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Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist ein weit verbreitetes medizinisches Analysegerat.
Es erlaubt die nicht-invasive Untersuchung von Gewebestrukturen ohne ionisierende
Rontgenstrahlung. Durch das exzellente Kontrastverhalten konnen Differenzierungen zwischen
verschiedenen Weichteilen getroffen werden. Alleine in Deutschland sind iiber 2000 MRT
Gerate installiert (1). In den letzten Jahren erfuhr die MRT eine Reihe von technischen
Innovationen, um die Leistungsfahigkeit weiter zu steigern. Im Bereich der Ganzkorper-MRT
wurden MRT-Scanner mit einer Feldstirke von 3T zum klinischen Standard.
Ganzkorpersysteme mit Feldstirken von 7T sind auf dem Markt erhaltlich. Auch die zur
raumlichen Kodierung bendtigten Magnetfeldgradientensysteme erfuhren einen enormen

Leistungsschub

Die Kehrseite des technischen Fortschritts in Form von hoheren Magnetfeldstiarken und
starkeren Gradientensystemen ist die Gerduschentwicklung. Da das Gradientensystem
innerhalb der Bohrung des Hauptmagnetfeldes untergebracht sein muss, fiihrt jeder Stromfluss
im Gradientensystem zu Wechselwirkungen mit dem Hauptmagnetfeld. In der Folge kommt es
zu enormen Lorentzkriften, die sich in Schwingungen und Verformungen des
Gradientensystems &dufdern. Diese iibertragen sich mechanisch durch die Konstruktion nach
aufien und sind deutlich hérbar. Lautstiarken von iiber 100 dB(A) werden schnell erreicht, was
der Lautstirke eines Drucklufthammers aus 10 m Entfernung entspricht. Die Stirke der
wirkenden Krafte ist hierbei proportional zur Gradientenstromstirke sowie der
Hauptmagnetfeldstiarke. Genau diese beiden Leistungsfaktoren konnten durch die technische
Weiterentwicklung der letzten Jahrzehnte vorangetrieben werden, so dass die wirkenden Krifte
innerhalb des Systems deutlich zunahmen. Die diesen entgegenwirkende Stabilitit und
Dampfungseigenschaften der Gradientensysteme konnten in den vergangenen Jahrzehnten
verbessert werden, sodass sich die Lautstirke eines MR-Systems nicht wesentlich dnderte.

Dagegen wurde der Ruf nach mehr Patientenkomfort lauter.

Die Lautstirke stellt eine generelle Komfortbeeintrachtigung fiir Patienten dar (2-6). Speziell
dltere Patienten sowie auch Kleinkinder zdhlen zur Gruppe der empfindlichen Patienten.
Gehorschutzstopsel und Kapselgehorschutz in  Form von Kopfhorern konnen die
wahrgenommene Lautstirke reduzieren. Man geht davon aus, dass Ohrenstopsel eine

Dampfung von 9 dB(A)!erreichen. Dagegen erreichen verwendete Kopfhorer haufig eine

L https://de.wikipedia.org/wiki/Gehorschutz



Dampfung von 14 dB(A). Allerdings ist in manchen Fallen das Tragen von Kopfhérern aus
medizinischen Griinden nicht moglich. In Studien wurden Lautstirken von 115 dB(A) bei
1,5T-Gerdten gemessen (7,8) und bis zu 132 dB(A) bei 3T-Gerdten (9). Zum Vergleich:
Lautstirken von iiber 85 dB(A) kénnen permanente Gehdrschadigungen verursachen. Daher ist
das Tragen von Gehorschutz verpflichtend. Die Schmerzschwelle des menschlichen Ohrs
beginnt bei 120 - 140 dB(A) (10). Die Gefahr einer Perforation des Trommelfells besteht bei
150 dB(A)z.

Dagegen konnte eine geringere Lautstirke wahrend der MRT-Messung dem Patienten einige
Vorteile bringen. Eine enge MRT-R6hre kdnnte weniger bedngstigend wirken, wenn kein grofder
Lirm wdahrend der Messung dazukommt. Die Kommunikation zwischen Patient und
Messpersonal konnte durch die leiseren Messungen vereinfacht werden. Der Patient wére
wahrend einer solchen Messung weniger aufgeregt und wiirde auch weniger Angst vor
nachfolgenden Untersuchungen haben. Lautstiarkereduzierte Messungen und entspannte
Patienten konnten dazu beitragen, dass weniger Nachmessungen benoétigt werden. Zu guter
Letzt konnte sich eine leisere MRT-Messung auch positiv auf die benachbarten Raume des

MRT-Gerates auswirken, in die weniger Lautstirke vordringen wiirde.

Auch in der wissenschaftlichen Welt ist das Lautstirke-Phdnomen der MRT bekannt. Die
englischsprachige Webseite www.xkcd.com ist ein in Fachkreisen weit bekannter Webcomic
tiber Liebe, Sarkasmus, Mathematik und Sprache. Dabei werden aktuelle Themen der
Wissenschaft oft mit Strichmédnnchen und einfachen Dialogen dargestellt. In der Ausgabe 1453
vom 28. November 2014 wird das Thema funktionelle MRT (fMRI) in einem Comic, das in
Abbildung 1 dargestellt wird, aufgegriffen. Dabei wundert sich die Figur Megan, dass bei ihrer
fMRI-Studie mit einfachen Gedichtnis-Ubungen Aktivitit in Gehirnbereichen gefunden wurden,
die mit lautem Krach, Klaustrophobie und Schmuckablegung im Zusammenhang stehen. Die
Botschaft und die Ironie des Comics ist klar: Das Befinden des Probanden im MRT-Scanner ist
zu sehr durch Enge, Krach und das notwendige Ablegen jeglichen Schmucks beeinflusst, so dass
die eigentliche, wissenschaftliche Untersuchung verfilscht wird. Der Comic zeigt, dass das
Thema Lautstirke in der MRT im aktuellen, akademischen Umfeld Bedeutung findet und

generell Bedarf besteht, die Losungen fiir Lautstarkeproblematik zu finden.

2 http://www.bgrci.de /fachwissen-portal/start/laerm/



Abbildung 1:
OUR FMRI STUDY FOUND THAT

Der kirzlich erschienene Comic der Webseite

SUBJECTS PERFORMING SIMPLE o : )
www.xkcd.com zeigt die Problematik der Lautstirke
MEMORY TASKS SHOWED ACTVITY ked gt die Problematik der Lautstark
IN THE PARTS OF THE BRAIN bei fMRI. Anstelle von Aktivitat in Gehirnarealen von
ASSOCIATED WITH LOUD Nm Gedéachtnisleistung werden Aktivitaten in
%ﬁm W%.HE Gehirnarealen von Krach, Klaustrophobie und

Schmuckablegung gefunden.?

Das Ziel dieser Arbeit war es, Losungen fiir die Lautstdrkeproblematik zu finden, ohne
Anderungen an der Hardware vornehmen zu miissen. Aus dieser Technik koénnten die
MRT-Messungen fiir alle Beteiligten angenehmer gestaltet werden. Es wurden
Aufnahmesequenzen und Bildkontraste untersucht, wie sie aktueller klinischer Standard sind.
Viele MRT-Sequenzen bzw. Bildkontraste sind bereits mit einfachen Methoden wie einem
Gradientenglattungsalgorithmus 4 lautstarketechnisch zu optimieren. Daher wurde der Fokus
dieser Arbeit auf die schwer optimierbaren Ti- und Protonendichte (PD)-gewichteten und
diffusionsgewichteten Bildkontraste gelegt. Diese Kontraste betonen Gewebe mit bestimmten
Relaxationszeiten beziehungsweise hoher Protonendichte oder geben ein Mafd fiir die
Beweglichkeit der Protonen. Das Ziel der Arbeit ist eine Reduktion der Lautstirke auf maximal
80 - 85 dB(A). Bei Verwendung von Gehorschutzmafinahmen ware dieses Lautstiarke-Level eine

signifikante Verbesserung des Patientenkomforts.

Im ersten Kapitel wird auf die Grundlagen der MRT eingegangen. Im zweiten Kapitel werden
Grundgroflen der Akustik und bekannte Lautstidrkereduktionsansitze vorgestellt. Im dritten
Kapitel werden Ergebnisse zur theoretischen Beschreibung der Lautstirkeentwicklung

prasentiert. Dabei werden die entscheidenden Schritte zur Gerduschreduktion aufgezeigt und

3 https://xkcd.com/1453/

4 Auf den Gradientenglattungsalgorithmus wird in Kapitel 2.4.2 ndher eingegangen.



Folgerungen fiir die lautstiarkeoptimierte Sequenzentwicklung gezogen. Im vierten Kapitel
werden die Umsetzung der Lautstirkereduktion einer Ti- und PD-gewichteten
2D-Turbo-Spin-Echo-Sequenz beschrieben. Ergebnisse werden in Form von Probanden- und
Lautstarkemessungen prasentiert. Das fiinfte Kapitel beschreibt den
Combined-Acquisition(CAT)-Ansatz  fiir eine  Turbo-Spin-Echo-Sequenz und eine
Gradienten-Echo-Sequenz. Hier wird ebenso die Gerduschreduktion und Funktion am
Probanden gezeigt. Im sechsten Kapitel wird die Lautstarkereduktion von einer Sequenz fiir
diffusionsgewichtete Bildkontraste prasentiert. Dazu wird eine auslese-segmentierte
Siemens-Prototyp-Sequenz5 verwendet und deren Funktion am Probanden und Patienten
gezeigt. Zum Abschluss werden die Ergebnisse zusammengefasst und diskutiert und ein

Ausblick fiir die Zukunft gegeben.

5 Eine Prototyp-Sequenz ist fiir Experimente und klinische Validierungen voll einsetzbar. Allerdings ist die Sequenz
nicht zugelassen und nicht oder noch nicht kéuflich erwerbbar.



1 Grundlagen der MRT

Die Grundlagen stellen griofStenteils aktuelles Lehrbuchwissen dar und sollen zum Verstdndnis
der Arbeit beitragen. Detailliertere Beschreibungen kénnen beispielsweise in den Biichern von

Bernstein (11), Haacke (12) sowie vielen anderen (13-16) gefunden werden.

1.1 Dynamik der Magnetisierung

Bei einer Magnetresonanztomographie (MRT)-Messung wird das Messobjekt einem starken,
homogenem Magnetfeld mit der magnetische Flussdichte beziehungsweise Magnetfeldstdirke By

ausgesetzt. Konventionsgemdfs zeigt das Magnetfeld in z-Richtung.

1.1.1 Magnetisierung

In der MRT werden bevorzugt wasserhaltige Objekte gemessen. Die hohe Anzahl der Protonen
erlaubt es, dass in der MRT immer ein grofles Ensemble von Spins von Protonen betrachtet
werden kann. Durch diese Bedingung findet der Ubergang einer quantenmechanischen
Betrachtung zur klassischen Physik statt: Die einzelnen mikroskopischen, magnetischen
Momente i der Spins mit diskreten Vektorrichtungen summieren sich zu einer
makroskopischen Magnetisierung M, die wiederum eine klassische GréRe in der Physik ist und

so behandelt werden kann:

— 1 -

M=y 2 [1]
Die Magnetisierung M ist durch ihr Volumen normiert und reprdsentiert folglich ein definiertes
Volumen V = Ax - Ay - Az eines Volumenpixels (Englisch: volumetric pixel, Voxel). Die

Magnetisierung prazediert in einem Magnetfeld B, mit der Larmorfrequenz w:

wo =VBo . [2]
Dabei ist y das gyromagnetische Verhdltnis. Bei konstanter Temperatur gilt fiir die

Gleichgewichtsmagnetisierung Mo:

My « pBy . (3]
Das heifdt, fiir hohere Magnetfeldstdrken erhilt man eine grofiere Magnetisierung. Ebenso ist
der Betrag der Magnetisierung proportional zur Anzahl der Spins im betrachteten Voxel und

somit proportional zur Protonendichte p.



1.1.2 Hochfrequenz-Anregung

Durch ein Hochfrequenzfeld (HF) beziehungsweise Radiofrequenzfeld kann die
Magnetisierung mit dem Effekt der magnetischen Kernresonanz aus ihrer Gleichgewichtslage
ausgelenkt werden. Ein solches Hochfrequenzfeld kann durch eine externe Sendespule erzeugt
werden. Die Richtung des HF-Feldes B zeigt in x- oder y-Richtung. Durch Wechselwirkung des
externen HF-Feldes B; wirkt auf die Magnetisierung M ein Drehmoment. Dadurch wird wihrend

der Zeitdauer At der Wechselwirkung, die Magnetisierung um einen Winkel a ausgelenkt:

a= nyAt B;(t)dt. [4]
Man spricht von einer HF-Anregung beziehungsweise Verkippung der Magnetisierung. Daher
wird « als Anregungswinkel oder Flipwinkel bezeichnet. Der zeitliche Verlauf von Bi(t) folgt oft
einer Sinc-Form, um somit ein rechteckiges Schichtprofil anzuregen. Die Magnetisierung besitzt
nach einer HF-Anregung eine transversale Komponente M; = M;sin(a) sowie eine
longitudinale Komponente M, = Mycos(a). Das Pradizieren der gekippten Magnetisierung fiihrt

zu einer zeitlichen, magnetischen Flussdnderung ¢ und somit zu einer induzierten Spannung
de . . . , :
U=- d—f in einer Empfangsspule. Das bedeutet, die Prazession der Transversalkomponente der

Magnetisierung liefert das Messsignal in der MRT.
HF-Energie

Bei der HF-Anregung wird Energie des Hochfrequenzfeldes in dem anzuregendem Objekt
deponiert. Die Energie geht zum grofdten Teil in Warme iiber und kann bei unkontrollierter
Einstrahlung am Menschen zu Schadigungen des Gewebes fiihren. Die im Messobjekt
deponierte, gemittelte HF-Leistung wird als spezifische Absorptionsrate (Englisch: specific
absorption rate, SAR) bezeichnet. Das SAR kann fiir eine Masse m und die Zeit t abgeschatzt

werden (17):

SAR ~ mB—ifOM B2(t)dt . [5]
Die deponierte HF-Leistung hdngt folglich quadratisch von der statischen Magnetfeldstarke
sowie dem Integral liber die HF-Amplitude zum Quadrat ab. Aus Sicherheitsgriinden darf der
maximale Temperaturanstieg im Gewebe nur 1°C betragen. Dies kann durch Begrenzungen der
maximal eingestrahlten HF-Energie erreicht werden. Je nach Untersuchungsregion schwankt

die zuldssige Leistung zwischen 2 W/kg und 20 W/kg pro 6 Minuten (18).
HF-Refokussierung

Die Einzelspins der angeregten Magnetisierung konnen durch Feldinhomogenitidten AB,
innerhalb des Magnetfelds By eine ortsabhidngige Phasenverschiebung innerhalb des Voxels

aufweisen. Die Spins beginnen sofort nach der HF-Anregung der Magnetisierung eine

6



zeitabhangige Phase ¢ = AB, - t zu akkumulieren. Durch ein externes HF-Feld B; in x- oder
y-Richtung kann die Magnetisierung um 180° gedreht werden. Die Phase der Spins wird durch
die 180°-Drehung zu ¢ = —AB, - t invertiert. Das bedeutet, wenn durch Feldinhomogenititen in
einer Zeit t die Phase ¢ = AB, - t akkumuliert wurde, dann ist die Phase der Magnetisierung
nach einer weiteren Zeit t mit dem Winkel ¢ = 0° zurtlickgesetzt. Die Spins der Magnetisierung
sind refokussiert und tberlagern sich konstruktiv. Man spricht von einem Spin-Echo durch
HF-Refokussierung. Das Verhalten der HF-Refokussierung im k-Raum wird in Abbildung 3c
gezeigt. Eine weitere Methode zur Refokussierung kann durch Umpolen von Gradientenfeldern

erreicht werden. Dieser Vorgang wird Gradienten-Echo genannt.

1.1.3 Relaxation

Die longitudinale Magnetisierung relaxiert nach einer HF-Anregung aufgrund von
Spin-Gitter-Wechselwirkungen irreversibel mit der sogenannten Ti-Zeit in die
Gleichgewichtsmagnetisierung Moy. Diese Wechselwirkungen fithren zu Ubergingen zwischen
Zeeman-Eigenzustidnden. Dabei wird Energie an die Umgebung abgegeben. Die longitudinale
Magnetisierung steigt nach einer HF-Anregung mit einem Flipwinkel von 90° exponentiell

zeitabhangig entsprechend der Gleichung:

M,(t) = My (1— e‘T_tl). [6]
Das bedeutet, nach einer Zeit t = 1 - Ty ist die longitudinale Magnetisierung auf 63,2% der
Gleichgewichtsmagnetisierung gestiegen. Nach t = 5 - T; beziehungsweise 99,3% geht man
davon aus, dass die Magnetisierung vollstindig relaxiert und in den thermischen

Gleichgewichtszustand zuriickgekehrt ist.

Durch dipolare Wechselwirkung kommt es zu Magnetfeldfluktuationen und somit zerféllt die
Phasenkoharenz der Spins innerhalb der transversalen Magnetisierung. Dadurch relaxiert die
transversale Magnetisierung nach einer 90°-HF-Anregung aufgrund von

Spin-Spin-Wechselwirkungen irreversibel mit der sogenannten T,-Zeit:

t

M (t) = Myo-e T2 [71
Neben den beschriebenen Ti- und T-Relaxationsmechanismen existiert noch ein weiterer
Relaxationseffekt. Die magnetische Flussdichte ist aus einer Vielzahl von Griinden im
Innenraum des MRT-Scanners nicht konstant. So kdnnen minimale bauliche Abweichungen der
Gradienten- und Shim-Spulen ¢ im MRT-Scanner lokale Magnetfeldinhomogenititen AB,
hervorrufen. Auch metallische Gegenstinde, komplexe Molekiile oder

Suszeptibilitdtsunterschiede benachbarter Stoffe kénnen die Magnetfeldhomogenitdt storen.

6 Shim-Spulen sind Gradientenspulen hohere Ordnung, die zur Homogenisierung des Magnetfelds dienen.



Zum Beispiel ist die Stirnhoéhle beim Menschen mit Luft gefillt. Somit kdnnen an der
Grenzflache deutliche Suszeptibilititsunterschiede auftreten. In der Folge prézedieren die Spins
mit unterschiedlichen Frequenzen. Das heifdt, die Spins mit ABy # 0 akkumulieren iiber die Zeit

eine Phasendifferenz im Vergleich zu einem ,idealen“ Spin mit ABy; =0 auf. Da die

Magnetisierungﬁdie Summe der magnetischen Momente der Einzelspins innerhalb eines
Voxels reprasentiert, konnen sich die einzelnen Spins mit unterschiedlichem AB, destruktiv
tiberlagern und somit die Magnetisierung zur Ausloschung bringen. Diese destruktive
Uberlagerung wirkt wie eine weitere Relaxation, die als T bezeichnet wird. Die effektive
Relaxation, bestehend aus T, und T, wird aus der reziproken Summe berechnet und wird als

T, bezeichnet (12):

1
—=—+—=T—2+ Y - AB,. [8]

Die destruktive Uberlagerung der Spins aufgrund von Phasenvariationen schwicht somit die
transversale Magnetisierung. Aus Gleichung [8] folgt, dass der Wert von T; immer kleiner ist als
T,. Durch eine HF-Refokussierung kann die Phase der einzelnen Spins invertiert werden, das
heifdt, die destruktive Uberlagerung der Spins und somit die T>' Relaxation sind reversibel. Die
T,-Relaxation basiert auf zufalligen Fluktuationen und kann durch eine HF-Refokussierung nicht

revidiert werden.

Mit hoherer Feldstarke steigt die Ti-Zeit, um in den Gleichgewichtszustand zuriickzukehren.
Ebenso sinkt die T;-Zeit aufgrund von einer hoheren Wahrscheinlichkeit an lokalen, zufalligen
Magnetfeldvariationen. In Tabelle 1 sind einige Beispiele von Relaxationszeiten bei den
Feldstirken 1,5T und 3T angegeben, um einen Eindruck von den Grofdenordnungen der

Relaxationszeiten zu vermitteln.

Feldstarke 1,5T 3T
Zeit T1[ms] T2 [ms] T, [ms] T1[ms] T2 [ms] T, [ms]
Weifde
556 79 66 699 69 53
Gehirnmasse
Graue
1048 99 84 1209 88 66
Gehirnmasse
Fett 343 58 - 382 68 -
Blut 1441 290 - 1932 275 -
Tabelle 1:

Beispiele fiir Ti-, T2- und T,-Zeiten von einigen Gewebetypen bei 1,5T und 3T (19-22). Die Ti-Zeiten
nehmen mit der Feldstdrke zu. Die T,-Zeiten nehmen fiir héhere Feldstdrken ab.



1.2 MRT-Gradientensysteme

In diesem Unterkapitel werden die Eigenschaften von MRT-Gradientensystemen beschrieben.
Dabei ist zum einen relevant, wie das Gradientensystem technisch funktioniert, zum anderen sind

die damit erzeugten Gradientenstdrken und Gradienten-Momente fiir die Bildgebung entscheidend.
Gradientenfelder

Die Signale verschiedener Magnetisierungen im Messobjekt koénnen mit externen
Magnetfeldern den einzelnen Orten zugeordnet werden. Eine Ortsabhangigkeit wird erreicht,
indem ein externes Magnetfeld in Form eines linearen Magnetfeldgradienten angelegt wird. Der
Magnetfeldgradient G kann entlang dreier Raumrichtungen angelegt werden und wird durch die
magnetische Flussdichtednderung AB; pro rdumliche Distanz beschrieben:

G B
XYZ T axyz” [9]

Die Einheit des Gradientenfeldes G betragt %T Die ortsabhingige Magnetfeldstirke wird in eine

ortsabhiangige Frequenz umgerechnet:

w(x,y,z) = 2ny - (By + Gyx + Gyy + G,2) . [10]
Somit kann die Larmorfrequenz der Atomkerne an verschiedenen Orten beeinflusst werden. Ein
konventioneller MRT-Scanner besitzt drei physikalische, zueinander senkrecht stehende,
Magnetfeldgradienten. Somit sind drei physikalische Magnetfeldgradientenrichtungen definiert.
Durch Koordinatentransformation und Linearkombination von Gradienten kénnen beliebige
Gradientenrichtungen definiert werden. Unabhangig von der tatsdchlichen Koordinatenwahl
wird bei theoretischen Betrachtungen stets zwischen den drei Gradientenrichtungen Gy, Gy und

G, unterschieden.
Eigenschaften der Gradientenfelder

Ein Magnetfeldgradient kann nicht instantan auf eine bestimmte Gradienten-Amplitude
gebracht werden. Die Zeit, die benotigt wird, um das Gradientenfeld auf die gewiinschte
Amplitude zu bringen, wird als Anstiegszeit oder Englisch Rise Time bezeichnet. Ihr inverser

Wert ist die Gradienten-Steig-Rate oder auch Englisch Slew Rate genannt und wird in der
Einheit %angegeben. Bei zu schneller Schaltung von Gradienten werden im Probanden
Strome induziert, die wie biologisch-elektronische Reize auf das periphere Nervensystem
wirken. Daher spricht man von Stimulation des peripheren Nervensystems (Englisch:

peripheral nerve stimulation, PNS). In der Folge kann es zu Zuckungen der Muskeln und

dadurch zu Unbehagen kommen. Gegen Rand der MRT-Offnung, das ist zum Beispiel bei einer



Kopfuntersuchung in Beckenndihe, ist aufgrund des Magnetfeldgradienten der Amplitudenhub

am hdchsten und es kommt dadurch bevorzugt zur Stimulation.
Aufbau eines Gradientensystems

Zur Ortskoordinierung werden in der Regel drei rdumlich orthogonal zueinander stehende
Gradientenfelder Gy, Gy und G, benétigt. Mit Hilfe einer Maxwell-Spule kann innerhalb eines
bestimmten Abstandes ein lineares Gradientenfeld erzeugt werden. Der Aufbau einer
Maxwell-Spule gleicht dem Aufbau einer klassischen Helmholtz-Spule. Im Gegensatz zu einem

Helmholtz-Spulenpaar sind die Stromumlaufrichtungen bei einer Maxwell-Spule antiparallel.

Da die Bohrung des MRT-Scanners bei heutigen MRT-Scannern meist rund ist, kénnen die
Spulenwicklungen in z-Richtung parallel zur Bohrung angebracht werden. Somit kann das
G,-Gradientenfeld mit Hilfe einer Maxwell-Spule erzeugt werden. Fiir die Gx- und
Gy-Gradientenfelder wird auf eine sogenannte Golay-Spule (23) zuriickgegriffen. Eine
Golay-Spule kann gewolbt konstruiert und somit auf dem Zylinder der Bohrung aufgebracht
werden. Im Gegensatz zur Maxwell-Spule sind die Wicklungen nicht mehr rund, sondern
koénnen durch numerische Simulation der Biot-Savart-Gleichung auch eine ovale Form
aufweisen, um ein lineares Gradientenfeld zu erzeugen. In Abbildung 2b wird eine schematische
Darstellung der drei Gradientenspulen Gy, Gy und G, gezeigt. Da das erzeugte Magnetfeld einer
Spule proportional zur Anzahl der stromdurchflossenen Windungen ist, wird die Anzahl der
Windungen pro Flache beim Bau optimiert. Dadurch kann bei gleichem Stromfluss ein hoherer
Magnetfeldgradient erzeugt werden. Der Stromfluss in einer Gradientenspule betragt bis zu
900A bei einer Spannung von 2250V. Da die Windungen oft kreisformig auf der
Zylinderoberfliche verlaufen, wird das Windungsmuster aufgrund des charakteristischen
Aussehens als Fingerabdruckspule (Englisch: fingerprint coil) bezeichnet. Eine Golay-Spule mit
einem Fingerabdruckmuster fiir den x- und y-Gradienten ohne Ummantelung ist in Abbildung
2c dargestellt. Das gesamte Gradientensystem wird in Epoxidharz eingegossen, um die
Gradientenspulen voneinander zu isolieren und eine hohe Steifigkeit des Gradientensystems zu
erlangen. In Abbildung 2d wird ein Gradientensystem mit x-, y- und z-Gradienten in

Epoxidharz-Ummantelung vor einem leeren MRT-Magneten vor dem Einbau gezeigt.
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MR-Scanner-Querschnitt MR-Gradientensystem

Hochfrequenzspule Q SN . Patient
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Gradientenspulen
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Transceiver
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Abbildung 2:
a) Schematische Darstellung eines MRT-Scanners.
b)MR-Gradientensystem mit einem illustrierten Patienten. Die zwei z-Spulen erzeugen in ihrem

Zwischenraum ein lineares Gradientenfeld G,. Je zwei G- (und G,-) Spulen erzeugen lineare Gradientenfelder
in Gx- (und G,~) Richtung.

c) Golay-Spulen eines MRT-Gradientensystems ohne Epoxidharz-Ummantelung.
d) Gradientensystem mit Epoxidharz-Ummantelung vor einem MRT--Magneten.”

7 Grafiken stammen von http://mri-q.com/x--and-y--gradients.html, http://cfmm.robarts.ca/, 04.08.2015,

http://vignettel.wikia.nocookie.net/blickindenkoerper/images/0/01/Mri-scanner.jpg/revision/latest?cb=2010110
7134928&path-prefix=de,20.09.2015
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1.3 Grundlagen der MRT-Bildgebung

Mit drei rdumlich orthogonal zum Magnetfeld By, angeordneten Gradienten ist es mdglich eine

rdumliche Schichtbildgebung im Sinne der Tomographie zu erhalten.

1.3.1 Schichtselektion

Das Messobjekt wird typischerweise in Schichten unterteilt, um eine rdumliche Kodierung
einer Probe zu erreichen. Die Schichtbilder werden nacheinander in einer wéahlbaren
Reihenfolge gemessen. Nur Spins einer ausgewdhlten Schicht werden durch den HF-Puls
angeregt und tragen zum Messsignal bei. Eine Schicht kann typischerweise mit einem
Gradienten G, in z-Richtung beziehungsweise Schicht-Richtung selektiert werden. Dabei wird

die Larmorfrequenz entlang der z-Richtung variiert:

w=wy+yG,z. [11]
Dadurch wird die Resonanzbedingung geschaffen, damit ein eingestrahlter HF-Puls mit
Frequenz w nur mit den Spins der durch den Gradienten definierten Schicht in der Ebene z
wechselwirkt. Bei allen anderen Orten ist die Resonanzbedingung nicht erfiillt und es kommt zu
keiner HF-Anregung. Die Dicke der Schicht Az hangt dabei von der Stiarke des Gradienten sowie
der Frequenz-Bandbreite Af des HF-Pulses ab:

21

1.3.2 k-Raum-Formalismus

Durch das k-Raum-Konzept (24) ist es moglich, die rdumliche Verteilung von Spins durch
Gradientenschaltungen im reziproken Raum, das heifst durch Wellenvektoren, darzustellen.

Dazu muss die durch einen Gradienten ortsabhingig akkumulierte Phase ¢ betrachtet werden:

t
p(t) =y [, G(r)dr = yMy(t) . [13]
Anstelle der Phase spricht man auch von einem Gradienten-Moment M, da die Phase

proportional zur Fliche unter der Funktion G(7)ist. Da der Gradient eine physikalische

Richtung besitzt, konnen Phase und Gradienten-Moment als Wellenvektor k im k-Raum

beschrieben werden:

kK@) =29 = L [*G(ydr = L i, [14]

21 21

Aufgrund der Linearitat des Gradienten G wird der Magnetisierung eine vom Ort 7 abhingige

Phase aufgepragt. Fiir das Messsignal innerhalb eines Volumens V gilt fiir jeden Wellenvektor k:
S(k) x f, p@®e* Nz [15]
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Durch Messung von einer Vielzahl von k-Raum-Vektoren k kann mittels Fourier-Transformation
auf die raumliche Verteilung der Magnetisierung p(7#) geschlossen werden. Durch die drei
Gradientenrichtungen kann ein 3D-k-Raum-Vektor beschrieben und somit ein 3D-Bild der

raumlichen Verteilung der Magnetisierung rekonstruiert werden.
Frequenzkodierung

Fiir den 1D-Fall des k-Raum-Vektors zum Beispiel in x-Richtung kénnen die k-Raum-Punkte
von 0 bis kymax mit Hilfe eines Gradienten Gy kontinuierlich aufgenommen werden:
e [16]
Sit) = fp(x)e”’fo Gx(t)xdt” g
Die Phase dndert sich wahrend der Dauer des Gradienten linear entlang der x-Richtung. Daher
wird diese Kodierung auch Frequenzkodierung genannt. Der dazugehorige Gradient wird als
Auslese-Gradient (Englisch: readout gradient, RO) bezeichnet. Die x-Richtung wird auch als

Auslese-Richtung bezeichnet.
Phasenkodierung

Durch die Verwendung von weiteren Gradienten in Gy- und G,-Richtung kénnen weitere
k-Raum-Kodierungen beziehungsweise Vektorrichtungen in ky,- und k,-Richtung erreicht
werden. Durch das Schalten eines Gradienten mit der Stirke G in y-Richtung (oder z-Richtung)

fiir die Zeitdauer t kann den Spins eine ortsabhédngige Phase ¢ aufgepragt werden:

¢ =yGyy-t. [17]
Die dazugehorigen Gradienten werden als Phasenkodier-Gradienten bezeichnet. Die Kodierung
wird vor dem Auslese-Gradienten durchgefiihrt. Man spricht daher von einer Phasenkodierung

(Englisch: phase encoding, PE) in Phasenkodier-Richtung.
k-Raum-Navigation

Die k-Raum-Navigation wird in Abbildung 3 gezeigt. Die k-Raum-Position wird durch die
Gradientenabhdngigkeit aus Gleichung [15] beschrieben. Eine k-Raum-Zeile kann von der
k-Raum-Position (-kg, ky) bis (k«, ky) ausgelesen werden, nachdem die Magnetisierung zuvor auf
die Position (-kx, -ky) dephasiert wurde. Das geschieht mit einem Gradienten Gx sowie einem
Gradienten Gy, die fiir eine Zeit t geschaltet werden. Danach wird die Frequenzkodierung mit Ny

Datenpunkten mit einem Gradienten Gx mit negativem Vorzeichen gestartet.
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Abbildung 3:

a) Trajektorie der aufgenommenen Datenpunkte im k-Raum. Zuerst wird beginnend mit Zeitpunkt (1) die
Magnetisierung in negative x- und y-Richtung bewegt. Ab Zeitpunkt (2) findet eine gerade Bewegung in
x-Richtung statt bis zum Zeitpunkt (3), wenn das Echomaximum auftritt. Zum Zeitpunkt (4) ist die
Bewegung abgeschlossen und eine k-Raum-Zeile ausgelesen.

b) Fiktives Sequenzdiagramm, bestehend aus Gy- und G,-Gradienten sowie den Zeitpunkten (1-5). Die
Gradientenabfolge bestimmt die Trajektorie im k-Raum.

c¢) Ein 180°-HF-Refokussierungspuls zum Zeitpunkt (5) invertiert die Phase der Magnetisierung, die Position
im k-Raum wird am Ursprung gespiegelt. Eine messbare Bewegung durch das k-Raum-Zentrum findet dabei
nicht statt.
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Datenakquisition

Bisher wurde von einer kontinuierlichen Datenakquisition wihrend der Zeit t gesprochen. In
der Realitdt werden fiir die Signalverarbeitung am Computer diskrete Wellenzahlen bendétigt.
Dazu wird das Signal von einem Analog-Digital-Umsetzer
(Englisch: analog-to-digital converter, ADC) verarbeitet und innerhalb einer Zeit tyerweilzeit
aufsummiert und anschlieflend einer diskreten Wellenzahl ki zugeordnet. Nach jeder
Aufsummation wird das Signal fiir die darauffolgende Wellenzahl beziehungsweise den
darauffolgenden k-Raum-Punkt betrachtet. Die Zeit tyerweilzeit Wird im Englischen als dwell time

bezeichnet.
Signal-zu-Rausch-Verhiltnis

Der Kehrwert der Verweilzeit wird als Auslese-Bandbreite (Englisch: readout bandwidth, BW)
bezeichnet: BW = tyerweilzeit - - Die Auslese-Bandbreite wird oft in der Einheit Hertz pro Pixel
angegeben und hat einen deutlichen Einfluss auf das Signal-zu-Rausch-Verhaltnis (Englisch:
signal-to-noise ratio, SNR). Das SNR gibt das Verhiltnis der Signalstirke zur
Standardabweichung des Bildrauschens an. Weitere Faktoren sind die Anzahl der Datenpunkte
in x-Richtung Ny, y-Richtung Ny sowie in z-Richtung N, die Voxelabmessungen Ax - Ay - Az und

die Anzahl der Wiederholungen N,,,, (Englisch: averages, avg) der Messung:

SNR och-Ay-Az-\/Navg-Nx-Ny-Nz-ﬁ. [18]
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Eine genauere Abschitzung des SNRs ldsst sich durch die mittlere Signalamplitude S und ihre

Standardabweichung SD des Signals bestimmen:

s
SNR = T [19]
Das empirisch ermittelte Rose-Kriterium (25) stellt eine Gréf3enordnung fiir das benotigte SNR
dar. Ein Objekt kann von einem Menschen identifiziert werden, wenn das SNR mindestens den

Wert fiinf hat.
Kontrast-zu-Rausch-Verhailtnis

Das Kontrast-zu-Rausch-Verhaltnis (Englisch: contrast-to-noise ratio, CNR) bestimmt die
Unterscheidbarkeit zweier Bildpunkte aufgrund der Signalintensitdt unter Beriicksichtigung des
Rauschens im Bild. Da man in der Regel mindestens zwei Gewebearten unterscheiden méchte,
betrachtet man die Signalunterschiede zweier Gewebe in zwei Pixeln normiert durch die

Standardabweichung SD des Rauschens:

[S1—S>|
spD [20]

S1 und S; sind die Signale von einzelnen Pixeln oder der Mittelwert von betrachteten Pixeln

CNR =

(Englisch: region of interest, ROI). Nach dem Rose-Kriterium wird mindestens ein CNR von fiinf

benotigt, um zwei Bildmerkmale unterscheiden zu konnen.
k-Raum und Informationsgehalt

Der k-Raum ist der Frequenzraum des dazugehorigen Bildes. Ein k-Raum und das
dazugehorige Bild sind in Abbildung 4a dargestellt. Die zum k-Raum-Zentrum zugehorigen,
rdumlichen Frequenzen sind niedrig, das heifdt, sie sind langwellig. Dagegen werden die
rdumlichen Frequenzen zur k-Raum-Peripherie, also in Richtung des k-Raum-Randes,
hinlaufend immer héher. Rekonstruiert man ein Bild aus nur ca. 5% des k-Raum-Zentrums, wie
in Abbildung 4b, so erhdlt man ein unscharfes Bild, in dem die Intensitatsverteilung und der
Kontrast dem eigentlichen Bild sehr dhnlich sind. Betrachtet man die Summe der Intensitaten
im k-Raum-Zentrum, so sieht man, dass dort ein iiberproportional grofier Teil der Intensitdt zu
finden ist. Die restlichen 95% des k-Raumes, also die k-Raum-Peripherie, sind in Abbildung 4c
zu sehen. Die Informationen stellen ein Bild mit sehr fein aufgeldsten Strukturen dar, die

allerdings keine Kontrastinformation enthalten.
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Abbildung 4:

a) Oben: Der gesamte k-Raum wurde aufgenommen und zu einem Bild unten fouriertransformiert.

b) Oben: Nur das k-Raum-Zentrum mit den niedrigen Bildraumfrequenzen ist aufgenommen und entspricht
52% des gesamten k-Raums. Durch die niedrigen Bildraumfrequenzen ist das Bild unten nur schlecht
aufgelést. Der Kontrast ist dem Bild von a) mit vollaufgenommenem k-Raum sehr dhnlich.

c) Oben: Der gezeigte k-Raum deckt hier 94,8% des k-Raums ab und enthdlt hohe Bildraumfrequenzen, das
heif3t die Feinstrukturen des Bildes. Das Bild unten enthdlt nur die Feinstrukturen und weist keinerlei
Gewebekontrast auf.

1.3.3 Kontrastverhalten

Der Kontrast eines rekonstruierten MRT-Bildes bestimmt, wie gut sich zwei Gewebearten in
einem MRT-Bild unterscheiden lassen. Die am haufigsten verwendeten Kontraste sind Ti-,
T,- und PD-gewichtete Kontraste. Der Kontrast eines MRT-Bildes wird mafdgeblich durch die
verwendeten Parameter TE-Zeit und TR-Zeit8 bestimmt. Eine schematische Darstellung der

Kontraste wird in Abbildung 5 gezeigt.

Bei einem Ti-gewichteten Kontrast wird die Intensitit im Bild durch die longitudinale
Relaxationszeit T1 beeinflusst. Der Kontrast kann beeinflusst werden, indem die TE- und TR-Zeit
sehr kurz gewahlt werden. Das heifdt, je langer die Ti-Zeit, desto weniger longitudinale
Magnetisierung kann bis zum Zeitpunkt TR wieder aufgebaut werden. Mehr longitudinale
Magnetisierung bedeutet, dass eine stirkere Transversalmagnetisierung aufgebaut und somit

ein starkeres Signal erzeugt wird. Damit das Signal nicht durch den T,-Zerfall beeinflusst wird,

8 Die Parameter TE-Zeit und TR-Zeit stellen den zeitlichen Abstand zwischen HF-Anregung und Echo im
k-Raum-Zentrum beziehungsweise die Zeit zwischen zwei HF-Anregungen dar.
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wird die TE-Zeit moglichst kurz gewahlt. Gewebe mit kurzer T;-Zeit erscheinen also hell,

Gewebe mit langer Ti-Zeit erscheinen dunkel.

Ein T,-gewichteter Kontrast wird mit einer Spin-Echo-Sequenz aufgenommen. Dabei wird
durch den 180°-HF-Refokussierungspuls die T.-Komponente refokussiert, so dass zum
Echozeitpunkt nur der Einfluss durch die T»-Relaxiation auf die Magnetisierung wirkt. Die
TR-Zeit wird sehr grofd gewdhlt, um einen hohen Anteil longitudinaler Magnetisierung nach
jeder HF-Anregung zu erhalten, so dass fiir alle Gewebearten die Magnetisierung
wiederhergestellt werden kann. Die Echozeit TE wird so gewahlt, dass sie zwischen den
T,-Zeiten der betrachteten Gewebe liegt. Somit wird das Gewebe mit hoherer T,-Zeit deutlich

signalintensiver, das heifdt heller, erscheinen als eines mit kleinerer T»-Zeit.

Beim PD-gewichteten Kontrast ist es wichtig, zum einen mdoglichst viel Anteil an
longitudinaler Magnetisierung nach jeder Anregung zu erhalten. Das wird mit einer grofien
TR-Zeit erreicht. Zum anderen soll der T-Zerfall einen moglichst geringen Einfluss haben. Das
kann mit einer kurzen TE-Zeit erreicht werden. Somit werden protonenreiche Gewebe heller

dargestellt als protonenarme.

Zu beachten ist, dass die Protonendichte des Gewebes jeden Bildkontrast beeinflusst.

Allerdings sind T1- oder T»- gewichtete Kontraste tliber die protonendichte meist dominant.

Abbildung 5:

Abhdngigkeit der Bildkontraste
von den Parametern TE- und
TR-Zeit. Je nach Wahl von
TE- und TR-Zeit kénnen Gewebe
mit kurzen oder langen T;- und
T,-Zeiten hervorgehoben
werden.
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1.3.4 Partielle Fourierbildgebungsmethoden

Der k-Raum besitzt eine hermitesche Symmetrie und es gilt fiir reelle Objekte
S(kxky) = S*(-kx-ky). Es geniigt, eine beliebige Halfte des k-Raums aufzunehmen und die andere
Halfte mit den konjugierten Daten aufzufillen. Diese Methode wird Partial-Fourier genannt. Der
Anteil des akquirierten k-Raums am gesamten k-Raum wird als Partial-Fourier-Faktor fpr
bezeichnet. Der Partial-Fourier-Faktor kann Werte zwischen 0,5 und 1,0 annehmen.
Typischerweise werden Partial-Fourier-Faktoren in 1/8-Schritten angegeben und lauten 4/8,

5/8,6/8und 7/8.

Partial-Fourier kann sowohl in Phasen- als auch in Auslese-Richtung angewandt werden. Im
Falle der Phasenkodier-Richtung reduziert sich die Anzahl der Phasenkodierschritte Ny, was die
Gesamtmesszeit reduzieren kann. Da allerdings insgesamt weniger Daten aufgenommen
werden, kann sich das SNR im Vergleich zu einem vollaufgenommenen k-Raum um den Faktor
1- \/Ereduzieren. Im Falle von Partial-Fourier-Anwendung in Auslese-Richtung kann die
Echozeit TE reduziert werden, da im k-Raum weniger in ky-Richtung dephasiert wird und somit
frither das Echozentrum erreicht werden kann. Somit kann das SNR aufgrund des geringeren
T,-Zerfalls bei der Aufnahme bis zum k-Raum-Zentrum auch erhoht sein. Die Anwendung

beider Moglichkeiten wird in Abbildung 6 gezeigt.

mky

a) b)

Abbildung 6:

a) Partial-Fourier-Anwendung in Phasenkodier-Richtung. Da weniger Phasenkodierschritte aufgenommen
werden, kann die Gesamtmesszeit reduziert werden.

b) Partial-Fourier in der Auslese-Richtung. Da weniger Dephasierung in ky-Richtung bendétigt wird, kann das
Echozentrum friiher und somit kiirzere Echozeiten erreicht werden.
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Bei der Messung kénnen Phasenverschiebungen des Objektes durch
Magnetfeldinhomogenitdten, Bewegung des Messobjekts, Wirbelstrome oder Phasendifferenzen
in den Spulenkandlen auftreten. In diesem Fall ist die Symmetrie des k-Raums nicht mehr
gewdhrleistet. Deswegen ist es besser, die fehlenden k-Raum-Daten nicht aus den

symmetrischen Daten zu kopieren, sondern mit Nullen aufzufiillen (Englisch: zero-filling).

In Abbildung 6 wird ein k-Raum mit Partial-Fourier-Faktor 6/8, das heifst mit 75%
akquirierten Daten in Phasenkodier-Richtung gezeigt. Das rekonstruierte Bild in Abbildung 7
weist leichte Ringartefakte auf. Diese Ringe werden als Gibbs-Ringe (26) bezeichnet und sind
eine Konsequenz aus dem abrupten Ubergang zwischen tatsichlich akquirierten und mit Nullen

aufgefiillten k-Raum-Daten.

Bei Verfahren wie Margosian (27), Homodyne (28) und ,Projection onto Convex Sets“ (POCS)
(29) werden die fehlenden Messdaten aus der Symmetrie der gemessenen Messdaten
rekonstruiert. Bei POCS wird in einem iterativen Verfahren der Absolutbetrag der Messdaten
kopiert und der Phasenteil dynamisch angepasst. In weiteren Iterationen wird die Genauigkeit

des Phasenanteils verbessert, um ein hochaufgelostes Gesamtbild zu erreichen.

Bildrekonstruktion Bildrekonstruktion
nach Zero filling bei Verwendung von
POCS

Abbildung 7:

a) Die Bildrekonstruktion nach Zero-filling weist einige Ringartefakte in Phasenkodier-Richtung (von oben
nach unten) auf. AufSerdem ist die Intensitdt am Rand ungleichmdfSig (hier gelblich zu sehen).

b) Nach der Bildrekonstruktion mit POCS sind keine Artefakte mehr zu sehen.
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1.3.5 Parallele Fourierbildgebung mit Mehrkanalempfangsspulen

Die Datenaufnahme wird mit parallelen Fourierbildgebungsmethoden beschleunigt. Diese nutzen

die zusdtzlichen Ortsinformationen von Mehrkanalempfangsspulen.
Mehrkanalempfangsspulen

Eine MRT-Empfangsspule besteht in der Regel aus mehreren physikalischen
Empfangselementen, auch Empfangskanile genannt, die rdumlich um das Messobjekt
angeordnet sind. Die einzelnen Empfangskanile erfassen die Messdaten unabhangig
voneinander. Typische, im Einsatz befindliche Mehrkanalspulen besitzen zwischen bis zu 64
Kanéle (30). Aus dem Signal jedes Kanals kann ein einzelnes Bild rekonstruiert werden. Wie in
Abbildung 8 zu sehen ist, besitzt jedes Empfangselement fiir seine Umgebung eine erhohte
Signal-Sensitivitiat im Bild. Das bedeutet, jedes Empfangselement erfasst mehr Signal aus dem
Objektbereich in seiner unmittelbaren Nahe. Die Einzelkanalbilder konnen mit verschiedenen
Methoden zu einem einzigen Bild kombiniert werden. Die einfachste Methode ist die
Quadratsummenrekonstruktion (Englisch: sum-of-squares, SOS). Dabei wird fiir jeden Bildpunkt
das Signal jedes Kanals quadriert, aufsummiert und anschliefSend die Quadratwurzel gezogen.
Die Methode ist sehr schnell, robust und liefert ein hohes SNR (31), allerdings geht die
Phaseninformation der Bildpunkte verloren. Komplexere Verfahren wie die adaptive
Kombination (32) kénnen die Phaseninformation hingegen beibehalten und kénnen somit noch
hohere SNR-Ausbeuten erreichen. Aufierdem ist eine sogenannte Prescan-Normalisierung der
Signalintensitdit moglich (33). Dadurch konnen unterschiedliche Spulensensitivitdten
homogenisiert werden und das gemessene Signal erscheint gleichmafdig liber das gesamte

Objekt.

Einzelbilder der Kombiniertes Einzelbild aus allen  Abbildung 8:
Spulenkanale 1 - 4 Spulenkanalen a) Vier rekonstruierte
Bilder  von vier
einzelnen
Empfangsspulen mit
rdumlich

variierenden
Signalintensitdten.

b) Das Bild weist nach
Kombination aller
Empfangskandle eine
homogene
Intensitdtsverteilung

auf.
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Parallele Fourierbildgebung

In den vergangenen Jahren wurden parallele Fourierbildgebungsmethoden entwickelt, die es
erlauben, ein Bild aus einem unterabgetasteten (Englisch: undersampled) k-Raum zu
rekonstruieren. Ein k-Raum gilt als unterabgetastet, wenn das Stabilitatskriterium von Nyquist
nicht erfiillt wird. Das ist zum Beispiel der Fall, wenn nur jede R-te k-Raum-Zeile erfasst wurde.
Da in diesem Fall weniger k-Raum-Zeilen aufgenommen werden miissen, wird die Messung
insgesamt beschleunigt. Der Grad der Beschleunigung wird als Beschleunigungsfaktor R
bezeichnet. In der Bildrekonstruktion dufdert sich die Unterabtastung durch Einfaltungen des
Objekts im Bild. In Abbildung 9a ist dargestellt, wie zwei Empfangsspulen um ein Messobjekt
angeordnet sein konnen. Die Einfaltungen kénnen mit Hilfe der Sensitivitidtsinformationen der

Empfangsspulen, wie in Abbildung 9b zu sehen ist, entfernt werden.

Ein konkretes Beispiel fiir die beiden k-Rdume zweier Spulen, bei der nur jede zweite
k-Raum-Zeile (R = 2) akquiriert wurde, ist in Abbildung 9c dargestellt. Die aus der
Unterabtastung folgenden Einfaltungsartefakte in den beiden Bildern beider Spulenkanéle sind
in Abbildung 9d dargestellt. Dabei ist auffillig, dass die rdumliche Sensitivitit in Spulennihe

erhoht ist und die Signalintensitat gegen die entlegene Seite der Spule abfallt.

Es existieren verschiedene Methoden, um aus einzelnen Spulenkanal-Bildern mit
Einfaltungsartefakten ein Einzelbild ohne Einfaltungsartefakte zu berechnen. Zwei prominente

Rekonstruktionsmethoden der parallelen Bildgebung sind SENSE und GRAPPA:

Bei den SENSE-basierten Methoden (34) findet die Rekonstruktion der fehlenden
Informationen im Bildraum statt. Die Einfaltungsartefakte konnen mittels der

Sensitivitdtsinformationen der einzelnen Spulen korrigiert werden.

Bei den GRAPPA-basierten Methoden (35) werden die fehlenden Datenpunkte im k-Raum
rekonstruiert. Dabei werden die Zeilen punktweise mit Hilfe der Informationen der
Nachbarpunkte sowie zusdtzlichen Informationen aus den Spulensensitivititen rekonstruiert.
Die Spulensensitivitdten konnen zum Beispiel aus einem voll abgetasteten Bereich des k-Raums
bestimmt werden. Die bendtigten Zeilen werden als Auto-Kalibrations-Signal (Englisch:

auto-calibration signal, ACS) bezeichnet.

In beiden Fallen erfolgt die Rekonstruktion auf Kosten des SNR. Das erhaltene SNR des

rekonstruierten Bildes hangt vom SNR des potentiell vollaufgenommenen k-Raums SNRy ab:

SNR,
Nt [21]

wobei g als Geometrie-Faktor (g-Faktor) (34,36) bezeichnet wird. Der g-Faktor ist ein inverses

SNR =

Maf fiir die Unterschiedlichkeit der Spulensensitivitdten an einem Ort. Das bedeutet, wenn fiir
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alle Kanéle die Spulensensitivititen an einem Punkt sehr dhnlich sind, dann kann dieser Punkt
nur unter hohem SNR-Verlust rekonstruiert werden. Im Gegensatz gelingt die Rekonstruktion
mit sehr geringem Verlust, wenn die Spulensensitivititen sehr unterschiedlich sind, zum

Beispiel in der unmittelbaren Nahe eines Spulenelements.

In dieser Arbeit wurde ausschliefdlich die GRAPPA-Methode verwendet. Die genaue
Funktionsweise der parallelen Bildgebung, im Speziellen iiber GRAPPA, kann aus der Literatur

(35,37-41) entnommen werden.

R von Spule 1 von Spule 2
Ré&umliche Anordnung von aufgenommener aufgenommener
Messobjekt und Spulen k-Raum k-Raum

M|l
L)X

a)
Spulensensitivitdt von  Spulensensitivitéat von Bildrekonstruktion Bildrekonstruktion
Spule 1 Spule 2 von Spule 1 von Spule 2
y y
| $X | X
b) d)
Abbildung 9:

a) Anordnung eines Phantoms mit je einem Spulenkanal auf der rechten und linken Seite.

b) Die Sensitivitdtsprofile der beiden Einzelspulen fallen von links nach rechts (fiir Spule 1) beziehungsweise
rechts nach links (fiir Spule 2) ab.

c) Beide k-Rdume der Spulenkandle sind in y-Richtung unterabgetastet. Aufgrund der unterschiedlichen
Spulensensitivitdten sind die k-Rdume nicht identisch.

d) Die rekonstruierten Bilder beider Spulenkandle weisen aufgrund der Unterabtastung Einfaltungsartefakte
auf. Aufgrund der unterschiedlichen Sensitivitdtsprofile ist eine Trennung der Einfaltungen nahezu mit dem
Auge méglich.
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1.4 Grundlegende MRT-Sequenzen

In den vorherigen Abschnitten wurde auf die HF-Anregung und die k-Raum-Navigation zur
Echogenerierung eingegangen. Diese Konzepte sollen im folgenden Abschnitt zur Gradienten- und
Spin-Echo-Sequenz erweitert werden. Bei beiden gezeigten Sequenzen findet die Datenakquisition
schichtweise statt. Zuerst wird die Magnetisierung einer Schicht mit einem HF-Puls angeregt,
anschlieffend wird eine k-Raum-Zeile der dazugehorigen Schicht von Kymin biS kymax in
Auslese-Richtung ausgelesen. Der Phasenkodier-Gradient stellt vor dem Auslesen die
k-Raum-Zeile k, von kymin bis kymax ein. Die Datenakquisition muss N, mal wiederholt werden bis
alle k-Raum-Zeilen von kymin bis kymax erfasst sind. Der zeitliche Abstand zwischen zwei

HF-Anregungen einer Schicht wird als Repetitionszeit (Englisch: repetition time, TR) bezeichnet.
Verschachtelte Multischichtanregung

Entsteht innerhalb der TR-Zeit eine Totzeit ohne Gradienten- oder HF-Interaktion, so kann
diese Totzeit flir eine verschachtelte Multischichtanregung genutzt werden. Bei der
verschachtelten Multischichtanregung werden in der Totzeit andere Schichten durch
HF-Interaktion angeregt und der dazugehorige k-Raum ausgelesen. Da die Schichten rdumlich
getrennt sind, beeinflussen die HF-Pulse idealerweise nur die gewiinschte Schicht. Die TR-Zeit
bleibt hierbei fiir jede individuelle Schicht identisch. Das dazugehorige Zeit-Schicht-Schema
wird in Abbildung 10 gezeigt. Durch die verschachtelte Multischichtanregung konnen mehrere

Schichten pro TR somit mit nur minimaler Messzeitverlangerung aufgenommen werden.

| TR-Zeit ,
! 1
Aktivitat | o HF-Anregung
Schicht 1 Datenakguisition Datenakquisition Z t
I TR-Zeit -
HF-Al
Aktivitat nregung
Schicht 2 Datenakquisition // R
. Y/ S t
| TR-Zeit |
Aktivitat | He-Amvegung | HF-Anregung
Schicht 3 Datenakquisition Datenakquisition // .

Abbildung 10:
Beispiel fiir eine Aufnahme von drei verschachtelt akquirierten Schichten pro TR-Zyklus. Die TR-Zeit bleibt
fiir jede einzelne Schicht identisch und die Gesamtmesszeit verldngert sich somit nur um einen TR-Zyklus.
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Gradienten-Echo-Sequenz

Bei der Gradienten-Echo-(GRE)-Sequenz (42) wird Magnetisierung mit einem Flipwinkel
a angeregt. AnschliefRend wird durch k-Raum-Navigation, das heifst durch Gradientenschaltung,
die Magnetisierung zuerst an den k-Raum-Rand Kkymin verschoben und dann wieder durch
Gradientenschaltung durch das k-Raum-Zentrum gelenkt und es kommt dabei zum Gradienten-
Echo bei der Position k¢ = 0. Die durch Feldinhomogenititen ABj innerhalb der Zeit t
akkumulierte Phase AB, -t wird hierbei nicht rephasiert. Das Signal dephasiert zunehmend
aufgrund der Feldinhomogenititen mit der T, -Zeit. Folglich sinkt die Signalintensitét
exponentiell. Aus diesem Grund ist es notwendig, eine kurze Echozeit zu verwenden. Ein
Gradienten-Echo-Experiment wird in Abbildung 11a gezeigt. Das gemessene Signal im Ortsraum
hdngt von den Relaxationszeiten T: und T,, sowie von TR und TE und dem Flipwinkel a der
HF-Anregung ab. Fiir den sogenannten Steady-State-Zustand der FLASH (42)- beziehungsweise

gespoilten Gradienten-Echo-Sequenz erhilt man folgendes Signal:

_TR
sin(oc)-(l—e Tl) _TE
S=My-———x-¢e 2. [22]
1—-cos(a)-e T1
Mit Hilfe der GRE-Sequenz und Verwendung von kleinen TE-Zeiten kénnen Ti-gewichtete
Kontraste erzielt werden. Aufderdem konnen durch Verwendung von grofien TE- und TR-Zeiten

T,*-gewichtete Kontraste erreicht werden.
HF- und Gradienten-Spoiling

Bei einer GRE-Sequenz wird typischerweise eine TR-Zeit verwendet, die deutlich kiirzer ist als
T,. Da die Transversalmagnetisierung nach der TR-Zeit nicht vollstindig zerfallen ist und
weiterhin Signal liefert, kann das Signal der darauffolgenden Repetition verfilscht werden. Mit
Hilfe von HF- und Gradienten-Spoiling kann das verbleibende Signal am Ende eines TR-Zyklus
unwirksam gemacht werden. Beim HF-Spoiling (43,44) wird die Phase des HF-Anregungspulses
bei jeder Anregung verandert. Somit wird neue Magnetisierung mit einer anderen Phase

angeregt, die mit dem verbleibenden Signal nicht interferiert und so weniger verfalscht wird.

Beim Gradienten-Spoiling werden am Ende jeder Repetition Gradienten in Auslese- und
Schicht-Richtung geschaltet, um die Magnetisierung zu dephasieren, beziehungsweise weit
auflerhalb des k-Raum-Randes® zu verschieben. Durch die Dephasierung liefern die

Magnetisierungen keinen Beitrag zum Messsignal der darauffolgenden Anregung.

9 Mit dem k-Raum-Rand ist hier der Rand der zur Rekonstruktion verwendeten Daten gemeint.
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Abbildung 11:

a) Bei der Gradienten-Echo-Sequenz wird mit Hilfe von Gradienten die Magnetisierung bis zum k-Raum-
Punkt Kkymin dephasiert und anschliefsend wieder in Phase, das heifst kx = 0, gebracht und somit ein
Gradienten-Echo erzeugt. Fiir eine Selektion einer einzelnen Schicht wird ein hier nicht gezeigter
Schichtselektionsgradient bendtigt.

b) Bei der Spin-Echo-Sequenz wird sowohl die durch Gradienten als auch durch Magnetfeldinhomogenitdten
AB, verursachte Dephasierung rephasiert und somit ein Spin-Echo erzeugt. Die statischen

Feldinhomogenitdten AB, wirken wie ein ortsunabhdngiger Gradient. Daher kann die Dephasierung nicht
mit Gradienten, sondern nur durch eine HF-Refokussierung revidiert werden.
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Spin-Echo-Sequenz

Die Spin-Echo-Sequenz ist das dlteste MR-Experiment und wurde 1950 von Hahn beschrieben
(45). In der Folgezeit wurde das Spin-Echo-Experiment zur Spin-Echo-Bildgebungssequenz
erweitert. Dabei wird mit einem 90°-HF-Puls die Magnetisierung angeregt. Anschlief3end wird
diese durch die k-Raum-Navigation an den k-Raum-Rand verschoben. Gleichzeitig wird
innerhalb der Zeit t durch Feldinhomogenititen die Phase AB, - t akkumuliert. Anschlief3end
wird durch HF-Refokussierung die akkumulierte Phase der Magnetisierung invertiert. Durch die
HF-Refokussierung kommt es nach einer weiteren Zeit t zum Spin-Echo der Magnetisierung.
Zusatzlich muss die Magnetisierung durch k-Raum-Navigation durch das Zentrum gelenkt
werden. Die Echozeitpunkte des Spin-Echos und des Gradienten-Echos miissen gleichzeitig
tiberlagern. Ein Spin-Echo-Experiment wird in Abbildung 11b gezeigt. Die Echozeit ist meist
grofder als bei der GRE-Sequenz, allerdings ist der Signalverlust durch den T,'-Zerfall revidiert.
Das gemessene Signal im Ortsraum hdngt von den Relaxationszeiten T1 und T, sowie von der

TR- und TE-Zeit ab:

_TR _TE
S=M0-(1—e T1>-e T2, [23]
Durch die Wahl der Parameter TE- und TR-Zeit konnen verschiedene Kontraste zwischen

Gewebetypen eingestellt werden.
Free-Induction-Decay(FID)-Crusher-Gradienten

Bei einer 180°-HF-Puls-Refokussierung wird die Magnetisierung in der Transversalebene
gedreht und somit die Phase invertiert. Aufgrund von baulichen, physikalischen und
experimentellen Ursachen kann es vorkommen, dass der eingestrahlte Flipwinkel eine deutliche
Abweichung von 180° erhéalt. Allerdings haben Experimente gezeigt, dass auch ein
HF-Refokussierungs-Flipwinkel kleiner als 180° dhnlich gute Ergebnisse wie ein 180°-Puls
liefert. Die absichtliche Reduktion des Flipwinkels kann entsprechend den Gleichungen [4] und
[5] SAR einsparen. Bei einem tatsdchlichen HF-Refokussierungs-Flipwinkel von weniger als
180° wird stets neue Longitudinalmagnetisierung angeregt, die sich mit der vorhandenen
Magnetisierung tiberlagert. Die neuangeregte Magnetisierung ,befindet” sich zunichst im
k-Raum-Zentrum und fallt mit dem FID ab. Ebenso kann diese Magnetisierung k-Raum-kodiert
und zum Echo gebracht werden. Da sich die k-Raum-Position der Magnetisierung zu Beginn von
der k-Raum-Position der bereits vorhandenen Magnetisierung unterscheiden kann, kann der

FID zu ungewtinschten Signaleinfliissen und somit Artefakten im Bild fiihren.

Mit sogenannten FID-Crusher- oder FID-Spoiler-Gradienten kann das beschriebene Problem
gelost werden (46). Dabei wird die Magnetisierung vor dem HF-Refokussierungspuls in

k.-Richtung mit einem Gradienten in Schicht-Richtung dephasiert. Nach der HF-Refokussierung
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ist die Phase der Magnetisierung invertiert, durch erneute Gradientenschaltung in
Schicht-Richtung wird die vor dem HF-Refokussierungspuls existierende Magnetisierung
rephasiert. Dagegen wird die neu angeregte Magnetisierung, also das FID-Signal, entsprechend
dephasiert und aus dem k-Raum in z-Richtung verschoben. Dort tragt das FID-Signal nur
minimal zum Signal der eigentlichen Magnetisierung bei, so dass keine Artefakte zu erwarten
sind. Zur Verdeutlichung wird die k-Raum-Position, das heidt der Gradient in

Schichtselektions-Richtung und der HF-Refokussierungspuls, in Abbildung 12 dargestellt.

Das Signal der angeregten FID-Magnetisierung wird durch die Gradienten-Dephasierung

geddampft und folgt der Gleichung (46):
I'=1I-sinc(%). [24]

Dabei sind ¢ = Gyxt, Ipdie Signalintensitidt ohne Gradientenschaltung, y das gyromagnetische
Verhiltnis, x die Voxelkantenldnge in Gradientenrichtung und t beschreibt die Gradientendauer.
Dabei wird davon ausgegangen, dass eine Dephasierung von ¢ = 4m ausreicht, um die Spins
innerhalb des Voxels ausreichend zu dephasieren. Da die Kantenldnge in Schicht-Richtung, das
heifst die Schichtdicke, die grofdte Ausdehnung besitzt, wird der FID-Crusher-Gradient
typischerweise in der Schichtselektions-Richtung verwendet. Unabhingig davon kénnen auch

FID-Crusher-Gradienten in andere Richtungen verwendet werden.

i Abbildung 12:
H F- Ref0ku ssieru ng Oben: HF-Refokussierung mit
a< 1 800 FID-Crusher-Gradienten-Aktivitdt in
Schicht-Richtung.
Unten: Wirkungsweise der

FID-Crusher-Gradienten auf die
existierende Magnetisierung und die neu
angeregte FID-Magnetisierung in

Bl | k,-Richtung des k-Raums. Da bei einer
2D-Aufnahme keine z-Richtung
phasenkodiert wird, ist dies
gleichbedeutend mit einer Dephasierung
bzw. Ausléschung des Signals.

W] =S— A

G Schich.t.-ﬁi.c'r;tuh.g""."i"""'" ) t

® necue
FID-Magnetisierung

vorhandene
Magnetisierung

Phasen-Invertierung

z

.......................) t

27



Echo-Planar-Imaging

Die single-shot Echo-Planar-Imaging (EPI)-Methode erlaubt die Akquisition des vollstdndigen
k-Raums innerhalb kiirzester Zeit. Diese Einzelschussmethode hat einige Vor- und Nachteile, die

hier beschrieben werden sollen.

Bei der Echo-Planar-Imaging (EPI)-Akquisition (47,48) wird der komplette k-Raum innerhalb
eines TR-Zyklus, sukzessive von (—ky, ky) bis (ky, —k, ) ausgelesen. Das Sequenzdiagramm ist
in Abbildung 13 zu sehen. Die k-Raum-Trajektorie ist in Abbildung 14a dargestellt. Zuerst wird
die Magnetisierung an den k-Raum-Rand zum Startpunkt (—ky, k,) bewegt und eine Zeile von
—k, bis k, mit Hilfe des Auslese-Gradienten aufgenommen. Anschlieffend wird die
Magnetisierung im k-Raum um eine Zeile zu k, — 1 bewegt. Da sich die k-Raum-Zeile in
Phasenkodier-Richtung nur um eine Zeile verandert, wird nur ein geringes Gradienten-Moment
benétigt. Die Form des Gradienten gleicht einer Zacke (Englisch: blip). Daher werden diese
Gradienten auch als Blip-Gradienten bezeichnet. Da sich die aktuelle k-Raum-Position bei k,
befindet, wird mit einem negativen Auslese-Gradienten von k, bis —k, ausgelesen.
Anschliefend wird die Magnetisierung im k-Raum zu der Position k, — 2 bewegt und wieder
von —k, bis k, aufgenommen. Der Vorgang wird solange fortgesetzt, bis der Endpunkt k. , —k,,
erreicht wurde und somit der gesamte k-Raum akquiriert wurde. Da der komplette k-Raum
innerhalb einer Anregung ausgelesen wird, wird diese Technik auch als Single-shot(ss)-Technik
bezeichnet. Die Lange des Echozuges (Englisch: echo train length, ETL) beschreibt die Anzahl
der aufgenommenen Echos nach einer Anregung. Die Echozug-Dauer (Englisch: echo train
duration, ETD) ist die Gesamtdauer des Echozuges. Da die Auslesedauer auch den Abstand
zwischen zwei Echos beschreibt, wird sie auch Echoabstand (Englisch: echo spacing, ESP)

genannt.

HF/ a
ADC n/\nADC .................................. > t

Schicht-Richtung

G e —

Auslese-Richtung

................... DAL e
GPhasenkodier-Richtung U B||p-G radienten
Abbildung 13:
Sequenzdiagramm einer Gradienten-Echo-basierten Aufnahme mit EPI-Akquisition. Nach HF-Anregung wird

der k-Raum mit Gradienten wechselnder Polaritit ausgelesen. Die k-Raum-Position in
Phasenkodier-Richtung wird mit kurzen, zackigen Blip-Gradienten um eine Zeile verschoben.
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Durch die Verwendung paralleler Bildgebung kann die Schrittweite in Phasenkodier-Richtung

auf den Faktor R erhoht werden und somit wird nur jede R-te k-Raum-Zeile ausgelesen. Die

Akquisition des k-Raums verkiirzt sich um den Faktor R und ermdéglicht eine deutliche

Reduzierung der ETL und der ETD. Eine weitere Verkiirzung der Akquisition des k-Raums kann

durch die Anwendung von Partial-Fourier erreicht werden. Dabei wird bereits nach 1/8 oder

2/8 des k-Raums mit der zeilenweisen Akquisition begonnen. Auch hierdurch wird ETL und

ETD deutlich reduziert.

Die ss-EPI-Akquisitionsmethode hat einige Vorteile:

Der gesamte k-Raum kann nach einer einzigen HF-Anregung ausgelesen werden. Da die
Akquisitionsdauer im 100-Millisekunden-Bereich liegt, ist eine Bewegung des
Messobjekts wahrend der Akquisition unwahrscheinlich.

Durch die Akquisition des gesamten k-Raums mit einer HF-Anregung wird sehr wenig

HF-Energie wahrend einer Messung deponiert.

Diese Vorteile werden bei einigen Anwendungen benétigt:

Die EPI-Akquisition ermdglicht eine hohe zeitliche Auflésung von aufeinanderfolgenden
Aufnahmen. Bei der fMRI werden niedrig aufgeldste Bilder innerhalb von wenigen
100-Millisekunden aufgenommen.

Bei der diffusionsgewichteten Bildgebung, wie in Kapitel 6 beschrieben, wird das
Messobjekt mit zeitintensiven Gradienten prapariert. Zum einen wiirde eine Akquisition
ohne EPI eine haufig wiederholte Praparation bedeuten und somit zu einer sehr langen
Messdauer fithren, zum anderen ist die diffusionsgewichtete Bildgebung sehr sensibel
auf Phasenvariationen. Daher kann ein einzelnes Auslesen in einzelnen
Phasenkodierschritten pro TR zu Phasenfehlern fiihren, was die Bildqualitat nachhaltig

beeintrachtigen konnte.

Die ss-EPI-Akquisitionsmethode weist allerdings auch einige Nachteile auf:

Aufgrund der technischen Bauweise der verwendeten Gradientensysteme koénnen
Gradienten nur mit einem diskreten Zeitraster geschaltet werden. In der Sequenz fiihren
die Hardwarelimitationen zu Gradienten-Verzogerungen (Englisch: gradient delays), das
heifdt, alle Gradienten einer Achse starten systematisch bis zu einigen Mikrosekunden
spater als vorgegeben. Diese Verzogerung ist konstant fiir jeden einzelnen
physikalischen Gradienten. Bei der EPI-Akquisition ist dies besonders nachteilig, da
solche Verzogerungen dazu fiihren konnen, dass k-Raum-Zeilen nicht mehr identische

Start- und Endpunkte besitzen. Dieses Verhalten ist in Abbildung 14b dargestellt. Die
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Gradienten-Delays konnen, wie in Abbildung 14c zu sehen, zu Einfaltungen im Bild,
sogenannten ,FOV/2-Geister”, fithren.

e Wihrend einer EPI-Akquisition féllt das Signal mitT, ab. Das T,-Verhalten ist in
Abbildung 14b dargestellt. In diesem Beispiel besitzt die Einhiillende des Signals im
Bereich rechts unten (k¢ , -k,) aufgrund des T, -Zerfalls nur ein Drittel der
Signalintensitdt des Bereichs links oben (-kx , ky). Die Unterschiede in der
Signalintensitit haben zur Folge, dass das Bild, wie in Abbildung 14d zu sehen, unscharf

und verschmiert (Englisch: blurred) wirkt.
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Abbildung 14:

a) Ideale EPI-Akquisition des k-Raumes. Die k-Raum-Trajektorie verlduft punktgenau entlang den
k-Raum-Zeilen und die Signalintensitdt ist wihrend der gesamten Akquisition homogen.

b) Praxisnahe EPI-Akquisition: Die Trajektorie erfasst auf Grund von Gradienten-Verzégerungen jede zweite
Zeile des k-Raums deutlich versetzt. Die Einhiillende des Signals ist zu Beginn der Trajektorie im oberen
Bereich stark und wird im Verlauf deutlich schwdcher.

c) ,FOV/2-Geister“-Artefakte = sind eine  Folge der  versetzten  EPI-Trajektorie  durch
Gradienten-Verzégerungen. Dabei erscheint ein identisches Bild erneut um ein halbes Sichtfeld (FOV)
versetzt im Bild.

d) Die Kanten im Bild sind durch den T;-Signalzerfall wihrend der Datenakquisition unscharf und
verschmiert.
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2 Lautstarke in der MRT

Im folgenden Kapitel werden die Lautstdrkeentstehungsmechanismen und Zusammenhdnge in
der MRT aufgezeigt. Im ersten Unterkapitel wird auf die Lautstdrke als Schalldruck eingegangen,
ehe im zweiten Unterkapitel die verwendeten Messsysteme beschrieben werden. Im dritten und
vierten Unterkapitel werden Lautstdrkeentstehungsmechanismen in der MRT und Ansdtze zur

Lautstdrkereduktion beschrieben, wie sie in der Literatur zu finden sind.

2.1 Grofden in der Akustik

In diesem Unterkapitel sollen Grundlagen zur Akustik beschrieben werden. Die Akustik besitzt
viele empirische Gréfen. Eine gute Ubersicht tiber Mikrofonaufnahme-, Tonstudiotechnik und

Akustik liefern die Webseiten von Dipl-Ing. Eberhard Sengpiel (49).

2.1.1 Schalldruck

Der Schalldruck pgs ist die physikalische Messgrofie der Akustik. Sie beschreibt die
Druckschwankung der Luft durch Ausbreitung von Schall. Der Schalldruck py,echser iSt dem

statischen Luftdruck psiaiscn Uberlagert:

Pges = Dstatisch T Pwechsel- [25]
Der dynamische Anteil, das heifst der Wechseldruck, liefert den fiir die Akustik wesentlichen

Beitrag, der wie folgt beschrieben werden kann:

F
Pwechsel = 1 [26]

Das heifdt, auf die Flache A wirkt eine durch Luftdruckschwankungen verursachte Kraft F, die

gemessen werden kann.

2.1.2 Schalldruckpegel

Der Schalldruckpegel L (Englisch: sound pressure level, SPL) beschreibt die Stirke eines
Schalls in einem logarithmischem Mafs. Da stets das Amplitudenquadrat des Schalldrucks
gemessen wird, wird der quadrierte Effektivwert des Schalldrucks im Vergleich zu dem
historisch festgelegten Bezugswert po= 20 pPa berechnet. Da das menschliche Gehor einen

logarithmischen Empfindungsverlauf besitzt, wird das Verhaltnis logarithmiert:

L = 10logy, (5—;) dB = 20 logy, (:40) dB. 127]
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Die Grof3enordnungen von Schalldriicken kann am Beispiel des Drucklufthammers aus 10 m
Entfernung abgeschatzt werden. Dieser verursacht Schalldruckschwankungen von circa 2 Pa.
Der Schalldruck ist also 100000-mal, beziehungsweise fliinf Gréfdenordnungen, héher als der
Bezugswert po. Somit betragt der Schalldruckpegel 100 dB. Der maximal erreichbare
Schalldruck betragt 1013,25hPa%, das heifst der Schalldruck entspricht dem statischen
Luftdruck. Der dazugehorige maximale Schalldruckpegel betragt 194,1 dB. Die im Alltag
auftretenden Schalldriicke sind um Groéfienordnungen kleiner. In Tabelle 2 sind einige Beispiele

fiir Grofdenordnungen von Schalldriicken sowie ihre moglichen Quellen aufgelistet.
Psychoakustische Wahrnehmung

Neben dem Schalldruckpegel sind in der Akustik noch weitere psychoakustische Gréfden und

Relationen  relevant. Eine  Verdopplung des  Schalldrucks A?p=2 hat eine

Schalldruckpegeldnderung von AL—L = +6 dB zur Folge:

AL Ap
T =20- l0g10 - ?. [28]
Fiir den Leser ist folgender Zusammenhang von grofer Bedeutung: Eine Anderung des

Schalldruckpegels um AL = +10 dB, wird als Verdoppelung der psychoakustischen Lautstirke

w=2empfunden. Entsprechend fiihrt eine Reduktion des Schalldruckpegels um

Liqutstarke

AL = —10 dB zur Wahrnehmung der halben Lautstarke:

AL
ALLautstarke _ 1073322 , [29]
Lrautstirke

Diese Umrechnung wurde empirisch ermittelt und wird heute noch verwendet. Sie wurde in

den 1930er Jahren von Stanley Smith Stevens eingefiihrt (50).

2.1.3 Frequenzbewertungsfilter

Das menschliche Ohr besitzt bei einer Frequenz von etwa 4000 Hz seine grofdte
Empfindlichkeit. Hohere und niedrigere Frequenzen werden weniger laut wahrgenommen. Die
Frequenzbewertung ist eine Funktion, die den Schalldruckpegel entsprechend der
Frequenzsensitivititen des menschlichen Gehors bewertet. Der Frequenzverlauf ist in
Abbildung 15 dargestellt. Gemessene Schalldruckpegel in dB kénnen somit mit einem
frequenzabhidngigen Abzug beziehungsweise Zuschlag versehen werden. Aus rechtlichen
Griinden wird in Deutschland meist die A-Bewertung verwendet. Aus der umgewerteten
Schalldruckpegeleinheit dB kann die bewertete Schalldruckpegeleinheit dB(A) berechnet

werden.

10 Beziehungsweise der entsprechend aktuell vorherrschende Luftdruck
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Schalldruck p Schalldruckpegel L
Schallquelle
[Pa] [dB]
Menschliche Horschwelle bei 1000 Hz 2,0-105 0
Ruhegerausch im TV-Studio 2,0-10+ 20
Bibliothek 2,0-103 40
Normale Konversation aus 1 m Entfernung 2,0-102 60
Rand einer Verkehrsstrafie aus 5 m Entfernung 2,0-101 80
Hoérschaden bei Einwirkdauer von 40 Stunden pro
6,3-101 90
Woche moglich
Diskomusik aus 1 m Entfernung
2,0-10°0 100
Presslufthammer in 10 m Entfernung
Unwohlseinsschwelle 2,0-101 120
Schmerzschwelle 6,3-101 130
Diisenflugzeug in 30 m Entfernung 2,0-102 140
Trommelfellperforation moglich 6,3 102 150
Maximal moglicher Schalldruck 1,0-106 194,1

Tabelle 2:

Auflistung einiger Schallquellen sowie ihr Schalldruck und Schalldruckpegel (49).

20

1“ VAT
N

wil@Riveli-

10 102 10 10°

Abbildung 15:

Frequenzbewertungsfilter der A-, B-, C-
und D-Wichtung. Die A-Wichtung wird
im deutschen Rechtssystem vorwiegend

angewendet.

C-Wichtung wird

aufgrund ihrer linearitdt bei héheren
Schalldriicken verwendet. Die B- und
D-Wichtung kommen kaum noch zum
Einsatz.11

11 Grafik entnommen aus http://de.wikipedia.org/wiki/Datei:Acoustic_weighting curves.svg, 04.08.2015

33




2.2 Messsysteme zur Schalldruckpegelbestimmung

Zum Messen der Lautstdrke wéhrend einer MRT-Messung kamen die Messsysteme und Mikrofone
von Briiel & Kjzer (Briiel & Kjeer GmbH, Bremen, Deutschland) zum Einsatz. Die Besonderheit der
Messapparatur bestand darin, innerhalb des Magnetfelds des MRT-Scanners Messungen
durchzufiihren ohne signifikante Verfdlschungen durch induzierte elektrische Stréme zu erhalten.
Die Mikrofone sind feldfrei, das heifdt sie besitzen keinen inneren Magneten, und messen den
Schalldruck iiber eine schwingungsfdhige Membran, die eine Platte eines Kondensators bildet. Die
durch Schallwellen verursachte Schwingung der Kondensatorplatte fiihrt zu einer
Kapazitdtsdnderung des Kondensators, die gemessen werden kann. Bei dieser Arbeit wurden die

Messsysteme Mediator 2238 und PULSE Analyzer-Platform verwendet.
Mediator 2238

Mit dem Mediator 2238 konnen schnell und einfach Schalldruckpegelmessungen durchgefiihrt
werden. Das Gerdt ist transportabel und wird in Abbildung 16 gezeigt. Das Mikrofon kann
abgeschraubt und mit einem Verlangerungskabel an einen entfernten Ort und in hohen
Magnetfeldern, wie zum Beispiel 3T innerhalb der MRT-Bohrung, verlegt werden. Das Mikrofon
kann den Effektivwert des Schalldrucks messen. Es kdnnen verschiedene Frequenzbewertungen
angewandt werden. Aufierdem kann das Geradt den Schalldruckpegel liber eine ldngere Zeit

mitteln. Die Kalibration und somit die Eichung des Gerates wurde regelmafdig von Briiel & Kjeer

durchgefiihrt.

Abbildung 16:

Briiel & Kjer Mediator 2238 zum Messen des
Schalldruckpegels. Das Signal des Mikrofons kann
liber  eine  Verldngerungsleitung aus dem
Scannerraum geleitet werden. 12

12Quelle: http://www.helmut-singer.de /imgg/bk2238mikro.jpg, 04.08.2015
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PULSE-Analyzer-Platform

Als komplexere Alternative zum Mediator 2238 kam die PULSE-Analyzer-Platform zum
Einsatz. Die PULSE-Platform ist ein modulares, stationdres System, bestehend aus dem
feldfreien Mikrofon vom Typ 4189-A-021 (dhnliche Abbildung 17a), Analog-zu-Digital-Wandler
vom Typ LAN XI (Abbildung 17b) und dem Software-Analyse-Werkzeug PULSE-LabShop. Das
Mikrofonsignal kann per Verldngerungskabel aus dem Scannerraum zu dem
Analog-zu-Digital-Wandler geleitet werden, der wiederum per Netzwerkschnittstelle an einen
beliebigen PC angeschlossen werden kann. Auf dem PC lauft die Software PULSE-LabShop, die
die Hardware konfiguriert. Das Eingangssignal kann mit einer A-Frequenzbewertung gewichtet
werden. Aufderdem kann die Software das Frequenzspektrum via Fourier-Transformation sowie
den frequenzabhingigen und absoluten Schalldruckpegel ausgeben. Alle Aufnahmen kdénnen
gegen die Zeit aufgetragen werden, um den Verlauf der Messsignale dokumentieren zu kénnen.
Des Weiteren erlaubt das System eine originalgetreue Speicherung der Messdaten als
wav(PCM)-Datei. Dabei kann die Software die Aufnahme auf eine maximale Lautstirke
begrenzen. Das heifdt, das Signal einer festlegbaren dB(A)-Schwelle bildet die maximale

Amplitude der wav-Datei.

CCUSS RN

e

| Briel & K&t

!
1§
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Abbildung 17:
a) Feldfreies Mikrofon zur Aufnahme des Schalldruckpegels. 13
b) Analog-zu-Digital-Wandler vom Typ LAN X1.

13 Quellen der Bilder, 04.08.2015:
http://www.bruelkjaer.de/~/media/New_Products/transducers/TEDSmicrophonesPNG/4189%20A%20021.ashx?db=master
http://www.bksv.com/~/media/New_Products/LAN%20XI/Modules/3056/3056%20040%20BNC_1.ashx?mh=600

35



2.3 Ursache der Lautstirkeentwicklung in der MRT

Im Folgenden wird beispielhaft aktuelles Wissen zur Lautstidrkeentwicklung in der MRT

vorgestellt.

2.3.1 Kaltkopf-Aktivitit

Das statische Magnetfeld eines MRT-Gerdtes wird mit supraleitenden Spulen erzeugt. Zum
Erreichen der Supraleitung werden tiefe Temperaturen bendétigt, wie sie typischerweise mit
fliissigem Helium erreicht werden konnen. Daher werden die supraleitenden Spulen in einen
Heliumbehilter eingebracht. Kaltkopfe ermoglichen es, eindringende Warme aus dem System
zu befordern. Diese funktionieren mechanisch und entziehen dem System Warme. Die
Lautstirke dieses Kiihlsystems wurde gemessen und betrdgt am Ort der Kopfposition circa
60 dB(A). Diese Lautstiarke stellt eine untere Grenze fiir die minimale Lautstidrkebelastung

durch die MRT-Sequenz dar.

2.3.2 Bodycoil-Umschaltprozess

Waéhrend einer typischen MRT-Messung wird die Magnetisierung mit Hilfe der Bodycoil durch
HF-Pulsen angeregt. Eine Bodycoil ist grundsatzlich fest mit der MRT-Scanner-Hardware
verbunden. Nach der HF-Anregung muss die Bodycoil-Resonanzfrequenz von der
Resonanzfrequenz des Objekts und der Mess-Empfangsspule verschieden sein, damit es zu
keinen Kopplungseffekten zwischen der Bodycoil und der Empfangsspule kommt. Zur
Umkopplung der Bodycoil auf eine andere Frequenz flief3t ein Strom durch ein Relais, es kommt
zu einer Wechselwirkung und zu einer hérbaren Gerauschentwicklung. Die Lautstirke des
Bodycoil-Umschaltprozesses wurde bei einer kurzen TR-Zeit von 3,1 ms am Ort der
Kopfposition zu circa 66 dB(A) (51) gemessen. Bei langeren zeitlichen Abstianden zwischen dem
Umschalten, das heifdt grofderer TR-Zeit, ist die Lautstirke entsprechend geringer und sinkt auf
das Niveau der Kaltkopf-Aktivitiat. Diese Lautstirke stellt eine weitere untere Grenze fiir die

minimale Lautstarkebelastung bei Verwendung einer Empfangsspule dar.

2.3.3 Schaltung des Gradientensystem

Die Hauptursache der Lautstirkeentwicklung wahrend einer MRT-Messung sind die
Gradientenschaltungen. Wie in Kapitel 1 erldutert, kdnnen durch Gradientenschaltungen und
HF-Pulse Schnittbilder des Messobjekts aufgenommen werden. Aufgrund der Erfassung der
Messdaten in  Schichten wird eine Schichtselektion bendtigt, die wiederum
Gradientenschaltungen mit unterschiedlichen Polaritidten benétigt. Zur Erfassung des k-Raums
werden die Messdaten in Auslese- und Phasenkodier-Richtung unterteilt. Auch hier sind
Gradientenschaltungen notwendig. Wie in Kapitel 1.2 erldutert, kdnnen Gradientenfelder mit

Hilfe von starken, elektrischen Stromen erzeugt werden. Die Wechselwirkungen der
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elektrischen Strome mit dem statischen Magnetfeld sind die grundlegende Ursache jeder

Lautstarkeentwicklung in der MRT.

2.3.4 Behandlung der Lautstarke in MRT-Lehrbiichern

In den gingigen Lehrbiichern wird das Thema Lautstirke gar nicht (11-16) oder nur
rudimentar (52-54) behandelt. Zum Beispiel besteht die Hauptaussage im Buch von Shellock
(52) daraus, dass in einem stromdurchflossenen Leiter enorme Lorentzkrifte entstehen. In
Abbildung 18 wird ein Auszug aus einem Lehrbuch (52) gezeigt. Diese zeigt eine Leiterschleife,
wie man sie fiir einen Gradienten in z-Richtung verwenden wiirde. Durch die schnelle
Alternierung der Kraftrichtungen gerat das Gradientensystem ins Schwingen und Vibrieren.
Durch die Aufhidngung des Gradientensystems werden Krifte an den Scanner iibertragen.
Dadurch kommt es zur Emission von Schallwellen an die Umgebung. Im Buch von Reimer (53)
werden einige Grofienordnungen der beteiligten Parameter angegeben sowie eine Abschitzung
von Anregungsfrequenzen des Gradientensystems aufgrund von Gradientenschaltungen. Im
Buch von McRobbie (54) wird lediglich auf die Gefahren der Lautstarke hingewiesen sowie auf
die Tatsache, dass Ohrenstopsel die wahrgenommene Lautstidrke reduzieren. Die Antworten

und Beschreibungen in den zitierten Lehrbiichern sind somit nur wenig hilfreich.

==

FG. 1. Asimplified explanation of gradient magnetic fisld—in-
’ duced acoustic noise. (B = static magnetic field.) The gradi-
ent coil is depicted as a single winding for illustrative purposes.
// B When the gradient coil is pulsed by current, |, a brief force,
0 F, is created in a radial direction. (Printed with permission
from Ref. 3.)

Abbildung 18:
Rudimentdre Darstellung der Lautstdrkeentstehung, entnommen aus einem Lehrbuch von Shellock (52):
Durch Stromfluss im Magnetfeld werden Lorentzkrifte in radiale Richtung induziert.

2.3.5 Akustische Antwortfunktion

In vielen Arbeiten wird auf die Betrachtung der genauen physikalischen Abldufe im
Gradientensystem verzichtet. Stattdessen wurde gezeigt, dass sich das MRT-System wie ein
lineares, elektro-mechanisches System verhalt (55-57). Das heifdt, die Antwort r(t) des Systems
kann als Faltung der physikalischen Input-Funktion, hier der Gradientenverlaufsfunktion g(t),
mit der Impuls-Antwortfunktion (Englisch: impulse response function, IRF) h(t) beschrieben

werden:

r(t) =g@®) ®h(®). [30]
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Nach dem Faltungssatz kann eine Faltung im Zeit-Raum als Multiplikation im Frequenz-Raum

beschrieben werden:

R(f) =G(f) H({). [31]
Die Funktionen R(f) und G(f) sind die Fourier-Transformierten von r(t) und g(t). H(f) ist die
Frequenz-Antwortfunktion (Englisch: frequency response function, FRF), auch Transferfunktion
genannt. Da das System additiv und homogen ist, hingen h(t) und H(f) nicht von einer Input-
Funktion ab und miissen nur einmalig bestimmt werden (58). Das heif3t, die FRF beschreibt
einen elektro-mechanischen Filter, der die Input-Funktion, das heifd3t die Gradientenschaltungs-

Funktion, in eine Output-Funktion, das heif3t die Lautstarke-Funktion, umwandelt.

Aufgrund der unterschiedlichen physikalischen Bauweise und Anordnung der
Gradientenspulen sind die Transferfunktionen H(f) der drei Gradientenachsen verschieden.
Ebenso unterscheiden sich die Transferfunktionen bei verschiedenen Tomographensystemen.

Die kombinierte Output-Funktion aller drei Gradientenachsen kann wie folgt berechnet werden:

R(f) = Gx(f) - Hx(f) + G, (f) - Hy(f) + G, (f) - H,(f) . [32]
Aus der Kenntnis der Transferfunktion H(f) und der Fouriertransformation der
Gradienten-Funktion G(f) kann ein Frequenzspektrum der Sequenz vorhergesagt werden. Ein
Beispiel fiir das gemessene und vorhergesagte Frequenzspektrum einer Sequenz wird in
Abbildung 19 gezeigt. Aus dem Frequenzspektrum kann mit Hilfe des Parsevalschen-Theorems

die Gesamtlautstarke als einzelner frequenzunabhangiger Wert angegeben werden.

Durch die Kenntnis der Transferfunktion konnen Resonanzfrequenzen des MRTs und vor
allem des Gradientensystems erkannt werden. Durch gezielte Verdnderung des
Frequenzspektrums der Sequenz konnen die Anteile an diesen Resonanzfrequenzen minimiert
werden, so dass die Anregung mit den ,lauten“ Frequenzen verringert wird und somit die

Gesamtlautstarke sinkt.
Zufillige-Gradientenschaltungs-Methode

Eine Methode, die Transferfunktion des MRT-Scanners zu messen, verwendet eine Sequenz
mit zufdlligen Gradientenschaltungen (57). Die Gradientenformen konnen dreiecksférmig oder
trapezformig sein. Dadurch wird weifdes Rauschen mit Frequenzen von bis zu 3,2 kHz erzeugt.
Die erzeugte Lautstirke wird mit einem Mikrofon aufgenommen und in die Transferfunktion
umgerechnet. Ein Beispiel fiir eine solche Transferfunktion fiir drei Gradientenachsen wird in

Abbildung 20 gezeigt.
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Gradienten-Sweep-Methode

Alternativ kann die Transferfunktion iiber einen Frequenz-Sweep gemessen werden (59).
Dabei werden sinusformige Gradienten verwendet, deren Frequenz zwischen 0 und 5000 Hz in
1 Hz Schritten variiert wird. Die Messungen werden fiir jede Gradientenrichtung separat
durchgefiihrt. Aus den aufgenommenen Frequenzspektren kénnen die drei Transferfunktionen

der drei Gradientenachsen bestimmt werden.
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Abbildung 19:
Vorhergesagtes (rot) und gemessenes (blau) Frequenzspektrum einer Sequenz an einem klinischen
3T-MRT-Scanner. Die beiden Kurven zeigen eine hohe Ubereinstimmung (57).
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Abbildung 20:

Transferfunktion einer Gradientenachse eines ~ MRT-Scanners, = gemessen durch die
Zufillige-Gradienten-Methode an einem klinischen 3T-MRT-Scanner. Die geringe Variation der Kurven bei
geringen Frequenzen stammt aus der verwendeten Gradientenform (57).

39



Nachteile der Akustischen-Antwortfunktions-Methode

In der Arbeit von Wu et al. (57) wurde gezeigt, dass die Transferfunktion stark ortsabhangig
ist. Im MRT-Scanner kénnen sich stehende Wellen ausbilden und somit das mit dem Mikrofon
gemessene Signal verandern. Das heif3t, an jedem Ort im MRT-Scanner ist die Transferfunktion
unterschiedlich. Ebenso verdndert die Beladung des MRT-Scanners mit Patienten oder
Phantomen die Transferfunktion. Die Verdnderung der Transferfunktion in Abhangigkeit des

Mikrofonstandorts wird in Abbildung 21 gezeigt. Somit existieren fiir verschiedene Orte

Maxima bei verschiedenen Frequenzen.

o
=
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1 1 1 1 1 1 1
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0 500 1000 1500 2|(_)|00 2500 3000 3500 4000
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Abbildung 21:

Transferfunktion fiir zwei Achsen, gemessen bei vier Mikrofonpositionen in der Ndihe eines Ohrs eines
Probanden. Die Transferfunktionen weisen bei verschiedenen Mikrofonpositionen starke Abweichungen auf

(57).
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2.4 Bekannte Lautstarkereduktionsansatze in der MRT

Fiir die vorliegende Arbeit waren nur die sequenz-basierten Methoden interessant, da keine

Anderungen an der Hardware vorgenommen werden sollten.

2.4.1 Inharentleise Sequenzen

zTE- und PETRA-Sequenz

Es existiert eine Klasse von Sequenzen, die nur sehr geringe Gradienten-Steig-Raten
und -Amplituden verwenden. Prominente Vertreter dieser Sequenzen sind die ,pointwise
encoding time reduction with radial acquisition“ (PETRA)-Sequenz (60) und die konzeptionell
sehr dhnliche zero-TE (zTE)-Sequenz (61). Beide Sequenzen ermoglichen die Aufnahme mit
kiirzestmoglicher Echozeit und verwenden nicht-selektive HF-Anregungspulse, gefolgt von
einer 3D-radialen Datenakquisition. Die erforderlichen Gradienten kénnen bereits wiahrend des
HF-Anregungspulses auf die benétigte Amplitude gebracht werden und bleiben dauerhaft
geschaltet. Somit dndert sich die Gradientenstirke zwischen zwei Anregungen nur minimal und
die benoétigten Steig-Raten sind nur sehr gering. Das grundsatzliche Gradientenschema der
beiden Sequenzen wird in Abbildung 22a gezeigt. Bei beiden Sequenzen kann das unmittelbare
k-Raum-Zentrum nicht aufgenommen werden, da der MRT-Scanner eine gewisse Zeit im
Mikrosekundenbereich benétigt, um von Sende-Modus auf Empfangs-Modus umzuschalten. Das
k-Raum-Schema der beiden Sequenzen wird in Abbildung 22b gezeigt. Bei der PETRA-Sequenz
werden die fehlenden k-Raum-Daten nach Ende der radialen Akquisition durch eine Rapid
Single Point (RASP)-Akquisition (62) aufgenommen. Bei der zTE-Sequenz werden die fehlenden
k-Raum-Daten durch Interpolation rekonstruiert, benotigen dafiir aber eine sehr kurze
Umschaltzeit zwischen Sende- und Empfangsvorgang. Der Lautstiarkepegel der PETRA-Sequenz

lag bei 66 dB(A) bei Verwendung einer Empfangsspule (51).
BURST-Sequenz

Eine andere Sequenz bendtigt nur eine geringe Anzahl an Gradientenschaltungen. Bei der
BURST-Sequenz 14 (63) wird mit einer grofen Anzahl an kurz aufeinanderfolgenden
HF-Anregungspulsen gearbeitet. Wie in Abbildung 23 gezeigt, wird der Phase der
Magnetisierung wiahrenddessen eine Kodierung in Auslese-Richtung aufgepriagt. Nach einem
180°-HF-Refokussierungspuls werden die angeregten Magnetisierungen mit Hilfe eines
Gradienten in Auslese-Richtung zum Echo gebracht und gleichzeitig mit einem zweiten

Gradienten eine Phasenkodierung aufgepragt. Somit koénnen durch nur fiinf einzelne

14 BURST ist das englische Wort fiir den Begriff ,,Ausbruch“ und wird hier als Sequenzbezeichnung verwendet. Der
Ursprung liegt in der schnellen und hohen Anzahl an Echos, die ,ausbruchsartig” erscheinen und erfasst werden.
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Gradientenschaltungen iiber 20 k-Raum-Zeilen sequenziell erfasst werden. Da die Gradienten
keine besonders grofden Steig-Raten benotigen, ist diese Sequenz beinahe lautlos und wurde
bereits an schlafenden Probanden erprobt (64). Der Lautstirkepegel der fMRI-BURST-Sequenz
lag bei 52 - 55 dB(A). Die Kaltkopf-Aktivitiat war zur damaligen Zeit deutlich geringer.
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Abbildung 22:

a) Ausschnitt des Gradientenschema zur zTE- und PETRA-Sequenz. Da die Sequenz den k-Raum 3D-radial
akquiriert, gibt es keinen Auslese-, Phasenkodier- oder Schicht-Gradienten, sondern nur die Bezeichnungen
Gy, G- und G,-Gradient. Im gezeigten Abschnitt bleiben zwei Gradienten konstant eingeschaltet, der dritte
Gradient wird langsam verdndert, so dass nur minimale Gerduschentwicklung stattfindet. Die Abbildung ist
angelehnt an (60).

b) Radiales Abtastschema der Sequenzen. Der k-Raum wird vom Zentrum startend in Richtung Peripherie
nach aufien hin abgetastet. Das umrandende Quadrat stellt den k-Raum dar. Im unmittelbaren
k-Raum-Zentrum (gepunktet) kénnen keine Daten akquiriert werden, da die Empfangsspulen des
MRT-Scanners noch nicht zum Empfang bereit sind.

a klein 180° ADC
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Abbildung 23:
Darstellung einer einfachen BURST-Sequenz. Mit nur fiinf einzelnen Gradientenschaltungen kénnen iiber 20
k-Raum-Zeilen erfasst werden. Die Abbildung ist angelehnt an (63).
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2.4.2 Allgemeine Ansitze
Parameter-Variation

In einer anderen Veroffentlichung von Baker et al. wurde eine Lautstirkereduktion durch
Manipulation von Messparametern erreicht (65). Dabei wurden die TR- und TE-Zeiten variiert
und anschliefiend die Lautstiarke aufgenommen. Wahrend die TE-Zeit einen deutlichen Einfluss
auf den Bildkontrast haben kann, kann die TR-Zeit innerhalb eines gewissen Rahmens variiert
werden, ohne den Kontrast zu sehr zu beeinflussen. In der genannten Arbeit wurden die
TR-Zeiten fiir eine T,-gewichtete TSE-Sequenz, Ti-gewichtete SE-Sequenz, T, -gewichtete
Gradienten-Echo-Sequenz, eine FLAIR15-Sequenz (und eine VIBE6-Sequenz, hier nicht gezeigt)
variiert. Flur jede TR-Zeit wurde die Lautstirke aufgenommen. Die Ergebnisse werden in
Abbildung 24 dargestellt. Aufgrund der Anregung mit unterschiedlichen Frequenzen f = 1/TR
und deren harmonischen Schwingungen kommt es zu geringfiigig unterschiedlichen
Lautstiarkepegeln. Da sich der Kontrast wegen der TR-Variation nur minimal dndert, kann das
TR mit dem geringsten Lautstiarkepegel verwendet werden. Die Messzeit kann durch die

TR-Variation nicht konstant gehalten werden.

In weiteren Messungen wurde fiir die genannten Sequenzen die TE-Zeit verdndert. Auch hier
konnten Schwankungen der Lautstidrke gemessen werden. Allerdings kann in diesem Fall der
Gewebekontrast verdndert werden, so dass diese Verdnderung individuell vom Radiologen

vorgenommen werden muss.

15 FLAIR steht fiir ,Fluid Attenuated Inversion Recovery“. Die Sequenz erlaubt die Signalunterdriickung von Gewebe
mit bestimmten T1-Werten.

16 VIBE steht fiir ,Volumetric Interpolated Breath-hold Examination“. Die Sequenz erlaubt die Aufnahme einer
Koérperregion, wie zum Beispiel dem Abdomen, innerhalb einer Atemstopperiode.
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Abbildung 24:
Beispiele fiir die Abhdngigkeit der Lautstdrke von der verwendeten TR-Zeit. Die Abbildungen wurden aus
(65) entnommen.

Algorithmus zum Glitten von Gradientenformen

In einer Prototyp-Implementierung wurde die sogenannte ,Blackbox“ vorgestellt (66). Sie
bildet einen wesentlichen Bestandteil des ,Quiet-Suite“-Prototyps von Siemens Healthcare. Der
verwendete Algorithmus arbeitet unabhidngig von der Sequenzprogrammierung in einer
Zwischenebene zwischen der Sequenzprogrammierung und Ausfilhrung der Messung am
MRT-Scanner. Die Blackbox erkennt innerhalb einer Sequenz, welche Gradienten
unverdnderlich sind und unterteilt die Sequenzbestandteile in ,Keep“- und
,Change“-Gradienten. Eine solche Einteilung ist in Abbildung 25 dargestellt. Zu den
,Keep“-Gradienten gehoren der Auslese-Gradient und der Schichtselektions-Gradient. Alle
»,Change“-Gradienten werden in ihrer Form als variabel angesehen und werden durch den
Blackbox-Algorithmus verandert. Dabei wird mit Hilfe einer Spline-Interpolation ein moéglichst
glatter Gradientenverlauf zwischen den ,Keep“-Gradienten erzeugt und somit die maximale fiir
den Gradienten verfiighare Zeit ausgenutzt, wobei das Gradienten-Moment erhalten bleibt.
Daher wird diese Methode auch als ,Gradientengldttungsalgorithmus” bezeichnet. In der Folge
werden die Steig-Raten reduziert und durch die glatte Gradientenform wird die Anregung

hoherer harmonischer Frequenzen im Gradientensystem verhindert.

Die Quiet-Suite hat den Vorteil, viele Sequenztypen automatisch optimieren zu koénnen.
Allerdings ist ihr Effekt bei Sequenzen ohne ,Leerlauf’ zwischen den Gradienten beschrankt.

Das heifdt, bei Sequenzen mit straffem Gradienten-Timing wird die Lautstiarkereduktion deutlich
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geringer ausfallen. Es wurde gezeigt, dass der Gradientenglattungsalgorithmus bei
3D-Ti-gewichteten Gradienten-Echo-Sequenzen und 2D-T,-gewichteten TSE-Sequenzen

Lautstarkereduktionen von 14,4 - 16,8 dB(A) erreichen kann (66).
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Abbildung 25:

Sequenzdiagramm mit den Einteilungen K/C fiir Keep/Change. Intervall-Abschnitte mit der Kennzeichnung
,K“ diirfen von der Blackbox nicht verdndert werden. Die Gradienten der Abschnitte ,C“ kénnen durch eine
Spline-Interpolation gestreckt werden. Die gestrichelte Linie stellt den Gradientenverlauf vor dem

Algorithmus dar, die durchgezogene Linie den Gradientenverlauf nach der Anwendung des Algorithmus. Die
Abbildung basiert auf (66).
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2.4.3 Turbo-Spin-Echo-Sequenz

Sinusférmige Gradienten

In Veroffentlichungen tiber die Lautstarkereduktion von Hennel (67,68) wurden ,Regeln” fiir
die Gradientenform zur Lautstiarkereduktion vorgeschlagen. Diese Regeln forderten die

Verwendung von

e sinusformigen Gradientenformen,
e maximalen Gradientendauern,

e minimaler Anzahl an Gradientenformen
bei allen Gradienten aufder dem Schichtselektions-Gradienten.

Diese Regeln wurden auf eine Turbo-Spin-Echo-Sequenz und die k-Raum-Trajektorien
angewandt. Der Phasenkodier-Gradient ist wahrend der gesamten Auslese-Dauer geschaltet. Im
Gegensatz zu trapezférmigen Gradienten werden durch die sinusféormige Gradientenform
hohere Anregungs-Frequenzen unterdriickt, was zu einer Reduktion der Lautstidrke fiihrt. Das
resultierende Sequenzdiagramm und der entsprechende k-Raum sind in Abbildung 26
dargestellt. Der k-Raum besitzt keine kartesische Form mehr und erfordert eine nicht-triviale
Bildrekonstruktion. Die Methode hat dadurch den Nachteil, dass es durch Fehler bei der
k-Raum-Trajektorie zu Bildartefakten kommen kann. AnschliefSend wurde die Lautstirke fiir
verschiedene Echoabstinde gemessen. Dabei wurde eine deutliche Abhidngigkeit von der
Echozeit, beziehungsweise dem Echoabstand, festgestellt. Durch die Mafdnahmen konnte eine

Lautstarkereduktion von tiber 20 dB(A) erzielt werden (67,68) .

HF/ADC Mool [1507
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Abbildung 26:

a) Sequenzdiagramm der lautstdrkeoptimierten Sequenz mit sinusformigen Gradienten.

b) k-Raum-Trajektorie, die durch die sinusformigen Gradienten mit dauerhaft geschalteten
Phasenkodier-Gradienten entsteht. Die Abbildungen wurden aus (68) entnommen und angepasst.
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Verwendung von paralleler Bildgebung

In dem Ansatz von Pierre et al. (69) zur Lautstirkereduktion von T,-gewichteten
Turbo-Spin-Echo-Sequenzen wurden die Steig-Raten der Gradientenrampen der Sequenz so
weit wie moglich minimiert. Der Echoabstand der Sequenz wurde verdoppelt, um mehr Zeit fiir
die geschalteten Gradienten zur Verfiigung zu stellen. Somit wurde nur jede zweite
k-Raum-Zeile akquiriert. Diese Echoabstand-Verdopplung ist in Abbildung 27 dargestellt. Damit
die effektive Echozeit konstant bleibt, wurde der Turbo-Faktor halbiert. Durch den
verdoppelten Echoabstand war es moglich die Gradienten sehr langsam zu schalten, was zu
einer deutlich geringeren Lautstidrkeentstehung fiihrt. Fiir weitere Optimierungen, das heifst
mehr Zeit fiir die Gradientenschaltung, wurde die Auslese-Bandbreite auf Kosten des SNR
erhoht. Die fehlenden k-Raum-Zeilen wurden mit Hilfe von paralleler Bildgebung rekonstruiert.
Dadurch konnte die Lautstarke um 19,8 dB(A) reduziert werden. In dieser Studie wurde mit
Hilfe von Blindanalyse durch Radiologen gezeigt, dass die Bildqualitat der lautstiarkereduzierten
Sequenz nahezu unverdndert bleibt. Der Ansatz ist nur in T,-gewichteten Turbo-
Spin-Echo-Sequenzen mit langen Echozeiten anwendbar. Da die parallele Bildgebung auch bei
der Standard-Sequenz anwendbar ist, bedeuten die erklirten Mafinahmen zur
Lautstiarkereduktion eine effektive Verdopplung der Messzeit bei der lautstirkereduzierten

T,-gewichteten Turbo-Spin-Echo-Sequenz im Vergleich zur Standard-Turbo-Spin-Echo-Sequenz.
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Abbildung 27:

a) Sequenzdiagramm einer konventionellen TSE-Sequenz mit Phasenkodierung.

b) Lautstdrkereduzierte TSE-Sequenz mit doppeltem ESP. Jede zweite Phasenkodier-Linie wird
libersprungen, um mehr Zeit fiir die Schaltung der Gradienten zu bekommen und somit die Lautstdrke zu
reduzieren. Die Abbildung wurde angepasst und tibernommen aus (69).

doppelter Echoabstand 2 * ESP
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2.4.4 Echo-Planar-Imaging-basierte Sequenzen

Bei der EPI-Akquisitions-Sequenz werden durch kontinuierliche Gradientenabldufe diskrete
Frequenzen im Gradientensystem angeregt, was zu einer hohen Lautstdrkeentwicklung fiihren

kann. Dieses Problem wurde in den folgenden Publikationen bearbeitet.
Sinusféormige und konstante Gradienten

Die Arbeit von Schmitter et al. (59) beschiftigt sich mit der funktionalen MR
(fMRI)-Bildgebung. Dabei wurden sinusformige Gradienten sowie ein Phasenkodier-Gradient
mit durchgehend konstanter Amplitude zur Reduktion der Lautstiarke bei Echo-Planar-Imaging
(EPI)-Sequenzen vorgeschlagen. Dadurch werden nur niedrige Frequenzen des
Gradientensystems angeregt, was zu einer deutlichen physikalischen Lautstarkereduktion fiihrt.
Das resultierende Sequenzdiagramm wird in Abbildung 28 gezeigt. Aufgrund des konstanten
Phasenkodier-Gradienten wird fiir die Bildrekonstruktion der k-Raum in zwei k-Raume zerlegt
und mit Hilfe von paralleler Bildgebung wiederhergestellt und anschlieféend synthetisiert. Bei
fMRI werden nur Kleinere Matrix-Grofien verwendet. Bei einer Auflésung von 64 X 64 px

konnte die Lautstiarke um tber 20 dB(A) auf 62 dB(A) reduziert werden.

HFaDC [ i ;
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Abbildung 28:

Sequenzdiagramm der lautstdrkeoptimierten fMRI-Sequenz mit EPI-Akquisition. Die
Auslese-Gradientenformen sind sinusférmig, der Phasenkodier-Gradient wird konstant geschaltet. Die
Abbildung wurde aus (59) entnommen.
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Sinusféormige Gradienten und parallele Bildgebung

In der Arbeit von Zapp et al. (70) wird die Arbeit von Schmitter (59) um die unterabgetastete
Bildgebung erweitert. Das dazugehorige EPI-Sequenzdiagramm ist in Abbildung 29 gezeigt.
Dabei wurde nur noch jede zweite k-Raum-Zeile aufgenommen, um somit hohere Auflésungen
(128 x128px ) in der gleichen Aufnahmezeit zu erreichen. Des Weiteren wurden
Frequenzoptimierungen fiir Bildgebungsparameter wie den Echoabstand durchgefiihrt. Da die
Bildrekonstruktion von Aufnahmen mit Phasenkodier-Gradienten mit konstanter Amplitude
und der GRAPPA-Technik relativ aufwindig ist, wurde auf den konstanten
Phasenkodier-Gradienten verzichtet. Insgesamt konnte eine Lautstiarkereduktion von bis zu

14,6 dB(A) erreicht werden.
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Abbildung 29:

a) Sequenzdiagramm der EPI-Sequenz mit paralleler Bildgebung. Vor den eigentlichen Bild-Daten werden
ACS?7-Linien aufgenommen.

b) Der dazugehérige k-Raum weist aufgrund der sinusférmigen Auslese-Gradientenform eine nicht-lineare
Auslese-Bandbreite auf. Die Abbildung wurde aus (70) entnommen.

Verwendung einer Hilbert-Moore-Trajektorie

Die Arbeit von Blecher et al. (71) konzentrierte sich auf die Tonlage von
Single-shot-Akquisitionen bei der fMRI. Wahrend bei konventionellen, Kkartesischen
EPI-Akquisitionen das Frequenzspektrum durch die fundamentalen Anregungs-Frequenzen des
Echoabstands dominiert wird, wurden in dieser Arbeit sogenannte Hilbert-Moore-Kurven
verwendet, um das Frequenzspektrum der Sequenz moglichst breit zu gestalten. Ein weif3es
Rauschen wird vom Menschen als deutlich angenehmer als ein gepulstes Rauschen
wahrgenommen. Mit der Zerlegung der k-Raum-Trajektorie in Hilbert-Moore-Kurven kann ein

breites Frequenzspektrum erreicht werden. Diese sind ein rekursives Abbildungsverfahren, die

17 ACS steht fiir Auto Calibration Signal und bezeichnet eine Reihe von voll abgetasteten Messdaten, die zur
Bildrekonstruktion mit GRAPPA benétigt werden.
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es ermoglichen, den gesamten k-Raum beliebiger Grofie in diskrete Fraktale zu zerlegen. Mit
sehr kurzen Blip-Gradienten kann die k-Raum-Trajektorie durchlaufen werden. Dabei wird die
k-Raum-Position um 1 - 2 Punkte verschoben. Die Abfolge der Gradienten wird in Abbildung 30
dargestellt. Sie erfolgt fast zufillig und erzeugt somit ein breites Frequenzspektrum. Die
Bildrekonstruktion ist relativ aufwandig, da die k-Raum-Trajektorie vor der Messung genau
bestimmt werden muss. Ein weiterer Nachteil der Sequenz ist, dass die Lautstirke der Sequenz
dabei um bis zu 6 dB(A) zunimmt, da sich die Anzahl der geschalteten Gradienten erh6ht und
die Gradienten stets mit grofder Steig-Rate geschaltet werden. Der grofdte Vorteil der Sequenz ist
die angenehmere Frequenzverteilung der Lautstirke und somit angenehmere Wahrnehmung

fir den Patienten.

Abbildung 30:
ky k-Raum mit Hilbert-Moore-Trajektorie
A fiir 64 px. Zur Abtastung des k-Raums
sind 2048 einzelne Gradienten-Blips
notwendig. Der Beginn und das Ende der
Trajektorie befinden sich am unteren
Rand in der Mitte. 18

Start/Endpunkt

18 Grafik entnommen aus https://en.wikipedia.org/wiki/Moore_curve#/media/File:Moore-
curve-stages-0-through-5.png, 04.08.2015
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3 Neue Erkenntnisse uber
die Lautstarke in der MRT

Im Folgenden werden Methoden und Ergebnisse vorgestellt, um die Lautstdrke in der MRT besser

zu verstehen. Im ersten Unterkapitel wird anhand von physikalischen Ableitungen gezeigt, dass
gradientenstrombedingte und durch induzierte Wirbelstrome auftretende Lorentzkrdfte
mafSgeblich zur Lautstdrkeentwicklung beitragen. Im zweiten Unterkapitel werden Messungen
vorgestellt, die den Zusammenhang zwischen den Gréfsen Amplitude, Steig-Rate und TR-Zeit
zeigen. Aus diesen Erkenntnissen werden im dritten Unterkapitel reduzierte Steig-Raten-Werte
abgeleitet, mit denen eine deutliche Lautstdrkereduktion einer MRT-Sequenz erreicht werden
kann. Im vierten und letzten Unterkapitel werden die Problematiken aus der
Steig-Raten-Reduktion sowie deren Konsequenzen fiir das Gradienten-Timing der Sequenz

aufgezeigt.

3.1 Besseres Verstiandnis der physikalischen Ursachen der erzeugten

Kriafte

In diesem Unterkapitel wird anhand von physikalischen Ableitungen gezeigt, dass
gradientenstrombedingte und durch induzierte Wirbelstréme auftretende Lorentzkrdfte
mafigeblich zur Lautstirkeentwicklung beitragen. Diese Ergebnisse wurden im Journalartikel (72)
»~Sequence-based acoustic noise reduction of clinical MRI scans” von Heismann B., Ott M. und

Grodzki D. verdéffentlicht.

Die Betrachtung des Grundaufbaus des MRT-Scanners hilft, die physikalischen Ursachen der
Lautstirke in einem MRT-System zu verstehen. In Abbildung 31 wird der schematische
Querschnitt eines MRT-Systems gezeigt. Das Gradientensystem umfasst drei Schichten mit

rdumlich  orthogonalen  Gradientenspulen. Die  Gradientenspulen  werden von
Gradientenstrémen I, , durchflossen, die von einem Gradientenverstarker erzeugt werden. Da

sich das Gradientensystem innerhalb der Bohrung mit der Magnetfeldstarke B = Byé, befindet,

entstehen aufgrund der Wechselwirkung zwischen dem Gradientenstromfluss fx,y‘z und dem

Magnetfeld B Lorentzkrifte:
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Da das Magnetfeldﬁhauptséchlich in z-Richtung zeigt, wirken die Lorentzkrifte, wie in
Abbildung 31 gezeigt, radial nach aufien. Zur Abschatzung der Lorentzkrifte konnen folgende
Annahmen gemacht werden: Bei einem typischen MRT-System mit einer Feldstirke von 3T
flief3t pro Gradient ein Gradientenstrom von bis zu 900 A. Dabei werden 250 m Draht pro
Gradient in Windungen von Golay-Spulen (23) verlegt. Die totalen Krifte der drei

Gradientenspulen summieren sich und betragen bis zu 2000 kN1°.

FE'rad+FL‘rad Abbildung 31:

Querschnitt eines Aufbaus eines MRT-Systems
bestehend aus Patientenbohrung sowie drei
Gradientenspulen Gx, Gy und Gz. Die entstehenden
Krdfte Fgrqq und Stréme I, sind skizziert.

B

z

Gradientenspulen

Betrachtet man nur die radiale Komponente der Lorentzkraft, kommt man zu folgender

Abschatzung:

Firaq X Ix,y,z(t) "B, (t). [34]
Dabei wird die z-Komponente des Magnetfelds festgelegt durch:

B,(t) = |Bo| + 7 G(t) = By + xG,(t) + yGy (£) + 2G,(t) . [35]
Der Gradientenstrom [ ist proportional zur Gradientenstirke G. Auflerdem wird B,
hauptsachlich durch B, festgelegt. Daher kann man daraus ndherungsweise flir die totale

Lorentzkraft, die auf das Gradientensystem wirkt, schreiben:

Firaa = a1G(t) + azG,(t) + asG,(¢) . [36]
Die Parameter aj, a; und az sind systemabhangige Variablen. Die Stiarke der Lorentzkrafte ist
direkt proportional zur Amplitude beziehungsweise zur Stirke der Gradienten. Da die Kréfte
periodisch auf das Gradientensystem wirken, kommt es zur Anregung des in Epoxidharz
gegossenen Gradientensystems. Trotz der hohen Dampfung durch das Epoxidharz und trotz des
enormen Gewichts beginnt das Gradientensystem durch wiederholte, hohe Kraftwirkung mit
Eigenfrequenz zu schwingen. Beispiele fiir Eigenformen zweier Eigenfrequenzen sind in

Abbildung 32 dargestellt.

19 Analog zu Annual Meeting of the ISMRM 2013, Teaching Talk Peter Dietz: Understanding Gradients from an EM
Perspective: Gradient Linearity, Eddy Currents, Maxwell Terms & Peripheral Nerve Stimulation
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a)
Abbildung 32:
Beispiele von Schwingungen des Gradientensystems bei 750 Hz (a) und 1900 Hz (b). Aufgrund der
charakteristischen Form des Gradientensystems in Auslenkung werden diese Eigenformen auch
Bananenmoden genannt?%.

b)

Aufierdem fiihrt die Schaltung von Gradienten zu zeitlich variierenden Magnetfeldern in der
Umgebung. Diese Anderung des magnetischen Flusses in leitenden Teilen des MRT-Systems
fiihrt zur Induktion von Wirbelstromen. Entsprechend den Maxwell-Gleichungen sind die
Wirbelstrome I, proportional zu der Zeitableitung des magnetischen Flusses ¢. Somit gilt fiir

die induzierten Wirbelstrome:

d d
Die induzierten Wirbelstrome erzeugen durch das Magnetfeld eine zuséatzliche Lorentzkraft F,

und somit gilt:

d
Fy o —B. [38]

Durch Einsetzen von B aus Gleichung [35] erhdlt man die folgende Abschitzung:

Fy € by Gy (t) + byGy (1) + b3G, (1) . [39]
Die systemabhdngigen Konstanten b;, b, und bz hdngen von der Feldstirke By und der
Hardwarekonfiguration ab. Die wirkenden Krafte sind also zum einen proportional zu den
verwendeten Gradientenstarken und somit den Gradientenstromstarken. Zum anderen treten in
leitenden Strukturen weitere Lorentzkrafte auf, die durch Wirbelstrome erzeugt werden. Dabei
gibt es eine Vielzahl von leitenden Strukturen wie die HF-Abschirmung, die Wand des
Kryostaten sowie Kalte-Abschirmungen zwischen Patient und Magnet. Das heifdt,
die Steig-Rate (SR) der verwendeten Gradienten ist maf3geblich fiir die Starke der Lorentzkrafte

und somit fiir die Lirmentstehung entscheidend:

20 Analog zu Annual Meeting of the ISMRM 2013, Teaching Talk Peter Dietz: Understanding Gradients from an EM
Perspective: Gradient Linearity, Eddy Currents, Maxwell Terms & Peripheral Nerve Stimulation
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. d

G = EB =SR. [40]
Die Lautstarke, die durch die wirbelstrominduzierten Lorentzkrafte entsteht, ist hoher als die
durch die gradientenstrombedingte Lautstdrke. Diese Erkenntnisse wurden bereits quantitativ

von Edelstein et al. (73) gezeigt.

Zusammenfassend bedeutet das, dass die Lorentzkrifte die physikalische Ursache des
Schalldrucks im MRT-Scanner sind. Die Charakteristik hangt von der Geometrie und den
verwendeten Materialien des Gradientensystems ab. Es gibt zwei Ursachen fiir die
Lorentzkrafte: Das sind die radialen Lorentzkrifte durch die Gradientenstrome und die
Lorentzkrafte durch induzierte Wirbelstrome. Als nicht-lorentzkraftbasierte Ursache liefert der
Kaltkopf des Kryostaten einen Anteil an der Lautstirke fiir niedrige Frequenzen unterhalb von
100 Hz. Fir hohere Frequenzen bis zu 1800 Hz sind die radialen Lorentzkridfte dominant, fiir
hohere Frequenzen liberwiegen wirbelstrominduzierte Lorentzkrafte (66). In Abbildung 33
wird ein Beispiel fiir eine Transferfunktion eines MRT-Scanners mit den dazugehorigen

Frequenzbereichen gezeigt, die bei der Schalldruckentwicklung beteiligt sind.

Wirbelstréme
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1
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0.00 500.00 1000.00 1500.00 2000.00 2500.00

Frequenzin Hz

Abbildung 33:

Lautstdrke-Transferfunktion eines MRT-Scanners. Die Lautstdrkeiibertragung bei niedrigen Frequenzen bis
100 Hz stammt von der Kaltkopf-Aktivitdt des Kryostaten. Bei hdheren Frequenzen verursachen die
Resonanzen des Gradientensystems den entscheidenden Anteil Ab 1800 Hz beginnen die
wirbelstrominduzierten Lorentzkrdfte zu iiberwiegen. 21

Eine weitere wichtige Grofde bei der Messung der Lautstdrke ist die TR-Zeit. Sie bestimmt die
Anzahl der Repetitionen pro Zeiteinheit und somit die Gradientenaktivitit pro Zeiteinheit. Die

Gradienten einer Sequenz mit einer hohen TR-Zeit erzeugen ,seltener einen Schalldruck als

21 Analog zu Annual Meeting of the ISMRM 2013, Teaching Talk Peter Dietz: Understanding Gradients from an EM
Perspective: Gradient Linearity, Eddy Currents, Maxwell Terms & Peripheral Nerve Stimulation
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Gradienten mit einer kurzen TR-Zeit. Das System wird weniger oft mechanisch angeregt und
kann somit schneller in den Gleichgewichtszustand zurtiickkehren. In der Folge sinkt der mit

dem Mikrofon erfasste und gemittelte Schalldruckpegel.

3.2 Analyse der Zusammenhiddnge der Sequenzparameter

In dem vorherigen Unterkapitel wurde gezeigt, dass die verwendete Gradienten-Steig-Rate,
die Gradienten-Amplitude und die Repetitionszeit TR mafdgeblich fiir die Lautstirke eines
MRT-Scanners verantwortlich sind. Dabei blieb unklar, in welchem qualitativen Zusammenhang
die Grofden zur Gesamtlautstirke einer Sequenz beitragen. Vorherige Arbeiten (55-57,74)
versuchten die Lautstirke von MRT-Sequenzen vorherzusagen. Dabei wurden das
Frequenzspektrum der Sequenz sowie die Lautstirke-Transferfunktion des Scanners
betrachtet. Durch Faltung beider Funktionen konnte ein Lautstarkespektrum berechnet werden.
Dabei wurde gezeigt (57), dass die Lautstirke-Transferfunktion stark vom Ort und der
Beladung des Scanners abhdngt und somit stets neu gemessen werden muss, um genaue
Vorhersagen zu ermoglichen. Die Arbeit von Schmitter et al. (56) zeigt, dass die Lautstirke

logarithmisch von der verwendeten Steig-Rate abhéngt.

In dieser Arbeit wurden die GréfRenordnungen der Abhingigkeit der Parameter Steig-Rate,
Amplitude und TR-Zeit abgeschitzt. Die Parameter wurden so gewahlt, wie sie auch bei
typischen Sequenzen auftreten. Anschlieffend wurden die Abhangigkeiten anhand von
Oberflachenplots eruiert. Danach wurden die Konsequenzen fiir die Gradientenschaltung

aufgrund von langsameren Gradientenrampen untersucht.
Qualitativer Zusammenhang der beteiligten Gréfien

Im Folgenden soll der Zusammenhang zwischen Gradienten-Momenten,
Gradienten-Amplituden, Gradienten-Steig-Raten und Gradienten-Rampen-Dauern in einen
qualitativen Zusammenhang gebracht werden. Die Gradienten-Amplituden selbst kdnnen
variabel gewdahlt werden, um bestimmte Gradienten-Momente zu erreichen. Die Ausnahme
bilden die Schichtselektion und der Auslese-Gradient, bei denen die Gradienten-Amplituden
hingegen mit einem fest definierten Wert verwendet werden. Die Steig-Rate beziehungsweise
die Rise Time, sind nur Hilfsgrofien, die keinen fest definierten Wert bendtigen. Sie sind in der

Regel durch PNS-Limitation nach oben beschrankt.

Innerhalb der Rampenzeit t,qmpe kann bei einer Steig-Rate SR die Gradienten-Amplitude A

erreicht werden:

A= trampe -SR. [41]
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Besteht ein Gradient nur aus aufsteigender und absteigender Rampe, wie in Abbildung 34a
gezeigt, und lberschreitet die Amplitude nicht die maximale verfiighare Amplitude Amax, SO ist

sein Moment:

M= [G(t)dt = SR t2ympe - [42]
Dabei wird unterschieden, ob die maximale Amplitude Amax erreicht wird oder nicht. Fiir den

Fall, dass eine maximale Amplitude innerhalb von t, 4y, erreicht wird, wie in Abbildung 34b

gezeigt, ist die Gradientenform fur eine Zeit ¢4y, flach und das Moment berechnet sich:

2

A

M = SR - trzampe + SR trampe " trlach = % + Amax triach [43]
Die Gradientengesamtdauer betragt tgesame = triat + 2trampe - Die Kiirzeste erreichbare
Gradientengesamtdauer tgesame,min bei einer festen Steig-Rate SR und einer fester maximalen

Amplitude Ana fiir ein gegebenes Moment M betragt:

2
2 /ﬂ fiir M < dmax
— SR SR [44_]

tgesamt,min 4 M
— + — sonst.
SR + A

Amplitude [mT/m] Amplitude [mT/m]
At N S

A -

t [ms]

a ) trampe tﬂach rampe
Abbildung 34:
a) Der Gradient erreicht seine maximale Amplitude Amax nicht und besteht somit nur aus aufsteigender und
absteigender Rampe.

b) Der Gradient erreicht seine maximale Amplitude, verweilt mit der maximalen Amplitude und fdllt mit
einer absteigenden Rampe ab.

Messungen der Zusammenhinge

Durch Experimente mit einer Testsequenz wurden die Abhingigkeiten der verwendeten
Grofden (Steig-Rate, Amplitude und TR-Zeit) evaluiert. Die Sequenz &dhnelt einer
Gradienten-Echo-Sequenz, und das Sequenzdiagramm ist in Abbildung 35 zu sehen. Sie enthalt
die wesentlichen Bestandteile einer typischen Akquisition bestehend aus einer Schichtselektion
gefolgt von einer Rephasierung der Gradienten-Momente in Schicht-Richtung sowie
Phasenkodierung und kartesischem Auslese-Modul. Dabei werden stets alle Gradienten, aufder

dem Auslese-Gradienten, mit einer zuvor definierten, konstanten Amplitude und Steig-Rate

geschaltet. Der Auslese-Gradient verwendet eine typische Amplitude von 3,8 %T Diese
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entspricht einer Auslese-Bandbreite von 195 Hz/px bei einem FOV von 300x300 mm? und
256 px Basisauflosung. Die Gradienten in Auslese- und Schichtrichtung erfahren einen
Polaritatswechsel, der erfahrungsgemafd die Lautstirke erhéht. Am Ende jeder Akquisition
werden alle drei Gradienten erneut geschaltet, um einen Spoiler-Gradienten zu simulieren.
Wahrend der Sequenz gibt es eine ADC-Periode mit konstantem Auslese-Gradienten, allerdings
findet keine tatsdchliche Datenakquisition statt. Ebenso werden die Gradienten in
Phasenkodier-Richtung stets konstant fiir die Aufnahme der dufdersten k-Raum-Zeile geschaltet,

da ohnehin keine k-Raum-Daten aufgenommen werden.

. T . T
Messung TR [ms] Amplitude [%] Steig-Rate [%]
2 30
4,8,12,17,22,27
3 50
4,7,12,17, 24,31, 51,
4 90
91,141,151
5 140 4,8,12,17,22,27,32
6 200

vailelijéte Parameter zur Bestimmung des qualitativen Zusammenhangs der Grdfden
zur Gesamtlautstdrke.

Bei den Messungen wurden die in Tabelle 3 gezeigten Parameter verwendet, die einen
Uberblick iiber einen moglichst groRen Wertebereich erméglichen. Aufgrund von
Gradientenstimulationslimitationen am MRT-Scanner konnten fiir kurze TR-Zeiten keine
hoheren Amplituden verwendet werden. Die Messungen wurden an einem MAGNETOM Skyra
3T-Scanner  (Siemens  Healthcare, Erlangen,  Deutschland)  durchgefiihrt.  Die
Lautstdrkemessungen wurden an einer festen Mikrofonposition durchgefiihrt. Die Auswertung
der  Abhangigkeiten der Parameter erfolgte im Programmpaket = Matlab
(MathWorks, Natick, MA).
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Abbildung 35:

Verwendete Gradienten-Echo-Testsequenz mit deaktivierter HF-Aktivitdt, um die Abhdngigkeit der
Lautstdrke von der Steig-Rate SR, der Amplitude A und der Repetitionszeit TR zu evaluieren. Da bei den
Messungen keine Daten akquiriert wurden, sind der HF-Puls und der ADC nur symbolisch angedeutet.

Berechnung von Gradientendauern

Da geringe Steig-Raten und Amplituden der Gradienten fiir eine geringe Lautstirke
wiinschenswert sind, stellt sich die Frage, welche Auswirkungen die geringeren

Gradientenstdrken und Geschwindigkeiten auf die Gradientenabfolge haben.

Berechnungen zur Dauer fiir die Schaltung von verschiedenen Gradienten-Momenten in
Abhingigkeit der Steig-Rate und Amplitude wurden durchgefiihrt. Zum einen wurde die
benotigte minimale Gradientendauer tgesamemin in  Millisekunden fir einen typischen
Wertebereich der Amplitude?2 A = [5, 24] %T und Steig-Rate SR =[5, 200] mm—;w berechnet und in
Oberflachenplots dargestellt. Fiir grofie Gradienten-Momente wird die maximale Gradienten-
Amplitude 23 A = [5, 45] %T zur Berechnung verwendet. Zum anderen wurde die

Gradientendauerverldngerung fiir ein bestimmtes Gradienten-Moment im Bezug zur maximalen

Gradientensystemleistung (A = 24%Tbeziehungsweise A =45 %Tund SR =200 %T) berechnet

23 Bei Diffusions-Praparations-Gradienten verhindert man die Rotation der Gradienten, so dass stets mit der maximal
moglichen Amplitude gerechnet werden kann.
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und in weiteren Oberflachenplots dargestellt. Fiir die Gradienten-Momente M wurden drei

Beispiele aus Sequenzen mit realistischen Parametern gewahlt:

. : : T . .
e Ein kleines Gradienten-Moment von M = 13%-ms entspricht dem Gradienten-

Moment zum Erreichen des k-Raum-Rands bei einer Basisauflésung von 256 px und

einem FOV von 230x230 mm?.

e Ein mittleres Gradienten-Moment von M = 45 %T -ms entspricht einem typischen
FID-Crusher-Moment fiir 1 mm Schichtdicke.

e Ein grofies Gradienten-Moment von M = 620 %T - ms entspricht dem Moment fiir einen

der monopolaren Diffusions-Priparations-Gradienten mit b = 1000 s/mm?.
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3.3 Zusammenhinge zwischen Gradienten-Timing und Lautstirke

Im Folgenden werden die Zusammenhdnge zwischen Steig-Rate, Amplitude und TR-Zeit grafisch

dargestellt und Folgerungen abgeleitet.
Ergebnisse der grundlegenden Messungen

In Abbildung 36 sind interpolierte Oberflichenplots in Abhangigkeit der Steig-Rate und
Amplitude fiir verschiedene TR-Zeiten dargestellt. Die Gitternetzlinien zeigen die tatsachlich
gemessenen Lautstirkelevels an. Generell zeigt sich, dass die Lautstéarke fiir kiirzere TR-Zeiten
steigt. Bei niedrigen Steig-Raten sinkt die Lautstirke bis auf ein Minimum. Fir héhere
Steig-Raten wird je nach Amplitude ein Plateauniveau erreicht. Bei niedrigen Amplituden wird
das Niveau friiher erreicht, bei hoheren Amplituden erst spater. Auffillig ist die geringe
Abhingigkeit der Amplitude von der Lautstirke bei niedrigen Steig-Raten, obwohl die

Amplitude bei jedem TR-Zeit-Zyklus neu aufgebaut wird. Generell zeigt sich, dass fiir

Steig-Raten unter 25m"_1—:lsein Lautstarke-Level unter 90 dB(A) erreicht wird. Bei hoheren

Steig-Raten als 25 mm—:ls beginnt der ,Gelb-Rote“-Bereich und die Lautstarke nimmt zu, bis Werte

von iiber 100 dB(A) erreicht werden.

TR =30ms TR =50ms

Lautstarke [dB(A)]
Lautstadrke [dB(A)]

* _wﬂ) ES_WT
140120 100 80 60 40 20 s w 15 - 140120 100 80 60 40 20 10 20 o
a Steig-Rate [mT/m/ms] Amplitude [mT/m] Steig-Rate [mT/m/ms] Amplitude [mT/m]
TR = 140 ms TR = 200 ms

100+ 100 -
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Abbildung 36:
Abhdngigkeit der Lautstidrke von der Amplitude und der Steig-Rate fiir verschiedene TR-Zeiten. Die

T
Gitternetze auf den Oberfldchenplots zeigen die aufgenommenen Messwerte. Die Steig-Rate von 25 T st
mms

mit einer grauen, senkrechten Ebene markiert. Die Lautstdirke steigt logarithmisch mit der verwendeten
Steig-Rate. Aufserdem steigt die Lautstdrke linear mit der verwendeten TR-Zeit.
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In Abbildung 37 werden die gleichen Messdaten in Abhangigkeit der Steig-Rate und TR-Zeit
als Oberflachenplots fiir verschiedene Gradienten-Amplituden gezeigt. Die Lautstirke steigt
linear mit der verwendeten TR-Zeit. Die Lautstiarke steigt logarithmisch mit der verwendeten
Steig-Rate. Fiir geringe Steig-Raten wird amplitudenunabhingig eine geringe Lautstirke

erreicht. Aus den Plots zeigt sich, dass die Lautstarken fiir Steig-Raten bis 25 "_lT

in einem

m

ms

akzeptablen Bereich bleiben.

A=4mT/m A=8mT/m
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Abbildung 37:
Abhdngigkeit der Lautstidrke von der TR-Zeit und der Steig-Rate fiir verschiedene Amplituden. Die

Gitternetze auf den Oberfldchenplots zeigen die ermittelten Messwerte. Die Steig-Rate von 25 = ist mit
mms

einer grauen, senkrechten Ebene markiert. Die Lautstdrke steigt logarithmisch mit der verwendeten
Steig-Rate. Aufserdem steigt die Lautstdrke linear mit der verwendeten TR-Zeit.

Ergebnisse der Gradientendauerberechnungen

In Abbildung 38a werden die Zeitabhdngigkeiten fiir ein kleines Gradienten-Moment von
M=13 %T - ms gezeigt. In Abbildung 38b und Abbildung 38c werden die Zeitabhangigkeiten fiir
ein Gradienten-Moment von M = 45 %T -msund M = 620 %T - ms dargestellt. Die Zunahme der
minimalen Gradientendauer in Prozent gegeniliber der Gradientendauer mit Steig-Rate
(SR=200 mn_l—is) und Amplitude (A = 45 %T) wird in den Graphen in Abbildung 38d-f gezeigt. Die

Zunahme der Gradientendauer hdngt unterschiedlich stark von der verwendeten Amplitude
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und der Steig-Rate ab. Fiir geringe Gradienten-Momente (Abbildung 38d und Abbildung 38e)
erkennt man eine starke Abhéngigkeit von der Steig-Rate und der Amplitude. Dagegen sinkt die

Abhangigkeit von der Steig-Rate fiir grofle Gradienten-Momente (Abbildung 38f) deutlich ab.
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Abbildung 38:

Links a) - c): Abhdingigkeit der logarithmierten Gradientendauer von der verwendeten Amplitude im Bereich
von A =[5, 24] %Tbeziehungsweise A =[5, 45] %Tund Steig-Rate SR =[5, 200] mm_‘r:s Die Steig-Rate von 25 mm_‘r:s
ist mit einer grauen, senkrechten Ebene markiert.

Rechts d) - f): Verldngerung der Gradientendauer in Prozent gegeniiber der Gradientendauer mit maximaler
Steig-Rate (SR = 200m"_1—;) und Amplitude (A = 45 %T). Man erkennt leicht die Unterschiede: Fir kleine
Gradienten-Momente M besteht eine hohe Abhdngigkeit von der Steig-Rate. Die Verldngerung der
Gradientendauer nimmt fiir kleine Steig-Raten stark zu. Bei grofen Gradienten-Momenten ist die

Gradientendauer fast unabhdngig von der Steig-Rate. Fiir geringe Steig-Raten und Amplituden steigt die
Dauer stark an.
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3.4 Konsequenzen fiir die Sequenzentwicklung

Experimente wurden durchgefiihrt, die zeigen sollten, welche Parameter den gréfiten Einfluss
auf die Lautstirkeentwicklung haben. Auflerdem sollen die grundlegenden Zusammenhange
zwischen den beteiligten Groflen TR-Zeit, Gradienten-Amplitude und Gradienten-Steig-Rate
untersucht werden. Durch die Variation der drei Parameter wurden empirisch die
Zusammenhange der Lautstiarkeentstehung ermittelt. Die Ergebnisse zeigen die Gréf3enordnung

der zu erwartenden Lautstdrke bei Verwendung der gewahlten Parameter.

Die ermittelten Ergebnisse lassen den Schluss zu, dass die verwendete Steig-Rate mafdgeblich
fir die Lautstirke verantwortlich ist. Dagegen ist die verwendete Amplitude nur von
untergeordneter Wichtigkeit. Es ist sinnvoll flir die Lautstarkereduktion, hohere Amplituden bei
gleichzeitig niedrigen Steig-Raten zu verwenden. Aufderdem ist die TR-Zeit ein weiteres
wichtiges Maf3, da dadurch die Gradientenaktivitit pro Zeit festgelegt wird. Daraus folgt, dass
die TR-Zeit im Rahmen der Moglichkeiten der gegebenen Messzeit maximiert und die Anzahl

der Gradientenschaltungen minimiert werden sollten, um die Lautstdrke zu reduzieren.

Die verwendeten MRT-Gradientensysteme weisen bestimmte Eigenfrequenzen auf. Durch die
Gradientenschaltungen wird das Gradientensystem angeregt, so dass bestimmte
Eigenfrequenzen bevorzugt angeregt werden. Durch die Anregung des Gradientensystems mit
Eigenfrequenzen werden die Schwingungen des Gradientensystems und die Lautstirke
verstarkt. Daher ist es sinnvoll, bei Sequenzen hohe Anteile in diesen Eigenfrequenzen zu
vermeiden. In der Regel weisen die Sequenzen keine diskreten Frequenzpeaks auf, die eine
solche Anregung verursachen kénnen. Daher ist der Einfluss einer Frequenzvariation bei den
meisten Sequenzen nur sehr gering. Eine Ausnahme bildet die EPI-Akquisition, bei der die
Gradienten oft im Milli- bis Mikrosekunden-Abstand geschaltet werden und somit

Eigenfrequenzen angeregt werden kénnen.
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Konsequenzen der Steig-Raten-Reduktion

Da die Reduktion der verwendeten Steig-Rate fiir die Lautstirkereduktion essentiell ist,

miissen deren Konsequenzen betrachtet werden. Zum  Beispiel wird eine

Steig-Raten-Einschrankung von 200 ".lT auf 25 mm—:;ls als guter Kompromiss zwischen

m-ms

Gradientendauerverlidngerung und Lautstiarkereduktion betrachtet. Die Anderung der maximal
verwendeten Steig-Rate der Gradienten verldngert die Gradientendauern deutlich. Je nach
Grofie des Gradienten-Moments hat dies verschiedene Konsequenzen fiir das Gradienten-

Timing:

e Fir ein kleines Gradienten-Moment von M = 13 %T-ms fihrt die

Steig-Raten-Einschrankung zu einer Gradientendauerverlangerung von 114%. Kleine
Gradienten-Momente sind die am haufigsten verwendeten Momente. Sie werden fiir
die Phasenkodierung, die k-Raum-Auslese, die Schichtselektion oder den
Schichtmoment-Rephasier-Gradienten = verwendet. Die  Verliangerung  der
Gradientendauern bei Kkleinen Gradienten-Momenten kann manche TE-Zeiten

unmdoglich machen und ist somit nur problematisch anwendbar.
e Fir ein mittleres Gradienten-Moment von M = 45 % -ms fihrt die

Steig-Raten-Einschrankung zu einer Gradientendauerverldngerung von 43%. Diese
werden bei FID-Crusher-Gradienten oder bei Gradienten-Spoiling verwendet. Diese
Grofdenordnung von Gradienten-Momenten wird wesentlich seltener verwendet als
die kleinen Gradienten-Momente. Aufierdem werden sie oft nach der eigentlichen

Datenakquisition ausgefiihrt.
e Fir ein grofles Gradienten-Moment von M = 620 %T-ms fihrt die

Steig-Raten-Einschrankung zu einer Gradientendauerverlangerung von 10%. Grofde
Gradienten-Momente werden innerhalb eines TR-Zeit-Zyklus nur selten angewandt.
Bei der Diffusionsbildgebung werden nur zwei dieser Gradienten pro TR-Zyklus
verwendet. Die geringe Abhéngigkeit der Gradientendauer von der Steig-Rate lasst das

Praparieren von grofden Gradienten-Momenten beinahe ohne Verlangerung zu.
Konsequenzen der Steig-Raten-Reduktion fiir eine GRE-Sequenz

Im Folgenden sollen die Konsequenzen der Steig-Raten-Reduktion beispielhaft fiir eine
GRE-Sequenz aufgezeigt werden. Bei anderen Sequenzen fiihrt die Steig-Raten-Reduktion zu
dhnlichen Konsequenzen beim Gradienten-Timing. In Abbildung 39 ist das mafdstabsgetreue

Sequenzdiagramm einer GRE-Sequenz fiir zwei verschiedene beispielhafte Steig-Raten

(SR =180 —~—und SR = 25 ——

m-ms m-ms

) abgebildet. In Abhdngigkeit von der TR-Zeit sowie weiteren

Parametern wiirde die Lautstiarkereduktion circa 10 - 20 dB(A) betragen. Fir die Gradienten,
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welche mafdgeblich fiir die Echozeit entscheidend sind, wurden die Gradienten-Momente sowie
die Verlangerung der Gradientendauer durch die Steig-Raten-Reduktion angegeben. In der
Regel mochte man bei einer GRE-Sequenz eine kurze Echozeit erreichen, um Signalverluste
durch T;-Relaxation zu vermeiden, so wie es bei dem gezeigten Sequenzdiagramm der Fall ist.
Durch die Reduktion der Steig-Rate konnen die benotigten Gradienten-Momente deutlich
langsamer erreicht werden. In der Folge wird der Start der ADC-Datenakquisition durch den
Auslese-Dephasier-Gradienten sowie dem Schichtmoment-Rephasier-Gradient verzogert. Die
friithestmogliche Echozeit verschiebt sich durch Steig-Raten-Reduktion nach hinten. Durch die
Erhohung der minimalen Echozeit kann moéglicherweise der angestrebte Bildkontrast nicht
mehr erreicht werden. Das bedeutet, dass es faktisch unmdoglich ist, einen gewissen Bildkontrast

mit geringer Gradienten-Steig-Rate, das heifst geringer Lautstarke, zu messen.

Frihestes Echo bei  Frilhestes Echo bei

HF-Anregung Verwendung von Verwendung von
SR =180 mT/m/ms SR =25 mT/m/ms
TE=3,1Tms TE=4,5ms

T ADCSR =25 mT/m/ms

HF/ADC

G

Auslese-Richtung Auslese-Dephasier-Gradient
M = 13,4 mT/m-ms --> 112% Verlangerung der

...... A S

G Phasenkodier-Gradient

Phasenkodier-Richtung M = 6,5 mT/m'ms --> 152% Verlangerung der Gradientendauer
e D r——— o
GSChicht-Richtung Schichtmoment-Rephasier-Gradient

M = 9,6 mT/m-ms > 132% Verlangerung der Gradientendauer

Abbildung 39:
Mafsstabsgetreue Zeichnung eines Sequenzdiagramms fiir eine GRE-Sequenz mit zwei mdéglichen

Steig-Raten. Bei der Verwendung von SR = 180 mm—; (blau gezeichnet) kann das Gradienten-Echo nach 3,1 ms

erreicht werden. Bei der Verwendung von SR = 25 2L (rot gezeichnet) kann das Gradienten-Echo erst 1,4
mms
ms spdter nach 4,5 ms erreicht werden. Die Gradientendauer fiir das Schalten des Schichtmoment-

Rephasier-Gradienten ist bei Verwendung von SR = 25 2L im Vergleich zur Verwendung von
mms

SR = 180 2L um 132% verldngert. Durch diese Verldngerung wird der Beginn der Datenakquisition
mms

verzdgert.
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Schlussfolgerungen

Die Kombination der Ergebnisse aus der Steig-Rate-Amplituden-Variation und den
Ergebnissen der berechneten Gradientendauern aus diesem Kapitel fithrt zu folgendem

Dilemma bei der Lautstarkereduktion in der MR:

e Kleine Gradienten-Momente treten innerhalb der Sequenz oft auf. Sie sind
entscheidend fiir das Erreichen bestimmter TE-Zeiten. Gerade die Gradientendauer
von kleineren Gradienten-Momenten weist eine hohe Abhdngigkeit von der Steig-Rate
auf. Daher kann die Steig-Rate nicht ohne Auswirkungen auf die TE-Zeit und somit auf
die Signalintensitit gesenkt werden.

e Grofle Gradienten-Momente werden oft bei Sequenzen mit hohen TE-Zeiten
verwendet. Thre Gradientendauerverlangerung ist relativ betrachtet wesentlich
geringer als bei kleinen Gradienten-Momenten, so dass grofie Gradienten-Momente

leichter auf Lautstirke zu optimieren sind.

Es wurde gezeigt, dass eine Lautstirkereduktion in MRT-Sequenzen in den meisten Fillen
aufgrund von Gradientendauerverliangerungen nicht durch simple Reduktion der
Gradienten-Steig-Raten erreicht werden kann. Daher miissen weitere Methoden gefunden
werden, um die verwendeten Gradienten-Momente zu reduzieren und somit die Gradienten in

gleicher Zeit mit geringeren Steig-Raten zu schalten.
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4 Lautstarkeoptimierte
Turbo-Spin-Echo-
Bildgebung

In diesem Kapitel wird eine im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Methode zur
Lautstdidrkereduktion bei der Turbo-Spin-Echo-Bildgebung vorgestellt. Zundchst werden die
Probleme und Ursachen der Lautstirke bei der Verwendung einer klinischen
Turbo-Spin-Echo-Sequenz behandelt. Anschliefend werden MafSnahmen zur Lautstdrkereduktion
gezeigt und an Hand von Messergebnissen aus Lautstdrkemessungen evaluiert. Des Weiteren
werden Kopfbilder von Probanden bei der Feldstirke 3T gezeigt, um die Anwendbarkeit dieser

Technik zu demonstrieren.

4.1 Klinischer Standard der Turbo-Spin-Echo-Bildgebung

Mit der Turbo-Spin-Echo (TSE)-Sequenz koénnen die klinisch sehr relevanten Ti-, T2- und
PD-gewichteten Kontraste erzielt werden. Wegen der breiten Einsatzmdglichkeiten wird die
Sequenz auch als das ,Arbeitspferd“ der MRT bezeichnet. Urspriinglich wurde die Sequenz
unter dem Namen Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement (RARE) (75) veroffentlicht
und ist eine Erweiterung der Spin-Echo-Sequenz, wie sie in Kapitel 1 beschrieben wurde. Bei
der TSE-Sequenz wird die Anzahl der HF-Refokussierungspulse von eins auf den Turbo-Faktor
(TF) erhoht. Nach jedem zusidtzlichen HF-Refokussierungspuls wird ein Spin-Echo erzeugt, das
eine weitere Akquisition einer k-Raum-Zeile erlaubt. Dies ermdoglicht eine signifikante
Reduzierung der Messzeit, da im Gegensatz zur konventionellen Spin-Echo-Sequenz nun pro
HF-Anregung mehrere k-Raum-Zeilen ausgelesen werden koénnen. Der zeitliche Abstand
zwischen zwei 180°-HF-Refokussierungspulsen entspricht dem Abstand zweier Spin-Echos und
wird im Englischen als Echospacing (ESP) bezeichnet. Ebenso entspricht das ESP dem zeitlichen
Abstand der HF-Anregung und dem ersten Spin-Echo und somit der kiirzesten Echozeit der
Akquisition. Das Sequenzdiagramm einer TSE-Sequenz wird in Abbildung 40a gezeigt. Bei
jedem Refokussierungsvorgang wird der T,-Relaxationsanteil wiederhergestellt, so dass zum
Echozeitpunkt nur noch die Relaxation durch die T;-Effekte relevant ist. Durch die gestiegene
Zeit seit der HF-Anregung steigt die Echozeit TE mit jeder weiteren Refokussierung auf die
Zeiten TE, = n - ESP. Die Zuordnung der Echozeiten TE, zu den Phasenkodierlinien im k-Raum

wird vor der Messung beliebig festgelegt. Mit der Wahl der Zuordnung der Echozeiten zu den
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Phasenkodierlinien im k-Raum-Zentrum wird die effektive Echozeit einer Aufnahme bestimmt.
Mit der Wahl der TR-Zeit konnen verschiedene Ti-Einfliisse erzielt werden, wie in Kapitel 1.3.3
beschrieben wurde. In Abbildung 40b und Abbildung 40c werden eine aufsteigende und eine
abfallende Anordnung der Echozeiten TE, im k-Raum gezeigt. Weitere Vorteile der TSE-Sequenz
sind das hohe erzielbare SNR pro Messzeit und die Robustheit gegen Offresonanzen bei

Magnetfeldinhomogenitaten, die haufig Verzerrungen im Bild verursachen.
Laute Bestandteile der TSE-Sequenz

Es wird analysiert, welche Sequenz-Bestandteile laut sind, beziehungsweise hohe Steig-Raten,
Amplituden und Gradientenpolarititswechsel aufweisen. In Abbildung 40a ist das
Sequenzdiagramm einer TSE-Sequenz dargestellt. In allen drei Gradientenrichtungen treten

Gradienten in engem Timing und hohen Steig-Raten auf:

e In Phasenkodier-Richtung werden je nach k-Raum-Zeile verschieden grof3e Gradienten-
Momente benétigt, um die Magnetisierung vor jedem Ausleseintervall zu praparieren.
Ebenso wird die Magnetisierung durch Gradienten mit entgegengesetzter Polaritdt nach
der Datenakquisition rephasiert. Fiir die Priaparation von peripheren k-Raum-Zeilen
werden grofde Gradienten-Momente verwendet. Fiir mehr zentrale k-Raum-Zeilen
werden abnehmend kleinere Gradienten-Momente benétigt. Die fiir die Gradienten zur
Verfiigung stehende Zeit richtet sich nach dem grofiten wihrend der gesamten
Akquisition zu praparierenden Gradienten-Moment. Somit werden speziell bei der
Praparation von peripheren k-Raum-Zeilen hohe Steig-Raten unvermeidbar.

e Direkt nach der HF-Anregung wird die Magnetisierung im k-Raum in Auslese-Richtung
dephasiert. Dafiir steht nur wenig Zeit zur Verfiigung, da die Gradientenschaltung sich
nicht mit der HF-Anregung oder der HF-Refokussierung iiberschneiden darf. Somit muss
ein grofes Gradienten-Moment in kurzer Zeit prapariert werden, was nur durch hohe
Steig-Raten erreicht werden kann. Vor der Datenakquisition selbst steht fiir die Rampen
des Auslese-Gradienten nur wenig Zeit zur Verfligung. Daher wird der Auslese-Gradient
mit hoher Steig-Rate geschaltet.

e In Schichtselektions-Richtung sind die meisten Gradientenschaltungen wahrend eines
TR-Zyklus zu verzeichnen. Fiir jede Schichtselektion muss der Gradient auf eine vom
HF-Puls und von der Schichtdicke abhdngige Amplitude gebracht werden. Bei den
HF-Refokussierungspulsen werden FID-Crusher-Gradienten-Momente bendtigt, die
innerhalb kiirzester Zeit vor und nach dem eigentlichen HF-Puls geschaltet werden.
Zusatzlich muss nach der HF-Anregung ein Teil des akkumulierten Gradienten-Moments
in  Schicht-Richtung rephasiert werden. Diese Rephasierung erfolgt mit
entgegengesetzter Gradientenpolaritat im Vergleich Zu den

Schichtselektions-Gradienten, was eine zusdtzliche Lautstarkequelle darstellt.

68



o Generell steigt die Gradientenaktivitit pro TR mit dem Turbo-Faktor. Die benoétigten
Gradienten-Momente fiir die k-Raum-Akquisition sind proportional zur Basisauflésung
und indirekt proportional zum FOV.

e Die benotigte Schichtselektions-Amplitude und das FID-Crusher-Moment ist invers
proportional zur Schichtdicke. Diese Eigenschaften werden durch den Benutzer

gesteuert und sind aufgrund der Untersuchungsmethode meist fest vorgegeben.

Die Lautstiarke der Sequenz kann effektiv durch die Reduktion der verwendeten Steig-Raten
aller Gradienten reduziert werden. In zweiter Linie sollten auch die Amplituden reduziert
werden, was aber entsprechend Kapitel 3.3 einen deutlich geringeren Einfluss auf die
Lautstirke hat als die Steig-Raten-Reduktion. Ein wichtiger Punkt bei der Optimierung sind die
verschiedenen Gradientenachsen. So muss die Optimierung fiir alle drei Gradientenachsen
gleichermafien stattfinden. Eine nicht-optimierte Gradienten-Richtung kann den Effekt der
gesamten Sequenzoptimierung zunichtemachen. Ebenso muss die Anzahl der

Gradientenschaltungen minimiert werden.
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Abbildung 40:

a) Sequenzdiagramm einer TSE-Sequenz. Der Turbo-Faktor betrdgt im dargestellten Fall 3. Der zeitliche
Abstand zwischen zwei Spin-Echos wird im Englischen als Echospacing (ESP) bezeichnet. Er entspricht dem
zeitlichen Abstand zwischen zwei 180°-HF-Refokussierungspulsen. Die effektive Echozeit wird iiber die
Echozeit der k-Raum-Zeilen des k-Raum-Zentrums festgelegt.

b) Drei aufgenommene k-Raum-Zeilen sind symmetrisch mit ansteigender Echozeit, um das k-Raum-Zentrum
angeordnet, um eine kurze effektive Echozeit des dazugehdrigen Bildes zu erreichen, wie sie bei T:- oder
PD-gewichteten Bildern bendtigt wird.

c) Drei aufgenommene k-Raum-Zeilen sind als Alternative symmetrisch mit abfallender Echozeit um das
k-Raum-Zentrum angeordnet, um eine ldngere effektive Echozeit des dazugehérigen Bildes zu erreichen, wie
sie bei T,-gewichteten Bildern bendtigt wird.
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Optimierungsméglichkeiten

Bei T;-gewichteten Kontrasten mit langem effektivem TE kann die TE-Zeit und somit der
Kontrast beibehalten werden, indem das ESP verlangert und gleichzeitig der Turbo-Faktor
reduziert wird. Durch die Erh6éhung des ESP steht mehr Zeit fiir die langsame
Gradientenschaltung zur Verfiigung und somit kann die Lautstirke reduziert werden. Dieser
vorgeschlagene Mechanismus zur Lautstirkereduktion (69), bei dem das ESP und die

Messdauer verdoppelt wird, wurde in Kapitel 2 vorgestellt.

Bei Ti- und PD-gewichteten Kontrasten werden hingegen minimale ESP und Echozeiten
verwendet. In diesem Fall kann das ESP nicht verldngert und somit nicht zur
Lautstarkereduktion verdndert werden. Aufgrund des geringen freien optimierbaren
Zwischenraums der Gradienten ist der Gradientenglattungsalgorithmus, wie in Kapitel 2.4.2
vorgestellt (66), nur eingeschrankt effizient. Daher mussten andere Methoden gefunden

werden, um die Lautstdrke trotz der straffen Gradienten-Timings zu optimieren.

4.2 Methoden zur Lautstarkereduktion der Turbo-Spin-Echo-Sequenz

Zur Lautstarkereduktion einer 2D-TSE-Sequenz mit kartesischer k-Raum-Akquisition wurden
verschiedene Mafinahmen angewendet. Diese zielen darauf, die Steig-Rate und die
Gradientenaktivitit zu verringern sowie Gradientenpolarititswechsel zu vermeiden. Dazu
miissen die im vorherigen Unterkapitel beschriebenen Probleme behoben werden. Im
Folgenden werden fiinf Mafdnahmen vorgestellt, die zur Optimierung eines Ti- und eines

PD-gewichteten TSE-Protokolls verwendet wurden:

1. Gradientenformvereinigung und flache Gradientenrampen: In vielen Sequenzen ist die

Form von  Nicht-Schichtselektions- und  Nicht-Datenakquisitions-Gradienten
trapezformig, damit der Gradient mit minimaler Amplitude geschaltet wird. Zudem
werden die Gradienten oft modular in Funktionsgruppen eingesetzt. Das heifdt, die
Gradienten werden ohne Riicksicht auf ihre Vorginger oder Nachfolger geschaltet.
Dadurch kann es vorkommen, dass sich die Wirkung zweier Gradienten teilweise
aufthebt. Durch manuelle Optimierung koénnen solche Fille erkannt und somit
tiberfliissige Gradientenschaltungen vermieden werden. Des Weiteren wurden die
Steig-Raten der Gradienten zulasten einer hoheren Amplitude reduziert, so dass die
Gradienten eine dreieckige Form haben. Diese Umformung der Gradienten wird in
Abbildung 41a gezeigt.

2. VET-Bildgebung: VET ist die Abkiirzung fiir Variable-Encoding-Time und wurde von
Feinberg (76) vorgestellt. In den meisten Fillen ist die vorgesehene Zeitdauer fiir die
Phasenkodier-Gradienten durch die benétigte Zeit fiir die entlegendste k-Raum-Zeile

bestimmt. Hohe Steig-Raten werden verwendet, um den Gradienten in kurzer Zeit zu
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schalten. Fiir alle weniger entlegenen k-Raum-Zeilen wird weniger Zeit oder eine
geringere Steig-Rate benotigt. Diese Zeit vergeht dadurch ungenutzt. In dieser Arbeit
wurde die Variable-Encoding-Time (VET)-Methode verwendet, um dieses Problem zu
umgehen. Bei dem in Abbildung 42 dargestellten VET-k-Raum wird bei einem
kartesischen k-Raum nur ein kreisformiger Ausschnitt aufgenommen. Bei
nicht-rechteckigen  Pixelabmessungen wird eine elliptische k-Raum-Form
aufgenommen. Das heifst, bei VET werden zum k-Raum-Rand hin weniger
k-Raum-Punkte in Auslese-Richtung aufgenommen. In der Zeit, in der keine
Datenaufnahme stattfindet, kann der Phasenkodier-Gradient langer geschaltet werden.
Somit steht fiir den Phasenkodier-Gradienten am k-Raum-Rand mehr Zeit zur
Verfiigung, um mit einer geringen Steig-Rate geschaltet zu werden. In der Nadhe des
k-Raum-Zentrums steht zwar kaum zusatzliche Zeit zur Verfiigung, allerdings sind die
aufzubringenden Gradienten-Momente sehr gering, so dass ohnehin nur eine geringe
Steig-Rate benotigt wird. Durch diese Mafinahme kann die bendtigte Steig-Rate
unabhéngig von der zu praparierenden k-Raum-Zeile konstant gehalten werden. Aus
Einfachheitsgriinden bleibt der Auslese-Gradient fiir alle k-Raum-Zeilen gleich, jedoch
ist die Datenaufnahme auf einen bestimmten Abschnitt der Akquisition limitiert. Im
anderen Abschnitt findet die =zeitlich verldngerte Phasenkodierung durch den

Gradienten statt.

Angepasste Schichtselektion: Bei standardmiafiig eingesetzten Sequenzen werden
sinc-formige HF-Pulse zur Anregung und Refokussierung verwendet. Wahrenddessen
wird ein Schichtselektions-Gradient mit konstanter Amplitude angewandt. Zwischen
HF-Anregung und HF-Refokussierung miissen die angefallenen Gradienten-Momente
rephasiert werden. Zusatzlich werden vor und nach dem Schichtselektions-Gradienten
des HF-Refokussierungspulses FID-Crusher-Gradienten geschaltet. Die
Schichtselektions-Gradienten, der Schichtmoment-Rephasier-Gradient und die
FID-Crusher-Gradienten werden in Abbildung 41a gezeigt. Sie bendtigen eine hohe
Steig-Rate, eine hohe Amplitude und einen Gradientenpolarititswechsel, was
typischerweise zu einer hohen Lautstirkeentwicklung fiihrt. Wie in Abbildung 41b zu
sehen ist, konnen durch die Anpassung der Gradientenform, entsprechend Mafénahme 1,
die hohen Steig-Raten der Gradienten verringert werden. Allerdings kann auf diese
Weise der Gradientenpolaritiatswechsel nicht verhindert werden. Zur Losung dieses
Problems wurde die Dauer des HF-Refokussierungspulses gekiirzt und die Dauer des
Anregungspulses verldangert. Durch den kiirzeren HF-Refokussierungspuls wird eine
hohere Schichtselektions-Gradienten-Amplitude benétigt, in deren Gradientenrampen
ein grofler Anteil des FID-Crusher-Gradienten-Moments untergebracht werden kann.

Zusatzlich wurden die FID-Crusher-Gradienten-Momente um 20% verringert. Dadurch
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wird das durch die Schichtselektion erzeugte Gradienten-Moment rephasiert und der
Schichtmoment-Rephasier-Gradient  wird Uberfliissig, und es findet kein
Gradientenpolarititswechsel mehr statt. Dieses Verhalten ist in Abbildung 41c
dargestellt. Durch die kiirzeren HF-Refokussierungspulse bleibt mehr Zeit fiir das
Schalten anderer Gradienten auf anderen Achsen, die somit mit geringeren Steig-Raten
geschaltet werden konnen.

Auslese-Bandbreiten-Anpassung: Es ist sinnvoll, die Auslese-Bandbreite fiir Protokolle
mit kurzem ESP zu erhohen. Dadurch ist die Datenakquisitionsdauer kiirzer, und es
entsteht mehr Zeit fiir andere Gradienten, da diese sich nicht mit dem
Auslese-Gradienten TUberlappen diirfen. Ebenso kann die Gradientenrampe mit
reduzierter  Steig-Rate  geschaltet werden, da mehr Zeit zwischen
HF-Refokussierungspuls und Start der Datenakquisition liegt. Im Gegenzug erhoht sich
die Gradienten-Amplitude und das zu erwartende SNR sinkt aufgrund der kiirzeren
Gesamtaufnahmedauer. Fiir eine 10% hoéhere Bandbreite sinkt das erwartete SNR um

5% entsprechend der Abhdngigkeit:
SNR nachher ~ BWyorher
SNR yorher BW nachher. [45]

Anpassung der Schichtanzahl pro TR: Die Gradientenaktivitit hdngt von dem

Gradientenverlauf pro Anregung, aber auch von der Anzahl der verschachtelt

aufgenommenen Schichten pro TR (#srr) ab. Da der Kontrast nicht verdndern werden
soll, bleibt die TR-Zeit stets konstant, und nur die Anzahl der Schichten wird verandert.

Durch Reduktion der Anzahl der aufgenommenen Schichten kann die
Gradientenaktivitit pro Zeiteinheit reduziert werden, was automatisch zu einer
Lautstiarkereduktion fithrt. Durch diese Mafdnahme werden keinerlei Bildparameter wie
die TE-Zeit oder Auslese-Bandbreite verandert. Die Gesamtmessdauer erhoht sich, wenn
eine hohere Anzahl an Verkniipfungen?* verwendet wird, um die Gesamtschichtanzahl

gleich zu behalten.

Die vier Mafdnahmen (1) - (4) zur Lautstidrkereduktion der Sequenz sind in Abbildung 43

dargestellt. Alle Mafdinahmen wurden in eine Prototypsequenz implementiert, die hier als

Quiet-TSE-Sequenz bezeichnet wird. Die Referenz-Sequenz vom Hersteller wird hier als

Standard-TSE-Sequenz bezeichnet.

24 Verkniipfungen (oder englisch: concatenations) dienen dazu eine beliebige Schichtanzahl messen zu kdnnen, auch
wenn pro Messung nur weniger Schichten als gewiinscht verschachtelt gemessen werden kénnen. In diesem Fall
werden die fehlenden Schichten automatisch in einer oder mehreren weiteren Messungen akquiriert.
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a) - Standard: Minimale Gradientenamplitude (durchgezogene Linie)
Malinahme(1): Minimale Gradienten-Steig-Rate (gepunktete Linie)

(T L, PP, > t
Beispielgradient

HF-Anregung HF-Refokussierung

- HF-Puls und FID-Crusher-Gradienten

= optimiert fir:

I) Gradientenamplitude (durchgezogene Linie)
Il) Gradienten-Steig-Rate (gepunktete Linie)
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HF-Anregung HF-Refokussierung

» HF-Puls-Dauer kiirzer
- Fur Gradienten-Steig-Rate optimiert
« Schicht-Rephasier-Gradient Gberflissig

.................................................. > t

Abbildung 41:

a) Schwarz durchgezogene Linie: Meist wird eine Trapezform verwendet, um eine minimale Amplitude zu
erreichen; blau gestrichelte Linie: MafSnahme (1): Dreieckige Gradientenform zur Erreichung minimaler
Steig-Raten. Die Trapezform darf fiir Auslese- und Schichtselektions-Gradienten nicht verdndert werden.

b) Qualitative Darstellung des HF-Anregungspulses und HF-Refokussierungspulses sowie der benétigten
Gradienten: (1) schwarz durchgezogene Linie: Trapezférmige Gradienten fiir eine minimale Amplitude. (II)
Blau gepunktete Linie: Die HF-Pulse bleiben gleich. Die Gradientenform ist, entsprechend MafSnahme (1), spitz,
um eine niedrige Steig-Rate zu erreichen. Die Gradienten-Momente mit der Kacheltextur heben sich unter
Beriicksichtigung der HF-Refokussierung auf.

c) Bei einem kiirzeren HF-Refokussierungspuls wird eine héhere Gradienten-Amplitude benétigt. Durch die
Reduzierung der FID-Crusher-Momente kénnen die Steig-Raten der Gradienten verringert und der
Schichtmoment-Rephasier-Gradient ausgelassen werden. Die Gradienten-Momente mit der Kacheltextur
heben sich unter Beriicksichtigung der HF-Refokussierung auf.
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Abbildung 42:
k-Raum-Abdeckung bei der
VET-Bildgebung und einer

k-Raum-Abtastung mit Turbo-Faktor 3.
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Abbildung 43:

. N

Sequenzdiagramm der Quiet-TSE-Sequenz fiir einen Turbo-Faktor von 3. Die vorgestellen MafSnahmen 1 - 4
sind den Gradienten zugeordnet und erkldrt. Die gestrichelten Linien des Auslese-Gradienten entsprechen

der Auslese mit einer niedrigeren Bandbreite.
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4.3 Experimente zur lautstarkereduzierten Turbo-Spin-Echo-Sequenz
Experimenteller Aufbau

Fiir die In-vivo-Evaluation wurden jeweils ein Ti- und ein PD-gewichtetes Bildprotokoll an
einem Kklinischen 3T-Skyra-Scanner (Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt.
Diese lehnten sich an die bereitgestellte Protokolle des Herstellers an. Das verwendete FOV
wurde exemplarisch auf 230x230 mm? gewihlt. Alle anderen verwendeten Messparameter sind
in Tabelle 4 aufgelistet. Die Messungen wurden mit der Quiet-TSE- und der

Standard-TSE-Sequenz durchgefiihrt.

Bei allen Messungen wurde eine 20-Kanal-Kopf/Nacken-Spule verwendet. Die
Lautstiarkebestimmungen wurden jeweils an Phantommessungen durchgefiihrt. Dabei wurden
das PULSE-System (siehe Kapitel 2.2) sowie die A-Frequenzbewertung (siehe Kapitel 2.1.3)
verwendet. Das Mikrofon wurde auf ein kleines Kissen vor die Kopf-Spule platziert. Das

Lautstirkesignal wurde jeweils liber 30 Sekunden gemessen und gemittelt.
In-vivo-Messungen

Nach schriftlicher Probandenaufkldrung wurden In-vivo-Messungen mit beiden Sequenzen
und beiden Protokollen durchgefiihrt. Aus den Messdaten wurden dazugehorige Bilder
rekonstruiert sowie SNR-Karten berechnet. Dazu wurde die ,Pseudo Multiple Replica“~-Methode
(77) verwendet?5. Aus den aufgenommenen Daten wurden zur SNR-Berechnung 512 Repliken
des Bildes erzeugt und daraus das mittlere Signal und die Standardabweichung berechnet. Die
Berechnungen wurden mit dem Programmpaket Matlab (MathWorks, Natick, MA) durchgefiihrt.
Aufierdem wurde aus dem Signalunterschied von grauer und weifder Gehirnmasse im vorderen
Gehirnbereich das CNR in einer Region von 3x3 Pixeln mit folgender Gleichung berechnet:
CNR = |Signalgm - Signalwwm|/SD. Dabei ist SD die berechnete Standardabweichung im Bildpunkt,
gewonnen aus den SNR-Karten. Wahrend der Bildrekonstruktion wurde der VET-k-Raum durch
eine Maskierung beriicksichtigt. Die Bilder wurden normalisiert (78), um die geringere
Spulensensitivitdt in der Bildmitte auszugleichen. Zudem wurden die k-Raum-Daten mit einem

Tukey-Filter 26 mit «=0,25 gefiltert.

25 Die ,,Pseudo Multiple Replica“-Methode verwendet zuvor aufgenommene Spulen-Rauschdaten, um ein Maf fiir das
Rauschen in einer Aufnahme bei einer bestimmten Konfiguration zu erhalten. In der Folge lasst sich das Rauschen
beliebig numerisch ,reproduzieren” und auf die aufgenommenen Messdaten aufaddieren. Dadurch kénnen beliebig
viele kiinstliche Bilder (Repliken) berechnet werden, die dhnlich sind mit einer erneuten, zeitintensiven Aufnahme
des Bildes. Aus einer Vielzahl von Repliken kénnen der Mittelwert und die Standardabweichung fiir die berechneten
Bilder berechnet werden. Dieser Ansatz ist einfach umsetzbar und benétigt keine zusatzliche Messzeit.

26 Ein Tukey-Filter ist ein k-Raum-Filter, der die k-Raum-Daten an den dufderen Randern (ca. 5% der k-Raum-Breite)
sanft gegen Null abschwiacht. Somit konnen Gibbs-Ringe vermieden werden.
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Lautstirkemessungen

Da die Lautstdarke von der gesamten Gradientenaktivitdt pro Zeiteinheit abhangt, wurde die
Anzahl der Schichten pro TR variiert und mit beiden Sequenzen gemessen. Dazu wurden die
HF-Pulse abgeschaltet, um ohne SAR-Beschrankungen messen zu konnen. Der Wert #STr=500 ms
wurde fiir das Ti-gewichtete Protokoll zwischen 2 und 23 variiert, fiir das PD-gewichtete
Protokoll zwischen 4 und 52. Die innerhalb der SAR-Beschriankungen maximal erlaubte,

messbare Schichtanzahl wurde fiir eine Probandin mit einem Gewicht von 66 kg bestimmt?7.

Es wurden verschiedene Messungen mit dem Ti-gewichteten Protokoll und #Str-500ms = 12
durchgefiihrt, um den Einfluss der einzelnen Mafinahmen bei der Quiet-TSE-Sequenz zu
evaluieren. Die Lautstirke wurde fir die Mafnahmen 1 - 5 separat aufgenommen. Ebenso
wurden die Kombinationen der Mafdnahmen 1 - 4 und 1 - 5 gemessen. Dadurch wurden acht

weitere Lautstarkelevels ermittelt.

Auflerdem sollte der Einfluss der Bildorientierung bei der Quiet-TSE-Sequenz untersucht
werden. Dazu wurde die Bildebene einmalig zwischen transversaler, koronaler und sagittaler
Orientierung gedreht und jeweils die Lautstirke fiir das Ti-gewichtete Protokoll und

#5STR=500 ms = 6 gEMessen.
Evaluation der Bildqualitat

Durch HF-Refokussierungspulse konnen unerwiinschte FID-Signale in der Magnetisierung
induziert werden. Werden diese zum Echo gebracht, kann es zu Artefakten im Bild fiihren. Diese
Artefakte aufern sich meist durch parallele Streifen im Bild. Die historische Wahl der
Grofdenordnung der FID-Crusher-Momente wurde in der Originalarbeit (46) kurz hergeleitet
und anschliefdend empirisch festgelegt. Meist wurde die Empfehlung beziehungsweise der Wert
von Programmierern fiir die TSE-Sequenzen libernommen. In der vorliegenden Arbeit wurden
die FID-Crusher-Momente aufgrund von Mafdnahme 4 geringer gewahlt als zuvor. Verschiedene
Messungen wurden mit der Quiet-TSE-Sequenz und einem nominellen
HF-Refokussierungswinkel von 120° 150° und 180° durchgefiihrt. Damit soll der Einfluss auf
die Bildqualitat abschatzt werden. Die FID-Crusher-Momente wurden zwischen 100%, 80%,
50% und 25% des FID-Crusher-Moments der Referenz-Sequenz variiert. Da es bei
Experimenten am menschlichen Kérper aufgrund von Blutfluss zu Artefakten kommen kann,
wurden diese Messungen nicht an Phantomen durchgefithrt. Da diese Artefakte bei

Differenz-Bildern besonders deutlich sichtbar sind, wurde fiir diese Messungen eine

27 Das Gewicht des Probanden spielt nur eine untergeordnete Rolle. Die zuldssige erlaubte Energiedepositionsmenge
steigt mit dem Probandengewicht. Allerdings werden auch héhere Energieleistungen zur HF-Interaktion benétigt.
Fiir andere Probandengewichte wiirde sich die Anzahl der zuladssigen Schichten somit nicht signifikant d&ndern.
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Fluss-Kompensation?28 in Schicht-Richtung eingeschaltet, um Flussartefakte zu minimieren. Die

Fluss-Kompensation verwendet mehrere Gradientenpolarititswechsel und erhéht somit im

Normalfall die Lautstirke. Die Messungen wurden mit dem Ti-gewichteten Protokoll

durchgefiihrt. Vor jeder Messung wurde eine Referenzmessung mit 100%-FID-Crusher-Moment

aufgenommen. Anschlief}end wurden Differenzbilder unter Verwendung des Referenzbildes

berechnet. Es wurden zwei identische Messungen hintereinander durchgefiithrt, um fir

Messungen mit FID-Crusher-Momenten von 100% ebenfalls Differenzbilder zu erhalten.
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Standard-T1 500/7,4 2 | 275 | 1536 | 2048 2 | 150 | 256x230 | 3 11 | 117
Quiet-T1 500/7,4 2 | 305 | 2300 | 1620 2 | 150 | 256x230 | 3 6 | 117
Standard-PD 3000/9,0 | 5 | 260 | 3072 | 3000 1| 160 | 320x290 | 3 51 | 177
Quiet-PD 3000/9,0 | 5 | 260 | 2300 | 2560 1| 160 | 320x290 | 3 26 | 177
Tabelle 4:

Die verwendeten Parameter fiir die Ti- und PD-gewichteten Protokolle. Die Protokolle sind an die
bereitgestellten Herstellerprotokolle angelehnt.

28 Durch Blutfluss kann sich angeregte Magnetisierung aus ihrer Schicht entfernen. In der Folge trégt diese weiter
bei und wird als
Gradientenschaltungen, um die Gradienten-Momente von bewegten Spins zu kompensieren. Dadurch tragt das Signal
von bewegten Spins nicht zur Bildrekonstruktion bei.

zum Messsignal

Bildartefakt

sichtbar.
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4.4 Ergebnisse der lautstarkereduzierten Turbo-Spin-Echo-Sequenz
Lautstirkemessungen

In Abbildung 44 ist die Lautstiarke in Abhangigkeit von der Anzahl der Schichten pro TR
aufgetragen. Die aufgrund von SAR-Beschrankungen maximal zuldssige Anzahl an Schichten pro
TR ist in der Auftragung durch vertikale Streifen markiert. Fiir die beiden Protokolle lief3en sich

die folgenden Ergebnisse ablesen:

e Beim Ti-gewichteten Protokoll brachte die Reduktion von #str-500 ms von 23 auf 2 eine
Lautstiarkeveranderung von 97,8 dB(A) auf 88,3 dB(A) bei der Standard-TSE-Sequenz,
beziehungsweise von 93,8 dB(A) auf 74,4 dB(A) bei der Quiet-TSE-Sequenz. Das SAR-Limit
war bei der Standard-TSE-Sequenz bei #str-sooms = 12 erreicht, bei der Quiet-TSE-Sequenz
bei #str=-500ms = 11. Fiir die halbe Anzahl von Schichten, das heifd3t #str-500ms = 6, betrug das
Lautstédrkelevel 81,9 dB(A). Dies bedeutet eine Reduktion um 14,0 dB(A) im Vergleich zur
Standard-TSE-Sequenz mit #Str=500 ms = 12.

e Beim PD-gewichteten Protokoll filhrte die Reduktion von #srtr=3000ms von 52 auf 4 zu einer
Lautstiarkeveranderung von 98,2 dB(A) auf 87,5 dB(A) bei der Standard-TSE-Sequenz,
beziehungsweise von 85,8 dB(A) auf 73,3 dB(A) bei der Quiet-TSE-Sequenz. Dabei war das
SAR-Limit bei der Standard-TSE-Sequenz bei #str-3000 ms = 51 erreicht und bei der
Quiet-TSE-Sequenz bei #str-3000 ms = 34. Flr die halbe Anzahl von Schichten, das heifdt
#s1R=3000 ms = 26, betrug das Lautstdrkelevel 81,4 dB(A). Dies bedeutet eine Reduktion um
16,8 dB(A) im Vergleich zur Standard-TSE-Sequenz mit #Str-3000 ms = 52.

Die dazugehorigen Liniendiagramme zeigen eine logarithmische Abhédngigkeit der Lautstirke
von der Anzahl der Schichten pro TR. Im Bereich des SAR-Limits bewegt sich die Abhdngigkeit

der Lautstarke von #srr fast linear.

T1- und PD-gewichtete Protokolle Abbildung 44:
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ey Lautstdrke der T:- und
95 . PD- gewichteten Protokolle bei
verschiedener Anzahl an Schichten
2 pro TR fiir beide Sequenzen. Die
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=2 SAR-Begrenzung bei einem
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_
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In Tabelle 5 sind die Einfliisse der einzelnen Mafnahmen bei #str-500 ms = 12 fiir das
Ti.gewichtete Protokoll aufgelistet. Durch die Kombination aller Mafdnahmen konnte eine
Lautstiarkereduktion von 14,0 dB(A) erzielt werden. Diese Reduktion entspricht einer
2,8-fachen Reduktion in der psycho-akustischen Wahrnehmung (79), beziehungsweise eine
Reduktion um 80% des Schalldrucks. Beim PD-gewichteten Protokoll wurde eine Reduktion um
16,8 dB(A) erreicht, was einer 3,2-fachen Reduktion in der psycho-akustischen Wahrnehmung,

beziehungsweise einem um 86% geringen Schalldruck entspricht.

1) Gradientenform- 2) 3) 4) 5) Halbierung
vereinigung und VET- Angepasste Auslese- von #Str=500ms | Lautstirke in
flache Bildgebung Schicht- Bandbreiten- von 12 auf 6 dB(A)
Gradientenrampen selektion Anpassung
95,9 (-0,0)
an 92,9 (-3,0)
an 94,8 (-1,1)
an 95,2 (-0,7)
an 94,4 (-14)
an 93,1 (-2,7)
an an an an 84,0 (-11,9)
an an an an an 81,9 (-14,0)
Tabelle 5:

Einfluss der einzelnen MafSnahmen auf die Gesamtlautstdrke beim Ti-gewichteten Protokoll. Die Werte in
den Klammern reprdsentieren die Verringerung im Vergleich zum lautesten Wert.

Bei der Variation der Schichtorientierung wurden fiir das Ti-gewichtete Protokoll bei
#srr-500ms = 6 folgende Abhangigkeiten gemessen: transversale Orientierung: 81,9 + 0,9 dB(A),

koronale Orientierung: 83,0 + 0,1 dB(A) und sagittale Orientierung: 82,0 + 0,7 dB(A).
In-vivo-Messungen und Evaluation der Bildqualitit

Beispieltomogramme aus den Probandenmessungen mit verschiedenen
FID-Crusher-Momenten und verschiedenen HF-Refokussierungswinkeln werden in Abbildung
45gezeigt. Die einzelnen Bilder sind vertikal geteilt. Auf der linken Seite wird das Tomogramm
gezeigt, auf der rechten Seite die fiinffache Vergrofierung des Differenzbildes zum Referenzbild
mit dem 100%-FID-Crusher-Moment. Uber alle Bilder hinweg sind verschieden starke
Abweichungen in den Differenzbildern zu erkennen. Im unteren Bereich des Gehirns kénnen
horizontal verbleibende Flussartefakte erkannt werden. Insgesamt ldsst sich kein
Zusammenhang zwischen dem Grad der Abweichung und den verwendeten
HF-Refokussierungswinkeln oder FID-Crusher-Momenten erkennen. Die Differenzbilder der

beiden Referenzmessungen mit 100%-FID-Crusher-Moment weisen Abweichungen in der
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gleichen Gréfienordnung auf wie die iibrigen Bilder. Die Intensitit des Differenzbildes im
Hintergrund, das heif3t aufierhalb des Gehirns, liegt in der GrofRenordnung der Intensitit des

Differenzbildes von grofden Teilen des Gehirns.

HF-Refokussierungswinkel

180° 150° 120°

Original § 5-fache  Original § 5-fache Original § 5-fache
Bild Differenz Bild Differenz Bild Differenz

FID-Crusher-MomentgroRe
80% 100%

50%

25%

Abbildung 45:

Beispielhafte Probandenbilder bei der Verwendung von verschiedenen HF-Refokussierungswinkeln und
FID-Crusher-Momenten bei dem T;-gewichteten Protokoll. Wihrend der Messung wurde eine
Flusskompensation in Schicht-Richtung aktiviert, um Fluss-Artefakte bei den Differenz-Bildern zu
minimieren. Links ist das rekonstruierte Bild zu sehen, rechts das fiinffach verstdrkte Differenzbild zu der
Referenz mit 100%-FID-Crusher-Moment. Die Hauptunterschiede stammen von verbleibenden
Flussartefakten und mikroskopischer Bewegung. Zu bemerken ist, dass die Differenzlevels im Gewebe denen
im Hintergrund dhneln und aufSerdem keine Systematik beziiglich der verwendeten
FID-Crusher-MomentgrifSe oder HF-Refokussierungwinkel erkennbar ist.
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Ergebnisse von beispielhaften Schichten aus den Probandenmessungen werden in Abbildung
46 fir das Ti-gewichtete Protokoll gezeigt. Ebenso werden Tomogramme aus
Probandenmessungen mit dem PD-gewichteten Protokoll in Abbildung 47 dargestellt. Andere

Schichten von weiteren Messungen weisen vergleichbare Ergebnisse aulf.

In Abbildung 48 (e-h) werden exemplarische SNR-Karten von Bildern aus Abbildung 46 und
Abbildung 47 gezeigt. Das SNR sinkt entsprechend der Spulensensitivitat in der Mitte des Bildes
ab. Zusatzlich ist der Kontrast libersteuert worden, um das geringe Artefaktlevel sichtbar zu
machen. Diese Bilder werden in Abbildung 48 (a-d) gezeigt. Visuell konnen zwischen den

Bildern keine Unterschiede erkannt werden.

Die ermittelten SNR-Werte fiir die weifde/graue Gehirnmasse im vorderen Gehirnbereich
betrugen 27/33 (Abbildung 46a, Standard-TSE) gegentiber 24/30 (Abbildung 46e, Quiet-TSE)
fiir die T1 gewichteten Bildern. Fiir die PD-gewichteten Bilder betrugen die SNR-Werte 59/69
(Abbildung 47a, Standard-TSE) gegeniiber 62/75 (Abbildung 47e, Quiet TSE). Das CNR
zwischen grauer und weifler Gehirnmasse in der vorderen Gehirnregion war 83 (Abbildung
46a, Standard-TSE) gegenitiber 82 (Abbildung 46e, Quiet-TSE) bei den T1 gewichteten Bildern
und 89 (Abbildung 47a, Standard TSE) gegeniiber 108 (Abbildung 47e, Quiet TSE) bei den PD-

gewichteten Bildern.

T,-gewichtetes Protokoll

Standard-TSE-Sequenz Quiet-TSE-Sequenz
95,9 dB(A

Abbildung 46:

Beispiele  von transversalen, Ti-gewichteten ~ Aufnahmen eines  gesunden  Probanden.
Links (a-d) ist die Aufnahme mit der Standard-TSE-Sequenz zu sehen, rechts (e-h) die Aufnahme mit der
Quiet-TSE-Sequenz. Mit dem Auge kann kein signifikanter Unterschied in der Bildqualitit festgestellt
werden, allerdings ist die Gesamtlautstdrke der T;-gewichteten Quiet-TSE-Bilder um 14,0 dB(A) reduziert im
Vergleich zur Standard-TSE-Sequenz.
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PD-gewichtetes Protokoll

Standard-TSE-Sequenz Quiet-TSE-Sequenz
98,2 dB(A 81,4 dB(A

Abbildung 47:
Beispiele von transversalen, PD-gewichteten Aufnahmen eines gesunden Probanden. Links (a - d) sind die
Aufnahmen der Standard-TSE-Sequenz zu sehen, rechts (e-h) die Aufnahme mit der Quiet-TSE-Sequenz. Mit
dem Auge kann kein signifikanter Unterschied in der Bildqualitit festgestellt werden, allerdings ist die
Gesamtlautstdrke der PD-gewichteten Quiet-TSE-Bilder um 16,8 dB(A) reduziert im Vergleich zur
Standard-TSE-Sequenz.

T,-gewichtetes Protokoll PD-gewichtetes Protokoll
Standard-TSE-Sequenz Quiet-TSE-Sequenz Standard-TSE-Sequenz  Quiet-TSE-Sequenz
95,9 dB(A) 81,9 dB(A) 98,2 dB(A) 81,4 dB(A)

Abbildung 48:
Beispielhafte Bilder eines gesunden Probanden. Die Kontraste wurden tibersteuert, um das Artefaktlevel zu
zeigen. Zusdtzlich werden SNR-Karten fiir die Bilder aus Abbildung 46 (d, h) und Abbildung 47 (a, e) in (e),

(), (9), and (h) gezeigt.
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4.5 Diskussion der Ergebnisse

Die Lautstarke von MRT-Sequenzen wird durch die verwendeten Amplituden, Steig-Raten und
Gradientenaktivitdt bestimmt. In dieser Arbeit sollte die TSE-Sequenz bei der Verwendung von
Protokollen mit minimalen Echozeiten beziiglich der Lautstirke optimiert werden.
Grundsatzlich sind die hier vorgeschlagenen Methoden auch bei Protokollen mit héheren

Echozeiten anwendbar.

Die hier verwendeten Protokollparameter sind beispielhaft gewahlt. Fiir andere TR-Zeiten,
Echozeiten und Turbo-Faktoren werden andere Lautstdrkelevels, allerdings in der gleichen
Grofdenordnung, erwartet. Ebenso verhdlt es sich mit den Schichtdicken und dem FOV.
Grundsatzlich konnte die Echozeit erhoht werden, um die Gradientenabfolge zeitlich zu
entspannen und somit eine geringe Lautstirke zu erzielen. Allerdings kann sich somit der
Bildkontrast dndern, was in dieser Arbeit nicht untersucht werden sollte. Generell gilt es die

erzielten Ergebnisse in einer weiteren klinischen Studie zu evaluieren.

Die in dieser Arbeit vorgestellten Mafinahmen wurden auf eine Standard-TSE-Sequenz
angewandt. Die einzelnen Mafdnahmen brachten nur eine relativ geringe Lautstarkereduktion
von maximal 3,0 dB(A). Bei linearer Kombination wiirde man eine Lautstirkereduktion von
8,9 dB(A) erwarten. In der Realitit wurde die lineare Kombination iibertroffen. Durch
Nichtlinearitit konnten die Mafinahmen voneinander profitieren, so dass bei dem
T1-gewichteten Protokoll eine Lautstiarkereduktion von 14,0 dB(A) erreicht wurde. Das lasst
sich dadurch erkladren, dass zum Beispiel die VET-Bildgebung weniger wirkungsvoll ist, wenn
die Gradientenrampen nicht entsprechend Mafinahme 1 flach gestaltet werden, sondern

weiterhin mit niedriger Amplitude und hohen Steig-Raten.

Von allen MafRnahmen brachte die erste Mafdnahme “Gradientenformvereinigung und flache
Gradientenrampen” den grofdten Effekt bei gleichzeitig geringstem erwarteten Einfluss auf die
Bildqualitat. Die Tatsache, dass diese Mafdnahmen iiberhaupt nétig sind, ist historisch bedingt.
Meist werden die Sequenzen so programmiert, dass sie mit minimaler Gradienten-Amplitude
auskommen und somit ohne weitere Anpassungen auf beliebigen MRT-Scannern und
Gradientensystemen ausfiithrbar sind. Durch die manuelle Anpassung der einzelnen Gradienten
konnte eine Reduktion von 3,0 dB(A) erreicht werden. Bei einem schwacheren
Gradientensystem, das heifst mit einer geringeren maximal moglichen Amplitude, konnte die
Lautstarkereduktion auch verschieden ausfallen. Diese Mafinahme war sehr einfach in die
Sequenz zu implementieren. Allerdings ist der Ubergang zwischen Gradientenrampe und
Gradientenplateau immer noch sehr scharf. Das heifdt, es konnte vorteilhaft sein, die komplette
Gradientenform zu betrachten und fiir einen sanfteren Ubergang zwischen Rampe und Plateau

zu sorgen. Dies kdnnte mit sinus- oder gauf3férmigen Gradientenrampen erreicht werden, um
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somit die Anregung von Frequenzen des Gradientensystems vorteilhaft zu unterdriicken. Die
Untersuchung und Anpassung der Gradientenform konnte ein weiterer Schritt fiir eine weitere
Lautstiarkereduktion sein. Allerdings ist durch die detaillierte Gradientenformdnderung nur

noch eine geringe Lautstiarkereduktion zu erwarten.

Die naheliegendste Mafinahme war die “Anpassung der Schichtanzahl pro TR“ Dadurch
konnten die totale Gradientenaktivitidt pro Zeit und somit die Lautstirke reduziert werden. Bei
Halbierung der Schichtanzahl konnte die Lautstidrke um bis zu 3,9 dB(A) gesenkt werden. Somit
wird auch das SAR-Level halbiert. Die damit verbundene Verdopplung der Messzeit muss in
Kauf genommen werden, wie es schon bei den vorgestellten Lautstdrkereduktionsmechanismen
bei T,-gewichteten Aufnahmen von Pierre et al. (69) der Fall ist. Wie in diesem Mechanismus,
wird auch in der vorliegenden Arbeit die Anzahl der Echos pro Zeiteinheit zugunsten der
Lautstarkereduktion halbiert. Die Scan-Effizienz konnte durch die Verwendung von paralleler

Bildgebung wiederhergestellt werden ohne die Echozeit verandern zu miissen.

Die Lautstiarkelevels der Ti- und PD-gewichteten Protokolle waren bei der Verwendung der
Standard-TSE-Sequenz vergleichbar. Fiir maximales #str wurde anndhernd die gleiche
Lautstirke gemessen. Das heifst, die Lautstirke hdngt von der Anzahl der
Gradientenschaltungen pro Zeit ab, da sie proportional zu #srr:TF/TR ist. Zum Beispiel ist die
Lautstarke des Ti-gewichteten Protokolls mit #srr = 20 und TF = 2 bei TR = 500 ms
(#str'TF/TR = 0,8/ms) sehr ahnlich zu der Lautstirke des PD-gewichteten Protokolls mit
#str =50 und TF = 5 bei TR = 3000 ms (#str*TF/TR = 0,83 /ms). Bei der Quiet-TSE-Sequenz sind
die Abweichungen deutlicher. Hierbei ist das Ti-gewichtete Protokoll fiir den gleichen Faktor
#str*TF/TR deutlich lauter, was durch das kiirzere ESP erklart werden kann. In diesem Fall

bringt ein kiirzerer TF keinen Vorteil in Bezug auf die Lautstarke.

Die ,angepasste Schichtselektion“-Mafdnahmen spielen eine wichtige Rolle bei der
Lautstiarkereduktion. Durch die Verldngerung des HF-Anregungspulses und das Kiirzen des
HF-Refokussierungspulses konnte sowohl die Gradientenaktivitdt als auch die Steig-Rate auf
der Schichtselektions-Achse reduziert werden. Auflerdem wurde mehr Zeit fiir andere
Gradienten geschaffen, die nicht auf der Schichtselektions-Achse aktiv sind und sich nicht
zeitlich mit den HF-Pulsen {berschneiden diirfen. Der Hauptvorteil ist, dass der
Schichtmoment-Rephasier-Gradient und somit ein potentieller Polarititswechsel nun nicht
mehr auftreten. Fiir lingere Echoabstinde konnten die HF-Pulsdauern langer gewahlt werden,
solange dabei auf Schichtmoment-Rephasier-Gradient verzichtet werden kann. Ein Nachteil ist
allerdings das erhohte SAR. Ebenso konnen bei anderen Schichtdicken andere optimale Werte
fiir die Dauer der HF-Pulse und die Grof3e der FID-Crusher-Momente gefunden werden, um die
Steig-Rate zu minimieren. Bei den Bildern mit den reduzierten FID-Crusher-Momenten konnten

keine systematischen Artefakte festgestellt werden. Die meisten Unterschiede stammen von
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mikroskopischer ~Bewegung. Daher kann man davon ausgehen, dass kleinere
FID-Crusher-Momente als die vorgeschlagenen ausreichend sein kdnnen, um das FID-Signal zu
dephasieren. Das kann durch den Fortschritt in der technischen Entwicklung erklart werden.
Als die Verwendung von FID-Crusher-Gradienten vorgeschlagen wurde, waren die Bi-Profile
der Anregungsschichten deutlich inhomogener. Durch die gemessenen artefaktfreien Bilder
kann man annehmen, dass die FID-Crusher-Momente in einem gewissen Rahmen reduziert

werden konnen, ohne die Bildqualitat merklich zu beeinflussen.

Aufgrund des durch die verkiirzten HF-Refokussierungspulse erhdhten SARs mussten die
Anzahl der verschachtelt gemessenen Schichten pro TR reduziert werden, um innerhalb der
erlaubten Grenzen zu bleiben. Beim verwendeten Ti-gewichteten Protokoll musste die
Schichtanzahl um eine Schicht reduziert werden, beim verwendeten PD-gewichteten Protokoll
waren es 17 Schichten. Bei anderen Patienten oder Korperregionen kann die Anzahl der zu
reduzierenden Schichten abweichen. Durch andere HF-Puls-Langen, wie man sie bei anderen
Schichtdicken und ESPs verwenden wiirde, kann die notwendige Schichtreduzierung
unterschiedlich ausfallen. Wie zuvor erwadhnt bringt die Reduzierung der Schichten pro TR auch
Vorteile, da generell die Gradientenaktivitit pro Zeiteinheit und die Lautstirke reduziert

werden.

Die ,VET-Bildgebung“ (76) wurde urspriinglich verwendet, um héhere Auflosungen, das heift
groflere Gradienten-Momente fiir periphere Phasenkodierlinien, innerhalb einer vorgegebenen
Zeit zu ermoglichen. Alternativ ermoglicht diese, das ESP zu reduzieren, da die
Gradientenabfolge zeitlich nicht mehr durch den Phasenkodier-Gradienten eingeschrankt wird.
In dieser Arbeit wird die ,VET-Bildgebung“ verwendet, um die benétigten Steig-Raten zu
reduzieren. Durch die nun runde/elliptische k-Raum-Form werden die hohen, raumlichen
Frequenzen in den k-Raum-Ecken nicht erfasst. Dieser Ubergang ist vergleichbar mit einem
Wechsel auf einen radial aufgenommenen k-Raum, bei dem die Ecken ebenso nicht
aufgenommen werden. Die Punktspreizfunktion?® verbreitert sich minimal. Die erzielbare
Auflésung im Sinn von der Unterscheidbarkeit zweier Linien &dndert sich leicht. Da die
Parameter der Messungen konstant gehalten wurden, blieben die SNR- und CNR-Eigenschaften
sehr dhnlich. Bei den Ti-gewichteten Bildern sank das SNR um 10%, was teilweise durch die
erhohte Auslese-Bandbreite zu erkliren ist. Eine andere Erklarung kénnte die Anderungen der
HF-Pulsedauern und Schichtselektions-Amplituden sein. Somit dndert sich die Position und das
Schichtprofil der HF-Refokussierung, was sich negativ auf das SNR auswirken kénnte. Bei den

PD-gewichteten Bildern wurde die Auslese-Bandbreite nicht erh6ht. Somit erhohte sich das SNR

29 Die Punktspreizfunktion oder auch Punktantwortfunktion (oder englisch: point spread function, PSF) beschreibt
die Wirkung von bandbegrenzenden Faktoren wie zum Beispiel die Endlichkeit des k-Raums oder T -Zerfallseffekte
wahrend der Datenakquisition.
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um 5 - 9%, was teilweise durch die unterdriickten k-Raum-Ecken zu erkliren ist, die wie ein
Rausch-Filter wirken. Auf diese Ursache ist auch die CNR-Erhéhung um bis zu 21%
zuriickzufiihren. Generell ist die gemessene CNR-Verdnderung nur gering und sollte die

Bildqualitdt und den Bildkontrast nicht verdandern.

Die drei physikalischen Gradientenachsen weisen aufgrund ihrer leicht verschiedenen
Bauweise verschiedene Transferfunktionen auf. Daher ldsst sich vermuten, dass Lautstdrke
auch von der Bildorientierung abhingt, da die verwendeten Gradienten auf unterschiedlichen
physikalische Gradientenachsen geschaltet werden. Die Abweichung der Lautstirke war in der
Grofdenordnung + 1,1 dB(A) im Vergleich zur transversalen Orientierung. Bei anderen
Orientierungen als den drei getesteten werden andere Lautstirken vermutet, allerdings stets in

der gleichen Grofienordnung wie die gemessenen.

Durch die vier vorgeschlagenen Mafinahmen (1 - 4) konnte eine Lautstirkereduktion von
11,9 - 12,4 dB(A) fiir die beiden Protokolle erreicht werden. Zusatzlich konnten 2,1 - 4,4 dB(A)
durch die Mafdnahme 5, der Reduktion der Schichten pro TR, erreicht werden. Allerdings
erfolgte dies auf Kosten der Messzeit. Durch die Anwendung verbesserter paralleler Bildgebung
und effektiverem Spulendesign (30,34,35,38) konnte die Messzeit in Zukunft verkiirzt werden.
Auflerdem wurden simultane Mehrschichtanregungsmethoden mit PINS-Pulsen vorgeschlagen
(80), mit denen SAR-effizient mehrere Schichten simultan angeregt werden kdnnen. Durch die
Verwendung von Techniken wie CAIPIRINHA (81) konnen die simultan angeregten Schichten
nachtraglich getrennt werden, um so die Messzeit zu reduzieren. Da diese Methoden auch auf
die Standard-TSE-Sequenz angewendet werden konnen, wurden sie in dieser Arbeit nicht

genauer untersucht.
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4.6 Zusammenfassung, Ausblick und Einordnung der Ergebnisse

In dem vorliegenden Kapitel wurde gezeigt, wie mit Softwaremethoden und ohne
Hardwareverdnderungen die Lautstirke von TSE-Sequenzen mit kurzer TE-Zeit optimiert
werden konnen. Es ist zu beachten, dass die Arbeit an einem 3T-Scanner durchgefiihrt wurde.
Zum einen konnen Ti-gewichtete Kontraste bei 3T mit einer weniger SAR-intensiven
GRE-Sequenz erzeugt werden. Zum anderen steigt das SAR quadratisch mit der Feldstirke. Das
heifdt, bei 1,5T konnen ohne Limitationen deutlich mehr Schichten pro TR gemessen werden.
Auflerdem konnen hohere HF-Refokussierungs-Flipwinkel verwendet werden. In Bezug auf
diese Arbeit heifst das, dass die Beschrankungen der Schichten pro TR bei den Ti- und
PD-gewichteten Protokollen der Quiet-TSE-Sequenz aufgehoben sein konnten. Da MRT-Scanner
hdufig verschiedene, inkompatible Software-Versionen verwenden, war es mit der entwickelten

Softwareversion nicht ohne weiteres moglich, die Messungen bei 1,5T zu evaluieren.

Durch die Kombination von fiinf Einzelmafnahmen konnte die Lautstiarke bei Ti- und
PD-gewichteten Protokollen um 14,0 - 16,8 dB(A) reduziert werden. Das entspricht einer
Schalldruckreduktion von bis zu 86% beziehungsweise einer mehr als dreifach leiser
wahrgenommen Lautstidrke. Ein geringer Anteil von 4,4 dB(A) wurde durch die Verdopplung
der Messzeit erreicht. Die erzielte Bildqualitit bei 3T ist mit dem Auge von der
Standardmethode nicht zu unterscheiden. Die vorausgegangen Arbeiten konzentrierten sich auf
die Optimierung von TSE-Protokollen mit langen Echozeiten, wie in der T»-gewichteten
Bildgebung, so dass mit dieser Arbeit die Palette der moglichen Gewichtungen der TSE-Sequenz
um die Ti- und PD-gewichteten Bilder komplettiert werden kann. Durch die

Lautstarkereduktion kann der Patientenkomfort deutlich erh6ht werden.
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5 Lautstarkereduktion
durch das CAT-Konzept

In diesem Kapitel wird eine im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Methode zur Unterteilung des
k-Raums zur partiellen Lautstdrkereduktion von beliebigen Sequenzen beschrieben. Die Methode
verwendet das Combined-Acquisition-(CAT)-Konzept zur Lautstdrkereduktion anstelle von
Messzeit- oder SAR-Reduktion. Es werden Anwendungen auf die Turbo-Spin-Echo- und
Gradienten-Echo-Sequenz vorgestellt sowie Messergebnisse aus Lautstidrkemessungen evaluiert.
Des Weiteren werden Kopfbilder von Probanden bei 3T gezeigt, um die Anwendbarkeit dieser
Technik zu demonstrieren. Teile dieser Arbeit wurden auf dem ISMRM 22th Annual Meeting 2014
mit folgenden Titeln vorgestellt: ,Quiet short echo time gradient echo MRI“ von Ott M., Breuer F.,
Grodzki D., Blaimer M., Triphan S., und Jakob P. sowie ,Acoustic noise reduction in PD- and
T1-weighted TSE imaging“ von Ott M., Blaimer M., Breuer F., Grodzki D. und Jakob P.. AufSerdem
wurde die Technik zum Patent (DE 102014206561.5, DE 102014206562.3, US 14/678,275, US
14/678,211) angemeldet.

5.1 Das CAT-Konzept

Das Combined-Acquisition-(CAT)-Konzept (82,83) wurde im Jahr 2000 von Hillenbrand et al.
vorgestellt. Es basiert auf den Uberlegungen und Experimenten von Constable (84), die besagen,
dass der Kontrast eines Bildes durch die Echozeit im k-Raum-Zentrum festgelegt wird. Die
verwendete Echozeit im peripheren k-Raum-Bereich ist nur von geringerer Bedeutung fiir den
Kontrast des Bildes. Diese Tatsache ldsst sich ausnutzen, um den k-Raum mit zwei
verschiedenen, kombinierten Methoden zu akquirieren. Dabei wird das k-Raum-Zentrum mit
den fiir den Kontrast entscheidenden Methoden und Parametern akquiriert. Die tibrige

k-Raum-Peripherie wird mit einer SAR-einsparenden oder schnelleren Methode akquiriert.

Es wurde gezeigt, dass der k-Raum sowohl mit unterschiedlichen Echozeiten als auch mit
variablen Auslese-Bandbreiten aufgenommen werden kann (85). Dieser Ansatz wurde
weiterentwickelt (86) zu einer SAR-reduzierten Hybridsequenz fiir das Hochfeld, das heifst mit
einer Feldstiarke von mehr als 3T. Bei Hochfeld-Messungen muss die Wahl der Messparameter,
wie zum Beispiel die Anzahl der pro TR verschachtelt aufgenommen Schichten, aufgrund von
SAR-Limitationen oft beschriankt werden. Dabei werden das k-Raum-Zentrum mit einer
TSE-Sequenz und die k-Raum-Peripherie mit einer Gradienten-Echo-Sequenz beziehungsweise

EPI-Akquisition aufgenommen. Die Segmentierung der einzelnen Akquisitionstechniken ist in
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Abbildung 49 dargestellt. Der Anteil A im k-Raum-Zentrum wird mit einer ,SAR-intensiven“
TSE-Sequenz gemessen. Der verbleibende Anteil (1 - A) des k-Raums wird mit einer
,SAR-armen“ EPI-Akquisition einer GRE-Sequenz aufgenommen. Somit kann die deponierte
HF-Gesamtleistung um den Faktor (1-2A) reduziert werden. Aufgrund der SAR-Reduktion
konnten zum Beispiel mehr Schichten pro TR gemessen werden als ohne die CAT-Technik.
Alternativ  erlaubt  das reduzierte SAR die  Anwendung  von hoheren
HF-Refokussierungs-Flipwinkeln.

K
[ sAR niedrig |

Abbildung 49:
Typische k-Raum-Segmentierung
einer CAT-Akquisition in einen

( 1 'A)/ 2 kontrastgebenden,
,SAR-intensiven” TSE-Anteil A
und einen ,SAR-armen”

EPI-Akquisitions-Anteil (1 - A)
mit einer GRE-Sequenz.

‘ SAR hoch \
SAR hoch

(1-N)/2 SAR niedrig

Ansatz zur Lautstarkevermeidung

Die Idee dieser Arbeit war, den CAT-Ansatz zur Lautstdrkevermeidung bei beliebigen
Sequenzen zu nutzen. Dabei sollen nicht SAR- oder Geschwindigkeitsiiberlegungen im
Vordergrund stehen, sondern die Unterteilung des k-Raums in ,laute” und ,leise” Bereiche.
Laute k-Raum-Bereiche sind solche, in denen mit der kontrastgebenden Sequenz mit den
entsprechenden Sequenzparametern gemessen wird. In leiseren k-Raum-Bereichen wird mit
Sequenzparametern gemessen, die aufgrund ihres Timings, das heifst zum Beispiel mit einer
hoheren Echozeit, weniger Lautstdrke verursachen. Eine solche Aufteilung des k-Raums wird in
Abbildung 50 gezeigt. Nimmt man an, dass die Lautstirke im leisen k-Raum-Bereich gering
ausfallt, hatte man dadurch einen grofden Anteil (1 — A) der Gesamtmesszeit der Sequenz leise
gestaltet. In den folgenden Unterkapiteln werden Vorschlidge gemacht, um den iibrigen lauten
Teil des k-Raums ebenfalls leise zu messen und um die Lautstidrke zu reduzieren, ohne die

kontrastgebenden Eigenschaften zu verandern.
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Abbildung 50:
Unterteilung des k-Raums in
Jaute” und ,leise” Segmente.
Durch diese Aufteilung kann
bereits der Anteil (1-2) der
Gesamtmesszeit ,leise” gestaltet
werden. Die Lautstirke des
Jauten” Anteils kann durch
k verschiedene
X Optimierungsmethoden  noch
reduziert werden.

(1-M)/2

Ay

(1-N)/2 3

5.2 Anwendung auf die Turbo-Spin-Echo-Sequenz

Mogliche Lautstdrkeoptimierungen der Turbo-Spin-Echo-Sequenz wurden bereits in Kapitel 4
beschrieben. Dabei wurden einige Probleme und Lésungen zur Lautstdrkereduktion vorgestellt,
wie sie auch in diesem Kapitel verwendet werden. In diesem Kapitel wurde das CAT-Konzept auf
die TSE-Sequenz tibertragen. Bei der TSE-Sequenz sind die Echozeiten TE, im k-Raum nach der
Reihenfolge der Echos gestaffelt. Aus diesem Grund ldsst sich die Sequenz, beziehungsweise die
k-Raum-Anordnung, nicht wie in Abbildung 50 gezeigt, in ,leise” und ,laute” Teile trennen. Der
CAT-Ansatz soll dazu genutzt werden, einen Teil der Messung ,laut” und den iibrigen Teil der
Messung ,leise” durchzufiihren. Somit kénnte ein signifikanter Teil der Messung leise gestaltet
werden. Im Folgenden werden Ansdtze vorgestellt, wie der ,laute” Teil der Messung durch weitere

Methoden und Vereinfachungen leiser gestaltet werden kann.
Methoden

Bei der TSE-Sequenz wurde mit zwei verschiedenen Echoabstinden gearbeitet, wie in
Abbildung 51dargestellt, um vom CAT-Konzept profitieren zu kénnen. Ein kurzes, ,lautes“ ESP,
mit den bendtigten Kontrastparametern, erfasst das k-Raum-Zentrum sowie weitere
k-Raum-Zeilen in Richtung k-Raum-Rand. Die Segmente dieses kurzen Echoabstands sind in
Abbildung 51dunkelgrau dargestellt. Eine Akquisition mit einem ldngeren ESP kann aufgrund
der verlangerten Zeit fiir die Gradientenschaltung ,leise” gestaltet werden. Diese erfasst den
Bereich neben dem k-Raum-Zentrum sowie die tbrigen k-Raum-Zeilen in Richtung k-Raum-
Rand. Die Segmente dieses langen Echoabstands sind in Abbildung 51 hellgrau dargestellt. Des
Weiteren wurden Steig-Raten-Optimierungen entsprechend Mafinahme 1 aus Kapitel 4.2
angewandt. In Phasenkodier-Richtung wurde die VET-Bildgebung entsprechend Mafinahme 2

aus Kapitel 4.2 angewandt. Bei dem kurzen Echoabstand wurde die FID-Crusher-Momentgrofie
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auf 50% des Referenzwerts gesetzt. Da dadurch moglicherweise Artefakte erzeugt werden
konnten, wurde die Messung der k-Raum-Daten mit kurzem ESP gemittelt, um Artefakte zu
verhindern. Dabei wurde eine Phase-Cycling-Technik3? (87,88) angewandt, die dafiir sorgt, dass

sich mogliche FID-Artefaktsignale destruktiv iiberlagern und somit ausléschen. Bei dem langen

ESP war geniigend Zeit fiir die Schaltung des vollen FID-Crusher-Moments verfiigbar.

k

Jlanges” ESP: 2.Echo ,leise"”
.kurzes“ ESP: 2.Echo ,laut”

Jlanges” ESP: 1.Echo ,leise"”

,,kkurzes“ ESP: 1.Echo ,laut®
X

Abbildung 51:

Unterteilung des k-Raums in zwei Bereiche, hier fiir einem Turbo-Faktor von 2, mit zwei verschiedenen
Echoabstdnden. Aufgrund der Lénge des Echoabstands ist die Akquisition zum einen Teil ,laut” und zum
anderen Teil ,leise”. Die Lautstdrke des ,lauten” Anteils kann durch verschiedene Optimierungsmethoden
noch reduziert werden.

Messungen

Die beschriebenen Mafinahmen wurden zu einer CAT-basierten TSE-Prototyp-Sequenz
umgesetzt. Zur Evaluation der Sequenz wurden Experimente an einem 3T-Skyra-Scanner
(Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt. Bei allen Messungen wurde eine
20-Kanal-Kopf/Hals-Spule verwendet. Die Lautstirkebestimmungen wurden jeweils bei
Phantommessungen durchgefiihrt. Dabei wurden das PULSE-System (siehe Kapitel 2.2) sowie
die A-Frequenzbewertung verwendet. Das Mikrofon wurde auf ein kleines Kissen auf Hohe der
Laser-Positionierung3! gelegt. Das Lautstarkesignal wurde jeweils iiber die gesamte Messzeit

gemessen und gemittelt.

30 Die Phase-Cycling-Technik verwendet bei aufeinanderfolgenden HF-Refokussierungspulsen unterschiedliche
HF-Phasen, beziehungsweise Auslenkrichtungen. Das heifit, die Phase der HF-Pulse alterniert zwischen 0° und 180°.

31 Am MRT-Scanner ist ein Laser angebracht, der die Patientenliege senkrecht anstrahlt. Mit der Laser-Positionierung
kann die Patientenliege so ausgerichtet werden, dass das Messobjekt genau im [sozentrum liegt.
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Fiir die Messungen an einem gesunden Probanden wurde ein Ti-gewichtetes Protokoll mit
einer TR-Zeit von 700 ms, TE-Zeit von 8,8 ms, Turbo-Faktor von 3, Schichtdicke von 5 mm,
FOVvon 250x250 mm? Auslese-Bandbreite von 227 Hz/px, Flipwinkel von 180° und
Matrix-Grofde von 256x252 px verwendet. Fiir die Messungen mit der lautstirkeoptimierten
CAT-basierten TSE-Sequenz wurde die Auslese-Bandbreite auf 260 Hz/px erhoht. Aufderdem
wurde ein zweiter Echoabstand von 12 ms als ,leiser” Echoabstand verwendet. Die
Gesamtmesszeit lag bei 59 Sekunden fiir die Standard-TSE-Sequenz und bei 89 Sekunden fiir die
lautstarkeoptimierte CAT-basierte TSE-Sequenz.

Ergebnisse

Die Lautstirke der Standard-TSE-Sequenz lag bei 90,0 dB(A). Die lautstirkeoptimierte
CAT-basierte TSE-Sequenz wies eine Lautstirke von 72,2 dB(A) auf. Das entspricht einer
Lautstiarkereduktion von 17,8 dB(A). Die Reduktion entspricht einer mehr als dreifach leiser
wahrgenommenen Lautstirke. Beim Umschalten zwischen den ,kurzen“ und ,langen“
Echoabstdnden tritt eine horbare Tonlagenveranderung auf, allerdings ist keine signifikante
Anderung der Lautstirke messbar. Beispielhafte Schichten von den beiden Sequenzen werden
in Abbildung 52 gezeigt. Die Bildqualitdt und der Bildkontrast sind fiir das menschliche Auge
visuell kaum unterscheidbar. Die Artefakte durch arteriellen Fluss fallen bei der
lautstiarkeoptimierten Sequenz etwas geringer aus. Die Ti-Gewichtung der Aufnahmen ist

relativ schwach.
Diskussion

Dieser Teil der Arbeit ist chronologisch gesehen élter als die Arbeit in Kapitel 4. Daher gibt es
zum Teil Uberschneidungen mit dem Kapitel 4, es werden aber auch andere Ansitze und auch
unterschiedliche Messparameter verwendet. Der hier gewahlte Turbo-Faktor von 3 fiihrte zu
einer unerwiinschten, hoheren T;-Gewichtung der Bilder. Des Weiteren wurden hier ldngere
TR- und TE-Zeiten verwendet, was sich in einer geringeren Ti-Gewichtung der Bilder dufdert.
Ebenso wurde hier die Abhingigkeit der gemessenen Schichten pro TR nicht evaluiert. Die
Schichtdicke war mit 5 mm deutlich dicker als bei den neueren Messungen aus Kapitel 4. Durch
die Mittelung der k-Raum-Daten mit kurzem ESP wurde die Messzeit um 50% verlangert. Aus
den Ergebnissen von Kapitel 4 zeigte sich inzwischen, dass diese Mittelung zur Vermeidung von

Artefakten moglicherweise nicht zwingend notwendig ist.

Es wurde gezeigt, dass mit Hilfe eines CAT-Ansatzes die Lautstirke einer TSE-Sequenz
deutlich reduziert werden kann. Die Reduktion basiert auf zwei Mechanismen: Im
k-Raum-Zentrum, beziehungsweise bei den k-Raum-Segmenten mit dem kurzen ESP, wurde die
Lautstirke mafdgeblich aufgrund der reduzierten FID-Crusher-Momente wund der

VET-Bildgebung reduziert. In der k-Raum-Peripherie wurde der CAT-Ansatz ausgenutzt,
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wodurch mit langerem Echoabstand gemessen werden konnte, welcher gentigend Zeit fiir die
langsame Schaltung der Gradienten lief3.

Standard-TSE-Sequenz CAT-basierte TSE-Sequenz
90,0 dB(A) 72,2 dB(A)

Abbildung 52:

Vergleich zweier TSE-Aufnahmen. Die Standard-TSE-Aufnahme (a) ist deutlich lauter als die

lautstirkeoptimierte CAT-basierte-Aufnahme (b). Durch das adaptierte CAT-Konzept konnte die Lautstdrke
um iiber 17 dB(A) reduziert werden.
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5.3 Anwendung auf die Gradienten-Echo-Sequenz

Die Gradienten-Echo-Sequenz (42) eignet sich dazu, T1- und PD-gewichtete Bildkontraste zu
erzeugen. Uber die Grofle des HF-Anregungswinkels und die TR-Zeit kann zwischen T;- und
PD-Gewichtung gewahlt werden. In der 2D-Anwendung weist die Sequenz Lautstarken von liber
100 dB(A) auf, da dabei moglichst geringe TE- sowie kurze TR-Zeiten verwendet werden. Diese

Zeitnot birgt zwei grundlegende Probleme:

e Da die Gradienten die Magnetisierung sehr schnell im k-Raum-Zentrum zum Echo
bringen miissen, missen hohe Steig-Raten und Amplituden in Auslese-Richtung
verwendet werden.

e Die HF-Anregung von dinnen Schichten bendétigt hohe Gradienten-Amplituden.
Dadurch werden grofle Gradienten-Momente erzeugt, die innerhalb kiirzester Zeit
nach der HF-Anregung und noch vor dem Beginn der Daten-Akquisition rephasiert
werden miissen. Dies ist nur mit hohen Steig-Raten und Amplituden in

Schicht-Richtung zu erreichen.

Eine Moglichkeit den CAT-Ansatz zu nutzen widre das k-Raum-Zentrum ,laut“ und die
k-Raum-Peripherie ,leise” zu messen. Somit konnte ein signifikanter Teil der Messung leise
gestaltet werden. Im Folgenden wird versucht, den ,lauten” Teil der Messung durch weitere

Methoden und Vereinfachungen leiser zu gestalten.
Methoden

Das erste Problem sind die kurzen Echozeiten. Zum Losen werden die Echozeiten im k-Raum
betrachtet und das CAT-Konzept auf die Gradienten-Echo-Sequenz angewandt. Im
k-Raum-Zentrum muss fir den gewilnschten Kontrast eine kurze Echozeit erreicht werden.
Dazu wird die Partial-Fourier-Technik verwendet, die es ermoglicht, die Magnetisierung frither
zum Echo zu bringen. Gegen den k-Raum-Rand hin wird der Partial-Fourier-Faktor reduziert, da
dort eine langere Echozeit zugelassen werden kann. In beiden Fallen reicht eine geringe
Steig-Rate aus, um die Echozeit zu erreichen. Die Echozeiten des k-Raums und die
Partial-Fourier-Fiillung des k-Raums werden in Abbildung 53 gezeigt. Die fehlenden
k-Raum-Daten kénnen mit Techniken wie Margosian (27) oder POCS wiederhergestellt werden.
Dabei kommt positiv zum Tragen, dass im dufderen k-Raum-Bereich mehr Daten als im inneren
k-Raum-Bereich aufgenommen wurden. Somit kann die Bildphase der aufgenommenen Daten

stabiler rekonstruiert werden.
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Echoposition Abbildung 53:
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Auslese-Richtung k,

Das zweite Problem sind die grofden Gradienten-Momente in Schicht-Richtung. Sie kénnen
durch die Verwendung von HF-Halbpulsen (89,90) gelost werden. Aufgrund der Linearitit des
k-Raums kann die Pulsform der sinc-férmigen HF-Anregung in mehrere HF-Anregungen
aufgeteilt werden. Im ersten Schritt wird der sinc-formige HF-Puls nur bis zur Pulsmitte
ausgefiithrt. Anschlieflend wird der Schichtselektions-Gradient mit einer Gradientenrampe
abgeschaltet. Das akkumulierte Gradienten-Moment der Gradientenrampe muss rephasiert
werden. Im zweiten Schritt wird ebenfalls der sinc-formige HF-Puls nur bis zur Pulsmitte
ausgefithrt, dabei wird eine Schichtselektionsamplitude mit entgegengesetzter
Gradientenpolaritit verwendet. Die Aufteilung des konventionellen HF-Pulses in zwei
Halbpuls-HF-Anregungen wird in Abbildung 54 gezeigt. Die k-Raum-Daten der ersten und
zweiten Halfte des sinc-formigen HF-Pulses werden aufsummiert und sind dquivalent zu einem
k-Raum mit konventioneller sinc-HF-Anregung. Da das zu rephasierende Moment in
Schicht-Richtung nur sehr klein ist, kann es in kurzer Zeit mit geringer Steig-Rate und
Amplitude rephasiert werden, ohne die Gradientenschaltung fiir die k-Raum-Daten-Akquisition

zu beeinflussen.
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Abbildung 54:

Zerlegung der konventionellen sinc-férmigen HF-Anregung in zwei HF-Halbpulse. Das zu rephasierende
Gradienten-Moment sinkt dadurch deutlich. Durch die gewonnene Zeit kénnen die Gradienten mit niedriger
Steig-Rate geschaltet werden.

Messungen

Die beschriebenen Mafinahmen wurden zu einer CAT-basierten GRE-Prototyp-Sequenz
umgesetzt. Zur Evaluation der Sequenz wurden Experimente an einem 3T-Skyra-Scanner
(Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt. Bei allen Messungen wurde eine
20-Kanal-Kopf/Nacken-Spule verwendet. Die Lautstiarkebestimmungen wurden jeweils bei
Phantommessungen durchgefiihrt. Dabei wurde das Mediator-2238-System (siehe Kapitel 2.2)
sowie die A-Frequenzbewertung verwendet. Das Mikrofon wurde auf ein kleines Kissen auf
Hohe der Laser-Positionierung gelegt. Das Lautstiarkesignal wurde jeweils tiber 15 Sekunden

gemessen und gemittelt.

Fiir die Messungen an einem gesunden Probanden wurde ein Ti-gewichtetes Protokoll mit
einer TR-Zeit = 15 ms, TE-Zeit = 1,92 ms, Schichtdicke = 3 mm, FOV = 350x350 mm?
Auslese-Bandbreite = 610 Hz/px, Flipwinkel = 35° und Basisauflosung = 256x256 px verwendet.
Flir die Messungen mit der lautstarkeoptimierten, CAT-basierten GRE-Sequenz wurde eine
Auslese-Bandbreite = 200 Hz/px verwendet. Die Rekonstruktion der fehlenden k-Raum-Daten

wurde mit einem Margosian-dhnlichen Ansatz (27) durchgefiihrt.
Ergebnisse

Die Lautstirke der Standard-GRE-Sequenz lag bei 101,5 dB(A). Dagegen wies die
lautstirkeoptimierte Sequenz eine Lautstirke von 74,2 dB(A) auf. Das ist eine
Lautstarkereduktion von 27,3 dB(A). Die Reduktion entspricht einer mehr als sechsfach leiser
wahrgenommenen Lautstirke, beziehungsweise einem mehr als 23-fach geringerem
Schalldruck. Beispielhafte Schichten von den beiden Sequenzen werden in Abbildung 55 gezeigt.
Die Bilder der CAT-basierten GRE-Sequenz weisen visuell betrachtet ein héheres SNR auf. Die

Auflésung, das heifdt die Detailtiefe, erscheint etwas geringer.
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Standard-GRE-Sequenz =~ CAT-basierte GRE-Sequenz
101,5 dB(A) 74,2 dB(A)

Abbildung 55:
Vergleich zweier Gradienten-Echo-Aufnahmen. Durch das adaptierte CAT-Konzept konnte die Lautstdrke um
iiber 25 dB(A) reduziert werden.

Diskussion

Die Gradienten-Echo-Sequenz kann fiir die Aufnahme von T1- und PD-gewichteten Kontrasten
verwendet werden. Durch die erforderlichen kurzen Echozeiten und diinnen Schichtdicken
kommt es speziell bei 2D-Aufnahmen zu hohen Lautstiarkeentwicklungen. Die Schwierigkeiten
bei der Reduktion der benoétigten Steig-Rate lagen sowohl bei der kurzen Echozeit der
k-Raum-Akquisition als auch bei hohen zu rephasierenden Gradienten-Momenten in

Schicht-Richtung.

Durch das CAT-Konzept war es moglich, die k-Raum-Akquisition aufzuteilen, so dass im
k-Raum-Zentrum zwar weniger Daten, aber mit kurzer TE-Zeit, akquiriert werden. In der
k-Raum-Peripherie werden mehr Daten mit ldngerer TE-Zeit aufgenommen. In beiden Fallen

kann somit die bendtigte Steig-Rate gering gehalten werden.

Durch die Kombination mit einer HF-Halbpuls-Anregung konnten hohe Steig-Raten in
Schicht-Richtung vermieden werden. Allerdings sind in diesem Fall auch zwei
k-Raum-Messungen notwendig, und somit bedeutet das eine effektive Verdopplung der

Messzeit. Grundsatzlich konnen parallele Bildgebungstechniken angewandt werden, um die
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Messzeit zu reduzieren. Aufgrund der niedrigeren Auslese-Bandbreite besteht ein SNR-Vorteil

im Vergleich zur Referenzmessung mit der Standard-GRE-Sequenz.

Die Bildqualitdt und das Kontrastverhalten der beiden Sequenzen waren dhnlich, allerdings
noch nicht vergleichbar. Die CAT-basierten GRE-Bilder erscheinen etwas verschmiert. Die
Bildqualitdt kann durch Verwendung eines niedrigeren Partial-Fourier-Faktors, das heifdt die
Aufnahme von mehr k-Raum-Daten, erhdht werden. Diese Mafdnahmen wiirden die Lautstirke
erhohen, jedoch wire eine angenommene Lautstirkereduktion von beispielsweise 15 dB(A)
dennoch eine signifikante Reduktion der Lautstirke der Ti- und PD-gewichteten GRE-Sequenz.
Um den Ti-Kontrast zu erhohen konnte ein hoherer Flipwinkel verwendet werden. Des
Weiteren konnten in der k-Raum-Peripherie asymmetrische HF-Pulse verwendet werden, so

dass in diesem Bereich der k-Raum nur noch einmalig gemessen werden miisste.
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6 Lautstarkeoptimierte
diffusionsgewichtete

Bildgebung

In diesem Kapitel wird eine im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Methode zur
Lautstdrkereduktion bei der diffusionsgewichteten Bildgebung vorgestellt. Zundichst werden die
Probleme und Ursachen der Lautstirke bei der konventionellen diffusionsgewichteten
Bildgebungsmethode erldutert. AnschlieSend wird der gewdhlte Ansatz zur Lautstdrkereduktion
vorgestellt und an Hand von Lautstdrkemessungen evaluiert. Des Weiteren werden Kopfbilder von
gesunden Probanden und Patienten bei den Feldstdirken 1,5T und 3T gezeigt, um die

Anwendbarkeit dieser Technik zu demonstrieren.

Die Methode wurde zum Patent (DE 10 2014 203 890.1, US 14/638,237) angemeldet. Teile
dieser Arbeit wurden im Journal Magnetic Resonance Materials in Physics, Biology and Medicine
(MAGMA) verdffentlicht (91): ,Acoustic-noise-optimized Diffusion-weighted imaging“ von Ott M.,
Blaimer M., Grodzki D., Breuer F., Roesch J., Dorfler A.,, Heismann B., und Jakob P..

6.1 Einleitung zur diffusionsgewichteten Bildgebung

In diesem Abschnitt wird die Ursache der Diffusion von Spins im Kérper und deren Bedeutung fiir
die klinische Diagnostik erldutert. Anschliefsend wird erkldrt, wie die Diffusivitdt von Gewebe mit

Hilfe der MRT bestimmt werden kann.

6.1.1 Physikalische und medizinische Grundlagen
Diffusion durch Brown’sche Bewegung

In der Physik wird die zuféllige Warmebewegung von Teilchen in Fliissigkeiten und Gasen als
Brown‘sche Bewegung bezeichnet. Die Bewegungsgeschwindigkeit hangt von der thermischen
Energie der Teilchen im Medium ab. In Folge der zufilligen Bewegung von Teilchen kommt es
zu einer Ausbreitung und Vermischung von unterschiedlichen Stoffen. Werden zwei oder
mehrere Stoffe gleichen Aggregatszustandes in ein Volumen gebracht, so werden diese durch
die Diffusion mit der Zeit vollstindig durchmischt. Bei der zufdlligen Bewegung von Teilchen ist

der mittlere Abstand der Teilchen zueinander entscheidend. Die Bewegung eines Teilchens
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endet beim nichsten Teilchen und es kommt zum Stof3. Die durchschnittlich zurtckgelegte
Strecke zwischen zwei Stofden wird als mittlere freie Weglidnge bezeichnet. Aufgrund von
biologischen Gegebenheiten kann die mittlere freie Wegldnge unterschiedlich lang sein. Im
Allgemeinen unterscheidet man zwischen freier Diffusion und eingeschrankter Diffusion. Bei
der freien Diffusion konnen sich zum Beispiel Wassermolekiile in alle Richtungen frei
ausbreiten. Bei der eingeschrankten Diffusion ist dies aufgrund von Begrenzungen, zum Beispiel
einer Zelle im Gewebe, nur beschriankt moéglich. Das bedeutet, in bestimmten Raumrichtungen
im Gewebe kann eine grofie Wegldnge, das heifdt eine hohe Diffusivitit, erreicht werden, in
anderen Richtungen nur eine kurze Wegldnge. Beispielsweise lassen ausgedehnte Fasertrakte
des Gehirns nur eine geringe Diffusionsbewegung in Querrichtung, jedoch eine hohe

Diffusionsbewegung in Langsrichtung zu.
Klinische Bedeutung

Die Diffusivitit von Spins und Molekiilen hat eine hohe klinische Bedeutung. Bei einem
Schlaganfall beispielsweise kommt es zu Stérungen der Blutversorgung des Gehirngewebes.
Ebenso kommt es zu einem Ausfall der Natrium-Kalium-Pumpen in Koérperzellen (92,93). Somit
stromen extrazelluldre Fliissigkeiten in die Zellen des geschadigten Bereichs, wodurch die

Diffusivitat in der Zelle eingeschrankt ist.

Diese Schadigung des Gewebes ist in herkommlichen MRT-Bildern nicht zu erkennen, da sich
die Relaxivitat der Spins zundchst nicht dndert. Somit bleibt der Kontrast von MRT-Bildern mit
T1- oder T,-Wichtung fiir mehrere Stunden unauffallig. Erst 8 bis 12 Stunden nach Beginn des
Infarkts kommt es zu einer Anderung der Relaxivitit und somit zu einer Kontrastinderung im
Bild. Je nach Schlaganfall sollte zur erfolgreichen Therapie jedoch spatestens nach 3 bis 4,5

Stunden des Infarkts eine Thrombolyse-Therapie begonnen werden (94,95).

Da diese Mafnahme zeitkritisch ist und der Infarkt zu Beginn nur {iber die Darstellung des
Diffusionsverhaltens sichtbar gemacht werden kann, wird eine schnelle
MRT-Bildgebungsmethode zur Darstellung des Diffusionsverhaltens und somit zur Diagnose
von Schlaganfillen bendtigt. Nach erfolgreicher Erstbehandlung des Infarkts wird das
Diffusionsverhalten des Gehirngewebes in weiteren Kontrolluntersuchungen tiber ldngere Zeit
in regelmifiigen Abstinden iiberwacht. Auch in der Parkinsontherapie kann es zu
Gehirnblutungen kommen (96), die iiber das Diffusionsverhalten mit Kontrolluntersuchungen
liberwacht werden. Weiterhin wird die Diffusionsbildgebung bei der prachirurgischen Planung

fiir zum Beispiel Hirntumore oder Tumor-Diagnostik am Abdomen verwendet.
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6.1.2 Diffusions-Praparation

Es existieren spezielle Diffusions-Prdparations-Module und MRT-Sequenzen, um das
Diffusionsverhalten des Gewebes darstellen zu kénnen. Deren Funktionsweise wird im Folgenden

beschrieben.

Die Darstellung des Diffusionsverhaltens im Gewebe durch die MRT basiert auf folgendem
Effekt: Wird ein Magnetisierungsvolumen mit frei diffundierenden Spins in ein Gradientenfeld
gebracht, so kommt es aufgrund deren Diffusionsbewegung im Gradientenfeld zu einer
irreversiblen Phasendispersion zwischen den Spins und somit zu einer Dephasierung und
Schwichung der Transversalmagnetisierung (97-99). Das heif3t, die Schwachung des Signals der
Transversalmagnetisierung ist ein Maf$ fiir die Wirkung des Gradientenfeldes sowie der

Diffusivitat der betrachteten Magnetisierung.

Da die Wirkung b des Gradientenfeldes beeinflusst werden kann, kann durch Messung der
Magnetisierung M und Variation von b durch quasilineare Regression auf die Diffusivitit D

geschlossen werden:

M =M, e PP, [46]
Dabei beschreibt My die Magnetisierung ohne Gradientenfeld. Im Folgenden soll beschrieben
werden, wie die Wirkung b des Gradientenfeldes berechnet wird und wie die Schaltung von
Gradientenfeldern zur Schwichung der Transversalmagnetisierung mit der konventionellen

Bildgebung vereinbar ist.
Bipolare Diffusions-Praparation

Eine mogliche Form der Diffusions-Priaparation ist die bipolare Diffusions-Prdparation
(100,101). Dabei wird zunidchst die Magnetisierung durch einen Prdparations-Gradienten
dephasiert. Im Anschluss wird die Magnetisierung mit einem zweiten Praparations-Gradienten
mit entgegengesetzter Polaritidt rephasiert. Spins, die in der Zwischenzeit diffundiert sind,
erfahren aufgrund ihrer értlichen Anderung unterschiedliche Phasenaufpriagungen und werden
durch den zweiten Gradienten nicht mehr vollstdndig rephasiert. Sie tragen somit nicht mehr
zum Signal der Transversalmagnetisierung bei und senken somit die Signalstdrke. Statische
Spins hingegen erfahren eine vollstindige Rephasierung durch den zweiten Gradienten und
weisen somit keinen Signalverlust auf. Ein Maf3 fiir die Diffusionswirkung von Gradienten-

Momenten ist der b-Wert (101):

— 2 2~2¢3
b —5}/ G“6°. [47]
Dabei ist G die Gradienten-Amplitude und & die Gradientendauer. Die bipolare

Diffusions-Praparation ist in Abbildung 56 schematisch dargestellt.
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Abbildung 56:

Sequenzdiagramm einer diffusionsgewichteten Sequenz mit bipolarer Diffusions-Prdparation. Die
Gradienten-Momente M addieren sich zu Null. Das Signal der diffundierenden Spins ist zum Echozeitpunkt
TE um den Faktor e ®P geschwdcht. Zum Echozeitpunkt kann der k-Raum zum Beispiel mit der EPI-
Akquisition akquiriert werden.

Monopolare Diffusions-Praparation

Eine weitere Diffusions-Priaparation kann durch eine monopolare Prdparation oder auch
Stejskal-Tanner-Prdparation 97) erreicht werden. Hierbei werden zwei
Praparations-Gradienten mit gleicher Polaritit verwendet. Der erste Praparationsgradient
dephasiert die Magnetisierung, anschliefiend invertiert ein 180°-HF-Refokussierungspuls die
Phase der Magnetisierung, so dass der zweite Prdparationsgradient die Magnetisierung
rephasieren kann. Diffundierte Spins erfahren unterschiedliche Gradienten-Momente und
werden nicht vollstindig rephasiert und schwachen daher das Signal. Bei der monopolaren

Prdparation berechnet sich der b-Wert zu:

b =y*G?6%(8 —2). (48]
Dabei ist G die Gradienten-Amplitude, § die Gradientendauer und A die Zeitdifferenz zwischen
den Startzeitpunkten des ersten und zweiten Prdparations-Gradienten. Die monopolare
Diffusions-Praparation ist in Abbildung 57 schematisch dargestellt. Im Vergleich zur bipolaren
Diffusions-Prdparation ist die monopolare Diffusions-Praparation sensitiver gegeniiber

Bewegung und Wirbelstromen (100).

104



90° 180° Echozeitpunkt TE

S N, A Y ey

o)
s] TN
G S S e SR >t

Diffusions-Préparation

Abbildung 57:

Sequenzdiagramm einer diffusionsgewichteten Sequenz mit monopolarer Diffusions-Prdparation. Die
Gradienten-Momente M addieren sich unter Beachtung der Phasen-Invertierungswirkung der
HF-Refokussierungspulse zu Null. Das Signal der diffundierenden Spins ist zum Echozeitpunkt TE um den
Faktor e P geschwiicht. Zum Echozeitpunkt kann der k-Raum zum Beispiel mit der EPI-Akquisition
akquiriert werden.

6.1.3 Bildgebung der Diffusion

Die Diffusivitdt des Gewebes kann mit einer MRT-Sequenz in verschiedene Richtungen gemessen

werden.
Diffusions-Tensor

Bisher wurde aufder Acht gelassen, dass der Grad der Abschwichung des Signals von der
Richtung des Magnetfeldgradienten G abhangt. Es stehen drei physikalische Raumrichtungen
mit Magnetfeldgradienten zur Verfiigung. Somit existieren neun Kombinationen von

richtungsabhangigen Diffusionskonstanten. Diese sind im Diffusions-Tensor

D zusammengefasst:

Dxx ny sz
D

yx  Dyy Dyz |. [49]
sz Dzy Dzz

Sl

Die Indizes geben die Richtung des Magnetfeldgradienten an, mit dem der b-Wert prapariert
wurde. Aufgrund der raumlichen Symmetrie ist D symmetrisch und besitzt folglich sechs

unabhéngige Komponenten.
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Wahl des b-Wertes

Der b-Wert kann bei einer Messung durch die Wahl der Parameter G und & frei gewahlt
werden. Generell steigt die bendtigte Dauer der Diffusions-Praparation und somit die TE-Zeit
mit dem Betrag des b-Wertes. Dabei ist zu beachten, dass das aufgenommene Bild aufgrund der
langen TE-Zeit bei der Datenakquisition bereits T,-gewichtet ist. Das Signal von Gewebe mit
kurzer T,-Zeit kann durch die Signal-Abschwiachung durch Diffusion zu gering werden. Damit
die Signalintensitat nicht ganzlich verschwindet, ist es wichtig, die passende Grofienordnung fir
den b-Wert zu wahlen: Wahrend ein zu kleiner b-Wert eine zu geringe Signalabschwachung
verursacht, wird durch einen grofden b-Wert das Signal zu stark abgeschwacht, so dass das SNR
zu gering wird und die Berechnung der Diffusivitat aufgrund des verbleibenden Rauschens
ungenau wird. In der Praxis hat sich gezeigt, dass ein b-Wert von 1000 s/mm? bis 1200 s/mm?

ein gutes Maf fiir klinische Messungen am menschlichen Kopfist (102).
Diffusions-Priparationsrichtungen

Es stehen die drei physikalischen Gradientenrichtungen mit maximaler Gradientenstirke Gmax
zur  Verfiigung, wum die Diffusions-Praparation durchzufiihren. Die einzelnen
Gradientenrichtungen des MRT-Systems stehen jeweils orthogonal aufeinander. Somit kann
durch Vektorsummation der Gradienten der Betrag von G maximiert werden, da jeweils alle

drei Gradienten gleichzeitig zur Diffusions-Prdparation beitragen:

|5maximal| = ’Zx,y,z Gr%lax . [50]

Durch die Wahl der einzelnen Gradientenstarken der Gradienten konnen Richtungen fiir die
resultierenden Diffusions-Praparationen bestimmt werden. Die sogenannte 3-Scan-Trace kann
verwendet werden, um den b-Wert von 1000 s/mm? méglichst zeiteffektiv zu priparieren.
Dabei werden alle drei physikalischen Gradienten simultan zur Diffusions-Praparation
kombiniert. Es werden drei Bilder mit drei unterschiedlichen
Diffusions-Praparationsrichtungen aufgenommen. Ein Beispiel fiir die Wahl dreier Gradienten
einer  Diffusions-Prdparationsrichtung, bei denen die einzelnen resultierenden

Diffusions-Praparationsrichtungen zueinander orthogonal stehen, lautet:

Gy . 1.0 . 1.0 -0,5
Gzn —0,5 1.0 1.0

Der Vektorbetrag der Gradientenstiarke betragt in allen Fallen|G,| = 1,5 Gy,4,- Ein Beispiel fiir
die Wahl dreier orthogonaler Diffusions-Prdparationsrichtungen bei gleichzeitiger Verwendung

von drei physikalischen Gradienten wird in Abbildung 58 gezeigt.

106



Abbildung 58:

Gz Drei gegenseitig orthogonale
Diffusions-Prdparationsrichtungen b1, b2 und b3 im
physikalischen Gradientenachsensystem Gx, Gy und
Gz

b3 b1

Ly

b2

TRACE-Bildgebung

TRACE-gewichtete Bilder zeigen die Stirke der Diffusion im Gewebe, enthalten jedoch keine
Informationen iiber die Richtung der Diffusion. Die TRACE-gewichteten Bilder werden aus dem
geometrischen Mittel der einzelnen Bilder der Diffusions-Praparationsrichtungen berechnet. Da
die Diffusions-Praparationsrichtungen auf den Diagonalen des Diffusions-Tensors liegen, wird
diese Gewichtung als TRACE-gewichtet bezeichnet. TRACE-gewichtete Bilder werden fiir die
Diagnose von Schlaganfillen verwendet, da die Diffusivitat der geschadigten Zellen bereits nach
kurzer Zeit abnimmt. Die genaue Richtungsabhingigkeit der Diffusion ist in diesem Fall nicht

von Interesse.
ADC-Bildgebung

Bei der ,scheinbaren” Diffusionsbildgebung (Englisch: apparent diffusion coefficient, ADC)
wird der scheinbare Diffusionskoeffizient fiir jeden Bildpunkt berechnet. Dazu werden
mindestens zwei Messungen mit unterschiedlichem b-Wert benétigt. Im Falle von mehreren
Diffusions-Praparationsrichtungen mit gleichem b-Wert wird das TRACE-gewichtete Bild zur
Berechnung verwendet. Durch lineare Regression kann der Anstieg, also der ADC-Wert, fiir

jeden Bildpunkt mit der Signalintensitat S bestimmt werden:

Sb
_ _ ln(SbLtrOace) [52]
Dpixel = ADCpixel = — 10 -

Aus der pixelweisen Berechnung kann eine ADC-Karte berechnet werden. In einer defekten
Korperzelle ist die mittlere freie Weglinge der Spins eingeschriankt. Das heifdt, die
Wassermolekiile kdnnen sich weniger weit bewegen als in einer gesunden Zelle. Der ADC-Wert
ist in diesem Fall geringer als in der gesunden Zelle. Ein geschadigter Gewebebereich, wie in

Abbildung 65 zu sehen ist, erscheint folglich auf einer ADC-Karte dunkel.
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6.2 Klinischer Standard der diffusionsgewichteten Bildgebung

Im Folgenden soll der aktuelle Stand der Technik beschrieben werden, der in

diffusionsgewichteten Sequenzen auf modernen MRT-Scannern vorgefunden werden kann.
Diffusionsgewichtete, single-shot EPI-Bildgebung

Die klinische Standardsequenz ist die diffusionsgewichtete (DW), single-shot
(ss-)EPI-Sequenz. Diese verwendet oft eine Dbipolare Diffusions-Praparation. Als
Datenakquisitionsmodul kommt eine ss-EPI-Akquisition zum Einsatz. Der k-Raum wird mit
Partial-Fourier-Faktor 6/8 akquiriert, um die Echozug-Dauer (ETD) zu reduzieren.
Typischerweise wird die parallele Bildgebungsmethode GRAPPA mit Faktor 2 verwendet. Das

vollstindige Sequenzdiagramm und der dazugehorige k-Raum ist in Abbildung 59 dargestellt.

180° 180° wird bei Partial-Fourier 6/8 nicht
aufgenommen \

90°
HF/ADC b Mo J\\ .................................... » t . I

Diffusions-Praparation

GDiffusions-Préparaticn

GSchucht—Rwhtun

Datenaufnahme
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Blip-Gradienten
................................................. ULLULULLL e
GPhasenkodier-Rlchtung U

a) b)

Abbildung 59:

a) Die ss-EPI-Sequenz verwendet eine bipolare Diffusions-Prdparation, gefolgt von einem
ss-EPI-Akquisitionsmodul zur k-Raum-Akquisition.

b) Der k-Raum wird nur zu 6/8 aufgenommen, um die ETD zu verkiirzen.
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Readout-segmentierte EPI-Akquisitionsmethode

Die ss-EPI-Akquisitionsmethode hat den Nachteil, dass eine lange ETD zu Qualitatsverlusten
wie Verzerrungen und Unscharfeeffekten im Bild fiihren kann. Da die ETD proportional zur
Basisauflosung ist, ist die Basisauflosung bei identischem ESP ebenfalls nach oben limitiert.
Daher wurden Multi-shot-Methoden vorgeschlagen (103), um das ESP und somit die ETD zu
verkirzen. Im Gegensatz zu gewohnlichen Segmentierungsverfahren wird dabei der k-Raum in
Auslese-Richtung, statt in Phasenkodier-Richtung, in mehrere k-Raum-Segmente unterteilt und
nacheinander ausgelesen. Die k-Raum-Segmente sind somit schmaler als ein k-Raum in voller
Breite und das Auslesen einer k-Raum-Zeile kann deutlich schneller durchgefiihrt werden. Wie

bei der Akquisition eines k-Raums in Single-shot wird in Phasenkodier-Richtung der k-Raum
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von oben nach unten sukzessive erfasst. Da die k-Raum-Segmente sehr schmal sind, sind die
dazugehorigen Gradienten-Momente sehr klein. Dadurch kann das ESP einer einzelnen
k-Raum-Zeile deutlich kiirzer gewahlt und die ETD eines k-Raum-Segmentes im Vergleich zu

einem kompletten k-Raum um den Faktor gleich der Anzahl der Segmente beschleunigt werden.
Die readout-segmentierte (rs-)EPI-Akquisitionsmethode hat einige Vorteile:

e Im Vergleich zur single-shot EPI-Akquisitionsmethode konnen durch die Segmentierung
kiirzere ESP und somit kiirzere ETD erreicht werden. Durch die verkirzte ETD
reduzieren sich die Verzerrungen und Verschmierungen im Bild.

e Aufgrund des kiirzeren ESP und der geringen k-Raum-Segmentbreite, besteht die
Maoglichkeit sinusformige Auslese-Gradienten zu verwenden. Diese haben den Vorteil,
negative Effekte aufgrund von Gradientendelays zu minimieren, da sie bei dem
Gradientenstart nur eine geringe Amplitude aufweisen und erst zu Gradientenmitte die

maximale Amplitude ausweisen.
Die Nachteile der rs-EPI-Akquisitionsmethode sind:

e Da die Aufnahme des gesamten k-Raums in einzelnen Segmenten erfolgt, werden
mehrere Akquisitionen bendtigt. Es wird eine hohe TR-Zeit bendtigt, damit die
Longitudinalmagnetisierung vollstindig relaxieren kann. Die Gesamtakquisitionsdauer
erhoht sich entsprechend der Segmentanzahl und der TR-Zeit.

e Dadie Gesamtakquisitionsdauer erhoht ist, erhoht sich die Wahrscheinlichkeit, dass sich
das Messobjekt oder der Proband bewegt und somit der k-Raum mit fehlerhaften
Phaseninformationen erfasst wird. In diesem Fall passen die Segmente nicht mehr
zueinander, und die k-Raum-Aufnahme ist nach Kombination der Segmente fehlerhaft.
In der Folge kommt es zu Bildartefakten, die die Aufnahme unbrauchbar machen

konnen.

e Ein Nachteil des sinusformigen Auslese-Gradienten ist der um den Faktorgreduzierte
Gleichrichtwert der Amplitude. Das bedeutet, das Gradienten-Moment betragt nur
M= % G - t, die k-Raum-Bewegung ist also um den Faktor g langsamer im Vergleich zu

einem rechteckigen Gradienten.
Diffusionsgewichtete, readout-segmentierte EPI-Bildgebung

Bei der diffusionsgewichteten rs-EPI-Sequenz (104) wird eine monopolare
Diffusions-Praparation verwendet. Zur k-Raum-Akquisition kommt eine rs-EPI-Akquisition zum
Einsatz. Die Kombination der beiden Module zu der Sequenz wird in Abbildung 60 gezeigt.
Aufgrund des kurzen ESP bei rs-EPI und der damit verbundenen kurzen ETD, kann der gesamte

k-Raum von oben nach unten ohne Partial-Fourier akquiriert werden. Typischerweise wird die
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parallele Bildgebungsmethode GRAPPA mit Faktor 2 verwendet, um die ETD kurz zu halten.
Nach der Datenakquisition eines k-Raum-Segments wird das k-Raum-Zentrum mit einem
Navigator, bestehend aus einer EPI-Akquisition, erneut aufgenommen. Somit kann die Phase der
zuvor aufgenommenen k-Raum-Datenakquisition korrigiert werden und durch eine Berechnung
entschieden werden, ob das Messobjekt seit der letzten Messung bewegt wurde. Im Falle von
Bewegung werden die aufgenommenen Daten verworfen und automatisch eine neue
Akquisition des betreffenden Segments des k-Raums des Objekts gestartet. Die genaue
Funktionsweise ist in der Literatur beschrieben (104) und ist fiir diese Arbeit nicht weiter

relevant. Das vollstandige Sequenzdiagramm und der dazugehérige k-Raum sind in Abbildung

60 dargestellt.
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Abbildung 60:

a) Die rs-EPI-Sequenz verwendet eine monopolare Diffusions-Prdparation, gefolgt von einem
readout-segmentierten EPI-Akquisitionsmodul, sowie der Aufnahme eines Navigators nach einer zweiten
HF-Refokussierung.

b) Der k-Raum ist hier in fiinf Segmente unterteilt. Ebenso ist die Unterteilung in eine gréfSere oder kleinere
ungerade Anzahl maéglich.

6.3 Lautstarkereduktion der diffusionsgewichteten Sequenz

Die klinische Bedeutung der diffusionsgewichteten Bildgebungssequenzen wurde in den
vorherigen Kapiteln bereits erldutert. Zum einen sind die erreichbaren Auflésungen aufgrund
des T, -Zerfalls und der damit verbundenen Verzerrungen limitiert. Zum anderen fiihrt die
angewandte EPI-Akquisition zu hohen Steig-Raten und Amplituden der Gradienten, die eine
hohe Lautstiarkebelastung hervorrufen. Bisher sind keine Arbeiten zur Reduktion der
Lautstarke bei diffusionsgewichteten Sequenzen bekannt. Bekannte Arbeiten zur EPI-
Akquisition setzten auf sinusféormige Gradienten (59), versuchten die Anregung bestimmter
Frequenzen durch die Gradienten zu vermeiden (65,105) oder zielten auf die

Lautstarkereduktion bei fMRI-Akquisitionen (59,70,106,107). Andere Ansatze wie der in Kapitel
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2.4.2 vorgestellte Blackbox-Ansatz (72) konnen den freien Zwischenraum im Sequenzablauf fiir
die Lautstarkereduktion nutzen. Allerdings ist der lautstirkereduzierende Effekt bei

EPI-Akquisitionen aufgrund des geringen Raums zwischen den Gradienten nur sehr beschrankt.

Im vorherigen Abschnitt wurden die ss-EPI- und rs-EPI-Sequenzen mit Diffusionsgewichtung
erklart. Im Folgenden soll gezeigt werden, welche lautstirkerelevanten Grofien bei beiden
Sequenzen auftreten und wie durch Modifikationen eine signifikante Laustdrkereduktion
erreicht werden kann. Da die EPI-Akquisition der ss-EPI-Sequenz erfahrungsgemafd den
lautesten Anteil an der Sequenz stellt, muss diese mit hochster Prioritdt optimiert werden.
Alleine durch die Erhohung des ESP koénnen die verwendete Steig-Rate und Amplitude
verringert werden. Allerdings werden somit auch die ETD und die TE-Zeit verlangert, so dass

das Signal geschwécht ist und durch den T, -Zerfall deutliche Verzerrungen auftreten kdnnen.
Grundlegender Ansatz

Die grundlegende Idee der Arbeit war, die Vorteile der rs-EPI-Akquisition zu nutzen und die
Sequenz auf angenehmere Lautstirke zu reduzieren und dabei mindestens die Bildqualitit der
Standard-DW-ss-EPI-Sequenz beizubehalten. In Abbildung 61 werden die beiden k-Raume der
beiden Sequenzen betrachtet. Dadurch kann der potentielle Vorteil der rs-EPI-Sequenz in Bezug
auf die Lautstirke verstanden werden. Mit dem Gradienten-Moment M kann ein
k-Raum-Segment in Auslese-Richtung durchlaufen werden. Dieses Moment M hingt von der
Basisauflosung (Englisch: base resolution, BR), dem FOV und der Anzahl #S der Segmente ab:
M ~ BR/FOV/#S. Bei der ss-EPI ist die Segmentanzahl #S = 1, bei der rs-EPI-Sequenz liegt die

Segmentanzahl #S in der Regel zwischen drei und neun in ungeraden Schritten.

Zwei aufeinanderfolgende Echos besitzen den zeitlichen Abstand ESP. In dieser Zeit muss das
Gradienten-Moment M durch Gradientenschaltung erzeugt werden. Der Zusammenhang des
Gradienten-Moments M fiir die erforderliche Steig-Rate SR und Amplitude A lautet:
SR ~ M/ ESP? und A ~ M/ ESP. Da durch die Segmentierung in #S Segmente das Gradienten-
Moment M um den Faktor #S reduziert ist, kann bei gleicher Steig-Rate und Amplitude ein
deutlich kiirzerer Echoabstand erreicht werden. Diese Uberlegungen sind in Abbildung 61 fiir

die beiden k-Raume aufgelistet.

Der Ansatz der Lautstiarkereduktion fiir die EPI-Akquisition besteht im Ausnutzen der
Auslese-Segmentierung der rs-EPI-Methodik, um geringere Steig-Raten und Amplituden zu
erreichen anstelle eines kiirzeren ESPs. Bei konstantem ESP reduzieren sich die benoétigten

Steig-Raten und Amplituden um die Anzahl der verwendeten Segmente.
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Abbildung 61:

Vergleich des Single-shot-k-Raums (a) und des readout-segmentierten k-Raums (b). Das pro Aufnahme
geringere bendtigte Gradienten-Moment M erlaubt, bei dem readout-segmentierten k-Raum ein deutlich
kiirzeres ESP bei gleichen Steig-Raten und Amplituden zu verwenden. Ebenso kénnen bei
gleichbleibendem ESP die Steig-Raten und Amplituden reduziert werden.

Umsetzung der Lautstirkereduktion
Mit den folgenden Anderungen wurde die Lautstirke der DW-rs-EPI-Sequenz reduziert:

1. Die verwendeten Steig-Raten von allen Nicht-Auslese- und Nicht-Schichtselektions-
Gradienten wurden aufZOmTr_l—:r;Slimitiert. In der Konsequenz wurden dadurch die

Gradientenformen dreiecksformig statt trapezformig, da die maximal mdogliche
Amplitude der Gradienten nicht ausgeschopft wird. Diese Grofdenordnung der
Limitierung ist ein guter Kompromiss zwischen Steig-Raten-Reduktion und
verbleibender Geschwindigkeit der Sequenz, das heifdt der Verldngerung des Echo- und
Messzeit. Auflerdem wurden alle aufeinanderfolgenden Gradientenformen miteinander
optimal verkniipft. Das heifdt, wenn zwei aufeinanderfolgende Gradienten eine kurze
Pause aufweisen, dann wird diese Pause gefiillt, indem die Gradientenrampen und
Amplituden entsprechend angepasst wird.

2. In Kapitel 3 wurde gezeigt, dass das Schalten von grofden Gradienten-Momenten, wie es

bei der Diffusions-Prdparation der Fall ist, bei Verringerung der Steig-Rate nur einen
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geringen Zeitzuwachs bedeutet. Das heifdt, die Reduktion der Steig-Rate auf ZO% bei

konstanter Amplitude bedeutet fiir einen b-Wert von 1000 s/mm? nur eine

Zeitzunahme von 10%. Dieser Zeitzuwachs erhoht die Echozeit um 4,9 ms.

Wie in Abbildung 61 gezeigt, besitzt die Anzahl der k-Raum-Segmente direkten Einfluss
auf die bendtigten Steig-Raten und Amplituden. Daher wurde die Anzahl der
k-Raum-Segmente bei manchen Messungen erhoht. Bei gleichem ESP wird somit eine
hohere Verweildauer pro k-Raum-Punkt erreicht, was zu einer niedrigeren

Auslese-Bandbreite und somit zu einem hoheren SNR fithren kann.

Die Verweildauer fiir jeden k-Raum-Punkt wurde so angepasst, dass fiir die

Blip-Gradienten in Phasenkodier-Richtung ein ausreichend grofier Anteil am ESP zur
Verfligung steht, so dass diese mit einer konstanten Steig-Rate von 15 %geschaltet

werden konnen.

In der Standard-DW-rs-EPI-Sequenz wird vor der Akquisition jedes k-Raum-Segments
die k-Raum-Position durch Gradienten in x- und y-Richtung einstellt. Diese Gradienten
werden direkt nach dem zweiten monopolaren Diffusions-Priaparations-Gradienten
geschaltet. Dieses Schalten der Gradienten bendétigt circa 3 ms, und zudem kann es
vorkommen, dass die Gradientenpolaritit dieses Gradienten der Gradientenpolaritit des
Diffusions-Praparations-Gradienten entgegengesetzt ist, was zusatzlich die Lautstirke
erhohen kann. Aus diesem Grund wurde die Einstellung der k-Raum-Position vor dem
180°-HF-Refokussierungspuls vorgenommen. In dieser Zeit gibt es eine grofde Liicke
ohne Gradientenaktivitit und die benétigten Gradienten konnen in dieser Zeit mit

verschwindend geringer Steig-Rate geschaltet werden.

Zuletzt wird das ESP der EPI-Akquisition von circa 0,36 ms auf circa 0,98 ms erhoht. Bei
gleichzeitiger Reduktion der Auslese-Segmente von 7 auf 5 kann die bendtigte
Amplitude um den Faktor 2,15 beziehungsweise die Steig-Rate um den Faktor 5,97
gesenkt werden. In einer anderen Konfiguration und bei gleicher Anzahl an
Auslese-Segmenten und der Erhohung des ESP von 0,38 ms auf 0,9 ms kann eine
Amplitudenverringerung um  den  Faktor 2,40  beziehungsweise  eine

Steig-Rate-Verringerung um den Faktor 5,68 erreicht werden.

Durch das hohere ESP kann die Verweildauer pro k-Raum-Punkt erh6ht werden, somit

sinkt die Bandbreite der Akquisition, und das SNR kann gesteigert werden.
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Das verlangerte ESP fiihrt zu Echozeiten in der Gréfdenordnung tiber 120 ms. Dadurch sinkt
die Signalintensitidt ab und es kann zum sogenannten T,-Shine-trough3zkommen. Mit den

folgenden Mafsnahmen wurde der Echozug verkiirzt:

e Mit Partial-Fourier in Phasenkodier-Richtung wurde die Echozeit verkiirzt. Somit wird
das k-Raum-Zentrum frither erreicht und das Signal besitzt eine hohere Intensitét.

e Mit der Erhohung des GRAPPA-Faktors von 2 auf 3 wurde fiir manche Messungen die
ETD reduziert. Somit kénnen Verzerrungen und Verschmierungen im Bild reduziert
werden, allerdings wird das SNR durch die GRAPPA-Rekonstruktion reduziert.

Der Prototyp der lautstirkereduzierten Sequenz wird hier als Quiet-DWI-Sequenz bezeichnet.
Das Sequenzdiagramm fiir die Aufnahme eines Segmentes sowie die angewandten Anderungen

werden in Abbildung 62 gezeigt.
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Abbildung 62:

Sequenzdiagramm der lautstdrkeoptimierten Akquisition eines Segments sowie der 2D-Navigator-Aufnahme
mit der Quiet-DWI-Sequenz. Es wird eine monopolare Diffusions-Prdparation verwendet. Die wichtigsten
Anderungen werden im Diagramm gezeigt und erkldrt. Die 3. Anderung duflert sich nur in der Amplitude
und Steig-Rate der Gradienten und somit nicht im Sequenzdiagramm. Alle Nicht-Auslese-Gradienten wurden

, . , . T , ,
so gestreckt, dass sie eine Steig-Rate von maximal 20 —— verwenden. Die Auslese-Gradienten werden
mms

langsamer geschaltet, die genaue Steig-Rate hdngt vom ESP, der Anzahl der Auslese-Segmente und dem
gewdhlten FOV ab. Die Gradienten zum Einstellen des Auslese-Segments wurden vor den ersten
Refokussierungspuls verschoben, um bis zu 3 ms an Echozeit einzusparen.

32 T2-Shine-trough bedeutet: Bei langen TE-Zeiten kann es vorkommen, dass die Abschwichung durch die
T2-Relaxation irrtiimlich als Signalabschwachung durch die Diffusionspraparation interpretiert wird. Man spricht
daher davon, dass Effekte der T2-Zeit in das aufgenommene Bild ,, durchscheinen®.
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6.4 Experimente zur Lautstirkereduktion

Zur Demonstration der Lautstirkereduktion und Evaluation der Bildqualitit wurden
Lautstirkemessungen mit der DW-ss-EPI-Sequenz, der DW-rs-EPI-Sequenz und der
Quiet-DWI-Sequenz durchgefiihrt. Dabei wurde an einem Kklinischen 1,5T-Aera-Scanner
(Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) und an einem Kklinischen 3T-Skyra-Scanner
(Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) gemessen. Zur Signalerfassung wurde eine
20-Kanal-Kopf/Hals-Spule verwendet. Dabei wurden fiir den 1,5T- und 3T-Scanner Protokolle
erstellt, die entweder aus der Protokollbibliothek von Siemens Healthcare oder sehr nah daran

angelehnt waren. In Tabelle 6 sind die folgenden Protokolle fiir beide Feldstarken aufgelistet:

e Standard-DW-ss-EPI-Sequenz mit dem Standardprotokoll von Siemens Healthcare, wie
es in Kliniken verwendet wird. Das ESP und die TE-Zeit wurden so kurz wie moglich
gewahlt, ohne die PNS-Limitationen zu iiberschreiten.

e Standard-DW-rs-EPI-Sequenz mit dem Standardprotokoll von Siemens Healthcare.

e Quiet-DWI-Sequenz mit Partial-Fourier-Faktor 6/8 und GRAPPA-Faktor 2.

e Quiet-DWI-Sequenz mit Partial-Fourier-Faktor 7/8 und GRAPPA-Faktor 3.

Die weiteren Parameter der Messungen waren: Matrixgrofle 192x192, FOV 230x230 mm?,
Auflésung 1,2x1,2 mm?, Schichtdicke 4 mm bei 3T, 5 mm bei 1,5T, 25 Schichten pro TR und
Fettsittigung vor jeder HF-Anregung. Fiir den b-Wert wurde 1000 s/mm? gewihlt. Die
Diffusions-Praparation wurde in drei orthogonalen Richtungen (108) durchgefiihrt. Die
k-Raum-Daten, die aufgrund von Partial-Fourier fehlen, wurden mit POCS rekonstruiert. Die
ACS-Daten fiir die GRAPPA-Rekonstruktion wurden in einer separaten Messung vor der
eigentlichen Messung aufgenommen. Diese Zeit ist in der Messzeit beriicksichtigt. Aufderdem
wurde eine Prescan-Normalisierung verwendet sowie ein schwacher k-Raum-Filter zur
Vermeidung von Gibbs-Ringen.

Das SNR der Messungen zum Spin-Echo-Zeitpunkt wurde mit folgender Gleichung

abgeschatzt:

fpF-Nayg e
SNR \/BW'GRAPPA faktor 9 e [53]

Dabei sind fpr der Partial-Fourier-Faktor, No,y die Anzahl der Mittlungen, g der g-Faktor (34,36)
und BW die Auslese-Bandbreite. Die T,-Zeit wurde fiir 1,5T mit 80 ms angenommen, fiir 3T mit
75 ms. Mit Messungen mit einer Gradienten-Echo-Sequenz und der gleichen
Spulenkonfiguration wurde eine Gréfdenordnung fiir den g-Faktor abgeschitzt. Somit konnten
g-Faktor-Werte fiir Grappa-Faktor 2 und 3 ermittelt werden. Zusammen mit den anderen
Parametern wurde das relative SNR im Vergleich zur Standard-ss-EPI-Sequenz berechnet:

SNR

ASNR = (SNRSS—EPI

~1)-100%. (54]
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Dabei wurde der hochste gemessene g-Faktor eingesetzt, um das Worst-Case-Szenario

abzuschatzen.

Die Lautstarkemessungen wurden stets am Phantom durchgefiihrt. Dabei wurden das
PULSE-System (siehe Kapitel 2.2) sowie die A-Frequenzbewertung verwendet. Das Mikrofon
wurde fiir jede Messung 30 Sekunden vor der Kopfspule bewegt und das Signal gemittelt. Somit
wurde die Erfassung von stehenden Wellen vermieden. Der Fehler wurde aus der zeitlichen

Entwicklung der Standardabweichung der Lautstdrke berechnet.

Experimente zur Lautstirkebestimmung
Mit den beschriebenen Protokollen wurden verschiedene Lautstirkemessungen durchgefiihrt:

o Die Abhdngigkeit der Lautstirke vom ESP wurde bei dem 1,5T- und 3T-Scanner, die
Gradientensysteme in verschiedenen Abmessungen besitzen, in Experimenten
bestimmt. Das ESP wurde zwischen 0,36 ms und 1,2 ms variiert. Dabei wurde die
Quiet-DWI-Sequenz mit GRAPPA-Faktor 2 verwendet. Fiir manche ESP-Bereiche waren
keine Messungen moglich, weil die Anregungsfrequenzen des ESP mit den
Resonanzfrequenzen des Scanners zusammenfallen wiirden.

e Der Einfluss der drei logischen Gradientenachsen wurde bestimmt, indem diese selektiv
kombinatorisch deaktiviert und somit sieben Lautstirkewerte aufgenommen wurden.
Die Messungen wurden fiir die Standard-DW-rs-EPI-Sequenz und Quiet-DWI-Sequenz
mit GRAPPA-Faktor 2 am 3T-Scanner durchgefiihrt und verglichen.

e In weiteren Messungen am 3T-Scanner mit der Quiet-DWI-Sequenz mit
GRAPPA-Faktor 2 wurde die Wirkung der Lautstirkereduktion auf die
Diffusions-Praparation und die EPI-Akquisition untersucht. Einmal wurden das ESP auf
0,98 ms gesetzt und die Steig-Rate der Diffusions-Praparations-Gradienten auf den

Standardwert gesetzt. Zum anderen wurde die Steig-Rate der
Diffusions-Praparations-Gradienten auf 20 %gesetzt und das Standard ESP von 0,36

ms verwendet. Die Lautstarke wurde fiir beide Szenarien gemessen.

o Der Einfluss der Gradientenaktivitit wurde durch Variation der Anzahl der Schichten
pro TR bestimmt. Dabei wurde die Schichtanzahl zwischen 6 und bis zu 29 variiert und
jeweils die Lautstiarke gemessen.

e Der Einfluss der sinusférmigen Gradienten auf die ss-EPI-Akquisition wurde evaluiert,
indem der trapezformige Auslese-Gradient der ss-EPI-Sequenz auf eine Sinusform
gedndert wurde. Die sinusformige Gradientenform sowie die Verwendung eines

konstanten Phasenkodier-Gradienten, das heif3t mit permanent geschalteter Amplitude,
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wurde Dbereits von Schmitter et al. (59) vorgeschlagen. Dazu wurden

Lautstirkemessungen am 3T-Geradt durchgefiihrt und analysiert.

In-vivo-Messungen

Nach schriftlicher Zustimmung wurden fiir die Bildqualitdtsevaluation Messungen an
gesunden Probanden bei den Feldstidrken 1,5T und 3T durchgefiihrt. Dabei wurde jeweils mit
den vier in Tabelle 6 beschriebenen Protokollen gemessen. Der klinische Nutzen der
lautstarkeoptimierten Sequenz bei pathologischem Gewebe wurde nach Aufklarung an zwei
Patienten an einer Klinik erprobt. Die Patienten befanden sich in der Nachsorge, das heif3t, mit
nicht-akutem Infarkt. Dabei wurde aus Zeitgriinden nur mit der ss-Sequenz und der
Quiet-DWI-Sequenz mit GRAPPA-Faktor 2 gemessen. Ausschliefdlich in diesen beiden Fallen
wurde Zero-filling statt POCS verwendet, um die Partial-Fourier-Daten zu rekonstruieren. Die

Bildqualitdat wurde von drei erfahrenen Radiologen auf Bildqualitdt und Artefaktlevel bewertet.

Messprotokolle der diffusionsgewichteten Bildgebung
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1,5T-Protokolle
ss-EPI 6800/89 | 6/8 |2 - 3/3 098 | 1130 | 1:42 | - - 70,6
rs-EPI 6000/69 | 8/8 2 5 1/2 0,38 | 1038 | 3:50 | +125 | +29 36,5
Quiet-DWI | 5600/75 | 6/8 2 5 1/1 0,90 | 473 2:10 | +27 +8 64,8
Quiet-DWI | 4900/75 |7/8 |3 7 1/1 | 090 |351 |2:33 |+50 |-23 50,4
3T-Protokolle
ss-EPI 6800/92 | 6/8 2 - 3/3 0,98 | 1130 | 1:42 | - - 70,6
rs-EPI 5000/68 |8/8 |2 7 1/1 [036 | 826 |2:37 |+54 |+9 34,6
Quiet-DWI | 5900/79 | 6/8 2 5 1/1 0,98 | 414 2:17 | +34 +15 70,6
Quiet-DWI | 5000/79 | 7/8 3 7 1/1 0,98 | 318 2:37 | +54 -19 54,9

Tabelle 6:
Auflistung der verwendeten Protokollparameter fiir die In-vivo- und Phantom-Messungen. Alle anderen

Parameter sind im Text aufgelistet. Die Aufnahmezeit umfasst die gesamte Zeit inklusive Dummy-Scans,
ACS-Scan und Phasen-Korrektur-Scans. Die Anderung AAufnahmezeit bezieht sich auf die Aufnahmezeit der
ss-EPI-Sequenz. Ebenso wird die SNR-Anderung im Bezug zur ss-EPI-Sequenz angegeben. Die Echozugdauer
der EPI-Akquisition ist ein Mapfs fiir die Stédrke der Verzerrung.
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6.5 Ergebnisse der lautstirkereduzierten Bildgebungssequenz

Lautstirkemessungen

Die Abhdngigkeit der Lautstiarke vom Echoabstand ist in Abbildung 63 dargestellt. Fiir manche
ESPs waren keine Messungen moglich, da die durch das ESP angeregten Frequenzen mit den
Resonanzfrequenzen des Gradientensystems zusammenfallen wiirden. Bei dem 1,5T-Scanner
beginnt ein Plateau der Lautstirkekurve bei einem ESP von circa 0,9 ms, bei dem 3T-Scanner
bei einem ESP von circa 0,98 ms. Die Lautstirkeergebnisse fiir die vier Protokolle bei beiden

Feldstarken sind in Tabelle 7 aufgelistet.
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Abbildung 63:

Abhdngigkeit der Lautstdrke von dem verwendeten Echoabstand fiir den 1,5T- und 3T-Scanner. Dabei
wurde mit dem Quiet-DWI-Protokoll mit GRAPPA-Faktor 2 gemessen. Die verwendeten Werte sind 0,9 ms
fiir 1,5T und 0,98 ms fiir 3T. Die Fehlerbalken stammen aus dem zeitlichen Verlauf der Messung.

Lautstarke [ dB(A) ]
Feldstirke 1,5T 3T
ss-EPI 96,1+0,8 98,6 +0,8
rs-EPI 100,7 £ 0,7 101,6 £ 0,8
Quiet-DWI, GRAPPA-Faktor 2 80,7 + 0,7 83,4+0,7
Quiet-DWI, GRAPPA-Faktor 3 799+1,1 82,5+1,0
Tabelle 7:

Gemessene Lautstdrken fiir die vier Protokolle bei den Feldstdrken 1,5T und
3T. Der angegebene Fehler in der Lautstdrke stammt aus dem zeitlichen

Verlauf der Messung.
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Die Beitrage der einzelnen logischen Gradientenachsen zur Gesamtlautstirke sind in Tabelle 8
aufgelistet. Bei der Standard-DW-rs-EPI-Sequenz wird die Lautstiarke durch die EPI-Akquisition
dominiert. Bei der Quiet-DWI-Sequenz wird die Lautstirke von EPI-Akquisition und
Phasenkodier-Blips fast gleichermafien dominiert. Der Schichtselektions-Gradient spielt bei

beiden Sequenzen nur eine untergeordnete Rolle.

Wahrend der Messung ergeben sich leicht unterschiedliche Lautstirkelevels. Der
Phasenkorrekturscan der rs-EPI-basierten Sequenzen wird zu Beginn durchgefiihrt. Wahrend
dieser Zeit sinkt die Lautstdrke um circa 2 dB(A), da keine Blip-Gradienten geschaltet werden.
Beim Ubergang zwischen den drei Diffusions-Praparationsrichtungen kann eine Veranderung

der Tonlage gehort werden, allerdings ist der Unterschied in der gemessenen Lautstiarke nur

minimal.

Bei den Messungen, bei denen nur der Diffusions-Praparations-Gradient hinsichtlich der
Lautstirke optimiert wurde, wurde eine Lautstarke von 99,6 dB(A) gemessen. Bei der Messung,
bei der das EPI-Akquisitions-Modul hinsichtlich der Lautstdrke optimiert wurde, wurde eine

Lautstarke von 90,0 dB(A) festgestellt.

Beitrag der einzelnen Gradientenachsen zur Gesamtlautstirke
- =
%]
e | & | £ g o =iy
= QL o o © L O
S | B = o 25 -
R IR %% o SE =
0 o & o & E L e Z
O oo | 879 < m — < M
= @< | =< Ao o o
< | = |3 2 =2 23
2 oo S
an an an 83,4+0,7 101,6 £ 0,8
an an 82,5+0,7 101,4+1,4
an an 81,7+0,7 102,5+1,4
an an 78,1+0,7 86,1+0,4
an 71,6 £0,3 78,6 + 0,5
an 76911 85,5+0,3
an 809+0,8 101,9+1,2

Tabelle 8:
Aufgelistet sind die Beitrdge der einzelnen Gradienten zur Gesamtlautstidrke am 3T-Scanner. Bei beiden

Protokollen wird die Lautstdrke durch den Gradienten der EPI-Akquisition dominiert. Der angegebene
Fehler stammt aus der zeitlichen Variation des Signals.
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Die Umwandlung von trapezférmigen Gradienten in sinusférmige Gradienten und die
gleichzeitige Verwendung von konstanten Phasenkodier-Gradienten bei der ss-EPI-Sequenz

brachten eine Lautstarkenverringerung von 98,6 dB(A) auf 93,9 dB(A).

Die Abhéngigkeit der Lautstdarke von der Anzahl der Schichten pro TR wird in Abbildung 64

gezeigt. Die Lautstdrke sinkt anndhernd linear mit der Anzahl der Schichten pro TR.

Flir die SNR-Bestimmung wurde der g-Faktor fiir die gewahlte Spulenkombination und
Spulenbeladung gemessen. Der raumlich variierende g-Faktor war g = 1,13 - 1,81 fiir
GRAPPA-Faktor 2, und g = 1,60 - 2,56 fiir GRAPPA-Faktor 3. Das bedeutet fiir das
Quiet-DWI-Protokoll mit GRAPPA-Faktor 3 einen SNR-Verlust aufgrund des g-Faktors von bis zu
23% im Vergleich zur ss-EPI-Sequenz mit GRAPPA-Faktor 2. Alle anderen Sequenzen
verwenden den gleichen GRAPPA-Faktor, und deshalb ist kein zusatzlicher SNR-Riickgang zu

erwarten.
. Diffusions-gewichtete Messprotokolle Abbildung 64:
Lautstidrke in Abhdngigkeit der
Schichten pro TR. Die Lautstdrke
100 1 steigt mit der Anzahl der Schichten
pro TR.
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In-vivo-Messungen

In Abbildung 65 sind die Bilder von zwei Patienten dargestellt. Beide Patienten litten unter
einem nicht-akuten Mediateilinfarkt33. Das pathologische Gewebe ist mit beiden Sequenzen gut
sichtbar. Bei den TRACE-Bildern der Quiet-DWI-Sequenz ist der Kontrast in der N&dhe der

Stirnhohle etwas besser.

33 Ein Mediateilinfarkt ist eine lokalisierte Form eines ischdmischen Schlaganfalls im Gehirn
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Beispielhafte Bilder von gesunden Probanden sind in Abbildung 66 dargestellt. TRACE-Bilder
einer axialen Schicht auf der Hohe des lateralen Ventrikels, die bei 1,5T aufgenommen wurden,
sind in Abbildung 66a-h gezeigt. Ebenso sind TRACE-Bilder, die bei 3T aufgenommen wurden,
in Abbildung 66i-p dargestellt. Zusatzlich wurden ADC-Karten berechnet. Es werden Bilder aller
vier Protokolle gezeigt. Je nach Protokoll weisen die Bilder unterschiedlich starke Verzerrungen
an der Stirnhohle auf. Die rs-EPI-Bilder weisen bei beiden Feldstirken die wenigsten
Verzerrungen und Bildartefakte auf. Bei der ss-EPI-Sequenz sind die Bilder in der Ndhe der
Stirnhohle verzerrt, bei Feldstirke von 3T ist dies starker als bei 1,5T. Die Quiet-DWI-Bilder mit
GRAPPA-Faktor 2 sind vergleichbar zu den ss-EPI-Bildern. Die Quiet-DWI-Bilder mit dem
hoheren GRAPPA-Faktor 3 sind deutlich weniger verzerrt als die ss-EPI-Bilder, allerdings ist das
SNR erwartungsgemaf3 geringer bei 1,5T. Ebenso verhalt sich die erkennbare Verschmierung im

Bild.

DW ss-EPI quiet-DWI DW ss-EPI quiet-DWI
PF 6/8, PF 6/8, PF 6/8, PF 6/8,
GRAPPA 2 GRAPPA 2 GRAPPA 2 GRAPPA 2

96,1 dB(A) 80,7 dB(A) 96,1 dB(A) 80,7 dB(A)

Abbildung 65:

Direkter Vergleich von In-vivo-Messungen an zwei Patienten fiir das ss-EPI-Protokoll und das Quiet-DWI-
Protokolle mit GRAPPA-Faktor 2 bei 1,5T. In der oberen Reihe werden die ADC-Karten, in der unteren Reihe
die TRACE-Bilder gezeigt. Beide Patienten litten unter einem nicht-akuten Mediateilinfarkt.
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DW ss-EPI DW rs-EPI quiet-DWI quiet-DWI

PF 6/8 PF Aus PF 6/8 PF 7/8
GRAPPA 2 GRAPPA 2 GRAPPA 2 GRAPPA 3
1.5T 96,1 dB(A) 100,7 dB(A) 80,7 dB(A) 79,9 dB(A)

3T 98,6 dB(A) 101,6 dB(A) 83,4 dB(A) 82,5 dB(A)

Abbildung 66:

Direkter Vergleich von In-vivo-Messungen an gesunden Probanden fiir das ss-EPI-Protokoll, das rs-
EPI-Protokoll und die beiden Quiet-DWI-Protokolle mit GRAPPA-Faktor 2 und 3 fiir 1,5T und 3T. In den
oberen Reihen sind die ADC-Karten dargestellt, in den unteren Reihen werden die TRACE-Bilder gezeigt.
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6.6 Diskussion der Ergebnisse

Die Lautstirke einer diffusionsgewichteten Sequenz ist typischerweise durch die
EPI-Akquisition bedingt sehr laut. Wie in Kapitel 3 gezeigt wurde, kann durch Reduktion der
verwendeten Amplituden und Steig-Raten der Gradienten die Lautstirke einer Sequenz
reduziert werden. Der einfachste Schritt, um die Steig-Raten und Amplituden zu reduzieren, ist
die Erhohung des Echoabstandes. Dadurch dauert der Echozug deutlich ldnger, und die
verlangerte ETD fithrt zu Verzerrungen und Verschmierungen im Bild. Aus diesem Grund
musste bei der vorliegenden Arbeit ein anderer Ansatz gewahlt werden. Dabei wurde eine
readout-segmentierte Sequenz dazu verwendet, lingere ESPs zu verwenden und somit die
deutliche Verbesserung der Bildqualitdt gegeniiber einer DW-ss-EPI-Sequenz in eine geringe
Lautstarke umzuwandeln. Dabei war die Mafdgabe, dass die Bildqualitdt der DW-ss-EPI-Sequenz

nicht unterschritten werden sollte.

Durch die Segmentierung des k-Raums in einzelne Streifen konnen die Grofien der Steig-Rate
und Amplitude um die Anzahl der Auslese-Segmente reduziert werden. Die Bildgebung wurde

mit verschiedenen Methoden optimiert:

e Die Erhohung des GRAPPA-Faktors von 2 auf 3 reduziert die ETD zulasten des SNRs
aufgrund des erhdhten g-Faktors.

e Das Verwenden von Partial-Fourier reduziert die Anzahl der Echos vor der
k-Raum-Mitte. Somit reduziert sich das SNR aufgrund der geringeren Anzahl an
aufgenommenen k-Raum-Zeilen. Durch die kiirzere TE-Zeit und die damit verbundenen
hohere Signalstirke kann das SNR wieder erhoht werden.

e Die Erhohung der Segmentanzahl reduziert die k-Raum-Momente und somit die
verwendeten Amplituden und Steig-Raten. Dadurch sinkt die Auslese-Bandbreite, und
das SNR steigt. Die erhohte Anzahl an Auslese-Segmenten steigert allerdings auch die

bendtigte Messzeit.

Die angewandten Modifikationen in den Protokollen verlangern die Messzeit um 27% bis 54%
im Vergleich zur ss-EPI-Sequenz. Daher sollte die Quiet-DWI-Sequenz nicht in Notfallaufnahmen
verwendet werden. Die Messungen mit GRAPPA-Faktor 3 waren um bis zu 0,9 dB(A) leiser,
allerdings war die Messzeit im Vergleich zur GRAPPA-Faktor 2 Messung aufgrund der hoheren
Segmentanzahl um bis zu 23% erhoht. Somit wiirde man in der Praxis die Messung mit
GRAPPA-Faktor 2 bevorzugen. Eine Verkiirzung der Messzeit ist durch eine Reduktion der
Segmentanzahl moglich, allerdings reduzieren sich somit das SNR und die Bildqualitit aufgrund

der hoheren Amplituden der Auslese-Gradienten.
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Lautstirkemessungen

In der Arbeit von Wu (109) wurde gezeigt, dass die Lautstdrke aufgrund von stehenden
Wellen rdaumlich stark variiert. Darum wurde zur Lautstarkebestimmung das Mikrofon bewegt,
was zwar weniger aussagekraftig fiir die empfundene Lautstiarke des Patienten ist, aber dafir
weniger von stehenden Wellen abhdngt. Somit wurde ein guter Kompromiss gefunden, der
stehende Wellen und Reflexionseffekte ausschliefst. Die Standardabweichung der Messwerte
betrug bis zu 1,9 dB(A), was ein akzeptabler Wert im Vergleich zu den auftretenden
Grofdenordnungen von circa 80 - 100 dB(A) darstellt.

Durch das langsamere Schalten der Diffusions-Praparations-Gradienten wurden die
Vibrationen am Scannertisch reduziert. Das ist zum einen angenehmer fiir den Patienten, zum
anderen wurde von Signalausloschungen durch Scannervibrationen bei Verwendung von
Partial-Fourier (110) berichtet. Allerdings wurden bei den durchgefiihrten Messungen keine

solchen Artefakte festgestellt.

Der MRT-Scanner besitzt eine natilirliche Transferfunktion zwischen der Frequenz der
Anregung durch die Gradienten und der resultierenden Lautstérke. Diese Abhdngigkeit wurde
durch Variation des ESP evaluiert. Die gemessene Abhdngigkeit weist einige Hohen und Tiefen
auf. In der Ndhe der Resonanzfrequenzen des Scanners steigt die Lautstirke. Ansonsten sinkt
die Lautstiarke mit ldngerem ESP. Ab einem ESP von 0,9 ms fiir 1,5T beziehungsweise 0,98 ms
fir 3T beginnt ein Plateau, das heifd3t die Anregungsfrequenz ist von geringerer Bedeutung als
der Betrag der Steig-Rate. Zum anderen beginnen andere Gradienten wie die
Blip-Phasenkodier-Gradienten zu iiberwiegen. Die ermittelten Kurven sind spezifisch fiir die
verwendeten Gradientensysteme. Andere Gradientensysteme weisen andere
Transferfunktionen auf, dennoch kann der Beginn des Lautstidrkeplateaus bei dhnlichen ESPs

erwartet werden.

Es wurde bereits gezeigt, dass die DW-rs-EPI-Sequenz bei 7T anwendbar ist (111). Aufgrund
von kiirzeren T,- und T, -Zeiten sollten allerdings kiirzere TE-Zeiten verwendet werden. Da
somit Quiet-DWI potentiell auch bei 7T anwendbar ist, wird erwartet, dass die Lautstarke im
Vergleich zur ss-EPI-Sequenz aufgrund der kleineren Gradienten-Momente und somit
geringeren Steig-Raten und Amplituden reduziert und dabei die Bildqualitat der ss-EPI-Sequenz

bei 7T beibehalten werden konnte.

Der Einfluss von sinusférmigen Gradienten auf die Lautstidrke bei der ss-EPI-Sequenz war
messbar. Allerdings wurde nur eine Reduktion von 4,7 dB(A) gemessen. In der Arbeit von
Schmitter wurde eine hohere Reduktion festgestellt, allerdings wurde dort mit wesentlich
geringeren Auflésungen gemessen. Aufierdem treten bei Auflésungen von zum Beispiel 192 px

und einem FOV von 230x230 mm? enorme Gradientenamplituden auf. Wihrend der Akquisition
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des k-Raum-Zentrums erreicht der sinusférmige Gradient sein Maximum und weist eine

m

Amplituden von bis zu 30 mT, was einer hohen Auslese-Bandbreite von bis zu 2300 Hz/px
entspricht und somit das SNR deutlich schwachen kann. Daher ist der Gewinn durch die
sinusformigen Gradienten nur sehr gering und konnte weitere Probleme bei der

Bildrekonstruktion verursachen.

In mehreren Messungen wurde der Einfluss der einzelnen Gradienten auf die Messung
untersucht. Wie erwartet dominiert die EPI-Akquisition die Lautstarke. Nach Optimierung der
Steig-Raten der Diffusions-Praparations-Gradienten kommt es nur zu einem geringen
Lautstarkeunterschied zwischen den Messungen mit b = 1000 s/mm? Dies ist mit dem
Zusammenspiel der verwendeten Gradienten zu erkldren. Bei allen drei Messungen sind alle
drei Gradienten simultan geschaltet und tragen somit immer in dhnlicher Weise zur Lautstarke

bei.

Wie in den vorherigen Kapiteln gezeigt, hiangt die Lautstdrke von der Gradientenaktivitdt und
somit von der Anzahl der aufgenommenen Schichten pro TR ab. Bei einer Halbierung der
Schichten pro TR kann bei beiden Quiet-DWI-Sequenzen eine Lautstirke von deutlich unter
80 dB(A) erreicht werden. Bei weniger als 5 - 6 Schichten pro TR erreicht die
Anregungsfrequenz f = #str/TR den Bereich von 1 Hz und die Sequenz klingt gepulst3+. Das
filhrt zum einen zu einem grofden Messfehler, und zum anderen konnte das Gerdusch als
unangenehmer empfunden werden als bei einer kontinuierlichen Gerauschentwicklung. Da sich
die Gesamtmesszeit bei weniger Schichten pro TR verlingert, koénnte diese durch
Multiband-Anregungspulse und anschlief}ende Trennung der k-Raum-Daten (112-114) in

einzelne Schichten ausgeglichen werden.
In-vivo-Messungen

Die In-vivo-Messungen an Probanden und Patienten zeigten durchgehend gute Ergebnisse.
Die Bewertungen durch die drei Radiologen waren stets positiv, da die Bildqualitiat ausreichend
und das Artefaktlevel gering waren. Die Evaluation in Form der Befragung von subjektiven
Eindriicken der Probanden und Patienten war nicht moglich, da diese eine separate
Genehmigung der Ethikkommissionen benoétigen wiirde. Aus diesem Grund wurde auf die
Befragung verzichtet. Die tatsdchliche Anwendbarkeit und Robustheit der Sequenz muss in

klinischen Studien gezeigt werden.

34 Bei niedrigen Frequenzen von unter 1 Hz kénnen die Anfange und Enden der Akquisition von einzelnen Schichten
akustisch wahrgenommen werden. Die gemittelte Lautstarke sinkt, allerdings ist die Wahrnehmung der Lautstarke
moglicherweise unangenehmer als bei einem kontinuierlichen Gerdusch.
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6.7 Zusammenfassung, Ausblick und Einordnung der Ergebnisse

Diffusionsgewichtete Bildgebungssequenzen zidhlten bisher zu den lautesten Sequenzen.
Durch die vorgestellte Arbeit war es mdglich, den Schalldruckpegel von circa 96 - 102 dB(A) auf
80 - 83 dB(A) zu reduzieren. Die psycho-akustische Wahrnehmung konnte um das zwei- bis
vierfache reduziert werden. Der physikalische Schalldruck konnte um 84% - 92% reduziert
werden. Mit Kopfhorern ist diese Sequenz nun angenehm auszuhalten. Die lautstarkereduzierte
Sequenz benétigt eine zwischen 27% und 54% ldngere Messzeit. Es wurde bei gesunden
Probanden- und Patienten-Aufnahmen gezeigt, dass die Bildqualitit mit dem aktuellen
klinischen Standard vergleichbar bleibt. Es ist zu erwarten, dass der Patientenkomfort durch die
geringere Lautstarke erhoht wird. Durch die gezeigte Arbeit war es erstmalig moglich, die
Lautstédrke einer diffusionsgewichteten Bildgebungssequenz zu reduzieren. Durch den schnellen
Fortschritt im Bereich der Multibandpulse und der dazugehorigen Rekonstruktion der Daten
werden die Messungen in Zukunft deutlich beschleunigt werden. Ein Teil dieser Beschleunigung
kann man dazu verwenden, um Messzeitverldngerungen aus weiteren Lautstarkereduktionen,
zum Beispiel weniger Schichten pro TR, zu kompensieren. Die Lautstirke konnte mit permanent
geschalteten Phasenkodier-Gradienten weiter reduziert werden. Diese Mafinahme bedeutet

allerdings einen hohen Aufwand fiir die Bildrekonstruktion und die Navigator-Korrektur.

Die lautstarkeoptimierte Quiet-DWI-Sequenz kann direkt am MRT-Scanner eingesetzt werden.
Die Parameterwahl und die Bildrekonstruktion funktionieren auf gewohnte Weise. Es sind
keine Hardwareveranderungen notwendig. Somit kann die Sequenz auch auf altere, bestehende
MRT-Systeme aufgespielt werden, so dass auch dort Patienten von der Lautstdrkereduktion

profitieren kénnen.
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Zusammenfassung und
Ausblick

Messungen mit Magnetresonanztomographen sind seit jeher mit hohen Lautstiarken verbunden.
Deshalb wird das Gerat im Volksmund auch als ,laute R6hre“ bezeichnet. Bisher wurde das
Problem mit Kopfhérern, Ohrenstopseln und akustischer Dammung des MRT-Scanners
angegangen. Auch in der Fachliteratur (52-54) wird das Problem als gegeben angesehen und es

werden kaum wissenschaftliche Losungsansatze zur Lautstarkereduktion beschrieben.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, Bildgebungs-Sequenzen fiir schwer-optimierbare
Bildkontraste und sogenannte Standard-Kontraste aus dem klinischen Umfeld hinsichtlich der
Lautstirke zu optimieren. Viele dieser Kontraste konnen bereits mit einfachen Algorithmen wie
dem Gradientenglattungsalgorithmus erfolgreich in Hinblick auf die Lautstdrke optimiert
werden. Allerdings existieren auch Sequenzen beziehungsweise Kontraste, die aufgrund ihrer
Eigenschaften nicht von einem solchen Algorithmus profitieren konnen. Die Optimierungen und
Anderungen sollten software-seitig erfolgen, das heif3t durch Anderung der Gradientenformen

und Datenakquisition.

In der Arbeit wurden die grundlegenden Zusammenhinge zwischen den verwendeten
Gerateparametern und der Lautstarke untersucht und zudem die physikalischen Ursachen der
Lautstiarkeentwicklung hergeleitet. Diese konnten anhand der Lorentz-Krifte quantitativ
beschrieben werden. Somit konnten die Hauptursachen der Lautstiarkeentwicklung identifiziert
werden. Diese sind abhdngig von der Gradienten-Steig-Rate, aber auch von der Amplitude der
Gradienten. Es konnte gezeigt werden, dass eine Minimierung dieser Gradientenparameter zu
einer geringeren Lautstarkeentwicklung fiihrt. Allerdings fiihrt diese Minimierung in den
meisten Fillen auch zu einer systematischen Verlangsamung des Sequenzablaufs, was das

Erreichen bestimmter Echozeiten und Bildkontraste unmdglich macht.

Zu den problematischen Kontrasten beziiglich der Lautstirkereduktion zdhlten der Ti- und
PD-Kontrast einer Turbo-Spin-Echo-Sequenz. Durch die Kombination von mehreren
Mafdnahmen, wie der Adaption der k-Raum-Akquisition, der HF-Pulse-Parameter und den
Gradientenformen, war es moglich, die Lautstirke in Beispielmessungen um bis zu 16,8 dB(A)
zu reduzieren. Wie bei der kiirzlich veroffentlichten Methode zur Reduktion fir die
T,-gewichteten Kontraste (69), wurde dies zulasten einer Messzeitverldngerung von bis zu 50%

erreicht. Die Endlautstirke betrug dabei circa 81 dB(A). Mit der Lautstarkeoptimierung der
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klinisch bedeutsamen T;- und PD-Kontraste wurde die Palette an leisen, mit der Turbo-Spin-

Echo-Sequenz erzielbaren, Standard-Kontrasten (T;, Tz und PD) nun vervollstidndigt.

In einem anderen Ansatz wurde die Anwendbarkeit des CAT-Konzepts auf die
Lautstarkereduktion untersucht. Beim CAT-Konzept wird die Messung in Einzelmessungen mit
verschiedenen Parametern unterteilt. Bisher wurde dieser Ansatz zur SAR-Reduktion
verwendet. Das Zentrum des k-Raums wird mit einer SAR-intensiven, kontrastgebenden
Messung aufgenommen. Der verbleibende Teil des k-Raums wird mit einer SAR-reduzierten,
bildstrukturrelevanten Messung aufgenommen. In dieser Arbeit wurde die Ubertragung des
CAT-Konzepts auf die Lautstdrkereduktion untersucht. Anstelle von SAR-intensiven und
SAR-reduzierten Messungen, wurde hier die Unterteilung in ,laute” und ,leise“ Messungen
untersucht. Dabei wurden Uberlegungen angestellt, die es fiir eine Vielzahl an Messungen
ermoglichen, einen grofden Teil der Messung leise zu gestalten ohne die Bildqualitdt oder den
Bildkontrast zu verdndern. In einem weiteren Schritt wurden Uberlegungen fiir die
Lautstiarkereduktion der lauten Messungen vorgestellt. Anschliefend wurden fiir eine GRE- und

TSE-Sequenz Optimierungsschritte evaluiert und die Lautstirke gemessen.

Der hinsichtlich der Lautstarkeoptimierung herausforderndste Bildkontrast ist die
diffusionsgewichtete = Bildgebung. Diese Dbesitzt eine Diffusions-Prdparation zur
Sichtbarmachung der Diffusivitit, bei der die maximal mogliche Gradienten-Amplitude
verwendet wird. Ebenso werden nach der Prédparation die Daten mit einem
EPI-Akquisitionsmodul mit Blip-Gradienten akquiriert, das mit einem charakteristischem
,Pfeifton einhergeht. Zum einen wurden die Gradientenformen konsequent angepasst. Zum
anderen wurde eine Segmentierung der k-Raum-Akquisition in Auslese-Richtung verwendet,
um die Gradienten-Steig-Raten zu reduzieren. Auch hier konnte eine deutliche
Lautstiarkereduktion von bis zu 20,0 dB(A) erzielt werden. Dies wurde zulasten einer
Messzeitverlangerung von 27% - 34% im Vergleich zur Standard-Sequenz erreicht. Durch eine
weitere Messzeitverldngerung um bis zu 23% kann die Lautstirke um weitere 0,9 dB(A)
reduziert werden. Dabei hdngt die genaue Messzeitverlangerung vom verwendeten GRAPPA-
Faktor und der Anzahl der Auslese-Segmente ab. Die entstandene Sequenz wurde in mehreren

Kliniken erfolgreich erprobt.
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geringe

Lautstarke
hohes geringe hohes geringe
SNR \/ Messzeit SNR Messzeit
a) hohe b) hohe
Auflésung Auflésung

Abbildung 67:

a) Das ,Bermuda-Dreieck der MRT". Die drei wiinschenswerten Eigenschaften einer Messung sind: Hohes
SNR, hohe Auflésung bei geringer Messzeit. In der Realitdt schliefSen sich die Eigenschaften gegenseitig aus,
und es muss ein Kompromiss zwischen den drei Eigenschaften gewdhlt werden.

b) Bei der ,Bermuda-Pyramide der MRT“ wird zusdtzlich eine geringe Lautstdrke ebenfalls als
wiinschenswerte Eigenschaft gesehen. Jedoch miissen, wie beim ,Bermuda-Dreieck der MRT“, Kompromisse
in Punkten hohes SNR, geringer Messzeit und hoher Auflésung gegeniiber einer geringen Lautstdrke
eingegangen werden.

Bisher mussten bei MRT-Messungen stets Kompromisse zwischen ,hoher Auflosung®, ,hohem
SNR“ und ,geringer Messzeit" getroffen werden. Als Anschauung dafiir wurde das
,Bermuda-Dreieck der MRT" eingefiihrt (115), wie es in Abbildung 67a gezeigt wird. Da alle drei
Grofden sich gegenseitig ausschliefden, muss stets ein Mittelweg gefunden werden. Einige der in
dieser Arbeit erzielten Erfolge bei der Lautstirkereduktion wurden auf Kosten einer
verlangerten Messzeit erreicht. Daher ist es naheliegend, das ,Bermuda-Dreieck der MRT“ um
die Dimension der ,geringen Lautstarke” zu einer ,Bermuda-Pyramide der MRT“ zu erweitern,
wie es in Abbildung 67b gezeigt wird. Damit muss die Lautstirkeentwicklung in die

Mittelweg-Findung miteinbezogen werden.

Die in dieser Arbeit erzielten Lautstirken liegen in der Gréflenordnung zwischen
80 - 85 dB(A). Somit kénnen Messungen bei Verwendung von Gehorschutz angenehm fiir den
Patienten durchgefiihrt werden. Durch neue Techniken der Zukunft wird es wahrscheinlich
sein, hohere Auflosungen, hoheres SNR oder kiirzere Aufnahmedauern zu erzielen,

beziehungsweise stattdessen diese in eine geringe Lautstiarke ,umzuwandeln®.

Ebenso werden moglicherweise auf der hardware-technischen Seite Fortschritte erzielt
werden, so dass in neueren MRT-Scannergenerationen mehr Wert auf die Lirmdammung gelegt
wird und somit der softwarebasierten Lautstarkereduktion einen Schritt entgegen gekommen
wird. Damit konnten zukiinftige Patienten-Messungen ginzlich ohne stérenden Gehorschutz

durchgefiihrt werden.
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Summary
and Outlook

Magnetic resonance imaging (MRI) measurements have always been related to high acoustic
noise. Therefore, in common parlance MRI is referred to as the “loud tube”. Until now, the
acoustic noise was mitigated by the use of headphones and ear plugs as well as acoustic
dampening of the MR system. In literature (52-54), the problem is more or less acknowledged

and solutions to the acoustic noise are rarely provided.

The aim of this work was to optimize MR sequences, which generate so-called standard
clinical MRI contrasts, for acoustic noise. Many of these contrasts could be optimized for
acoustic noise by a gradient smoothing algorithm. Nevertheless, there are sequences and
contrasts which cannot benefit from such algorithms and therefore need manual optimization.
Software-based optimizations are performed by adapting the gradient waveforms and data

acquisition.

In this work, the main relationships between parameter settings of the MRI machine and
acoustic noise were explored. The physical origin of acoustic noise in the form of Lorentz forces
was derived from fundamental equations. The main acoustic noise sources are gradient slew
rate and gradient amplitude. It was shown that minimization of these quantities leads to
reduced acoustic noise. However, this is mostly accompanied by slowing down the sequence

and thus certain echo times and contrasts cannot be reached.

T1- and PD-weighted contrasts, acquired with a turbo spin-echo sequence, are problematic
contrasts regarding acoustic noise reduction. This problem was tackled by a combination of
several approaches such as an adaption of the k-space acquisition, changes to the RF-pulse
parameters, and modifications of the gradient waveform. An acoustic noise reduction of up to
16.8 dB(A) was achieved. As for the previously published method for acoustic noise reduction in
T,-weighted contrasts (69), this success came at the cost of an increase of measurement time by
50%. The target acoustic noise level was around 81 dB(A). With this optimization, the palette of
quiet standard clinical contrasts, consisting of Ti-, T.- and PD-weighted contrasts, can be

realized with the turbo spin-echo sequence.

In a different approach, the Combined-Acquisition (CAT) concept was applied to acoustic
noise reduction. In implementing the CAT concept, each measurement is divided into two

measurements with different parameters. This approach was previously used for SAR
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reduction. The center of k-space is acquired using a high-SAR measurement in which contrast is
relevant. The remaining k-space area is acquired using a low SAR, contrast-irrelevant
measurement. In this work, the CAT concept was applied to acoustic noise reduction. Each
measurement was divided into ‘quiet’ and ‘loud’ segments instead of dividing into high-SAR and
low-SAR measurements. Considerations allowed for acoustic noise reduction without disrupting
the image quality or contrast. In successive steps, the approach was applied to the remaining
loud segment of the measurement. This process was executed for a GRE and a TSE sequence.

Corresponding acoustic noise measurements were performed.

One of the most challenging contrasts in terms of acoustic noise reduction is
diffusion-weighted imaging. It employs maximum gradient amplitudes in the preparation pulses
which sensitize the MR signal to diffusivity. Data acquisition is performed by an EPI readout
including blipped gradients. This readout is known for its whistling sound. Therefore, the
gradient waveforms were consequently adapted. A k-space segmentation in the readout
direction was employed to reduce the gradient slew rates. In this work, an acoustic noise
reduction of up to 20.0 dB(A) could be achieved using an adapted readout-segmented EPI
sequence. This reduction in acoustic noise came at the cost of an increase of measurement time
by 27% to 34% compared to the standard sequence. Spending additional 23% of acquisition
time can further reduce the acoustic noise by 0.9 dB(A). The exact increase in measurement
time depends on the employed GRAPPA factor and the number of readout segments. The
optimized sequence was successfully validated in various clinical sites.

low
acoustic noise

high short high short
SNR \/quisition time  SNR acquisition time
a) high b) high
resolution resolution
Figure 68:

a) The Bermuda triangle of MRI. The desired properties of a measurement are high SNR, high resolution, and
short acquisition time. In reality, those properties exclude each other and therefore compromises have to be
made.

b) In the Bermuda triangular pyramid, low acoustic noise is added as a desired property of an acquisition. As
in the conventional Bermuda triangle of MRI, compromises have to be made with the consideration of the
property of low acoustic noise.

Until now, compromises had to be made between high resolution, high SNR, and short
acquisition time. This compromise can be described as the “Bermuda triangle of MRI” as shown

in Figure 68a. Trade-offs exist between all three quantities. A compromise has to be chosen in
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all cases. In this work, some of the achieved acoustic noise reductions came at the cost of
increased measurement time. Therefore, the dimensionality of the Bermuda triangle is extended
with the addition of low acoustic noise. This yields the “Bermuda triangular pyramid of MRI” as
shown in Figure 68b. Thus, acoustic noise has to be included in achieving a balance of desired

properties in MR image acquisition.

In this work, the obtained acoustic noise levels were on the order of 80-85 dB(A). Upon the
use of ear protection, measurements became comfortable for the patients. As further
advancements in imaging technology are made, it may be likely to achieve higher resolution,
higher SNR, or shorter acquisition times, which could instead be traded for lower acoustic noise

levels.

In addition, it is possible that MRI machine manufacturers will put more effort into
hardware-based acoustic noise dampening of the devices in order to meet software-based
acoustic noise reduction. Therefore, patient measurements could be possible without the need

for additional acoustic noise protection in the future.
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