungen ermdoglicht, die zuvor auf-
grund hoher Messzeiten oder verbleibender Artefakte nur eingeschrinkt zugdngig beziehungsweise
gdnzlich verwehrt waren. Im Folgenden wird die Anwendbarkeit von DYPR-SSFP fiir die hoch-
aufgeldste Fett-Wasser-Separation aufgezeigt. Des Weiteren wird mit der z-Shim-Technik eine
Methode untersucht, um verbleibende Signalausloschungen aufgrund von Offresonanzen noch
weiter zu reduzieren. Dieses Kapitel demonstriert lediglich die grundsdtzliche Machbarkeit der
vorgestellten Methoden. Eine eingehendere Untersuchung sowie eine Fvaluierung im klinischen
Routinebetrieb ist Gegenstand maoglicher weiterfihrender Arbeiten.

6.1 Fett-Wasser-Separation mit Dixon-DYPR-SSFP

Fett nimmt in der Zusammensetzung des menschlichen Korpers iiblicherweise einen prozentualen
Anteil von 5% - 50 % ein [66]. Trotz seiner eher niedrigen Relaxationszeiten kann es abhingig
vom Sequenztyp im Vergleich zum umliegenden Gewebe sehr hell erscheinen. Die Griinde fir
diese hyperintense Darstellung von Fett sind verschieden. Bei der Verwendung der im klinischen
Alltag héufig eingesetzten Turbospinecho-Sequenz liegt die Ursache beispielsweise in einer Auf-
hebung der J-Kopplung sowie einer Erniedrigung der Sensitivitit gegeniiber Diffusionseffekten
[88]. Bei der bSSFP-Sequenz hingegen ist das grofie T»/T3-Verhéltnis, das dhnliche Werte wie
bei Fliissigkeiten annehmen kann, fiir diesen unerwiinschten Effekt verantwortlich [180]. Da auf-
grund des hohen Signallevels von Fett die Darstellbarkeit von sich in der Néhe befindlichen
Pathologien erheblich reduziert werden kann, wurden zahlreiche Strategien zur Unterdriickung
beziehungsweise Abschwachung entwickelt. Die gingigsten sind hierbei die Fettsattigung sowie

71
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die frequenzselektive Anregung von Wasser. Ein gemeinsamer Nachteil dieser Techniken ist je-
doch die Sensitivitat gegeniiber Bp-Inhomogenitaten, die dazu fithren kann, dass Fett vor allem
bei der Anwendung héherer Feldstédrken oder in Bereichen mit groBlen Suszeptibilitatsspriingen
nur unzureichend unterdriickt wird [19]. Eine in diesem Kontext robustere Methode ist die soge-
nannte Dixon-Technik. Die auf der chemischen Verschiebung von Fett basierende Methode wird
im folgenden Abschnitt kurz beschrieben und kann prinzipiell auf jede beliebige Bildgebungsse-
quenz angewendet werden.

Die Kombination der Dixon-Technik mit einer bSSFP-Sequenz wurde bereits mehrfach demons-
triert [96, 108, 165] und hat gegeniiber der Verwendung von anderen Sequenzen den Vorteil, ein
hohes SNR mit kurzen Akquisitionszeiten zu vereinen. Allerdings beeintrichtigt die Sensitivitét
der bSSFP-Sequenz gegeniiber Feldinhomogenitéten auch die mit der Dixon-Technik erhaltenen
Resultate, die infolgedessen ebenfalls Bandingartefakte aufweisen kénnen. Da fiir die Anwendung
einer Dixon-Methode mehrere Bilder zu verschiedenen Echozeiten akquiriert werden miissen, was
wiederum die zugehorige Repetitionszeit verlangern kann, wirken sich Feldinhomogenitidten noch
deutlicher aus. Dies kann soweit fiihren, dass bei hoheren Feldstédrken sowie bei der Bildgebung
von schwer zu shimmenden Regionen, wie beispielsweise dem Abdomen, Fett-Wasser-separierte
Ergebnisse ohne Bandingartefakte nur mittels zusétzlicher, zeitintensiver Techniken erhalten
werden konnen [99].

Da mittels der im vorherigen Kapitel vorgestellten DYPR-SSFP-Sequenz bandingfreie Bilder
auch bei groflen Feldinhomogenitédten akquiriert werden kénnen, soll im Folgenden die Anwend-
barkeit dieser neu entwickelten Methode auf die bandingfreie Fett-Wasser-Separation basierend
auf der Dixon-Technik demonstriert werden.

6.1.1 Dixon-Technik

Aufgrund der magnetischen Suszeptibilitat der sich um einen Atomkern befindlichen Elektronen
kann das externe Magnetfeld zum Teil abgeschirmt werden. Dieser auch chemische Verschiebung
genannte Effekt ist fiir Protonen in Fettmolekiilen grofler als fiir Protonen in Wassermolekiilen
und fithrt somit zu einer Verdnderung der Larmorfrequenz. Die zugehorige Verschiebung o, die
fiir Fett ndherungsweise 3,3 ppm gegeniiber Wasser betrigt und in Abbildung 6.1.1 veranschau-
licht ist, fithrt wiahrend des Zeitraums ATE zur Akkumulation einer zusétzlichen Phase o geméif

a=7-By-o-ATE. (6.1.1)
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Abbildung 6.1.2: Grundprinzip der Dizon-
Technik: Die Akquisition zweier Bilder mit
angepassten Echozeiten liefert ein ,in-phase®
sowie ein ,out-of-phase* Bild.

in-phase out-of-phase

Durch die Abhéngigkeit von By ergeben sich je nach verwendeter Feldstérke verschiedene Werte,
wie zum Beispiel 210 Hz bei 1,5 T und 420 Hz bei 3 T. Im Gegensatz zu der zuséitzlichen Phase
6, die den Spins aufgrund von By-Inhomogenitiaten aufgepriagt wird (siehe Kapitel 5.2.1), ist die
durch die chemische Verschiebung erzeugte Phase abhéngig von der Molekiilsorte. Wéahlt man
als Resonanzfrequenz beispielsweise die Frequenz von Wasser, erfahrt das Wassersignal W keine
Verschiebung, sondern die zusétzliche Phase beeinflusst lediglich das Fettsignal F', womit sich
die folgende Signalstérke ergibt:

S=(W+F. e ef. (6.1.2)

Die in diesem Modell getroffene Vereinfachung, dass Fett nur eine einzelne Offresonanzfrequenz
besitzt, ist im Allgemeinen falsch. Vielmehr weist das Frequenzspektrum von Fettmolekiilen
aufgrund ihrer Groéfle sowie ihres komplexen Aufbaus bis zu zehn Maxima mit verschiedenen
chemischen Verschiebungen sowie unterschiedlichen Amplituden auf (z.B. Carboxygruppe, Al-
kene oder Methylene [82]). Da sich allerdings ein Grofiteil der im Fett enthaltenen Protonen in
den Methylengruppen (o = 3,3 ppm) befindet, ist die oben gemachte Vereinfachung zuléssig, wo-
bei bei Beriicksichtigung mehrerer Peaks in Gleichung 6.1.2 genauere Ergebnisse erzielt werden
kénnen [217].

2-Punkt-Dixon

Die bereits im Jahr 1984 vorgeschlagene Technik zur Fett-Wasser-Separation [49] beruht auf
oben beschriebenem Effekt der chemischen Verschiebung. Durch geeignete Wahl des Parameters
ATE in Gleichung 6.1.1 wird wie in Abbildung 6.1.2 veranschaulicht ein ,in-phase* (o = 0°)
sowie ein ,,out-of-phase” Bild (o = 180°) akquiriert. Bei zusétzlicher Vernachldssigung des durch
Bp-Inhomogenitéiten erzeugten Offresonanzterms ergibt sich

Sin-phase = W+ F
Sout—of—phase = W-F. (6.1.3)

Geeignete Kombination dieser Gleichungen liefert ein Bild, in dem lediglich Wasser enthalten
ist, sowie ein Bild, das lediglich Fett zeigt.
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3-Punkt-Dixon

Die Nichtberiicksichtigung des Phasenfaktors e aus Gleichung 6.1.2, der den Einfluss von Offre-
sonanzeffekten beschreibt, kann zu einer Fehlzuordnung von Wasser- und Fettpixeln fiithren. Bei
Weiterentwicklungen der urspriinglichen 2-Punkt-Dixon-Methode wird ein zusétzliches, drittes
Bild akquiriert [72]. Somit erhélt man drei separate Gleichungen, aus denen sich die gesuchten
Parameter W, F und e'? bestimmen lassen. Auch wenn Techniken existieren, die die Beriicksichti-
gung von €l bei 2-Punkt-Methoden erlauben [37, 196], hat sich gezeigt, dass 3-Punkt-Methoden
robuster funktionieren. Demzufolge wurden fiir die in den néchsten Abschnitten prasentierten
Ergebnisse die in Abbildung 6.1.3 schematisch dargestellte 3-Punkt-Dixon-Technik gewéhlt. Fiir
eine ausfithrlichere Darstellung von Methoden sowie Algorithmen zur Fett-Wasser-Separation
sei an dieser Stelle auf existierende Literatur verwiesen [130, 56].

6.1.2 Experimente

Um die 3-Punkt-Dixon-Technik mit der DYPR-SSFP-Sequenz zu kombinieren, wurden aufeinan-
derfolgende radiale Projektionen zu drei verschiedenen Echozeiten akquiriert. Die entsprechen-
den Bilder wurden dabei nicht sequenziell, sondern verschachtelt aufgenommen, das heifit eine
Projektion wurde zu verschiedenen Echozeiten akquiriert, bevor diese im Goldenen Winkel in-
krementiert wurde. Da aufgrund des verschachtelten Schemas jedes Bild anndhernd wéhrend des
gleichen Zeitraums aufgenommen wird, sind die resultierenden Bilder nahezu perfekt aufeinander
registriert. Das dynamische Inkrement ¥ wurde wie in Abbildung 6.1.4(a) veranschaulicht derart
angepasst, dass die komplexe Frequenz-Antwort-Ellipse einmal vollstdndig abgetastet wird.

Insgesamt wurden 3000 Projektionen (¥ = 0,12°) unter freier Atmung am Abdomen akqui-
riert, wobei auf die drei gewéhlten Echozeiten TE;/TEy/TE3 = 4,5/5,0/5,5ms jeweils 1000
Projektionen (¥ = 0,36°) entfielen. Zum Signalempfang wurde eine 18-Kanal-Kérperspule mit
einer 24-Kanal-Riickenspule kombiniert. Die anderen Messparameter bei einer Feldstirke von
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Abbildung 6.1.4: (a) Verschachteltes Akquisitionsschema fiir die Fett- Wasser-separierte DYPR-SSFP-
Messung. Werden die Projektionen auf diese Weise angeordnet, kénnen drei nahezu perfekt registrierte
Bilder zu verschiedenen Echozeiten und ohne Bandingartefakte generiert werden.

(b) - (c) Ergebnisse der Fett-Wasser-Separation bei einer Auflosung von 0,46 x 0,46 mm?2 Die beiden
Substanzen konnten ohne Artefakte (Bandings, Fehlzuordnungen) voneinander getrennt werden.

3T (Magnetom Skyra, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) waren wie folgt: FOV =
350 x 350mm?, Schichtdicke = 6 mm, Flipwinkel = 60°, TR = 10ms, Auslesebandbreite =
210 Hz/Pixel, Matrixgrofie = 768 x 768. Die erzielte Auflosung betrug 0,46 x 0,46 mm?, die
benotigte Messzeit belief sich auf 32 Sekunden. Fiir die anschlieBende Fett-Wasser-Separation
wurde der IDEAL-Algorithmus (Iterative Decomposition of water and fat with Echo Asymmetry
and Least squares estimation) [166] angewendet.

Die so erzielten Ergebnisse sind in Abbildung 6.1.4 dargestellt und zeigen weder Bandingarte-
fakte aufgrund von Offresonanzen noch Fehlzuordnungen von Fett- und Wasserpixeln aufgrund
von Phasenfehlern.

6.1.3 Diskussion und Zusammenfassung

Die mittels konventionellem bSSFP durchgefiihrte Fett-Wasser-Separation erzielt an leicht zu
shimmenden Regionen wie dem Knie, wo lediglich geringe Offresonanzen auftreten, robuste Er-
gebnisse. Deutlich problematischer hingegen ist die Anwendung von Dixon-Methoden im Abdo-
men, da hier aufgrund zahlreicher Lufteinschliisse sowie auftretender Atem- und Herzbewegung
das Shimmen erschwert wird und folglich gréflere Feldinhomogenitéiten verbleiben. Hier wird
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daher oft auf gespoilte SSFP-Techniken zurtickgegriffen [164], die jedoch eine zum Teil deutlich
reduzierte Signalstirke aufweisen.

DYPR-SSFP vereint hingegen die hohe Signalstédrke der bSSFP-Sequenz mit der Fahigkeit,
Bilder mit stark reduzierten Bandingartefakten zu erzeugen. Die zugrunde liegende radiale Tra-
jektorie erhoht zusétzlich die Robustheit gegeniiber Bewegung und Fluss. An dieser Stelle sollte
jedoch angemerkt werden, dass sich wie bereits in Kapitel 3.5.3 beschrieben, Offresonanzen in
Verbindung mit einem radialen Abtastschema in Form von Blurring duflern. Zur Beriicksich-
tigung dieses Effekts bei der Fett-Wasser-Separation miissen spezielle Algorithmen verwendet
werden, die beispielsweise auf einem k-Raum-basierten Separationsalgorithmus beruhen [24].
Die Artefakte lassen sich alternativ durch die Wahl einer hohen Auslesebandbreite reduzieren,
was ebenfalls zufriedenstellende Bildqualitét erzielt. Die damit verbundene SNR-Reduktion wird
aufgrund des mit DYPR-SSFP vergleichsweise hohen erzielten SNRs relativiert.

Zusammenfassend lédsst sich also sagen, dass die hier vorgestellte Methode zur Fett-Wasser-
Separation einige Vorteile gegeniiber der Verwendung von klinisch etablierten Techniken aufweist
und folglich eine lohnenswerte Alternative darstellt. Ein Nachteil ist die relativ lange Messzeit,
die durch die im folgenden Abschnitt vorgestellte Multiecho-Technik adressiert werden kann.
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6.2 Schnelle Fett-Wasser-Separation mit Multiecho-Dixon-
DYPR-SSFP

6.2.1 Multiecho-Sequenz

Die gewohnliche Implementierung der Dixon-Methode, die auch im vorherigen Kapitel 6.1 ver-
wendet wurde, erfordert die separate Akquisition von zwei beziehungsweise drei einzelnen Bil-
dern zu verschiedenen Echozeiten. Dies wirkt sich entsprechend negativ auf die resultierende
Gesamtmesszeit aus. Eine Alternative hierzu ist die Verwendung von sogenannten Multiecho-
Methoden. Hierbei werden die zu verschiedenen Echozeiten benétigten Daten innerhalb eines
TRs akquiriert, wofiir prinzipiell zwei unterschiedliche Ansétze denkbar sind:

e Unipolare Auslesegradienten: Wie in Abbildung 6.2.1 veranschaulicht, wird die Ma-
gnetisierung nach dem Auslesen jedes Echos mit Hilfe sogenannter Flybackgradienten re-
phasiert. Folglich haben die Auslesegradienten die gleiche Polaritét.

e Bipolare Auslesegradienten: Wird auf die Flybackgradienten verzichtet, konnen die
Auslesegradienten direkt hintereinander geschaltet werden. Dies hat den Vorteil eines nied-
rigeren Echoabstands sowie einer erhéhten Effizienz. Aufgrund der alternierenden Polaritat
der Auslesegradienten ergeben sich jedoch einige Nachteile. Verschiebungen des k-Raum-
Zentrums in Folge von Gradientendelays und Wirbelstromen sowie durch Feldinhomogeni-
taten oder chemische Verschiebung verursachte Deplatzierungen wirken abhéngig von der
Polaritdt in entgegengesetzte Richtungen. Diese Probleme kénnen das Ergebnis der Fett-
Wasser-Separation negativ beeintrichtigen. Zwar existieren Verfahren zur Vermeidung der
entsprechenden Artefakte [125], dennoch soll im Folgenden das robustere, unipolare Sche-
ma verwendet werden.

6.2.2 Experimente

Zur Durchfiihrung der vorgeschlagenen Kombination wurde eine unipolare radiale bSSFP-
Multiecho-Sequenz zur Akquisition von drei Echos innerhalb eines TRs implementiert und unter
freier Atmung am Abdomen angewendet. Aufgrund der hierfiir notwendigen Flybackgradienten
mussten eine im Vergleich zur gewohnlichen Dixon-DYPR-SSFP-Technik (siehe Kapitel 6.1)
erhohte Repetitionszeit von 15ms sowie Echozeiten von TE;/TEy/TE3 = 3,45/7,50/11,55 ms
gewahlt werden. Die anderen Messparameter bei einer Feldstérke von 3T (Magnetom Skyra, Sie-
mens Healthcare, Erlangen, Deutschland) waren wie folgt: FOV = 360 x 360 mm?, Matrixgrofie
= 512 x 512, erzielte Auflésung = 0,70 x 0,70 mm?, Schichtdicke = 5mm, Auslesebandbreite =
540 Hz/Pixel, Flipwinkel = 40°. Nach der Anwendung von 200 Dummypulsen zur Magnetisie-
rungspriaparation wurden 1000 im Goldenen Winkel inkrementierte Projektionen mit jeweils drei
Echos akquiriert. Fiir die DYPR-SSFP-Messung wurde entsprechend ein dynamisches Inkrement
von ¥ = 0,36° gewahlt. AnschlieBend wurde die Messung mit gewthnlichem bSSFP (¥ = 0°,
A® = 180°) wiederholt. Die Akquisitionszeit betrug jeweils 18 Sekunden. Analog zum vorherigen
Kapitel wurde wieder der IDEAL-Algorithmus [166] zur Fett-Wasser-Separation angewendet.

Die Ergebnisse der Fett-Wasser-Separation sowie die Magnitude und die Phase des mittleren
akquirierten Echos sind in Abbildung 6.2.2 gezeigt. Aufgrund der in diesem Fall verh&ltnismaBig
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groflen Repetitionszeit von TR = 15 ms weisen die mit gew6hnlichem bSSFP akquirierten Bilder
deutliche Bandingartefakte auf. Dies wirkt sich ebenfalls negativ auf die Fett-Wasser-separierten
Ergebnisse aus [108], die merkliche Signalausloschungen sowie Fehlzuordnungen von Fett- und
Wasserpixeln (besonders priasent im subkutanen Fett) zeigen. In den mit DYPR-SSFP akqui-
rierten Bildern treten zwar durch das dynamische Inkrement verursachte inkohérente Artefakte
auf, allerdings kann ein robust separiertes Wasser- sowie Fettbild ohne Bandingartefakte oder
Fehlzuordnungen erhalten werden.

6.2.3 Diskussion und Zusammenfassung

Die Verwendung von Multiecho-Sequenzen stellt ein effizientes Mittel zur Datenakquisition fiir
die Fett-Wasser-Separation dar. Verglichen mit der konventionellen, separaten Akquisition der
Bilder zu verschiedenen Echozeiten ergeben sich sowohl Vor- als auch Nachteile:

e Vorteile: Der Hauptvorteil ist die Verkiirzung der Messzeit, da alle benétigten Echos
innerhalb eines TRs akquiriert werden. Des Weiteren muss zur Vermeidung von Fehlregis-
trierungen kein spezielles verschachteltes Aufnahmeschema gewéhlt werden, da die Bilder
bereits intrinsisch aufeinander registriert sind. Dies folgt aus der Tatsache, dass fiir jede
Projektion jede Echozeit direkt hintereinander aufgenommen wird. Aufgrund der Verwen-
dung eines unipolaren Schemas ist - analog zur konventionellen Datenakquisition - keine
zusétzliche Nachbearbeitung der Daten zur Vermeidung etwaiger Artefakte notwendig.

e Nachteile: Der Hauptnachteil liegt in der eingeschrankten Wahl der Echozeiten. Wird
nur ein Echo pro Repetitionszeit akquiriert, konnen auch kleine Echozeitunterschiede pro-
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Abbildung 6.2.2: Unipolare Multiecho-Akquisition mit gewéhnlichem bSSFP sowie mit DYPR-SSFP.
Die Atembewegung fiihrt in beiden Fallen zu leichten Streakingartefakten. Im Fall von DYPR-SSFP tre-
ten durch das hierfir verwendete dynamische Inkrement zusdtzlich geringe inkohdrente Artefakte auf.
Bandingartefakte (durchgezogene Pfeile) beeintrichtigen die mit bSSFP erzielte Bildqualitit, die insbe-
sondere im Wasserbild durch unzureichende Separation (gestrichelte Pfeile) noch weiter verschlechtert
ist. Mit der DYPR-SSFP-Methode konnen diese Probleme behoben werden und es kann eine robuste
Fett- Wasser-Separation in kurzer Messzeit mit hoher Bildqualitdt erzielt werden.



80 6.2. Schnelle Fett-Wasser-Separation mit Multiecho-Dixon-DYPR-SSFP

blemlos realisiert werden. Beim Auslesen von mehreren Echos bendtigen die zugehorigen
Gradienten hingegen eine gewisse Zeit, die von der verwendeten Matrixgrofie und der Aus-
lesebandbreite abhéngig ist. Folglich ist der minimale Unterschied zwischen zwei Echozei-
ten deutlich beschriankt, weswegen optimale Echozeiten beziiglich des in den separierten
Ergebnissen erhaltenen Rauschlevels! unter Umsténden nicht verwirklicht werden kénnen.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass sowohl Multiecho-Dixon-DYPR-SSFP als auch
Dixon-DYPR-SSFP beides Techniken darstellen, die eine robuste Fett-Wasser-Separation mit
reduzierten Bandingartefakten selbst bei grofleren Magnetfeldinhomogenitdten erlauben. Dies
ist mit bereits existierenden Verfahren, die auf der bSSFP-Sequenz beruhen, nicht ohne weiter-
fiihrende, zeitintensive Maflnahmen, wie beispielsweise der Akquisition verschiedener Phasenzy-
klen, moglich. Aufgrund oben beschriebener Restriktionen beziiglich der Wahl der Echozeiten
ist eine Anwendung der Multiecho-Sequenz vor allem dann lohnenswert, falls die zur Verfiigung
stehende Messzeit stark eingeschréankt ist. Ein mogliches Beispiel hierfiir stellt die Bildgebung
von Patienten oder Kindern dar.

'Bei Fett-Wasser-Separationstechniken ist es gingig, das in den separierten Fett- bezichungsweise Wasserbil-
dern erreichte Rauschlevel in Form des NSAs (Number of Signal Averages) auszudriicken. Generell kann das beste
NSA erzielt werden, wenn die Echozeiten derart gewéhlt werden, dass die Phasenunterschiede zwischen Fett und
Wasser gleichméfig entlang des Einheitskreises verteilt sind.
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6.3 Entfernung verbleibender Signalausloschungen mit z-
Shimmed DYPR-SSFP

Wie in Kapitel 5.4 beschrieben, wird die komplexe Frequenz-Antwort-Ellipse bei der Verwendung
von DYPR-SSFP entsprechend der gewahlten Projektionsanzahl sehr genau abgetastet. Folglich
werden mit dieser Technik im Gegensatz zu konventionellen phasenzyklierten bSSFP-Messungen
Bandingartefakte selbst bei starken Magnetfeldinhomogenitéiten zuverlassig reduziert. Dennoch
kénnen dhnlich wie bei gradientengespoilten SSFP-Sequenzen beispielsweise bei der Bildgebung
von Implantaten oder bei der Bildgebung am Ultrahochfeld Signalausléschungen verbleiben.
Dieser Effekt wird auch als Intravoxeldephasierung bezeichnet und soll im Folgenden gemeinsam
mit einer Technik zur Vermeidung der hieraus resultierenden Artefakte vorgestellt werden.

6.3.1 Theorie

Intravoxeldephasierung

Bisher wurde bei der Beschreibung von Bp-Inhomogenitéten (siehe beispielsweise Kapitel 5.2.1)
die Vereinfachung getroffen, dass nur eine Offresonanz pro Voxel vorliegt. Das heifit, die Magne-
tisierung innerhalb eines Voxels kann durch einen einzelnen Isochromaten beschrieben werden.
Bandingartefakte, die bei der Bildgebung mit bSSFP auftreten und die mittels DYPR-SSFP
entfernt werden, konnen innerhalb dieses Modells mittels der absolutwertigen Frequenz- Antwort-
Funktion modelliert werden: Fallt der Offresonanzwinkel wie in Abbildung 6.3.1 veranschaulicht
auf einen der Bereiche mit hohem Signal, erscheint der Voxel hell, wiihrend ein Voxel bei Uber-
einstimmung mit einem Bereich mit sehr niedrigem Signal entsprechend dunkel erscheint.

Signalausloschungen hingegen, die auch bei der Verwendung von DYPR-SSFP verbleiben, sind
so allerdings nicht erklarbar. Folglich muss zur korrekten Beschreibung dieser Artefakte, die
im gleichen Ausmaf} auch bei gespoilten SSFP-Sequenzen auftreten, die vereinfachende Annah-
me einer einzelnen Offresonanzfrequenz pro Voxel aufgehoben werden. Die Auswirkung dieser
sogenannten mikroskopischen Feldinhomogenitidten kann durch die Betrachtung eines entspre-
chenden Bereichs der Frequenz- Antwort-Funktion hergeleitet werden.

Weist die Magnetisierung innerhalb eines Voxels eine Verteilung von Offresonanzen auf, er-
gibt sich das resultierende Signal aus der komplexen Summe der entsprechenden Signalstérken.
Folglich muss zusétzlich zu den Absolutwerten auch die Phase der Frequenz-Antwort-Funktion
beriicksichtigt werden. Hierbei konnen zwei Félle unterschieden werden, die in Abbildung 6.3.1
schematisch dargestellt sind:

e Ist die Ausdehnung der vorliegenden Offresonanzverteilung auf maximal einen Bereich
(k-360° <0 < (k+1)-360° k € Z) der Frequenz-Antwort-Funktion beschrinkt, weisen
die Spins die gleiche Phase auf, das heifit sie werden vollstédndig rephasiert. Folglich ergibt
die komplexe Summe iiber diese einen von Null verschiedenen Wert und der Voxel liefert
Signal. Dieses fiir eine Gradientenecho-Sequenz auflergewohnliche Verhalten wird auch als
spinechoartige Rephasierung beschrieben [179]. Im Gegensatz dazu ist der Phasenverlauf
einer gespoilten SSFP-Sequenz linear, weswegen hier eine deutliche, mit steigender Breite
der Offresonanzverteilung kontinuierlich zunehmende Signalabschwéchung auftritt.
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Abbildung 6.3.1: Darstellung des Effekts der Intravozeldephasierung mittels der Frequenz-Antwort-
Funktion. Im Fall von makroskopischen Feldinhomogenititen liegt pro Voxel ndherungsweise nur eine
Offresonanzfrequenz vor. Die jeweilige Signalstirke wird demnach durch einzelne Punkte auf der abso-
lutwertigen Frequenz-Antwort-Funktion bestimmt und kann bei der Verwendung von bSSFP von Berei-
chen mit niedrigem Signal (entspricht einem Bandingartefakt, orangener Kreis) bis hin zu Bereichen
mit hohem Signal (rotes Quadrat) variieren.

Liegen mikroskopische Feldinhomogenititen vor, missen Offresonanzverteilungen innerhalb eines Vo-
zels betrachtet werden. Je nach Ausbreitung und Lage wird die Magnetisierung wie bei einem Spinecho
rephasiert und liefert folglich Signal (hellgraver Bereich) oder spaltet sich in entgegengesetzte Phasen-
zustande auf und wird folglich abgeschwdcht oder ausgeldscht (gesamter grauer Bereich).

Die Frequenz-Antwort-Funktion einer gespoilten SSFP-Sequenz ist mittels gestrichelter Linien einge-
zeichnet. Aufgrund des linearen Phasenverlaufs tritt in diesem Fall eine mit zunehmender Breite der
vorliegenden Offresonanzverteilung starker werdende Signalabschwdchung auf. Dieses Verhalten ist im
Gegensatz zur Situation bei bSSFP unabhdngig von der Lage der Offresonanzverteilung.

o Erstreckt sich die Offresonanzverteilung allerdings {iber mehrere Bereiche der Frequenz-
Antwort-Funktion, wird die resultierende Signalstidrke durch den bei 8 = k-360° auftreten-
den Phasensprung wesentlich beeinflusst [131]. Dieses biphasische Verhalten fithrt zu einer
Aufteilung des Spinensembles in einem Voxel auf zwei entgegengerichtete Phasenzustéinde,
die sich entsprechend aufheben. Folglich ist die komplexe Signalsumme innerhalb des Voxel
deutlich reduziert [68].

Zusammenfassend kann also gesagt werden, dass das Signal bei der bSSFP-Sequenz und folg-
lich auch bei der DYPR-SSFP-Technik bis zu einem gewissen Ausmafl an Feldinhomogenitéten
rephasiert wird und somit - bis auf etwaige Bandingartefakte - keine Signalausléschungen auf-
treten. Bei Uberschreitung dieser Grenze tritt jedoch der Effekt der Intravoxeldephasierung in
Kraft, der die entsprechenden Bereiche im Bild schwarz erscheinen lésst.
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z-Shimming

Eine Technik zur Vermeidung der so verur-
sachten Signalausléschungen ist das sogenann-
te z-Shimming [64]. Wie in Abbildung 6.3.2
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des Schichtrephasiergradienten derart variiert,

Azw'schicht/2 + Mschichtreph + Mlokal =0 5 (63 1)

wobei M die zu den entsprechenden Gradienten gehérenden Momente bezeichnet. Hierbei treten
allerdings zwei Probleme auf. Zum einen ist die Stdrke der Hintergrundgradienten Gioka und
damit Miga1 in der Regel nicht bekannt. Folglich muss das notwendige Korrekturmoment abge-
schitzt oder mittels Vorabmessung [87] bestimmt werden. Zum anderen variiert Gjox,) innerhalb
der Bildgebungsregion, die Schichtselektion ist hingegen ein global stattfindender Prozess. Das
heifit ist Gleichung 6.3.1 fiir einen Voxel erfiillt, treten in anderen Voxeln dennoch Signalauslo-
schungen auf. Folglich miissen mehrere, separate Bilder mit verschiedenen Korrekturmomenten
akquiriert werden, um so einen breiten Bereich an verschiedenen Hintergrundgradienten kom-
pensieren zu konnen. Die so erzeugten Bilder werden anschliefend in geeigneter Weise zu einem
Resultat ohne Signalausléschungen kombiniert [36].

Da der Ablauf dieser Methode gewisse Ahnlichkeiten mit der Akquisition und Kombination
phasenzyklierter Bilder zur Vermeidung von Bandingartefakten aufweist, sind die entsprechen-
den Vor- als auch Nachteile vergleichbar: Mit beiden Methoden kann auf Kosten einer erhohten
Messzeit Signal zuriickgeholt werden.

Das urspriinglich fiir gespoilte SSFP-Sequenzen entwickelte Verfahren wird im Folgenden auf
die im Rahmen dieser Arbeit vorgestellte DYPR-SSFP-Methode angewendet.
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6.3.2 Experimente

Zur Validierung der Methode wurde ein Knieimplantat in Wasser gegeben und mit einer 16-
Kanal-Kopfspule an einem klinischen 3-T-Scanner (Magnetom Skyra, Siemens Healthcare, Er-
langen, Deutschland) gemessen. Nach einer Praparation mittels 200 Dummypulse wurden drei
Bilder in insgesamt 20,2 s sequenziell akquiriert. Zur Kompensation des Effekts der Intravoxel-
dephasierung wurde das Moment des Schichtrephasiergradienten im ersten Bild um 50 % erhoht,
im darauffolgenden Bild wie gewohnt gewahlt, sowie im dritten Bild um 50 % erniedrigt. Fiir
jedes dieser Bilder wurden 1000 im Goldenen Winkel angeordnete radiale Projektionen akqui-
riert, wobei die folgenden Messparameter gewéahlt wurden: FOV = 140 x 140 mm?, Schichtdicke
= 5mm, Flipwinkel = 40°, TR = 6,3 ms, Auslesebandbreite = 440 Hz/Pixel, Matrixgrofie =
256 x 256 und Auflésung = 0,55 x 0,55 mm?. Das Experiment wurde einmal mit DYPR-SSFP
(U = 0,36°) durchgefiihrt und anschliefend mit einer gewohnlichen bSSFP-Sequenz (¥ = 0°,
A® = 180°) wiederholt. Zur Kombination der so aufgenommenen Bilder wurde eine Maximum-
Intensitats-Projektion durchgefiihrt.

Das Resultat der Phantommessung ist in Abbildung 6.3.3 dargestellt. Die konventionelle DYPR-
SSFP-Messung (Variation des Schichtrephasierers um 0 %) weist keine Bandingartefakte auf, al-
lerdings zeigen sich deutliche Signalausléschungen aufgrund des Effekts der Intravoxeldephasie-
rung. Die in diesem Fall dephasierte Magnetisierung wird in den Bildern mit variiertem Schicht-
rephasierer (50 % und —50 %) zum Teil rephasiert und liefert folglich Signal, wiahrend hier jedoch
andere Bereiche schwarz erscheinen. Die Kombination der Bilder resultiert in einem Ergebnis,
bei dem im Vergleich zur normalen DYPR-SSFP-Messung in einigen Regionen Signal zuriickge-
wonnen werden konnte. In den entsprechenden, mit bSSFP akquirierten Bildern zeigt sich ein
dhnliches Verhalten, wobei die hier auftretenden Bandingartefakte auch beim kombinierten Bild
in Form von Inhomogenitaten sichtbar sind.

Um zu demonstrieren, welche Grenze diese Methode beziiglich der Aufhebung von Intravoxelde-
phasierung aufweist, wurde die Messung erneut durchgefiihrt, wobei in diesem Fall 99 separate
Bilder akquiriert wurden und das Moment des Schichtrephasiergradientens zwischen —1000 %
und 1000 % seines Ausgangswertes variiert wurde. Aufgrund der grofieren Gradientenmomente
musste das TR auf 13,0 ms erhoht wurden, die anderen Messparameter wurden konstant gehal-
ten. Die Messzeit betrug 21:30 min. Zum Vergleich wurde die Messung mit einer gewohnlichen
TSE-Sequenz (TR/TE = 3000/67 ms, Messzeit = 1:56 min) wiederholt, wobei die Ausleseband-
breite identisch zur Akquisition mit z-Shimmed DYPR-SSFP gewéhlt wurde.

Die Ergebnisse sind in Abbildung 6.3.4 dargestellt. Wie zu sehen ist, treten im gewohnlichen
DYPR-SSFP-Bild starke, durch Intravoxeldephasierung bedingte Signalausléschungen auf. Wer-
den sémtliche z-Shimmed DYPR-SSFP-Bilder kombiniert, kann das Signal in einigen Bereichen
wiederhergestellt werden. Der Grad an verbleibenden Signalausloschungen ist hierbei in etwa mit
der abgebildeten Referenz-TSE-Messung vergleichbar. Folglich kann festgestellt werden, dass
DYPR-SSFP im Speziellen sowie alle Gradientenecho-Techniken im Allgemeinen in Verbindung
mit z-Shimming bei zu groflen Offresonanzen nach wie vor verbleibende Signalausléschungen
aufweisen konnen. Dies trifft auch zu, wenn wie im hier aufgefithrten Beispiel der Schichtrepha-
siergradient sehr stark variiert wird und viele separate Bilder akquiriert werden.
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Abbildung 6.3.3: Phantommessung mit DYPR-SSFP sowie gewohnlichem bSSFP unter Anwendung der
z-Shim-Technik. Durch Kombination der drei akquirierten Bilder mit variiertem Schichtrephasiergradi-
enten (50 % / —50 % / 0 %) konnen auch durch Intravozeldephasierung betroffene Bereiche dargestellt
werden. Das Liniendiagramm veranschaulicht die in den verschiedenen Bildern erzielte Signalstirke
im gekennzeichneten Bereich.
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DYPR-SSFP z-Shimmed DYPR-SSFP

Abbildung 6.3.4:  Bestimmung
der Grenze der mit z-Shimmed
DYPR-SSFP  aufhebbaren  Si-
gnalausloschungen. Die bes
der  Kombination  zahlreicher
DYPR-SSFP-Bilder mit stark
variiertem  Schichtrephasiergra-

dienten (—1000 % bis 1000 %)

TSE verbleibenden Ausloschungen
kénnen in etwa mit denen einer
gewdohnlichen TSE-Messung

verglichen werden. Das DYPR-
SSFP-Bild  demonstriert  das
AusmafS der ohne 2z-Shimming
erhaltenen Signalausléschungen.

6.3.3 Diskussion und Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurde durch die Kombination der z-Shim-Technik mit DYPR-SSFP ein Mit-
tel vorgestellt, um verbleibende, durch Intravoxeldephasierung verursachte Signalausléschungen
zu reduzieren. Sieht man von Implantaten oder anderen Metallteilen im oder am Koérper ab,
kommen entsprechend breite Offresonanzverteilungen primér bei der Verwendung sehr hoher
Feldstarken (>3 T) vor. Potentielle Einsatzgebiete der in diesem Kapitel beschriebenen Technik
ist folglich die Implantatbildgebung sowie die Bildgebung am Ultrahochfeld. An dieser Stelle
sollte jedoch angemerkt werden, dass sich entsprechende Signalausléschungen wie im vorherigen
Abschnitt demonstriert nur bis zu einer gewissen Grenze abschwéchen lassen.

Sollen die Ausloschungen weiter reduziert werden, miissen auf der Spinecho-Sequenz beruhende
Methoden wie beispielsweise SEMAC [124] oder MAVRIC [110] eingesetzt werden. Da entspre-
chende Techniken jedoch in der Regel eine deutlich erh6hte Messzeit bedingen, ist die z-Shimmed
DYPR-SSFP-Methode ein potentieller Kandidat fiir schnelle Ubersichtsmessungen, bei denen ein
gewisses Ausmafl an verbleibenden Signalausléschungen tolerierbar ist. Abbildung 6.3.5 zeigt
abschlieBend eine Zusammenfassung verschiedener Techniken beziiglich ihrer Anfélligkeit gegen-

iiber Offresonanzen sowie mogliche Abhilfen.
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Abbildung 6.3.5: Mafinahmen gegen Artefakte durch Offresonanzen, dargestellt fiir verschiedene Se-
quenztypen. Luft-Gewebe-Grenzflichen duflern sich bei der gewdhnlichen bSSFP-Bildgebung in Form
von Bandingartefakten. Bei DYPR-SSFP oder Spinecho-Techniken sind diese Artefakte nicht sicht-
bar. Nimmt die Stdrke von Offresonanzen zu, tritt bei DYPR-SSFP beziehungsweise Gradientenecho-
Techniken der Effekt der Intravozeldephasierung auf. Dieser ldsst sich bis zu einer gewissen Grenze
mittels z-Shimming reduzieren. Fir sehr starke Offresonanzen ist dieses Mittel jedoch nicht mehr aus-
reichend, weswegen Methoden wie SEMAC oder MAVRIC angewendet werden miissen.

6.4 Zusammenfassung und Ausblick

Dieses Kapitel stellt einige Anwendungen vor, die auf der neu entwickelten DYPR-SSFP-Technik
basieren. Hierzu gehéren die Fett-Wasser-Separation unter Verwendung der Dixon-Methode so-
wie die Verkiirzung der entsprechenden Akquisitionszeiten mittels einer Multiecho-Sequenz. Au-
Berdem wurde mit der Kombination von DYPR-SSFP und dem z-Shimming eine Technik pra-
sentiert, mit der verbleibende Signalausléschungen effektiv beseitigt werden kénnen.

Da bei DYPR-SSFP die bSSFP-Steady-State-Ellipse abgetastet wird, 14sst sich prinzipiell sagen,
dass diese Methode mit allen Techniken kombiniert werden kann, bei denen die Bildakquisition
wéahrend des bSSFP-Steady-States stattfindet. Eine zweite Gruppe stellen Techniken wie bei-
spielsweise die Inversion-Recovery-bSSFP-Sequenz [184] oder die ebenfalls im Rahmen dieser
Arbeit vorgestellte RA-TOSSI-Sequenz (siehe Kapitel 8) dar, die hingegen auf der transienten
Phase von bSSFP beruhen. Aufgrund des zugrunde liegenden nicht komplementéren Ansatzes
sind die zu dieser Gruppe gehérenden Methoden nicht mit DYPR-SSFP kombinierbar. Dahin-
gegen sind beispielsweise folgende weitere Anwendungen denkbar:

e Gating: Bei der in Kapitel 3.5.4 beschriebenen Gating-Technik wird das mit jeder radia-
len Projektion intrinsisch aufgenommene DC-Signal verwendet, um so beispielsweise die
Atem- oder Herzbewegung darzustellen und entsprechend zu korrigieren. Bei einer potenti-
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ellen Kombination mit DYPR-SSFP ist zu beriicksichtigen, dass diese durch den Patienten
verursachten Signalvariationen der Gating-Kurve zusétzlich mit dem variierenden Signal-
level der Projektionen iiberlagert werden und so das Ergebnis verfilschen. Ein Ansatz
zur Berticksichtigung dieses Effekts konnte sein, mittels einer Fourier-Transformation in
Zeitrichtung die entsprechenden Komponenten (beispielsweise Herzschlag, Atmung und
variierendes DYPR-SSFP-Signallevel) darzustellen. Da die Abtastfrequenz der komplexen
Frequenz- Antwort-Ellipse direkt vom verwendeten dynamischen Inkrement ¥ abhéngt und
folglich bekannt ist, lasst sich die zugehorige Komponente herausfiltern, was nach anschlie-
Bender Riicktransformation in einer um diesen unerwiinschten Effekt bereinigten Gating-
Kurve resultiert. Bei Einteilung der radialen Projektionen in verschiedene Bewegungszu-
stdnde muss im Folgenden darauf geachtet werden, dass diese die Frequenz- Antwort-Ellipse
gleichférmig abdecken, da ansonsten wiederum unerwiinschte Bandingartefakte auftreten
koénnen. Hierfiir ist es eine zwingende Voraussetzung, dass zum Zeitpunkt der Datenakqui-
sition ausreichend Projektionen aufgenommen werden.

Leise Bildgebung: Die konventionelle bSSFP-Sequenz ist zur Vermeidung von Bandin-
gartefakten auf die Verwendung kurzer Repetitionszeiten angewiesen. Da folglich die Bild-
gebungsgradienten sehr schnell geschaltet werden miissen, ist die Sequenzdurchfithrung mit
einer entsprechend hohen Lautstirkebelastung verbunden [137]. Bei DYPR-SSFP stellen
Bandingartefakte hingegen kein Problem dar, weswegen ldngere Repetitionszeiten gewéhlt
werden konnen. Die so gewonnene Zeit kénnte dafiir verwendet werden, die Gradienten-
amplituden sowie die Steigungen der Gradientenflanken zu minimieren, was sich in einer
reduzierten Lautstidrke auswirkt und so das Potential hétte, die Bildgebung fiir beispiels-
weise psychiatrische Patienten oder Séduglinge angenehmer zu gestalten.

Transitionband-bSSFP: Diverse Techniken basieren auf der Akquisition eines oder meh-
rerer bSSFP-Bilder nahe einer der Nullstellen der Frequenz- Antwort-Funktion. Diese Re-
gion, die auch als Transitionband bezeichnet wird, zeichnet sich durch eine hohe Signal-
variation bei nur geringen Anderungen der zugrunde liegenden Offresonanz aus. Hierauf
beruhen zahlreiche Applikationen wie beispielsweise eine Variante der funktionellen Bild-
gebung [181], die Bildgebung von paramagnetischen Partikeln [47] oder die Thermometrie
[149]. Ein gemeinsamer Nachteil dieser Methoden ist, dass prospektiv mit Hilfe des fiir
die bSSFP-Messungen verwendeten Phasenzyklus die Frequenz-Antwort-Funktion geeig-
net platziert werden muss. Erwirmungen des Gradientensystems oder Atmung kénnen
allerdings zu einer geringfiigigen Verschiebung der Resonanzfrequenz wéhrend einer Mes-
sung fithren. Dieser Effekt kann die Ergebnisse verfilschen und muss entsprechend korri-
giert werden [120]. Wendet man hingegen die DYPR-SSFP-Technik in Kombination mit
der in Kapitel 5.2.6 vorgestellten KWIC-Filter-Rekonstruktion an, ldsst sich aus einem
einzelnen Datensatz ein Bild zu jedem beliebigen Phasenzyklus rekonstruieren. Die Ver-
schiebung der Frequenz-Antwort-Funktion kann also retrospektiv ausgewahlt werden, was
die Notwendigkeit entsprechender Korrekturen iiberfliissig macht.

Zusammenfassend lésst sich sagen, dass die DYPR-SSFP-Technik einerseits fiir die konventio-

nelle Bildgebung genutzt werden kann, andererseits fiir zahlreiche weitere Anwendungen mit

klinischer Relevanz. Ziel dieses Kapitels war die Demonstration der grundsétzlichen Machbar-

keit sowie einiger Beispielsmessungen. Eine eingehendere Evaluierung der entwickelten Techniken

mittels klinischer Studien ist Gegenstand mdoglicher weiterfithrender Arbeiten.
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Inhalt dieses Kapitels ist eine methodische Weiterentwicklung der bereits eingefiihrten DYPR-
SSFP-Sequenz. Der grofite Unterschied besteht hierbei in der Verwendung einer 3D radialen
Trajektorie, deren Besonderheiten und Implementierung zundchst beschrieben werden. Simu-
lationen verdeutlichen die Stirke des Konzepts, das anschlieffend mittels In-vivo-Ezxperimente
validiert wird. Das Hauptaugenmerk wird dabei auf die Knorpelbildgebung am Knie sowie die
Bildgebung von Hirnnerven gelegt, womit gleichzeitig zwei konkrete mogliche klinische Applika-
tionen prasentiert werden.

Teile dieses Kapitels wurden verdffentlicht in: Benkert, T., Ehses, P., Blaimer, M., Jakob, P. M.
and Breuer, F. A., Fast Isotropic Banding-Free bSSFP Imaging Using 3D Dynamically Phase-
Cycled Radial bSSFP (3D DYPR-SSFP). Z Med Phys 2015; doi: 10.1016/7.zemedi.2015.05.001.

7.1 Motivation

Wie bereits in Kapitel 5 beschrieben, weisen die mit DYPR-SSFP akquirierten Projektionen
aufgrund des dynamischen Phasenzyklus ein leicht verschiedenes Signallevel sowie eine variie-
rende Phase auf. Dies fithrt bei Verwendung einer quasizufilligen Winkelanordnung zu inkohé-
renten Artefakten, deren Stérke mit steigender Projektionsanzahl abnimmt. Um eine klinisch
akzeptable Bildqualitéit zu erreichen, sollten wie anhand der in Abbildung 7.1.1 gezeigten Phan-
tommessungen ersichtlich in der Regel mehr als circa 700-800 Projektionen akquiriert werden.

89
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Abbildung 7.1.1: bSSFP- und DYPR-SSFP-Messungen am Phantom. Wéahrend die Bildqualitat im Fall
von bSSFP bereits ab dem Erreichen des kartesischen Nyquist-Kriteriums (256 Projektionen) zufrie-
denstellend ist, sind bei Verwendung der DYPR-SSFP-Technik hierfir ungefdhr 700-800 Projektionen
notwendig.

Fir gangige Matrixgroflen zwischen 256 und 384 liegt diese Zahl geméfl Formel 3.2.2 {iber der
zur Erfiilllung des Nyquist-Kriteriums notwendigen Projektionsanzahl. Folglich muss der k-Raum
iiberabgetastet werden, was die Effizienz dieser Implementierung von DYPR-SSFP einschréankt.
Eine mogliche Abhilfe ist die Erh6hung der Matrixgréfie, das heifit die Verbesserung der Bildauf-
l6sung. Bedingt durch das Nyquist-Kriterium sind in diesem Fall mehr Projektionen notwendig,
womit das beschriebene Problem effektiv umgangen werden kann. Dieser Ansatz wurde fiir einen
Grofiteil der in Kapitel 5 und 6 gezeigten Ergebnisse verwendet.

Neben der hochaufgelosten Bildgebung ist die im Folgenden beschriebene Verwendung einer 3D
radialen Trajektorie ein weiteres Beispiel fiir eine Anwendung, bei der intrinsisch eine groflie
Anzahl von Projektionen benétigt wird. Geméfi den in Abbildung 5.2.10 dargestellten Be-
standteilen werden fiir die generelle Implementierung einer DYPR-SSFP-Sequenz eine radiale
k-Raum-Abtastung, ein quasizufilliges Abtastschema sowie ein dynamischer Phasenzyklus be-
notigt. Wéhrend sich die Gréfle des zu verwendenden dynamischen Phaseninkrements direkt
aus der Projektionsanzahl ergibt, miissen die beiden anderen Punkte entsprechend angepasst

werden.

7.2 3D radiale Trajektorie

7.2.1 Sequenzaufbau und Implementierung

Fir die dreidimensionale k-Raum-Abtastung existieren bei der Verwendung einer radia-
len Trajektorie wie bereits in Kapitel 3.5.5 beschrieben zwei grundlegende Moglichkei-
ten. Wéhrend die z-Richtung beim Stack-of-Stars-Verfahren kartesisch kodiert wird, wer-
den bei einer sogenannten 3D radialen Trajektorie ausschliellich Projektionen akqui-
riert, die allesamt durch das k-Raum-Zentrum verlaufen und zueinander im Raum ge-
dreht sind. Zusédtzlich zu dem Azimutwinkel ¢, der die Position innerhalb der Ebe-
ne beschreibt, ist wie in Abbildung 7.2.1 dargestellt die Wahl des Polarwinkels 6 not-
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wendig. Fir die verwendeten Gradientenstdrken entlang der drei Achsen ergibt sich ge-
méafl der Transformation vom Kugelkoordinatensystem in das kartesische Koordinatensystem

Ak,
Gy = Go-cos(¢)-sin(0)

Gy, = Gy -sin(¢) -sin(0)
G, = Gp-cos(f). (7.2.1)

\ 2o

Gy bezeichnet analog zum zweidimensionalen Fall die fiir die Ak- & ¢
quisition der zentralen k-Raum-Zeile benétigten Gradientenstér-

ke. Fiir das Erfiillen des Nyquist-Kriteriums ergibt sich bei der Abbildung 7.2.1: Darstellung des
bei einer 3D radialen Trajektorie
verwendeten Polarwinkels 6 sowie
des Azimutwinkels ¢.

Verwendung einer 3D radialen Trajektorie!

T
Noroj = 5 n?, (7.2.2)

das heifit fiir eine Matrixgrofie von (n = 256)% Punkten miissen ungefahr 103000 Projektionen
akquiriert werden. Diese sehr hohe Anzahl bedingt aufgrund des indirekt proportionalen Zu-
sammenhangs U = 360°/Npy; ein sehr kleines dynamisches Phaseninkrement W, weswegen die
Verbindung des DYPR-SSFP-Konzepts mit diesem Abtastschema eine aussichtsreiche Kombi-

nation darstellt.

Zur Bildrekonstruktion wurde analog zum zweidimensionalen Fall der NUFFT-Algorithmus [61]
in Kombination mit der iterativen Berechnung der jeweiligen DCF [156] verwendet.

7.2.2 Anordnung der Projektionen

Die Wahl eines Anordnungsschemas fiir die Projektionen beschréankt sich bei einer 3D radialen
Trajektorie nicht mehr lediglich auf eine Dimension, sondern das Ziel ist das Generieren einer
geeigneten Abfolge der Winkeltupel (¢, ). Bei dem wahrscheinlich weitverbreitetsten Vorgehen
werden die Projektionen entlang einer Spirale verteilt [171]. Dies hat den Vorteil von geringen
Gradientenaktivitdten zwischen aufeinanderfolgenden Repetitionszeiten, was analog zur linea-
ren Winkelanordnung bei der zweidimensionalen Bildgebung zu einem verhaltnisméafig geringen
Ausmafl an Wirbelstromartefakten fiihrt.

Zur inkohérenten Verteilung der durch das dynamische Inkrement verursachten Artefakte bei
DYPR-SSFP ist allerdings ein unregelméfliges Anordnungsschema notwendig. Eine Moglichkeit
ist die Verwendung der mehrdimensionalen Erweiterung der Fibonacci-Folge [3, 30], mit der sich
die zweidimensionalen Goldenen Schnitte g; ~ 0,682327 und g2 =~ 0,465571 berechnen lassen?.
Multiplikation mit k& und anschlieBende Modulo-Operation liefert die beiden Quasizufallszahlen
Pk, qr € [0;1], die zur Drehung der k-ten Projektion verwendet werden. Eine Alternative ist

!Die zugehérige Herleitung findet sich beispielsweise in [78].

*Werden wie in der entsprechenden Originalarbeit [30] angegeben lediglich vier Nachkommastellen fiir die
Zahlen g1 und g2 beriicksichtigt, fiihrt dies bei einer grofieren Anzahl von Projektionen (Nproj & 15000) zum
wiederholten Auftreten von Winkelpaaren (¢, ). Zur Vermeidung dieses unerwiinschten Effekts wurden in der
vorliegenden Arbeit fiir alle Messungen 17 Nachkommastellen verwendet, was das einmalige Auftreten bis zu
einer Anzahl von tiber einer Millionen Projektionen sicherstellt.
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Abbildung 7.2.2: Darstellung der verschiedenen Trajektorien mit der jeweils zugehérigen PSF. Die
Farbkodierung gibt Aufschluss iber die Akquisitionsreihenfolge der Projektionen.

die analytische Generierung zweidimensionaler Zufallszahlen pi und ¢ mittels der sogenannten
Niederreiter-Sequenz [144]. In beiden Féllen ergeben sich die gesuchten Winkelpaare (¢, 6)
geméfl der Vorschrift

O = 2T - i 0y, = arccos(qx) - (7.2.3)

Abbildung 7.2.2 zeigt die drei vorgestellten Winkelanordnungen im Vergleich. Zur besseren Uber-
sicht wurden lediglich 1000 Projektionen simuliert und die jeweiligen Endpunkte visualisiert. Die
Akquisitionsreihenfolge spiegelt sich in der Farbkodierung wider. In der zweiten Reihe ist die
zentrale Schicht der zugehorigen berechneten Punktspreizfunktionen (PSF) dargestellt. Diese
beschreiben die Punktantwort eines Systems und beinhalten folglich Informationen iiber die
jeweiligen Abbildungseigenschaften. Das im Fall des spiralférmigen Schemas gleichméfige Fr-
scheinungsbild der PSF resultiert in kohdrenten Artefakten. Bei den auf Quasizufallszahlen ba-
sierenden anderen beiden Schemata zeigt sich die fiir DYPR-SSFP notwendige Inkohérenz, die
bei der Verwendung von Niederreiter-Zahlen am ausgeprégtesten ist.

Die im Folgenden dargestellten Simulationen und Messungen wurden mit verschiedenen Projekti-
onsanzahlen sowie verschieden starken Uber- sowie Unterabtastungen durchgefiihrt. Zur besseren
Einordnung der Anzahl von akquirierten Projektionen wird diese daher stets relativ zur Anzahl
der k-Raum-Zeilen angegeben, die geméfl dem Nyquist-Kriterium fiir eine gewohnliche kartesi-
sche Abtastung notwendig sind. Das hierfiir eingefiihrte Abtastverhéltnis 7 = Npyoj/n? - 100 %
[203] setzt diese beiden Grofen ins Verhéltnis, wobei n die entsprechende MatrixgroBe ist. Ein
Abtastverhaltnis von n = 100 % entspricht folglich der Erfiillung des kartesischen Nyquist-
Kriteriums (Nproj = n2), wobei in Bezug auf das radiale Nyquist-Kriterium geméf Formel 7.2.2
bereits eine Unterabtastung um den Faktor 7/2 ~ 1,57 vorliegt.
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7.3 Simulationen

Wie bereits angesprochen, fithrt das bei DYPR-SSFP verwendete dynamische Inkrement zu
leicht variierenden Signallevels und Phasen, die wiederum Artefakte hervorrufen. Um die Ab-
héngigkeit dieser Artefakte von Parametern wie der zugrunde liegenden radialen Trajektorie (2D
oder 3D) oder des Abtastverhéltnisses 1 naher zu untersuchen, wurden Simulationen durchge-
fiihrt, die aus den folgenden Schritten bestanden:

1. Zur Generierung eines Ausgangsdatensatzes wurde ein zylinderférmiges Phantom mit
gedoptem Wasser (Relaxationszeiten: T7/T> =~ 1000/700 ms) mittels einer 3D radialen
bSSFP-Sequenz gemessen. Zur Reduktion von Artefakten aufgrund von Wirbelstromen
wurde eine Winkelanordnung entlang einer Spirale [171] gewahlt, wobei die folgenden Mess-
parameter verwendet wurden: FOV = 230 x 230 x 230 mm?3, Matrixgrofle = 2563, isotrope
Auflésung = 0,9mm, TR = 4,2ms, Auslesebandbreite = 720 Hz/Pixel, Np.0; = 66000.

2. Nach der Bildrekonstruktion wurden aus diesem Datensatz 2D radiale (Anordnung nach
dem Goldenen Winkel) sowie 3D radiale (Winkelanordnung nach Niederreiterzahlen) Ex-
perimente simuliert.

3. Die so erhaltenen Projektionen wurden dann mit den bei einer DYPR-SSFP-
Akquisition auftretenden Signalvariationen gewichtet. Diese wurden mittels Bloch-
Gleichungs-Simulationen bestimmt, das heifit die komplexen Signalwerte eines DYPR-
SSFP-Experiments (A® = 0°, ¥ = 360°/Np0j) wurden fiir aufeinanderfolgende TRs be-
rechnet und anschlieSend zur Wichtung der simulierten Projektionen verwendet.

4. Der gesamte Vorgang wurde 50-mal mit verschiedenen Abtastverhéltnissen zwischen
n = 50% und n = 400 % wiederholt, was Projektionsanzahlen von Np.; = 128-1024
im zweidimensionalen Fall beziehungsweise Np.o; = 32768-262144 im dreidimensionalen
Fall entspricht.

5. Um das Artefaktlevel quantitativ ausdriicken zu kénnen, wurde ein aus 1600 Voxeln be-
stehendes ROI in einer homogenen Region innerhalb einer Schicht des Phantoms gezogen.
Nach der Normalisierung jedes Bilds auf seinen Mittelwert wurde die Standardabweichung
innerhalb des ROIs berechnet. Wéhrend eine niedrige Standardabweichung einem geringen
Artefaktlevel entspricht, spiegelt sich ein hohes Artefaktlevel in einer grofien Standardab-
weichung wider.

Der vollstédndige Simulationsablauf ist in Abbildung 7.3.1(a) verdeutlicht. In der rechten oberen

Ecke ist exemplarisch der Signalverlauf sowie die Phase einer Bloch-Gleichungs-Simulation von
DYPR-SSFP mit 1000 TRs gezeigt. In Ubereinstimmung mit existierender Literatur [62, 139]
sowie den in Kapitel 5.2.4 durchgefiihrten Simulationen zeigt sich eine asymmetrische bSSFP-
Frequenz-Antwort-Funktion sowie ein verdnderter Phasenverlauf.

Aus dem Liniendiagramm, das die Standardabweichung im ausgewéhlten ROI in Abhéngig-
keit der fir die jeweilige Simulationsdurchfiihrung verwendeten Projektionsanzahl zeigt, konnen
mehrere Schliisse gezogen werden: Im zweidimensionalen Fall und bei einem konstanten Si-
gnallevel der verschiedenen Projektionen (2D, Referenz) nimmt die Standardabweichung mit
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zunehmendem Abtastverhéltnis bis zum Erreichen des Nyquist-Kriteriums ab, wonach sie kon-
stant verlduft. Die Variation der Signallevel und Phasen erhoht das Artefaktlevel und damit
die Standardabweichung. Fiir ein Abtastverhéiltnis von n = 100 % weist das erhaltene Bild im
zweidimensionalen Fall starke inkohédrente Artefakte auf (Abbildung 7.3.1(b), links), was in ei-
ner entsprechend hohen Standardabweichung resultiert. Durch Erhohung der Projektionsanzahl
auf beispielsweise 7 = 400 % kann die Bildqualitdt wie in Abbildung 7.3.1(b), mittig ersicht-
lich, wesentlich verbessert werden. Wird hingegen eine 3D radiale Trajektorie simuliert, ist die
Standardabweichung sowohl ohne als auch mit angewendeter Signalvariation durchgehend ge-
ring. Dies zeigt sich auch in der entsprechenden Abbildung 7.3.1(b), rechts, die das Ergebnis fiir
n = 100 %, das heifit ohne zusitzliche Uberabtastung, illustriert.

Folglich kann aus den gezeigten Simulationen geschlussfolgert werden, dass bei Verwendung einer
3D radialen Trajektorie in Kombination mit dem DYPR-SSFP-Konzept eine akzeptable Bild-
qualitdt auch bei der Akquisition einer Projektionsanzahl am beziehungsweise sogar unterhalb
des Nyquist-Kriteriums erzielt werden kann.
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7.4 Experimente

Die im Folgenden gezeigten Experimente wurden an einem 3-T-Scanner (Magnetom Skyra, Sie-
mens Healthcare, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt. Zur Signalanregung wurden nichtselek-
tive, rechteckige Pulse der Lénge mgp = 400 ps verwendet. Um Artefakte in der transienten
Phase der Steady-State-Sequenz zu vermeiden, wurden vor der eigentlichen Signalakquisition
1000 Dummypulse eingespielt.

7.4.1 Gehirnmessungen

Alle dargestellten Gehirnmessungen wurden mit einer 16-Kanal-Kopfspule sowie den folgenden
Messparametern akquiriert: FOV = 230 x 230 x 230 mm?, Matrixgrofle = 2563, isotrope Auflo-
sung = 0,9mm, TR = 4,2 ms, Auslesebandbreite = 720 Hz/Pixel. Sofern nicht anders angegeben,
betrug das verwendete Abtastverhéltnis 100 %, es wurden also Nproj = 66000 Projektionen auf-
genommen. Neben einer 3D DYPR-SSFP-Messung (A® = 0°, ¥ = 360°/Npo5) wurde zum
Vergleich eine gewohnliche 3D bSSFP-Messung (A® = 180°, ¥ = 0°) durchgefiihrt. Die Akqui-
sitionszeit betrug jeweils 4:39 min.

Einfluss verschiedener Winkelanordnungen

Um den Einfluss der in Abschnitt 7.2.2 vorgestellten Winkelanordnungen auf die erzielte Bild-
qualitdt zu vergleichen, wurden 3D DYPR-SSFP-Experimente mit einem spiralférmigen, einem
2D Goldenen Winkel sowie einem 2D Niederreiter-Schema durchgefiihrt. Die erzielten Ergeb-
nisse sind in Abbildung 7.4.1 veranschaulicht. Wie zu erwarten, fithrt das dynamische Phasen-
inkrement in Verbindung mit der regelméfligen Anordnung entlang einer Spirale zu kohdrenten
Artefakten in Form von Schlieren sowie einer unvollstédndigen Entfernung von Bandingartefak-
ten (Pfeile). Wird hingegen eine unregelméfige Projektionsanordnung verwendet, verteilen sich
die Artefakte inkohérent tiber das komplette Bild und Signalausléschungen aufgrund von Ban-
dingartefakten werden entfernt. Dies trifft sowohl fiir die Anordnung geméfi dem 2D Goldenen
Winkel sowie geméafl den 2D Niederreiter-Zahlen zu, wobei die Bildqualitit fiir das zuletzt ge-
nannte Schema etwas besser ist und daher im Folgenden angewendet wird.

Entrauschen zur Artefaktreduktion

Im Vergleich zu 2D DYPR-SSFP ist das Ausmafl der aufgrund des dynamischen Phasenin-
krements auftretenden Artefakte bei der Verwendung einer 3D radialen Trajektorie deutlich
reduziert. Dennoch kdénnen einige inkohédrente Signalvariationen verbleiben. Der Ursprung die-
ser Artefakte, auf den in Abschnitt 7.5 dieses Kapitels ndher eingegangen wird, unterscheidet
sich wesentlich von Rauschen. Dennoch kann aufgrund des dhnlichen Erscheinungsbilds zur re-
trospektiven Verbesserung der Bildqualitdt ein Entrauschungsalgorithmus angewendet werden.
Hierfir wurde der NLM-Algorithmus (Non-Local-Means) ausgewéahlt, der in Anhang 11.3.2 né-
her beschrieben ist.

Abbildung 7.4.2 zeigt eine axiale Schicht einer Gehirnmessung mit 3D bSSFP sowie 3D DYPR-
SSFP. Die besonders in der Ndhe der Stirnhohe auftretenden Luft-Gewebe-Grenzen fithren zu
Suszeptibilitdtsunterschieden, die sich wiederum im bSSFP-Bild in Bandingartefakten (Pfeile)
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2D Goldener Winkel 2D Niederreiter

Abbildung 7.4.1: Einfluss der Winkelanordnungen auf die mit 3D DYPR-SSFP erzielte Bildqualitdt.
Wéhrend sich beim spiralférmigen Schema Schlieren ausbilden und Bandingartefakte nur unzureichend
entfernt werden (Pfeile), fihrt die Wahl einer unregelmdfigen Anordnung (2D Goldener Winkel be-
ziehungsweise 2D Niederreiter) zu inkohdrenten Artefakten und einer vollstindigen Entfernung von
Bandingartefakten.
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Abbildung 7.4.2: Kopfmessung mit 3D bSSFP und 3D DYPR-SSFP. Wie in der linken Spalte gezeigt
ist, treten im Fall von bSSFP Bandingartefakte (Pfeile) auf, die mittels 3D DYPR-SSFP (mittlere
Spalte) deutlich reduziert werden konnen. Dies wird durch die Liniendiagramme bestditigt, bei denen
die Signalausloschung um Vozel 40 herum nicht auftritt. Die Reduzierung der inkohdrenten Artefakte
mittels der Anwendung eines Entrauschungsalgorithmus ist in der rechten Spalte dargestellt.

dufern. Wie im Liniendiagramm ersichtlich ist, sind diese Signalausléschungen im 3D DYPR-
SSFP-Bild nicht vorhanden. Die in diesem Fall auftretenden rauschéhnlichen Artefakte zeigen
sich in Form von hochfrequenten Oszillationen. Wie in der rechten Spalte gezeigt ist, kann deren
Ausmaf} jedoch durch Anwendung eines Entrauschungsalgorithmus reduziert werden.
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3D bSSFP 3D bSSFP 3D DYPR-SSFP 3D DYPR-SSFP
nicht entrauscht entrauscht

Phasenzyklus 180° 4 Phasenzyklen

Abbildung 7.4.3: Vergleich einer phasenzyklierten 3D bSSFP-Messung mit 3D DYPR-SSFP. Um die
Messzeit konstant zu halten, wurden die separat akquirierten bSSFP-Bilder mit vierfacher Unterabtas-
tung aufgenommen, was sich in Form von Streakingartefakten (erste Spalte) duflert. Bandingartefakte
(Pfeile) werden im kombinierten Bild zwar effektiv reduziert (zweite Spalte), kénnen jedoch an man-
chen Stellen verbleiben. Des Weiteren tritt Blurring aufgrund von Bewegung zwischen den einzelnen
Messungen auf. Diese Beeintrichtigungen der Bildqualitdt sind bei der Verwendung von 8D DYPR-
SSFEP (dritte Spalte) nicht sichtbar. Verbleibende inkohdrente Artefakte lassen sich durch Anwendung
eines Entrauschungsalgorithmus reduzieren (vierte Spalte).

Vergleich mit konventionellem phasenzykliertem bSSFP

Eine weit verbreitete Methode zur Vermeidung von Bandingartefakten bei der bSSFP-
Bildgebung ist die in Kapitel 5.2.3 beschriebene Akquisition mehrerer phasenzyklierter bSSFP-
Bilder, die anschliefend kombiniert werden. Zum Vergleich der entwickelten 3D DYPR-
SSFP-Technik mit dieser existierenden Referenzmethode wurden zusétzlich zu den zuvor be-
schriebenen Messungen vier separate bSSFP-Bilder mit verschiedenen Phasenzyklen (A® =
0°/90°/180°/270°, ¥ = 0°) akquiriert und anschliefend mittels der Quadratsumme der Bilder
[7] kombiniert. Um die Messzeit an das 3D DYPR-SSFP-Experiment (n = 100 %, Messzeit =
4:39 min) anzupassen, wurde fiir jedes der vier Bilder ein Abtastverhéltnis von n = 25 % ver-
wendet.

Abbildung 7.4.3 zeigt jeweils eine aus den akquirierten Datensétzen extrahierte axiale, sagittale
sowie koronare Schicht. Aufgrund der vierfachen Unterabtastung (n = 25 %) sind im konventio-
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nellen 3D bSSFP-Bild (erste Spalte, A® = 180°, ¥ = 0°) Streakingartefakte sichtbar. Zusétzlich
treten Bandingartefakte auf (Pfeile), die mittels der Kombination aus vier phasenzyklierten Bil-
dern (zweite Spalte) deutlich reduziert werden. Allerdings kénnen dennoch Signalausléschungen
verbleiben, wie beispielsweise in der Augenregion (Pfeil) deutlich wird. Bewegung des Probanden
zwischen den fiir diese Methode notwendigen separaten Messungen zeigt sich als Blurring, das
heiflit dem Verwaschen feiner Strukturen. In den mit einer 3D DYPR-SSFP-Messung akquirier-
ten Bildern (dritte Spalte) sind Bandingartefakte effektiv entfernt. Die Bildqualitét ldsst sich
wie in der vierten Spalte ersichtlich durch Anwendung eines Entrauschungsalgorithmus noch
weiter verbessern.

7.4.2 Bildgebung von Hirnnerven

Der fiir Applikationen wie die Tumorbildgebung wichtige Signal-

TN unterschied zwischen grauer und weifler Masse ist bei der Ver-
(/A |\% MW wendung von bSSFP oder dem darauf beruhenden (3D) DYPR-
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1129] ser Strukturen verwendete Methoden sind die TSE-Sequenz oder

die Kombination zweier phasenzyklierter bSSFP-Bilder (CISS-
Sequenz, Constructive Interference Steady-State) [216]. Eine Alternative zu diesen relativ zeitin-
tensiven Techniken ist die Akquisition eines einzelnen 3D bSSFP-Bildes. In diesem Fall kénnen
jedoch wiederum Bandingartefakte auftreten, die analog zu den Nerven dunkel erscheinen und
oft dhnliche Ausmafle aufweisen, was die Gefahr von Fehldeutungen vergréfiert.

Da 3D DYPR-SSFP verhéltnisméBig geringe Messzeiten, bandingfreie Bildgebung sowie ho-
hen Kontrast zwischen CSF und anderem Gehirngewebe vereint, stellt diese Methode wie in
Abbildung 7.4.5 gezeigt einen aussichtsreichen Kandidaten fiir die Bildgebung von Hirnnerven
dar. Die drei veranschaulichten Schichten wurden aus einem einzelnen, isotropen 3D DYPR-
SSFP-Datensatz extrahiert, der mit den Messparametern analog zu Abschnitt 7.4.1 in 4:39 min
aufgenommen wurde. Dabei sind die folgenden Nerven erkennbar: Abbildung 7.4.5(a) stellt den
Drillingsnerv dar (Nerv V, typischer Durchmesser 2,3-5,4mm [114]). Abbildung 7.4.5(b) zeigt
die klare Abgrenzung des Gesichtsnervs (Nerv VII, typischer Durchmesser 1,8 mm [115]) vom
Hor- und Gleichgewichtsnerv (Nerv VIII, typischer Durchmesser 3mm [115]). Selbst der Au-
genabziehnerv (Nerv VI), dessen Identifizierbarkeit aufgrund seines sehr geringen Durchmessers
(1,0-2,9mm [133]) sowie seines charakteristischen schiefen Verlaufs oft eingeschrénkt ist, kann
in Abbildung 7.4.5(c) erkannt werden.
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Abbildung 7.4.5: Bildgebung von Hirnnerven mittels 3D DYPR-SSFP. Sowohl der Drillingsnerv (a),
der Gesichtsnerv sowie der Hér- und Gleichgewichtsnerv (b) als auch der Augenabziehnerv (c) sind
deutlich erkennbar. Da aufgrund der angewendeten Technik Bandingartefakte verhindert werden, ist
die Wahrscheinlichkeit von Fehlinterpretationen gegeniiber einer bSSFP-Sequenz reduziert.

7.4.3 Kniemessungen am gesunden Probanden

Neben der Darstellung von Hirnnerven ist die Bildgebung des Bewegungsapparats eine Ap-
plikation, bei der die bSSFP-Sequenz haufig Anwendung findet [73]. Auch hier treten jedoch
Bandingartefakte auf, die die entsprechende Bildqualitdt deutlich reduzieren kénnen. Um die
Anwendbarkeit der 3D DYPR-SSFP-Methode fiir diese Regionen zu demonstrieren, wurden
Kniemessungen mit einer 8-Kanal-Multifunktionsspule (Noras, Héchberg, Deutschland) durch-
gefithrt. Ein 3D bSSFP- sowie 3D DYPR-SSFP-Datensatz wurde in jeweils 5:35 min mit den
folgenden Messparametern akquiriert: FOV = 180 x 180 x 180 mm?3, Matrixgrofle = 2563, iso-
trope Auflésung = 0,7mm, TR = 5,0ms, Auslesebandbreite = 570 Hz/Pixel, Abtastverhaltnis
n = 100 %. Um Intensitatsschwankungen aufgrund der verwendeten Empfangsspule zu bertick-
sichtigen, wurden die rekonstruierten Bilder mittels der Division der Quadratsumme der Spu-
lensensitivitdten normalisiert [75].

Die Resultate sind in Abbildung 7.4.6 gezeigt. Zur besseren Vergleichbarkeit der Bildqualitét
wurde in diesem Fall eine Schicht nahezu ohne Bandingartefakte ausgewdhlt und kein Entrau-
schungsalgorithmus angewendet. Die Ahnlichkeit der beiden Ergebnisse wird durch das Diffe-
renzbild betont. Sowohl mit 3D bSSFP als auch mit 3D DYPR-SSFP kann ein hoher Kontrast
zwischen Knorpel und Gelenkfliissigkeit erzielt werden, der sich im Fall von 3D bSSFP fiir die
klinische Einschatzung von Knorpeldegeneration bereits als vielversprechend erwiesen hat [107].

7.4.4 Kniemessungen eines Probanden mit Kreuzbandplastik

Neben den Kniemessungen an gesunden Probanden wurden Messungen an einem Probanden
mit einer Kreuzbandplastik durchgefiihrt. Die gewahlte Matrixgrofle betrug 3202, was in einer
isotropen Auflésung von 0,56 mm resultierte. Die restlichen Bildgebungsparameter waren: FOV
= 180 x 180 x 180 mm3, TR = 5,8 ms, Auslesebandbreite = 460 Hz/Pixel, n = 75 %, Nproj =
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Abbildung 7.4.6: Kniebilder eines gesunden Probanden mit einer isotropen Auflésung von 0,7 mm,
akquiriert in 5:35 min. Beide Techniken erzielen eine vergleichbare Bildqualitit sowie einen hohen
Kontrast zwischen Knorpel und Gelenkflissigkeit.

76000, Messzeit = 7:26 min. Analog zum vorherigen Abschnitt wurden die Bilder normalisiert.
Zur Reduktion der inkohérenten Artefakte aufgrund des dynamischen Inkrements ¥ wurde im
Fall von 3D DYPR-SSFP ein Entrauschungsalgorithmus als finaler Bildrekonstruktionsschritt
angewendet.

Abbildung 7.4.7 zeigt jeweils drei Orientierungen (axial, sagittal sowie koronar) der 3D bSSFP-
Messung sowie der 3D DYPR-SSFP-Messung. Erneut ist der klinisch relevante Kontrast zwi-
schen Knorpel und Gelenkfliissigkeit stark ausgepréigt. Bei Verwendung von 3D bSSFP treten
zahlreiche Bandingartefakte auf, was zu einer entsprechenden Verschlechterung der Bildqualitét
fithrt. Die Signalausloschungen an der Befestigungsschraube (gepunktete Pfeile) sowie am Bohr-
kanal (gestrichelte Pfeile) sind mit 3D DYPR-SSFP deutlich reduziert. Andere Bandingartefakte
(durchgezogene Pfeile) sind vollstandig unterdriickt.

7.5 Diskussion

Die in Kapitel 5 beschriebene DYPR-SSFP-Technik stellt einen vielversprechenden Ansatz zur
Entfernung von Bandingartefakten bei der bSSFP-Bildgebung dar. Der Hauptvorteil hierbei ist,
dass im Gegensatz zu konventionellem phasenzykliertem bSSFP nur ein einzelnes Bild akquiriert
werden muss, was eine deutlich reduzierte Akquisitionszeit mit sich fiithrt. Bei den in Kapiteln 5
und 6 gezeigten Ergebnissen wurde das DYPR-SSFP-Konzept basierend auf einer 2D radialen
Trajektorie beziehungsweise einer 3D Stack-of-Stars-Trajektorie, bei der entlang der z-Richtung
konventionelle Phasenkodierung angewendet wird, implementiert. In beiden Féllen hat sich ge-
zeigt, dass mehr als circa 700-800 Projektionen (pro Stack) akquiriert werden miissen, um die
durch den dynamischen Phasenzyklus verursachten Artefakte gering zu halten. Diese Anzahl
liegt allerdings in der Regel iiber der zur Erfiilllung des Nyquist-Kriteriums notwendigen Pro-
jektionsanzahl, weswegen der k-Raum iiberabgetastet werden muss, was wiederum die Messzeit
erhoht.

In diesem Kapitel konnte gezeigt werden, dass durch die Verwendung einer 3D radialen Trajek-
torie die Notwendigkeit der Uberabtastung aufgehoben wird. Aufgrund der zur Akquisition des
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Abbildung 7.4.7: Kniebilder eines Probanden mit Kreuzbandplastik. Die Messzeit fiir einen Datensatz
mit einer isotropen Auflosung von 0,56 mm betrug 7:26 min. Aufgrund zahlreicher Bandingartefakte
(Pfeile) ist die Bildqualitat der 8D bSSFP-Akquisition erheblich reduziert. Dies trifft insbesondere
auf die Regionen in der Nihe der Befestigungsschraube (gepunktete Pfeile) sowie in der Ndhe des
Bohrkanals (gestrichelte Pfeile) zu. Bei der Verwendung von 3D DYPR-SSFP treten deutlich weniger
Signalausloschungen auf.

dreidimensionalen k-Raums intrinsisch benétigten sehr hohen Anzahl von Projektionen kann das
dazu indirekt proportionale dynamische Phaseninkrement W sehr klein gewéhlt werden, wodurch
entsprechende Artefakte reduziert werden.

Neben der hier entwickelten 3D DYPR-SSFP-Methode existieren einige andere Steady-State-
Sequenzen zur schnellen Bildgebung von dreidimensionalen Volumina. Beispielsweise basiert die
CISS-Sequenz [29] analog zu gewohnlich phasenzykliertem bSSFP auf der Akquisition sowie der
Kombination zweier bSSFP-Bilder, was mit einer entsprechenden Erhohung der Messzeit ein-
hergeht. Des Weiteren kann Patientenbewegung zwischen den sequenziellen Bildakquisitionen
zu einer erheblichen Verschlechterung der Bildqualitét fiihren. Eine andere Alternative ist die
Verwendung der in Kapitel 4.2.2 beschriebenen, gradientengespoilten SSFP-FID-, SSFP-ECHO-
oder DESS-Sequenz. Wéhrend hier aufgrund der nicht ausbalancierten Gradienten keine Ban-
dingartefakte auftreten, sind diese Methoden anfillig gegeniiber Fluss, was sich insbesondere
bei 3D Akquisitionen als problematisch erweist. Die in Kapitel 4.2.3 erlduterte HF-gespoilte
FLASH-Sequenz ist zwar flussinsensitiv, jedoch ist das erzielbare SNR deutlich geringer als bei
der bSSFP-Sequenz. Des Weiteren ist der damit generierte Kontrast stark T;-gewichtet, was der
mit bSSFP erzielten T5/T1-Wichtung in einigen Bereichen [111, 4] unterlegen ist. Eine andere
Alternative ist die STFR-Sequenz (Small-Tip Fast Recovery) [145, 205], die jedoch auf rdum-
lich angepassten HF-Pulsen basiert und deren Implementierung sich folglich als anspruchsvoll
erweisen kann. Zusammenfassend lasst sich also sagen, dass 3D DYPR-SSFP ein aussichtsrei-
cher Kandidat fiir die 3D Bildgebung mit hohem Kontrast zwischen Fliissigkeiten und Gewebe
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darstellt.

Ein bei der 2D/3D DYPR-SSFP-Bildgebung wichtiger zu thematisierender Punkt ist der Ur-
sprung der sich inkohérent tiber die jeweiligen Bilder erstreckenden Artefakte. Wie bisher gesche-
hen, kénnen diese unerwiinschten Modulationen mittels der variierenden Signallevel und Phasen
der dynamisch phasenzyklierten Projektionen erkliart werden. Die Richtigkeit dieses Ansatzes
wurde anhand der in Kapitel 7.3 gezeigten Simulationen bestétigt. Hier wurde dieser Effekt
verwendet, um die fiir DYPR-SSFP-Akquisitionen typischen Artefakte nachzustellen. Ein an-
schaulicherer Erklarungsansatz ist die unvollstdndige Entfernung von Bandingartefakten in der
k-Raum-Peripherie. Bei einem konventionellen phasenzyklierten bSSFP-Experiment wird jeder
k-Raum-Punkt mehrfach mit verschiedenen Phasenzyklen aufgenommen. Dies erlaubt eine Re-
duktion von sowohl in den niedrigen als auch in den hohen k-Raum-Frequenzen kodierten Ban-
dingartefakten. Bei DYPR-SSFP hingegen wird lediglich ein einzelner k-Raum mit dynamisch
phasenzyklierten Projektionen gefiillt. Folglich sind die zur Entfernung von Bandingartefakten
notwendigen Informationen nur bis zu einem gewissen k-Raum-Radius vorhanden, wéhrend sie
im Auflenbereich fehlen. Dieser k-Raum-Radius ldsst sich durch die Akquisition weiterer Pro-
jektionen erhéhen. Da nur die k-Raum-Peripherie, das heifit die hohen k-Raum-Frequenzen, von
dem beschriebenen Effekt betroffen ist, duflern sich die entsprechenden Artefakte im Bild als
hochfrequente Modulationen. Auch wenn der Ursprung dieser Artefakte sich deutlich von Rau-
schen unterscheidet, ist das Erscheinungsbild &hnlich. Folglich kann wie in Abschnitt 7.4 gezeigt
die Anwendung eines Entrauschungsalgorithmus ein probates Mittel zur Abschwichung dieser
Artefakte darstellen. Dies bestétigt sich beispielsweise in Abbildung 7.4.2, bei der die Bildquali-
tat der 3D DYPR-SSFP-Messung durch Entrauschen verbessert wird, wihrend gleichzeitig feine
Strukturen erhalten bleiben. Die Anwendbarkeit eines Entrauschungsalgorithmus basiert auf
der Tatsache, dass die bei der DYPR-SSFP-Bildgebung auftretenden Artefakte inkohérent und
hochfrequent erscheinen, was bei der Akquisition einer entsprechend hohen Projektionsanzahl
zutrifft. Wie eingangs beschrieben, wird das Erscheinungsbild der Artefakte bei der Akquisition
von weniger Projektionen jedoch niedrigfrequenter, was die Rechtfertigung des Entrauschens in
diesem Fall in Frage stellen kann. Nichtsdestotrotz weisen die mit 3D DYPR-SSFP akquirierten
Bilder, wie beispielsweise in den Abbildungen 7.4.3 und 7.4.6 dieses Kapitels ersichtlich ist, auch
ohne eine derartige Nachbearbeitung eine gute Bildqualitidt auf. Im Rahmen dieser Arbeit wurde
der Entrauschungsalgorithmus lediglich auf 3D DYPR-SSFP-Datensétze angewendet. Allerdings
ist die 3D radiale Trajektorie hierfiir keine Voraussetzung, weshalb auch die Kombination mit
2D DYPR-SSFP denkbar ist.

Fiir alle hier gezeigten 3D DYPR-SSFP-Messungen wurde ein Abtastverhéltnis von n > 75%
gewdhlt. Da durch Unterabtastung bedingte Artefakte aufgrund der Verwendung einer radia-
len Trajektorie als Streakingartefakte erscheinen, kann die Projektionsanzahl zur Einsparung
von Messzeit unter Umstdnden weiter reduziert werden. Beispielsweise wurde fiir die Bildge-
bung von Herzkranzgefédfien von der erfolgreichen Anwendung eines Abtastverhéltnisses von
lediglich n = 25 % berichtet [203]. Des Weiteren erlauben Rekonstruktionstechniken wie die par-
allele Bildgebung [159, 127] oder Compressed Sensing [126, 50] sowie spezielle 3D Trajektorien
mit einer effizienteren k-Raum-Abtastung wie Kegel [100] oder helixdhnliche Kurven [23] eine
weitere Messzeitverkiirzung. Allerdings bewirkt die Akquisition von weniger Daten intrinsisch
einen SNR-Verlust. Zusétzlich fiihrt bei der Verwendung von DYPR-SSFP eine Reduktion der
Projektionsanzahl zu einer Verstarkung der inkohédrenten Artefakte aufgrund des vergrofierten
dynamischen Inkrements V.
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Ein positiver Nebeneffekt der mit einer 3D radialen Trajektorie stets erzielten isotropen Auflo-
sung ist die weitestgehende Vermeidung von Signalausloschungen, die durch die in Kapitel 6.3.1
beschriebene Intravoxeldephasierung verursacht werden. Da die hierfur verantwortliche Offre-
sonanzverteilung innerhalb eines Voxels mafigeblich von der grofiten Voxeldimension abhéngt,
tritt dieser Effekt vornehmlich bei 2D oder gewo6hnlichen 3D Akquisitionen auf, da hier das
Voxelvolumen vorrangig durch die verhéltnisméafig grofie Schichtdicke bestimmt wird.

Wie in Kapitel 6.1 erlautert und beispielsweise in den gezeigten Kniebildern (Abbildungen 7.4.6
und 7.4.7) ersichtlich, fithrt das vergleichsweise hohe T5/T}-Verhéltnis von Fett zu einer ent-
sprechend hellen, hyperintensen Darstellung. Da hierdurch Pathologien verdeckt werden kon-
nen, ist in vielen Féllen die Abschwéchung beziehungsweise Ausléschung des von Fettgewebe
verursachten Signals wiinschenswert. Fiir die Anwendung der in Kapitel 6.1.1 beschriebenen
Dixon-Methode miissen allerdings in der Regel zwei oder drei Bilder mit verschiedenen Echo-
zeiten generiert werden. Dies kann allerdings im Fall einer dreidimensionalen Abtastung zu
einer klinisch nicht praktikablen Messzeitverlingerung fithren. Selbst bei der Anwendung der in
Kapitel 6.2 vorgestellten Multiecho-Sequenz verldngert sich die Messzeit aufgrund des fir die
zusétzlichen Gradienten notwendigen erhohten TRs deutlich. Eine moégliche Losung hierfir ist
die sogenannte VIPR-SSFP-Technik ( Vastly Isotropic PRojection SSFP) [142], bei der innerhalb
jedes TRs ohne vorherige Dephasierung zwei Halbechos mit jeweils unterschiedlicher Echozeit
akquiriert werden. Da dieses Akquisitionsschema jedoch auf einer 3D radialen bSSFP-Sequenz
beruht, kann das Ergebnis der Fett-Wasser-Separation insbesondere in Regionen mit grofien
Magnetfeldinhomogenitéiten aufgrund von Bandingartefakten negativ beeinflusst werden. Wird
diese Trajektorienform von VIPR-SSFP allerdings mit dem dynamischen Phasenzyklus sowie
der quasizufilligen Winkelanordnung des DYPR-SSFP-Konzepts kombiniert, kann so moglicher-
weise eine robuste Fett-Wasser-Separation auch bei groflen Suszeptibilitdtsspringen in klinisch
akzeptablen Messzeiten erreicht werden.

7.6 Zusammenfassung

Die in diesem Kapitel beschriebene Kombination des DYPR-SSFP-Konzepts mit einer 3D ra-
dialen Trajektorie erméglicht die volumetrische bandingfreie bSSFP-Bildgebung mit isotroper
Auflésung, ohne Messzeiterhohung im Vergleich zu einer gewohnlichen bSSFP-Akquisition. Hier-
bei wird die Tatsache ausgenutzt, dass zum radialen Abtasten des dreidimensionalen k-Raums
bereits intrinsisch eine sehr hohe Projektionsanzahl akquiriert werden muss. Aufgrund dieses
Ansatzes wird die DYPR-SSFP-Bildgebung am oder sogar unterhalb des Nyquist-Kriteriums
auch ohne Uberabtastung oder kiinstliche Erhohung der gewihlten Matrixgrofe erméglicht. Die
so akquirierten Bilder zeichnen sich durch einen sehr hohen Kontrast zwischen Fliissigkeit und
Gewebe aus, weswegen die Bildgebung von Hirnnerven oder des Bewegungsapparats vielver-
sprechende klinische Anwendungen darstellen. Zusammenfassend lésst sich somit sagen, dass 3D
DYPR-SSFP eine aussichtsreiche Alternative zur gewohnlichen 3D bSSFP-Sequenz darstellt, was
insbesondere bei der Verwendung héherer Magnetfeldstérken oder der Bildgebung von Regionen
mit starken Feldinhomogenitéiten zutrifft.






Generierung verschiedener
Klinischer Kontraste mit
RA-TOSSI

In diesem Kapitel wird eine neuartige Technik beschrieben, mit der basierend auf der bSSFP-
Sequenz eine Vielzahl verschiedener klinischer Kontraste in sehr kurzen Messzeiten generiert
werden kénnen. Nach der Vorstellung vorausgehender Arbeiten sowie der Validierung der Me-
thode mittels Simulationen wird die Anwendung anhand von Kopf- sowie Abdomenmessungen bei
3 T gezeigt. Um dariber hinaus den klinischen Nutzen der Technik zu unterstreichen, werden
Messergebnisse einer Gehirntumorpatientin vorgestellt.

Teile dieses Kapitels wurden verdffentlicht in: Benkert, T., Bartsch, A. J., Blaimer, M., Jakob,
P. M. and Breuer, F. A., Generating Multiple Contrasts Using Single-Shot Radial Ty Sensitive
and Insensitive Steady-State Imaging. Magn Reson Med 2015 Jun; 753(6):2129-21/1.

8.1 Motivation

Eine weit verbreitete Anwendung der MRT ist die neuroradiologische Bildgebung, wozu insbe-
sondere die Bildgebung von Gehirnlédsionen zéhlt. Die meisten Lésionen des zentralen Nerven-
systems zeichnen sich durch eine Erhohung des Wassergehalts aus und resultieren folglich in der
Verlangerung sowohl der T3- als auch der Th-Relaxationszeitkonstanten [138]. Dementsprechend
werden diese in einem T)-gewichteten Bild hyperintens, in einem 77-gewichteten Bild hypoin-
tens' dargestellt und kénnen folglich von umliegendem, gutartigem Gewebe differenziert werden.

Hyperintens bedeutet hell und signalreich, hypointens steht fiir dunkel und signalschwach.
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Im klinischen Alltag werden derartige Kontraste in der Regel mit der sogenannten Spinecho- be-
ziehungsweise Turbospinecho-Sequenz erzeugt. Wahrend diese Techniken primér aufgrund ihrer
Vielseitigkeit und Robustheit weit verbreitet sind, weisen sie auch zahlreiche Nachteile auf, von
denen an erster Stelle die verhéltnisméfig langen Messzeiten zu nennen sind. Dies kann dazu fiith-
ren, dass deren klinischer Nutzen insbesondere bei unkooperativen Patienten deutlich limitiert
sein kann.

Die bSSFP-Sequenz zeichnet sich hingegen durch sehr kurze Messzeiten aus. Ein intrinsischer
Nachteil dieser Sequenz ist jedoch der damit erzielte, in Kapitel 4.2.4 beschriebene T5/T}-artige
Mischkontrast, der an folgender Signalformel ersichtlich ist?:

My Ty
= — 4|/ =. 1.1
Sstst 2 Tl (8 )

Wiéhrend dieser Kontrast fiir einige spezielle Anwendungen wie die Herzbildgebung [157], die
Bildgebung des Bewegungsapparats [73] oder die Darstellung von Hirnnerven [194] von Vorteil
sein kann, trifft dies in der Regel nicht auf die allgemeine neuroradiologische Bildgebung zu.
Fiihrt eine Léasion zu einer gleichzeitigen Erhéhung von 77 und 7%, kénnen sich die entspre-
chenden Faktoren in Gleichung 8.1.1 aufheben. Somit tritt effektiv nur eine sehr geringe bezie-
hungsweise keine Signalerh6hung oder -abschwéchung auf. Folglich hebt sich die Lésion nicht
von gesundem, umliegendem Gewebe ab. Dieses Verhalten ist in Abbildung 8.1.1 schematisch
dargestellt.

Es ist also wiinschenswert, die genannten Starken der bSSFP-Sequenz (kurze Akquisitionszeit
und hohe Signalstarke) mit der Moglichkeit zu vereinen, klinisch relevante Kontraste wie bei-
spielsweise eine Th-Wichtung generieren zu koénnen. Ein moglicher Ansatz ist die im folgenden
Abschnitt beschriebene Technik, die gleichzeitig die Grundlage fiir die im Rahmen dieser Arbeit
entwickelte Methode darstellt.

2Zur besseren Ubersicht wird hier die vereinfachte Signalformel aufgefiihrt, die sich bei Einsetzen des optimalen
Flipwinkels ergibt. Der allgemeinere Fall ist in Kapitel 4.2.4 aufgefiihrt.
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Abbildung 8.2.1: Simulierter Magnetisierungsverlauf fir die bSSFP- sowie die TOSSI-Sequenz. Abgebil-
det sind drei verschiedene Ts>-Werte (mehrfarbig), jeweils kombiniert mit vier verschiedenen T1-Werten
(einfarbig). Bei der bSSFP-Sequenz zeigen alle Kurven ein unterschiedliches Verhalten, das heifst der
Magnetisierungsverlauf ist von beiden Relazationszeiten abhdngig. Bei der TOSSI-Sequenz hingegen
verlauft die Magnetisierung nahezu unabhdngig von Ti, das heifst der Einfluss dieser Zeitkonstanten
ist unterdriickt und akquirierte Bilder weisen eine To-Wichtung auf.

8.2 Ts-gewichtete bSSFP-Bildgebung mit TOSSI

Die existierende TOSSI-Technik (7-One insensitive Steady-State Imaging) [185] ist eine Mo-
difikation der bSSFP-Sequenz, die es ermoglicht, den Einfluss von Ti-Relaxation in der tran-
sienten Phase des bSSFP-Signalverlaufs zu unterdriicken. Folglich verbleibt lediglich der von
Thr-abhingige Anteil und Bilder mit 75-Wichtung kénnen so akquiriert werden. Dieses Verhal-
ten ist in Abbildung 8.2.1 veranschaulicht. Mittels Simulation der Bloch-Gleichungen wurde der
Magnetisierungsverlauf einer gewohnlichen bSSFP-Sequenz sowie einer TOSSI-Sequenz fiir drei
T5-Werte (15 = 60/80/100 ms, mehrfarbig dargestellt) berechnet. Jeder dieser Th-Werte wur-
de mit vier T3-Werten kombiniert (77 = 750/1000/1500/2000 ms, einfarbig dargestellt), um so
einen weiten Bereich von Relaxationszeiten abzudecken, wie er im menschlichen Gehirn zu fin-
den ist [202]. Bei der bSSFP-Technik vermischen sich die Signalkurven aufgrund des von T} als
auch von T, abhédngigen Signalverlaufs. Bei Anwendung der TOSSI-Methode hingegen ist die
T1-Abhéngigkeit der Signalkurven ndherungsweise aufgehoben, das heifit der Verlauf ist ledig-
lich vom zugrunde liegenden T5-Wert abhéngig. Wird der k-Raum (insbesondere das k-Raum-
Zentrum) folglich mit dieser Technik akquiriert, weisen die so erhaltenen Bilder die gewiinschte
T>-Wichtung auf.

Dieses bisher phdnomenologisch beschriebene Verhalten wird durch das Einfiigen von Inver-
sionspulsen in die bSSFP-Sequenz in ungleichen Zeitabstidnden generiert. Die Magnetisierung
befindet sich folglich abwechselnd in einem Zustand parallel sowie antiparallel zum externen
Hauptmagnetfeld Bg. Durch richtige Wahl der Zeitdauer der parallelen (TP) sowie der antipar-
allelen Konfiguration (TA) kann erreicht werden, dass die longitudinale Magnetisierungskompo-
nente M, um einen von 77 unabhingigen Wert ,eingefangen“ wird und somit der Mechanismus
der Ti-Relaxation aufgehoben wird. Gebrauchliche, auf im Gehirn vorkommende Relaxationszei-
ten optimierte Pulsanzahlen fiir die beiden Konfigurationen sind beispielsweise TP/TA = 24/8
HF-Pulse. Da der Fokus hier auf der Weiterentwicklung dieser bereits existierenden Technik
gelegt werden soll, wird fiir eine eingehendere sowie analytischere Betrachtung der Grundidee
auf die entsprechende Originalarbeit verwiesen [185].
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Abbildung 8.2.2: Schematischer Aufbau einer TOSSI-Sequenz. Nach der Akquisition von TP k-Raum-
Zeilen im parallelen bSSEFP-Block werden nach dem Ausspielen eines Inversionsmoduls TA k-Raum-
Zeilen im antiparallelen bSSFP-Block akquiriert. Erneute Inversion lenkt die Magnetisierung wieder
in den parallelen Block. Dieses Schema wird so lange wiederholt, bis alle gewiinschten k-Raum-Zeilen
akquiriert wurden.

Abbildung 8.2.2 zeigt den schematischen Aufbau einer TOSSI-Sequenz. Paralleles bSSFP (TP)
wechselt sich hierbei nach dem Einstrahlen eines Inversionspulses mit antiparallelem bSSFP (TA)
ab. Da sich das bSSFP-Signal aus vielen verschiedenen tiberlagerten Echos zusammensetzt [175],
wiirde das Einstrahlen eines derartigen Inversionspulses dieses empfindliche Gleichgewicht storen
und zu Bildartefakten fiihren. Allerdings kann die sich im onresonten Fall auf einem Konus mit
Offnungswinkel /2 von der z-Achse befindliche Magnetisierung mit einem entsprechenden HF-
Puls mit Flipwinkel /2 auf diese Achse zuriickgeklappt und hier gespeichert werden [177]. Nach
der Zerstorung von etwaiger verbleibender Transversalmagnetisierung mittels Spoilergradienten
wird der gewiinschte Inversionspuls ausgespielt. AnschlieBende Spoilergradienten sowie eine er-
neute Magnetisierungspréaparation mittels a/2-Puls schlieflen das verwendete Inversionsmodul
ab.

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass sich durch geschicktes Ausspielen von Inversionspul-
sen in ungleichméfigen Abstdnden wéhrend der transienten Phase einer bSSFP-Sequenz der
ansonsten vorliegende Mischkontrast zu einem 75-Kontrast umwandeln lésst. Folglich vereint
die TOSSI-Methode die Vorteile der bSSFP-Sequenz (kurze Messzeit, hohe SNR-Effizienz) mit
der Féhigkeit, klinisch relevante Tho-Kontraste zu erzeugen. Erste Messungen an Gehirntumor-
patienten belegten bereits die Niitzlichkeit der Generierung dieses fiir die neuroradiologische
Bildgebung sehr wichtigen Kontrastmechanismus [185]. Des Weiteren konnte die Ahnlichkeit zu
den mit einer gewohnlichen T)-gewichteten Turbospinecho-Sequenz erzeugten Bildern gezeigt
werden. Auch wenn dieses Verfahren sehr vielversprechend ist, existieren einige Nachteile, die
im Folgenden aufgefiihrt sind:

e Durch das wiederholte Einstrahlen von Inversionspulsen konvergiert das Signal nicht in den
flir eine bSSFP-Sequenz typischen Steady-State, sondern verlduft dhnlich dem Verhalten
bei einer Turbospinecho-Sequenz gegen Null. Wird die Peripherie des k-Raums akquiriert
wahrend das Signallevel sehr gering ist, &uflert sich dies im resultierenden Bild in Blurring
sowie einem erhohten Rauschlevel.

e Die zwischen der parallelen und antiparallelen Konfiguration oszillierende Magnetisierung
kann zur Bilddegeneration aufgrund sogenannter Ghostingartefakte fiihren.
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Abbildung 8.3.1: RA-TOSSI-Implementierung: Wahrend die ersten A - Nproj Projektionen eines aus
insgesamt Nproj bestehenden radialen k-Raums mit der TOSSI-Sequenz akquiriert werden, wird fiir die
verbleibenden (1—X\)- Nproj Projektionen eine bSSFP-Sequenz verwendet. Die Projektionen sind hierbei
im Goldenen Winkel zueinander angeordnet.

e Bedingt durch die kartesische k-Raum-Abtastung wird das k-Raum-Zentrum nur einmal
akquiriert. Folglich kann pro Messung in der Regel lediglich ein einzelnes Bild generiert
werden.

An diesen Punkten setzt die im Rahmen der vorliegenden Arbeit neu entwickelte Technik an, um
so das bestehende Konzept weiter zu verbessern und die klinische Anwendbarkeit zu erhéhen.

8.3 Ty- und T,/T;-gewichtete bSSFP-Bildgebung mit RA-
TOSSI

8.3.1 Sequenzaufbau

Der Aufbau der neu entwickelten RA-TOSSI-Methode (RAdial T-One sensitive and insen-
sitive Steady-State Imaging) ist in Abbildung 8.3.1 veranschaulicht und unterscheidet sich
vom urspriinglichen TOSSI-Konzept in zweierlei Hinsicht. Anstelle einer kartesischen k-Raum-
Abtastung wird eine radiale Trajektorie mit Abtastung im Goldenen Winkel (sieche Abschnitt
3.3.3) verwendet. Die sich hieraus ergebenden Vorteile werden im folgenden Abschnitt Bildrekon-
struktion behandelt. Des Weiteren wird analog zur RE-TOSSI-Technik (Resolution Enhanced
TOSSI) [45] nicht der gesamte k-Raum im TOSSI-Schema akquiriert, sondern die Akquisiti-
on wird in einen TOSSI-Block zu Beginn sowie einen sich direkt anschlieenden gewhnlichen
bSSFP-Block aufgeteilt. Das Verhéltnis der beiden Bildgebungssequenzen wird hierbei durch
die Wahl des Parameters A gesteuert, das heifit bei einer Gesamtzahl von Np,.; aufgenommenen
Projektionen werden \- Np.o; Projektionen mit TOSSI akquiriert, wéhrend fiir die verbleibenden
(1 —X) - Nproj Projektionen bSSFP verwendet wird. Dieses Vorgehen ist analog zur Hybridbild-
gebung mit der sogenannten Combined Acquisition Technique (CAT) [93], bei der der k-Raum
mittels zweier unterschiedlicher Sequenzen gefiillt wird. An dieser Stelle sollte allerdings ange-
merkt werden, dass sich die bei der TOSSI-bSSFP-Kombination verwendeten Sequenzen lediglich
darin unterscheiden, ob Inversionspulse in das bSSFP-Schema eingefiigt werden oder nicht. Alle
sonstigen Gradientenschaltungen sowie Bildgebungsparameter sind identisch. Der sich hieraus
ergebende Magnetisierungsverlauf ist in Abbildung 8.3.2 gezeigt. Wéahrend das Signal bei ge-
wohnlichem TOSSI gegen Null konvergiert, ndhern sich bei Verwendung der bSSFP-Sequenz im
zweiten Block die Signalkurven ihrem zugehorigen, von Null verschiedenen Steady-State-Signal
an. Auf diese Weise kann der gesamte k-Raum bei vergleichsweise hohem Signallevel gefiillt
werden, womit der zuvor beschriebene Nachteil von Blurring sowie einem erhéhtem Rauschlevel
effektiv gemindert werden kann.
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Abbildung 8.3.2: Vergleich des Signalverlaufs einer gewdhnlichen TOSSI-Sequenz mit dem der ver-
wendeten TOSSI-bSSFP-Kombination. Wahrend das Signal im ersten Fall aufgrund der kontinuierlich
eingestrahlten Inversionspulse gegen Null konvergiert, wird dieses Verhalten im zweiten Fall unmittelbar
nach Beginn des bSSFP-Blocks unterbrochen und die Signalkurven ndhern sich schrittweise threm ent-
sprechenden bSSFP-Steady-State an. Die TOSSI-bSSFP-Kombination vereint also eine Ta-Wichtung
in der transienten Phase mit einer Ta/T1- Wichtung im Steady-State.

8.3.2 Bildrekonstruktion

Die in der hier vorgestellten Technik verwendete radiale k-Raum-Abtastung bringt im Vergleich
mit der bei den existierenden Methoden [185, 45] verwendeten kartesischen Trajektorie zahlrei-
che Vorteile mit sich. Aufgrund der fiir die radiale Trajektorie intrinsischen Uberabtastung des
k-Raum-Zentrums ist hier das Nyquist-Kriterium auch noch erfiillt, wenn nur eine geringe An-
zahl von Projektionen verwendet wird. Fiir weiter auflen liegende k-Raum-Bereiche wird dann
die Anzahl der verwendeten Projektionen schrittweise erhéht. Diese in Kapitel 3.4.2 beschriebe-
ne KWIC-Filter-Technik erméglicht es durch wiederholtes Anwenden mit einer jeweils anderen
Projektionsauswahl aus einem Datensatz eine Vielzahl von Bildern zu rekonstruieren. Ein derar-
tiges Vorgehen ist aufgrund der verwendeten Anordnung der Projektionen nach dem Goldenen
Winkel durchfiithrbar, da so auch retrospektiv gewéahlte Rekonstruktionsfenster dennoch nahezu
gleichverteilte Projektionen aufweisen. Der Kontrast der erhaltenen Bilder ist jeweils mafigeblich
durch den Kontrast der Projektionen bestimmt, die fiir das k-Raum-Zentrum genutzt werden.
Wendet man diese Technik auf einen mit RA-TOSSI aufgenommenen Datensatz an, kénnen
folglich wie in Abbildung 8.3.3(a) veranschaulicht Bilder an allen Punkten der entsprechenden
Signalkurve rekonstruiert werden.

Auf die aus einem einzelnen Datensatz generierte Bilderserie ldsst sich anschliefend das in An-
hang 11.3.1 beschriebene Verfahren der Hauptkomponentenanalyse (PCA) anwenden. Durch
diese auf einer Basistransformation beruhende Methode kénnen Streakingartefakte reduziert
und das Rauschlevel verbessert werden. Die gesamte Rekonstruktionsabfolge ist in Abbildung
8.3.3(b) gezeigt.

Der Hauptkontrast eines Bildes wird durch den Aufnahmezeitpunkt des entsprechenden k-Raum-
Zentrums bestimmt. Diese auch als effektive Echozeit TE.g bezeichnete Zeitspanne, das heif3t
die Zeit zwischen erster akquirierter k-Raum-Zeile und Abtasten des k-Raum-Zentrums, muss
bei Verwendung der kartesischen Abtastung vor der Experimentdurchfiihrung fest gewéhlt wer-
den. Bei der radialen Trajektorie hingegen verlduft jede Zeile durch das k-Raum-Zentrum und
die gewiinschten Projektionen koénnen folglich nachtriaglich mit dem KWIC-Filter ausgewahlt
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werden, was die Implementierung weiter vereinfacht.

Alle fiir die RA-TOSSI-Technik benétigten Komponenten sind nochmals schematisch in Abbil-
dung 8.3.4 dargestellt.

8.3.3 Experimente

Die Moglichkeit der schnellen Akquisition T5- sowie T5/T3- gewichteter Bilder mittels des neu
entwickelten Ansatzes soll zunédchst mittels Gehirnmessungen an gesunden Probanden sowie an
einer Gehirntumorpatientin demonstriert werden. Anschliefend werden Abdomenmessungen als
weitere Applikation gezeigt. Samtliche Ergebnisse wurden an klinischen 3-T-Scannern (Magne-
tom Skyra und Magnetom Trio, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt. Fiir
alle gezeigten RA-TOSSI-Experimente wurde ein konstantes Verhéltnis TP /TA = 24/8 gewéhlt.

Gehirnmessungen am gesunden Probanden

Die Gehirnmessungen wurden mit einer 16-Kanal-Kopfspule durchgefiihrt. Fine axiale Schicht
wurde mit RA-TOSSI unter Verwendung der folgenden Messparameter akquiriert: FOV = 220
x 220mm?, Schichtdicke = 5mm, Flipwinkel = 40°, TR = 4,7 ms, Matrixgrofle = 256 x 256,

RA-TOSSI Abbildung 8.3.4: Bestandteile der

bSSFP- |[ Inversions- Radiale | Goldener Winkel | [KWIC-Filter + PCA RA-TOSSI-Technik.
Sequenz pulse Trajektorie Abtastschema Rekonstruktion
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Abbildung 8.3.5: Einfluss der PCA auf die Bildqualitdt. Das Diagramm zeigt die ersten vier Eigen-
werte, deren jeweiliger Betrag bereits ab dem dritten Eigenwert nahezu null ist und die entsprechende
Hauptkomponente folglich kaum Informationen enthdlt. Wihrend das nicht prozessierte Bild Strea-
kingartefakte (Pfeil) aufweist, konnen diese durch Anwenden der PCA (Verwendung der ersten drei
Hauptkomponenten) deutlich reduziert werden. Der Kontrast sowie feine Bildstrukturen erscheinen
hingegen wie gewiinscht unverdindert. Die Skalierung der beiden Bilder ist identisch.

erzielte Auflésung = 0,9 x 0,9 mm?, Np05 = 256, A = 0,25. Die Messzeit betrug 1,3s. Aus diesem
Datensatz wurden anschlieSend 128 Kontraste rekonstruiert.

Zur Verbesserung der Bildqualitdt wurde eine PCA durchgefiihrt. Die zu den Hauptkompo-
nenten gehoérenden Eigenwerte sind im Diagramm in Abbildung 8.3.5 gezeigt. Da deren Betrag
ab dem vierten Figenwert nahezu null ist und die entsprechenden Hauptkomponenten folglich
kaum relevante Informationen enthalten, wurden fiir die Riicktransformation lediglich die ersten
drei Hauptkomponenten verwendet. Der Einfluss auf die rekonstruierte Bilderserie ist in Ab-
bildung 8.3.5 exemplarisch fiir einen Kontrast gezeigt und demonstriert die Reduzierung von
Streakingartefakten bei gleichbleibendem Bildkontrast.

Abbildung 8.3.6 zeigt eine Auswahl von Bildern, die aus dem mit RA-TOSSI akquirierten Da-
tensatz rekonstruiert wurden. Die Kontraste sind nach steigender effektiver Echozeit TEqg (Zeit-
punkt der Akquisition der fiir das k-Raum-Zentrum verwendeten Projektionen) angeordnet und
umfassen hierbei eine PD-&hnliche Wichtung (a), eine geringe T5-Wichtung (b), eine starke
T5-Wichtung (c) sowie eine T5/T1-Wichtung (d).

Zum Vergleich der neu entwickelten RA-TOSSI-Methode sowohl mit bereits existierenden dhn-
lichen Techniken als auch mit klinisch etablierten Sequenzen wurden Referenzmessungen wie
folgt durchgefiihrt: Kartesisches RE-TOSSI, Ts-gewichtetes TSE (TR/TE = 3000/87 ms, Echo-
zugldnge = 7) sowie konventionelles kartesisches bSSFP. Zugehorige Bildgebungsparameter sind
in Tabelle 8.1 aufgefiihrt. Fiir die bSSFP-Messung wurden zur Beriicksichtigung des Einflusses
der transienten Phase auf das Kontrastverhalten 200 Dummypulse als Praparation verwendet.
Um das SNR- sowie das CNR-Verhalten der Methoden zu bestimmen, wurden die jeweiligen Re-
konstruktionsabldufe analog zu Kapitel 5.3.2 100-mal mit variierendem, synthetisch generiertem
Rauschen durchgefiihrt [167]. Division der mittleren Pixelintensitét durch die zugehorige Stan-
dardabweichung liefert so fiir jede Messung eine pixelweise SNR-Karte. Die SNR-Effizienz kann
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Abbildung  8.3.6:  Verschiede-
ne Kontraste der aus einem
RA-TOSSI-Datensatz rekon-
struiterten  Bilderserie. In der
TE, = ' Néhe des Luft-Gewebe-Ubergangs
1064 MSy der Stirnhéhlen treten leichte
Bandingartefakte auf (Pfeile).

dann durch Normalisieren mit der Quadratwurzel der Akquisitionszeit bestimmt werden. Zur
Abschéitzung dieser Grofien in weifler sowie in grauer Masse wurde anschlieend der Mittelwert
in entsprechenden, jeweils aus 72 Pixeln bestehenden ROIs (eingezeichnet in Abbildung 8.3.7)
berechnet.

Die mit den verschiedenen Techniken generierten 75-Wichtungen sind in der ersten Reihe von
Abbildung 8.3.7 veranschaulicht und weisen beziiglich ihres erzielten Kontrasts eine grofie Ahn-
lichkeit zueinander auf. Zugehdrige Zahlenwerte in Tabelle 8.1 zeigen zwar, dass TSE sowohl
RE-TOSSI als auch RA-TOSSI beziiglich des SNRs in weifler Masse und des CNRs zwischen
weifler und grauer Masse deutlich iiberlegen ist. Betrachtet man allerdings die SNR- und CNR-
Effizienz der Methoden, werden mit RA-TOSSI die besten Ergebnisse erzielt. In dem mit RE-
TOSSI akquirierten Bild féllt auf, dass insbesondere am Kopfanfang und -ende Ghostingarte-
fakte auftreten (durchgezogene Pfeile). Das Aquivalent derartiger Artefakte bei einem radialen
Akquisitionsschema wéren Streakingartefakte, die im entsprechenden mit RA-TOSSI generier-
ten Bild jedoch durch Anwenden der PCA stark reduziert werden und folglich nicht sichtbar
sind. Erneut ist ein leichtes Bandingartefakt aufgrund des Suszeptibilitdtssprungs an dem der
Stirnfliche benachbarten Luft-Gewebe-Ubergang sichtbar (gestrichelte Pfeile). Ein weiterer Un-
terschied ist die verschiedene Darstellung von Blutgefifien. Wihrend diese in Ubereinstimmung
mit existierender Literatur bei der bSSFP-Sequenz sowie bei den auf dieser Sequenz beruhenden
RE-TOSSI- und RA-TOSSI-Techniken hell erscheinen [134], sind diese aufgrund ihrer dunklen
Darstellung bei der TSE-Messung [104] entsprechend hervorgehoben.
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Abbildung 8.3.7: Vergleich verschiedener Messtechniken. In der ersten Reihe sind mit RA-TOSSI,
RE-TOSSI sowie TSE erzielte T>-Kontraste gezeigt, die zueinander sehr dhnlich sind. Mit RE-TOSSI
sichtbare Ghostingartefakte (durchgezogene Pfeile) treten im RA-TOSSI-Bild nicht auf. Die unter-
schiedliche Darstellung von Gefifien ist mit schwarzen Pfeilen gekennzeichnet.

In der zweiten Reihe sind die mit RA-TOSSI sowie gewdhnlichem bSSFP erzielten T /T1-Kontraste
gezeigt, die wiederum sehr dhnlich erscheinen.

Die ROIs, die fiir die in Tabelle 8.1 durchgefiihrten SNR- sowie CNR-Berechnungen verwendet wurden,

sind entsprechend markiert.
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Parameter RE-TOSSI TSE RA-TOSSI bSSFP
Akquisitionszeit 1,3s 1:56 min 1,3s 1,2s
G S |
TR 4,7 ms 3000 ms 4,7 ms 4,7ms
Bandbreite 700 Hz/Pixel 130 Hz/Pixel 700 Hz /Pixel 700 Hz/Pixel
Flipwinkel 40° 180° 40° 40°
Bildkontrast T T Ty T>/Th T>/Ty
Ghostingartefakte mittel gering keine keine keine
SNR WM 26,0 70,0 26,1 16,7 14,2
SNR-Effizienz WM 22.8 6,5 22,9 14,6 13,0
CNR WM-GM 7,7 74,1 11,1 6,9 7,8
%ﬁgﬁzjem 6,7 6,9 9,7 6,1 7,1

Tabelle 8.1: Bildgebungsparameter und Ergebnisse der SNR- und CNR-Berechnung der in Abbildung
8.3.7 gezeigten Ergebnisse.

Die mit RA-TOSSI generierte T, /T7-Wichtung ist zusammen mit einem mit bSSFP akquirierten
Bild in der zweiten Reihe von Abbildung 8.3.7 gezeigt. Erneut sind die mit den jeweiligen Tech-
niken erzielten Kontraste sehr dhnlich, was durch die in Tabelle 8.1 aufgefithrten Zahlenwerte
bestétigt werden kann. Eine Besonderheit, die beide Bilder aufweisen, ist der verhéltnisméafig
hohe Kontrast zwischen weifler und grauer Masse. Berechnet man den zu erwartenden Signal-
unterschied mit Hilfe der Formel fiir das Steady-State-Signal 8.1.1 sowie den jeweiligen Relaxa-
tionszeiten aus Tabelle 2.1, so stellt man fest, dass sich lediglich eine Signaldifferenz von etwa
8 % ergeben wiirde. Ein moglicher Grund fiir diese Abweichung ist der Einfluss der transien-
ten Phase auf das bSSFP-Signal. Gleichung 8.1.1 gilt erst, nachdem Substanzen ihren jeweiligen
Steady-State erreicht haben, was nach ungefahr 5-77 /TR Repetitionszeiten [180] der Fall ist. An-
dernfalls weist der Signalverlauf eine zusétzliche Protonendichte-Wichtung auf [97]. Da bei den
hier gezeigten Bildern die den Hauptkontrast bestimmenden Projektionen beziehungsweise die
zentralen k-Raum-Zeilen nach 200-250 Repetitionszeiten akquiriert wurden, haben Substanzen
wie weie Masse (77 ~ 1084 ms) und graue Masse (77 ~ 1820 ms) noch nicht ihren Steady-
State erreicht. Folglich kann hierauf dieser der Theorie widersprechende Kontrastunterschied
zuriickgefithrt werden. Eine weitere Abweichung von dem mittels Gleichung 8.1.1 theoretisch
zu erwartenden Verhalten ist eine Signalabschwédchung aufgrund des Effekts des onresonanten
Magnetisierungstransfers [16]. Die bei RA-TOSSI sowie gewohnlichem bSSFP typischerweise
verwendeten kurzen Repetitionszeiten in Verbindung mit hohen Flipwinkeln fithren zu einer
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Abbildung 8.3.8: Ge-
hirntumormessung mait
RA-TOSSI. Im Ge-
gensatz zum gezeigten
T>/T1-Kontrast ist der
Tumor (Pfeil) im Ts-
gewichteten Bild deut-
lich erkennbar.

Sattigung der gebundenen Protonen. Die Signalabschwéchung, deren Betrag von der zugrunde
liegenden Substanz abhéngt, wird durch den darauffolgenden Austausch der Magnetisierung mit
freien Protonen verursacht. Es ldsst sich also sagen, dass die gezeigten T5/T7-Wichtungen auf-
grund ihres verhéaltnisméfig hohen Kontrasts zwischen weifler und grauer Masse zwar etwas den
in der ersten Reihe gezeigten To-Wichtungen dhneln, dass der zugrunde liegende Kontrastme-
chanismus jedoch wie beschrieben anderen Faktoren zuzuordnen ist.

Gehirnmessungen am Tumorpatienten

Um einen moglichen klinischen Nutzen der neu entwickelten Methode zu demonstrieren, wurde
eine Patientin mit einem intra-axialen niedriggradigen Astrozytom? im linken Gyrus supramar-
ginalis gemessen. Unter Verwendung einer 32-Kanal-Kopfspule wurde eine RA-TOSSI-Messung
mit den folgenden Parametern durchgefithrt: FOV = 220 x 220 mm?2, Schichtdicke = 5 mm, Flip-
winkel = 40°, TR = 4,7 ms, Matrixgroflie = 256 x 256, erzielte Auflésung = 0,9 x 0,9 mm?. Die
Projektionsanzahl lag bei Npyo; = 768 mit A = 0,17. Die Messzeit betrug 3,8s. Aus diesem
Datensatz wurden anschliefend unter Verwendung von drei Hauptkomponenten 384 Kontraste
rekonstruiert. In Abbildung 8.3.8 ist exemplarisch eine der extrahierten To-Wichtungen sowie
eine T, /T1-Wichtung gezeigt. Wahrend der Tumor bei vorliegendem Ts-Kontrast gut erkennbar
ist und deutlich von umliegendem, gesundem Gewebe abgegrenzt werden kann, ist dies nicht der
Fall fur die T»/T1-Wichtung.

Abdomenmessungen unter freier Atmung

Zur Demonstration der vielfiltigen Einsatzmoglichkeiten von RA-TOSSI wurden neben den
gezeigten Gehirnmessungen Abdomenmessungen unter freier Atmung durchgefiihrt. Die Bildge-
bung dieser Region kann aufgrund zahlreicher Faktoren wie beispielsweise der Atembewegung
sowie der Peristaltik? eine Herausforderung darstellen. Im klinischen Alltag wird zur Akquisiti-
on eines Th-gewichteten Bildes in der Regel die HASTE-Sequenz [188] verwendet. Diese Technik

3 Astrozytome gehéren zur Gruppe der Gliome und zéhlen zu den am hiufigsten auftretenden Formen von
Gehirntumoren.
4Peristaltik ist die Bewegung von Hohlorganen wie beispielsweise dem Magen sowie dem Darm.
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stellt eine Sonderform der Turbospinecho-Sequenz dar, bei der alle bendtigten k-Raum-Zeilen
innerhalb eines einzelnen Echozugs aufgenommen werden. So kénnen kurze Messzeiten mit dem
gewiinschten Th-Kontrast kombiniert werden, jedoch ist die erzielte Bildqualitit oftmals durch
Blurring aufgrund des T5-Zerfalls entlang des Echozugs reduziert. Ein weiterer Nachteil ist die
durch die Vielzahl von Refokussierungspulsen bedingte vergleichsweise hohe spezifische Absorp-
tionsrate (SAR), die die Anwendbarkeit dieser Methode insbesondere bei hoheren Feldstiarken
stark limitieren kann.

Eine axiale, Leber und Nieren beinhaltende Schicht wurde mit RA-TOSSI unter Verwendung
der folgenden Parameter akquiriert: FOV = 360 x 360 mm?, Schichtdicke = 5 mm, Flipwinkel =
34°, TR = 4,1 ms, Auslesebandbreite = 1085 Hz/Pixel, Matrixgrofie = 256 x 256, Auflosung =
1,4 x 1,4mm?2. Aus den 512 gemessenen Projektionen (A = 0,19, Gesamtmesszeit = 2,3 s) wurden
anschliefend 256 Bilder rekonstruiert. Als Vergleichsmessung wurde kartesisches RE-TOSSI (A
= 0,25) sowie gewohnliches bSSFP (nach dem Einfiigen einer aus 400 Dummypulsen bestehen-
den Préparationsphase) angewendet. In beiden Féllen wurden 256 k-Raum-Zeilen akquiriert,
was in Gesamtmesszeiten von 1,2s beziehungsweise 2,7s resultierte. Die iibrigen Bildgebungs-
parameter wurden konstant gehalten. Um den mit RA-TOSSI erzielten T»-Kontrast mit einer
klinisch etablierten Sequenz vergleichen zu kénnen, wurde eine HASTE-Messung mit den fol-
genden Parametern durchgefithrt: TR/TE = 3000/68 ms, Auslesebandbreite = 592 Hz/Pixel,
Partial-Fourier-Faktor = 5/8, Anwendung von paralleler Bildgebung mit dem Beschleunigungs-
faktor R = 2.

Die Ergebnisse der Abdomenmessungen sind in Abbildung 8.3.9 gezeigt. Wahrend die Bild-
qualitdt mit RE-TOSSI aufgrund von Ghostingartefakten deutlich reduziert ist, ist dies nicht
der Fall fiir den mit kartesischem bSSFP generierten Kontrast. Folglich kann Bewegung als
mogliche Ursache ausgeschlossen werden. Entsprechende Artefakte werden vermutlich vielmehr
durch das offresonant oszillierende Fett [185] in Kombination mit der kartesischen Trajektorie
sowie dem konstanten TP/TA-Verhéltnis verursacht. Entsprechende Streakingartefakte in den
mit RA-TOSSI akquirierten Bildern werden durch Anwenden der PCA unterdriickt. Der mit
RA-TOSSI generierte Th-Kontrast &hnelt dem mit der HASTE-Sequenz erzielten Kontrast, wo-
bei der Nieren-Leber-Ubergang mit der neu entwickelten Methode weniger verschwommen ist.
Allerdings treten Bandingartefakte auf, die sich im vorliegenden Fall jedoch lediglich auf das
subkutane Fett beschrinken und folglich nicht den diagnostischen Nutzen reduzieren. Vergleicht
man die mit RA-TOSSI sowie bSSFP generierten T /7T3-Bilder, ist wieder ein sehr dhnliches
Kontrastverhalten feststellbar, das aufgrund des wenig akzentuierten Nieren-Leber-Ubergangs
die T5-Wichtung verletzt.

8.4 Ausloschung verschiedener Substanzen mit RA-TOSSI

8.4.1 Sequenzaufbau

Aufgrund der Verwendung von mehreren Inversionspulsen oszilliert die Magnetisierung im
TOSSI-Block zwischen einem parallelen Zustand (TP) sowie einem antiparallelen Zustand (TA).
Wird wie bei RE-TOSSI und bei der hier vorgestellten Technik zur k-Raum-Akquisition eine
TOSSI-bSSFP-Kombination gewéhlt, so muss der Zeitpunkt, ab dem die Inversionspulse weg-
gelassen werden, entsprechend festgelegt werden. Befindet sich die Magnetisierung nach dem
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Abbildung 8.3.9: T»- (linke Spalte) sowie T>/T:-gewichtete (rechte Spalte) Abdomenmessungen un-
ter freier Atmung. Abgesehen von dem mit RE-TOSSI generierten Bild weisen die mit den anderen
Methoden akquirierten Ergebnisse eine gute Bildqualitdt auf.

letzten Inversionspuls im parallelen Zustand, ndhert sich diese wie in der oberen Reihe von
Abbildung 8.4.1 gezeigt schnell dem bSSFP-Steady-State an. Diese Situation, die beim Ausspie-
len einer geraden Anzahl von Inversionspulsen auftritt, wurde sowohl bei RE-TOSSI als auch
bei den bisher vorgestellten Ergebnissen angewendet und erlaubt das Generieren von T5- sowie
T, /T1-Kontrasten.

Verwendet man hingegen eine ungerade Anzahl von Inversionspulsen, &ndert sich der Magne-
tisierungsverlauf wie in der unteren Reihe von Abbildung 8.4.1 veranschaulicht wesentlich. Die
Magnetisierung befindet sich folglich nach dem Ausspielen des letzten Inversionspulses im an-
tiparallelen Zustand und weist wéhrend der Anndherung an den bSSFP-Steady-State einen
Nulldurchgang auf. Da der Zeitpunkt des Nulldurchgangs analog zu gew6hnlichen IR-Techniken
(Inversion Recovery) von den zugrunde liegenden Relaxationszeiten und Bildgebungsparame-
tern abhingt, unterscheidet sich dieser fiir verschiedene Substanzen. Folglich ist es mit dieser
RA-TOSSI-Variante, die auch als TOSSI-IRbSSFP-Kombination betrachtet werden kann, mog-
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Abbildung 8.4.1: FEinfluss der Position der Magnetisierung nach dem letzten Inversionspuls, simu-
liert fiir drei verschiedene To-Werte (60/80/100 ms, mehrfarbig dargestellt), jeweils kombiniert mit
vier verschiedenen Ti-Werten (750/1000/1500/2000 ms, einfarbig dargestellt). Wihrend in der linken
Spalte der Absolutbetrag der Signalkurven dargestellt ist, sind in der rechten Spalte die entsprechenden
Kurven unter Beriicksichtigung des Vorzeichens veranschaulicht.

Befindet sich die Magnetisierung nach dem letzten Inversionspuls im parallelen Zustand, wird der
bSSFP-Steady-State schnell erreicht und die Kurven weisen ein durchgdingig hohes Signallevel auf. Die-
ses Schema erlaubt die Generierung mehrerer Ts-gewichteter TOSSI-Bilder sowie T»/T:-gewichteter
bSSFP-Bilder.

Startet der bSSFP-Block hingegen wenn sich die Magnetisierung im antiparallelen Zustand befindet,
weisen die entsprechenden Kurven jeweils einen Nulldurchgang auf. Folglich lassen sich jetzt neben To-
gewichteten TOSSI-Bildern mehrere Bilder mit verschiedenen ausgeldschten Substanzen generieren.

lich, mehrere T>-Wichtungen sowie zahlreiche Kontraste, bei denen verschiedene Substanzen
ausgeloscht sind, aus einer einzelnen Messung zu generieren.

8.4.2 Experimente
Gehirnmessungen an gesunden Probanden

Zur Demonstration dieser zweiten RA-TOSSI-Variante wurden Kopfmessungen mit Np.o; = 768
Projektionen durchgefiihrt, wobei der Parameter A = 0,15 so gewéhlt wurde, dass sich die Ma-
gnetisierung nach dem letzten ausgespielten Inversionspuls im antiparallelen Zustand befand.
Restliche Bildgebungsparameter waren wie folgt: FOV = 220 x 220 mm?2, Schichtdicke = 5 mm,
Flipwinkel = 40°, TR = 4,7 ms, Matrixgrofle = 256 x 256, erzielte Auflésung = 0,9 x 0,9 mm?.
Die Messzeit betrug 3,8s. Da die Signalkurven wie in Abbildung 8.4.1 ersichtlich eine grofiere
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Abbildung 8.4.2: Verschiedene Kontraste, generiert mit der auf einer ungeraden Anzahl von Inver-
sionspulsen basierenden RA-TOSSI-Technik. In Abhdngigkeit der gewdhlten effektiven Echozeit TEepy
kénnen diverse vorgegebene Substanzen ausgeléscht werden (a)-(d). Zum Vergleich ist eine mit der
gewohnlichen RA-TOSSI-Variante akquirierte To- Wichtung (e) sowie ein FLAIR-TSE-Bild mit Flis-
sigkeitsunterdrickung (f) gezeigt. Die Visualisierung von Blutgefifien (gestrichelte Pfeile) sowie das
Auftreten von Flussartefakten (durchgezogener Pfeil) unterscheidet sich je nach verwendeter Sequenz.

Dynamik aufweisen, wurden die ersten fiinf Hauptkomponenten fiir die Rekonstruktion der aus
384 Kontrasten bestehenden Bilderserie verwendet. Zum Vergleich wurde die Messung mit iden-
tischen Parametern wiederholt, wobei in diesem Fall eine gerade Anzahl von Inversionspulsen
verwendet wurde (A = 0,17). Des Weiteren wurde mittels einer gewohnlichen FLAIR-TSE-
Sequenz ein klinisches Bild mit unterdriickter Fliissigkeit generiert. Bei identischer Auflésung
waren die anderen Bildgebungsparameter wie folgt: TR/TE = 9000/87 ms, Echozuglinge = 16,
Inversionszeit = 2500 ms, Messzeit = 2:35 min.

Die entsprechenden Ergebnisse sind in Abbildung 8.4.2(a)-(d) gezeigt und umfassen abhingig
von der jeweils gewédhlten effektiven Echozeit TEqg einen Th-Kontrast (TE.g = 0,34s), einen
Kontrast mit unterdriickter weifler Masse (TEcg = 0,77s), einen Kontrast mit unterdriickter
grauer Masse (TE.g = 1,08s) sowie einen Kontrast mit Flussigkeitsunterdriickung (TE.g =
3,09s). Vergleicht man die mit dieser Variante erzeugte T5-Wichtung (a) mit der abgebildeten
T>-Wichtung, die mit der urspriinglichen RA-TOSSI-Variante generiert wurde (e), zeigen sich
sowohl Gemeinsamkeiten als auch Unterschiede. Der Kontrast zwischen CSF, weifler Masse und
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grauer Masse ist sehr dhnlich. Blutgefiafie (gestrichelte Pfeile) sind bei Verwendung einer unge-
raden Anzahl von Inversionspulsen deutlich sichtbar, bei Verwendung einer geraden Anzahl von
Inversionspulsen sind sie analog zu den Ergebnissen aus den Abbildungen 8.3.6 und 8.3.7 nicht
hervorgehoben. Ein weiterer Unterschied ist die Darstellung von Fett. Dieses erscheint bei der
TOSSI-IRbSSFP-Kombination deutlich dunkler, da sich die zugehorige Magnetisierungskurve
bereits nahe des Nulldurchgangs befindet und somit das entsprechende Signal abgeschwécht ist.
Sowohl das FLAIR-TSE-Bild (f) als auch das entsprechende, mit RA-TOSSI generierte Bild
weisen dhnliche Fliissigkeitsunterdriickung sowie vergleichbaren Kontrast zwischen weifler und
grauer Masse auf, wihrend sich bei der Darstellung von Fett sowie von Gefaflen Unterschiede zei-
gen. Durch Fluss bedingte Artefakte (durchgezogener Pfeil) erscheinen lediglich im FLAIR-TSE-
Bild, wihrend dies im RA-TOSSI-Bild aufgrund der Flussinsensitivitdt der zugrunde liegenden
radialen bSSFP-Sequenz kein Problem darstellt.

Gehirnmessungen am Tumorpatienten

Die im vorherigen Abschnitt beschriebene Gehirntumormessung wurde ebenfalls mit der zweiten
RA-TOSSI-Variante durchgefiihrt. Entsprechende Ergebnisse sind in Abbildung 8.4.3 gezeigt.
Der Tumor hebt sich im Th-gewichteten Bild (TE.g = 0,34 ) analog zu Abbildung 8.3.8 deutlich
vom umliegenden, gesunden Gewebe ab. Wéahrend das geschidigte Gewebe bei Unterdriickung
von Flussigkeit (TEeg = 3,09s) nicht hervorgehoben wird, kann diese Differenzierung bei Unter-
driickung von weifler Masse (TE.g = 0,67s) sowie von grauer Masse (TE.s = 1,06 s) nochmals
gesteigert werden. Dies wird durch die abgebildeten Magnetisierungskurven weiter verdeutlicht.
Zur Generierung der Kurven wurde ein Pixel in CSF, in weifler Masse, in grauer Masse so-
wie im Tumor ausgewdhlt und der entsprechende Signalwert fiir die gesamte KWIC-gefilterte
Bilderserie extrahiert und dargestellt. Die Hohe der Abweichung des Tumorsignalwerts von den
Signalwerten der tibrigen Substanzen hangt davon ab, welcher Kontrast der rekonstruierten Serie
betrachtet wird.

8.5 Diskussion

Die im klinischen Alltag fiir die Akquisition Ts-gewichteter Bilder {iblicherweise verwendete
TSE-Sequenz bringt den Nachteil von verhéltnisméfig langen Messzeiten mit sich. Dies trifft
insbesondere auf Einzelschichtmessungen beziehungsweise auf Messungen von geringen Schicht-
anzahlen zu, da hier im Gegensatz zu verschachtelbaren Mehrschichtaufnahmen die langen
Repetitionszeiten nicht ausgenutzt werden konnen. Die tiblicherweise einen Tb/T)-gewichteten
Mischkontrast aufweisende bSSFP-Sequenz kann durch das Einbringen von Inversionspulsen in
ungleichméfigen Abstdnden dazu genutzt werden, Kontraste, die denen einer Th-gewichteten
TSE-Sequenz sehr dhnlich sind, in einem Bruchteil der entsprechenden Messzeit zu generie-
ren [185, 45]. Die in diesem Kapitel vorgestellte RA-TOSSI-Methode erweitert diese vorausge-
gangenen Arbeiten in mehrfacher Hinsicht. Durch Verwendung einer radialen Trajektorie mit
KWIC-Filter-Rekonstruktion kénnen aus einem einzelnen akquirierten Datensatz retrospektiv
mehrere Bilder zu verschiedenen Echozeiten rekonstruiert werden. Verwendet man analog zu
den existierenden TOSSI- und RE-TOSSI-Techniken eine gerade Anzahl von Inversionspulsen,
umfassen diese Kontraste mehrere To-Wichtungen sowie T5/77-Wichtungen. Wird hingegen wie
im Rahmen dieser Arbeit erstmalig vorgeschlagen eine ungerade Anzahl von Inversionspulsen
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Abbildung 8.4.3: Gehirntumormessung mit der RA-TOSSI-Variante, die das Ausléschen verschiedener
Substanzen erlaubt. Die Differenzierung zwischen gesundem und krankem Gewebe kann somit weiter
verbessert werden. Dies wird durch das gezeigte Diagramm bestdtigt, das verschieden grofie Abweichun-
gen der Tumorsignalkurve von den Kurven der anderen Substanzen zeigt.

ausgespielt, konnen mehrere T5-Wichtungen sowie Bilder mit verschiedenen ausgeloschten Sub-
stanzen generiert werden.

Vergleicht man diese beiden Ansétze, zeigt sich, dass mit der konventionellen Variante eine bes-
sere Bildqualitdt und ein hoheres SNR erzielt werden kann. Dies wird bei der Betrachtung der
entsprechenden Magnetisierungsverlaufe ersichtlich. Da beim Ausspielen einer ungeraden Anzahl
von Inversionspulsen zahlreiche Projektionen im Bereich der Nulldurchgéinge aufgenommen wer-
den, steuern diese folglich nur wenig Signal bei, was sich negativ auf die erhaltene Bildqualitéit
auswirkt. Dennoch hat sich gezeigt, dass bei den hier abgebildeten Messungen bei einer Feld-
starke von 3T sowie bei Verwendung einer Hauptkomponentenanalyse eine zufriedenstellende
Bildqualitét erreicht werden kann.

Ein weiterer Unterschied zwischen den beiden Varianten ist die Darstellung von Geféflen, die
sich bei der TOSSI-IRbSSFP-Kombination deutlich vom umliegenden Gewebe abheben. Dies
ist in Ubereinstimmung mit anderen auf IRbSSFP basierenden Methoden, bei denen sich die
Magnetisierung vor dem bSSFP-Block ebenfalls im antiparallelen Zustand befindet [6, 10].

Die Substanz, deren Abschwéchung im klinischen Alltag eine der gréfiten Bedeutungen hat, ist
Fliissigkeit, die im Gehirn konkret in Form von CSF vorhanden ist. Dies kann die Erkennbar-



8. Generierung verschiedener klinischer Kontraste mit RA-TOSSI 123

keit insbesondere kleiner Lésionen in der Nahe dieser Areale signifikant steigern [81]. Da CSF
vergleichsweise hohe Relaxationszeiten aufweist, tritt der zugehorige Nulldurchgang verhéltnis-
méafig spat auf. Um den entsprechenden Kontrast generieren zu kénnen, hat sich bei den hier
durchgefithrten RA-TOSSI-Messungen gezeigt, dass in der Regel ungefidhr 650 Projektionen ak-
quiriert werden miissen (bei einem tiblicherweise verwendeten TR von 4-5 ms entspricht dies einer
Messzeit von etwa 3s). Die weit verbreitete Faustregel TT = 77 -In 2 zur exakten Bestimmung der
zugehorigen Inversionszeit T1 gilt allerdings ausschliefSlich bei alleinig vorliegender T7-Relaxation
und kann aufgrund der komplexeren Abhéngigkeit unter anderem von 77, T5 und A im vorlie-
genden Fall nicht angewendet werden. Da jedoch mittels der KWIC-Filter-Rekonstruktion die
gewlinschten Kontraste retrospektiv ausgewdhlt werden konnen, muss die Inversionszeit der je-
weiligen auszuloschenden Substanz im Gegensatz zu einer kartesischen Messung nicht im Voraus
bekannt sein.

Mogliche weiterfiihrende Verbesserungen der vorgestellten Technik umfassen mafigeblich drei
Hauptbereiche:

¢ Rekonstruktion: Bei dem fiir die Rekonstruktion der Bilderserien verwendeten KWIC-
Filter wird das den Hauptkontrast definierende k-Raum-Zentrum mit Projektionen zur
gewiinschten effektiven Echozeit TEqg gefiillt. Fiir weiter auflen liegende Bereiche werden
anschliefend Projektionen verwendet, die auf den Signalkurven weiter entfernt liegen. Diese
dem KWIC-Filter intrinsische Eigenschaft fiihrt dazu, dass der erhaltene Bildkontrast fiir
Informationen, die in der k-Raum-Peripherie kodiert sind, abweichen kann, was insbesonde-
re auf abrupte Uberginge wie Ecken und Kanten zutrifft. Auch wenn ein derartiger Effekt
in den gezeigten In-vivo-Messungen nicht sichtbar war, kann dieser Sachverhalt durch die
Verwendung anderer Rekonstruktionstechniken unter Umstdnden verbessert werden. Eine
potentielle Méglichkeit ist die Verwendung eines reduzierten KWIC-Filters in Verbindung
mit paralleler Bildgebung [143]. Auch das alleinige Anwenden von parallelen Bildgebungs-
techniken [159, 187], Compressed Sensing [126] oder eine Kombination dieser Methoden
[60] auf stark unterabgetastete Bilderserien kann eine alternative Rekonstruktionstechnik
darstellen.

e Sequenzaufbau: Die im Rahmen dieser Arbeit implementierte RA-TOSSI-Sequenz ver-
wendet im TOSSI-Block ein konstantes Verhéltnis TP/TA = 24/8 aus akquirierten Pro-
jektionen im parallelen Block (TP) und Projektionen im antiparallelen Block (TA). Diese
Vorgehensweise stellt einen guten Kompromiss aus leichter Implementierbarkeit und an-
nehmbarem Aufheben der Ti-Relaxation dar, wie aus den gezeigten Diagrammen und
Ergebnissen ersichtlich ist. Da die longitudinale Magnetisierung jedoch wéhrend der tran-
sienten Phase nicht konstant ist, kann deren Einfluss durch die Wahl eines optimaleren,
zeitlich verédnderbaren Verhéltnisses TP/TA zumindest fiir eine im Vorhinein gewéhlte
T»-Zeit weiter reduziert werden [185]. Dieses bereits in Verbindung mit einer kartesischen
Trajektorie angewendete Schema [45] ist unabhéngig von der zugrunde liegenden Trajekto-
rie und ldsst sich folglich auch mit der RA-TOSSI-Technik kombinieren, um so den Effekt
der unerwinschten Tj-Relaxation weiter einzuddmmen.

o Offresonanzeffekte: Da RA-TOSSI auf einer bSSFP-Sequenz basiert, ist die Technik
ebenfalls auf die in Kapitel 5.2.1 beschriebenen, durch Magnetfeldinhomogenitéten ver-
ursachten Bandingartefakte anféllig. Die Verwendung von kurzen Repetitionszeiten kann



124 8.5. Diskussion

unter Umstédnden ausreichend sein, um Bilder ohne diese Signalausléschungen zu generie-
ren. Insbesondere bei schwer zu shimmenden Regionen wie dem Abdomen oder bei der
Verwendung hoherer Feldstédrken ist die Bildqualitdt jedoch oftmals beeintriachtigt. Die in
Kapitel 5 der vorliegenden Arbeit entwickelte DYPR-SSFP-Technik zur Entfernung die-
ser Artefakte basiert auf dem Abtasten der bSSFP-Steady-State-Ellipse, die die komplexe
Frequenz- Antwort-Funktion beschreibt. Folglich ist es eine fiir diese Methode zwingende
Voraussetzung, dass die radialen, dynamisch phasenzyklierten Projektionen erst nach FEr-
reichen des zugehorigen Steady-States akquiriert werden. Da RA-TOSSI hingegen auf einer
Modifikation der transienten Phase der bSSFP-Sequenz beruht, ist eine Kombination dieser
beiden Techniken nicht méglich. Eine andere potentielle Vorgehensweise zur Vermeidung
von Bandingartefakten ist die in Kapitel 5.2.3 beschriebene konventionelle phasenzyklierte
bSSFP-Akquisition. Dieses Verfahren, das auf dem vollstdndigen, mehrmaligen Wieder-
holen des gesamten Experiments unter Verwendung eines jeweils anderen Phasenzyklus
beruht, ldsst sich auch mit RA-TOSSI kombinieren. Folglich kénnen Bandingartefakte so
auf Kosten einer erhohten Messzeit entfernt werden. Eine weitere durch Offresonanzeffekte
bedingte Verschlechterung der Bildqualitidt wird durch die in Kapitel 6.1.1 beschriebene
chemische Verschiebung von Fett verursacht. Aufgrund der dadurch verursachten Offre-
sonanz weist die zugehorige Magnetisierungskurve ein stark oszillierendes Verhalten auf.
Dies geht mit einer Verformung der Punktspreizfunktion und bei Verwendung einer karte-
sischen Trajektorie mit entsprechenden Ghostingartefakten einher [185]. Die entsprechende
Verschlechterung der Bildqualitét kann wie fiir RE-TOSSI vorgeschlagen mittels zusétzli-
cher Fett-Sattigung sowie einem variablen TP /TA-Verhéltnis eingeddmmt werden [45], was
gemif Abbildung 8.3.9 zumindest fiir die Abdomenbildgebung notwendig erscheint. Ver-
wendet man hingegen eine radiale Trajektorie, treten Streakingartefakte auf, deren Erschei-
nungsbild bereits weniger gravierend ist und die mittels einer Hauptkomponentenanalyse
weiter reduziert werden konnen. Dennoch ist auch die Kombination einer radialen Tra-
jektorie mit zusatzlicher Fett-Sattigung sowie einem nicht-konstanten TP /TA-Verhéltnis
denkbar und kann die Bildqualitidt moglicherweise weiter verbessern.

Beim Vergleich der RA-TOSSI-Technik mit anderen, nicht auf dem TOSSI-Konzept beruhenden
Methoden zur Generierung Th-gewichteter Bilder mittels bSSFP zeigen sich zahlreiche Vortei-
le: Wird der gewiinschte Kontrast mittels eines Th-Préaparationsmoduls zu Beginn der Messung
generiert [192, 106, 98, 94|, konnen wihrend dieser Phase keine Daten akquiriert werden, was
folglich die Effizienz der Sequenz reduziert. Des Weiteren ist der gewiinschte Kontrast lediglich zu
Beginn der Bildakquisition vorhanden. Bei der sogenannten T5-TIDE-Technik ( Transition Into
Driven Equilibrium) [150] wird zu Beginn der bSSFP-Akquisition ein aus einem 90°- sowie meh-
reren 180°-Pulsen bestehender TSE-Pulszug ausgespielt, wodurch die gewiinschte To-Wichtung
generiert wird und das k-Raum-Zentrum aufgenommen wird. Anschliefend wird der Flipwinkel
schrittweise reduziert und der restliche k-Raum wird mit konventionellem bSSFP akquiriert. Ein
Nachteil dieser Methode ist die Verwendung zahlreicher, SAR-intensiver Refokussierungspulse,
was in Kombination mit den bei der bSSFP-Sequenz typischerweise verwendeten grofien Flip-
winkeln vor allem bei hoheren Feldstérken (>3 T) leicht zu einer Uberschreitung des SAR-Limits
fiihren kann. Des Weiteren ist der Signalabfall wéhrend des initialen TSE-Zugs analog zu einer
gewbhnlichen TSE- oder HASTE-Sequenz deutlich schneller als bei RA-TOSSI, was zu Bildde-
gradation aufgrund von Blurring bedingen kann. Obwohl bei der Verwendung von RA-TOSSI
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weniger Inversionspulse ausgespielt werden miissen, kann die SAR-Problematik auch hier bei
der potentiellen Anwendung am Ultrahochfeld (>7T) eine Hiirde darstellen. Zusammen mit
den zuvor erwdhnten Bandingartefakten und aufgrund der gezeigten Ergebnisse lasst sich somit
sagen, dass RA-TOSSI ein probates Mittel fiir die Bildgebung an klinischen Feldstéirken bis
einschliefllich 3T darstellt.

Alle hier gezeigten Messungen wurden als Einzelschichtakquisitionen durchgefiihrt. Aufgrund
der durchgéngigen Verwendung von schichtselektiven HF-Pulsen kann das Konzept jedoch pro-
blemlos fiir die klinisch relevanteren Mehrschichtmessungen benutzt werden. Um unerwiinschte
Anregungen benachbarter Schichten aufgrund nicht rechteckiger Schichtprofile zu reduzieren,
empfiehlt es sich hierbei zur Verbesserung der Bildqualitit kurze Wartezeiten zwischen der se-
quenziellen Aufnahme verschiedener Schichten einzufiigen.

8.6 Zusammenfassung

Die im vorliegenden Kapitel beschriebene RA-TOSSI-Technik ermdoglicht die schnelle Generie-
rung vielféltiger Kontraste. Diese Kontraste umfassen verschiedene T5-Wichtungen sowie T /77~
Wichtungen, die aus einem einzelnen radial akquirierten Datensatz rekonstruiert werden kénnen.
Des Weiteren wurde gezeigt, dass durch geringfiigige Sequenzanpassungen zusétzlich Bilder, bei
denen verschiedene Substanzen ausgeloscht sind, extrahiert werden konnen. Somit decken die
mit RA-TOSSI generierbaren Bilder einen weiten Bereich von klinisch relevanten Kontrasten ab.
Die fiir die Rekonstruktion direkt am Scanner notwendige Software wurde wie in Anhang 11.5.2
beschrieben bereits entworfen, was den Weg fiir etwaige klinische Studien ebnet. Mogliche An-
wendungen umfassen aufgrund der kurzen Akquisitionszeiten sowie der Bewegungsinsensitivitat
die pédiatrische Bildgebung sowie die Bildgebung unkooperativer Patienten.






Zusammenfassung

Die bSSFP-Sequenz kombiniert kurze Akquisitionszeiten mit einem hohen Signal-zu-Rausch-
Verhéltnis, was sie zu einer vielversprechenden Bildgebungsmethode macht. Im klinischen Alltag
ist diese Technik jedoch bisher - abgesehen von vereinzelten Anwendungen - kaum etabliert.
Die Hauptgriinde hierfiir sind Signalausléschungen in Form von Bandingartefakten sowie der
erzielte Ty /T)-gewichtete Mischkontrast. Das Ziel dieser Dissertation war die Entwicklung von
Methoden zur Losung der beiden genannten Limitationen, um so eine umfassendere Verwendung
von bSSFP fiir die MR-Diagnostik zu ermoglichen.

Magnetfeldinhomogenitéiten, die im Wesentlichen durch Suszeptibilitdtsunterschiede oder Im-
perfektionen seitens der Scannerhardware hervorgerufen werden, d&uflern sich bei der bSSFP-
Bildgebung in Form von Bandingartefakten. Mit DYPR-SSFP (DYnamically Phase-cycled Ra-
dial bSSFP) wurde ein Verfahren vorgestellt, um diese Signalausloschungen effizient zu ent-
fernen. Wahrend fiir bereits existierende Methoden mehrere separate bSSFP-Bilder akquiriert
und anschlieend kombiniert werden miissen, ist fiir die Bandingentfernung mittels DYPR-SSFP
lediglich die Aufnahme eines einzelnen Bildes notwendig. Dies wird durch die neuartige Kom-
bination eines dynamischen Phasenzyklus mit einer radialen Trajektorie mit quasizufilligem
Abtastschema ermdoglicht. Die notwendigen Bestandteile konnen mit geringem Aufwand imple-
mentiert werden. Des Weiteren ist kein spezielles Rekonstruktionsschema notwendig, was die
breite Anwendbarkeit des entwickelten Ansatzes ermdglicht. Konventionelle Methoden zur Ent-
fernung von Bandingartefakten werden sowohl beziiglich ihrer Robustheit als auch beziiglich der
notwendigen Messzeit iibertroffen.

Um die Anwendbarkeit von DYPR-SSFP auch jenseits der gewthnlichen Bildgebung zu de-
monstrieren, wurde die Methode mit der Fett-Wasser-Separation kombiniert. Basierend auf der
Dixon-Technik konnten so hochaufgeléste Fett- sowie Wasserbilder erzeugt werden. Aufgrund
der Bewegungsinsensitivat der zugrunde liegenden radialen Trajektorie konnten die Messungen
unter freier Atmung durchgefithrt werden, ohne dass nennenswerte Beeintrachtigungen der Bild-
qualitdt auftraten. Die erzielten Ergebnisse am Abdomen zeigten weder Fehlzuordnungen von
Fett- und Wasserpixeln noch verbleibende Bandingartefakte.
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Ein Nachteil der gewohnlichen Dixon-basierten Fett-Wasser-Separation ist es, dass mehrere se-
parate Bilder zu verschiedenen Echozeiten benétigt werden. Dies fithrt zu einer entsprechenden
Verlangerung der zugehorigen Messzeit. Abhilfe schafft hier die Verwendung einer Multiecho-
Sequenz. Wie gezeigt werden konnte, erméglicht eine derartige Kombination die robuste, ban-
dingfreie Fett-Wasser-Separation in klinisch akzeptablen Messzeiten.

DYPR-SSFP erlaubt die Entfernung von Bandingartefakten selbst bei starken Magnetfeldinho-
mogenitdten. Dennoch ist es moglich, dass Signalausloschungen aufgrund des Effekts der Intra-
voxeldephasierung verbleiben. Dieses Problem tritt priméar bei der Bildgebung von Implantaten
oder am Ultrahochfeld auf. Als Abhilfe hierfiir wurde die Kombination von DYPR-SSFP mit der
sogenannten z-Shim-Technik untersucht, was die Entfernung dieser Artefakte auf Kosten einer
erhohten Messzeit ermdoglichte.

Die mit DYPR-SSFP akquirierten radialen Projektionen weisen aufgrund des angewendeten dy-
namischen Phasenzyklus leicht verschiedene Signallevel und Phasen auf. Diese Tatsache zeigt
sich durch inkohérente Bildartefakte, die sich jedoch durch eine Erhéhung der Projektionsanzahl
effektiv reduzieren lassen. Folglich bietet es sich in diesem Kontext an, Anwendungen zu wéh-
len, bei denen bereits intrinsisch eine verhéltnisméfig hohe Anzahl von Projektionen bendtigt
wird. Hierbei hat sich gezeigt, dass neben der hochaufgelésten Bildgebung die Wahl einer 3D
radialen Trajektorie eine aussichtsreiche Kombination darstellt. Die in der vorliegenden Arbeit
vorgestellte 3D DYPR-SSFP-Technik erlaubte so die isotrope bandingfreie bSSFP-Bildgebung,
wobei die Messzeit im Vergleich zu einer gewthnlichen bSSFP-Akquisition konstant gehalten
werden konnte. Verbleibende, durch den dynamischen Phasenzyklus hervorgerufene Artefakte
konnten effektiv mit einem Rauschunterdriickungsalgorithmus reduziert werden. Anhand Pro-
bandenmessungen wurde gezeigt, dass 3D DYPR-SSFP einen aussichtsreichen Kandidaten fir
die Bildgebung von Hirnnerven sowie des Bewegungsapparats darstellt.

Wiéhrend die DYPR-SSFP-Methode sowie die darauf beruhenden Weiterentwicklungen effizi-
ente Losungen fiir das Problem der Bandingartefakte bei der bSSFP-Bildgebung darstellen,
adressiert die vorgestellte RA-TOSSI-Technik (RAdial T-One sensitive and insensitive Steady-
State Imaging) das Problem des bSSFP-Mischkontrasts. Die Moglichkeit der Generierung von
Tr-Kontrasten basierend auf der bSSFP-Sequenz konnte bereits in vorausgehenden Arbeiten ge-
zeigt werden. Hierbei wurde die Tatsache ausgenutzt, dass der T1-Anteil des Signalverlaufs nach
Beginn einer bSSFP-Akquisition durch das Einfiigen von Inversionspulsen in ungleichméfigen
Abstédnden aufgehoben werden kann. Ein so akquiriertes Bild weist folglich einen reinen, klinisch
relevanten Th-Kontrast auf. Die im Rahmen dieser Arbeit vorgestellte Methode basiert auf dem
gleichen Prinzip, jedoch wurde anstelle einer gewohnlichen kartesischen Trajektorie eine radiale
Trajektorie in Kombination mit einer KWIC-Filter-Rekonstruktion verwendet. Somit kénnen
bei gleichbleibender oder sogar verbesserter Bildqualitiat aus einem einzelnen, mit RA-TOSSI
akquirierten Datensatz verschiedene Tp-Wichtungen als auch gewohnliche T5/T;-Wichtungen
generiert werden. Mittels Variation der Anzahl der eingefiigten Inversionspulse konnte ferner
gezeigt werden, dass es neben den besagten Wichtungen moglich ist, zusdtzliche Kontraste zu
generieren, bei denen verschiedene Substanzen im Bild ausgeléscht sind. Diese Substanzen kon-
nen am Beispiel der Gehirnbildgebung Fett, graue Masse, weifle Masse oder CSF umfassen und
zeichnen sich neben den reinen T5-Kontrasten durch eine dhnlich hohe klinische Relevanz aus.
Die mogliche Bedeutung der vorgestellten Methode fiir die klinische Verwendung wurde durch
Messungen an einer Gehirntumorpatientin demonstriert.
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Zusammenfassend lésst sich sagen, dass die im Rahmen dieser Dissertation entwickelten Tech-
niken einen wertvollen Beitrag zur Losung der eingangs beschriebenen Probleme der bSSFP-
Bildgebung darstellen. Mit DYPR-SSFP akquirierte Bilder sind bereits mit bestehender, kom-
merzieller Rekonstruktionssoftware direkt am Scanner rekonstruierbar. Die Software fiir die Re-
konstruktion von RA-TOSSI-Datensétzen wurde fiir Siemens Scanner implementiert. Folglich
sind beide Methoden fiir klinische Studien einsetzbar, was gleichzeitig den Ausblick dieser Ar-
beit darstellt.






9. Zusammenfassung 131

Grafische Zusammenfassung

Die folgenden Abbildungen geben abschliefend eine grafische Ubersicht iiber die neu entwickelten
Methoden.
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Summary

The bSSFP sequence combines short acquisition times with a high signal-to-noise ratio, and is
therefore a promising imaging technique. However, aside from a few applications, this method is
hardly established in the clinical routine. The main reasons for this are signal voids that arise as
banding artifacts and the obtained T5/T;-weighted mixed contrast. The goal of this dissertation
was to develop strategies to overcome these limitations and allow for a more widespread use of
bSSFP for MR diagnostics.

In bSSFP imaging, magnetic field inhomogeneities, which are mainly caused by susceptibility
differences and imperfections of the scanner hardware, manifest as banding artifacts. In order
to efficiently remove these artifacts from the image, DYnamically Phase-cycled Radial bSSFP
(DYPR-SSFP) was proposed. While existing methods rely on the acquisition and subsequent
combination of several separate bSSFP images, banding removal with DYPR-SSFP requires the
acquisition of only a single data set. This is achieved by combining a dynamic phase-cycle with
a radial trajectory and a quasi-random acquisition scheme. The individual components of this
method can be implemented with little effort. Furthermore, no specific reconstruction scheme
is necessary, guaranteeing the broad applicability of the developed approach. DYPR-SSFP
outperformed conventional methods for banding removal both in robustness and scan time.

In order to demonstrate the applicability of DYPR-SSFP beyond conventional imaging, the
method was also applied to fat-water separation. Based on the Dixon technique, fat and water
images were generated with high resolution. Due to the motion robustness of the underly-
ing radial trajectory, measurements could be performed during free-breathing, without notable
degradation of image quality. Abdominal images showed neither regional fat-water flipping nor
residual banding artifacts.

A drawback of standard Dixon-based fat-water separation is the fact that several separate images
with different echo times have to be acquired, therefore prolonging the respective scan time.
This can be overcome by using a multiecho sequence. It was demonstrated that the combination
of such multiecho sequence and Dixon DYPR-SSFP allows for robust, banding-free fat-water
separation in clinically acceptable scan times.
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DYPR-SSFP guarantees removal of banding artifacts even for strong magnetic field inhomo-
geneities. However, signal voids may remain due to intravoxel dephasing. This problem pri-
marily arises when imaging metallic implants or when moving to ultra-high field strengths. To
address this issue, the combination of DYPR-SSFP with the so-called z-shim technique was
investigated, allowing the removal of these artifacts at the expense of an increased measurement
time.

Due to the applied dynamic phase-increment, radial projections which are acquired with DYPR-
SSFP exhibit slightly different signal levels and phases. This results in incoherent artifacts, that
can be effectively reduced by increasing the number of acquired projections. Therefore, DYPR-
SSFP should be preferably applied when many projections are intrinsically necessary. It has
been demonstrated that, besides high resolution imaging, the choice of a 3D radial trajectory is
a promising combination. The proposed 3D DYPR-SSFP technique allowed isotropic banding-
free bSSFP imaging without any expense of additional scan time compared to a conventional
bSSFP acquisition. Residual artifacts caused by the dynamic phase-cycle could be effectively
mitigated by applying a denoising algorithm. Volunteer measurements showed that 3D DYPR-
SSFP is a promising candidate for imaging of the cranial nerves and the musculoskeletal system.

While DYPR-SSFP and all presented resulting methods constitute an efficient solution for band-
ing artifacts in bSSFP imaging, the proposed RAdial T-One sensitive and insensitive Steady-
State Imaging (RA-TOSSI) method addresses the problem of the mixed contrast in bSSFP
imaging. The possibility to generate Th-contrast with bSSFP has been shown before. The pre-
vious approach is based on the fact that Tj-relaxation during the transient phase of a bSSFP
acquisition can be suppressed by inserting unequally spaced inversion pulses. Thus, the resulting
image shows a clinically relevant Th-contrast. The method which was presented as part of this
dissertation relies on the same principle. However, instead of the originally proposed Cartesian
trajectory, a radial trajectory in combination with a KWIC-filter reconstruction was applied.
This allows the generation of several Ty-weighted images as well as T, /T}-weighted images from
a single RA-TOSSI dataset, while image quality remains comparable or even improves compared
with existing methods. It could further be shown that varying the number of inversion pulses
allows the generation of additional contrasts, where different tissue types are attenuated in the
image. In the case of brain imaging for instance, these tissues comprise fat, gray matter, white
matter, and CSF and offer high clinical relevance similar to To-weighted images. Measurements
of a patient with a brain tumor demonstrate the possible impact of the proposed method.

In conclusion, the techniques developed as part of this dissertation present a valuable contri-
bution to the solution of various problems which are associated with bSSFP imaging. Images
acquired with DYPR-SSFP can be reconstructed directly at the scanner using existing, com-
mercial reconstruction software. The software for the reconstruction of RA-TOSSI data was
implemented for Siemens scanners. Therefore, both methods can be directly employed for clin-
ical studies which remain as future work.
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Anhang

11.1 Simulation der Bloch-Gleichungen

11.1.1 Allgemeines Vorgehen

Im Folgenden soll die zur Simulation der Bloch-Gleichungen verwendete Vorgehensweise be-
schrieben werden. Die hierfiir notwendigen Komponenten, die als Vektoren beziehungsweise
Matrizen ausgedriickt werden koénnen, sind die Magnetisierung, die Auslenkung mittels eines
HF-Pulses, die Dephasierung sowie die Relaxation.

e Die dreidimensionale Magnetisierung wird als Vektor M geschrieben:

M = | M, |. (11.1.1)

e Eine Auslenkung um den Flipwinkel o entspricht einer Rotation um die entsprechende
Achse. Wiahrend die Drehung um beliebige Achsen mittels der Verkettung verschiedener
Rotationsmatrizen ausgedriickt werden kann, ergibt sich exemplarisch fiir die Drehung um
die z-Achse die folgende Matrix:

1 0 0
Ry(a)=| 0 cosa sina | . (11.1.2)
0 —sina cosa

e Die Dephasierung der Magnetisierung um den Winkel © entspricht einer Drehung um die
z-Achse gema$:

cos® sin® 0
D(©)=| —sin® cos® 0 | . (11.1.3)
0 0 1
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o Zur Beschreibung der Relaxation sind zwei Matrizen notwendig:

e /T2 0 0
Aty=| 0 e 0 (11.1.4)
0 0 e t/M
0
B(t) = 0 : (11.1.5)
p-(1—e /M)

T1 und T5 bezeichnen hierbei die longitudinale beziehungsweise die transversale Relaxationszeit,
p die Spindichte. Mit diesem Formalismus kénnen beliebige Auswirkungen auf die Magnetisierung
simuliert werden [86]. Die Abfolge von Relaxation wéihrend der Zeit TE, Dephasierung um den
Winkel 30° sowie darauffolgender Auslenkung um o = 90° berechnet sich beispielsweise wie folgt:

My41 = R.(90°) - [D(30°) - A(TE) - M, + B(TE)] . (11.1.6)

Das komplexe MR-Signal S setzt sich aus den transversalen Magnetisierungskomponenten M,
und M, zusammen und ergibt sich wie folgt:

S=M,+i-M,. (11.1.7)

11.1.2 Matrizenformalismus fiir Steady-State-Sequenzen

Zur Simulation des Signalverlaufs der in Kapitel 4 beschriebenen Steady-State-Sequenzen sind
zusitzlich zu den im vorherigen Abschnitt aufgefithrten Komponenten die folgenden Bestandteile
beziehungsweise Vorgehensweisen relevant:

e Die bei der HF-gespoilten SSFP-Sequenz auftretende Vernichtung der Transversalmagne-
tisierung entspricht einer Projektion der Magnetisierung auf die z-Achse, das heifit dem
Vernachléssigen der M,- sowie M,-Komponente. Analytisch kann dies mittels einer Mul-
tiplikation mit der folgenden Matrix durchgefithrt werden:

Dspoil =

o O O
o O O

0
0. (11.1.8)
1

e Im Fall der balanced SSFP-Sequenz sowie der HF-gespoilten SSFP-Sequenz erfahren in gu-
ter Naherung alle sich innerhalb eines Voxels befindlichen Spins die gleiche Dephasierung.
Folglich kann in diesem Fall die Magnetisierung durch einen einzelnen Spin beschrieben
werden. Bei der Verwendung von gradientengespoilten SSFP-Sequenzen ist dies hingegen
nicht der Fall. Durch die hier auftretenden, nicht ausbalancierten Gradienten werden die
Spins innerhalb eines Voxels verschieden dephasiert. Zur Simulation dieses Effekts muss
folglich eine Vielzahl von Spins betrachtet werden, was den Rechenaufwand entsprechend
erhoht.

Um die sich nach einigen HF-Pulsen ausbildende Steady-State-Magnetisierung Mgy zu erhal-
ten, gibt es prinzipiell zwei verschiedene Ansétze. Die erste Option ist die Simulation der zur
Erreichung des Steady-States notwendigen Anzahl von Pulsen (100-500) und die anschliefSende
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Betrachtung des sich dann ergebenden, konstanten Magnetisierungslevels. Die zweite Moglichkeit
ist die direkte, analytische Berechnung mittels der im Steady-State giiltigen Bedingung

M1 = My, (11.1.9)

wobei M}, die Magnetisierung nach dem k-ten HF-Puls darstellt. Gilt fiir die Entwicklung der
Magnetisierung beispielsweise

M1 =X-My+Y, (11.1.10)

wobei sdmtliche auftretenden Effekte in der Matrix X beziehungsweise im Vektor Y zusammen-
gefasst sind, folgt durch Kombination der Formeln 11.1.9 und 11.1.10

-1

100
Mis=|]010|-X| -Y. (11.1.11)
00 1

Mit diesen Hilfsmitteln lasst sich das Verhalten von allen erdenklichen Steady-State-Sequenzen
simulieren. Allerdings enthalten die hier beschriebenen Komponenten vereinfachende Annahmen.
Effekte wie beispielsweise Bewegung, Diffusion, finite Pulslingen oder Magnetisierungstransfer
miissen fiir eine akkuratere Beschreibung zusétzlich beriicksichtigt und entsprechend modelliert
werden.
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11.2 Korrektur von Gradientendelays

In diesem Abschnitt wird das in Kapitel 3.3.1 schematisch beschriebene Vorgehen zur Korrek-
tur von Gradientendelays, also von verzogerten Schaltzeiten der Gradienten, mathematischer
betrachtet.

Die Ortskodierung besteht wie in Kapitel 2.2.1 erldutert aus den drei Komponenten Schichtse-
lektion, Frequenzkodierung und Phasenkodierung. Die zugehoérigen Gradienten werden hierbei
im sogenannten logischen Koordinatensystem Gioe = [Gphase,Gread,Gshce]T definiert und va-
riieren je nach gewéhlter Schichtfithrung sowie k-Raum-Abtastung. Im MR-Scanner sind hin-
gegen drei ortsfeste Gradienten entlang der x-, y- und z-Richtung verbaut. Die entsprechen-
den Gradientenstéarken werden hierbei durch das sogenannte physikalische Koordinatensystem
Gophys = |Gz, Gy, G.]7 festgelegt. Da in der Regel Gpnys # Giog gilt, muss das bei der Implemen-
tierung einer Sequenz verwendete logische Koordinatensystem Giog in das durch den Scanner
realisierte physikalische Koordinatensystem Gppys umgerechnet werden. Die beiden Koordina-
tensysteme werden also mittels einer Rotationsmatrix R ineinander iiberfithrt, es gilt also

Gphys = R - Gigg - (11.2.1)

Die Rotationsmatrix R kann bei der Verwendung einer radialen Trajektorie in zwei Anteile
aufgeschliisselt werden:

R = Rechicht * Rradial - (11.2.2)

Wéhrend Rgepicne die fiir die Verwirklichung einer beliebigen Schichtfiihrung (axial, sagittal,
koronar sowie angulierter Schichten) notwendige Drehung beschreibt, beinhaltet Riyagia die in
Kapitel 3.2 beschriebene Rotation zur Implementierung des radialen Abtastschemas.

Gradientendelays wirken sich auf die Zeitpunkte der durch den MR-Scanner tatséchlich aus-
gespielten Gradienten aus und treten folglich im physikalischen Koordinatensystem auf. Diese
mittels des Delayoperators T = [tx,ty,tZ]T ausdriickbaren Verschiebungen sollen mittels Kor-
rekturmomente im logischen Koordinatensystem ausgeglichen werden, was in Abbildung 3.3.2
veranschaulicht ist. Das Ziel, die gemessenen Delays T = [tz,ty,tz]T in die entsprechenden
Gradientenmomente Myorr = [Miorr-phases Miorr-reads Mkorr_shce]T umzurechnen, kann durch die

sequenzielle Durchfithrung der folgenden Schritte erreicht werden:
1. Rotation der logischen Gradienten Gy, in das physikalische System Gppys.
2. Anwenden des Delayoperators.
3. Riicktransformation in das logische System Gigg.

4. Verrechnung der so erhaltenen Korrekturmomente My, mit den logischen Bildgebungs-
momenten [Mph3367 Mieaq, Mslice]T~

Ausgedriickt in geschlossener Form lautet diese Abfolge wie folgt:

Mo = RT - [[R - Giog - T . (11.2.3)
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11.3 Algorithmen zur Bildverarbeitung

11.3.1 Hauptkomponentenanalyse

Wurde eine Serie von Bildern - beispielsweise mit der in Kapitel 3.4.2 beschriebenen KWIC-
Filter-Technik - rekonstruiert, lasst sich anschliefend zur Verbesserung der Qualitdt der einzel-
nen Bilder eine sogenannte Hauptkomponentenanalyse durchfiihren. Dieses auf linearer Algebra
beruhende Verfahren findet in vielen Bereichen (Datenkompression, Datenanalyse,...) Anwen-
dung und kann in die folgenden Schritte gegliedert werden:

1. Anwenden einer Basistransformation auf die rekonstruierten Daten. Der Datensatz soll in
der neuen Basis moglichst gut repriasentiert werden, das heifit, die wesentlichen Merkmale
sollen in moglichst wenigen Vektoren dargestellt werden konnen. Mathematisch gesehen
besteht die Basistransformation aus einer Anordnung der Daten um ihren Mittelwert sowie
einer anschlieBenden Eigenwertzerlegung der zugehorigen Kovarianzmatrix.

2. Sortieren der so erhaltenen Vektoren nach der Grofle ihrer zugehorigen Eigenwerte. Die
Eigenwerte zeigen hierbei an, wie viel Information in den entsprechenden Eigenvektoren,
die auch als Hauptkomponenten bezeichnet werden, enthalten ist. Hauptkomponenten,
deren Figenwerte nahezu null sind, enthalten folglich wenig mafigebliche Information.

3. Weglassen der Hauptkomponenten, die wenig Information beinhalten und anschlieSende
Riicktransformation.

In dieser Arbeit wurde die Hauptkomponentenanalyse primér in Verbindung mit der in Kapitel
8 vorgestellten RA-TOSSI-Technik verwendet. Hierbei hat sich gezeigt, dass die mafigeblichen
Bildinformationen bereits in ungefihr drei bis fiinf Hauptkomponenten enthalten sind. Wer-
den die restlichen Hauptkomponenten nicht in die Riicktransformation mit einbezogen, kénnen
Streakingartefakte sowie Rauschen deutlich reduziert werden (siehe beispielsweise Abbildung
8.3.5).

Das gesamte Vorgehen ist schematisch in Abbildung 11.3.1 dargestellt. Eine eingehendere, ma-
thematischere Betrachtung inklusive Matlabcode findet sich in [195].

11.3.2 Rauschunterdriickung mittels Non-Local-Means

Das Reduzieren von Rauschen bei gleichzeitigem Erhalt feiner Strukturen ist ein bei der Bildre-
staurierung gingiges Problem, wofiir zahlreiche Techniken existieren. Im Fall der vorliegenden
Arbeit wurde ein derartiger Algorithmus fiir die Entfernung von inkohérenten Artefakten ver-
wendet, die im Rahmen der entwickelten (3D) DYPR-SSFP-Technik auftreten. Wahrend sich
eine Diskussion iiber die Anwendbarkeit auf die rauschdhnlichen Signalvariationen, die jedoch
anderen Ursprungs sind, in Kapitel 7.5 findet, soll in diesem Abschnitt der genutzte Algorithmus
erldutert werden.

Bei konventionellen Entrauschungsmethoden wie beispielsweise dem Anisotropischen Filtern
[151], der Total Variation [169] oder dem Wawvelet Thresholding [51] wird ein Voxel durch das
gewichtete Mittel von rdumlich benachbarten Voxeln ersetzt. Diese in Abbildung 11.3.2(a) sche-
matisch gezeigte Vorgehensweise kann jedoch zu einem Verlust der Kantenschérfe fithren. Beim
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Abbildung 11.3.1: Schematischer
Ablauf einer Hauptkomponenten-
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NLM-Algorithmus (Non-Local-Means) [25] hingegen wird der lokale, auf die jeweiligen Nach-
barvoxel begrenzte Ansatz aufgegeben. Die zugrunde liegende Idee ist, einen Voxel durch einen
gewichteten Mittelwert aller sich im Bild befindlichen Voxel zu ersetzen. Die zugehorigen Wich-
tungsfaktoren sind hierbei unabhéngig von der Entfernung zum Zielvoxel, sondern werden aus
der Ahnlichkeit der jeweiligen Nachbarschaften der Ausgangsvoxel zu der Nachbarschaft des
Zielvoxels bestimmt. Anders ausgedriickt ist der Wichtungsfaktor fiir ein Ausgangsvoxel, dessen
Umgebung vergleichbar zu der Umgebung des Zielvoxels ist, hoch, das heifit er trégt viel zum
entsprechenden Mittelwert bei. Ein Ausgangsvoxel, dessen Umgebung sich jedoch deutlich von
der Umgebung des Zielvoxels unterscheidet, erhélt hingegen einen sehr geringen Wichtungsfak-
tor. Diese Vorgehensweise, die auf der Redundanz innerhalb eines Bildes basiert und einen guten
Kompromiss von Rauschentfernung und gleichzeitigem Erhalt feiner Strukturen darstellt, ist in
Abbildung 11.3.2(b) illustriert.

In der vorliegenden Arbeit wurde ein speziell fiir dreidimensionale MR-Bilder entwickelter Algo-
rithmus verwendet [38]. Aufgrund des immensen Rechenaufwands, der bei der Beriicksichtigung
aller Voxel eines 3D Volumens auftritt, beschriankt man sich in der Praxis auf einen gréfleren
Bereich um das Zielvoxel herum. Eine bei dieser Implementierung zu wéhlende Einstellung ist
der Glattungsparameter 3, dessen Einfluss in Abbildung 11.3.3 dargestellt ist. Ein Wert von
= 1 hat sich bei sémtlichen in Kapitel 7 gezeigten Datensétzen als guter Kompromiss zwischen
Artefaktentfernung und tiberméafliger Glattung herausgestellt.



11.  Anhang 141

Konventionell Non-Local-Means

Abbildung 11.3.2: (a) Konventionelle Methoden zur Entrauschung von Bildern ersetzen den Zielvozel
(weifl) durch einen gewichteten Mittelwert der értlich benachbarten Vozel (rot).

(b) Beim NLM-Algorithmus hingegen wird diese raumliche Begrenzung aufgegeben und alle Vozxel im
Bild werden zum Ersetzen des Zielvoxels verwendet. Die zugehorigen Wichtungsfaktoren w; berechnen
sich hierbei aus der Ahnlichkeit der jeweiligen Nachbarschaften der Ausgangsvozel zur Nachbarschaft
des Zielvozels.

Nicht entrauscht
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Abbildung 11.3.3: Einfluss des Gldittungsparameters 8 auf die Bildqualitat. Fir die im Rahmen dieser
Arbeit gezeigten Ergebnisse wurde durchgehend ein Wert von 8 = 1 gewdhlt.



142 11.4. Anhang zu DYPR-SSFP

Abbildung 11.4.1: Special-Card der DYPR-
SSFP-Sequenz, tber die zusdtzliche Parame-
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11.4 Anhang zu DYPR-SSFP

11.4.1 Sequenzimplementierung

Alle notwendigen Schritte zur Implementierung der DYPR-SSFP-Sequenz mittels der Siemens
IDEA-Umgebung (ausgehend von einer kartesischen FLASH-Sequenz) wurden auf dem IDEA
User Meeting 2014 in Bristol, UK, im Rahmen eines Vortrags vorgestellt!.

Die Verwendung der durch die grafische Oberfliche des Scanners bereitgestellten Special-Card
erlaubt die Steuerung individueller Sequenzparameter und ist fiir die DYPR-SSFP-Sequenz in
Abbildung 11.4.1 dargestellt.

11.4.2 Einfluss verschiedener Winkelanordnungen

Da die mit DYPR~SSFP akquirierten Projektionen ein leicht verschiedenes Signallevel aufweisen,
muss fiir deren Anordnung zur Vermeidung von Artefakten ein unregelméfiges Schema gewéhlt
werden. Neben dem Goldenen Winkel, der fiir die gezeigten Ergebnisse verwendet wurde, sind
wie in Abschnitt 3.3.3 beschrieben zahlreiche andere Schemata denkbar. Um die Auswirkung
der Winkelanordnung auf die erzielte Bildqualitdt zu untersuchen, wurden Phantommessun-
gen durchgefiihrt. Die verwendeten Schemata sowie die zugehorigen Projektionsanzahlen sind
zusammen mit den Ergebnissen in Abbildung 11.4.2 dargestellt.

Wiéhrend der dynamische Phasenzyklus die Bildqualitidt bei Verwendung einer linearen An-
ordnung deutlich reduziert, werden die entsprechenden Artefakte durch die gezeigten unregel-
méafligen Schemata gleichméflig iiber das gesamte Bild verteilt. Die besten Ergebnisse kénnen
hierbei mit dem Goldenen Winkel, den Quasizufallszahlen sowie der bitvertauschten Winkel-
anordnung erzielt werden. Da fiir letztere jedoch eine Projektionsanzahl geméafl der Vorschrift
Nproj = 2F k € N benétigt wird und somit die Flexibilitit beziiglich der Wahl der Anzahl von
radialen Speichen verloren geht, ist dieses Schema wenig verbreitet und soll auch im Folgenden

'Die entsprechenden Folien kénnen im IDEA-Forum (https://www.mr-idea.com) heruntergeladen werden.
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Linear, 180° Linear, 360° Goldener Winkel

Quasizufallig

Abbildung 11.4.2: Auswirkung verschiedener Projektionsanordnungen auf die mit DYPR-SSFP durch-
gefiihrten Phantommessungen. Die bei der linearen Anordnung auftretenden Schlieren zeigen sich durch
die Wahl eines unregelmdjSigen Schemas in Form von inkohdrenten Artefakten. Das Ausmaf$ dieser ist
hierbei wiederum abhdngig vom gewdhliten Schema und fihrt - abgesehen von den Pseudozufallszahlen
- nur zu einer geringen Verschlechterung der Bildqualitdt.

nicht mehr betrachtet werden. Fiir die in Abbildung 11.4.3 gezeigte In-vivo-Messung wurden
folglich nur der Goldene Winkel sowie die Quasizufallszahlen angewendet. Die bei den Phan-
tommessungen noch sichtbaren Unterschiede sind hier nicht mehr beobachtbar, sondern beide
Schemata erzielen eine dhnliche Bildqualitdt. Da die Anordnung geméfl dem Goldenen Winkel
aufgrund der zugehorigen einfachen Rechenvorschrift sehr leicht implementiert werden kann,
wurde dieses im Fall von 2D DYPR-SSFP fiir simtliche gezeigten Ergebnisse im Hauptteil der
Arbeit verwendet.

11.4.3 Verwendung nichtlinearer Phasenzyklusverlidufe

Fiir das Phaseninkrement ® der geméfl Formel 5.2.6 bis zur zweiten Ordnung entwickelten
HF-Phase ®(n) ergibt sich

O'(n) = AD+ T n (11.4.1)

Somit definiert das bei DYPR-SSFP verwendete dynamische Inkrement ¥ die Steigung der li-
nearen Funktion ®'(n) mit n € {1,..., Npwj}. Wird die vereinfachende Annahme eines linearen
Verlaufs von @' aufgehoben, sind beliebige Verldufe moglich. In diesem Fall wird die komple-
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Goldener Winkel Quasizuféllig

Abbildung 11.4.3: Kopfmessung
mit verschiedenen Winkelanord-
nungen. Beide Schemata weisen
eine gute Bildqualitdt mit nur
geringen inkohdrenten Artefakten
auf und sind somit fir die Bild-
gebung mittels DYPR-SSFP geeig-
net.

xe Frequenz- Antwort-Ellipse nicht mit konstanter Geschwindigkeit abgetastet, sondern manche
Bereiche werden schneller, andere werden langsamer durchlaufen. Die Auswirkung der Wahl von
@’ soll fiir die folgenden, in Abbildung 11.4.4 dargestellten Funktionen untersucht werden:

e Sinusférmiger Verlauf:

—1
U’ (n)sin = 0,5 - 360° - (1 — cos <7r : ?V )) : (11.4.2)

proj

e Arkussinusférmiger Verlauf:

360° 2-(n—1)
v’ resin = — 1—| —= . 11.4.3
(o = 22 v 1 (2 2= ) (1143)
o Gaufiformiger Verlauf:
n — 1 — Npoj 2
\I/'(n)gauss = 360° - exp (— (M—]\],I):;jm> ) . (1144)

Bei der Verwendung eines nichtlinearen dynamischen Inkrements wird die komplexe Frequenz-
Antwort-Ellipse nicht mehr gleichméflig abgetastet. Diese Tatsache fiihrt zu Artefakten, die
sich in Form von Intensitdtsschwankungen im Bild zeigen kénnen. Zur Beriicksichtigung dieses
Aspekts miissen die Projektionen vor der Bildrekonstruktion entsprechend gewichtet werden. Die
zu wihlende Wichtungsfunktion W (n) wird hierbei durch die Ableitung der fiir das dynamische
Inkrement verwendeten Funktion definiert, es gilt also W (n) = ®”(n). Die erzielten Ergebnisse
sind in Abbildung 11.4.4 gezeigt. Um die Resultate quantitativ einordnen zu kénnen, wurden
zusétzlich SNR-Karten erstellt und abgebildet. Bandingartefakte werden mit allen verwendeten
Funktionen zuverldssig entfernt, allerdings zeigt sich bei der Wahl einer nichtlinearen Abfolge
eine leichte Zunahme von inkohérenten Artefakten. Das linear ansteigende HF-Inkrement erzielt
auch beziiglich des erreichten SNRs das beste Ergebnis, womit geschlussfolgert werden kann, dass
dieses - auch aufgrund der einfachen Implementierung - das vorteilhafteste Schema darstellt.
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Abbildung 11.4.4: Auswirkung verschiedener Verliufe des Phaseninkrements ®'. Die untersuchten
Funktionen sind als durchgezogene schwarze Linien abgebildet, wihrend die zugehorigen Ableitungen,
die als Wichtungsfunktion verwendet wurden, als gestrichelte graue Linien gezeigt sind. Das gewdhnli-
che lineare Schema erzielt sowohl beziiglich der Bildqualitat (links) als auch beziglich des SNRs (rechts)
die besten Ergebnisse. Zur quantitativen Verdeutlichung wurde ein ROI in den SNR-Karten gewdhlt,

0,5

500 1000
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der Mittelwert berechnet und abgebildet.
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Abbildung 11.4.5: Finfluss des Vorzeichens des dynamischen Inkrements V. Wahrend sich eine Vorzei-
chendnderung in der Frequenz-Antwort-Funktion in einer Spiegelung des Asymmetrieverhaltens zeigt,
sind keine Unterschiede in den entsprechenden In-vivo-Ergebnissen sichtbar.

11.4.4 Einfluss des Vorzeichens des dynamischen Inkrements

Fiir die Wahl des dynamischen Inkrements W wurden bisher lediglich positive Werte in Erwa-
gung gezogen. Nichtsdestotrotz sind auch negative Werte denkbar, deren Einfluss im Folgenden
untersucht werden soll. Wahrend der Betrag von ¥ die Geschwindigkeit angibt, mit der die
komplexe Frequenz-Antwort-Ellipse durchlaufen wird, bestimmt das Vorzeichen die zugehdrige
Richtung. Betrachtet man die gewohnte Form der Frequenz-Antwort-Funktion, spiegelt sich ei-
ne Vorzeichendnderung in einer Umkehr der auftretenden Asymmetrie wider [62, 139]. Dieses
Verhalten wurde mittels Simulationen verifiziert und ist gemeinsam mit den Ergebnissen einer
entsprechenden In-vivo-Messung in Abbildung 11.4.5 dargestellt. Auch wenn sich die zueinander
gespiegelten Frequenz-Antwort-Funktionen deutlich unterscheiden, sind die beiden Kopfbilder
identisch. Der Grund hierfiir ist, dass unabhéngig von der Wahl des Vorzeichens von W die
Ellipse in beiden Fallen vollstdndig abgetastet wird.
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Abbildung 11.5.1: Simulation der in IDEA implementierten RA-TOSSI-Sequenz.

11.5 Anhang zu RA-TOSSI

11.5.1 Sequenzimplementierung

Abbildung 11.5.1 zeigt eine Simulation der in der Siemens IDEA-Umgebung implementierten
RA-TOSSI-Sequenz. Zur besseren Darstellung wurden die folgenden Parameter verwendet: Npyo;
= 64, A = 0,25, TP/TA = 12/4. Nach der Akquisition von 12 Projektionen im parallelen Zu-
stand wird ein Inversionsblock ausgespielt. Dieser besteht aus einem «/2-Puls zum Zuriick-
klappen der Magnetisierung, anschlieBendem Spoiling, dem schichtselektiven adiabatischen In-
versionspuls, erneutem Spoiling sowie wiederholtem Ausspielen eines a/2-Pulses. Anschliefend
werden vier Projektionen im antiparallelen Zustand akquiriert. Nach diesen zwei Abschnitten
endet der TOSSI-Block, die nachfolgenden Projektionen werden mit gewohnlichem bSSFP auf-
genommen. Die fiir die RA-TOSSI-Sequenz geschriebene Special-Card der Scanneroberfliche ist
in Abbildung 11.5.2 dargestellt.

11.5.2 Bildrekonstruktion am Scanner mit ICE

Ein wesentlicher Schritt zur Etablierung neu entwickelter Techniken ist die Durchfithrung kli-
nischer Studien. Folglich ist es wiinschenswert, dass akquirierte Datensédtze direkt am Scanner
rekonstruiert und dort von Radiologen befundet werden kénnen. Um dies fiir die RA-TOSSI-
Technik zu ermoéglichen, wurden die zugehorigen Bildrekonstruktionsschritte fiir die Siemens
ICE-Umgebung (Image Calculation Environment) in C4++ implementiert.

Hierfiir wurde ein bestehendes Siemens ICE-Programm als Grundlage verwendet, mit dem be-
reits die in Kapitel 3.4.1 beschriebenen Schritte fiir die gewohnliche radiale Bildrekonstrukti-
on (bestehend aus Dichtekompensation, Gridding, iFFT sowie Roll-off-Korrektur) durchgefiihrt
werden kénnen. Zur Rekonstruktion von RA-TOSSI-Daten musste dieses um die folgenden Punk-
te erweitert werden:
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Abbildung 11.5.2: Special-Card der RA-
TOSSI-Sequenz, tiber die zusdtzliche Parame-
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e Implementierung des KWIC-Filters.
e Unterstiitzung der Projektionsanordnung nach dem Goldenen Winkel.

e Wiederholtes Anwenden der Rekonstruktionsabfolge zur Generierung einer Bilderserie aus
einem einzelnen Datensatz.

Winkel- ﬂ[ Radiale Kontrast 2

Rekonstruktion

RA-TOSSI-

Auswahl .
Datensatz KWIC-Filter

Projektionen B umordnung

Wiederholtes Anwenden mit verschiedenen Rekonstruktionsfenstern

Abbildung 11.5.3: Schematischer Ablauf der verschiedenen Rekonstruktionsschritte fir RA-TOSSI,
implementiert in ICE. Die grau hinterlegten Felder kennzeichnen die Erweiterungen des als Grundlage
verwendeten ICE-Programms.

Abbildung 11.5.3 zeigt schematisch die Prozessierung von RA-TOSSI-Daten. Nach Auswahl
der fiir das aktuelle Rekonstruktionsfenster verwendeten Projektionen werden diese mit einer
KWIC-Filter-Maske gewichtet. Das als Grundlage verwendete Siemens ICE-Programm unter-
stiitzt lediglich das Gridden von Projektionen mit linearer Winkelanordnung. Folglich muss das
fir die RA-TOSSI-Akquisition verwendete Schema nach dem Goldenen Winkel angepasst wer-
den. Eine Moglichkeit ist es, die Projektionen umzuordnen. So kann jeder Projektion vor der
Bildrekonstruktion die Positionsnummer zugeordnet werden, die der nichstgelegenen, mit linea-
rer Winkelanordnung aufgenommenen Projektion entspricht. Die so prozessierten Daten konnen
dann mit der bereits implementierten Gridding-Routine rekonstruiert werden®. Die gesamte

2Bei dem beschriebenen Vorgehen entsteht ein geringfiigiger Fehler, da die k-Raum-Koordinaten zwischen
linearer und Goldener Winkel Anordnung leicht voneinander abweichen. Dies resultiert allerdings lediglich bei
Verwendung einer verhéltnisméBig kleinen Anzahl von Projektionen (beispielsweise Npro; = 256) in einer sichtba-
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Abbildung 11.5.4: Verschiedene mit RA-TOSSI erzeugte Kontraste, die mittels dem geschriebenen ICE-
Programm direkt am Scanner rekonstruiert wurden. In der oberen Reihe sind die zu der Messung mit
einer geraden Anzahl von Inversionspulsen (A = 0,17) zugehorigen Wichtungen gezeigt. Die Wichtun-
gen, die aus der RA-TOSSI-Variante mit einer ungeraden Anzahl von Inversionspulsen rekonstruiert
wurden (A = 0,15), sind in der unteren Reihe abgebildet.

Abfolge wird mehrmals fiir verschiedene Rekonstruktionsfenster durchlaufen, um so aus einem
einzelnen Datensatz eine vollstandige Bilderserie zu erhalten.

Zur Demonstration der Bildrekonstruktion am Scanner wurden RA-TOSSI-Kopfmessungen bei
1,5 T (Magnetom Avanto, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) unter Verwendung ei-
ner 12-Kanal-Kopfspule mit den folgenden Parametern durchgefiihrt: FOV = 230 x 230 mm?,
Schichtdicke = 5 mm, Flipwinkel = 40°, TR = 4,5 ms, Matrixgréfle = 256 x 256, erzielte Auflo-
sung = 0,9 x 0,9mm?, Ny = 768, TP/TA = 24/8. Die Messzeit betrug 3,8s. Die Akquisition
wurde sowohl mit A = 0,17 (Magnetisierung nach dem letzten ausgespielten Inversionspuls im
parallelen Zustand) als auch mit A = 0,15 (Magnetisierung nach dem letzten ausgespielten Inver-
sionspuls im antiparallelen Zustand) durchgefiihrt. Das Rekonstruktionsfenster wurde pro Bild
um zehn Projektionen versetzt, so dass aus einem Datensatz 76 Bilder generiert wurden.

Abbildung 11.5.4 zeigt die direkt am Scanner rekonstruierten Kontraste. In der oberen Reihe sind
mehrere Th-Wichtungen sowie eine T /T1-Wichtung dargestellt, die aus der Messung mit A = 0,17
extrahiert wurden. Die Ergebnisse der Messung mit A = 0,15 sind in der unteren Reihe abgebildet
und umfassen einen Th-Kontrast, einen Kontrast mit unterdriickter weifler Masse, einen Kontrast
mit unterdriickter grauer Masse sowie einen Kontrast mit Fliissigkeitsunterdriickung. Das SNR
ist aufgrund der Verwendung eines 1,5-T-Scanners geringer als bei den in Kapitel 8 gezeigten
Aufnahmen bei 37T. Ansonsten weisen die entsprechenden Bilder die gleichen Merkmale auf.

ren Degradation der Bildqualitét und hat bei den hier durchgefithrten Messungen (Nproj = 768) keinen merklichen
Einfluss. Als Alternative kann die Winkelanordnung auch sequenzseitig prospektiv angepasst werden, so dass die
k-Raum-Koordinaten geméfl dem linearen Schema gemessen werden, wobei die Akquisitionsreihenfolge auf einer
Fibonacci-Folge basiert.
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Mit dem geschriebenen ICE-Programm sind RA-TOSSI-Datensétze direkt am Scanner rekon-
struierbar. Dies ermdglicht eine Evaluierung der neu entwickelten Technik in klinischen Studien,
was wiederum die Grundvoraussetzung fiir eine mogliche Etablierung im klinischen Routinebe-

trieb ist.
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fast fourier transform
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fast low angle shot

field of view
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half fourier acquisition single shot turbo spin echo
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