Neue Methoden der Spin-Lock-basierten
Magnetresonanztomographie: Myokardiale
T1.-Quantifizierung und Detektion magnetischer

Oszillationen im nT-Bereich

Dissertation zur Erlangung des naturwissenschaftlichen
Doktorgrades an der Fakultat fir Physik und Astronomie
der Julius-Maximilians-Universitat Wiirzburg

vorgelegt von

Maximilian Gram

aus Schweinfurt

Wiirzburg, Oktober 2022

This document is licensed under the Creative Commons Attribution-ShareAlike 4.0 International License (CC BY-SA 4.0):
http://creativecommons.org/licenses/by-sa/4.0 This CC license does not apply to third party material (attributed to another source) in this publication.




Eingereicht am 18. Oktober 2022
bei der Fakultéat fiur Physik und Astronomie
der Julius-Maximilians-Universitat Wiirzburg

Gutachter der Dissertation:

1. Gutachter: Prof. Dr. rer. nat. Peter M. Jakob
2. Gutachter: PD. Dr. med. Peter Nordbeck

3. Gutachter: Prof. Dr. Jiirgen R. Reichenbach

Tag des offentlichen Promotionskolloquiums: 07. Juli 2023
Priifer des offentlichen Promotionskolloquiums:

1. Priifer: Prof. Dr. rer. nat. Peter M. Jakob

2. Priifer: PD. Dr. med. Peter Nordbeck

3. Priifer: Prof. Dr. Johanna Erdmenger

Leiter des offentlichen Promotionskolloquiums:
Prof. Dr. Ronny Thomale

Doktorurkunde ausgehéndigt am:

ii



INHALTSVERZEICHNIS

1 Einleitung

2 Grundlagen

2.1 Physikalische Grundlagen der Kernspinresonanz . . . . . . . . . .. .. ..
2.1.1 Der Kernspin . . . . . . . ...
2.1.2  Quantenmechanische Beschreibung . . . . . .. ... ... ... ..
2.1.3 Spin-Ensemble im thermischen Gleichgewicht . . . . . . ... ...
2.1.4  Préazession des Spin-Ensembles im NMR-Experiment . . . . . . ..
2.1.5 Relaxation . . . . . .. ..
2.1.6 Bloch-Gleichungen . . . .. ... ... ... ... ... ... ...

2.2 Spin-Locking . . . . ...
2.2.1 Das Spin-Lock-Experiment . . . . . . . . . ... ... ...
2.2.2  Modifizierte Bloch-Gleichungen . . . . . . ... .. ... ... ...
2.2.3 Dispersion der Ti- und To-Relaxation . . . . . ... ... ... ..

2.3 Grundlagen der Kernspintomographie . . . . . . .. ... .. ... ... ..
2.3.1 Ortskodierung und k-Raum-Formalismus . . . . . . ... ... ...
2.3.2 Spin-Lock praparierte TSE-Bildgebung . . . . . . . . . ... .. ..
2.3.3 Radiale und spirale Bildakquisition . . . . . . ... ... ... ...

Material und Methoden

3.1 Experimente am 7T Hochfeld-MRT . . . . ... ... . ... ... .....
3.1.1 Implementierung neuer MR-Sequenzen . . . . . ... .. ... ...
3.1.2  Versuchsaufbau und Messablauf . . . . . .. ... ... ... ... ..
3.1.3  Durchfithrung von In-vivo-Experimenten . . . . . . . . . . ... ..
3.1.4 Untersuchte Materialien . . . . . . . . ... ... ... ... ....

3.2  Experimente am klinischen 3T MRT . . . ... .. .. ... ... ... ..
3.2.1 Implementierung neuer MR-Sequenzen . . . . . ... .. ... ...
3.2.2  Messablauf und Durchfithrung von In-vivo-Experimenten . . . . . .
3.2.3 Untersuchte Materialien . . . . . . . . ... ... ... ... ....

3.3 Methoden der Bildrekonstruktion . . . . . ... ... ... .. ... ... .

1ii

© o 3 O Ut gt

13
13
14
15
17
19
19
23
25



4 Balancierte Spin-Lock-Priparation

4.1 Hintergrund . . . . . . . ..o
4.2 Theorie . . . . .
4.2.1 Grundprinzip der Spin-Lock-Praparation . . . . . . . ... ... ..
4.2.2  Einfluss von By- und Bj -Feldinhomogenitiaten . . . . . . . ... ..
4.2.3  By- und Bf-Kompensationstechniken . . . . .. ... ... ... ..
4.2.4 Konzept der balancierten Spin-Lock-Praparation . . . . . . . . . ..
4.3 Methoden . . . . . . ..
4.3.1 Analytischer Vergleich der Kompensationstechniken . . . . . . . ..
4.3.2 Bloch-Simulation der Quantifizierungsgenauigkeit . . . . . . . . ..
4.3.3 Experimentelle Validierung . . . . . . . .. .. ...
4.4 Ergebnisse . . . . ...
4.4.1 Analytischer Vergleich der Kompensationstechniken . . . . . . . ..
4.4.2 Bloch-Simulation der Quantifizierungsgenauigkeit . . . . . . . . ..
4.4.3 Experimentelle Validierung . . . . . . . .. .. ... ...
4.5 Diskussion . . . . ...
4.6 Verwendung von B-SL in klinischen Studien . . . . . .. .. .. ... ...
4.7 Fazit . . . o
Myokardiale T;.-Quantifizierung im Kleintiermodell
5.1 Hintergrund . . . . . . . ..
5.1.1 Rickblick: Ty, in der Kardio-MRT . . . . ... .. ... ... ...
5.1.2  Motivation: Ty, im Kleintiermodell . . . . . ... .. ... ... ..
5.1.3 Experimentelle Voriiberlegungen und Zielsetzung . . . . . . .. ..
5.2 Methoden . . . . . . . .
5.2.1 Sequenzdesign . . . . . . ...
5.2.2  Konzept der Bloch-Sortierung . . . . . . .. .. ...
5.2.3 KWIC-Filter-Rekonstruktion . . . . . ... ... ... ... ... ..
5.2.4 Validierung im Phantomexperiment . . . . . . . ... .. ... ...
5.2.5 In-vivo-Experimente . . . . . . ... ... oL
5.3 Ergebnisse . . . . ...
5.3.1 Validierung im Phantomexperiment . . . . . . . . .. .. ... ...
5.3.2 In-vivo-Experimente . . . . . . .. ... ... ...
5.4 Diskussion . . . ...
5.0 Fazit . . .o

Entwicklung des T:P—Formalismus und Atmungskorrektur
6.1 Hintergrund . . . . . . . . ..

6.2 Theorie . . . . . .
6.3 Methoden . . . . . . . . .
6.3.1 Simulation von Quantifizierungsfehlern . . . . . . .. . ... .. ..
6.3.2 Validierung im Phantomexperiment . . . . . . . . .. .. ... ...
6.3.3 In-vivo-Experimente . . . . . . . .. .. ... ...
6.4 Ergebnisse . . . . . ...
6.4.1 Simulation von Quantifizierungsfehlern . . . . . . . . ... ... ..
6.4.2 Validierung im Phantomexperiment . . . . . . . . .. ... ... ..
6.4.3 In-vivo-Experimente . . . . . . .. . ... 0L
6.5 Diskussion . . . . ...
6.6 Fazit . . . . ..

iv

39
39
41
41
41
41
42
43
44
45
A7
47
47
48
49
20
53
95

57
57
o8
29
59
61
61
62
63
65
67
67
67
70
72
74



7 Spin-Lock-basierte Detektion biomagnetischer Oszillationen 87

7.1 Hintergrund . . . . . . . .. 87
7.1.1 Riickblick: Magnetfelddetektion mittels Spin-Locking . . . . . . .. 88

7.1.2 Zielsetzung . . . . ... 89

7.1.3 Vorarbeiten und betreute Arbeiten . . . . . . ... ... ... ... 89

7.2 Theorie . . . . . . . e 89
7.2.1 Detektion mittels Rotary-Saturation . . . . . . . . . . . . ... ... 90

7.2.2  Detektion mittels Rotary-Fxcitation . . . . . . . . . . . . ... ... 90

7.3 Methoden . . . . . . . . 92
7.3.1 Konzept der REX-Bildgebung . . . . . ... ... ... ... ..., 92

7.3.2 Konzept des tREX-Verfahrens . . . . . . .. ... ... ... .... 93

7.3.3 REX-Praparationsmodule . . . .. ... ... ... .. ....... 94

7.3.4 Parameteroptimierung mittels Bloch-Simulation . . . . . . . . . .. 94

7.3.5 Validierung im Phantomexperiment . . . . . . . .. . ... ... .. 95

7.3.6 In-vivo-Experimente . . . . . . . ... ... L. 95

74 Ergebnisse . . . . . .. 96
7.4.1 Parameteroptimierung mittels Bloch-Simulation . . . . . . . .. .. 96

7.4.2 Validierung im Phantomexperiment . . . . . . . .. ... ... ... 97

7.4.3 In-vivo-Experimente . . . . . .. ... ... 101

7.5 Diskussion . . . ... 104
7.6 Fazit . . . . .. 107

8 Zusammenfassung 109
9 Summary 115
10 Anhang 121
Literaturverzeichnis 137
Verzeichnis eigener Publikationen 151
Abkiirzungsverzeichnis 155
Danksagung 159



vi



KAPITEL

EINLEITUNG

Kardiovaskulare Bildgebung. Funktionelle Bildgebung. Echtzeit-Bildgebung. Quan-
titative Bildgebung. X-Kern-Bildgebung. Parallele Bildgebung. Fingerprinting. Die
Trends und Themenbereiche im Forschungsfeld der Magnetresonanztomographie (MRT)
sind sowohl vielseitig als auch faszinierend. Fiir die Etablierung und Weiterentwicklung
der MRT als bildgebendes Verfahren innerhalb der modernen klinischen Diagnostik ist
die Zusammenarbeit unterschiedlicher Forschungsdisziplinen gefragt. Neben der grundle-
genden physikalischen Erforschung der Kernspinresonanz (Nuclear Magnetic Resonance,
NMR) sind Kompetenzen der Medizin, Biologie, Biophysik, Informatik und der Ingenieurs-
wissenschaften notwendig. Einen weiteren fiir die MRT essentiellen Baustein lieferten die
Materialwissenschaften. Erst durch die Verfiigbarkeit supraleitender Spulen konnten MRT-
Systeme standardisiert mit starken Hauptmagnetfeldern ausgestattet werden, wodurch in
modernen Kliniken Flussdichten von 1.5 T und 3T etabliert sind. [1]

Der Trend zunehmend starke Hauptmagnetfelder in der MR-Tomographie einzusetzen, ist
leicht erklart [2]. Das messbare NMR-Signal nimmt quadratisch mit steigender Hauptma-
gnetfeldstiarke By zu. Neben erheblichen Optimierungen der Empfangstechnik sowie der
fir die Bildgebung benotigten Gradientensysteme erreichen Hochfeld-MRT-Systeme pri-
mar durch diesen Zusammenhang eine deutlich verbesserte rdumliche Auflosung sowie eine
Reduzierung der Messzeit. Wahrend das erste MRT-Bild des menschlichen Korpers aus
dem Jahr 1977 noch bei einer Flussdichte von 50 mT erzeugt wurde und bei einer Ge-
samtmesszeit mehrerer Stunden lediglich eine grobe Abgrenzung einzelner Organe erlaubte
[3], werden heute an zahlreichen Forschungseinrichtungen Human-Tomographen mit 7T [4]
und sogar Ultrahochfeld-Geréte als Prototyp mit bis zu 9.4 T [5] und 11.7 T [6] betrieben.
Im Bereich der Kardio-MRT werden bei 7T rdaumliche Auflésungen im Submillimeterbe-
reich realisierbar, wodurch selbst feine Strukturen des rechten Ventrikels sowie anatomische
Details der Trabekel und der Papillarmuskeln beobachtbar sind. Weiterhin kénnen zeitliche
Auflésungen von bis zu 20 ms in der sogenannten Cine-Bildgebung erreicht werden [7]. Die-
se Fortschritte versprechen beispielsweise eine verbesserte Diagnostik in der funktionellen
Herzbildgebung. MRT-Systeme mit Feldern tiber 7T sind primér fiir physiologische und
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2 Einleitung

medizinische Grundlagenforschung interessant. Im Bereich der Neurowissenschaften konnen
Ultrahochfeld-Gerédte die Auflosungsgrenze so weit verschieben, dass sich potentiell neue
Erkenntnisse iiber die Konnektivitat neuronaler Netze des Gehirns gewinnen lassen [2].

Neben der Proportionalitdt des messbaren NMR-Signals zur quadratischen Starke des
Hauptmagnetfeldes existiert jedoch noch eine weitere fundamentale Beziehung. Die Larmor-
frequenz wy, welche die Prizessionsfrequenz des 'H-Kernspins um die Achse des statischen
Magnetfeldes angibt, steigt proportional mit By und liegt bei Hochfeld-Tomographen im
oberen MHz-Bereich [8]. Dieser Umstand fithrt zu einer Konsequenz, auf welcher die grund-
legende Motivation der vorliegenden Arbeit beruht. Die bei der Kernspinresonanz auftre-
tenden Relaxationseffekte, welche fiir die Erzeugung des Bildkontrastes und fiir die klinische
Diagnostik essentiell sind, zeigen ebenfalls eine Abhéngigkeit von wy. Dieses Phdnomen ist
in der Relaxationstheorie als Dispersion bekannt [9]. Die Spin-Gitter-Relaxationszeit T
zeigt hierbei maximale Sensitivitat fiir Prozesse, die im Frequenzbereich der Larmorpréazes-
sion ablaufen. Im Gewebe liegt der Fokus der Sensitivitit auf der molekularen Bewegung
des freien und gebundenen Wassers. Makromolekulare Bewegung, die dagegen im nieder-
frequenten Bereich anzutreffen ist, fithrt daher zu keiner effektiven Relaxation [10, 11]. An
dieser Stelle wird ein grundlegendes Problem der MRT ersichtlich, da mit wy ein funda-
mental wichtiger, physikalischer Parameter bereits bei der Installation des Tomographen
festgelegt wird und nicht variiert werden kann. Bei modernen klinischen Geréten liegt
die Larmorfrequenz so weit im hochfrequenten Bereich, dass eine Sensitivitiat der Rela-
xation auf niederfrequente Prozesse nicht erreicht wird. Vereinfacht formuliert liegen die
Resonanzeffekte der Hochfeld-MRT im Bereich des UKW-Rundfunks und sind gegeniiber
makromolekulareren Prozessen im Gewebe weitgehend , blind“

Eine Losung dieser Problematik kann eine Technik liefern, deren Ursprung in den fri-
hen Anfingen der Kernspinresonanz liegt. Bereits 1955 wurde vom Biophysiker Alfred
Redfield ein Konzept vorgestellt, welches heute als Spin-Lock (SL) bekannt ist [12]. In ei-
nem SL-Experiment werden das dynamische Verhalten und die Relaxationseigenschaften
eines Spin-Ensembles unter Anwendung eines kontinuierlichen und resonanten, magneti-
schen Wechselfeldes - dem sogenannten Spin-Lock-Feld - untersucht. Redfield entdeckte
hierbei, dass im SL-Zustand ein Resonanzeffekt zweiter Ordnung auftritt. Sowohl die Re-
laxation als auch die Spin-Dynamik zeigen hierbei Sensitivitdat auf einen Frequenzbereich,
der sich tiber die Amplitude des SL-Feldes regulieren ldsst und typischerweise im niederfre-
quenten Hz- bis kHz-Bereich liegt. Somit bietet Spin-Locking in Kombination mit modernen
Hochfeld-MRT-Systemen einen potentiellen Synergieeffekt, bei dem sowohl die Vorteile ho-
her NMR-Signale als auch die variable Sensitivitdt der Resonanzeffekte ausgenutzt werden
konnen.

Spin-Lock-Experimente werden heute primar im Bereich der T,c-basierten MR-Bildgebung
durchgefiithrt und erforscht [13]. Als Ty, wird der Relaxationsprozess bezeichnet, welcher
wéahrend der Einstrahlung des SL-Feldes beobachtet wird. In diesem Forschungsbereich
konnte bereits belegt werden, dass die Relaxation im SL-Experiment auf Grund der spe-
ziellen Sensitivitdt auf den niederfrequenten Bereich makromolekulare Prozesse im unter-
suchten Gewebe abbilden kann [11]. Ein prominentes Beispiel fiir eine potentielle T,-
Anwendung ist die Analyse des Knorpelgewebes im Kniegelenk [14]. Die gemessene T-
Relaxationszeit ist hierbei mit der relativen Proteoglykan-Konzentration korreliert und
liefert somit wertvolle Informationen tiber den biochemischen Zustand bei degenerativen
Knorpelschéden [15, 16]. Zudem bietet T4, fiir den Bereich der Neuroradiologie einen mog-



lichen Indikator fiir degenerative Erkrankungen wie Morbus Alzheimer und Parkinson und
konnte fiir eine frithe und spezifische Diagnostik eingesetzt werden, wie in [17, 18] ge-
zeigt wurde. Besonders vielversprechend ist die T,c-Bildgebung jedoch fiir den Bereich
der Kardio-MRT. Eine T -Quantifizierung im Herzmuskel bietet nach aktuellem Kennt-
nisstand einen potentiellen Biomarker fiir die native Detektion myokardialer Fibrose und
kann somit eine Alternative zu der bislang etablierten LGE-Methode (Late Gadolinium
Enhancement) darstellen, welche auf die Verabreichung eines Gadolinium-haltigen Kon-
trastmittels angewiesen ist [19-21].

Obwohl SL-basierte MR-Bildgebung zahlreiche faszinierende Anwendungsmoglichkeiten be-
reithalt und aktuell fiir den Einsatz innerhalb der Kardio-MRT intensiv diskutiert wird,
liegt eine Etablierung in der klinischen Routine noch in weiter Ferne [22]. Ein Haupt-
grund hierfiir ist die hohe Anfalligkeit des SL-Experimentes auf Feldinhomogenitéten, die
generell bei Hochfeld-Tomographen verstérkt auftreten und bei der Bildgebung des Herz-
muskels eine zentrale Rolle spielen [13]. In Konsequenz ist die Tj,-basierte MRT anfillig
fiir Bildartefakte und erhebliche Quantifizierungsfehler, wodurch der Einzug in die klinische
Diagnostik bislang verhindert wurde [23, 24].

Das Ziel dieses Promotionsvorhabens ist die Entwicklung neuer, robuster Methoden der
SL-basierten MR-Bildgebung. Die vorliegende Arbeit umfasst in einem ersten Schritt (Ka-
pitel 4) die Einfiihrung einer SL-Methode, welche eine Kompensation von Feldinhomoge-
nitdten wihrend des SL-Experimentes erzielt. Hierdurch soll eine stabile Préparation des
T,c-Kontrastes auch bei hohen Feldabweichungen gewéahrleistet werden, um ein Grundge-
rist fiir die Ty,-Quantifizierung am 7 T-Hochfeld-MRT zu schaffen. Fiir die Realisierung
dieses Zieles wird eine neue Pulssequenz vorgestellt, die auf Prinzipien der Selbstkompen-
sation zurtickgreift und hierfiir einen maximal symmetrischen Aufbau der SL-Pulsabfolge
ausnutzt. Die Kompensationstechnik wird mit bereits zuvor etablierten Methoden ausfiihr-
lich verglichen. Im zweiten Schritt (Kapitel 5) werden Methoden fir die myokardiale T,-
Quantifizierung im Kleintiermodell entwickelt. Da die Relaxationseigenschaften von T
im komplexen Aufbau des Herzmuskels noch nicht vollstdndig geklart sind [25], ist eine
detaillierte Erforschung im Tiermodell notwendig. Jedoch werden hier Methoden benétigt,
die sowohl den Hochfeld-Bedingungen am préaklinischen Kleintier-Scanner als auch den
physiologischen Bedingungen im Kleintiermodell standhalten. Zu diesem Zweck wird eine
Kardio-MRT-Sequenz auf der Basis radialer Bildgebung prasentiert. Das neu vorgestellte
Verfahren liefert in wenigen Minuten eine T',-Quantifizierung im Myokard einer Maus. Im
letzten Schritt (Kapitel 6) wird ein neuer TL—Formalismus eingefiihrt, welcher eine ana-
lytisch exakte Beschreibung des Signalverlaufs bei Verwendung schneller Gradientenecho-
Sequenzen nach der Ausfithrung von SL-Préaparationen liefert. Dieser Ansatz wird fiir eine
Korrektur der myokardialen T, -Quantifizierung eingesetzt und unter In-vivo-Bedingungen
erprobt.

In den Kapiteln 4-6 ist die Quantifizierung von T,, das iibergeordnete, zentrale Ziel.
In diesem Kontext werden sowohl die grundlegende SL-Praparationstechnik als auch die
MR-Bildgebung im Herzmuskel und die Quantifizierungsgenauigkeit in vivo behandelt.
Im Rahmen dieses Promotionsvorhabens wurde jedoch noch ein weiterer Aspekt des SL-
Experimentes erforscht, welcher auf die Detektion biomagnetischer Felder abzielt. Wahrend
des SL-Experimentes ist eine Absorption ultra-schwacher, magnetischer Wechselfelder, die
innerhalb der untersuchten Probe auftreten, beobachtbar, wenn deren Frequenz mit der
Prézessionsfrequenz des Spin-Ensembles um die Achse des SL-Feldes iibereinstimmt [26].



4 Einleitung

Wie in [27] gezeigt wurde, kénnen mittels Spin-Locking sogar Felder im pT-Bereich detek-
tiert werden, weshalb aktuell ein Einsatz der Technik fiir eine direkte Detektion neuronaler
Aktivitdt diskutiert wird [28]. In diesem Fall wiirde eine niederfrequente, magnetische Os-
zillation neuronalen Ursprungs eine direkte Anregung der Magnetisierung bewirken, was
ausschlieBlich im SL-Zustand auf Grund des verschobenen Resonanzverhaltens moglich ist.
Der Nachweis neuronaler Aktivitat kann anschliefend tber eine direkte Bildgebung der
angeregten Magnetisierungskomponente erfolgen, wie erstmals in [29] vorgeschlagen wur-
de. Jedoch wird die Detektion ultra-schwacher, neuronaler Wechselfelder von statischen
Feldabweichungen innerhalb des Tomographen empfindlich gestort, da diese Abweichun-
gen typischerweise in der gleichen Groflenordnung wie die zu detektierenden Oszillationen
liegen [30]. Aus diesem Grund werden in Kapitel 7 die zuvor erarbeiteten Konzepte der ro-
busten T,-Bildgebung im Herz auf die SL-basierte Detektion magnetischer Wechselfelder
iibertragen. Das Ziel ist eine Detektion dynamischer Feldoszillationen bei einer simultanen
Kompensation statischer Feldabweichungen. In diesem Zuge wird zudem ein neuartiges
Verfahren vorgestellt, bei welchem biomagnetische Oszillationen mit dem standardméafig
verbauten Gradientensystem des MRTs emuliert und Detektionsexperimente fiir Validie-
rungszwecke auch unter In-vivo-Bedingungen an klinischen Human-Tomographen durchge-
fiihrt werden konnen. Die hierbei entwickelten Sequenzen werden fiir die direkte Detektion
neuronaler Aktivitat ausgelegt und sollen dariiber hinaus den Weg fiir die Quantifizierung
biomagnetischer Felder mittels MRT bereiten.



KAPITEL

2

GRUNDLAGEN

Im folgenden Kapitel werden die zum Versténdnis der vorliegenden Arbeit benotigten
Grundlagen beschrieben. Die physikalischen Grundprinzipien der Kernspinresonanz wer-
den hierbei kurz umrissen, wobei fiir ein tieferes Verstdndnis auf entsprechende Fachli-
teratur verwiesen wird [8, 31, 32]. Ein besonderer Fokus wird auf die Grundlagen des
Spin-Lock-Experimentes sowie auf die hierbei auftretende T;,-Relaxation gerichtet, deren
Grundprinzipien in [8, 12, 33] vertieft werden kénnen. Im Kontext der Kernspintomographie
werden die fiir diese Arbeit verwendeten Akquisitionstechniken der Bildgebung erldutert.
Eine grundlegende Einfithrung in die MR-Bildgebung ist in [34-36] gegeben. Weitere the-
menspezifische Grundlagen werden jeweils zu Beginn der Kapitel 4-7 eingefiihrt.

2.1 Physikalische Grundlagen der Kernspinresonanz

In diesem Abschnitt werden die physikalischen Grundlagen der Kernspinresonanz behan-
delt. Fiir die vorliegende Arbeit wird vor allem eine Modellierung der dynamischen Effekte
sowie der Relaxationseffekte eines Spin-Ensembles iiber die Bloch-Gleichungen benotigt
[37]. Hierzu wird zuerst eine quantenmechanische und anschlieflend eine semiklassische Be-
schreibung herangezogen.

2.1.1 Der Kernspin

Der Spin als intrinsische Eigenschaft eines Elementarteilchens ist eine quantisierte Grofe,
beschreibt den Eigendrehimpuls des jeweiligen Teilchens und nimmt je nach Teilchenart
halb- oder ganzzahlige Vielfache des reduzierten Planckschen Wirkungsquantums A an.
Der Kernspin I wiederum gibt den Gesamtdrehimpuls eines Atomkerns an und héngt von
den Bahn- und Eigendrehimpulsen der vorhandenen Nukleonen ab. Der Betrag von I wird
durch die Kernspinquantenzahl I bestimmt. [38]

-

I =n\I(I+1) (2.1)
7
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6 Grundlagen

Kerne, welche iiber halb- oder ganzzahlige Werte von I verfiigen, werden als MR~aktiv be-
zeichnet. Diese Konstellation tritt ein, wenn die Neutronen- oder Protonenzahl ungerade ist.
Bei sowohl gerader Neutronen- als auch gerader Protonenzahl ergibt sich die Quantenzahl
I = 0 und der Kern ist nicht MR-aktiv. Der Kernspin verfiigt tiber 2/ + 1 diskrete Orien-
tierungen, welche iiber die magnetische Kernspinquantenzahl m; beschrieben werden. Der
Erwartungswert (I,) (bzgl. der z-Achse) kann die folgenden diskreten Werte annehmen: [8]

(I,)y=m;h mit mye|[—1,I] und Am;=1 (2.2)

Der Kernspin stellt die Ursache des magnetischen Momentes (i eines Atomkerns dar und
ist mit diesem iiber die Proportionalitiatskonstante v verkniipft. [31]

— g /’l’ -

A=y-I=g3-1 (2:3)
Hierbei beschreibt v das gyromagnetische Verhéaltnis, welches wiederum vom dimensions-
losen Landé-Faktor g und vom Magneton p des betrachteten Teilchens abhangt. In der
MR-Tomographie wird vor allem im klinischen Bereich der Kernspin des Wasserstoffatoms
"H ausgenutzt [36]. Der Kern des Wasserstoffatoms, der lediglich aus einem Proton besteht,
besitzt die Spin-Quantenzahl I = 1/2. Das gyromagnetische Verhéltnis des Wasserstoftkerns
betrigt v = 2.6752218744(11) x 10%rads~' T~ [39].

2.1.2 Quantenmechanische Beschreibung

Die 21 + 1 diskreten Orientierungen des Kernspins sind energetisch entartet. In einem
externen Magnetfeld By wird diese Entartung aufgehoben und es resultieren energetisch
aquidistante Aufspaltungen der Zustéande (s. Abb. 2.1), was als Kern-Zeeman-Effekt oder
Hyperfeinaufspaltung bezeichnet wird [38]. Im Falle des 'H-Kerns ergeben sich zwei mog-
liche Orientierungen beztiglich des externen Magnetfeldes. Der Zustand [1) mit m = +%

entspricht einer Orientierung in Richtung By. Der Zustand |1y mit m = —% wird hingegen

als antiparallel bezeichnet und entspricht einer By entgegengesetzten Orientierung. Fiir ein
externes Magnetfeld in z-Richtung ergibt sich die potentielle Energie eines magnetischen
Momentes aus dem Skalarprodukt £ = —[i - By und somit die Energie des Kernspins im
externen Magnetfeld aus dem Erwartungswert (1,):

E=—ym;hB (2.4)

Hierbei ist die parallele Ausrichtung |1) gegentiber der antiparallelen Ausrichtung ||} ener-
getisch giinstiger (Ey < E|). Die Differenz AE kann wie folgt angegeben werden: [32]

1 1
AE:Ei—E¢:—fyhBO~(—2—2):hfyBo (2.5)
Die Zeeman-Aufspaltung ist somit proportional zum gyromagnetischen Verhéltnis v und
zur Feldstérke By des externen Magnetfeldes. Die Kreisfrequenz

Wo =7 BO (26)

wird als Larmorfrequenz bezeichnet. Es lasst sich zeigen, dass die zeitliche Entwicklung
der Erwartungswerte (/) und (/,) eine Prézession um By mit der Kreisfrequenz wy voll-
fihrt [40].
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E mit Magnetfeld
A my — _1
Jote =73
ohne Magnetfeld .-~
—_— AE = hvy By = huwo
~~~“~ _ 1
my = +35
—_—>
B()

Abbildung 2.1: Termschema des Kern-Zeeman-Effektes fiir ein Spin-1/2-System. In Anwe-
senheit des externen Magnetfeldes By wird die Entartung der Energieniveaus aufgehoben. Die
Energieniveaus der Zustdnde mit den magnetischen Kernspinquantenzahlen m; = +1/2 spalten
mit AF = h~ By auf.

2.1.3 Spin-Ensemble im thermischen Gleichgewicht

Die Kernspintomographie arbeitet auf makroskopischen Skalen mit einer Auflésung, die im
Millimeter- bis bestenfalls im Submillimeterbereich liegt [35, 36]. Hierdurch wird stets ein
ganzes Ensemble an Kernspins betrachtet. Diese Tatsache erlaubt es, auf eine makroskopi-
sche Betrachtung zu wechseln. Fiir ein Spin-Ensemble im thermischen Gleichgewicht folgt
die Wahrscheinlichkeitsverteilung P 1 fir die Besetzung der Energieniveaus Fy und E| der

Boltzmann-Statistik. [31]

= 71 _AE 1 AE (2'7)

e2 kpT +€_§ kg T

=

Dabei ist T" die Temperatur und kg der Boltzmann-Faktor. Auf Grund der Zeeman-Aufspal-
tung ist AE > 0, wodurch auch fiir die Besetzungszahlen Ny — N| > 0 gilt. Diese Differenz
legt die Anzahl derjenigen Kernspins fest, deren magnetische Momente sich nicht gegenseitig
kompensieren.

2 AFE
NT—N¢OCP1/2—P_1/2:AE—lztaHh< > (28)
1+e T 2kp T

Hieraus lasst sich eine Netto-Magnetisierung ]\%, die in Richtung des externen Feldes po-
larisiert ist, berechnen: [31]

1 AE
My = = ph~y tanh
L <2kBT>

22 (2.9)
~p——DB it AR < 2kgT

PakpT D0 AT S
Die effektive Magnetisierung ist demnach direkt proportional zur Magnitude B, des exter-
nen Feldes sowie zur Spindichte p. Weiterhin besteht eine Proportionalitit zu 2. In der
Approximation von M, wird angenommen, dass die Zeeman-Aufspaltung klein gegeniiber
der thermischen Energie kp T ist. Diese Annahme ist bei Raumtemperatur erfiillt [36].
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2.1.4 Prazession des Spin-Ensembles im NMR-Experiment

Auf mikroskopischer Ebene kann die zeitliche Entwicklung des Erwartungswertes () des
individuellen magnetischen Momentes eines Kernspins wie folgt beschrieben werden: [40]

O W=7 wxB (2.10)

Diese Beschreibung kann tiber die Kollinearitat g = 'yf sowie iiber die Definition des
Drehmomentes

L ood o .
T=—1={ixB 2.11

3l = ExB, (2.11)

durch Summation der einzelnen Kernspins einer Probe auf eine makroskopische Bewegungs-

gleichung fiir die effektive Magnetisierung iibertragen werden: [37]

iM(t) =~ M(t) x B(t) (2.12)

In einem NMR-Experiment setzt sich B (t) aus der statischen Komponente B% des Haupt-
magnetfeldes und aus der dynamischen Komponente B (t) eines in der Regel zirkular
polarisierten Wechselfeldes zusammen: [36]

0 By, By (t) cos(w,t)
B(t)=By+Bi(t)=| 0 | + [ Biy | = [ —Bi(t) sin(w,t) (2.13)
By 0 By

Hierbei ist w. die Tragerfrequenz (carrier frequency) des eingestrahlten Wechselfeldes. Aus
den Bewegungsgleichungen wird ersichtlich, dass das Hauptmagnetfeld Bj eine konstante
Prézession der Magnetisierung mit der Kreisfrequenz wy = v By um die z-Achse bewirkt.
Dies entspricht dem makroskopischen Aquivalent zur Prizession der quantenmechanischen
Erwartungswerte (I,) und (I,) [40]. Die Komponenten des Wechselfeldes B, drehen die
Magnetisierung dagegen um die x- und y-Achse. Ein besonderer Fall tritt ein, wenn ein
resonantes Wechselfeld mit w. = wy eingestrahlt wird. Befindet sich das System im ther-
mischen Gleichgewicht, so kann die effektive Magnetisierung im Resonanzfall um einen
beliebigen Winkel gedreht werden, wobei stets eine Magnetisierungskomponente M,, in
der transversalen Ebene erzeugt wird. Das Wechselfeld wird somit absorbiert und fithrt
zu einem Zustand auflerhalb des thermischen Gleichgewichtes [41]. Dies ist schematisch in
Abb. 2.2 dargestellt.

In einem NMR-Experiment wird das Wechselfeld mit sogenannten Hochfrequenzspulen
(HF-Spulen) erzeugt, die auf Grund der senkrechten Ausrichtung zum Hauptmagnetfeld
die Magnetisierung gezielt auslenken kénnen. Der Flipwinkel a wird tiber die Pulslinge 7
und die Amplitude B; des HF-Pulses gesteuert. [34]

a =" /TBI (t) dt (2.14)

Auf Grund der Prézession um die z-Achse erzeugt die M,,-Komponente des angeregten
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Abbildung 2.2: Schematische Darstellung der Dynamik eines Spin-Ensembles. Im thermischen
Gleichgewicht (a) befinden sich geméfl der Boltzmann-Verteilung mehr Spins im Zustand |[71),
als im Zustand |}). Ein magnetisches Wechselfeld bewirkt im Resonanzfall die Anregung von
Ubergingen zwischen den Kernspin-Energieniveaus. In der makroskopischen Betrachtung wird
das gesamte Spin-Ensemble rotiert (b). Die effektive Magnetisierung befindet sich anschlieflend
in der transversalen Ebene und vollfiihrt eine Prézession mit wy um die Achse des statischen
Feldes By. Die schematische Darstellung orientiert sich an [40].

Spin-Ensembles ein magnetisches Wechselfeld, welches geméf dem Induktionsprinzip durch
geeignete Empfangsspulen detektiert werden kann. Fiir das detektierte Signal S gilt: [34]

S o Uind
d
— M, (t
2.15
x aM@ sin (wo t) (2.15)
h2 "73
— ' B2
Y ]
Aus der Proportionalititsbezichung S oc B2 wird die Bedeutung des gewéhlten Haupt-
magnetfeldes fiir die Messgrofie des NMR-Experimentes, auf die bereits in der Einleitung
verwiesen wurde, deutlich. Weiterhin trigt auch das gyromagnetische Verhiltnis mit ~3
entscheidend zur Signalmagnitude bei.

2.1.5 Relaxation

Das Spin-Ensemble kann durch Absorption eines resonanten, magnetischen Wechselfeldes
in einen Zustand auflerhalb des thermischen Gleichgewichtes angeregt werden. Die Riick-
kehr des Spin-Ensembles in das thermische Gleichgewicht wird als Relaxation bezeichnet.
Die Relaxationszeiten unterschiedlicher Materialien oder Gewebe bilden die Grundlage des
Bildkontrastes der MR-Tomographie. In den folgenden Abschnitten werden zuerst die bei-
den grundlegenden Mechanismen der 73- und T)-Relaxation erldutert und anschlieBend
deren Dispersion - also deren Abhéngigkeit vom statischen By-Feld - diskutiert.
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T;: Spin-Gitter-Relaxation

Der Wiederaufbau der M,-Komponente nach Anregung des Spin-Ensembles wird als Spin-
Gitter-Relaxation bezeichnet. Dieser Relaxationsmechanismus basiert auf lokalen Magnet-
feld-Fluktuationen, die eine zeitliche Storung der transversalen Magnetfeldkomponente be-
wirken [8]. Ursache dieser Fluktuationen sind beispielsweise die Brownsche Molekularbe-
wegung in der Umgebung der Kernspins. Hierbei kénnen Prozesse, die zeitlich im Bereich
der Larmorfrequenz ablaufen, zu einer effektiven Relaxation fithren, da hier Uberginge
zwischen den Kernspin-Energieniveaus angeregt werden. Uber Energicabgabe an die Um-
gebung des Spin-Ensembles gelangt das System schliefflich wieder in den energetischen
Grundzustand. Die Bezeichnung des Spin-Gitters stammt urspriinglich aus der Festkorper-
physik. Im Kontext 'H-basierter NMR ist die Modellierung des energetischen Austausches
mit der Umgebung durch ein Gitter jedoch nicht geeignet, da hier keine kristalline Struktur
betrachtet wird. In diesem Fall ist die Bezeichnung longitudinale Relaxation zutreffender.
Der longitudinale Relaxationsprozess wird zeitlich als Prozess erster Ordnung beschrieben.
Hierbei ist die Relaxationszeit 17 das zeitliche Maf fiir die Relaxation des Spin-Ensembles
in den Grundzustand. [37]

dmwzé@wwum (2.16)

T»: Spin-Spin-Relaxation

Die Spin-Spin-Relaxation bewirkt den Zerfall der transversalen Magnetisierung M, nach
Anregung des Spin-Ensembles durch den Verlust der koharenten Phase, die nur unmittelbar
nach der Anregung gegeben ist. Im Gegensatz zur longitudinalen Relaxation fithren zur
transversalen Relaxation auch lokale statische Storungen Aglok des Hauptmagnetfeldes,
welche auf die molekulare Umgebung der Kernspins zuriickgehen [8]. Grund hierfiir ist die
zeitliche Akkumulation einer Phasendifferenz durch eine lokal gednderte Larmorfrequenz:

Aj(t) =y ABJ, -t (2.17)

Hierbei tragt nur die longitudinale Komponente ABlHOk der statischen Storung zur De-
phasierung bei. Lokale Fluktuationen im Bereich der Larmorfrequenz fithren neben der
longitudinalen Relaxation auch zur transversalen Relaxation. Wird ein Ubergang zwischen
den Kernspin-Energieniveaus angeregt, so geht dies mit dem Verlust der kohdrenten Phase
einher. Durch die Spin-Spin-Relaxation wird somit die Phasenkohérenz gestort und mit der
Zeit abgebaut, was zum Abklingen des NMR-Signals fiihrt. Diesen Vorgang bezeichnet man
als freien Induktionszerfall. Die Relaxationszeit T, ist das zeitliche Maf} des transversalen

Relaxationsprozesses. [37]

d 1
&Mxy (t) = T M., (1) (2.18)

T,: Effektive transversale Relaxation

Bei einer Messung der transversalen Relaxation wird in einem NMR-Experiment in der
Regel eine gegeniiber Ty verkiirzte Relaxationszeit T; beobachtet. Unter realistischen Ver-
suchsbedingungen fithren nicht nur Stérungen des Hauptmagnetfeldes auf Grund der mo-
lekularen Umgebung der Kernspins zur Relaxation. Auch Inhomogenitiaten des erzeugten
Magnetfeldes, die auf die Apparatur selbst oder auf Suszeptibilitatsspriinge in der Probe
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zuriickgehen, bewirken eine Dephasierung der Magnetisierung innerhalb einer untersuchten
Volumeneinheit (Voxel). Dieser zusétzliche Beitrag zur Relaxation wird als T3 bezeichnet.
Die effektive transversale Relaxation wird somit durch

—1
1 1
Ty ==+ = 2.19
’ <T2 i Té) (219)
beschrieben. Bei einer korrekten Durchfiihrung eines Spin-Echo-Experimentes kann der

Einfluss von 77 eliminiert werden und das gemessene NMR-Signal kann zur Bestimmung
der tatséchlichen Ts-Zeit verwendet werden. [42]

Dispersion der T;- und T,-Relaxation

Im Folgenden wird die Abhéngigkeit der Relaxationszeiten T} und T, von der Stérke des
Hauptmagnetfeldes B, thematisiert. Dieses Phanomen der Feldabhéngigkeit ist als Disper-
sion bekannt. Ein etabliertes Verfahren zur Vorhersage von Relaxationszeiten ist die Model-
lierung magnetischer Fluktuationen unter Beriicksichtigung der Dipol-Dipol-Wechselwirkung
benachbarter Kernspins. Neben der BPP-Theorie [43] (Bloembergen-Purcell-Pound-Theorie),
die bereits 1948 eine umfangreiche Beschreibung der Spin-Relaxation lieferte, sind die so-
genannten Solomon-Bloembergen-Gleichungen [9] eine wichtige Referenz.

Die BPP-Theorie betrachtet die rotatorische Translation und Diffusion von Molekiilen in
einer viskosen Fliissigkeit sowie die hierdurch entstehenden magnetischen Fluktuationen als
dominierenden Relaxationsmechanismus. Ein einfaches Maf§ zur Beschreibung der Rotati-
onsbewegung eines Molektils ist dessen Korrelationszeit 7., welche die mittlere Zeit angibt,
die ein Molekiil bendtigt, um eine Drehung um einen Radianten zu vollziehen. Fiir die
Rotationsbewegung wird auf Grund thermaler Fluktuationen ein stochastischer Prozess
angenommen, der iiber die folgende Autokorrelationsfunktion beschrieben wird: [8]

G (1) = G (0) eV (2.20)

Uber die Fouriertransformation dieser Autokorrelationsfunktion kann anschliefend die spek-
trale Leistungsdichte J (w) berechnet werden. Diese gibt die Wahrscheinlichkeit an, ein
Molekiil mit einer Rotationsfrequenz w bei einer zugehorigen Korrelationszeit 7. zu beob-
achten. [8]

Te

Trwis? (221)

J(w) = ]—“{G (7) } (@) = 7 G(r) e dr = 2G (0)

Zur Modellierung magnetischer Fluktuationen wird innerhalb des BPP-Formalismus die
Dipol-Dipol-Wechselwirkung benachbarter Kernspins herangezogen. Die Vorhersage der
Relaxationszeiten T; und T erfolgt iiber die Berechnung von Ubergangswahrscheinlich-
keiten innerhalb des Systems zweier dipolar-gekoppelter Spins. Diese werden im Rahmen
eines storungstheoretischen Ansatzes berechnet. Eine vollstindige Herleitung der Uber-
gangswahrscheinlichkeiten auf Basis der Dipol-Dipol-Wechselwirkung wurde 1955 von lo-
nel Solomon vorgestellt [9]. Die Relaxationszeiten werden schlieBlich aus den sogenannten
Solomon-Bloembergen-Gleichungen abgeleitet: [9]
T = 130 =3 [J (wo) + 4.7 (2&)0)]
3 ., T, 4T,
TOkdd [1+w§7§ * 1+4w§7§]

(2.22)
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3
T2‘1:201{:2(1[3J(O)+5J(w0)+2j(2w0)}
3 s [3 , T 27, ] (2.23)
= — TC
20 1+wir?  1+4wdr?

Hier ist der Faktor k4 die dipolare Kopplungskonstante. Die Terme der spektralen Leis-
tungsdichte in Gl. 2.22 und 2.23 geben Aufschluss tiber die Effektivitdt des Relaxations-
mechanismus (s. Abb. 2.3) fiir Prozesse unterschiedlicher Frequenzbereiche. Fiir Korrela-
tionszeiten im Bereich 7. < 1/wy sind 77 und T5 ndherungsweise identisch. Dieser Fall
wird als ,,extreme narrow case* bezeichnet. Durch die sehr schnelle Molekularbewegung ist
hier weder die longitudinale, noch die transversale Relaxation effektiv. Fir lingere Korre-
lationszeiten wird sowohl der T;- als auch der T5-Mechanismus zunehmend effektiv. Lauft
ein Prozess im Bereich 7. ~ 1/wy ab, so ist die Wahrscheinlichkeit fir die Anregung von
Ubergéingen maximal. In diesem Fall erreicht die longitudinale Spin-Gitter-Relaxation ihr
Maximum der Effektivitdt und 7} ist entsprechend kurz. Im Bereich 7. > 1/wy nimmt
die Effektivitat der longitudinalen Relaxation wieder ab. Die transversale Relaxation ist
hingegen weiter effektiv, was sich am Term J(0) in Gl. 2.23 ablesen lédsst. Dieser Term
berticksichtigt den Beitrag statischer Prozesse zum transversalen Relaxationsmechanismus,
wodurch T kein frequenzselektives Maximum aufweist. [8, 9]

Abbildung 2.3: Qualitatives
Verhalten der Tj;- und T5s-
Dispersion nach GIl. 2.22 und 2.23
fiir unterschiedliche Stédrken des
Hauptmagnetfeldes By. Wéhrend
Ty keine relevante Dispersion
— zeigt, verfiigt 77 tUber eine ma-
I ximale Sensitivitat fiir Prozesse
— —3T im Bereich der Larmorfrequenz.
— —1.5T . . e
L - - 50T Fiir eine Sensitivitdt im unteren
kHz-Bereich muss By im Bereich
~300MHz des Erdmagnetfeldes liegen.
108 10° 102
Molekularbewegung: 1/t [Hz]

Relaxationszeit

In Abb. 2.3 wurde weiterhin der Zusammenhang von 7T} und 75 gegeniiber der Korrelations-
zeit fir unterschiedliche Starken des Hauptmagnetfeldes By dargestellt, um den Effekt der
Dispersion zu veranschaulichen. Wahrend 75 kaum einen Dispersionseffekt aufweist, ver-
schiebt sich das Maximum der Effektivitat des Ti;-Mechanismus mit der Larmorfrequenz.
Im Forschungsgebiet der Hochfeld-MRT bei By = 7T liegt das Maximum bei Prozessen im
Bereich von 300 MHz. Erst bei extrem niedrigen Feldstarken By =~ 50 nT, was der Grofle des
Erdmagnetfeldes entspricht, liegt das Maximum der Effektivitat im unteren kHz-Bereich.
Auf Grund der BZ-Abhéngigkeit (s. Gl. 2.15) betrigt das messbare NMR-Signal hier je-
doch nur ~ 5 x 1072 % im Vergleich zur 7 T-Apparatur. An diesem einfachen Beispiel wird
ersichtlich, dass eine Untersuchung niederfrequenter Prozesse tiber die gewohnliche Spin-
Gitter- oder Spin-Spin-Relaxation weder an modernen Hochfeld-MRT-Systemen noch an
Ultra-Niederfeld-Systemen praktikabel ist.
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2.1.6 Bloch-Gleichungen

Im folgenden Abschnitt wird die Dynamik der Spin-Prazession mit dem Effekt der Relaxa-
tion verkniipft. Dieses als Bloch-Gleichungen bekannte System von Differentialgleichungen
wurde fir Zwei-Niveau-Systeme erstmals von Felix Bloch formuliert: [37]

d - 1T w.(t) —wy(t)) 0
M) = | —w(t) ~UT w () | M@+ 0 (2.24)
wy (t) —Wy (t) —1/T1 MQ/T1

Hierbei wurden die Abktrzungen w; = v B; mit ¢ = z,y, z verwendet. Fiir eine effiziente
Simulation und eine anschiefende Visualisierung der Magnetisierungstrajektorie von NMR-
Experimenten ist die Darstellung der Bloch-Gleichungen im Laborsystem unvorteilhaft, da
die Prézession um die z-Achse mit der Larmorfrequenz im MHz-Bereich stets berticksichtigt
werden muss. Eine deutliche Vereinfachung bietet der Wechsel in ein rotierendes Koordi-
natensystem

(x,y, z) = (2, ¢, 2), (2.25)

welches mit einer Frequenz €2 = wy um die z-Achse des Laborsystems rotiert. Hierzu werden
zwei Grundannahmen getroffen. Zum einen wird die transversale Komponente von B(t)
durch ein zirkular polarisiertes Wechselfeld beschrieben:

we(t) = wy cos (wot + @) (2.26)
wy(t) = —wy sin (wot + ¢) (2.27)

Zum anderen wird die longitudinale Komponente in die statische Komponente des Haupt-
magnetfeldes und eine Storung Aw(t) zerlegt, die z.B. eine Feldinhomogenitiat oder eine
magnetische Fluktuation beschreibt.

w,(t) = wo + Aw(t) (2.28)

Die Bloch-Gleichungen im rotierenden Koordinatensystem kénnen somit letztlich in einer
kompakten Matrixnotation ausgedriickt werden: [8]

q —1/T; Aw —wy sin(Q) 0
aM' t)=| —Aw —1/Ty  wicos(®) | M)+ | 0 (2.29)
wy sin(¢) —wy cos(¢) —-1/T M,/ Ty

Im einfachsten Fall sind Aw, w; und ¢ zeitlich konstant und die Bloch-Gleichungen kén-
nen als homogene, lineare Differentialgleichung 1. Ordnung exakt gelost werden. Im All-
gemeinen kann jedoch Aw(t) eine zeitabhéngige Storung sein und wy(t) und ¢(t) driicken
die Amplituden- bzw. Phasenmodulation eines HF-Pulses aus. In diesem Fall werden die
Bloch-Gleichungen numerisch durch Integrationsverfahren (z.B. Runge-Kutta-Verfahren)
gelost.

2.2 Spin-Locking

Der zentrale Ausgangspunkt fiir nahezu jede im Rahmen dieses Promotionsvorhabens
durchgefiihrte Messung ist das Spin-Lock-Experiment. Im folgenden Abschnitt werden die
Grundlagen der Spin-Lock-Technik erlautert. Anschliefend wird ein auftretender Konflikt
zu den Bloch-Gleichungen thematisiert, wodurch in Konsequenz die Relaxationszeiten T,
und Ty, innerhalb modifizierter Bloch-Gleichungen eingefithrt werden. Letztlich wird noch
das Phanomen der Dispersion innerhalb der Spin-Lock-Bedingung behandelt.
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2.2.1 Das Spin-Lock-Experiment

90°,.

Akquisition

Abbildung 2.4: HF Pulsdiagramm eines SL-Experimentes. Ein initialer 90°-Puls prépariert
die Magnetisierung auf die x’-Achse. AnschlieBend wird ein SL-Puls in Richtung der x’-Achse fiir
die Dauer tgyr mit der Amplitude fg; eingestrahlt. Wahrend dieser Zeit findet eine Interaktion
der transversalen Magnetisierung mit dem resonanten Wechselfeld statt. Im Anschluss wird ein
NMR-Signal beispielsweise iiber die Messung des freien Induktionszerfalls aufgezeichnet.

Das Spin-Lock-Experiment (s. Abb. 2.4) betrachtet einen Sonderfall der Interaktion trans-
versaler Magnetisierung mit einem magnetischen Wechselfeld [12]. Hierzu wird zuerst die
Annahme getroffen, dass die Magnetisierung MO initial durch einen 90°-Puls vollstdndig
auf die x’-Achse des rotierenden Koordinatensystems prapariert wurde.

Minie = My - € (2.30)

Anschlieflend wird ein resonantes, zirkular polarisiertes Wechselfeld mit konstanter Ampli-
tude Bgy, und der Phase ¢ = 0 eingestrahlt, so dass die Richtung der Magnetisierung und
des Wechselfeldes kollinear sind (s. Abb. 2.5).

. cos(wo t)
BSL = BSL — sin(wo If) = BSL . gx/ (231)
0

Diese Konstellation entspricht der Spin-Lock-Bedingung und das eingestrahlte Wechselfeld
wird als Spin-Lock-Feld bezeichnet. Auf Grund der Kollinearitit bewirkt das SL-Feld keine
Rotation der effektiven Magnetisierung. Vielmehr verhalt sich Bg; im rotierenden Koordi-
natensystem wie das statische By-Feld im Laborsystem und verursacht eine Prazession des
Spin-Ensembles um die Richtung der SL-Achse. Die entsprechende Frequenz oder Kreisfre-
quenz dieser Prézession wird iiblicherweise zur Angabe der SL-Amplitude herangezogen:

fop = st _ 1 Bsi
ST on 2T

(2.32)

Typische Amplituden eines SL-Experimentes sind &~ 10...1000 Hz, da Bg; im niedrigen
nT-Bereich liegt. Die Spin-Dynamik zeigt hierdurch Eigenschaften, die sonst nur in Ex-
perimenten an Ultra-Niederfeld-Apparaturen beobachtet werden kénnen. Zusétzlich kann
die Dynamik des Spin-Systems durch die Wahl der SL-Amplitude variiert werden. Eine
Limitierung der oberen Grenze von fgr stellt die Hardware des HF-Pulsverstirkers sowie
die spezifische Absorptionsrate im In-vivo-Experiment dar [13].
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Abbildung 2.5: Schematische
Darstellung der Dynamik eines
Spin-Ensembles innerhalb der SL-
Bedingung. Nachdem die Magne-
tisierung vor Beginn des Expe-
rimentes auf die x’-Achse préapa-
riert wurde, wird ein magneti-
sches Wechselfeld resonant und in
Phase zur Magnetisierung einge-
strahlt. Dieses bewirkt in Analogie
zum Hauptmagnetfeld im Labor-
system eine Prézession des Spin-
Ensembles im rotierenden Sys-
tem um die Achse des Spin-Lock-
Feldes.

2.2.2 Modifizierte Bloch-Gleichungen

In diesem Abschnitt wird die zeitliche Entwicklung der effektiven Magnetisierung inner-
halb des Spin-Lock-Experimentes thematisiert. Bei Anwendung der gewohnlichen Bloch-
Gleichungen (Gl. 2.29) auf die Bedingungen w; = wgz, ¢ = 0, Aw = 0 und M), =
(My,0,0)T ist das System der Differentialgleichungen fiir die x’-Komponente der Magneti-
sierung entkoppelt und eine Losung kann allgemein und exakt berechnet werden:

M. (t) = Mye ¥/ (2.33)

Fir den Fall einer verschwindenden SL-Amplitude wgy = 0 konnen die Losungen der y-
und z-Komponenten ebenfalls exakt angegeben werden:

M(t)=0 (2.34)
ML(t) = My (1— e (2.35)

Betrachtet man den allgemeinen Fall wgy, > 0, so sind beide Losungen fiir M; und M. von
Null verschieden und zeigen teilweise Oszillationen um die Achse des SL-Feldes. Jedoch
werden diese Oszillationen stark durch die Amplitude des SL-Feldes gedampft, weshalb fiir
realistische Groflenordnungen der Relaxationszeiten im ms-Bereich und bereits ab mode-
raten SL-Amplituden fs; ~ 10Hz die Approximation M;(t) ~ M](t) ~ 0 gerechtfertigt
ist. Somit prognostizieren die Bloch-Gleichungen in ihrer originalen Form den Zerfall der
Magnetisierung mit der Relaxationszeit T, als dominanten Effekt bei der Anwendung mo-
derater SL-Felder.

Diese Vorhersagen des Verhaltens der Magnetisierung gehen davon aus, dass die Bloch-
Gleichungen uneingeschrankt auf die Problematik der SL-Bedingung anwendbar sind. Je-
doch wurde 1955 von Alfred Redfield in der Publikation , Nuclear Magnetic Resonance
Saturation and Rotary Saturation in Solids“ ein Defekt der Bloch-Gleichungen entdeckt
[12]. In Experimenten mit unterschiedlichen Kernen (**Na, *’Al, ®*Cu) wurden hierbei Er-
gebnisse erzielt, bei denen vor allem das Relaxationsverhalten in der SL-Bedingung weder
mit den Bloch-Gleichungen [37] noch mit der BPP-Theorie [43] vereinbart werden kann. Es
wurde nachgewiesen, dass die Relaxationszeit vielmehr von der Amplitude des verwendeten
SL-Feldes abhéngt und im Allgemeinen iiber der prognostizierten Ts-Zeit liegt.

Neben experimentellen Erkenntnissen lieferte Redfields Arbeit ein neues Grundgertist der
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Relaxationstheorie, welches fiir den speziellen Fall der SL-Bedingung herangezogen werden
kann. In diesem Formalismus werden die Relaxationszeiten T, und T, in Kombination
mit einem neuen Quasi-Gleichgewichtszustand M), eingefiihrt. Hierbei ist T, die Relaxa-
tionszeit der Spin-Lock-Komponente entlang des SL-Feldes und Ty, beschreibt die Relaxa-
tion in der zum SL orthogonalen Spin-Tip-Ebene (s. Abb. 2.6). M, ist in Analogie zu M,
ein Gleichgewichtszustand, welcher im Falle eines fiir eine unendliche Dauer eingestrahlten
SL-Pulses erreicht wird.

Abbildung 2.6: Illustration
der in der SL-Bedingung ablau-
fenden Relaxationsmechanismen.
Entlang der Achse des SL-Feldes
(x’) relaxiert die Spin-Lock-
Komponente mit Ti,. In der
hierzu orthogonalen Spin-Tip-
Ebene (y’z-Ebene) relaxiert die
Magnetisierung mit Ty,. Unter
idealen Bedingungen wird wéh-
rend des SL-Experimentes jedoch
keine Spin-Tip-Komponente
erzeugt.

Die Notation p wurde auf Grund der Ahnlichkeit der Aussprache des griechischen Buch-
stabens Rho mit dem englischen Begriff ,rotating frame relazation® gewéahlt [8]. Dieser
Terminus ist in sofern irrefiihrend, da suggeriert wird, dass die Relaxation auf Grund der
Wahl des rotierenden Koordinatensystem variiert. Jedoch sind die verdnderten Relaxations-
eigenschaften gegentiber T; und Ty eine Konsequenz der Anwesenheit des im rotierenden
Bezugssystems stationdren SL-Feldes, welches die experimentellen Bedingungen grundle-
gend dndert. In [12] wird hierzu argumentiert, dass die Vorhersagen der Bloch-Gleichungen
fir das SL-Experiment grundlegende Gesetze der Thermodynamik verletzen, da sie eine
Abnahme der Entropie fiir einen irreversiblen Prozess beschreiben. Fur eine korrekte Be-
schreibung von SL-Experimenten werden daher modifizierte Bloch-Gleichungen benotigt.
Ein vollstandiger Formalismus muss hierbei auch den Gleichgewichtszustand M, bertick-
sichtigen. Da jedoch fiir die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrten Experimente stets
Bgr, < By gilt und somit auch My, < M, erfiillt ist, werden modifizierte Bloch-Gleichungen
der folgenden Form verwendet: [44]

d - —1/T1p Aw 0 .
aM’ (t)=| —Aw —1/T5, wsrL M’ (t) (2.36)
0 ~wsr,  —1/Ty,

Diese Gleichungen berticksichtigen die Spin-Dynamik, die im Wesentlichen aus der Rota-
tion der Magnetisierung um die x’-Achse mit wgy als Konsequenz des Spin-Locks besteht.
Rotationen um die z’-Achse konnen zusétzlich aus statischen oder zeitabhangigen Feld-
inhomogenitéaten Aw hervorgerufen werden. Aulerdem beschreibt das vorliegende System
von Differentialgleichungen die Relaxation der Spin-Lock-Komponente mit T, und die
Relaxation der Spin-Tip-Komponenten mit Ty.
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2.2.3 Dispersion der T;.- und Tz-Relaxation

Der von Redfield im Bereich der Festkorper-NMR eingefithrte T',-Formalismus wurde spé-
ter auf 'H-basierte NMR in Fliissigkeiten iibertragen [45]. Die hierbei eingefiihrte Re-
laxationstheorie wurde weiterhin in Lehrbtichern ausfithrlich behandelt [32, 33]. Kom-
pakte Zusammenfassungen der Relaxationstheorie fiir die SL-Bedingung befinden sich in
[11, 46]. In Analogie zur Vorhersage des Relaxationsverhaltens auf Basis der Dipol-Dipol-
Wechselwirkung konnen die Eigenschaften der T, - und Ty,-Zeiten wie folgt beschrieben
werden: [46]

3 3 sin? 6 cos® 0 3 sin* 6 2+3sin’0 8 —6sin?f
T ="k 7. [ 2.37
T R AL R T P i W T - R WU P R BB (2:37)
71 3 1.2 {3 <3 20 1)2 N 30sin? 6 cos? 6 N 3sint 6
20 = g Ndd Te cos" 7 — 1 2.2 1 4+ 42 72
80 + wg T + 4w 7¢ (2.38)

20 — 6sin?f 8+ 12sin%6
1+ wi 2 1+ 4wd 72

In dieser allgemeinen Darstellung wird beriicksichtigt, dass die Tragerfrequenz des SL-
Feldes nicht exakt der Larmorfrequenz entsprechen muss. Diese kann einen Offset Aw
aufweisen, wodurch die Richtung des SL-Feldes um den Winkel 6 verkippt wird. Weiterhin
wird die effektive Prazessionsfrequenz in diesem Zustand w, betragen.

6 =tan" (ﬁ) we = \Jwi; + Aw? (2.39)

Die Relaxationszeiten Ty, und Ty, zeigen somit eine direkte Abhangigkeit von wy, wgr, und
Aw. Im Falle einer idealen SL-Bedingung (Aw = 0) vereinfachen sich Gl. 2.37 und 2.38
und das Verhalten der T, - und Ty - Relaxation kann mit der gewohnlichen Spin-Gitter-
und Spin-Spin-Relaxation tber die Terme J(w) der spektralen Leistungsdichtefunktionen
verglichen werden: [46]

3
Tfplzz—ok:f,d [3J(2WSL)+5J(w0)+2J(2w0)}
3 { 3 Te n DT 271, } (2.40)
20 M 1440272 1 HWd T 14422
3
Tl = 2 k2, [3J(0)+3J(2w5L)—|—14J(w0)—|—20J(2w0)]
80 (2.41)

3T, . 14 T, 207, ]
1+4w3, 72 14+wit?  1+4wdr?

Hierbei fallt im Vergleich zu Gl. 2.22 und 2.23 auf, dass fiir die ideale SL-Bedingung neben
der Larmorfrequenz auch die SL-Amplitude in den Termen der spektralen Leistungsdichte
auftritt. Bei Ty, tritt dhnlich wie bei Ty der Term J(0) auf, da dieser Relaxationsmecha-
nismus von statischen Prozessen dominiert wird (s. Abb. 2.7). Bei Ty, tritt dagegen kein
statischer Term auf, obwohl die Relaxation in der transversalen Ebene stattfindet. Diese
Eigenschaft ist der Grund fiur die Bezeichnung , Spin-Lock* (engl. to lock, sperren). Das
SL-Feld unterdriickt effektiv die Dephasierung der Spins in der transversalen Ebene. Die
faszinierendste Eigenschaft der Ti,-Relaxation lasst sich am Term J(2wgy) ablesen. Hier

3
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wird ersichtlich, dass sich T, naherungsweise wie der T -Relaxationsmechanismus bei ex-
trem schwachen Feldstarken des Hauptmagnetfeldes verhalt. Die T;,-Relaxation wird somit
maximal effektiv bei Prozessen, die im Hz- bis kHz-Bereich ablaufen und kann durch die
Wahl der SL-Amplitude wg; angepasst werden. Dieses Phanomen wird als Dispersion der
Ti.-Relaxation bezeichnet. Im Grenzfall wg;, — 0 gilt 77, — T3 (vgl. Gl 2.23 und 2.40).

Abbildung 2.7: Qualitatives
Verhalten der Tio- und Top-
100Hz Dispersion nach GIl. 2.40 und
——1khz 2.41 fiir unterschiedliche SL-

T-T:OKHZ Amplituden fgr. Wahrend Ty
keine relevante Dispersion zeigt,
besitzt Ti, eine maximale Sen-

sitivitdt fiir Prozesse im Bereich

der eingestellten SL-Amplitude.

Tq, weist somit ein ahnliches

Verhalten wie die Ti-Relaxation

T,, Dispersion

Relaxationszeit

, . "I3°°'V:HZ . an Ultra-Niederfeld-Geriaten auf
g e T e T und zeigt maximale Sensitivitit
Molekularbewegung: 1/t [Hz] im Hz- bis kHz-Bereich.

Aufgrund des komplexen Aufbaues biologischen Gewebes resultiert das gemessene NMR-
Signal (z.B. im Muskelgewebe) aus 'H-Kernen mehrerer Kompartimente. Hierbei wird grob
zwischen freiem Wasser, gebundenem Wasser und Makromolekiilen unterschieden [11]. Ex-
trazellulare und intrazellulire Wassermolekiile konnen sich weitgehend frei bewegen. De-
ren spektrale Verteilung dhnelt daher in weiten Frequenzbereichen einer Gleichverteilung
(s. Abb. 2.8). Ein weiteres Kompartiment ist das sogenannte gebundene Wasser. Die-
ses kann in der Umgebung von Proteinen gebunden sein, wodurch die Bewegungsfrei-
heit und in Konsequenz die spektrale Verteilung deutlich eingeschrankt wird. Der T;-
Relaxationsmechanismus verfiigt iiber eine maximale Sensitivitit im Bereich des freien
und gebundenen Wassers. Das dritte Kompartiment stellen Makromolekiile, wie intrazellu-
lare Proteine oder extrazelluldres Bindegewebe (z.B. Kollagen), dar. In der Regel ist eine
direkte Messung der 'H-Kerne dieser Strukturen nicht méglich, da deren Signale wihrend
der Akquisition zu schnell zerfallen [10]. Jedoch finden Interaktionen der Makromolekiile
mit gebundenem Wasser, z.B. iiber die Dipol-Dipol-Wechselwirkung, statt, welche im nie-
derfrequenten Bereich weit unterhalb der Larmorfrequenz ablaufen [25]. Uber die speziellen
Eigenschaften der T -Dispersion kann die Sensitivitét in diesen Bereich verschoben werden
(s. Abb. 2.8). Dies kann in der Ty-basierten MR-Bildgebung beispielsweise fiir die Detekti-
on myokardialer Fibrose ausgenutzt werden [19]. Hierbei ist die Grundannahme, dass nach
einem Myokardinfarkt Kollagene in der Struktur des Herzmuskelgewebes angelagert wer-
den. Die langkettigen Verbindungen verschieben die spektrale Verteilung der dominierenden
Prozesse in den niederfrequenten Bereich. Wéahrend Ty primér die statischen Effekte wi-
derspiegelt und T; einen zu hohen Frequenzbereich abbildet, kann bei einer Messung von
Ty, eine erhohte Relaxationszeit in fibrotischen Narben beobachtet werden [25]. Dieses
Phénomen stellt eine wichtige Motivation fiir die im Rahmen dieses Promotionsvorhabens
durchgefiihrten Studien dar.
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T, Abbildung 2.8: Sensitivitat der
T1c-Relaxation auf Prozesse der
makromolekularen Ebene in biolo-
gischem Gewebe. Wahrend die T-
Relaxation primar durch Prozes-
se gebundenen und freien Wassers
verursacht wird, kann mittels T+,
die Sensitivitdt in den makromole-
kularen Bereich tiber die Wahl der
SL-Amplitude verschoben werden.

Makromolekiile J(wy)

=MHz

% Anteil Molekiile mit f_

freies Wasser

Molekularbewegung f.=1/1,

2.3 Grundlagen der Kernspintomographie

Die vorliegende Arbeit befasst sich mit der Entwicklung neuer Methoden Spin-Lock-basierter
MR-Bildgebung. Der zentrale Ausgangspunkt ist das im letzten Abschnitt behandelte Spin-
Lock-Experiment. Dieses wird als globale Praparation vor der eigentlichen Bildakquisiti-
on durchgefithrt [47]. Im Wesentlichen kann das SL-Experiment als Kontrastpraparation
aufgefasst werden. Das Ziel der Bildakquisition besteht darin, den praparierten Kontrast
moglichst ohne Beeinflussung durch weitere Sequenzparameter abzubilden. Eine hierfiir
ideale Sequenz spiegelt ohne Praparation lediglich die ortliche Verteilung der Spindichte
wider. Im folgenden Abschnitt werden Grundlagen der Kernspintomographie umrissen. Ei-
ne ausfiihrliche Einfithrung in die MR-Bildgebung kann in [34-36] nachgeschlagen werden.
Die Spin-Lock-basierte MR-Bildgebung wird schliefSlich auf Basis einer Turbo-Spin-Echo-
Sequenz eingefithrt. Im letzten Abschnitt liegt der Fokus auf der Bildgebung mittels radialer
und spiraler Datenakquisition, da diese Techniken fiir die Entwicklung einer neuen Metho-
de der myokardialen T4,-Bildgebung (radiale Akquisition, Kapitel 5-6) sowie zur Detektion
ultra-schwacher magnetischer Oszillationen (spirale Akquisition, Kapitel 7) eingesetzt wer-
den.

2.3.1 Ortskodierung und k-Raum-Formalismus

Im diesem Abschnitt werden die Grundkonzepte der Ortskodierung der Kernspintomogra-
phie sowie der k-Raum-Formalismus behandelt. Hierzu wird eine Beschreibung des gemesse-
nen NMR-Signals eingefithrt und anschliefend grundlegende Abbildungseigenschaften der
zweidimensionalen Fourier-Bildgebung erlautert.

Ortskodierung mittels Gradientenspulen

Die Ortskodierung eines gemessenen NMR-Signals erfolgt durch eine raumliche Variation
des Hauptmagnetfeldes innerhalb der Probe [48] und wird tiber das Gradientensystem des
MR-Tomographen reguliert. Das Gradientenfeld G wird in drei unabhéngige Komponenten
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G, Gy und G, unterteilt und erzeugt eine lineare Modulation der Larmorfrequenz entlang
der jeweiligen orthogonalen Raumrichtungen:

wolx,y,2) =7 (Bo—l—F'é) =7 (Bo+2G,+yG,+ 2G,) (2.42)

Die einzelnen Komponenten des Gradientenfeldes werden durch drei separate Spulensyste-
me erzeugt und konnen individuell gesteuert werden. Ein wichtiger Schritt zum Verstédndnis
der Ortskodierung ist, dass auch die x- und y-Komponenten des Gradientensystems eine
lineare Variation der z-Komponente des Magnetfeldes generieren und somit die Larmor-
frequenz variieren. Durch geeignete Superpositionen der Komponenten kénnen beliebige
Rotationen der wyp-Modulation erreicht werden.

Beschreibung des gemessenen NMR-Signals

Das NMR-Signal wird tiber die Empfangsspulen des Tomographen aufgezeichnet und misst
den transversalen Anteil der Magnetisierung durch eine Induktionsspannung (s. Gl. 2.15).
Dieses induzierte Signal beinhaltet spektrale Informationen der Relaxation und der raumli-
chen Verteilung der untersuchten Probe. Auf Grund der Larmor-Prézession ist das induzier-
te Signal jedoch auf eine Tragerfrequenz im MHz-Bereich moduliert. Vor der Akquisition
wird das Signal um die Tragerfrequenz wy demoduliert. Durch diesen Schritt kann die rele-
vante spektrale Information des Messsignals im Analog-Digital-Wandler (ADC, analog-to-
digital converter) effizienter mit einer Bandbreite im oberen kHz-Bereich abgetastet werden.
AuBlerdem kann das aufgezeichnete Signal somit mathematisch einfacher behandelt werden,
da die Demodulation dem Wechsel vom Laborsystem in das rotierende System entspricht.
Bei Vernachldssigung von Relaxationseffekten wahrend der Akquisition und Annahme ei-
nes idealen homogenen Magnetfeldes innerhalb der gesamten Probe kann das resultierende
Signal S wie folgt beschrieben werden: [34]

S(t) = / / / P(7) e=3900 g3y (2.43)

Das Signal S ist das Resultat eines Volumenintegrals, wobei innerhalb der Probe unter-
schiedliche Richtungen der effektiven Magnetisierung in der transversalen Ebene beriick-
sichtigt werden. Diese Richtungen werden in Gl. 2.43 iiber Phasen ¢(7,t) der komplexen
Exponentialfunktion formuliert. Werden wahrend der Akquisition Gradienten zum Zwecke
der Ortskodierung geschalten, so kann die zeitliche Entwicklung der Phasen folgendermafien
beschrieben werden:

S(7,1) = do(i) + /Othx(t’) dt' +y /Othy(t’) dt' + - /Othz(t') at' (2.44)

Zu Beginn der Akquisition sind die Phasen ¢(,0) = ¢o(7) und konnen im Allgemeinen
von Null verschieden und tiber die Ausdehnung der Probe variabel sein. Weiterhin wurde
in Gl. 2.43 eine ortsabhangige Funktion

P(r) o< p(r) - (T, tse, fsr, Thp, T3p) (2.45)

eingefithrt, die sich aus der Spindichte p(7) und einer Gewichtungsfunktion ¢(7) zusam-
mensetzt, wobei g beispielsweise den Einfluss eines SL-Experimentes als Préaparation vor
der Bildgebung beriicksichtigt. Der letzte Schritt der Beschreibung des NMR-Signals ist die
Definition des Vektors

fy = [ Gy dr. (2.46)



3. Grundlagen der Kernspintomographie 21

Hierdurch kann die Signalgleichung unter Beriicksichtigung von Gl. 2.44 wie folgt umfor-
muliert werden:

S (k) = /V P(F) e iR dF (2.47)
= {P(F)}(/%’) (2.48)

In diesem Fall entspricht das gemessene Signal S der Fouriertransformation von P in einem
komplexen Frequenzraum, der als k-Raum bezeichnet wird. Uber die zeitliche Parametrisie-
rung E(t), die iiber das Gradientensystem gesteuert wird, kann eine Trajektorie im k-Raum
festgelegt werden. Somit wird P(7) effektiv im Frequenzraum gemessen und kann entspre-
chend iiber eine inverse Fouriertransformation rekonstruiert werden.

P () = (21)°*- ]—“‘1{5 (%) } (7) (2.49)

Im realen Experiment wird der k-Raum auf Grund der endlichen Bandbreite des verwende-
ten ADCs in diskreter Form akquiriert. Weiterhin wird auch nur ein endlicher Ausschnitt
des k-Raums in der Umgebung des k-Raum-Zentrums (E = 0) gemessen. Im einfachsten
Fall befinden sich die aufgenommenen Daten auf einem kartesischen Gitter und P kann in
Form einer Matrix iiber eine diskrete inverse Fouriertransformation rekonstruiert werden.

Schichtselektion

Ein wichtiges Werkzeug der MR-Bildgebung, das in dieser Arbeit standardméafig verwendet
wird, ist die schichtselektive Anregung von Kernspins, oder kurz die Schichtselektion. Wird
wahrend der Ausfithrung eines HF-Anregungspulses ein Gradient (nach Konvention in z-
Richtung) geschalten, so ist die Resonanzbedingung fiir die Anregung des Spin-Ensembles
nicht an jedem Ort gleichermaflen erfiillt. Es wird vielmehr eine Schicht innerhalb der Probe
angeregt, deren Schichtdicke Az und deren Abstand z, vom Isozentrum des Tomographen
(x,y, z = 0) ndherungsweise wie folgt beschrieben werden kénnen: [49]

21 BW
Az = 2.50
TG (2:50)
We — Wo
= 2.51
TR (2:51)

Hierbei wird angenommen, dass dem eingestrahlten HF-Puls, dessen Amplitudenmodulati-
on beispielsweise Gauss- oder Sinc-formig sein kann, eine Bandbreite BW zugeordnet wer-
den kann, wodurch die Schichtdicke festgelegt wird. Uber die Wahl der Trigerfrequenz w,
des HF-Pulses kann das Schichtzentrum in die Position 2, verschoben werden. Eine genauere
Beschreibung sowie eine Optimierung der effektiven Schichtprofile bietet der Shinnar—Le-
Roux-Algorithmus, der an modernen Tomographen bereits oftmals standardméafig imple-
mentiert ist [50].

2D Fourier-Bildgebung

Durch die Ausnutzung der Schichtselektion im direkten Anschluss an ein SL-Experiment
wird die Problematik der Ortskodierung um eine Dimension reduziert. Die zuvor eingefiihrte
Signalgleichung (s. Gl. 2.48) wird somit von einem Volumenintegral auf ein Flacheninte-
gral vereinfacht. Fiir die Kodierung in x- und y-Richtung kénnen anschliefend klassische
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Bildgebungstechniken, wie Spin-Echo-, Gradienten-Echo- oder Echo-Planar-Akquisitionen
verwendet werden [34]. Das gemeinsame Grundgeriist dieser Methoden ist der Ansatz der
Fourier-Bildgebung und das Konzept der Akquisition des k-Raums, der in diesem Fall in
zwei Dimensionen abgetastet wird. In Abb. 2.9 wurde der prinzipielle Zusammenhang der
Abtastung eines k-Raums mit einem rekonstruierten Bild veranschaulicht. Daraus ergeben
sich die folgenden, grundlegenden Abbildungseigenschaften: [36]

1
FOV, =N, - Ax = FOV, =N, Ay = —— 2.52
T AL, N (2.52)
1 1
YT Qfmas Y= Qe (2.53)

Die Ausdehnung FOV (field-of-view) des resultierenden Bildes wird iiber die Schrittweite
der Abtastung des k-Raums Ak festgelegt. Die Auflosung Ax des Bildes wird dagegen
iiber die Ausdehnung k., des akquirierten k-Raums definiert. Im Allgemeinen sind sowohl
die akquirierten Daten des k-Raums als auch die rekonstruierten Daten des Bildraums
komplexwertig. In Abb. 2.9 wird dies durch eine einfache Simulation eines analytischen
Phantoms veranschaulicht. Das rekonstruierte Bild kann in ein Magnituden-Bild mit einem
dazugehorigen Phasen-Bild zerlegt werden. Das Magnituden-Bild zeigt in diesem Beispiel
die Spindichte, wahrend das Phasen-Bild die Ausrichtung der effektiven Magnetisierung
widerspiegelt.

Magnituden-Bild: abs(P) Abbildung 2.9: Konzept der kar-
‘ tesischen k-Raum Akquisition (a)
und Abbildungseigenschaften der 2D
Fourierbildgebung. Die Daten des k-
Raums wurden in einer Simulati-
on von 12 analytischen Phantomen
generiert. Es wurden unterschiedli-
che Spindichten p und Ausrichtun-
gen ¢q der effektiven Magnetisierung
) an  betrachtet. Hierdurch ist sowohl der

ceoo w2 K-Raum (a) als auch der Bildraum
(b-c) komplexwertig. Die Informati-
on der Spindichte p wird im rekon-
™2 gtruierten Magnituden-Bild (b) und
o die Ausrichtung ¢ im dazugehérigen

Phasen-Bild (c) widergespiegelt.

iFFT

a) Akquisition des k-Raums auf
einem kartesischen Gitter
y S .

= Av-*N

“no4

<

N,-Ax = FOV,

Phasen-Bild: arg(P)

b > "

Eine weitere wichtige Eigenschaft des k-Raums ist, dass dessen Informationsgehalt grob
in ein k-Raum-Zentrum und eine k-Raum-Peripherie zerlegt werden kann. Wahrend das
Zentrum primar die Information des Bildkontrastes enthélt, sind die Informationen der
Kanten und der feinen Strukturen im hochfrequenten Anteil in der Peripherie gespeichert.
Dies lasst sich in einer Simulation veranschaulichen, in der unterschiedliche Filtermasken
iiber den zweidimensionalen k-Raum gelegt werden und anschliefend eine Bildrekonstrukti-
on mittels inverser Fouriertransformation durchgefiithrt wird. Im Beispiel in Abb. 2.10 wird
die Zerlegung des k-Raums fiir unterschiedliche T,-Gewichtungen demonstriert. Hierbei
bleibt die Information der Kontrastpraparation auch noch ndherungsweise bei einer Bildre-
konstruktion des reinen k-Raum-Zentrums erhalten. Diese Eigenschaft wird im Rahmen der
vorliegenden Arbeit speziell fiir die Entwicklung einer beschleunigten T,.-Quantifizierung
ausgenutzt (s. Kapitel 5).
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Filter ts. =20ms 40ms 60ms 80ms 100ms

K
os

Zentrum Peripherie kein Filter

Abbildung 2.10: Zerlegung des Informationsgehaltes des k-Raums in k-Raum-Zentrum und
k-Raum-Peripherie. Wird lediglich die Information der Peripherie fiir die Rekonstruktion ver-
wendet, so bleiben primér die Informationen der Kanten erhalten. Die Information des Zentrums
liefert dagegen den grundlegenden Kontrast der Bilder. In diesem Beispiel wurden drei analytische
Phantome mit unterschiedlichen T1g-Zeiten und -Gewichtungen simuliert (S oc exp(—tsr/T1p)).

2.3.2 Spin-Lock praparierte TSE-Bildgebung

In diesem Abschnitt wird das Konzept einer einfachen Spin-Lock-praparierten MR-Sequenz
mit kartesischer Akquisition des k-Raums erlautert. Ein klassisches Beispiel fiir eine karte-
sische Abtastung liefert die Turbo-Spin-Echo-Sequenz (TSE-Sequenz), deren Akquisitions-
technik in der vorliegenden Arbeit fiir die Implementierung einer Gold-Standard-Methode
fir die Ty -Quantifizierung verwendet wird. Das erste Verfahren der T ,-Bildgebung wurde
in [47] vorgestellt. Hier wurde im direkten Anschluss des SL-Experimentes das Bildge-
bungsmodul einer Spin-Echo-Sequenz ausgefiihrt. Die im Folgenden beschriebene Sequenz
orientiert sich jedoch an der Methode von Charagundla et al. [23]. Hier wird durch einen
zusétzlichen 90°-Puls die SL-Komponente der Magnetisierung vor der Bildgebung von der
x’-Achse zuriick auf die z’-Achse gedreht. Im Anschluss wird ein Crusher-Gradient ausge-
fithrt, der die verbleibende Spin-Tip-Komponente in der transversalen Ebene dephasiert.
Hierdurch ist die T ,-Praparation abgeschlossen und die Bildgebung kann prinzipiell mit
einem beliebigen Bildgebungsmodul durchgefiihrt werden. Das Sequenzdiagramm der Spin-
Lock-praparierten TSE ist in Abb. 2.11a dargestellt.

Die grundlegende Idee der TSE-Technik besteht darin, ein Spin-Echo zum Zeitpunkt der
Akquisition des k-Raum-Zentrums zu generieren. Dies wird durch eine geeignete Kombina-
tion schichtselektiver Anregungspulse (90°) und Refokussierungspulse (180°) erreicht. Fir
jede Abtastung einer Zeile des k-Raums wird ein Spin-Echo benétigt. Hierzu ist eine kor-
rekte Abstimmung sogenannter Lesegradienten G (Readout Gradient) mit dem Timing
des Spin-Echos (Echozeitpunkt T nach dem Anregungspuls) und dem ADC notwendig.
Da der k-Raum bei kartesischer Abtastung zeilenweise akquiriert wird, werden sogenannte
Phasenkodiergradienten G'p eingesetzt, die die Trajektorie in k,-Richtung vor der Akqui-
sition verschieben. Ein grundlegendes Problem der SL-basierten Bildgebung ist, dass nach
Praparation und Akquisition eine Wartezeit T,.. eingebaut werden muss, da erst wieder
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Abbildung 2.11: Sequenzdiagramm einer SL-préaparierten TSE-Sequenz. Nach Préparation
der T1,-Gewichtung auf die z’-Achse wird eine kartesische Akquisition des k-Raums wahrend der
Erzeugung mehrerer Spin-Echos durchgefiihrt. Neben der Pulssequenz HF zeigt das Diagramm
die Schichtgradienten Gg, die Phasenkodiergradienten GGp und die Readout-Gradienten Gr. Die
blauen Buchstaben 1-6 kennzeichnen Eckpunkte der kartesischen k-Raum Trajektorie und werden
in b) erkliart. Hier wird aulerdem die Reihenfolge der Phasenkodierung geméfi dem Centric-
Encoding-Prinzip illustriert.

longitudinale Magnetisierung iiber die T}-Relaxation aufgebaut werden muss. Um Messzeit
zu reduzieren, wird zum einen lediglich eine partielle Wiederherstellung von M, in Kauf
genommen und zum anderen werden gleich mehrere Zeilen des k-Raums nach einer Prapa-
ration akquiriert. Fiir die Aufnahme eines MR-Bildes mit N, Phasenkodierschritten werden
bei einem Turbo-Faktor Ny, insgesamt N, /Niwbo SL-Praparationen benétigt. Ein wei-
terer Vorteil der TSE-Technik ist, dass zum Zeitpunkt der Formation der Spin-Echos ein
maximales Messsignal zur Verfiigung steht, da der Effekt der T;—Relaxation durch die Ts-
Relaxation ersetzt wird [34]. Um die Information der T, -Préparation optimal zu erhalten,
werden die Phasenkodierschritte so angeordnet, dass die Umgebung des k-Raum-Zentrums
stets mit dem ersten Spin-Echo akquiriert wird. Diese Methode wird als ,, Centric Encoding*
bezeichnet und ist in Abb. 2.11b veranschaulicht. Die Signalgleichung der SL-préaparierten
TSE-Sequenz kann somit in Analogie zur Signalgleichung der einfachen Spin-Echo-Sequenz
wie folgt beschrieben werden: [47]

Srsp oc pr e TEIT (1 — 7 Tree/ ) L gtsn/ T (2.54)
— g{) . e*tSL/Tlp (255)
Wird die Echozeit Tg minimiert und T,... ~ 5T gewéhlt, so erzeugt die Sequenz eine néhe-

rungsweise reine T, -Gewichtung, die lediglich von der Spindichte tiberlagert wird. Unter
realistischen Bedingungen liegt jedoch auch eine T, - und Ty -Gewichtung vor. Allerdings
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konnen diese zusitzlichen Gewichtungen sowie die Spindichte als konstanter Vorfaktor S,
der Proportionalitdt aufgefasst werden. Somit kann durch eine Variation der SL-Zeit tgr,
tiber die Akquisition mehrerer Bilder eine Quantifizierung von T, erfolgen.

2.3.3 Radiale und spirale Bildakquisition

In diesem Promotionsvorhaben wird eine neue Methoden der myokardialen T',-Quantifizie-
rung und ein Verfahren zur Detektion ultra-schwacher, magnetischer Oszillationen mittels
Spin-Locking entwickelt. In beiden Projekten wird auf Akquisitionstechniken zuriickgegrif-
fen, bei denen der k-Raum nicht auf einem kartesischen Gitter abgetastet wird. Daher
werden im folgenden Abschnitt Grundlagen der radialen und spiralen MR-Bildgebung er-
lautert.

Radiale Bildgebung

Die in Abschnitt 2.3.2 eingefiihrte SL-préiparierte TSE-Sequenz eignet sich in erster Li-
nie fiir Experimente an Phantomen, da hier die Gesamtmesszeit nur eine untergeordnete
Rolle spielt und auch der Einfluss von Bewegung ausgeschlossen werden kann. In solchen
sogenannten Phantomexperimenten stellt die TSE-Sequenz auf Grund ihrer klar definier-
ten Abbildungseigenschaften einen Gold-Standard dar und wird héufig fiir Validierungs-
zwecke eingesetzt [23]. Im In-vivo-Experiment und insbesondere bei der Bildgebung des
Herzmuskels ist die Bildakquisition mittels TSE gegeniiber anderen Verfahren jedoch klar
im Nachteil. Durch die Verwendung eines Gradienten-Echos (GRE) kann die Akquisition
einzelner k-Raum-Zeilen dagegen deutlich beschleunigt werden, da kein zusatzlicher Refo-
kussierungspuls fiir die Erzeugung eines Spin-Echos benotigt wird. In Folge kénnen mehr
Akquisitionen in der Ruhephase des Herzzyklus (Diastole) durchgefithrt werden, wodurch
effektiv eine hohere Robustheit gegeniiber der Bewegung und dem Blutfluss erreicht wird.
Weiterhin kann die Akquisition des k-Raums zuséatzlich in radialer Richtung durchgefiihrt
werden. Der Vorteil hierbei ist, dass das k-Raum-Zentrum, in dem der Informationsge-
halt des Bildkontrastes gespeichert ist, somit bei jeder Akquisition gemessen wird. Neben
dem mittelnden Effekt durch diese Uberabtastung des k-Raum-Zentrums zeigen radiale
GRE-Sequenzen im Vergleich zu kartesischen GREs eine nochmals verbesserte Robustheit
gegeniiber Bewegungsartefakten [51, 52] und erlauben einen effizienten Einsatz sogenann-
ter KWIC-Filter-Methoden [53] fiir die Beschleunigung von Relaxationszeitmessungen (s.
Kapitel 5).

In Abb. 2.12a ist das Sequenzdiagramm einer radialen GRE-Sequenz dargestellt. Im
Vergleich zur TSE-Sequenz ist hier eine Unterteilung in Lesegradient und Phasenkodier-
gradient nicht sinnvoll, da wiahrend der Akquisition zwei logische Gradienten (Gpg; und
GRr2) in unterschiedlichen Linearkombinationen geschalten werden und damit keine klas-
sische Frequenz- und Phasenkodierung mehr vorliegt. Die Kombination dieser Gradienten
bestimmt die Richtung der Akquisition, die im Folgenden als Projektion bezeichnet wird.
Im k-Raum wird bei jeder Projektion eine radiale Trajektorie durchlaufen, deren Polarwin-
kel ¢ wie folgt definiert wird:

¢ = tan™! <9R2> (2.56)

9Rr1
Hierbei sind gr; und gr2 die Amplituden der trapezférmigen Readout-Gradienten. Vor
der Aufnahme einer Projektion werden geeignete Prephasier-Gradienten (gp; und gpo)
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Abbildung 2.12: Sequenzdiagramm einer radialen GRE-Sequenz (a) und Abtastung des radia-
len k-Raums (b). Die schichtselektive Anregung erfolgt mit einem Flipwinkel a. Zum Zeitpunkt
Tr nach der Anregung wird ein Gradienten-Echo generiert in dem das Zentrum des k-Raums
akquiriert wird. Die Richtung der Projektion wird durch den Polarwinkel ¢ definiert und iiber
die Kombination der Readout-Gradienten G 1 und Gr 2 gesteuert. Bevor eine weitere Projektion
akquiriert wird, werden Spoiler-Gradienten ausgefiihrt, um verbleibende transversale Magnetisie-
rung zu dephasieren.

ausgefiihrt, die gewahrleisten, dass nach der Hélfte der Akquisitionszeit die radiale Tra-
jektorie durch das k-Raum-Zentrum lauft, wodurch das Gradienten-Echo erzeugt wird.
Nach der Aufnahme einer Projektion werden diese Gradienten nochmals ausgefithrt und
anschliefend Spoiler-Gradienten geschalten. Hierdurch wird die verbleibende transversale
Magnetisierung in jedem Tx-Zyklus gleichermaflen dephasiert, um stimulierte Echos in den
folgenden Akquisitionen zu verhindern. In [52] werden gegentiber der Sequenz in Abb. 2.12
nochmals effizientere Spoiling-Ansétze thematisiert. Bei der Wahl eines quadratischen FOV
mit isotroper Auflésung

FOV,=FOV,=FOV Azx=Ay N,=N,=N, (2.57)
sind die Amplituden der Lesegradienten weiterhin iiber eine Kreisbeziehung verkntipft:
9k + gho = const (2.58)

Die Abbildungseigenschaften der kartesischen Fourier-Bildgebung kénnen somit teilweise
auf die radiale GRE-Sequenz iibertragen werden. Die maximal mogliche Auflosung Ax
des rekonstruierten Bildes im Ortsraum wird durch die maximale Ausdehnung £"** der
radialen Trajektorien im k-Raum und letztlich durch das erzeugte Gradientenmoment der
Readout-Gradienten limitiert:

Az >
¥ = g fmas

Da die Daten im k-Raum nicht auf einem kartesischen Gitter liegen, existiert jedoch keine
klare Definition fiir Ak, oder Ak,. Uber die Bandbreite BWW des ADCs und die Amplituden

der Readout-Gradienten kann jedoch Ak in radialer Richtung so gewéhlt werden, dass

2 2
1 IR+ 9
Ak mL RS (2.60)

“Fov ' orBW

(2.59)
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in einem quadratischen FOV erfillt ist [34, 52]. Weiterhin ergibt sich aus dem Nyquist-
Kriterium eine wichtige Bedingung fiir die minimal benotigte Anzahl an Projektionen, da
in der Peripherie des k-Raums gegeniiber dem Zentrum eine Unterabtastung vorliegt. Um
Unterabtastungsartefakte zu vermeiden, miissen mindestens

N, >

> ngy (2.61)

Projektionen aufgenommen werden [53]. Bei der radialen GRE-Sequenz werden tblicher-
weise kleine bis mittlere Flipwinkel « fiir die Schichtanregung verwendet. Die gemessene
Signalintensitat des k-Raum-Zentrums héngt daher von der initial praparierten, longitudi-
nalen Magnetisierungskomponente M™* und deren zeitlichen Entwicklung ab: [54]

M.(t) = MP¥ — (M5 — M) et/T (2.62)
1 — exp(—Tx/T.
MSS = g 2= TR/ T (2.63)
1 — exp(=Tgr/TY)
77 = (& nfeos(a))) 260
=T T n (cos(a :

Hierbei lduft M, nach mehreren Tr-Zyklen in ein Gleichgewicht M. Die effektiv beobach-
tete Relaxationszeit dieses Prozesses wird als 7} bezeichnet. Dieser Parameter hangt von 73
selbst und den Sequenzparametern T und o ab. Ublicherweise werden GRE-Sequenzen fiir
eine schnelle Bildakquisition eingesetzt. Ein prominentes Beispiel hierfiir ist die FLASH-
Sequenz (Fast Low-Angle Shot, [55]) bei der typischerweise nur die Akquisitionen im Gleich-
gewichtszustand fiir die Bildgebung verwendet werden. Der transiente Ubergang von Mt
zu M5 wird hierbei oftmals verworfen (dummy-scans). Soll jedoch wie beim Spin-Lock-
Experiment eine Bildgebung der Kontrastpréaparation erfolgen, ist gerade der transiente Si-
gnalanteil von Interesse. Die Signalgleichung einer SL-préparierten radialen GRE-Sequenz
kann nach Annahme von M = M e~*s2/T1e wie folgt beschrieben werden:

Sare(t) « e Tel/Ts . (Mfs (1 — e_t/Tl*) — Mye ¥™ e_tSL/TIP) (2.65)

Im Gegensatz zur Signalgleichung der TSE-Sequenz liegt hier eine T,-Gewichtung vor, die
vom Akquisitionszeitpunkt, den Sequenzparametern sowie von den Relaxationszeiten 75
und 7 abhéngt. Lediglich die erste Projektion, welche direkt nach der SL-Praparation ak-
quiriert wird, enthalt einen T, -Informationsgehalt, der mit dem Signal der TSE vergleich-
bar ist. Im Grenzfall unendlich vieler Projektionen ist die Information der Kontrastpréapara-
tion vollstandig verloren. In Kapitel 5 wird eine radiale GRE-Sequenz mit SL-Préparation
vorgestellt, die diese Problematik umgeht und fiir eine Quantifizierung von T4, im Myokard
verwendet werden kann.

Spirale Bildgebung

Im letzten Teilprojekt dieser Arbeit wird eine Akquisitionstechnik verwendet, die gegeniiber
der radialen Bildgebung nochmals beschleunigt ist. Hierbei wird der k-Raum nicht mehr
wahrend der Ausfiihrung konstanter trapezformiger Lesegradienten, sondern zeitlich varia-
bler Gradienten akquiriert. Die im k-Raum resultierende Trajektorie ist hierbei spiralféormig
und ermoglicht eine zeitlich sehr effiziente Abtastung, was z.B. fiir eine Echtzeit-Bildgebung
genutzt werden kann. Eine prazise Ausfithrung spiraler Trajektorien ist nur mit modernsten
Gradientensystemen realisierbar und stellt eine grofie technische Herausforderung dar [56].
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spirale Akquisition

Abbildung 2.13: Sequenzdiagramm einer Spiral-Sequenz (a) und Abtastung des spiralen k-
Raums (b). Die schichtselektive Anregung erfolgt mit dem Flipwinkel o. Im Gegensatz zur TSE-
oder GRE-Sequenz wird der k-Raum akquiriert, wahrend die logischen Lesegradienten phasenver-
schoben oszillieren, wodurch der k-Raum vom Zentrum nach auflen auf einer spiralen Trajektorie
abgetastet wird. Diese Verfahren kann segmentiert werden, wobei nach einer neuen Schichtanre-
gung eine um Ag rotierte Trajektorie verwendet wird.

In Abb. 2.13 ist eine beispielhafte Spiral-Sequenz dargestellt. Nach der schichtselektiven
Anregung und der Ausfithrung des Schichtrephasierers befindet sich die k-Raum-Trajektorie
im Zentrum k = 0. Der ADC wird bereits an dieser Stelle gestartet. AnschlieBend werden
oszillierende Lesegradienten ausgefithrt, deren Amplitude stetig vergroflert wird. Das Ziel ist
eine Akquisition des k-Raums von innen nach auffen auf einer spiralen Bahn. Die Trajektorie
kann beispielsweise durch zwei Funktionen k,.(t) und ¢(t) parametrisiert werden. [57]

max 6a¢(t) —1 .
kr(t) = kT‘ . m mit a > 0 (266)
toge (1 —b)+0b t
é(t) =27 N - Viwae (1 20) 40, mit b > 0 (2.67)
tade t(1—=>b)+0b

Hierbei ist N die Anzahl der spiralen Umdrehungen, ¢.4. die Gesamtdauer der Akquisiti-
on und a bzw. b sind dimensionslose Parameter, welche die Geometrie sowie die zeitliche
Parametrisierung der Trajektorie festlegen. Uber den Parameter a kann beispielsweise zwi-
schen einer archimedischen Spirale (¢ ~ 0) und einer logarithmischen Spirale (a ~ 1)
flieBend gewéhlt werden. Der Parameter b dndert die Bahngeschwindigkeit der Akquisition
entlang der Trajektorie. Hier fithrt b = 1 zu einer konstanten Winkelgeschwindigkeit und
b = 0 zu einer konstanten Bahngeschwindigkeit der Abtastung. Die Anzahl der insgesamt
akquirierten Datenpunkte N,4. héngt weiterhin von der gewahlten Bandbreite des ADCs
ab. Fir eine Erfiilllung des Nyquist-Kriteriums in einem quadratischen FOV mit isotroper
Auflésung miissen zwei Minimalanforderungen erfiillt sein:

N,
Nz (2.68)
Nadc Z %Ngy (269)



3. Grundlagen der Kernspintomographie 29

Fiir die technische Umsetzung einer gewtinschten k-Raum-Trajektorie werden Gradienten-
Trajektorien aus den zeitlichen Ableitungen von k,(¢) und k,(t) berechnet (s. Gl. 2.46):

1d 1d
g =+ ke(t) = > A (0) cos (6(0) (2.70)
gra =~ k()= > h(e) sin (9(0) 2.1)
(2.72)

Hierbei miissen die technischen Limitierungen des verwendeten Gradientensystems bertick-
sichtigt werden. Es darf zu keinem Zeitpunkt eine zu hohe Gradientenstirke oder eine zu
schnelle Anderung der Gradientenstirke (Slewrate) stattfinden. Durch diese technischen
Grenzen ist in der Regel eine vollstandige Akquisition des k-Raums mit einer einzigen Spi-
rale nicht moglich, da auf Grund der T ;—Relaxation und der Sensitivitdt gegeniiber Feld-
inhomogenitéten t,4. moglichst gering gehalten werden muss [56]. Eine einfache Losung ist
die Segmentierung in beispielsweise Ny = 4 Spiralen (s. Abb. 2.13b), wobei vor jeder Ak-
quisition eine separate Schichtanregung erfolgt und nach jeder Akquisition die verbleibende
Magnetisierung in der transversalen Ebene durch Spoiler-Gradienten dephasiert wird. Die
einzelnen Trajektorien-Segmente werden jeweils um den Winkel A¢ = 27 /Ny rotiert.

In Kapitel 7 wird spirale Bildgebung fiir eine SL-basierte Detektion ultra-schwacher magne-
tischer Oszillationen eingesetzt. Hierbei ist nicht eine Echtzeit-Bildgebung das Ziel, sondern
eine Sequenz, die nach jeder SL-Priaparation ein vollstandig akquiriertes Bild erzeugt.
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KAPITEL

3

MATERIAL UND METHODEN

Im Folgenden wird die verwendete Hardware und die Versuchsaufbauten fiir die im Rah-
men dieser Arbeit durchgefithrten Experimente am 7T Hochfeld-MRT sowie am klinischen
3T Human-MRT erlautert. Es wird weiterhin beschrieben, wie die hierzu neu entwickelten
MR-Sequenzen an den Gerédten implementiert wurden. AnschlieBend wird die Durchfiih-
rung von In-vivo-Experimenten thematisiert und es werden die in Phantomexperimenten
untersuchten Materialien aufgelistet.

3.1 Experimente am 7T Hochfeld-MRT

Die préasentierten Ergebnisse der Kapitel 4-6 wurden an einem Hochfeld-MRT (Bruker
BioSpec B-C 70/30, Bruker BioSpin MRI GmbH, Ettlingen, Deutschland) erzielt. Die-
ses Gerit bietet ein Hauptmagnetfeld von By = 7.05T bei einer horizontalen Bohrung
mit einem Durchmesser von 30cm. Die maximale Gradientenstirke wird nominell mit
397mTm™! angegeben und der Innendurchmesser des Gradientensystems betrigt 12 cm.
Der Hochfrequenz-Sendeverstéirker hat eine maximale Leistung von 500 W. Als Sende- und
Empfangsspule werden Volumenspulen (sogenannte Birdcage-Resonantoren) eingesetzt, die
im Quadraturmodus betrieben werden. Der Tomograph ist fiir die praklinische Forschung
ausgelegt und ermoglicht die Messung von Phantomen sowie die Durchfithrung von In-vivo-
Experimenten im Rahmen von Kleintierstudien.

3.1.1 Implementierung neuer MR-Sequenzen

Im Zuge dieser Arbeit wurden mehrere neue MR-Sequenzen am Hochfeld-MRT implemen-
tiert. Die Sequenzprogrammierung wurde basierend auf ParaVision 4.0 durchgefiihrt und
unterteilt sich jeweils in Puls- und Methodenprogramme. Die Pulsprogramme (.ppg) wur-
den in einer vom Hersteller speziell konzipierten Programmiersprache entwickelt. Diese le-
gen die zeitliche Abfolge von Puls-, Gradienten-, Trigger- und Akquisitionsbefehlen fest und
bilden somit die grundlegende Basis der MR-Sequenz. Hierbei kann das Pulsprogramm auf
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Parameter (z.B. Delays, Pulsamplituden, Gradientenamplituden) zugreifen, die zuvor im
Methodenprogramm definiert wurden. Die Methodenprogramme wurden in der Program-
miersprache C' implementiert und verkniipfen letztlich die Pulsprogramme mit der Benut-
zeroberflache. Innerhalb der Methodenprogrammierung wird die eigentliche Berechnung der
Sequenzparameter durchgefithrt, wobei zusatzliche Sicherheitsroutinen gewéhrleisten, dass
die Hardware des MRT-Systems nicht tiberlastet wird.

Spin-Lock Priaparationsmodule

Fir die Durchfiihrung von Spin-Lock-Experimenten wurden entsprechende Préaparations-
module implementiert, die im Wesentlichen aus Pulsbefehlen aufgebaut sind. Hierzu werden
90°-Anregungspulse und 180°-Refokussierungspulse benotigt, die durch bestehende Routi-
nen des Herstellers erzeugt werden. Die Spin-Lock-Pulse wurden von Grund auf neu im-
plementiert. Hierbei verfiigt ein SL-Puls tiber folgende Eigenschaften:

e Pulsform e Pulsdauer 75y,

« Pulsphase ¢gr, o Pulsamplitude fq,

Die Pulsform entspricht bei Spin-Locking im sogenannten ,,continous-wave-Betrieb® einem
einfachen Rechteckpuls [47]. Eine fir HF-Pulse iibliche Amplitudenmodulation findet so-
mit nicht statt. Hierdurch sendet der HF-Verstérker dauerhaft ein sinusférmiges Signal,
welches als Tragerfrequenz die Lamorfrequenz wy verwendet und durch den Quadraturmo-
dus der Volumenspule in einem zirkular polarisierten Feld resultiert. Die relative Pulsphase
wird nach Konvention mit ¢g;, = 0 gewéhlt und entspricht damit der x’-Achse bzgl. des
rotierenden Koordinatensystems. Die Pulsdauer wird auf einem Raster von 1 s eingestellt
und liegt typischerweise im Bereich 1...100 ms. Die Amplitude eines SL-Pulses wird in der
Fachliteratur tiblicherweise in Hz angegeben und bezieht sich somit in Analogie zur Lar-
morfrequenz auf die Préazessionsfrequenz fg; des Spin-Ensembles bzgl. des SL-Feldes [13].
Die SL-Amplitude wird innerhalb der Methodenprogrammierung durch einen Wert in dB
gesteuert und dem Pulsprogramm als Dampfung des Sendeverstérkers iibergeben.

Insgesamt wurden fiinf verschiedene Verfahren der SL-Praparation implementiert, die sich
in ihren Kompensationstechniken von By- und Bj-Inhomogenititen unterscheiden. Dies
wird ausfithrlich in Kapitel 4 thematisiert. Optional konnen adiabatische Anregungspulse
fiir die SL-Praparation verwendet werden. Die Amplituden- und Phasenmodulation dieser
Pulse werden nach dem in [58] vorgestellten Formalismus programmiert. Weiterhin wurden
sogenannte Crusher-Gradienten am Ende der SL-Préaparation implementiert. Diese werden
simultan auf den physikalischen x-, y- und z-Kanélen des Gradientensystems ausgefiihrt
und gewdéhrleisten eine Dephasierung verbleibender transversaler Magnetisierung [13, 59].

Bildakquisition

Die SL-Praparation erzeugt bei korrekter Anwendung eine T;,-Gewichtung der praparier-
ten longitudinalen Magnetisierung M,. Prinzipiell kann im Anschluss an diese Magneti-
sierungspréaparation eine beliebige Readout-Sequenz fiir die Bildakquisition eingesetzt wer-
den. Jedoch ist die Information der T,,-Gewichtung nur unmittelbar nach der Préparation
abrufbar, da sich das Spin-Ensemble durch die T;-Relaxation wieder dem thermischen
Gleichgewicht anndhert [60]. In dieser Arbeit werden verschiedene bereits implementierte
Sequenzen als Readout verwendet und erweitert. Hierbei ist es von zentraler Bedeutung,
dass die Information des k-Raum-Zentrums direkt nach der SL-Praparation akquiriert wird.
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Zum Einsatz kam im einfachsten Fall eine TSE-Sequenz. In diesem Fall ersetzt die SL-
Praparation eine bereits vorgesehene, optionale Inversion, die tiblicherweise fiir die T;-
Quantifizierung eingesetzt wird. Hierbei kann ein ,, Centric- Encoding-Modus® gewéhlt wer-
den, wodurch gewahrleistet wird, dass der k-Raum segmentweise abgetastet wird und die
Phasenkodierschritte des inneren Segmentes stets direkt nach der Praparation akquiriert
werden. Die Ty, praparierte TSE-Sequenz wird primér fiir Phantomexperimente eingesetzt.
Fiir die kardiale T',-Sequenz wurde ein gespoilter Gradienten-Echo-Readout adaptiert. Die-
ser bietet gegeniiber der TSE-Sequenz kiirzere Echo- und Repetitionszeiten und ermoglicht
somit eine schnellere Bildakquisition, was fiir die Kardio-MR-Experimente benotigt wird.
Die im Rahmen dieser Arbeit neu vorgestellte Methode der beschleunigten myokardialen
T1-Quantifizierung wurde mit einer radialen Datenakquisition verkniipft.

Der Basis-Readout wurde zuvor innerhalb der Arbeitsgruppe entwickelt [61, 62]. Es wur-
den primér Anderungen innerhalb der Methodenprogrammierung vorgenommen, welche
die Abfolge der radialen Projektionen betreffen. Dies wird ausfiihrlich in Kapitel 5 erlau-
tert. Die final entwickelten, kardialen T -Sequenzen sind auf quantitative MR-Bildgebung
ausgelegt und ermoglichen innerhalb eines einzigen Experimentes die Durchfithrung von
T,-Mapping bzw. eine Quantifizierung der Tg-Dispersion.

3.1.2 Versuchsaufbau und Messablauf

Ein Experiment beginnt mit dem Einbau einer geeigneten Volumenspule innerhalb des Gra-
dientenrohrs. Die in den Kapiteln 4-6 vorgestellten Ergebnisse wurden unter Verwendung
eines innerhalb der Arbeitsgruppe zuvor gefertigten Quadratur-Bridcages mit einem Innen-
durchmesser von 35 mm erzielt [63]. Nach der Positionierung des zu untersuchenden Objek-
tes wurde im ersten Schritt der Spulen-Schwingkreis auf die ' H Protonen-Resonanzfrequenz
justiert (coil tuning). Im zweiten Schritt wurde die Spulen-Impedanz eingestellt, um eine
maximale Energieiibertragung zwischen Spule und Probe zu erreichen (coil matching). An-
schliefend wurden in ParaVision Routinen zur Kalibrierung durchgefiihrt. Diese umfassen
die Bestimmung der Larmorfrequenz sowie die Optimierung der By Feldhomogenitat, bei
welcher die Strome zuséatzlicher Shim-Spulen justiert werden. In Phantomexperimenten
wurde diese Kalibrierung stets mit einer erweiterten Shim-Routine (2. Ordnung) durchge-
fithrt.

Ein insbesondere fiir diese Arbeit wichtiger Punkt ist die Bestimmung der Referenzdamp-
fung D,.; zu Beginn eines Experimentes. Dieser Wert entspricht der Dampfung, welche
der HF-Sendeverstarker bendtigt, um mit einem Rechteckpuls bei einer Pulsdauer von 1 ms
einen 90°-Anregungspuls im Probevolumen zu erzeugen. Ein solcher Puls verfiigt tiber die
Referenzamplitude f,.; = 250 Hz. Durch die Kalibrierung von D,.s wird auch die durch
die Dampfung Dgy, regulierte Amplitude der SL-Pulse bestimmt.

Dgy = 20dB - log, (E) + Doy (3.1)

Hierbei wird beachtet, dass fiir die Dampfung Dg;, > 0dB eingehalten wird, um eine
Uberlastung des HF-Systems auszuschlieBen. Die maximal mégliche SL-Amplitude be-
tragt somit 250 Hz - 10”7<//209% und ist abhéingig von der Beladung der Volumenspule. Hier
lagen bei In-vivo-Experimenten und Phantomexperimenten typischerweise Werte im Be-
reich D,y = 26...29dB vor, wodurch die obere Grenze der SL-Amplitude auf den Bereich
5...7TkHz limitiert wird.
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3.1.3 Durchfiihrung von In-vivo-Experimenten

Alle Tierversuche wurden unter Einhaltung européischer und lokaler insitutioneller Richt-
linien auf Grundlage eines genehmigten Tierversuchsantrages (AZ 55.2-DMS-2532-2-478)
durchgefiihrt. Fir die Experimente wurden Méuse des Stammes C57BL/6 (Charles River
Laboratories, Sulzfeld, Deutschland) verwendet.

Tierpriparation und Uberwachung

Wiéhrend der MRT-Untersuchung wurden die Tiere mittels Isofluran-Inhalation narkoti-
siert. Das Betaubungsmittel wurde unter Verwendung eines Vaporisators mit Sauerstoff
vermischt. Die Einleitung der Narkose erfolgte mit einer Isofluran-Konzentration von 4 %.
Wiéhrend der Untersuchung wurde die Konzentration auf 1...2% reduziert, wobei Herz-
frequenz, Atemfrequenz und die Koérpertemperatur iiberwacht wurden. Temperaturvaria-
tionen wiahrend des Experimentes konnten durch die Beheizung der Atemluft sowie tiber
die Kiithlung durch Einleitung von Druckluft im Gradientenrohr abgefangen werden. Vor
Messbeginn wurde die Temperatur im Inneren des Hochfeld-MRTs iiber das Kiihlsystems
des Gradientensystems angepasst.

Trigger und Aufzeichnung physiologischer Daten

Fir die Durchfiihrung kardialer MR-Untersuchungen miissen die Sequenzen sowohl auf die
Atmung als auch auf den Herzschlag der Maus getriggert werden. Hierfiir wurde zum einen
ein pneumatischer Sensor in Form eines druckempfindlichen Ballons eingesetzt. Dieser de-
tektiert primar die Atmung des Tieres. Da der Ballon am Thorax angebracht wurde, ist
jedoch auch eine Uberwachung des Herzschlages moglich. Zum anderen wurden mittels MR-
kompatibler Elektroden ein Elektrokardiogramm (EKG) an den Vorderpfoten abgegriffen.
Die Signale des Druckballons und des EKGs wurden an eine Trigger-Einheit weitergeleitet
und wahrend des Experimentes aufgezeichnet (s. Abb. 3.1). Die in dieser Arbeit entwickel-
ten Ti,-Sequenzen arbeiten mit einem prospektiven Triggerverfahren. Die Triggereinheit
muss also in Echtzeit die laufende MR-Sequenz mit der korrekten Herzphase synchroni-
sieren und dabei Herzschlage, die in die Atembewegung fallen, auslassen (breath gating).
Es wurden Triggerschwellen fiir das Atmungs- und das EKG-Signal festgelegt. Entschei-
dend ist hierbei, dass die stark ausgepragte R-Zacke im EKG verlasslich detektiert werden
kann. Bei einer unzureichenden Qualitat des EKG-Signals konnte ersatzweise das Signal
des Druckballons nach Anwendung eines Hochpassfilters fiir die Detektion der R-Zacke
herangezogen werden. Weiterhin wurden die an das MRT gesendeten Trigger-Signale als
Zeitstempel wahrend der Messung aufgezeichnet.

Schichtplanung und MR-Protokoll

Eine detaillierte Anleitung zur Schichtplanung fiir die kardiale MR-Untersuchung bei Mau-
sen befindet sich in [64]. In Abb. 3.2 wird das Prinzip auf Basis eigener Messdaten veran-
schaulicht. Das Ziel ist die Aufnahme des Herzmuskels in einem sogenannten Kurzachsen-
Schnitt. Fiir die Schichtplanung werden zuvor ein 4-Kammer-Blick sowie ein linksventri-
kuldrer 2-Kammer-Blick benétigt. Auf diesen sogenannten Langachsen-Schnitten kénnen
im Idealfall der linke Ventrikel (LV), der rechte Ventrikel (RV), der linke Vorhof und der
rechte Vorhof identifiziert und der hierauf senkrecht orientierte Kurzachsen-Schnitt geplant
werden. In der Kurzachsen-Ansicht wird der Herzmuskel (Myokard) des linken und des
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rechten Ventrikels abgebildet. Dies kann auf parallel liegenden Ebenen von basal (Vorhofe-
bene), iber medial (Mitte) bis apikal (Herzspitze) erfolgen. Das MR-Protokoll sieht vor, auf
mehreren Kurzachsen-Ebenen mittels Cine-Bildgebung Aufnahmen des schlagenden Her-
zens zu akquirieren. Hierdurch kann der Herzmuskel vermessen und die unterschiedlichen
Herzphasen kénnen dem zeitlichen Abstand zur im EKG beobachteten R-Zacke zugeordnet
werden. Fir die Quantifizierung von Relaxationszeiten wird die Diastole (Entspannungs-
und Fillungsphase) herangezogen, da hier die geringsten Bewegungsartefakte erwartet wer-
den. Die Systole (Kontraktionsphase) findet wéhrend bzw. unmittelbar nach Beobachtung
der R-Zacke statt. Aus den Daten der Cine-Bildgebung wird direkt am Tomographen ein
Delay ermittelt, um den Zeitpunkt der Diastole relativ zur R-Zacke zu bestimmen. Vor
der Durchfiihrung der Experimente zur Ti,-Quantifizierung, wurde in der Regel eine T-
Quantifizierung in drei Kurzachsen-Schnitten (basal, medial, apikal) vorgenommen.

3.1.4 Untersuchte Materialien

Fiir die Phantomexperimente am Hochfeld-MRT wurde als Material Rinderserumalbumin
(Bovine Serum Albumin, BSA) verwendet. BSA-Phantome werden auf Wasserbasis gebaut
und zeigen abhéngig von ihrer Konzentration gewebeartige Eigenschaften bzgl. Relaxation
und Magnetisierungstransfer [65]. Im Zusammenhang mit Ty -basierter Bildgebung ist be-
reits bekannt, dass BSA-Phantome geeignet sind, um Eigenschaften von Herzmuskelgewe-
be experimentell nachzustellen [66]. Bei korrekter Anfertigung zeigt BSA fir Spin-Locking
charakteristische T4-Dispersionseffekte. Der Bau der Phantome wurde gemafl [65] ausge-
fithrt. Die BSA-Konzentrationen lagen fiir verschiedene Phantome zwischen 5...25 %. Das
BSA-Pulver (A8022-100G, Sigma-Aldrich, Darmstadt, Deutschland) wurde in deminerali-
siertem Wasser gelost. Die Losung wurde in MR-kompatible Zentrifugenréhrchen (15 mL)
abgefiillt. Die Phantome wurden anschliefend im Wasserbad bei 80°C' fiir die Dauer von
10 min erhitzt. Hierdurch setzt die Vernetzung (crosslinking) der BSA-Molekiile ein. Nach
abgeschlossener Denaturierung wird die zu Beginn klare Losung schliefilich undurchsichtig
und weifl und liegt nach dem Abkiihlen in gelartiger Struktur vor.
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Diastole Systole Abbildung 3.2: Schichtplanung fiir die
Kardio-MRT-Untersuchung von M&ausen.
Die Abbildung zeigt MRT-Aufnahmen
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Bildgebung jeweils fiir die Diastole und
Systole. Die Schichtplanung ist sche-
matisch fiir den 4-Kammer-Blick und
den 2-Kammer-Blick dargestellt. Der
Kurzachsen-Schnitt ist senkrecht zu den
beiden Langachsen-Schnitten orientiert.
Die mediale Kurzachse wurde fiir die
T1.-Experimente verwendet, wobei das
Ziel die Quantifizierung von T, im
linken Ventrikel (LV) war. Der rechte
Ventrikel (RV) zeigt bei Méiusen eine
zu geringe Wanddicke fiir eine Quan-
tifizierung. Die gestrichelten Linien re-
prasentieren die {ibrigen Messschichten
der Cine-Bildgebung. Die présentierten
MRT-Aufnahmen wurden mit einer iso-
tropen Auflésung von 0.195mm bei ei-
ner Schichtdicke von 1.0 mm akquiriert.
Die Repetitionszeit und somit die zeit-
liche Auflésung einer einzelnen Cine-
Aufnahme betrug 10 ms.
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2-Kammer-Blick

Kurzachsen-Schnitt

Weiterhin wurden die in Kapitel 4 préasentierten Ergebnisse mit einem Phantom auf Agar-
Basis erzielt. Hier stand jedoch nicht die Nachstellung der Eigenschaften von Muskelgewebe
im Vordergrund, sondern es wurde lediglich ein moglichst homogenes Gel-Phantom beno-
tigt. Das Agar-Pulver (Agar-Kobe I, A2113,1000, Hartenstein, Wiirzburg, Deutschland)
wurde hierzu bei einer Konzentration von 2% in demineralisiertem Wasser geliert. Nach
Erreichung des gewtinschten Geliergrades (&~ 15 min) wurde das Gel in ein MR-kompatibles
Zentrifugenrohrchen (50 mL) abgefullt.

3.2 Experimente am klinischen 3T MRT

Die Experimente zur Spin-Lock-basierten Detektion magnetischer Wechselfelder (Kapitel
7) wurden an einem klinischen Human-MRT (MAGNETOM Skyra, Siemens Healthineers,
Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt. Das Gerat verfiigt tiber ein Hauptmagnetfeld By =
2.89T. Die maximale Gradientenstéirke betragt 45mT m~! bei einer maximalen Slewrate
von 200 Tm~ts7L.

3.2.1 Implementierung neuer MR-Sequenzen

Fir die Implementierung neuer MR-Sequenzen ist tiblicherweise die vom Hersteller (Sie-
mens Healthineers) bereitgestellte Programmierumgebung IDEA vorgesehen. In dieser Ar-
beit wurde jedoch ein neuer Ansatz fiir die schnelle Entwicklung von Prototyp-Sequenzen
aufgegriffen. Hierbei handelt es sich um das von der Universitidt Freiburg frei zuging-
liche Pulseqg-Framework, welches eine hardwareunabhédngige Implementierung von MR-
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Sequenzen bietet [67, 68]. Die Sequenz-Programmierung findet vollstandig in Matlab (R2018,
The MathWorks Inc., Natick, Massachusetts, USA) statt. Als Resultat erzeugt Pulseq eine
Textdatei (.seq), in der samtliche Befehle (HF-Pulse, Gradienten, Akquisitionen, Trigger)
sequentiell aufgelistet werden. Diese universelle Sequenzanweisung ist auf modernen MRT-
Systemen der Hersteller Siemens, Bruker und GE lauffahig. Somit ermoglicht Pulseq eine
weitgehend plattformunabhéngige Erzeugung von Sequenzcode, wodurch Reproduzierbar-
keit und Austausch zwischen Arbeitsgruppen vereinfacht wird.

Die Gewahrleistung der Sicherheit des am Scanner ausgefiihrten Sequenzcodes erfolgt auf
mehreren Ebenen [67]. Zum einen wird innerhalb von Matlab gepriift, ob der erzeugte Se-
quenzcode auf der spezifizierten Hardware lauffihig ist. Eine absehbare Uberlastung des
Gradientensystems oder Timingfehler fithren dazu, dass kein Sequenzcode exportiert wird.
Zum anderen durchlauft der Sequenzcode am MRT vor der Ausfithrung sowie in Echt-
zeit wahrend der Ausfithrung die vom Hersteller vorgesehenen Sicherheitsroutinen. Hierbei
wird primér gepriift, ob die ausgefiihrte Sequenz unterhalb des Limits des SARs (spezifi-
sche Absorptionsrate) liegt. Weiterhin wird eine Uberlastung des Gradientensystems sowie
zu starke Stimulationen des Patienten durch das Gradientensystem verhindert. Die durch
Pulseq erzeugten Methoden sind durch diese Sicherheitsvorkehrungen identisch zu neu ent-
wickelten IDEA-Sequenzen abgesichert.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde Sequenzcode fiir die Realisierung von SL-Experimenten
am Human-MRT entwickelt. Hierbei wurden Praparationsmodule inklusive adiabatischer
Anregungspulse in Analogie zum Projekt am Hochfeld-MRT implementiert. Fir die Bild-
gebung wurde zu Beginn ein von Pulseq bereitgestellter TSE-Readout adaptiert. Zusatzlich
wurde innerhalb der Arbeitsgruppe ein Spiral-Readout entwickelt. Dieser wurde primér fiir
In-vivo-Messungen zur Detektion magnetischer Feldoszillationen eingesetzt. Dartiber hin-
aus wurde das in Kapitel 7 vorgestellte tREX-Verfahren implementiert. Dieses stellt einen
Spezialfall der SL-Préparation dar, in dem wihrend des Spin-Locks zusétzliche, oszillie-
rende Gradienten ausgefithrt werden. Fiir Kontrollmessungen wurden in Pulseq zusatzlich
Sequenzen fiir By und B” Mapping implementiert.

3.2.2 Messablauf und Durchfiihrung von In-vivo-Experimenten

Die in Kapitel 7 prasentierten Ergebnisse der In-vivo-Experimente wurden auf Basis eines
positiven Ethikvotums (GZEK 2021-74, Ethikkommission der Fakultat fiir Humanwissen-
schaften, Institut fiir Psychologie) erzielt. Alle Probanden wurden auf mégliche Kontraindi-
kationen fiir eine MR-Untersuchung tiberpriift und es wurde eine schriftliche Einverstind-
niserklarung der Teilnehmer eingeholt. Die Versuche zur Detektion magnetischer Wechsel-
felder wurden ausschliellich im Gehirngewebe durchgefithrt. Ein Trigger auf Atmung oder
Herzschlag war nicht erforderlich.

Die In-vivo-Experimente sowie die Validierungsexperimente im Phantom wurden mit ei-
nem identischen Versuchsaufbau durchgefiihrt. Als Empfangsspule wurde eine Kopfspule
(Head/Neck-20, Siemens Healthineers, Erlangen, Deutschland) mit 20 Kanélen eingesetzt.
Nach Positionierung im Isozentrum des Hauptmagnetfeldes wurde mit Routine-Sequenzen
des Herstellers Ubersichtsaufnahmen in axialer, coronaler und sagittaler Orientierung er-
zeugt. Hierbei wird bereits die Larmorfrequenz automatisch kalibriert. AnschlieBend wurde
eine dreidimensionale Shim-Routine ausgefithrt und letztlich noch ein erweiterter Shim (2.
Ordnung) in der zu untersuchenden Messschicht durchgefithrt. Basierend auf diesen Ka-
librierungen wurden die neu entwickelten Pulseq-Sequenzen ausgefiihrt. Die vom Scanner
erzeugten Rohdaten konnen bei Pulseq-Sequenzen nicht innerhalb der Benutzeroberflache
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des MRTs rekonstruiert werden. Es wurden jedoch Rekonstruktions-Routinen entwickelt,
die eine Sichtung der Messdaten noch wahrend der Versuchsdurchfiihrung in Matlab er-
moglichen.

3.2.3 Untersuchte Materialien

Fiir die Validierungsexperimente wurde ein Phantom auf Agar-Basis (Agar-Kobe I, A2113,
1000, Hartenstein, Wiirzburg, Deutschland) verwendet. Das Agarose-Pulver wurde in de-
mineralisiertem Wasser bei einer Konzentration ¢ = 0.75% gelost. Zusétzlich wurde dem
demineralisierten Wasser vor der Gelierung ein Kontrastmittel zur Reduktion der T;-
Relaxationszeit beigefiigt (0.25 mmol L ™). Hierbei wurde der Wirkstoff Gd-DTPA (Ga-
dopentetat Dimeglumin) des klinisch eingesetzten Kontrastmittels Magnograf verwendet.
Das Gel wurde in einen MR-kompatible Kunststoffbehélter (1 L) abgefiillt.

3.3 Methoden der Bildrekonstruktion

Sowohl Bildrekonstruktion als auch die anschliefende Auswertung der Messdaten erfolg-
te in diesem Promotionsvorhaben mittels speziell entwickelter Routinen in Matlab. Bei
der Bildrekonstruktion ist zwischen MRT-Daten zu unterscheiden, die auf Basis kartesi-
scher Sequenzen oder radialer bzw. spiraler Sequenzen erzeugt wurden. Die Rekonstrukti-
on kartesischer MRT-Daten kann vergleichsweise einfach iiber die Ausfithrung eines iFFT-
Algorithmus (inverse Fast Fourier Transform) umgesetzt werden. Daten, die durch radiale
oder spirale Abtastung des k-Raums generiert werden, miissen hingegen einen aufwendi-
geren Rekonstruktionsprozess durchlaufen. Hierbei miissen die nicht-kartesischen Daten-
punkte vorerst auf ein kartesisches Gitter projiziert werden, um im Anschluss die inverse
Fouriertransformation durchfiithren zu kénnen. In dieser Arbeit wurde die frei zugangli-
che und Matlab-basierte Michigan-Image-Reconstruction-Toolbox (MIRT) eingesetzt [69].
In einem ersten Schritt wird eine DCF (Density Compensation Function) auf Grundlage
der gesamten Koordinaten der nicht-kartesischen k-Raum-Trajektorie berechnet, die jedem
akquirierten Datenpunkt eine Gewichtung zuordnet. Hierfiir wurde der bereitgestellte ,,pi-
pe-Algorithmus® eingesetzt. Der zweite Schritt ist die Ausfithrung des NUFFT-Algorithmus
(Non-Uniform Fast Fourier Transform), in dem die Projektion auf ein kartesisches Gitter
und die anschlielende iFFT berechnet werden [70]. Als weitere Postprocessing-Mafinahme
der rekonstruierten MRT-Daten kam Zero-Interpolation-Filling zum Einsatz [71]. Hier wur-
de standardméfig ein Interpolationsfaktor von 2 in Kombination mit einer Tukey-Fenster-
Funktion verwendet.



KAPITEL

4

BALANCIERTE
SPIN-LOCK-PRAPARATION

Die Pulssequenz der Spin-Lock-Praparation bildet das Grundgeriist der T.-basierten MR-
Bildgebung. Neben der Implementierung und Validierung bereits etablierter SL-Techniken
wurde im Rahmen dieser Arbeit ein neues Préaparationsmodul entwickelt und mit den Mo-
dulen aus [23, 24, 72] verglichen. Das Grundkonzept wurde auf verschiedenen Konferenzen
prasentiert [73, 74]. Die finale Pulssequenz wurde in [75] veroffentlicht und bildet fiir die
weitere Arbeit einen Kernbaustein, da diese auch in den Kapiteln 5-7 fiir die myokardiale
T1e-Quantifizierung sowie fir die Detektion magnetischer Wechselfelder eingesetzt wurde.
Im folgenden Kapitel wird die Entwicklung der neuen SL-Technik erlautert und es wird
zusammengefasst, in welchen Arbeiten anderer Forschungsgruppen die in [75] publizierte
Methode bereits aufgegriffen wurde. Abbildungen der eigenen Originalarbeit [75] wurden
zum Teil in abgeédnderter Form iibernommen.

4.1 Hintergrund

Im vergangenen Jahrzehnt haben sich T;,-basierte Bildgebungsverfahren sowie quantita-
tive Techniken wie Ti,-Mapping und Quantifizierung der Dispersion in der Erforschung
und Entwicklung neuer MR-Methoden etabliert. In ersten klinischen Studien wurden die
Vorteile des T1.-Relaxationsmechanismus ausfiihrlich erértert [11, 13, 76]. Prominente Bei-
spiele sind die Knorpelbildgebung im Knie [14, 77], die Detektion von myokardialer Fi-
brose [19, 78, 79] oder Leberfibrose [80-82], sowie Anwendungen im Gehirn [83, 84]. Wie
diese ersten Arbeiten zeigen, ermoglicht T -basierte Bildgebung ohne Verabreichung eines
Kontrastmittels eine detaillierte Gewebecharakterisierung. Die spezifischen Informationen,
die eine T,-Quantifizierung liefert, konnen nicht mit herkémmlichen Spin-Gitter- oder
Spin-Spin-Relaxationszeitmessungen gewonnen werden. Eine genaue und artefaktfreie T,-
Bestimmung stellt jedoch eine grofle Herausforderung dar, wobei sich die Hauptprobleme
aus der Spin-Lock-Praparation selbst ergeben, da deren grundlegende Pulssequenz [47,

39
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59] eine hohe Anfilligkeit gegeniiber Abweichungen des Hauptmagnetfeldes By und des
HF-Sendefeldes Bf aufweist [60]. Dieser Effekt ist in Abb. 4.1 durch ein Experiment mit
einem homogenen Agar-Phantom illustriert. Hierbei konnen die fiir Spin-Locking typischen
Streifenartefakte (Bandings) beobachtet werden, die auch in [13, 60] diskutiert wurden. In
diesem Kontext wurden bereits unterschiedliche Ansétze zur By- und B -Kompensation
der SL-Praparation vorgeschlagen [23, 24]. Die vorgestellten Techniken sind jedoch nicht in
der Lage Feldinhomogenitéten vollstandig zu kompensieren, da das Konzept in [23] anfillig
fiir Bo-Inhomogenititen ist und [24] eine B} -Anfilligkeit bzgl. des Refokussierungspulses
aufweist.

Im Hinblick auf die in dieser Arbeit geplante myokardiale Quantifizierung von T;, im
Kleintiermodell sind neue verbesserte Kompensationstechniken erforderlich, die den Anfor-
derungen am 7T Hochfeld-MRT standhalten. Eine robuste und artefaktfreie T, .-basierte
Bildgebung kann weiterhin potentielle Anwendungen in der klinischen Routine ermogli-
chen. Im Folgenden wird daher ein neues Praparationsmodul préasentiert, das signifikante
Verbesserungen der simultanen Kompensation von By- und B} -Inhomogenititen aufweist.
Das neue Modul nutzt als Grundkonzept die Erzeugung einer maximal symmetrischen

Pulssequenz, wodurch die SL-Praparation vollstandig balanciert wird (Balanced-Spin-Lock,
B-SL).

a) 4ms 20ms 36ms 20ms  36ms

500Hz
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Abbildung 4.1: Experiment am 7T Hochfeld-MRT zur Illustration der fiir Spin-Locking ty-
pischen Banding-Artefakte. Die Messungen wurden in einem homogenen Agar-Phantom durch-
gefithrt. Fiir die SL-Préaparation wurde die einfachste Pulssequenz verwendet, die erstmals in
[47] vorgestellt wurde. Es wurden Tic-gewichtete Bilder fiir unterschiedliche SL-Zeiten (hori-
zontal) und SL-Amplituden (vertikal) aufgenommen. In a) wurden Resultate fiir eine 10 %-ige
B -Abweichung des Anregungspulses vom nominellen Flipwinkel 90° dargestellt. In b) wurde
eine By-Abweichung nachgestellt, indem der SL-Puls mit 0.2 ppm offresonant relativ zur Larmor-
frequenz eingestrahlt wurde (Af = 60Hz bei fp = 300 MHz). Sowohl in a) als auch in b) sind
deutlich Banding-Artefakte sichtbar, deren Struktur und Intensitit von tgy, und fg7 abhéngt.
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4.2 Theorie

4.2.1 Grundprinzip der Spin-Lock-Praparation

Die einfachste Form der SL-Préparation (Standard-SL, S-SL, [47, 59]) besteht aus einem
90° Anregungspuls, der die Magnetisierung nach Konvention auf die x’-Achse des rotieren-
den Koordinatensystems kippt. AnschlieBend wird der SL-Puls resonant (Tragerfrequenz
entspricht der Larmorfrequenz) und in Phase (Pulsphase entspricht x’) mit der Amplitude
fsr eingestrahlt. Dieser Zustand wird fiir die Zeit tg; aufrechterhalten, wobei die Ma-
gnetisierungskomponente M, mit der Relaxationszeit Tq, abnimmt [12]. Ein zweiter 90°
Anregungspuls kippt die verbleibende Magnetisierung zuriick auf die z-Achse, wodurch die
T,-Préparation abgeschlossen ist. Vor der Bildgebung wird noch ein Crusher-Gradient an-
gewendet, um verbleibende transversale Magnetisierung zu dephasieren. Unterschiedliche
T4 ,-Gewichtungen werden durch eine Variation von tgy, erzielt. Fiir eine T',-Quantifizierung
wird eine Serie unterschiedlich gewichteter Bilder aufgenommen. Die Berechnung einer T'-
Karte (Mapping) erfolgt durch eine pixelweise Anpassung eines mono-exponentiellen Fit-
Modells an die Magnituden der gemessenen Signalwerte [13].

—tsr —tsr

S (tSL) =Sp-e e ox My-e T (41)

4.2.2 Einfluss von By- und B -Feldinhomogenitiiten

Die groBite Herausforderung fiir prézises Ti,-Mapping ist, wie in Abb. 4.1 deutlich wird und
bereits in [13] beschrieben wurde, die Anféalligkeit der SL-Praparation gegeniiber Feldin-
homogenitéiten. Abweichungen des B} -Sendefeldes fithren zu einer lokal fehlerhaften Aus-
fithrung der Anregungs- und Refokussierungspulse. Weiterhin wird die Amplitude des ef-
fektiven SL-Feldes B, beeinflusst. Ein inhomogenes By-Feld ist gleichbedeutend mit einer
nicht-resonanten Einstrahlung des SL-Pulses. Die Tragerfrequenz entspricht somit nicht der

lokalen Larmorfrequezlz. Im rotierenden Koordinatensystem kann dies als Verkippung des
effektiven SL-Feldes B, um den Winkel # in Richtung der z’-Achse beschrieben werden [85].

Ee = ESL + A/§0
wsr =21 fsr, =7|Bst|  Awy = 2w Afy =7 |ABy] (4.2)
We = \/m 0 = tan~! (%)

Sowohl Bg- als auch Bf-Abweichungen fiihren dazu, dass die SL-Bedingung nicht exakt
erfiilllt ist. In Konsequenz préazediert die Magnetisierung mit der Kreisfrequenz w, um die
Achse des effektiven SL-Feldes B, (s. Abb. 4.2). Diese Phénomen ist fiir die Entstehung von
Banding-Artefakten in den T ,-gewichteten Bildern verantwortlich und fiihrt dariiber hin-
aus zur Beobachtung eines gemischten Kontrastes bestehend aus T,- und To,-Gewichtung
[60].

4.2.3 Bo- und B -Kompensationstechniken

Fiir die Kompensation des Einflusses von Feldinhomogenitaten auf die SL-Praparation wur-
den bereits verschiedene Methoden vorgestellt [23, 24, 72]. Diese verfolgen das Ziel, durch
eine Unterteilung des SL-Pulses in mehrere Einzelpulse unterschiedlicher Pulsphasen und
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Abbildung 4.2: Simulierte Trajektorien der Magnetisierung unter dem Einfluss eines SL-Pulses
in der Anwesenheit einer B} - und einer Bo-Feldinhomogenitit. In a) wird der Einfluss von B}
dargestellt. In diesem Fall ist der Flipwinkel des Anregungspulses o« < 90°. In b) wird das Verhal-
ten der Magnetisierung bei einer Bg-Inhomogenitat prasentiert. Hier liegt das effektive SL-Feld B,
nicht auf der x’-Achse, sondern ist um den Winkel 6 in Richtung der z’-Achse verkippt. In beiden
Féllen a) und b) prazediert die Magnetisierung letztlich um die Achse des effektiven Feldes. Hier-
bei relaxiert die Spin-Lock-Komponente mit T;, entlang der Achse des effektiven Feldes (x”),
wéhrend die Spin-Tip-Komponente mit Ty, innerhalb der hierauf senkrechten Ebene relaxiert
(y"z”). Die Konsequenz ist ein gemischter Bildkontrast aus Ti, und Ty, sowie die Entstehung
der Banding-Artefakte auf Grund der Prizessionsdynamik.

durch die Anwendung von Refokussierungspulsen eine robustere Praparation zu erzielen.
Der erste hierzu publizierte Ansatz ist das sogenannte Rotary-Echo-Konzept (RE-SL, [23]).
Hier wird der SL-Puls in zwei Einzelpulse mit gleicher Dauer und gleicher Amplitude, aber
gegensitzlichen Pulsphasen unterteilt (s. Abb. 4.3a). Die Magnetisierung préazediert nach
der Hélfte der SL-Zeit in die entgegengesetzte Richtung, wodurch die Rotation effektiv auf-
gehoben wird. Diese Technik zielt speziell auf die Kompensation von B -Inhomogenititen
ab. Jedoch bietet RE-SL keine Kompensation von Bg-Inhomogenitéten. Fiir diesen Zweck
wurde in [24] das Konzept des Composite-Spin-Locks (C-SL) vorgestellt (s. Abb. 4.3b), bei
welchem ein zusatzlicher 180°-Puls im Rotary-Echo-Block die Verkippung des SL-Feldes
durch Bg-Abweichungen kompensiert. Eine weitere Erganzung wurde in [72] prasentiert (s.
Abb. 4.3c). Hierbei werden die Rotary-Echo-Pulse weiter aufgespalten und der urspriing-
liche SL-Puls in vier Einzelpulse unterteilt. Wie [72] zeigt, liefert dieses als Paired-Self-
Compensated-Spin-Lock (PSC-SL) bezeichnete Verfahren eine geringere Anfélligkeit der
Préaparation speziell fiir niedrige SL-Amplituden.

4.2.4 Konzept der balancierten Spin-Lock-Praparation

Die bisher in der Literatur vorgeschlagenen Kompensationstechniken [23, 24, 72| haben den
Nachteil, dass sie entweder nicht gegeniiber By stabilisiert sind (RE-SL) oder dass deren
180°-Puls sensitiv auf B -Abweichungen reagiert [60]. In diesem Fall kann es bei C-SL
und PSC-SL sogar zu einer Verstarkung von Artefakten kommen. Aus diesem Grund wird
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Abbildung 4.3: HF-Pulsdiagramme der SL-Priaparation. Der SL-Puls wird nach Konventi-
on entlang der x’-Achse des rotierenden Koordinatensystems eingestrahlt. Die Diagramme a-c
zeigen bereits etablierte Verfahren der Bo- und B -Kompensation: a) Rotary-Echo-SL [23], b)
Composite-SL [24], ¢) Paired-Self-Compensated-SL [72]. In d) wird das Sequenzdiagramm des in
dieser Arbeit neu entwickelten Balanced-SL-Moduls dargestellt. Dieses verfiigt iiber eine doppelte
Refokussierung, wobei sich die 180°-Pulse auf Grund ihrer entgegengesetzten Phasen selbst kom-
pensieren. Der Spin-Lock ist in drei Einzelpulse mit alternierenden Phasen aufgeteilt und erzeugt
somit eine maximale Symmetrie innerhalb der Praparation.

im Folgenden ein neues Konzept der SL-Praparation vorgestellt, bei welchem eine doppel-
te Refokussierung mit entgegengesetzten Pulsphasen eingesetzt wird (s. Abb. 4.3d). Die
180°-Pulse nutzen somit ebenfalls einen Rotary-Echo-Effekt aus und sind damit gegentiber
B -Abweichungen kompensiert. Gleichzeitig wird der SL-Puls in drei Einzelpulse mit alter-
nierenden Phasen unterteilt. Das neue Modul nutzt damit eine maximale Symmetrie, bei
der jeder Puls durch einen entsprechenden komplementéaren Puls entgegengesetzter Phase
kompensiert wird. Die Préparation ist somit vollstdndig balanciert (Balanced-SL, B-SL)
und soll eine optimale Kompensation von sowohl By- als auch B -Inhomogenitéten simul-
tan gewahrleisten.

4.3 Methoden

Zur Validierung des neuen B-SL-Konzeptes wurde die Stabilitat der Praparationssequenz
mit den zuvor etablierten SL-Modulen verglichen. Der Vergleich wurde in drei Schritten
durchgefiihrt. Erstens wurden Ergebnisse analytischer Berechnungen der SL-Trajektorien
fiir reine B} - bzw. Bo-Abweichungen untersucht. Zweitens wurden numerische Simulatio-
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nen durchgefiihrt, bei denen die Genauigkeit der T;,-Quantifizierung und die Artefakt-
anfalligkeit verglichen wurden. Im letzten Schritt wurden die theoretischen Ergebnisse in
Phantomexperimenten am 7T Hochfeld-MRT validiert.

4.3.1 Analytischer Vergleich der Kompensationstechniken

Der analytische Vergleich der Praparationsmodule basiert auf dem in [24] beschriebenen
Ansatz zur Berechnung von Spin-Lock-Trajektorien unter Verwendung von Matrixpropa-
gatoren und entspricht einer abschnittsweisen, exakten Losung der Bloch-Gleichungen. Aus
den Losungsfunktionen lassen sich Abhéangigkeiten des Banding- und Relaxationsverhaltens
fiir den Fall von reinen By- bzw. reinen B -Inhomogenititen ableiten. Die priparierte Ma-
gnetisierung M, wurde in Abhéngigkeit von der SL-Zeit tgy, fiir die verschiedenen Module
berechnet. Zu diesem Zweck wird eine Multiplikation von Relaxations- und Rotationsma-
trizen verwendet. Fiir eine besser Ubersichtlichkeit werden Gleichungen im Folgenden mit
Relaxationsraten Ry, = 1/T}, und Ry, = 1/T5, notiert.

e et 0 0
Rsp [T] = 0 e R 0
0 0 e BT
(4.3)
1 0 0 cos(a) 0 sin(a)
Rylal =10 cos(a) —sin(a)| Rylo]= 0 1 0
0 sin(a) cos(«) —sin(a) 0 cos(a)

Die Operation, die ein Préparationsmodul an der effektiven Magnetisierung vornimmt,
kann durch ein geeignetes Matrixprodukt der drei Matrizen R,/, R, und Rg; dargestellt
werden. Abweichungen des B -Feldes werden iiber die Winkel o (90°-Anregungspuls) und
B (180°-Refokussierungspuls) ausgedriickt. Abweichungen des By-Feldes werden tiber den
Winkel 6 (effektive Feldkippung) angegeben. Die folgenden Abkiirzungen wurden fir die
weiteren Berechnungen verwendet:

Ryo [o] = Ry [a]
Rigo [B] = Rar [B]
SLy 7] =Ry [-0] - Rsp [7] - R [wsp 7] - Ry [0]
SL_[t] =Ry [0 — 7| Rsp [7] - Ry [wsr 7] - Ry [ — 0]

(4.4)

Hierbei stehen SL, und SL_ jeweils fiir einen SL-Puls mit konventioneller (4+x’) und
entgegengesetzter Phase (-x’). Die Simulation der Trajektorien der Magnetisierung wird
innerhalb eines verkippten Koordinatensystems (x”, y”, z”) durchgefithrt, um Offresonanz-
Effekte des Spin-Locks zu berticksichtigen (s. Abb. 4.2) [85]. Fiir die Transformation wird die
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Rotationsmatrix R,, (Winkel §) benotigt. Fiir jedes Praparationsmodul wird die Propagator-
Matrix B aus den jeweiligen Einzeloperationen berechnet:

Propagator B [tsr,wsr, &, 3,0] mit t = tgy,

S-SL Rgo [—O./] . SL+ [t] . Rgo [Oé]

RE-SL Ry [—0a] - SL_[£] - SL,[L] - Roo [o] (45)
C-SL Rgo [—Oz] . SL_[%] : ngo [5] : SL+[%} : Rgo [Oé]

PSC-SL Rgo [—Oé] : SL_[ ] . SL_,_[&] : ngo [6] : SL_[ﬂ : SL+[ ] Rgo [Oé]

t 1,

4 4
B-SL Ry [—a] - SLy[f] - Riso [B] - SL-[3] - Riso [8] - SL4[7] - Roo [a]
Die finale Magnetisierung nach abgeschlossener Préaparation ergibt sich aus dem Matrix-
produkt des Propagators mit der Magnetisierung im Grundzustand:

M [tsr] = Bltsp,wsr, o, 8,6] - My mit My = [0,0, Mo]" (4.6)

Die hieraus resultierenden Ausdriicke kénnen analytisch sehr komplexe Formen annehmen,
so dass fiir den allgemeinen Fall nur das einfache S-SL-Modul iibersichtlich notiert werden
kann. Fiir die komplexeren Module wurden analytisch exakte Terme nur fiir die Spezialfél-
le reiner B} -Abweichungen (f = 0) und reiner Bo-Abweichungen (v = 90° und § = 180°)
berechnet. Hierfiir wurde das Computeralgebrasystem Mathematica (V.11, Wolfram Rese-
arch, Champaign, USA) verwendet.

4.3.2 Bloch-Simulation der Quantifizierungsgenauigkeit

Die Préparationsmodule wurden weiterhin auf ihre T, -Quantifizierungsgenauigkeit sowie
auf deren Artefaktanfélligkeit in numerischen Simulationen geprift. Hierzu wurden Bloch-
Simulationen in Matlab (Matlab R2017a, The MathWorks, Natick, Massachusetts, USA)
durchgefiihrt, die das gleichzeitige Auftreten von Bg- und B -Feldinhomogenititen bertick-
sichtigen. Fiir A By wurde der Bereich von £600 Hz (2ppm bei 7T) und fiir AB;" ein Bereich
von £50 % untersucht. Dabei werden fiir jedes Modul 100 x 100 Félle unterschieden. Unter
Verwendung des Matrix-Propagator-Formalismus (Gl. 4.5) wurde die praparierte Magneti-
sierung M, (tsr) fiir N = 2000 SL-Zeiten im Bereich 0...200 ms berechnet (Atg, = 100 ps).
Auf Basis dieser ndherungsweise kontinuierlich simulierten Trajektorien wurde eine Analyse
des Banding-Verhaltens durchgefiihrt, indem die Residuenquadratsumme (residual sum of
squares, RSS) der mono-exponentiellen Anpassung Mt untersucht wurde.

N
RSS =Y (M — MEy)’ (4.7)
k=1
Die Quantifizierungsgenauigkeit wurde hingegen nicht auf Basis der N = 2000 Abtast-
punkte ermittelt, da dies nicht den realistischen experimentellen Bedingungen einer T'.-
Bestimmung entspricht. Stattdessen wurde, wie es bei MR-Untersuchungen iiblich ist, eine
kleine Stichprobe (8 Punkte) der SL-Trajektorie ausgewahlt und Ty, auf dieser Grundlage
ermittelt. Dieses Verfahren wurde fiir jede Trajektorie mit n = 100 zufalligen Stichproben
wiederholt, wodurch ein mittlerer Quantifizierungsfehler AQ als Maf fiir die Quantifizie-
rungsgenauigkeit bestimmt wurde.

Ag=—2 —1 (4.8)
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AQ =13 |ag (4.9)
n =

Hierbei bezeichnet Aq den Quantifizierungsfehler eines einzelnen Experimentes, welcher
aus der Differenz des gefitteten Wertes Tlﬁpt und dem in der Simulation angenommenen
Wert T’ f;)m = 100ms berechnet wurde. Fiir die Auswahl der Stichproben wurde der Be-
reich 0...200ms in 8 gleich grofle Bereiche unterteilt, aus denen jeweils mittels gleichver-
teilten Zufallszahlen Abtastpunkte gezogen wurden (s. Abb. 4.4). Dies gewéhrleistet eine
naherungsweise gleichméaflige Abtastung des exponentiellen Relaxationsprozesses. Der Ver-
gleich der verschiedenen Module erfolgte immer auf der Basis identischer Zufallszahlen. Die
Simulation wurde fir verschiedene SL-Amplituden (100Hz...4kHz) und fir verschiedene
T1,:To-Verhéltnisse (1:5. .. 5:1) wiederholt und ausgewertet, um schlielich die globale Per-
formanz der Praparationsmodule vergleichen und bewerten zu konnen.

10 e Abbildung 4.4: Konzept
a) glo::alerFit o zur Auswertung simulierter SL-
~ 08T et |1 Trajektorien und  Bestimmung
Em Quantifizierung mittlerer  Quantifizierungsfehler.
S 06 Die Abbildung zeigt die berech-
j% neten Trajektorien (rote Linien)
Q04 des B-SL-Moduls und des C-SL-
g Moduls fiir ABy = 80Hz und
02y ABf = —20% bei fs; = 220Hz
B-SL (a). Die schwarz gestrichelte
1.0 F i : : Linie zeigt die mono-exponentielle
e Referenz.  Der  RSS-Indikator
JOBNRS T Fit Stichprobe: 83.3ms | { wurde durch eine globale mono-
Em exponentielle  Anpassung  der
50-6- gesamten Trajektorie bestimmt
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§0-4- AQ wurde durch den mittleren
g Quantifizierungsfehler ~ von 100
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4.3.3 Experimentelle Validierung

Zur experimentellen Validierung wurden die Praparationsmodule am 7T Hochfeld-MRT im
Rahmen einer Phantomstudie verglichen. Das verwendete Phantom bestand aus einem zy-
lindrischen Probenréhrchen, das mit einem ndherungsweise homogenen Agar-Gel auf Was-
serbasis (Agar-Konzentration 2 %) gefillt war. Fir die Bildgebung wurde eine Turbo-Spin-
Echo-Sequenz verwendet. Verglichen wurde die Intensitat der Banding-Artefakte, sowie die
Qualitat der mono-exponentiellen Anpassung iiber den RSS-Wert. Die T -gewichteten Bil-
der wurden in einer transversalen Schicht akquiriert (FOV: 32 x 32mm?, Matrix: 96 x 96,
Schichtdicke: 2.5 mm, Tk : 7.3ms, Tx : 5000 ms, Turbo-Faktor: 4).

Um die Priparationsmodule in unterschiedlichen definierten Szenarien von By- und B -
Abweichungen zu vergleichen, wurden zuséatzlich zu den natiirlich vorherrschenden Feldin-
homogenitéten gezielte Storungen des SL-Prozesses herbeigefiihrt. Die natiirlichen Feldab-
weichungen wurden durch Bg- und Bf-Mapping ermittelt und betrugen maximal AB; ~
10.6 % und ABy ~ 0.11 ppm. Eine zusitzliche Stérung des B -Feldes wurde durch die Ver-
wendung fehlerhafter Flipwinkel der Anregungs- und Refokussierungspulse innerhalb der
Praparationsmodule emuliert (bis zu —25%). Auerdem wurden By-Abweichungen durch
die Verwendung spezifischer Offresonanzen der Tragerfrequenz der SL-Pulse nachgestellt
(bis zu +1 ppm). Beide Félle fithren zu einer Verletzung der SL-Bedingung und verursachen
Banding-Artefakte in den T -gewichteten Bildern. Die Messungen wurden fiir alle Modu-
le bei verschiedenen tg;, (4, 12, 20, 28, 36, 44, 52, 60ms), fsr, (500, 1000, 1500, 2000Hz),
AB{ (0, -5, -10, -15, -20, -25%) und AB, (0, 0.2, 0.4, 0.6, 0.8, 1.0ppm) durchgefiihrt. Mit
insgesamt 1536 Einzelmessungen und 192 berechneten T -Karten wurde somit eine hohe
Abdeckung eines experimentell relevanten Parameterspektrums erzielt. Als Maf fir die Ar-
tefaktanfalligkeit wurde die Standardabweichung o der Signalintensitdten innerhalb eines
kreisformigen ROIs (region of interest) bestimmt. Die Qualitat der mono-exponentiellen
Anpassung wurde durch das im Mittel beobachtete RSS innerhalb des ROIs bestimmt. Um
die Performanz und Robustheit der verschiedenen Module zu vergleichen, wurden die Stan-
dardabweichungen o und die RSS-Werte identischer Experimente jeweils auf einer Skala
von 0...1 normiert. Mit diesem Verfahren war es moéglich, eine grofle Anzahl von unter-
schiedlichen experimentellen Szenarien auf einer einheitlichen Basis zu vergleichen.

4.4 Ergebnisse

4.4.1 Analytischer Vergleich der Kompensationstechniken

Die Trajektorie der Magnetisierung M, kann fiir das einfache S-SL Modul allgemein und
exakt in kompakter Form angegeben werden:

M, = M, - (e’R“’tSL sin (o + 9)2 4 e etst cos (a + 9)2 cos (wsr, tSL)> (4.10)

Hieraus wird ersichtlich, dass abhéngig von der Konstellation der Winkel o und 6 eine
unterschiedlich starke Gewichtung von Ty, und Ty, resultiert. Im Spezialfall o = 7/2 und
0 = 0 ist die Bedingung eines resonanten Spin-Locks erfiillt und die Préparation ist rein
T, gewichtet. Allgemein ist dies auch fiir den Fall & = 7/2 — 6 fiir einen offresonanten
Spin-Lock moglich. In jeder anderen Konstellation entsteht eine zusatzliche Ty,-Gewichtung
und die Trajektorie zeigt eine Abhéngigkeit von cos (wsy, tsr). Dieser Term lésst sich als
Banding-Term auffassen, da hierdurch die Oszillation der praparierten Magnetisierung fiir
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verschiedene SL-Zeiten entsteht. Auflerdem fithrt die zusatzliche Ty-Gewichtung zu ei-
nem bi-exponentiellen Verhalten der beobachteten Relaxation und somit zwangslaufig zu
Quantifizierungsfehlern.

Die Praparationsmodule mit Kompensationstechniken lassen sich zwar mittels Matrixpro-
pagatoren exakt beschreiben und simulieren, jedoch sind die Losungsfunktionen fiir den
allgemeinen Fall nicht kompakt darstellbar. Fiir den Spezialfall reiner Bf-Abweichungen
(0 = 0) konnen jedoch folgende Losungen angegeben werden:

Magnetisierung M., (tsz), reine By -Abweichung

S-SL e~ fptsL gin(q
RE-SL e fwetse gin(a

()% + e f2otse cos(a)? cos(wsr tsr)
()?
C-SL e Riptse sin(a)2 + e Reptsy
(@)?
(@)?

+ e Fertst cos(a

)
cos(a)
cos(a)? cos(f3)
+ e Fertst cos(a)
cos(a)

_|_ e_RQp tsr

(4.11)

PSC-SL e fwetsL gin(a

B-SL e fptsL gin(a

[\

S«

Hier zeigt lediglich S-SL einen Banding-Term, wéahrend die iibrigen Module durch ihre
By -Kompensation ein robusteres Verhalten aufweisen. Jedoch treten bei C-SL und PSC-
SL Abhéngigkeiten von der Genauigkeit des Refokussierungspulses auf, was sich im Term
cos () widerspiegelt. Das neu entwickelte B-SL-Modul besitzt diese Abhéngigkeit nicht
und zeigt ein zu RE-SL identisches Verhalten. Fiir den Spezialfall reiner By-Abweichungen
(a =90° und S = 180°) konnten folgende Losungen berechnet werden:

Magnetisierung M., (tsr), reine By-Abweichung

S-SL e~ Tetst cos(6)? + e T2 tsL gin(6)? cos(wsr tsr)
RE-SL  abhéngig von: Ry,, Rsp, tsr, wsr, 0, s. [75]
C-SL e~ frtst cos()? + e f2e st gin(6)?

PSC-SL abhéngig von: Ry,, Rsp, tsr, wsr, 0, s. [75]
B-SL e~ fetsL cog(6)? + e fzetsL gin(6)?

(4.12)

Hier konnen Banding-Terme fiir die Module S-SL, RE-SL und PSC-SL identifiziert werden.
C-SL und B-SL zeigen in diesem Fall ein identisches Verhalten. Somit kombiniert B-SL
die B -Performanz des RE-SL-Moduls mit der By-Performanz des C-SL-Moduls. Die Er-
gebnisse zeigen jedoch auch, dass eine perfekte Kompensation mit keinem Modul méglich
ist, da zumindest eine zusétzliche Ty,-Gewichtung nicht ausgeschlossen werden kann und
diese letztlich von o bzw. 6 abhingt. Da das S-SL-Modul bereits nach analytischer Be-
trachtung keine Kompensationsfahigkeit aufweist, wurden im Folgenden nur die Ergebnisse
von RE-SL, C-SL, PSC-SL und B-SL explizit verglichen.

4.4.2 Bloch-Simulation der Quantifizierungsgenauigkeit

Das Konzept zur Auswertung der numerischen Simulationsergebnisse ist in Abb. 4.4 dar-
gestellt. Hierbei wurden exemplarisch B-SL und C-SL fiir ein kombiniertes By- und B -
Szenario verglichen. Es zeigt sich, dass B-SL eine geringere Intensitidt der Oszillation und
somit ein niedrigeres RSS aufweist. Zusatzlich werden in diesem Fall die Quantifizierungs-
fehler der Zufallsexperimente im Mittel deutlich reduziert.
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Fir die globale Analyse der Performanz wurde der quantitative Indikator AQ (Abb. 4.5)
auf einem Raster der 100 x 100 verschiedenen Feldkonstellationen berechnet und als Heat-
map dargestellt. Wie erwartet, bietet RE-SL einen wirksamen Kompensationsmechanismus
fiir Bf -Inhomogenititen. Im Falle von C-SL, PSC-SL und B-SL ist das Kompensationsver-
halten auch fiir By deutlich erkennbar. B-SL bietet hierbei die beste kombinierte Kompen-
sationsfahigkeit. Eine ausfiihrliche Analyse fiir unterschiedliche SL-Amplituden und unter-
schiedliche Relaxationszeit-Verhéltnisse ist in Abb. 4.6 dargestellt. Hier ist fiir alle Module
eine verbesserte Quantifizierungsgenauigkeit bei hohen fg;, zu erkennen. Die hochste Perfor-
manz wird fiir den Fall 77, : T5, ~ 1 erreicht. Dies wurde ebenfalls in der Banding-Analyse
tiber den RSS-Wert festgestellt [75]. Vergleicht man die Gesamtperformanz der Module,
so erzielt B-SL das beste Ergebnis fiir beide Indikatoren (AQ und RSS). Im Mittel wur-
de durch B-SL die Performanz der Quantifizierungsgenauigkeit um einen Faktor von 3.58
gegeniiber RE-SL, 2.04 gegentiber C-SL und 2.87 gegeniiber PSC-SL tibertroffen.
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Abbildung 4.5: Vergleich der verschiedenen Priaparationsmodule mittels numerischer Bloch-
Simulationen. Dargestellt ist der mittlere Quantifizierungsfehler AQ in Abhéngigkeit der AB; -
und A Bp-Feldabweichungen. Die Heatmaps wurden fiir den Fall fg7, = 500 Hz und T1,:To,=1 be-
rechnet. Es wird deutlich, dass RE-SL nur fiir B kompensiert ist. Die iibrigen Module zeigen fiir
By eine bessere Quantifizierungsgenauigkeit. Jedoch weisen C-SL und PSC-SL eine gegeniiber B
reduzierte Performanz auf. B-SL erreicht fiir Bf - und fiir Bo-Abweichungen eine hohe Robustheit.
Es wurde weiterhin der Bereich mit AQ < 1% gekennzeichnet (weifle Linie). Dieser wurde an-
schliefend in Abb. 4.6 noch fiir unterschiedliche SL-Amplituden und Relaxationszeit-Verhéltnisse
evaluiert.

4.4.3 Experimentelle Validierung

Die Referenzmessungen ohne zusitzliche By- oder Bf -Abweichungen liefern fiir die verschie-
denen Préaparationsmodule T, -Quantifizierungen, die im Rahmen ihrer Fehler {ibereinstim-
men. Das B-SL Modul liefert fiir unterschiedliche SL-Amplituden die Werte 48.05+0.66 ms
bei fs;, = 500 Hz, 49.69£0.67 ms bei 1000 Hz, 50.57£0.66 ms bei 1500 Hz und 51.69£0.69 ms
bei 2000 Hz. Hierbei konnte die fiir Spin-Locking typische Dispersion der gemessenen Re-
laxationszeiten beobachtet werden. Die hochste Abweichung zwischen den verschiedenen
Modulen betrug 0.77 %.

Abb. 4.7a zeigt beispielhaft T ,-gewichtete Bilder, Ty,-Karten sowie RSS-Karten der ver-
schiedenen Priparationsmodule fiir eine kiinstliche B -Abweichung von —15%. C-SL und
PSC-SL zeigen hierbei leichte Artefakte und erhohte RSS-Werte. Weiterhin ist insgesamt
eine Reduktion der Signalintensitiaten bemerkbar. RE-SL und B-SL liefern dagegen néhe-
rungsweise artefaktfreie Bilder. Abb. 4.7b zeigt beispielhaft Ergebnisse mit nicht-resonanten
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SL-Pulsen. Hier ist das Auftreten von Banding-Artefakten bei allen Modulen deutlich sicht-
bar. Das RE-SL-Modul ohne By-Kompensation weist die hochste Banding-Intensitat auf.
Im Vergleich zu den iibrigen drei Modulen erzielt B-SL eine signifikante Verbesserung.
Die Analyse der 1536 Einzelexperimente unter Verwendung der normierten Indikatoren
o und RSS ist in Abb. 4.8 dargestellt. Wie aus der Theorie zu erwarten, liefert RE-
SL bei Bf-Abweichungen eine gute Banding- und RSS-Performanz, erzielt aber bei Bg-
Abweichungen das vergleichsweise schlechteste Gesamtergebnisse. C-SL zeigt ein gegenséitz-
liches Verhalten zu RE-SL. Hier ist eine schlechte Banding- und RSS-Performanz im Falle
von B -Abweichungen und eine gute Performanz im Falle von By-Stérungen zu verzeichnen.
Das PSC-SL-Modul zeigt eine Anomalie bei Bf-Abweichungen, wobei eine hohe Banding-
Anfilligkeit bei gleichzeitig niedrigen RSS-Werten beobachtet wurde. Dieser Effekt tritt auf,
wenn die Ty -gewichteten Bilder deutliche Artefakte aufweisen, diese jedoch lokal mono-
exponentiell abklingen. Bei Byp-Abweichungen konnte eine mittlere Banding-Anfélligkeit
und eine gute RSS-Performanz festgestellt werden. Die Ergebnisse von B-SL zeigen eine
gute Banding- und RSS-Performanz sowohl fiir Bf- als auch fiir Bo-Abweichungen. Dies
zeigt sich auch in der kombinierten Statistik beider Szenarien. Im Vergleich zu den eta-
blierten Modulen konnte die Banding-Performanz um 84 % (RE-SL), 79 % (C-SL) und 86 %
(PSC-SL) gesteigert werden. Die RSS-Performanz wurde um 70 % (RE-SL), 58 % (C-SL)
und 30 % (PSC-SL) gesteigert.

4.5 Diskussion

In diesem Kapitel wurde das neue Spin-Lock-Praparationsmodul B-SL vorgestellt. Das Ver-
fahren wurde in einer theoretischen und experimentellen Vergleichsstudie validiert. Dabei
zeigte sich eine gegeniiber zuvor veréffentlichten SL-Modulen erheblich gesteigerte Stabilitét
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Abbildung 4.7: Beispielhafte Ergebnisse der Vergleichsstudie im Agar-Phantom. Fiir jedes
Préparationsmodul wurden vier T -gewichtete Bilder (ts;, = 12, 28, 44, 60ms) und die entspre-
chenden T1,- und RSS-Karten fiir fg7, = 1500Hz présentiert. In a) wurde eine Bf—Abweichung von
—15% fir die Anregungs- und Refokussierungspulse verwendet. C-SL und PSC-SL zeigen leich-
te Banding-Artefakte und reduzierte Signalintensitdten. RE-SL und B-SL liefern ndherungsweise
artefaktfreie Ergebnisse. In b) wurde eine By-Abweichung von 0.4 ppm fiir die Trégerfrequenz der
SL-Pulse verwendet. Hier ist die Intensitat der Banding-Artefakte gegentiber a) insgesamt erhéht.
RE-SL liefert in diesem Szenario die schlechteste und B-SL die beste Stabilitét.

gegeniiber Feldinhomogenititen. Die Ergebnisse der Untersuchungsmethoden sind hierbei
weitgehend konsistent und weisen eine fiir B-SL gegeniiber C-SL und PSC-SL verbesserte
B -Kompensation nach. Dies bestitigt, dass das Konzept eines zweiten komplementéren
Refokussierungspulses eine weitere Stabilisierung der SL-Préparation ermoglicht.

Bei der Interpretation der Simulationsergebnisse ist zu berticksichtigen, dass die Relaxation
unter Einfluss der SL-Pulse mit 77, = 100ms als konstant angenommen wurde. Unter-
schiedliche Relaxationszeiten wurden durch die Betrachtung variierender Relaxationszeit-
Verhaltnisse untersucht. Aus der Relaxationstheorie ist bekannt, dass Ty, und Ty, sowohl
von der Amplitude als auch von der Offresonanz des SL-Feldes abhéngen [85]. In der Simu-
lation wurde jedoch primér der Einfluss der Spindynamik und die hiermit einhergehenden
Banding-Artefakte auf die Ti,-Quantifizierungsgenauigkeit untersucht. Der Einfluss der
T,-Dispersion, welche in der Relaxationstheorie [85] beschrieben wurde, wurde nicht ex-
plizit beriicksichtigt. Auflerdem wurden fiir die Bloch-Simulation Matrixpropagatoren ver-
wendet, die zwar eine effiziente Modellierung eines Praparationsmoduls darstellen, jedoch
den Einfluss der Pulsform und der Pulsamplitude der Anregungs- und Refokussierungspulse
nicht berticksichtigen. Infolgedessen wurde die By-Anfélligkeit dieser Pulse nicht betrachtet.
Es ist zu erwarten, dass Pulse mit geringer Amplitude die Artefaktbildung verstéirken. Die
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Abbildung 4.8: Statistische Auswertung der auf [0...1] normierten Indikatoren o (Banding-
Intensitdt) und RSS. Die Indikatoren wurden fiir jedes Praparationsmodul als Histogramme dar-
gestellt. Die Klassen wurden in drei Gruppen eingeteilt: ,niedrig® [0...1/3], ,mittel* [1/3...2/3]
oder ,hoch® [2/3...1]. Die Performanz eines Moduls wurde danach bestimmt, wie oft Indikatoren
in der niedrigen oder hohen Klasse beobachtet wurden. In fast allen Féllen liefert B-SL die meis-
ten o- und RSS-Indikatoren in der niedrigen Klasse und die wenigsten Indikatoren in der hohen
Klasse.

Simulation mit Matrixpropagatoren ist dennoch in der Literatur weit verbreitet [24, 72]
und die Ergebnisse zeigen eine deutlich verbesserte Quantifizierungsgenauigkeit fiir B-SL
im Kontext starker Bg- und B -Feldinhomogenititen. Im Vergleich zum C-SL-Modul, das
bereits in zahlreichen Studien verwendet wurde, konnte eine Steigerung der Performanz um
den Faktor 2.04 erreicht werden.

Die Simulationsergebnisse wurden innerhalb einer umfangreichen Messreihe in Phantomex-
perimenten validiert, bei der die verschiedenen Module unter jeweils moglichst identischen
Versuchsbedingungen direkt verglichen wurden. Das Dispersionsverhalten von Ty, konn-
te fiir alle Module gleichermafien beobachtet werden. Durch die simultane Analyse der
Banding-Intensitiat und des RSS-Wertes wurden in der statistischen Auswertung sowohl
die Bildqualitat als auch die Giite des mono-exponentiellen T -Fits validiert. Hierdurch
wurde verhindert, dass ein Experiment mit geringem RSS, aber hoher Banding-Intensitét
(und umgekehrt) félschlicherweise als robust bewertet wurde. Es konnte nicht nachgewie-
sen werden, dass B-SL generell bei jeder Kombination von Bg- und B -Inhomogenitéten
das beste Ergebnis liefert. Allerdings zeigt B-SL bei der Auswertung der gesamten Mess-
reihe eine deutlich gesteigerte Performanz. Es konnte im Mittel eine erhohte Robustheit
gegentiber Banding-Artefakten festgestellt werden, was zu einer deutlichen Verbesserung
der Bildqualitat und der Quantifizierungsgenauigkeit fithrt. Im Vergleich zu C-SL konnte
die Banding-Performanz in der kombinierten Auswertung um 79 % gesteigert werden. Unter
den gleichen Bedingungen wurde die Giite des mono-exponentiellen T-Fits, welche iiber
die RSS-Werte ermittelt wurde, um 58 % verbessert.
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Im Rahmen dieser Arbeit wurden ausschliefilich onresonante SL-Techniken untersucht. Je-
doch existieren auch Ansatze fiir offresonante und vollstandig adiabatische SL-Préparationen
[86, 87]. Weiterhin kénnen adiabatische Pulse fiir die beiden 90°-Anregungen verwendet
werden, da diese bereits intrinsisch gegeniiber Abweichungen des Bi-Feldes stabilisiert
sind. Dieser Ansatz wurde ausfithrlich in [58] diskutiert und stellt eine sinnvolle Ergéin-
zung des hier vorgestellten B-SL-Moduls dar. Aufgrund der hohen Robustheit gegeniiber
Feldinhomogenitéten zielt B-SL besonders auf den Einsatz bei hohen Feldstarken oder auf
kardiale Bildgebung ab [79]. Ein Nachteil der neuen Technik ist die erhohte spezifische
Absorptionsrate aufgrund des zusétzlichen Refokussierungspulses. Bei den in dieser Arbeit
durchgefithrten Ty,-Mapping-Experimenten lag der Anstieg des SARs im unteren einstel-
ligen Prozentbereich. Dieser Anstieg ist vernachléssigbar, wenn hohe SL-Amplituden oder
adiabatische Anregungspulse fiir die Praparation verwendet werden.

4.6 Verwendung von B-SL in klinischen Studien

Das Konzept der doppelten Refokussierung innerhalb der SL-Préparation wurde erstmals
in [73] im Rahmen einer wissenschaftlichen Konferenz présentiert. In den folgenden Jahren
wurde dieser Ansatz, welcher in der Originalarbeit in [75] publiziert wurde, von verschie-
denen Arbeitsgruppen aufgegriffen und innerhalb klinischer Studien eingesetzt. Zu nennen
sind hierbei Arbeitsgruppen des Bernard and Irene Schwartz Centers for Biomedical Ima-
ging (New York University Grossman School of Medicine, New York, USA) und der School
of Biomedical Engineering and Imaging Sciences (King’s College London, London, UK).

Von Sharafi et al. wurde eine T,-Quantifizierung in der Muskulatur des Unterschenkels
bei Patienten mit peripherer Neuropathie [88] sowie Studien zur Knorpelcharakterisierung
im Hiiftgelenk [89] und Kniegelenk [90] durchgefiihrt. In [89] und [90] wurde die B-SL-
Praparation in einer Sequenz fiir die simultane Quantifizierung von T;, Ty und T, einge-
setzt. In [88] wurde insbesondere ein direkter Vergleich von B-SL mit dem in [72] présentier-
ten PSC-SL-Modul angestellt (s. Abb. 4.9). Es konnte nachgewiesen werden, dass Bereiche
erhéhter B -Inhomogenititen bei PSC-SL zu einem Signaleinbruch und einer hiermit ein-
hergehenden Unterschatzung von T, fithren. Diese Problematik, die in der Muskulatur
des Unterschenkels speziell auf Grund der verwendeten Extremitatenspule auftritt, konnte
durch die Verwendung von B-SL weitgehend behoben werden.

Im Bereich der Kardio-MRT wurde B-SL erstmals von Qi et al. fiir eine 3D-T;, Quantifi-
zierung des Herzmuskels zur Narbendetektion bei Patienten mit Myokardinfarkt verwendet
[79]. Die Ergebnisse wurden mit der Kontrastmittel-basierten Goldstandard-Technik (La-
te Gadolinium Enhancement, LGE) verglichen. Hierbei wurde eine Korrelation der LGE-
Befunde mit erhohten T;,-Werten nachgewiesen (s. Abb. 4.10) und somit der hohe Nutzen
der nativen T,-Quantifizierung demonstriert.

In einer weiteren Arbeit wurde B-SL fiir die Relaxationszeit-Charakterisierung an der Leber
angewendet [91] und letztlich in einer Fingerprinting-Sequenz fiir die simultane Quantifi-
zierung von Ty, Ty und Ty, im Herz adaptiert [92]. Hierbei wurden extrem schnelle Ak-
quisitionen erreicht, die eine einzelne Schicht des Myokards in ~ 16, d.h. innerhalb eines
einzigen Atemzuges quantifizieren. Die Technik wurde durch den Vergleich mit konven-
tionellen Mapping-Methoden erfolgreich validiert und iiberzeugt durch eine hervorragende
Bildqualitat (s. Abb. 4.11).
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Abbildung 4.9: Ti,-Quantifizierung der Unterschenkelmuskulatur. Die Abbildung zeigt eine
Protonendichte-gewichtete Aufnahme (PD) und eine dazugehérige Bf -Karte. In dieser sind starke
Inhomogenitdten am Rand der Muskulatur bemerkbar, die unter Verwendung des PSC-SL-Moduls
zu Signalausléschungen und stark unterschétzten T1,-Werten fithrten (gelbe Pfeile). B-SL konnte
in diesen Bereichen eine deutlich verbesserte Quantifizierung erreichen. Die Abbildung wurde
mit freundlicher Genehmigung des Wiley-Verlages aus [88] iibernommen. Die Anordnung der
Finzelbilder wurde umstrukturiert. Beschriftungen wurden iibersetzt und erweitert.
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Abbildung 4.10: Myokardiales T1,-Mapping unter Verwendung von B-SL. Die Abbildung zeigt
2D LGE-Aufnahmen und 3D Ti,-Karten eines Patienten mit Myokardinfarkt (Aufnahmedauer:
5.8 min). Die weiflen Pfeile zeigen die Narbenregionen in der Kurzachsen- sowie in der Lang-
achsenansicht (2-Kammer) an, die auf den LGE-Aufnahmen durch Kontrastmittel-Anreicherung
nachgewiesen wurden. Innerhalb dieser infarzierten Regionen wurden erhohte Ti,-Werte beob-
achtet. Die Abbildung wurde aus [79] iibernommen (Creative Commons CC BY Lizenz). Die
Anordnung der Einzelbilder wurde umstrukturiert. Beschriftungen wurden iibersetzt und erwei-
tert.



7. Fazit 55

b) Fingerprinting a) konventionell

Abbildung 4.11: Myokardiales Relaxationzeit-Fingerprinting unter Verwendung von B-SL.
Die Abbildung zeigt in der Kurzachsenansicht quantitative Ti-, T2- und T;o-Karten eines ge-
sunden Probanden. Es wurden konventionelle Techniken mit einer neuen Fingerprinting-Technik
verglichen. Hierbei wurden die Relaxationszeitkarten in einem Einzelscan innerhalb von ~ 16s
akquiriert. Die Abbildung wurde mit freundlicher Genehmigung des Wiley-Verlages aus [92] iiber-
nommen. Die Anordnung der Einzelbilder wurde umstrukturiert. Beschriftungen wurden iibersetzt
und erweitert.

4.7 Fazit

Das neue B-SL-Modul ist eine konsequente Erweiterung und Optimierung des zuvor eta-
blierten C-SL-Moduls von Witschey et al. [24] und des PSC-SL-Moduls von Mitrea et al.
[72]. Die in diesem Kapitel présentierten Ergebnisse belegen, dass B-SL derzeit die stabils-
te Ty,-Préaparation fiir onresonantes Spin-Locking liefert. Die Implementierung von B-SL
ist einfach realisierbar und ermoglicht eine schnelle Reproduzierbarkeit auf verschiedenen
MRT-Systemen, wie in [79, 88-92] gezeigt wurde. Dies kann einen Einsatz in der klinischen
Routine fiir eine Vielzahl von Anwendungen erméglichen. Weiterhin sollten zusétzliche Op-
timierungen, wie adiabatische Anregungspulse, genutzt werden, sofern dies innerhalb der
SAR-Limitierungen moglich ist. Spin-Lock-Praparationen, die lediglich auf dem Rotary-
Echo-Prinzip beruhen oder keine Kompensationstechnik verwenden, sollten in kiinftigen
Studien nicht verwendet werden.
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KAPITEL

5

MYOKARDIALE Tp-QUANTIFIZIERUNG
IM KLEINTIERMODELL

In diesem Kapitel wird eine neue Methode fiir die myokardiale T,,-Quantifizierung im
Kleintiermodell vorgestellt. Im Vergleich zur Kardio-MRT beim Menschen sind hier die
experimentellen Bedingungen in erster Linie durch hohe Herzraten deutlich erschwert (z.B.
~ 400...500min~' bei Méusen). Es wurde eine neues Verfahren entwickelt, das mittels
Spin-Lock-préiparierter, radialer Gradientenecho- Akquisition eine bewegungsrobuste Quan-
tifizierung in der Diastole ermdglicht. Die Anordnung der radialen Projektionen unter Ver-
wendung goldener Winkel wurde speziell auf die vorliegenden physiologischen Bedingungen
sowie auf die T,-Relaxationseigenschaften im Myokard angepasst. Hierbei wurde ein Al-
gorithmus entwickelt, welcher auf Basis von Bloch-Simulationen eine Projektionssortierung
durch eine Signalvorhersage optimiert. Das neue Konzept wurde im Rahmen einer wissen-
schaftlichen Konferenz présentiert [93] und in [94] verdffentlicht. Anwendungen und weite-
re Methoden zur schnellen Dispersionsquantifizierung im Herz wurden auf verschiedenen
Fachtagungen in [95-97] vorgestellt. Abbildungen der eigenen Originalarbeit [94] wurden
im folgenden Kapitel zum Teil in abgeédnderter Form tibernommen.

5.1 Hintergrund

Bedingt durch ein global fortschreitendes Bevolkerungswachstum und eine alternde Gesell-
schaft stellen Herz-Kreislauf-Erkrankungen weltweit die héufigste Todesursache dar [98,
99]. Epidemiologisch sind vor allem ischamische Herzerkrankungen von zentraler Bedeu-
tung [100]. Eine Myokardischdmie zeichnet sich durch eine Minderdurchblutung und somit
durch eine Behinderung des zelluldren Stoffwechsels im Herzmuskel aus. Bei einer chro-
nischen Ischamie ist eine auf zelluldrer Ebene strukturelle Verdnderung (Remodeling) des
Herzmuskelgewebes die Folge, in der Herzmuskelzellen (Kardiomyozyten) durch langkettige
Kollagene (Bindegewebe) ersetzt werden [101, 102]. Dieser Prozess wird in der Kardiologie
als Fibrosierung bezeichnet [103]. Bei einer anhaltenden akuten Ischdmie kommt es zu ei-
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ner regionalen Nekrose der Kardiomyozyten und damit letztlich zum Myokardinfarkt [104].
Die Entwicklung fortschrittlicher, bildgebender Verfahren sowohl in Tiermodellen als auch
in der Patientenversorgung hat das Verstiandnis der ablaufenden Remodeling-Prozesse und
deren Behandlung grundlegend verbessert [105-107] und bewiesen, dass selbst eine subti-
le Narbenbildung wichtige diagnostische, prognostische und therapeutische Auswirkungen
hat [108]. Daher ist die Entwicklung und Etablierung neuer Methoden fiir eine detaillierte
Gewebecharakterisierung fiir die moderne, klinische Diagnostik von zentraler Bedeutung.

5.1.1 Riickblick: Ty, in der Kardio-MRT

Die kardiale Magnetresonanztomographie ist eine wichtige Modalitét, die eine nicht-invasive
Diagnostik in der klinischen Routine und in der kardiologischen Grundlagenforschung er-
moglicht. Neben morphologischen und funktionellen Untersuchungen bietet die Kardio-
MRT die Méglichkeit der Gewebecharakterisierung zur Erforschung von Gewebedefekten
wie Odemen, Entziindungen oder der Fibrosierung [109-111]. Hierfiir existieren etablierte
Methoden, wie z.B. T;- bzw. To-Mapping [51, 112, 113], die Quantifizierung des Extrazel-
lularvolumens [114, 115] und Late-Gadolinium-Enhancement [116]. LGE représentiert den
derzeitigen Goldstandard fiir die Detektion fibrotischer Narben, da hier ein hoher Kontrast
zwischen der infarzierten Zone und dem angrenzenden, gesunden Myokardgewebe beob-
achtet werden kann. Diese Technik erfordert jedoch die Verabreichung eines Gadolinium-
haltigen Kontrastmittels, welches bei bestimmten Patienten, insbesondere bei solchen mit
Niereninsuffizienz, kontraindiziert ist [117] und weiterhin mit anaphylaktischen Reaktio-
nen in Verbindung gebracht wird [118]. Im vergangenen Jahrzehnt wurden daher verstéarkt
Konzepte fir endogene Bildgebungsverfahren auf der Grundlage der Quantifizierung von
Relaxationszeiten fiir die klinische Routine vorgeschlagen [114].

Die T,g-basierte Bildgebung wird innerhalb der Kardio-MRT auf Grund der besonderen
Sensitivitat von Ty, fir Gewebednderungen auf zelluldrer Ebene intensiv erforscht. Be-
reits 1996 wurde von Dixon et al. eine Spin-Lock-praparierte Cine-Sequenz vorgestellt, die
einen verbesserten Kontrast zwischen Myokard und Blutpool erzeugt [119]. 2004 wurde
dieses Konzept fiir die Gewebecharakterisierung bei Patienten mit akutem Myokardin-
farkt erneut aufgegriffen [120]. In dieser Studie wurden infarzierte Regionen innerhalb des
Myokards mittels LGE identifiziert. Anschlieend wurde der Kontrast zwischen gesundem
und erkranktem Gewebe ausgewertet und zwischen einer konventionellen (T;—gewichteten)
und der T, —gewichteten Cine-Sequenz verglichen. Beide Sequenzen zeigten im infarzier-
ten Gewebe erhohte Signalintensitaten. Mittels T,,-Praparation konnte dieser Gewebe-
kontrast allerdings von 23 % auf 68 % gesteigert werden. Die Ursache hierfiir ist eine si-
gnifikante Erhohung des nativen Ti,-Wertes im infarzierten sowie im irreversibel bescha-
digten Gewebe, was spater in einer Studie im Schweinemodell quantitativ belegt wurde
[19]. In dieser Arbeit wurde zusétzlich die T.-Dispersion ez vivo untersucht, wobei ein
weiterer Anstieg von Ty, mit der SL-Amplitude dokumentiert wurde. In einem spéteren
Review-Artikel wurde herausgearbeitet, dass sich erhohte T,-Werte im infarzierten Gewe-
be auf unterschiedliche, biophysikalische Mechanismen zuriickfiihren lassen, jedoch deren
individueller Beitrag zur Relaxation bislang nicht abschliefend geklart werden kann [78].
So fiihrt die pathologische Anlagerung langkettiger Kollagenfasern zu einer Verédnderung
der Dipol-Dipol-Wechselwirkung zwischen freiem Wasser und Makromolekiilen. Wahrend
der Ts-Relaxationsmechanismus, der dem Grenzfall von Spin-Locking bei fs;, = 0 Hz ent-
spricht, von statischen Prozessen dominiert wird, kann durch die Verwendung moderater
SL-Amplituden (=~ 500 Hz) die Sensitivitat der T;,-Relaxation fiir diesen Bereich effek-
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tiv blockiert werden [19]. Zum Verstandnis dieses Effektes muss die Relaxationstheorie
zu Ty und Ty, rekapituliert werden (s. Kapitel 2). Hier wurde ersichtlich, dass die Ts-
Relaxation prinzipiell durch magnetische Fluktuationen beliebiger Korrelationszeiten und
dariiber hinaus durch lokale, stationdre Storungen des Hauptmagnetfeldes (bedingt durch
die molekulare Umgebung des freien Wassers) hervorgerufen wird. Spin-Locking verschiebt
hingegen die Effektivitat des Relaxationsmechanimus in den niederfrequenten Bereich und
zeigt keine Sensitivitat fiir statische Prozesse. Im Myokard wird somit ein endogener Kon-
trast generiert, welcher bei der Ts-Relaxation verborgen bleibt [19]. Wie jedoch in [78§]
ausgefithrt wurde, kénnen auch Prozesse der Diffusion, des chemischen Austausches und
des Magnetisierungstransfers zur T',-Relaxation fithren, wodurch eine exakte Modellierung
im biologischen Gewebe erschwert wird. Wéhrend der hohe Nutzen der T',-Quantifizierung
fir die kardiale Gewebecharakterisierung bereits mehrfach belegt wurde [19, 79, 121], sind
die biophysikalischen Mechanismen, die im Myokard zur Relaxation fithren, noch nicht
ausreichend erforscht [25, 78]. Hierzu sind priméar neue Methoden erforderlich, welche eine
Quantifizierung der T g-Dispersion im Myokard erlauben.

5.1.2 Motivation: Ty, im Kleintiermodell

Neben der Ti.-Dispersionsquantifizierung ez vivo im Schweinemodell wurde die Dispersi-
on im Moykard auch bereits von Zhang et al. in vivo in einem Grofitiermodell in Affen
untersucht [122]. Diese Studie konnte nachweisen, dass die Tj,-Dispersion als moglicher
Biomarker fiir die Fritherkennung diffuser Fibrose geeignet ist und es wurde deutlich, dass
generell die Erforschung von T, in Tiermodellen wichtige Erkenntnisse fiir die zielgerichte-
te Entwicklung klinischer Kardio-MRT-Sequenzen liefert. Der wichtigste Vorteil gegeniiber
Patientenstudien ist hierbei, dass Krankheitsbilder im zeitlichen Verlauf gezielter erforscht
und Ergebnisse mit histologischen Untersuchungen korreliert werden konnen. Eine detail-
lierte und effiziente Erforschung definierter Krankheitbilder liefern experimentelle Klein-
tiermodelle [105]. Dennoch existieren nur wenige Studien, die Ty, im Myokard von Mausen
(oder Ratten) untersuchen [123-126], obwohl solche Studien im Vergleich zu Groftiermo-
dellen mit einem geringeren Versuchsaufwand verbunden sind und bereits fiir die Etablie-
rung zahlreicher MRT-Techniken erfolgreich eingesetzt wurden [105, 106]. Ein méglicher
Grund fiir die geringe Umsetzung von T,-Studien in Kleintieren ist die hohe Anfalligkeit
der Spin-Lock-Technik gegeniiber Feldinhomogenitéiten, die bei hohen Feldstéarken prakli-
nischer Kleintierscanner nochmals verstarkt wird. Diese Problematik konnte jedoch durch
die im letzten Kapitel sowie in der Originalarbeit [75] vorgestellten Kompensationstechnik
der balancierten SL-Préaparation deutlich reduziert werden. Somit stellen kritische physio-
logische Parameter (z.B. hohe Atem- und Herzfrequenzen) die grote Herausforderung fiir
die myokardiale T, -Quantifizierung bei Kleintieren dar.

5.1.3 Experimentelle Voriiberlegungen und Zielsetzung

Das Kernziel dieses Promotionsvorhabens ist die Entwicklung einer neuen Ti,-Sequenz,
welche am Hochfeld-MRT stabil bei hohen Atem- und Herzfrequenzen eine Quantifizierung
des Myokards gewéhrleistet. Die grundlegende, physiologische Problematik wurde in Abb.
5.1 veranschaulicht. Der Herzzyklus einer Maus verfiigt iiber eine Dauer (RR-Intervall)
von & 120...150ms. Der Tj,-Wert im Herzmuskel liegt bei ~ 40ms [123]. Die Dauer der
zur Quantifizierung benotigten SL-Pulse muss fiir eine gute Abtastung der T,-Relaxation
den ersten e-tel-Wert deutlich tibersteigen. Realistisch ist eine Variation von beispielsweise
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Abbildung 5.1: Schematische Darstellung der SL-Priaparation und der Bildakquisition im Herz-
zyklus einer Maus. Der Trigger wird iiber die R-Zacke des EKGs abgegriffen. Eine robuste Bildge-
bung (ADC) ist auf Grund von Bewegung und Blutfluss weder in der Systole noch in der frithen
Diastole moglich. Daher wird ein Zeitfenster in der Enddiastole gewéhlt. Die SL-Praparation muss
direkt vor der Bildgebung erfolgen. Dies kann durch ein dynamisches Delay nach dem Trigger si-
chergestellt werden. Auf Grund des kurzen RR-Intervalls darf die SL-Zeit nicht zu hoch gewéhlt
werden. Die unterschiedlichen Herzphasen wurden durch Aufnahmen einer Cine-Sequenz veran-
schaulicht.

tsr, = 4...60ms in acht Schritten. Das vollstandige SL-Praparationsmodul hat fiir B-SL in
diesem Fall eine Gesamtdauer zwischen 12...68 ms. Somit wird bereits eine Hélfte des Herz-
zyklus alleine fiir die SL-Praparation bendtigt. Weiterhin ist nicht jede Herzphase fiir die
Bildakquisition geeignet, da die Systole die starkste Bewegung aufweist und die Fiillphase
der Diastole von Flussartefakten gepragt ist (s. Abb. 5.1). Eine stabile Bildgebung kann am
besten in der Enddiastole gewahrleistet werden, da hier die beiden Hauptkammern ihr maxi-
males Volumen erreichen und innerhalb eines kurzen Zeitfensters (= 20...30 ms) Bewegung
und Blutfluss minimal sind. Im EKG ist dieser Zeitpunkt kurz vor der P-Welle zu verorten.
Das Auslosen eines Triggers zur Synchronisierung des MRTs ist jedoch nur mit der stark
ausgepragten R-Zacke realisierbar (s. Abb. 3.1). Somit muss nach dem Trigger auf der R~
Zacke ein dynamisches Delay geschalten werden, welches auf die jeweilige T',-Gewichtung
angepasst ist und gewéhrleistet, dass die SL-Préaparation unmittelbar vor der Bildakquisi-
tion stattfindet. Als Readout kann die Verwendung eines Turbo-Spin-Echos ausgeschlossen
werden. Dies wurde zwar in [123] erfolgreich fur eine Ez-vivo-Dispersionsmessung verwen-
det, jedoch sind die Repetitionszeiten auf Grund der benotigten Refokussierungspulse fiir
In-vivo-Experimente zu lang, da hier die Datenakquisition innerhalb der Diastole zu stark
limitiert wird. Somit wird in vivo wie in [123-125] ein schneller Gradienten-Echo-Readout
eingesetzt.

Eine weitere Problematik der myokardialen T;,-Quantifizierung bei Méusen resultiert aus
den relativ kurzen Atemzyklen (=~ 1.2...1.6s). In der Regel stehen nur 3 bis 5 potentielle
Herzzyklen pro Atempause zur Verfiigung (s. Abb. 3.1). Dartiber hinaus ist direkt nach
der SL-Praparation mit anschlieBendem Readout keine longitudinale Magnetisierung fiir
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eine weitere Messung verfiighar. Es muss also eine Wartezeit eingelegt werden, in der die
Magnetisierung wieder in den Grundzustand relaxieren kann. Hierdurch kann effektiv nur
in jeweils einem Herzzyklus pro Atemzyklus prapariert und gemessen werden, wodurch die
Gesamtmesszeit deutlich erhoht wird.

Im Rahmen dieser Arbeit wird ein schnelles T, -Quantifizierungsverfahren vorgestellt, das
hochauflésendes T,,-Mapping sowie eine Dispersionsquantifizierung im Myokard innerhalb
der limitierten Messzeit eines Kleintier-MR-Protokolls ermoglicht. Hierzu wird im Gegen-
satz zu [123-125] eine radiale k-Raum-Akquisition eingesetzt. Zum einen kann hierdurch
eine hohere Robustheit gegentiber Bewegungsartefakten erzielt werden [52], zum anderen
wird bei radialen Projektionen bei jedem Readout das k-Raum-Zentrum akquiriert, was fiir
eine Beschleunigung der Bildakquisition benutzt wird [53]. Eine Besonderheit der neuen
Technik ist, dass mittels Bloch-Simulationen eine optimale Sortierung radialer Projektio-
nen abhangig von den gewdhlten Sequenzparametern und geschétzten Relaxationszeiten
direkt am MRT-System ermittelt wird. Hierdurch kénnen hohe Flipwinkel und eine ra-
diale KWIC-Filter-Beschleunigung (k-space weighted image contrast, KWIC) verwendet
werden, wodurch ein gesteigertes Signal-Rausch-Verhéltnis und eine effiziente Datenak-
quisition gewéhrleistet werden. Die neue Methode wurde in Phantommessungen mit einer
konventionellen Radialsequenz und einer Goldstandard-Technik (TSE-Readout) verglichen.
AuBerdem wurden Messungen an N=10 gesunden Mausen durchgefiihrt, um die Anwend-
barkeit in vivo zu testen, und es wurde erstmalig eine quantitative Dispersionsbildgebung
des Herzmuskels durchgefiihrt.

5.2 Methoden

5.2.1 Sequenzdesign

Das Sequenzdiagramm ist schematisch in Abb. 5.2 dargestellt. Die neue, kardiale T'-
Sequenz wurde so konzipiert, dass innerhalb einer einzigen Messung eine Serie von Ng; =
8 Tie-gewichteten Bildern mit unterschiedlichen SL-Zeiten aufgenommen werden kann.
Das Akquisitionsfenster wird durch ein dynamisches Triggerdelay nach der R-Zacke in der
Enddiastole positioniert. Die T,-Praparation erfolgte durch das balancierten SL-Modul [75]
in Kombination mit adiabatischen Anregungspulsen (Pulsdauer: 2ms) [58]. Nach jeder SL-
Préparation wurden NR = 4 radiale Projektionen durch einen Gradienten-Echo-Readout
akquiriert. Fiir die Akquisition wurden radiale Speichen eingesetzt, deren Projektionswinkel
¢ Vielfachen des goldenen Winkels entsprechen [127].

2
gpk:k-H”\/g ~ k- 111.25° (5.1)

Um eine partielle Wiederherstellung der longitudinalen Magnetisierung zwischen den Seg-
menten (Priaparation und Readout) zu gewéhrleisten, wurde in jedem Atemzyklus nur in
jeweils einem Herzzyklus getriggert. Die gesamte Akquisition einer T,-Gewichtung wurde
in Ny, = 13 Segmente mit identischen Praparationsparametern (identische SL-Zeit und
SL-Amplitude) unterteilt. Dieser Ablauf wurde fiir die Ty,-Quantifizierung mit Ng;, = 8
verschiedenen SL-Zeiten wiederholt. Somit stehen 4 x 13 = 52 Projektionen fiir jede Ge-
wichtung und 52 x 8 = 416 Projektionen fiir die gesamte Quantifizierung zur Verfiigung.
Die Gesamtmesszeit bei einer Atemfrequenz von 1 Hz betragt &~ 1.7 min.
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Abbildung 5.2: Schematische Darstellung des Sequenzdiagramms fiir die myokardiale Tig-
Quantifizierung im Kleintiermodell. Im Gegensatz zur Cine-Bildgebung wurde zwischen den
Atmungs-Flanken (Gating) nur ein Trigger auf der R-Zacke verwendet. Innerhalb dieses Herz-
zyklus erfolgte sowohl die SL-Priparation als auch die Bildgebung in der Diastole. Fiir die
Bildgebung wurde eine radiale gespoilte Gradienten-Echo-Akquisition verwendet. Die Farben der
NR = 4 Readouts sind mit der Sortierung der Signal-Plateaus in Abb. 5.4 verkniipft. Nach der
Recovery-Zeit Tre. = 1.2...1.6 s wurde im folgenden Atemzyklus die nidchste SL-Préparation und
Akquisition durchgefiihrt. Fiir die Berechnung einer Tq,-Karte wurden 13 x 8 Wiederholungen
benotigt.

5.2.2 Konzept der Bloch-Sortierung

Die Grundidee der beschleunigten T',-Quantifizierung beruht auf drei wesentlichen Punk-
ten:

o Erhohung des SNRs durch die Verwendung hoher Flipwinkel in den Gradienten-Echo-
Readouts

o algorithmische Suche nach einem optimalen radialen Abtastschema auf der Grundlage
von Bloch-Simulationen

o Bildrekonstruktion von unterabgetasteten Daten unter Verwendung einer KWIC-
Filter-Methode [53]

Auf Grund der geringen Anzahl von Akquisitionen pro Atem- bzw. Herzzyklus, muss der
Pegel des Messsignals moglichst maximiert werden. Das Maximum der gemittelten Signal-
intensitat S wird hierbei erreicht, wenn fiir die HF-Pulse entsprechend hohe Flipwinkel
verwendet werden. Ohne Berticksichtigung von Relaxationseffekten wird der optimale Flip-
winkel wie folgt berechnet:

R=4

Qopt = argmax [5’(04)} = argmax [ Z sin(a) cos(a)"t| = 43.51° (5.2)
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Abbildung 5.3: Maximierung des Messsignals durch Optimierung des Flipwinkels fiir die ra-
diale Gradienten-Echo-Akquisition. a) Bloch-Simulation fiir zwei beispielhafte Flipwinkel. Bei
niedrigen Flipwinkeln unterscheiden sich die Signale der 4 Akquisitionen nur geringfiigig. Bei ho-
heren Flipwinkeln tritt eine starke Variation der Signalintensititen auf. b) Die Grafik zeigt das
simulierte Signal gemittelt {iber alle SL-Zeiten als Funktion des Flipwinkels. Fiir die gewéhlten
Sequenzparameter und die Relaxationszeiten 77 = 1400 ms und T3, = 40ms (typisch fir Herz-
muskelgewebe) ist der mittlere Signalpegel S fiir Qopt = 39.35° maximal.

Bei Berticksichtigung typischer Relaxationszeiten von Herzmuskelgewebe (77, = 40ms
[123], T} = 1400 ms [128]) und den oben beschriebenen Sequenzparametern (Tp = 5ms,
tsr, = 4...60ms, T,.. = 1500ms) wird das Signalmaximum bei oy, = 39.35° erreicht. Auf
Basis dieser Abschatzung wurde bei allen Messungen ein Flipwinkel @ = 40° verwendet.
Die Signalmaximierung, welche durch die Verwendung von hohen Flipwinkeln erzielt wird,
hat jedoch den Nachteil starker Signalvariationen nach der Ty -Praparation (s. Abb. 5.3).
Dies fithrt letztlich zu einer fehlerhaften T;,-Gewichtung, wenn alle Projektionen gleicher-
mafBen fir die Abtastung des k-Raums verwendet werden. Das Grundkonzept der neuen
Methode besteht daher darin, durch eine optimierte Sortierung der goldenen Winkel eine
gleichmaflige Variation der Signalintensitdten im k-Raum zu erzeugen. Zu diesem Zweck
wurde ein mittels Bloch-Simulationen optimiertes Sortierungsschema entwickelt. Die Si-
gnalintensitét fir jedes Akquisitionsfenster wurde vor der Messung anhand der bekannten
Sequenzparameter und geschétzter Tq- und Ti,-Werte der untersuchten Probe bzw. des
Herzmuskelgewebes durch numerisches Losen der Bloch-Gleichungen prognostiziert. Hier-
bei wurden abschnittsweise Losungen der Bloch-Gleichungen verwendet [129]. Aus den Er-
gebnissen wurde eine monoton-fallende Sortierung (Bloch-Sortierung) der vorhergesagten
Signalpegel fiir die entsprechenden Akquisitionen generiert (s. Abb. 5.4). Der Projektions-
winkel ¢ wurde fiir jede radiale Akquisition berechnet, indem benachbarte goldene Winkel
(111.25°, 222.50°, 333.75°, ...) mit dem entsprechenden Index Npg der Bloch-Sortierung
verkniipft wurden (s. Abb. 5.4c).

or ~ Npg - 111.25° (5.3)

5.2.3 KWIC-Filter-Rekonstruktion

Die Bildrekonstruktion wurde mit einer KWIC-Filter-Technik durchgefiihrt (Abb. 5.4d).
Dabei wird das k-Raum-Zentrum fiir eine T,-Gewichtung ausschlielich aus dem ersten
Readout direkt nach der jeweiligen Praparation abgebildet. Hierdurch wird sichergestellt,
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Abbildung 5.4: Konzept der Bloch-Sortierung (a-c) und KWIC-Filter-basierten k-Raum-
Abtastung (d). In a) ist die prognostizierte Signalintensitit der jeweiligen Akquisitionen in zeitli-
cher Abfolge aufgetragen. Fiir die Bloch-Simulation wurden die Werte 77 = 1400 ms, 77, = 40 ms,
Tr = 5ms, Tree = 1500ms, a = 40° und tg;, = 4...60ms verwendet. Die Farben der Signal-
Plateaus kennzeichnen die verschiedenen Akquisitionsfenster nach der SL-Préaparation. Die romi-
schen Zahlen geben den Rang der Plateaus an. Die grauen Zahlen stellen die Indizes der goldenen
Winkel der finalen Bloch-Sortierung dar. In b) wurde die Signalintensitét gegen die Indizes Npg
der goldenen Winkel aufgetragen. Der Verlauf ist im Idealfall monoton fallend. Die Signaldnde-
rung zwischen benachbarten, goldenen Winkeln wird somit minimiert. In ¢) wurde der Index Npg
gegen die zeitliche Abfolge der Projektionen aufgetragen. In d) ist das Profil des KWIC-Filters fiir
die Rekonstruktion eines T1,-gewichteten Bildes und die entsprechende k-Raum-Abtastung dar-
gestellt. Die Abtastung des k-Raum-Zentrums erfolgt ausschliellich aus den 13 Readouts direkt
nach der jeweiligen T1o-Préparation. Die k-Raum-Peripherie wird auch mit anderen Gewichtun-
gen gefiillt, um die Unterabtastung zu beheben.

dass der Kontrast des spezifischen, gewichteten Bildes durch die richtige SL-Zeit generiert
wird. Da fiir jede Gewichtung Ny, = 13 radiale Projektionen zur Verfiigung stehen und
dies einer Zahl der Fibonacci-Folge entspricht, ist die Abtastdichte in azimutaler Rich-
tung homogen und es existieren nur zwei unterschiedliche azimutale Winkelabstande [53,
127]. Auf Grund der Bloch-Sortierung wird die Kontrastdnderung zwischen benachbarten
goldenen Winkeln, welche fiir die k-Raum-Abtastung verwendet werden, fiir das k-Raum-
Zentrum minimiert. Die k-Raum-Peripherie wurde aus Projektionen unterschiedlicher T -
Gewichtungen abgebildet. Dabei wurde der k-Raum in Ringen von innen nach auflen gemaf
der Bloch-Sortierung aufgefiillt. In jedem Ring stimmt die Gesamtzahl der Projektionen ng
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erfilllt ist (s. Abb. 5.5). Fir radiale Projektionen ergeben sich folgende Relationen (vgl.

mit einer Fibonacci-Zahl (13, 21, 34, 55, ... ) iiberein, um eine homogene Abtastdichte zu
S\l

gewahrleisten. Hierbei muss auflerdem sichergestellt werden, dass das Nyquist-Kriterium

\\\\\\\\\\\\

///////////////////mm\\ |

n¢|13 21 34 55 89 144 233 377 n¢|13 21 34 55 89 144 233 377
nr|3 6 9 15 25 41 67 109 n,|2 3 5 8 14 22 37 60

Abbildung 5.5: Abtastung des k-Raums nach Anwendung des KWIC-Filters. Die Grafik illus-
triert, wie der k-Raum einer Ti,-Gewichtung aus radialen Projektionen aufgebaut wird. Hier-
bei muss das Nyquist-Kriterium erfiillt werden. Es wurden beispielhaft die Nyquist-Faktoren
fayg = 1.1 und fryy = 2.0 dargestellt. Bei einem héheren Nyquist-Faktor ist der k-Raum zu-
nehmend dichter gefillt.

Abschnitt 2.3.3):
No > 21N, No=2ns N, < %ngb (5.4)

Dabei ist n, die Anzahl der akquirierten Datenpunkte entlang eines Rings. Zur sicheren
Erfillung des Nyquist-Kriterium in allen Bereichen und um Rundungsfehler in der Imple-
mentierung auszuschlieflen, wurde ein zusatzlicher Nyquist-Faktor f,,, zu der Bedingung
hinzugefiigt und die diskrete radiale Ringausdehnung n, stets durch untere Gaulklammern

abgerundet.
1

n 5.5
T o) (5.5)

Die Rekonstruktion der radialen k-Raum-Daten erfolgte schlieSlich mit Hilfe der Michigan
Image Reconstruction Toolbox (MIRT, University of Michigan, Michigan, USA, [69]) auf
Grundlage einer Nonuniform-Fast-Fourier-Transformation (NUFFT) [70].

n. = |

5.2.4 Validierung im Phantomexperiment

Die neu entwickelte radiale T -Quantifizierungsmethode wurde zuerst in Phantomexperi-
menten validiert. Die in Kapitel 4 vorgestellte B-SL Technik wurde hierzu in Kombination
mit adiabatischen Anregungspulsen eingesetzt. Alle Messungen wurden am 7T-Hochfeld-
MRT in Kombination mit einem 35mm-Quadratur-Birdcage durchgefithrt. Das verwende-
te Phantom bestand aus vier zylindrischen Probenréhrchen mit einem Durchmesser von
17mm und einer Linge von 120 mm. Die Rohrchen wurden mit unterschiedlichen BSA-
Konzentrationen (10 %, 15 %, 20 %, 25 %) befillt, wodurch T;,-Werte im typischen Bereich
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biologischen Gewebes erzeugt werden. Das Phantom wurde in einem quadratischen Array
angeordnet, welches im Isozentrum des Hauptmagnetfeldes platziert wurde. Bei den Phan-
tomexperimenten wurde die EKG-Triggerung der Sequenz deaktiviert und die Recovery-
Zeit auf einen konstanten Wert 7,... = 5000 ms festgelegt.

Um die Vorteile der Bloch-Sortierung der Projektionswinkel zu belegen, wurde die Bildqua-
litédt sowie die Genauigkeit der T;,-Quantifizierung mit einem konventionellen Abtastsche-
ma verglichen, bei dem eine serielle Sortierung goldener Winkel verwendet wurde (s. Abb.
5.4c¢). Die tibrigen Sequenzparameter wurden fir beide Verfahren identisch gewahlt: FOV
= 38.4 x 38.4mm?, Schichtdicke = 1.5 mm, gemessene/rekonstruierte Matrix = 128 x 128,
Tr = 5ms, Ty = 2ms, Bandbreite = 75kHz, o = 40°, Ng = 4, tg;, = 4...102ms (8 ver-
schiedene, lineare Abstiande), fs; = 1500 Hz. Fiir die Berechnung einer Tj,-Karte wurden
somit 13 x 8 = 104 SL-Préparationen verwendet. Fiir die Bildrekonstruktion wurde jeweils
der Nyquist-Faktor f,,, = 1.1 verwendet.

Zuerst wurde eine Artefakt- bzw. SNR-Analyse durchgefiihrt, in der untersucht wurde,
wie sich die KWIC-Filter-Rekonstruktion fiir Bloch-Sortierung und serielle Sortierung auf
die Bildqualitdt auswirkt. Hierzu wurde das SNR fiir jedes T,-gewichtete Bild berech-
net und tiber alle rekonstruierten Bilder gemittelt. Die einzelnen SNR-Werte wurden aus
den Magnitudenbildern unter Verwendung von 4 Signalmasken und einer Rauschmaske (s.
Abb. 5.7) berechnet. Das Verhéltnis wurde aus dem Mittelwert innerhalb der Signalmasken
und der Standardabweichung innerhalb der Rauschmaske gebildet. Dariiber hinaus wurde
der Determinationskoeffizient R? als Ma8 fiir die Giite des monoexponentiellen Ty,-Fits
herangezogen.

Zur Validierung der T,-Quantifizierungsgenauigkeit der Bloch-Sortierung wurden pixel-
weise Vergleiche mit einer kartesischen TSE-Sequenz als Goldstandard-Referenz heran-
gezogen. Die Parameter der TSE-Sequenz wurden soweit moglich identisch zur radialen
Sequenz gewdahlt: FOV = 38.4 x 38.4mm?, Schichtdicke = 1.5mm, Matrix = 128 x 128,
Tr = 5031.4ms (einschlieflich T,.. = 5s), Tg = 7ms, Bandbreite = 50kHz, a = 40°,
Turbofaktor = 4, ts;, = 4...102ms (8 verschiedene, lineare Absténde), fs;, = 1500 Hz.
Die T,.-Bildgebung mit der TSE-Referenz erforderte 32 x 8 = 256 SL-Praparationen und
benotigte somit eine um den Faktor 32 : 13 & 2.5 gesteigerte Gesamtmesszeit.

Es wurde tiberpriift, welchen Einfluss der gewahlte Nyquist-Faktor des KWIC-Filters auf
die Bildrekonstruktion und schlieBlich auf die quantifizierten T, -Werte hat. Hierfiir wurden
Werte im Bereich f,,, = 0.5...2.5 untersucht. Dariiber hinaus wurde die Genauigkeit der
T c-Dispersionsquantifizierung iiberpriift. Hier wurden T, -Karten fiir 8 verschiedene SL-
Amplituden (fs; = 750...2500 Hz, linearer Abstand) gemessen. Es wurden 8 x 8 x 13 = 832
Praparationen fiir die radiale Sequenz und 8 x 8 x 32 = 2048 Préaparationen fiir die TSE-
Sequenz benotigt. Fiir die Datenanalyse wurden kreisformige ROIs an den Positionen der
vier Probenréhrchen ausgewertet. In diesen ROIs wurden die Quantifizierungsergebnisse
pixelweise mit den entsprechenden Werten der TSE-Referenzsequenz verglichen. Die mitt-
lere Quantifizierungsgenauigkeit und ihre Varianz wurden auf Grundlage der 8 Mapping-
Experimente bestimmt. Weiterhin wurde die T;,-Dispersion anhand eines linearen Disper-
sionsmodells analysiert.

Tip(fsr) = T1, + ma, - fso (5.6)

Die Quantifizierungsgenauigkeit des Dispersionsoffsets T} ,(fs, = 0) = T, und der Dis-
persionssteigung m,, wurde ebenfalls durch eine pixelweise Untersuchung gegeniiber der
TSE-Referenz fiir jedes BSA-Rohrchen gepriift.
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5.2.5 In-vivo-Experimente

Um die Anwendbarkeit der neuen Methode in vivo zu tiberpriifen, wurden Messungen an
gesunden Mausen durchgefiihrt. T ,-Mapping des Myokards wurde bei N = 10 Mausen in
einer medialen Kurzachsenschicht in der Enddiastole durchgefiihrt. Die weiteren Sequenz-
parameter wurden dhnlich zu den Phantomexperimenten gewihlt: FOV = 32 x 32mm?,
Schichtdicke = 1.5 mm, gemessene/rekonstruierte Matrix = 128 x 128, Tp = 4.7ms, Tp =
1.9 ms, Bandbreite = 75kHz, o = 40°, Ng = 4, ts;, = 4...60ms (8 verschiedene, linea-
re Abstiande), fsr = 1500 Hz. Die In-vivo-Messzeit fiir eine Ty,-Karte betrug ~ 2.5 min.
Alle akquirierten T,-Karten wurden in einem linksventrikularen Segmentierungsmodell
gemaf der American-Heart-Association (AHA) analysiert [130]. Zur Analyse der Reprodu-
zierbarkeit wurde eine Serie von n = 10 T,,-Karten mit identischen SL-Amplituden bei
einem Tier in direkter Folge aufgenommen. Hierbei wurde ein globales linksventrikulares
ROI ausgewertet und es wurden die mittleren T;,-Werte sowie die Standardabweichun-
gen innerhalb des ROIs berechnet. Dartiber hinaus wurde bei einem Tier eine detaillierte
Analyse der T,-Dispersion durchgefiihrt. Dazu wurden acht T, -Karten mit unterschiedli-
chen SL-Amplituden fsz, = 750...2500 Hz (8 verschiedene, lineare Abstande) aufgenommen.
Mit den akquirierten Daten wurden 8 myokardiale T ,-Karten und eine quantitative T'g-
Dispersionssteigungskarte berechnet (Gl. 5.6). Schliefilich wurde das Dispersionsverhalten
des Herzmuskelgewebes und des linksventrikuldren Blutpools untersucht. Die Messzeit des
Dispersionsexperimentes betrug insgesamt ~ 20 min.

5.3 Ergebnisse

5.3.1 Validierung im Phantomexperiment

Die Ergebnisse in Abb. 5.6 zeigen beispielhaft gemessene Signalintensitédten mit steigenden,
goldenen Winkeln. Hier ist eine gute Ubereinstimmung des Signalverlaufs mit den Vor-
hersagen der Bloch-Simulation (Abb. 5.4) zu verzeichnen. Im Falle der Bloch-Sortierung
wurden die Intensitaten nidherungsweise optimal monoton-fallend sortiert (98 %). Im Falle
der seriellen Sortierung wurden aufgrund der hohen Flipwinkel deutliche Signalvariationen
gegeniiber der Anordnung der goldenen Winkel beobachtet.

Abbildung 5.7 zeigt die Ergebnisse der Artefakt/SNR-Analyse. Die Bilder zeigen deutlich
weniger Artefakte bei Verwendung der optimierten Bloch-Sortierung im Vergleich zur seri-
ellen Sortierung. Die (iiber alle rekonstruierten T, -gewichteten Bilder) gemittelten SNR-
Werte betrugen SNRgerien = 17.9 und SNR 0., = 39.3. Dies entspricht einem SNR-Anstieg
von 120 % bei Verwendung des Bloch-Sortierschemas. Die R?-Karte (Abb. 5.7¢c) zeigt eben-
falls Verbesserungen der Bloch-Sortierung gegeniiber der konventionellen seriellen Sortie-
rung. Die mittleren R?*-Werte wurden zu R%,,,.; = 0.973 und R%,, ., = 0.999 bestimmt.
Die resultierenden Ti,-Karten fiir beide Sortierschemata sind in Abb. 5.8a dargestellt.
Auch hier ist eine verbesserte Bildqualitat fiir die Bloch-Sortierung zu erkennen, da we-
niger Streifenartefakte in den Phantomen sichtbar sind. Die Ergebnisse zur Untersuchung
der Ti,-Quantifizierung sind in Abb. 5.8b dargestellt. Die Quantifizierungsfehler gegen-
iiber der TSE-Referenz wurden fiir die einzelnen BSA-Proben durch eine pixelweise Aus-
wertung ermittelt (Tabelle 5.1). Der iiber alle Phantome gemittelte, relative Fehler be-
trug —4.01 £ 5.57% (Mittelwert + Standardabweichung) fir die serielle Sortierung und
—0.17 £ 2.79 % fiir die Bloch-Sortierung. Die optimierte Bloch-Sortierung erzielt eine er-
hebliche Verbesserung der Genauigkeit (+56 %) sowie der Prézision (4+49 %). Bei den ein-
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Abbildung 5.6: Vergleich der gemessenen Signalintensitaten fiir die serielle Sortierung und
Bloch-Sortierung im Phantomexperiment. a) die k-Raum-Projektionen (absolute Werte) sind als
Heatmaps in der Reihenfolge der Projektionswinkeln dargestellt. b) die Signalintensititen der
gemessenen k-Raum-Zentren sind gegen die Reihenfolge der goldenen Winkel aufgetragen. Im
Falle der Bloch-Sortierung wurde die Anderung des Kontrastes fiir aufeinanderfolgende, goldene
Winkel minimiert. Die mittlere Abweichung von der idealen Sortierung (monoton-fallend) lag bei
2%. Bei der seriellen Sortierung werden hingegen Spriinge der Signalintensitit gegeniiber der
Reihenfolge der goldenen Winkel erzeugt.
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Abbildung 5.7: Artefakt- und SNR-Analyse des neuen, auf Bloch-Simulation basierenden
Sampling-Schemas und des konventionellen seriellen Sortierschemas. a-b) Vergleich von beispiel-
haften, T1,-gewichteten Bildern der vier BSA-Phantome. a) die MR-Bilder sind normal skaliert,
b) die Skalierung der Bilder wurde angepasst, um Artefakte und Rauschen hervorzuheben. Es ist
ist ersichtlich, dass die Bloch-Sortierung deutlich weniger Artefakte erzeugt als die serielle Sor-
tierung. Die SNR-Werte wurden zu SNRyepenr = 16.7 und SNRpgjoep, = 44.6 fiir die prasentierten
Bilder ermittelt. ¢) Vergleich der R?-Karten. Die R2.-Werte der Bloch-Sortierung liegen nihe-
rungsweise optimal bei R? = 0.999, wihrend die konventionelle Methode niedrigere Werte

seriell

mit R? ; = 0.973 generiert.

seriel
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zelnen Proben zeigte die Bloch-Sortierung jedoch die Tendenz, lange T,-Relaxationszeiten
leicht zu unterschiatzen und kurze Zeiten zu iiberschitzen (s. Tabelle 5.1). Dies ist eine
Konsequenz des verwendeten KWIC-Filters und héngt mit der Wahl des Nyquist-Faktors
fir die Bildrekonstruktion zusammen. Dies wurde detailliert im Anhang ausgefiihrt (s. Ab-
schnitt 10.1). Die Wahl des Nyquist-Faktors bestimmt sowohl die Bildqualitdt als auch
die Genauigkeit der Quantifizierung. Zu niedrige Nyquist-Faktoren fithren zu starken Un-
terabtastungsartefakten, wéhrend zu hohe Faktoren eine Verwischung der Kanten (edge
blurring) verursachen. Eine gute Wahl stellt f,,, = 1.1...1.3 dar. Hier sind nur geringe
Unterabtastungs- bzw. Kantenartefakte erkennbar und die Quantifizierung ist fiir niedrige
bis hohe T;,-Werte weitgehend stabil.

a) T,,-Karten Abbildung 5.8: T1e-
Quantifizierung mittels serieller
Sortierung und Bloch-Sortierung.
a) Berechnete T -Karten der vier
BSA-Phantome. Die Bildung von
Streifen-Artefakten wurden mit
der optimierten Bloch-Sortierung
deutlich reduziert. b) Vergleich
der Quantifizierungsfehler gegen-
iiber der TSE-Referenz. Die Ge-
nauigkeit und Prézision wurden
mittels Bloch-Sortierung fiir alle
Phantome verbessert. Allerdings
wurde eine leichte Unterschitzung
(niedrige BSA-Konzentrationen)
und Uberschétzung (hohe BSA-
Konzentrationen) der T;,Werte

Seriell
-3.3316.22 %

Bloch
-2.58%2.14 %

BSA 10%

[ Bloch
[ Seriell

Serielle Sortierung

3

-1.81%4.99 %
-0.86+2.18 %

BSA 15%

| 4714532 %
1.07£3.01 %

BSA 20%

-6.17£5.76 %
1.68%3.84 %

BSA 25%

-10 -5 0 5 10 15 20
Ty, Quantifizierungsfehler [%]

festgestellt.
BSA H R‘geriell [01] R]23100h [01] H AQSeriell [%] AQBloch [%] ‘ I II
10 % 0.974 £0.013 0.999 +0.001 || —3.33 £6.22 —2.58+2.14 | +23% +66%
15% 0.962 £ 0.018 0.999 +0.001 || —1.81 +4.99 —0.86+2.18 | +52% +56%
20 % 0.986 & 0.008 0.999 +0.001 || —4.71 £5.32 +1.07x£3.01 | +77% +43%
25% 0.969 +0.015 0.999 +0.001 || —6.17 £5.76 +1.68+3.84 | +73% +33%
Mittel || 0.973 £0.016 0.999 +0.001 || —4.01 £5.57 —0.17£2.79 | +56% +49%

Tabelle 5.1: Vergleich der seriellen Sortierung und der Bloch-Sortierung in den Phantom-
experimenten. Es wurden die R?-Werte und die Quantifizierungsfehler AQ fiir die einzelnen
BSA-Phantome gegeniiber der TSE-Referenz ermittelt. Anschlielend wurde die Verbesserung der
Quantifizierungsgenauigkeit (Spalte I) sowie der Quantifizierungsprézision (Spalte II) der Bloch-
Sortierung gegeniiber der seriellen Sortierung untersucht. Im Mittel {iber alle Phantome erzielt die
Bloch-Sortierung eine um +56 % verbesserte Genauigkeit und eine um +49 % hohere Préazision
der T1,-Quantifizierung.

Die Ergebnisse der Untersuchungen zur T,-Dispersion sind in Abb. 5.9 dargestellt. Die
mittleren T;,-Werte der vier Proben wurden gegen die SL-Amplitude fiir radiale Bloch-
Sortierung und die aus der TSE-Messung ermittelten Referenzwerte aufgetragen. Der Quan-
tifizierungsfehler wurde fir alle SL-Amplituden gemittelt und lag bei —0.46 + 1.84 %. In
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Abb. 5.9¢ sind die berechneten Dispersionssteigungskarten m;, und Dispersionsoffsetkarten
unter Verwendung des linearen Dispersionsmodells dargestellt. Die Ergebnisse der einzel-
nen BSA-Proben wurden in Tabelle 5.2 zusammengefasst. Fiir die Dispersionssteigung
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Abbildung 5.9: Vergleich der beschleunigten Radialsequenz (Bloch-Sortierung) mit der karte-
sischen TSE-Referenz. a) Ti,-Quantifizierung fiir verschiedener SL-Amplituden (750...2500 Hz).
Beide Methoden zeigen deutlich ein Dispersionsverhalten fiir alle BSA-Proben. b) Mittlere T1,-
Werte und Standardabweichungen in einer ROI-basierten Auswertung. Die gemessenen Tig-
Werte der neuen Methode stimmen gut mit den Referenz-TSE-Werten iiberein. ¢) quantitative
Dispersionsoffset- und Dispersionssteigungskarten berechnet mit einem linearen Dispersionsmo-
dell. Die Ergebnisse der radialen Bloch-Sortierung und der TSE-Referenzmessungen zeigen eine
gute Ubereinstimmung.

wurde eine mittlere Abweichung von —1.3% und eine maximale Abweichung von —2.8 %
festgestellt. Die mittlere Abweichung des Dispersionsoffsets betrug —0.2 % und die maxi-
male Abweichung —3.4 %. Beim Dispersionsverhalten konnte im Bereich der verwendeten
SL-Amplituden eine gute Ubereinstimmung mit einem linearen Modell festgestellt werden.
Der Determinationskoeffizient der linearen Regression lag bei mindestens 0.993.

5.3.2 In-vivo-Experimente

In Abb. 5.10 sind die Ergebnisse der In-vivo-Reproduzierbarkeit fiir myokardiales T-
Mapping in einer Maus dargestellt. Abb. 5.10a zeigt die n = 10 sukzessive, akquirierten
T,.-Karten, die jeweils eine gute Bildqualitat aufweisen. Es konnten kaum visuelle Unter-
schiede in den Karten festgestellt werden. Eine ROI-basierte Analyse des linken Ventrikels
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BSA ‘ TSE radial Abweichung
Dispersionsoffset T9, [ms]

10% | 82.60 £ 0.63 79.81 +1.61 -3.4%

15% | 51.51 +£0.39 51.03 +1.41 —-0.9%

20% | 36.11+0.20 36.50 +1.38 +1.1%

95% | 27.00 % 0.20 27.63 + 1.26 12.3%
Dispersionssteigung m;, [ms kHz ']

10% | 12.814+0.35 12.67 +0.84 -1.1%

15 % 8.42 + 0.26 8.20 + 0.50 —2.7%

20 % 5.73 £0.13 5.80 £ 0.33 +1.3%

25 % 4.59 +0.16 4.46 £+ 0.37 —2.8%
Determinationskoeffizient R?[0...1]

10% | 0.989 4 0.004 0.994 4+ 0.003

15% | 0.993 £+ 0.003 0.996 4+ 0.002

20% | 0.991 &£ 0.004 0.996 4+ 0.002

25% | 0.991 £ 0.004 0.996 4+ 0.002

Tabelle 5.2: Berechnete Dispersionssteigungen m;, und Dispersionsoffsets T’ Pp der vier BSA-
Proben fir die TSE-Referenzmessung und die radiale Sequenz mit Bloch-Sortierung. Bei beiden
Methoden nehmen die gemessenen Werte jeweils mit zunehmender BSA-Konzentration ab. Es
wurden weiterhin die prozentuale Abweichung der radialen Sequenz von der TSE-Referenz an-
gegeben. Die hohen R2-Werte (> 0.98) belegen eine sehr gute Ubereinstimmung der gemessenen
T1,-Werte mit dem einfachen linearen Dispersionsmodell.

zeigt einen mittleren T-Wert von 38.52ms und nur eine geringe Variation der einzelnen
Werte mit einer Standardabweichung von £0.54 ms. Die in den einzelnen Experimenten
beobachtete, maximale Abweichung vom Mittelwert betrug 2.1 %.

Die berechneten T,-Karten der N = 10 Mause wurden im Anhang prasentiert. Fiir jede
Karte wurde eine Segmentierung des linken Ventrikels nach dem AHA-Modell durchgefiihrt.
Die Ergebnisse der Segmentierung wurden ebenfalls im Anhang tabellarisch aufgelistet
und mit physiologischen Parametern erganzt, die wiahrend der Messung erfasst wurden (s.
Abschnitt 10.2). Hier betrug der Atemzyklus 1460 4+ 154 ms und das RR-Intervall 137.3 &
5.9ms im Mittel iiber alle Tiere. Der globale, linksventrikuldre T ,-Wert betrug 39.5 £
1.2ms bei fg;, = 1500 Hz. Leicht erhéhte T;,-Werte konnten in den Segmenten 3 (41.7
2.5ms) und 4 (41.1 &+ 2.1 ms) nachgewiesen werden. Der Vergleich mit einer kartesischen
Referenzmessung (37.8 + 3.7 ms) mit der beschleunigten radialen Methode (38.3 £ 3.3 ms)
zeigte eine geringe Abweichung von 1.3 %.

Abbildung 5.11 zeigt die Ergebnisse der In-vivo-Messungen zur Quantifizierung der T'g-
Dispersion. Die T Karten zeigen eine gute Bildqualitat mit geringen Bewegungs-, Fluss-
bzw. Rekonstruktionsartefakten. Die T\ -Dispersionskarte weist eine diagnostische Bild-
qualitdt mit leichter Unscharfe des Endokards und Epikards auf. Dies konnte auf geringfii-
gig variierende Herzphasen in den zugrunde liegenden T -Karten zuriickzufithren sein. Die
T -Dispersionssteigung wurde mit 4.7640.23 ms kHz ! innerhalb des linken Ventrikels und
21.57 4+ 2.56 mskHz ! fiir den linksventrikuldren Blutpool bestimmt. Der Dispersionsoffset
konnte mit 32.73 & 0.36 ms bzw. 48.72 & 3.41 ms bestimmt werden.
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Abbildung 5.10: Ergebnisse
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5.4 Diskussion

Im vorliegenden Kapitel wurde eine schnelle T'-Quantifizierungstechnik fiir die Untersu-
chung des Myokards in Kleintiermodellen am Hochfeld-MRT vorgestellt. Die Methode ba-
siert prinzipiell auf drei Konzepten: Signalmaximierung durch Verwendung hoher Flipwin-
kel, eine beschleunigte, radiale Abtastung durch die optimierte Bloch-Sortierung goldener
Winkel und eine KWIC-Filter-Rekonstruktion. Mit diesen Konzepten konnte aus unterab-
getasteten Daten (Faktor 32 : 13 &~ 2.5) eine robuste Akquisition T,.-gewichteter Bilder
des Herzmuskels erfolgen. Die optimierte Sequenz gewahrleistet gegeniiber konventionellen
Techniken ein verbessertes SNR und reduziert das Auftreten von Streifen-Artefakten, die
bei radialer MR-Bildgebung typischerweise auftreten. Durch die Bloch-Sortierung wurde
weiterhin sichergestellt, dass eine fehlerhafte T;,-Gewichtung weitgehend ausgeschlossen
wird. Gegeniiber der TSE-Referenz wurde im Vergleich zur seriellen Sortierung goldener
Winkel eine hohere Genauigkeit sowie eine hohere Prézision der Quantifizierung nach-
gewiesen. Der mittlere Quantifizierungsfehler bei Bloch-Sortierung lag in den Phantom-
experimenten nur bei —0.46 + 1.84 %. Jedoch konnten signifikante Quantifizierungsfehler
in Phantomen mit hoheren Relaxationszeiten beobachtet werden, wobei T, unterschétzt
wurde. Hier wurde ein Einfluss des KWIC-Filters durch die Wahl des Nyquist-Faktors
festgestellt, der bereits in einem dhnlichen Kontext in [53] diskutiert wurde. Wahrend klei-
ne Nyquist-Faktoren zu deutlichen Unterabtastungsartefakten fithren, werden bei zu hohen
Faktoren die Bildkontraste zu stark gemischt, wodurch hohe Relaxationszeiten unterschatzt
und niedrige Relaxationszeiten iiberschétzt werden. Eine Wahl von f,,, ~ 1.1 wurde hier
als Kompromiss zwischen Bildqualitat und Quantifizierungsgenauigkeit identifiziert. Hier-
durch sind keine systematischen Fehler fiir den T,-Bereich im myokardialen Gewebe zu
erwarten und die Quantifizierung der Dispersion als Steigung wird durch systematische
Offsets ebenfalls nur geringfiigig beeinflusst. Bei Verwendung moderater Nyquist-Faktoren
fryg = 1.1...1.3 ist der Einfluss des KWIC-Filters auf die Quantifizierung gering (£0.3 %)
(s. Abschnitt 10.1) und kann im Rahmen der In-vivo-Experimente vernachléssigt werden.
In den In-vivo-Experimenten konnte eine gute Ubereinstimmung der gemessenen T.-Werte
im linken Ventrikel fiir verschiedene Tiere beobachtet werden. Die bei fs;, = 1500 Hz ermit-
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Abbildung 5.11: In-vivo-Ti,-Mapping und Ti-Dispersionsquantifizierung (Kurzachsenan-
sicht, isotrope Auflésung 250 pm). a) Ti,-Karten bei unterschiedlichen SL-Amplituden fs; =
750...2500 Hz. Der Anstieg von Ti, mit zunehmender SL-Amplitude ist deutlich erkennbar. b)
Myokardiale Dispersionskarte (Steigung). Die gestrichelten Linien kennzeichnen das ROI des
linken Ventrikels und den Blutpool. ¢) Analyse des Dispersionsverhaltens von Myokardgewe-
be und Blut. Die Tjc-Dispersionssteigungen liegen bei 4.76 + 0.23 ms kHz ! fiir den LV und
21.57 £ 2.56 ms kHz ! fiir den linksventrikuliren Blutpool.

telten Werte lagen zwischen 37.9 ms und 41.8 ms. Musthafa et al. erzielten Werte im Bereich
von 32...38ms fir fg;, = 1250Hz bei By = 9.4 T [123]. Die Abweichung kénnte durch die
T,c-Dispersion erklért werden, da bei abnehmender SL-Amplitude geméf der Relaxati-
onstheorie kleinere Werte erwartet werden. Jedoch ist ein genauer Vergleich auf Grund
der unterschiedlichen Stirken der Hauptmagnetfelder problematisch. Weiterhin konnte bei
den meisten Messungen eine hohe Giite der monoexponentiellen T,-Anpassung beobachtet
werden. Die Werte im linken Ventrikel betrugen im Durchschnitt R? = 0.993. Die leicht
erhohten Relaxationszeiten in den Segmenten 3 (+5.6 %) und 4 (+4.1 %) kénnten durch
partielle Volumeneffekte verursacht worden sein, da in diesen Segmenten reduzierte Wand-
dicken des Herzmuskels vorliegen. Jedoch kénnen auch radiale Bildgebungsartefakte eine
Rolle spielen. Eine vollstandig abgetastete, kartesische Messung zeigte eine leicht verbes-
serte Bildqualitdt im Vergleich zur beschleunigten, radialen Technik. Die Quantifizierung
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in den jeweiligen Segmenten stimmt jedoch gut tberein (1.9 & 3.3 %) und die Abweichung
im globalen, linksventrikularen ROI betrug lediglich 4+1.3 %.

Die Reproduzierbarkeitsstudie konnte in aufeinanderfolgenden Messungen eine hohe Uber-
einstimmung der quantifizierten Werte belegen. Dies ist vor allem fiir Dispersionsmessungen
entscheidend. Durch die mit 2.5min relativ kurze Messzeit fiir eine einzelnen T -Karte,
konnen Dispersionsmessungen mit einer Gesamtmesszeit von /~ 20 min innerhalb der limi-
tierten Messzeit des In-vivo-Protokolls realisiert werden. In dieser Arbeit wurde ein neues
Verfahren zur Quantifizierung des Dispersionsverhaltens eingefithrt. Die Bestimmung der
Dispersionssteigung my, und des Offsets T, basiert auf einem Ansatz von Yin et al. [20],
in welchem die Differenz T7, — T1,(fsz) als myokardialer Fibrose-Index (mFI) eingesetzt
wurde. Die Berechnung einer Steigung bietet jedoch gegeniiber einer Differenzmessung den
Vorteil, dass das Ergebnis auf den Bereich der gewéhlten SL-Amplituden normiert wird.
Auflerdem erhoht die Bestimmung der Dispersionssteigung auf der Grundlage von 8 un-
abhéngigen T ,-Karten die Genauigkeit im Vergleich zu der zuvor beschriebenen Methode
in [20]. Dennoch muss darauf geachtet werden, dass der lineare Bereich der T ,-Dispersion
nicht tberschritten wird. In [20] wurde der Bereich 0...510 Hz fiir die Quantifizierung der
Dispersion verwendet. In kiinftigen Studien muss vor allem untersucht werden, welche Be-
reiche der SL-Amplituden sich am besten fiir die Berechnung eines nativen Biomarkers
myokardialer Fibrose eignen. In diesem Kontext wurden bereits weitere Ansétze fiir eine
nochmals beschleunigte Bestimmung der Dispersion entwickelt. Hierbei wurde untersucht,
ob iiber die Aufnahme einer einzigen T;,-Referenzkarte und eine anschlieBende Akquisiti-
on dispersionsgewichteter Bilder eine Dispersionsquantifizierung erfolgen kann. In diesem
Fall konnte der Messaufwand von Nygr, x Nysr, auf Nygr, + Nygp, reduziert werden. Im Fall
von Nygr, = Nisr = 8 Messungen entspricht dies einer Beschleunigung um einen Faktor
(8x8)/(8+8) = 4. Dieses Konzept wurde bereits erprobt und als synthetische Dispersionsre-
konstruktion in [95-97] vorgestellt. Hierbei wurden im Myokard Messzeiten von ~ 3.5 min
erreicht. Die Ergebnisse dieser ersten Proof-of-Concept-Experimente wurden im Anhang
beschrieben (s. Abschnitt 10.3).

5.5 Fazit

In diesem Kapitel wurde eine Technik fiir die myokardiale T;,-Quantifizierung im Klein-
tiermodell am 7T Hochfeld-MRT préasentiert. Durch die Verkniipfung der in Kapitel 4 ein-
gefiihrten, balancierten SL-Praparation mit schnellen, radialen Gradientenecho-Readouts
konnte eine robuste Quantifizierung des linken Ventrikels erzielt werden. Weiterhin wurde
iiber die speziell konzipierte Bloch-Sortierung sowie mittels KWIC-Filter-Rekonstruktion
eine deutliche Beschleunigung des Verfahrens erzielt, wodurch eine Anwendung in einem
Kleintierprotokoll erméglicht wird und auch eine quantitative Vermessung der T',-Dispersion
realisierbar ist.
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ENTWICKLUNG DES
T, p-FORMALISMUS UND
ATMUNGSKORREKTUR

Im folgenden Kapitel wird der Einfluss physiologischer Parameter auf die myokardiale T',-
Quantifizierung untersucht. Auf Grund des speziellen, sequentiellen Ablaufs der in Kapitel
5 neu vorgestellten, radialen Quantifizierungstechnik in Kombination mit dem prospekti-
ven Trigger wird primér der Einfluss der atmungsabhédngigen Recovery-Zeit T,... tiberpriift.
Es wird nachgewiesen, dass in vivo effektiv eine Relaxationszeit T:p beobachtet wird, die
systematisch vom tatsachlichen Wert Ty, abweicht. Anschlieend wird tiber einen neuen
TL—Formalismus ein Korrekturmodell entwickelt, welches die T,-Quantifizierung vom Ein-
fluss der Atmung weitgehend entkoppelt. Dieses Verfahren wurde in [131] veréffentlicht und
auf wissenschaftlichen Konferenzen prasentiert [132-134]. Abbildungen der eigenen Origi-
nalarbeit [131] wurden im folgenden Kapitel zum Teil in abgednderter Form tibernommen.

6.1 Hintergrund

Wie bereits im vorherigen Kapitel ausgefithrt wurde, stellen physiologische Parameter im
Kleintiermodell eine grofie Herausforderung fiir die T',-basierte Bildgebung des Myokards
dar. In Konsequenz muss ein aufwendiges, prospektives Triggerverfahren entwickelt und
angewendet werden, um eine stabile Bildgebung in der Enddiastole des Herzzyklus zu er-
reichen. Die prinzipiellen Eigenschaften einer globalen T,o-Praparation erfordern weiterhin,
dass zwischen den Akquisitionen Pausen eingelegt werden, um einen Wiederaufbau (Re-
covery durch T;-Relaxation) der longitudinalen Magnetisierung zu gewéhrleisten. Dieser
Wiederaufbau ist jedoch lediglich partiell und héangt auf Grund des prospektiven Triggers
primér von der Atemfrequenz ab. Hierdurch ist die Hypothese naheliegend, dass eine Beein-
flussung des quantifizierten T,,-Wertes resultierend aus der atmungsabhangigen Recovery-
Zeit T,.., der Relaxationszeit T} des Myokards sowie der verwendeten Sequenzparameter

75
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stattfindet. In den zuvor verdffentlichten Arbeiten zur myokardialen T -Quantifizierung
(94, 123-126] wurde der Einfluss des Readouts vernachléssigt und eine Korrelation von Ty,
mit der Atmung nicht untersucht.

In diesem Kapitel wird gezeigt, dass effektiv ein Wert, der im Folgenden als Tip bezeich-
net wird, unter In-vivo-Bedingungen gemessen wird, wenn ein mono-exponentielles Modell
zur Quantifizierung herangezogen wird. Anschliefend wird eine formale Beschreibung des
T Ip—Relaxationspfades eingefithrt und so die Bestimmung des tatséchlichen T,,-Wertes er-

moglicht. Die Bezeichnung Tip wurde in Anlehnung an den T:—Relaxationspfad gewahlt,
der ebenfalls durch Sequenzparameter und Timings beeinflusst wird [135]. Der neue For-
malismus wurde in Simulationen und Phantomexperimenten validiert und anschlieend in
vivo im Kleintiermodell fiir eine Atmungskorrektur erprobt.

6.2 Theorie

Potentielle Fehler der T;,-Quantifizierung werden in erster Linie durch die Anfalligkeit der
SL-Préparation erwartet und durch Kompensationsverfahren préventiv reduziert [24, 75].
Der Einfluss der Readouts einer beschleunigten Bildakquisition wurde im Vergleich zum
Préparationseinfluss bisher nur in geringem Umfang untersucht [15, 60, 129]. Im Kontext
der Kardio-MRT werden in der Regel nach jeder SL-Préaparation mehrere Gradientenechos
wahrend einer transienten Signalentwicklung in Richtung des Gleichgewichtszustands ak-
quiriert [94, 123-125]. Eine analytische Beschreibung des gemessenen Signals wurde jedoch
nur fur den Fall von N = 1 Akquisitionen nach jeder Préparation abgeleitet [15]. Der all-
gemeine Fall Np > 1 mehrerer Gradientenechos kann jedoch durch abschnittsweises Losen
der Bloch-Gleichungen - wie im Folgenden aufgezeigt wird - analytisch exakt beschrieben
werden. Die transiente Entwicklung der longitudinalen Magnetisierung M, [n] in einem HF-
Pulszug wird durch die folgende Rekursion beschrieben: [129]

i Mz,l; n = 1
Me.[n] = {MO—(MO—C-MZ[n—l])-el, n>1 (6.1)
Hierbei ist e; = exp|—Tr/T1|, ¢ = cos[a] und n représentiert den n-ten HF-Puls mit

Flipwinkel a.. Auflerdem ist zu berticksichtigen, dass die T;,-Praparation unmittelbar vor
dem ersten Readout erfolgt und dass durch die Recovery-Zeit T,.. eine partielle Wieder-
herstellung der longitudinalen Magnetisierung nach dem letzten Readout erreicht wird.
Infolgedessen erreicht M, nach mehreren Wiederholungen des Experiments einen Gleich-
gewichtszustand (Steady State) M2®, der vor jedem Readout variiert (s. Abb. 6.1a). Der
Steady-State-Wert fiir den ersten Readout kann durch folgende Bedingung beschrieben
werden:

M1 = M.y = (My — (Mo — c¢- M,[Ng +1]) - e) - e3 (6.2)

Hierbei ist ey = exp[—T}../T1] und es = exp[—tsr/T1,]. Dieses Rekursionsproblem konnte
mit Hilfe einer Algebra-Software (Wolfram Mathematica 11.0, Wolfram Research, Cham-
paign, USA) allgemein gel6st und in eine explizite Form gebracht werden. Der analytische
Beweis hierzu wurde im Anhang von [131] verdffentlicht. Der Steady-State-Wert des ersten
Readouts kann wie folgt notiert werden:

Ng—1

SST11 — €3 N ko[ k _ k+1
M: [1]_M01—CN36]1VR6263 l—erea+ey kz::lc (el ey ) (6.3)
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Abbildung 6.1: Bloch-Simulation des Messsignals bei T ;—Relaxation. In a) wird das Erreichen
des Steady-States des ersten Readouts fiir unterschiedliche SL-Zeiten veranschaulicht. Typischer-
weise werden nur 3 bis 4 Repetitionen benétigt, um den Steady-State zu erreichen. In b) wird
die fehlerhafte Quantifizierung bei Verwendung des mono-exponentiellen Modells fiir die Steady-
State-Signale S7(tsz) aufgezeigt. Der effektiv gemessene Wert T?[p unterschétzt den tatséchli-
chen Wert Ty, in diesem Fall um —32.7 %.

Die Steady-State-Losungen fiir die verbleibenden Readouts konnen mit Hilfe von Glei-
chung 6.1 und der Losung M2°[1] des ersten Readouts ermittelt werden. Damit liegt eine
vollstandige Losung des Rekursionsproblems vor. Die transversale Magnetisierung wird an-
schliefend wie folgt beschrieben:

Ss Ss - ~TE/T;
M7 [n] = M;”[n] -sinfa] - e / (6.4)

Da die Akquisition des k-Raum-Zentrums im ersten Readout erfolgt, wird hier der T.-
Kontrast mafigeblich generiert. Daher wird die Beschreibung des Messsignals S7° des ersten
Readouts als neue Signalgleichung fiir die T',-Quantifizierung herangezogen:

ss #L -
555(ts1) = So - (7 = 1) (6.5)
Fiir diese Notation wurden die folgenden Abkiirzungen verwendet:

A=V eVR ey = cos[a] N - exp[—Ng Tr/Th] - exp|—Tyee/T1]
SO = A(T17 Trec; TR7 NR7 a) : go mit g(] XX M() . Sin[a] . e_TE/T2* (66)
ATy, Trees Ty Niy @) =1 —ereg + ep S0 <€]f - elfH)

Hierbei wurde die Signalgleichung so weit wie moglich vereinfacht. Alle Terme, die nicht
explizit von der SL-Zeit abhangen, wurden in Sy oder A zusammengefasst. Im Falle von
Np = 1 ist der Ausdruck dquivalent zur Signalgleichung in [15]. Der Einfluss der Readouts
auf den Signalverlauf lasst sich vollstdndig durch den dimensionslosen Parameter A an-
geben, der im Bereich von 0...1 liegt. Der Signalverlauf entspricht im Allgemeinen keiner
mono-exponentiellen Funktion. Der Ausdruck zeigt, dass der Relaxationspfad, der in dieser
Arbeit als T; bezeichnet wird, von T; und den Sequenzparametern (Recovery-Zeit T,
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Repetitionszeit Txr, Anzahl der Readouts Ng, Flipwinkel a) beeinflusst wird. Wenn eine
einfache mono-exponentielle Funktion

—tsp

E3

S(tsy) = Sy-e e (6.7)

als Modell fir die T -Bestimmung verwendet wird, treten erhebliche Quantifizierungsfeh-
ler auf, da systematisch unterschatzte Werte Tlﬁ; = T7, als Ergebnis ermittelt werden. Dies
wurde beispielhaft in Abb. 6.1b durch simulierte Datensédtze mit realistischen Sequenzpa-
rametern veranschaulicht.

6.3 Methoden

In der vorliegenden Arbeit wird die korrigierte T -Quantifizierung auf der Grundlage der
neuen Signalgleichung (Gl. 6.5) mit dem konventionellen, mono-exponentiellen Modell an-
hand von Simulationen sowie einer Phantom- und einer In-vivo-Studie verglichen. Zunéachst
wurde die Signalakquisition mithilfe der Losung von Bloch-Gleichungen simuliert, um die
Quantifizierungsfehler in verschiedenen Szenarien vorherzusagen. AnschlieSend wurde die
Korrekturtechnik in Phantomexperimenten validiert. Schliellich wurde die Methode in vivo
fir myokardiales Ty,-Mapping unter freier Atmung bei Méusen getestet.

6.3.1 Simulation von Quantifizierungsfehlern

In diesem Abschnitt wird der Einfluss der Sequenzparameter auf die T4-Quantifizierung un-
tersucht. Die Steady-State-Magnetisierung M{® wurde numerisch simuliert, indem Bloch-
Gleichungen in Matlab mit realistischen Parametern (77, = 40ms, Tp = 5ms, Ny = 4,
a = 40°) fiir myokardiales T,-Mapping bei Kleintieren gelost wurden. Der Einfluss der
Recovery-Zeit T).. und der Relaxationszeit 77 wurde hierbei ausfiithrlich untersucht, da
diese Parameter im In-vivo-Experiment variabel sind. Fiir jede Kombination der Parame-
ter Thee = 0.01...10s und 77 = 0.05...5s (250 x 250 logarithmisch variierende Werte) wurde
das simulierte Signal unter Annahme des mono-exponentielles Modells gefittet, um den
Zusammenhang mit dem unterschatzten Ergebnis TTP abzubilden. Auflerdem wurde die
Fehleranfélligkeit der korrigierten T;,-Quantifizierung auf Grundlage der neuen Signalglei-
chung (Gl. 5 6.5) untersucht. Es wurde davon ausgegangen, dass die Werte 77, T und
a, die fir die Quantifizierung erforderlich sind, nicht exakt bekannt sind. Die Simulation
basiert auf normalverteilten Zufallszahlen. In 10® Durchldufen wurden jeweils 3 unabhén-
gige Zufallszahlen fir 77, T,.. und « mit einer Standardabweichung von +5 % generiert.
Der resultierende T4,-Wert wurde fiir jedes Triplett ermittelt und es wurde die Abweichung
vom wahren Wert 77, = 40 ms bestimmt.

6.3.2 Validierung im Phantomexperiment

Als Phantom wurden drei BSA-Proberohrchen mit Konzentrationen 15 %, 20 % und 25 %
verwendet. In allen Experimenten wurde die T,,-Préparation durch balanciertes Spin-
Locking in Kombination mit adiabatischen Anregungspulsen durchgefiihrt. Im Gegensatz
zur In-vivo-Sequenz wurden kartesische Gradientenecho-Readouts verwendet. Fir die Ak-
quisition des k-Raum-Zentrums wurde der erste von Np = 4 Readouts nach der Pra-
paration gewahlt, wihrend die k-Raum-Peripherie mit den restlichen Readouts akqui-
riert wurde (centric encoding). Fiir jede berechnete Relaxationszeitkarte wurden 8 T,-



3. Methoden 79

gewichtete Bilder mit tg;, = 4...95ms (lineare Absténde) aufgenommen. Um den korrigier-
ten Ti,-Formalismus zu validieren, wurden Karten mit 15 verschiedenen Recovery-Zeiten
Tree = 0.5...10s (logarithmische Absténde) aufgenommen. Die T;-Werte fir die Korrektur
wurden mit einer IRSF-Sequenz (inversion-recovery-snapshot-flash) ermittelt [136]. Die Er-
gebnisse der korrigierten T,-Werte wurden mit dem mono-exponentiellen Modell fiir jedes
Phantom in einer ROI-basierten Auswertung verglichen. Dabei wurden auch die R2-Werte
analysiert, welche fiir die verschiedenen Modelle erzielt wurden. Fiir die korrigierte An-
passung wurden fiir jedes Phantom die mittleren 73-Werte in den jeweiligen ROIs ver-
wendet. Mit Ausnahme von T,... wurden die iibrigen Sequenzparameter konstant gehalten:
Tr =5ms, Tp = 2ms, a = 40°, fgr, = 1500 Hz, Matrix 128 x 96, FOV 41.6 x 31.2 mm und
Schichtdicke 1.5 mm.

6.3.3 In-vivo-Experimente

Die Anwendbarkeit der korrigierten Signalgleichung wurde in vivo durch Messungen an
Mausen validiert. Dazu wurden n = 14 gesunde Mause in Bauchlage gemessen. Nach stan-
dardmagBiger Schichtplanung wurde die T, -Messung in einem mittelventrikuldren Kurzach-
senschnitt durchgefithrt. Im Gegensatz zum Phantomexperiment wurde eine beschleunigte
Datenakquisition mit radialen Gradientenechos und dem in Kapitel 5 vorgestellten KWIC-
Filter-Verfahren verwendet. Die Recovery-Zeit T,.. wurde in vivo durch den Atemzyklus
der Méuse unter freier Atmung vorgegeben. Bei zwei Tieren wurden jeweils 10 T, -Karten
in direkter Folge aufgenommen, wobei Variationen von 7,... beobachtet wurden. Dabei wur-
de bei Tier I eine grofie Variabilitat des Atmungszyklus beobachtet (7}... ~ 1000...1700 ms),
wéahrend bei Tier II nur ein geringer Drift auftrat (7., ~ 1300...1600 ms). Bei den tibrigen
Tieren wurden bis zu 5 Wiederholungen der T, -Quantifizierung durchgefiihrt, so dass sich
insgesamt N = 44 Datensatze mit natiirlich variierendem 7,... ergeben.

Die Ergebnisse der mono-exponentiellen Anpassung wurden mit den Ergebnissen der kor-
rigierten Anpassung in identischen ROIs im linken Ventrikel verglichen. Es wurde unter-
sucht, ob eine Korrelation mit der atmungsabhangigen Recovery-Zeit vorliegt. Die beiden
Tiere mit 10 Durchldufen wurden einzeln ausgewertet. Fiir die korrigierte Anpassung wur-
den die mittleren T1-Werte in den jeweiligen ROIs verwendet, die durch myokardiale T7-
Quantifizierung mit einer retrospektiv getriggerten IRSF-Sequenz ermittelt wurden [136].
Fir die globale Auswertung der N = 44 Datensétze bei n = 14 verschiedenen Tieren wurde
ein geschétzter T7-Wert von 1400 ms fiir die Korrektur herangezogen. Um den Einfluss der
T}-Schatzung zu ermitteln, wurde die Auswertung fiir AT} = +100 ms wiederholt.

Bei der Durchfiihrung der korrigierten T,-Bestimmung wurde berticksichtigt, dass 7. fiir
jede Ty,-Gewichtung unterschiedlich ist (s. Abb. 6.4a und 6.4b). Die Recovery-Zeit wurde
aus den elektronisch aufgezeichneten Triggerzeitstempeln berechnet:

Trec(tSL> = A_t(tSL) - NR : TR - tSL — 8ms (68)

Hierbei ist At die gemittelte Zeitdifferenz zwischen den Zeitstempeln fiir die jeweilige SL-
Zeit und 8 ms ist aus konstanten Timings der SL-Praparation (Anregungspulse, Refokussie-
rungspulse, Crusher-Gradienten) zusammengesetzt. Aufgrund der Abhéngigkeit Te.(tsz)
und moglicher Atemdrifts ist zu beriicksichtigen, dass der Parameter A (Gl. 6.6) varia-
bel ist, wodurch die Fit-Funktion einen zuséatzlichen Vorfaktor in Abhéngigkeit von tgy,
aufweist. Die weiteren in vivo Sequenzparameter wurden dhnlich zu den Phantomexperi-
menten gewéhlt: Tp = 4.43ms, T = 1.85ms, o = 40°, fgr = 1500 Hz, Matrix 128 x 128,
FOV 32 x 32mm und Schichtdicke 1.5 mm.
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6.4 Ergebnisse

6.4.1 Simulation von Quantifizierungsfehlern

Die Ergebnisse der Simulation sind in Abb. 6.1 und 6.2 dargestellt. In 6.1a und 6.1b wurde
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Abbildung 6.2: Simulation der Quantifizierungsfehler. In a) wird die systematische Unter-
schitzung bei Verwendung des mono-exponentiellen Modells aufgezeigt. Hierbei wurden 7. und
T variiert. Im Bereich einer In-vivo-Messung ist eine Unterschitzung von —2...16 % zu erwarten.
In b) wird die Fehlerfortpflanzung des korrigierten Modells untersucht, wenn die Fit-Parameter
T1, Tree und « nicht exakt bekannt sind. Eine Variation von +5% dieser Parameter fiihrt jedoch
nur zu einer moderaten Fehlerfortpflanzung von £1.447 %.

das Prinzip der Simulation fiir typische In-vivo-Sequenzparameter schematisch dargestellt.
In diesem speziellen Fall fihrt der Einfluss der Sequenzparameter (A = 0.4539) zu einer
Unterschétzung des Tq,-Wertes um —32.7 %. Wenn der Flipwinkel jedoch von 10° auf 40°
erhoht wird (A : 0.4539 — 0.1662), betragt die Unterschatzung nur noch —11.5%. Fiir den
Fall a = 40°, der in den Messungen verwendet wurde, zeigt Abb. 6.2a den unterschétzten
Wert T;p fiir unterschiedliche T7- und T,..-Werte. Hier wird deutlich, dass kurze T;...- und
lange T}-Werte einen hoheren Quantifizierungsfehler verursachen, da der Wiederautbau der
longitudinalen Magnetisierung zwischen den T -Praparationen unvollstandig ist. Im Be-
reich eines In-vivo-Experiments ist eine Abweichung von bestenfalls —2 % und maximal
—16 % zu erwarten. Die Verwendung der neuen Signalgleichung fiihrt zu keinem Quanti-
fizierungsfehler in der Simulation, wenn die korrekten Werte von T}, T,.. und « fir den
Fit verwendet werden. Da die genaue Kenntnis dieser Parameter unter experimentellen
Bedingungen unrealistisch ist, wurde die Fehlerfortpflanzung in einer weiteren Simulati-
on (dargestellt in Abb. 6.2b) berticksichtigt. Eine 45 %-ige Abweichung von T}, Tye. und
a fihrt zu einer £12.8 % Variation des Parameters A. Die T,-Quantifizierung ist jedoch
vergleichsweise stabil mit einem mittleren Fehler von 0.058 =+ 1.447 %.

6.4.2 Validierung im Phantomexperiment

Die Ergebnisse der Messungen im Phantom sind in Abb. 6.3 dargestellt. Die Auswir-
kung von T,.. auf TL ist bereits in den Relaxationszeitkarten visuell erkennbar (Abb.
6.3a). Die entsprechenden Karten des korrigierten Modells zeigen keinen Trend. Die ROI-
basierte Analyse (Abb. 6.3b-d) beweist, dass fiir alle gemessenen Phantome der T;-Wert
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Abbildung 6.3: Ergebnisse der Phantomexperimente (BSA, Konzentrationen 15...25%). In a)
werden die mit dem mono-exponentiellen Modell und dem korrigierten Modell berechneten Rela-
xationszeitkarten verglichen. Der Anstieg von T;p mit Tpe. ist visuell erkennbar. Die gemessenen
TL—Werte stimmen gut mit den theoretisch vorhergesagten Werten in b) tiberein. Das korrigierte
Modell liefert dagegen nahezu konstante Ergebnisse. Dies wird durch die ROI-basierte Auswer-
tung in b) und c) bestétigt. Die hochsten Abweichungen treten in dem Phantom mit der langsten
T1-Relaxationszeit auf. Die korrigierte Anpassung reduzierte den iiber alle Messungen gemittelten
Quantifizierungsfehler von —7.4 % auf —0.97 %. Die Fehler des korrigierten Modells konnen aus
fehlerhaften Werten von T}, Tye. oder o resultieren. Die R2-Werte sind fiir die korrigierte Anpas-
sung im Allgemeinen héher (> 0.999). Fiir die mono-exponentielle Anpassung in d) wurden trotz
hoher Quantifizierungsfehler R2-Werte > 0.996 erreicht.

bei niedrigem 7., deutlich unterschétzt wird (—14... — 24 %) und sich bei hohem T,.. dem
wahren Ti,- Wert anndhert. Die korrigierte Anpassung liefert konstante Werte ohne er-
kennbaren Trend. Das Phantom mit der niedrigsten BSA-Konzentration weist eine leichte
Unterschatzung (—3.5%) und das Phantom mit der hochsten Konzentration eine leich-
te Uberschitzung (+1.4 %) auf. Die verschiedenen Quantifizierungsmodelle liefern nahezu
identische Ergebnisse fiir T}... = 10s (maximale Abweichung 0.05%). In Abb. 6.3b wurden
zusétzlich die theoretisch vorhergesagten Verlaufe der T;—Werte hinzugefiigt. Diese zeigen
cine gute Ubereinstimmung mit den experimentellen Ergebnissen, und die mittlere Abwei-
chung von der Vorhersage betragt lediglich 0.89 %. Bemerkenswert ist auch das Verhalten
der R?-Werte. Hier erreicht die korrigierte Anpassung hohere Werte mit B2 > 0.999. Die
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mono-exponentielle Anpassung erreicht jedoch mindestens R? > 0.996, obwohl gleichzeitig
hohe Quantifizierungsfehler erzeugt wurden.

6.4.3 In-vivo-Experimente

Die In-vivo-Ergebnisse der Messungen von Tier I bei grofler T,...-Variabilitit sind in Abb.
6.4a-b dargestellt. In den TL—Karten ist eine leichte Zunahme der quantifizierten Wer-
te im Myokard mit zunehmendem 7,.. erkennbar. Im Vergleich zum Phantomexperiment
kann dies in den korrigierten Karten visuell nur schwer beurteilt werden. Die ROI-basierte
Auswertung (Abb. 6.5a) zeigt eine signifikante, positive Korrelation von T; mit Tje.
(Pearson-Korrelationskoeffizient » = 0.684 mit p < 0.05) und keine signifikante Korre-
lation (r = 0.373) fir das korrigierte Modell. Die normierte Standardabweichung der 10
Messungen wurde von +4.8 % auf +2.0 % reduziert. Fir die Korrektur wurde der Wert
T, = 1391 & 34 ms verwendet.

Die Ergebnisse von Tier II bei geringer T,...- Variabilitéit sind in Abb. 6.4c-d dargestellt. Hier
ist eine hohere Bildqualitat mit geringeren Artefakten zu beobachten. Der Einfluss von T,
kann visuell kaum beurteilt werden. Bei der ROI-basierten Auswertung (Abb. 6.5b) zeigt
Tip eine signifikante Korrelation mit T, (r = 0.709 mit p < 0.05). Die korrigierten T}-
Werte zeigen keine signifikante Korrelation (r = 0.272). Die normierte Standardabweichung
wurde von +1.9% auf +£0.84 % reduziert. Obwohl nur eine leichte T..-Variation vorlag,
wurde der TIP—Wert bei der mono-exponentiellen Anpassung um durchschnittlich —9.9 %
unterschitzt. Fir die Korrektur wurde der Wert 17 = 1342 £ 44 ms verwendet.

Auch die Auswertung der verschiedenen Tiere (n = 14, Abb. 6.6) zeigt eine signifikante,
positive Korrelation (r = 0.708, p < 0.001) mit der Recovery-Zeit fir das unkorrigier-
te Modell. Bei Verwendung des Korrekturansatzes besteht nur eine geringe Korrelation
(r = 0.204, nicht signifikant). Die normierte Standardabweichung wurde von +3.8 % auf
+2.3 % reduziert, was einer Verbesserung von 39 % entspricht. Die Wahl der T;-Schéitzung
(AT; = £100ms) zeigt nur einen geringen Einfluss auf die korrigierten Werte. Es wurde
eine Schwankung des Mittelwerts von 45.24+0.5 ms (1.1 %) festgestellt und die Korrelation
mit 7}, wurde nur geringfigig verandert (r = 0.191...0.222).

6.5 Diskussion

In diesem Kapitel wurde ein neuer Formalismus fiir die korrigierte Ti,-Quantifizierung
vorgestellt. Der Formalismus ist speziell auf zeitkritische Messungen wie T,-Mapping des
Herzmuskels bei Kleintieren ausgerichtet. Die Methode wurde in Simulationen validiert und
erfolgreich in Phantomexperimenten und in vivo an Méusen erprobt. Dabei konnten syste-
matische Fehler und die Korrelation mit der Atmung deutlich reduziert werden, wodurch
die Genauigkeit einer routinierten T;,-Untersuchung im Kleintiermodell erhéht wird.

Die Simulationsergebnisse zeigen, dass das konventionelle, mono-exponentielle Modell zu
hohen, systematischen Fehlern und der effektiven Beobachtung einer unterschétzten Re-
laxationszeit TL fiihren kann. Entscheidend ist dabei die Kombination von 7} und 7,..,
da diese den partiellen Wiederaufbau der longitudinalen Magnetisierung bestimmen. Auch
der Flipwinkel v und die Anzahl der Readouts pro Praparation Ny sind wichtige Fakto-
ren, welche den effektiven Relaxationspfad beeinflussen. Wéhlt man hohe Flipwinkel und
mehrere Readouts, ndhert sich die Signalgleichung einem mono-exponentiellen Modell an
(cos[a]¥® — 0 und XA — 0). Dies war jedoch in Studien, die sich zuvor mit der
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Abbildung 6.4: Ergebnisse der In-vivo-Messungen bei hoher (a-b) und niedriger (c-d) T}ec-
Variabilitat. Bei Tier I und Tier II wurden jeweils 10 T;-Quantifizierungsexperimente durchge-
fithrt. Die wéhrend der Datenakquisition aufgezeichneten Recovery-Zeiten sind in (a) und (c) dar-
gestellt. In (b) und (d) sind die berechneten Relaxationszeitkarten (Kurzachsenschnitt, isotrope
Auflésung 250 pm) fiir den mono-exponentiellen Fit (links) und den korrigierten Fit (rechts) dar-
gestellt. Es wurden 5 Wiederholungen mit unterschiedlichen T;...-Zeiten beispielhaft dargestellt.
Die ROI-basierte Korrelationsanalyse mit der atmungsabhéngigen Recovery-Zeit ist in Abbildung

6.5 dargestellt.
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Abbildung 6.5: Korrelationsanalyse der gemessenen Relaxationszeiten mit 7. fiir Tier I und
Tier II. Die T1,- und TIP—Werte sind die Mittelwerte innerhalb des linken Ventrikels. Die T}.-
Werte entsprechen den gemittelten Recovery-Zeiten wahrend der entsprechenden Einzelmessun-
gen. a) zeigt die Ergebnisse bei hoher und b) zeigt die Ergebnisse bei niedriger T}..-Variabilitét.
In beiden Féllen gibt es eine signifikante positive Korrelation (r = 0.684, » = 0.709, p < 0.05)
fiir das unkorrigierte, mono-exponentielle Modell und keine signifikante Korrelation (r = 0.373,
r = 0.272) fir das korrigierte Modell. Die Diagramme zeigen auch die 95 %-Konfidenzintervalle
(hellrote/blaue Bereiche), die jeweiligen Mittelwerte sowie die Standardabweichungen als Fehler-
balken.

T1,-Quantifizierung bei Kleintieren befassten, nicht der Fall [94, 123-125]. Fiir Sequenz-
parameter, die in vorherigen Studien gewahlt wurden (z.B. Ng = 8 und o = 15°), zeigen
die Simulationsergebnisse, dass selbst bei T;... = 2's eine systematische Unterschiatzung von
mindestens —11% zu erwarten ist. In den Studien [94] und [131], die im Rahmen dieser
Arbeit veréffentlicht wurden, wurde konsequent ein Readout mit Ng = 4 und a = 40°
verwendet. Hier liegt die systematische Unterschatzung niedriger, jedoch noch immer bei
mindestens —5 %. Die Simulationen zeigen weiterhin, dass auch das korrigierte Modell zu
Quantifizierungsfehlern fithrt, wenn fehlerhafte Ti-, T}..- und a-Werte angenommen wer-
den. Es konnte jedoch nachgewiesen werden, dass die Fehlerfortpflanzung moderat ist und
+5 % Variationen dieser drei Fit-Parameter zu nur +1.4 % Fehlern in der T,-Bestimmung
fithren.

Das korrigierte Modell wurde zunachst in Phantomexperimenten validiert. Das Verhalten
der T:Q—Quantiﬁzierung kann durch die zunehmende 7' -Relaxation bei langerem 7. erklart
werden und stimmt somit gut mit den Vorhersagen der Simulation iiberein. Die verbleiben-
den Fehler der korrigierten Quantifizierung kénnen aus einer Uber- bzw. Unterschitzung
der jeweiligen T1-Werte und des effektiven Flipwinkels resultieren. Insgesamt konnten die
Quantifizierungsfehler von —7.4 % auf —0.97 % reduziert werden (gemittelt iiber alle Ex-
perimente). Es wurde auch beobachtet, dass die mono-exponentielle Anpassung selbst bei
hohen Quantifizierungsfehlern hohe R2.-Werte erzeugt, was filschlicherweise den Eindruck
einer erfolgreichen Quantifizierung vermittelt. Das Experiment zeigt auflerdem, dass die
neue Signalgleichung schnelle T -Quantifizierungen erméglicht. Die schnellste Akquisition
betrug 1.6 min mit einem durchschnittlichen Fehler von —1.1 %. Eine noch deutlichere Be-
schleunigung ist durch die Verwendung eines grofleren Ny moglich. Hierbei muss jedoch
eine Abnahme des resultierenden SNRs in Kauf genommen werden und im Kontext der
Kardio-MRT die Einkopplung von Bewegungsartefakten bedacht werden.

Die In-vivo-Messungen bei Tier I mit hoher T,..-Variabilitat zeigen das Problem der un-
korrigierten Ty,-Quantifizierung in der Praxis. Auf Grund der schnellen Anderungen der



5. Diskussion 85

a) Atsm ‘ tSl_’2 ‘ tSL’3 ‘ tSL,4 ‘ tSL,5 ‘ tSL,G tSL,7 ‘ tSL,s i b) =@ korrigierter Fit: Ty,
... ' ' ! ! ! ' : === lineare Regression
: 48“ H 4 ® mono-exponentieller Fit: T,,*
o H i = @® |- -- lineare Regression
gk : r = 0.204 -
- H p=n.s. ° o °
H *
o i 46 - ° °* . £2.39
! --®---""" |42,
= ; e et °
— H e : o oo
[72] ] é ]
£ 0 d ®
= = 44 | [ -- - L]
Ry iy - " J
-3k D
=T i N ° 3 °
o i 42 ° 7
N i 0 o7
£3 'R r=0708 o & .o
> 2 ' s p<0.001 ® ec"
§ ] S— M. 7./ S— 3.8%
© Sl : > L4 =™ o
~ * e
- Posp L7 &
: Pt @ Tier | (hohe Variation)
< [ ] W Tier Il (niedrige Variation)
8 | : @ andere Tiere
(=] i i i i i i > i 36 L 1 1 1 1 L
Datenakquisition : 900 1100 1300 1500 1700 1900

i Recovery-Zeit T, [ms]

Abbildung 6.6: Korrelationsanalyse der gemessenen Relaxationszeiten mit Ty, fir n = 14
verschiedene Tiere und N = 44 Einzelmessungen. Die wihrend der Datenakquisition aufgezeich-
neten Recovery-Zeiten sind fiir die iibrigen Tiere in a) dargestellt. Die Auswertung wurde analog
zu Tier I und Tier II durchgefiihrt. Dabei wurde fir alle Tiere die korrigierte Quantifizierung
auf Basis einer Tj-Schitzung von 1400 ms vorgenommen. In b) wurde eine signifikante, positive
Korrelation fiir das unkorrigierte Modell (r = 0.708, p < 0.001) und keine signifikante Korrelation
(r = 0.204) fir das korrigierte Modell festgestellt. Da die Vergleiche zwischen unterschiedlichen
Tieren durchgefithrt wurden, ist die Streuung der Relaxationszeiten hier héher als z.B. in der
Einzelstudie von Tier II.

Atem- und Herzfrequenz wiahrend der Datenerfassung wurde in allen Bildern eine Arte-
faktbildung beobachtet. Bei den Messungen, die ein Worst-Case-Szenario darstellen, wurde
ein Bereich von Tl*p = 38.5...44.6 ms beobachtet. Durch das korrigierte Modell konnte die
normierte Standardabweichung der 10 Einzelmessungen deutlich von +4.8% auf +2.0 %
reduziert werden (Tlp = 44.7..48.2ms). Die Messungen von Tier II bei geringer 7.
Variabilitdt entsprechen hingegen dem gewiinschten Idealfall (Best-Case-Szenario) eines
In-vivo-Experiments unter freier Atmung. Aber auch noch in diesem Fall wurde die T;..-
Korrelation beim mono-exponentiellen Modell beobachtet (r = 0.709), was zeigt, dass eine
Korrektur generell notwendig ist. Eine héhere Stabilitdt der Atmung ist unter freier At-
mung nicht zu gewéahrleisten und konnte nur durch eine kiinstliche, maschinelle Beatmung
sichergestellt werden. Bei der Interpretation der Korrelationsdaten ist zu beriicksichtigen,
dass es sich bei den verwendeten 7...-Werten nur um gemittelte Werte wahrend der ge-
samten Datenerfassung handelt. Bei starken Atemdrifts wihrend der Akquisition (Abb.
6.6a) kann die Abszissenposition in der Korrelationsanalyse nicht exakt zugeordnet wer-
den. Dies konnte ein Grund dafiir sein, dass nur Werte » < 0.8 berechnet wurden. Der
Drifteffekt wurde jedoch bei dem korrigierten Fit-Algorithmus einbezogen. Dabei wurde
berticksichtigt, dass T}.. fir jede Ty,-Gewichtung unterschiedlich ausfallen kann (Gl. 6.6
und 6.8). Im Anhang der Originalarbeit [131] wird gezeigt, dass der Drifteffekt die Quanti-
fizierung systematisch beeintriachtigen kann. Wenn die physiologischen Daten der Atmung
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wahrend des Experimentes nicht aufgezeichnet wurden, kann eine Abschéitzung von T,
fiir die Korrektur herangezogen werden.

Die in diesem Kapitel erlauterten Experimente zeigen, dass die Verwendung der neuen T,-
Signalgleichung eine hohere Quantifizierungsgenauigkeit ermoglicht. Hierfiir miissen jedoch
die Sequenzparameter (Tr, Ng, T;e. und «) und die Relaxationszeit 77 bekannt sein. Bei
MR-Protokollen, die kein T7-Mapping einschliefen, kann dies zu Einschrdnkungen fiihren,
da die Korrektur anhand geschétzter Werte durchgefithrt werden muss. Es wurde jedoch
belegt, dass selbst die Verwendung eines konstanten Literaturwertes oder einer Schatzung
(z.B. T3 = 1400 ms im Herzmuskelgewebe) systematische Fehler sowie die T,...-Korrelation
verringern kann. In der Originalarbeit [131] wurde in einer weiteren Simulation die De-
tektierbarkeit erhohter T -Werte in erkranktem Gewebe gegeniiber gesundem Gewebe un-
tersucht. In allen betrachteten Szenarien wurde eine Verbesserung der Gewebecharakteri-
sierung gegeniiber dem unkorrigierten Modell prognostiziert. In diesem Kontext wurden
bereits erste Ergebnisse zur Detektion myokardialer Fibrose im Kleintiermodell auf einer
wissenschaftlichen Konferenz in [137] vorgestellt. Weiterhin wurde in der Originalarbeit
[131] ein Konzept fir die nachtrégliche Korrektur von Studienergebnissen prasentiert und
entsprechende Software als Hilfsmittel bereitgestellt.

Die in diesem Kapitel neu eingefiihrte Signalgleichung kann generell fiir Sequenzen mit Ma-
gnetisierungspréaparationen und Gradientenecho-Readouts adaptiert werden. Anwendungen
fir die Quantifizierung von 75 oder Trarm sind ebenfalls geeignet, wobei lediglich der T'-
Relaxationsterm ersetzt werden muss. Dartiber hinaus konnen die Ergebnisse dieser Arbeit
fiir die Entwicklung weiterer, verbesserter Sequenzen verwendet werden, die eine moglichst
geringe Anfalligkeit der Quantifizierung gegeniiber Sequenzparametern und den vorherr-
schenden In-vivo-Bedingungen aufweisen. Der Schliissel hierzu ist die gezielte Optimierung
des Sequenzparameters A. In diesem Kontext wird bereits an der Entwicklung einer Sequenz
gearbeitet, die auf variablen Flipwinkeln basiert [138]. Auflerdem kann der formulierte Re-
laxationspfad von TL speziell fiir die simultane Messung von 77 und T, im Rahmen
einer MR-Fingerprinting-Sequenz ausgenutzt werden [88, 92, 139]. Da die Signalgleichung
innerhalb des abgeleiteten Formalismus vollstdndig analytisch beschrieben wird, kénnen
Sequenzen mit einer gezielten 7T}-Gewichtung entwickelt und somit 77 und der korrigierte
To-Wert gleichzeitig bestimmt werden.

6.6 Fazit

Zusammenfassend ermoglicht die korrigierte Quantifizierungsmethode eine schnelle und ge-
naue Ti-Bestimmung im Kleintiermodell unter Bedingungen der freien Atmung. Die neue
Technik, welche in [131] publiziert wurde, gewéhrt somit eine zuverlassige Bewertung pa-
thologischer Anderungen des Herzmuskelgewebes. Erkrankungen, die mit Variationen der
Herz- oder Atemfrequenz einhergehen, fithren hierbei nicht zu systematischen Fehlinterpre-
tationen und konnen daher genauer untersucht werden. Die konsequente Anwendung des
T L-Formalismus kann fiir eine bessere Vergleichbarkeit sowie zur nachtraglichen Korrektur
fritherer Studienergebnisse genutzt werden. Dariiber hinaus ist der Formalismus universell
anwendbar und kann auch fiir die Sequenzoptimierung, die Korrektur von 75 oder Trarrn
und potentiell fiir eine simultane Multiparameter-Quantifizierung eingesetzt werden.



KAPITEL

7

SPIN-LOCK-BASIERTE DETEKTION
BIOMAGNETISCHER OSZILLATIONEN

Im folgenden Kapitel wird ein Ansatz zur Detektion ultra-schwacher, biomagnetischer Os-
zillationen im Nano-Tesla-Bereich présentiert. Hierbei wird ein Effekt ausgenutzt, der be-
reits 1955 innerhalb der Kernspinresonanz beschrieben wurde [12] und auf eine Interaktion
transversaler Magnetisierung mit einem externen Wechselfeld im Spin-Lock-Zustand zu-
riickgreift. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wird die grundlegende Methodik im Kontext
der MR-Bildgebung signifikant verbessert, wodurch eine Detektion dynamischer Feldoszil-
lationen bei gleichzeitiger Kompensation statischer Feldinhomogenitiaten ermoglicht wird.
Weiterhin wird ein neuartiges Konzept entwickelt, wodurch eine Detektion magnetischer
Oszillationen im unteren nT-Bereich unter In-vivo-Bedingungen sowie eine Quantifizierung
der detektierten Felder realisiert werden kann. Die Ergebnisse hierzu sind in [140] veroffent-
licht und wurden auf wissenschaftlichen Konferenzen in [141, 142] vorgestellt. Abbildungen
der eigenen Originalarbeit [140] wurden im folgenden Kapitel zum Teil in abgednderter
Form iibernommen.

7.1 Hintergrund

In den Kapiteln 5-6 lag der Fokus auf der Quantifizierung der Relaxationszeit T, die unter
dem Einfluss eines Spin-Lock-Feldes beobachtet werden kann. Das grundlegende Konzept
des Spin-Lockings sowie die Einfiihrung der zu diesem Zustand zugehorigen Relaxations-
zeiten Ty, und Ty, gehen im Wesentlichen auf den Biophysiker Alfred Redfield und dessen
Publikation ,, Nuclear Magnetic Resonance Saturation and Rotary Saturation in Solids“ aus
dem Jahr 1955 zuriick [12]. Wéhrend die Erforschung der T,,-Relaxationszeit innerhalb der
Kernspintomographie intensiv vorangetrieben wurde, blieb der in [12] beschriebene Rotary-
Saturation-Effekt weitgehend unbeachtet. Erst 2008 wurde von Witzel et al. vorgeschlagen,
dieses Phédnomen fiir eine direkte Detektion neuronaler Magnetfelder zu nutzen [26].

87
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7.1.1 Riickblick: Magnetfelddetektion mittels Spin-Locking

Eine rdumlich aufgeloste Detektion neuronaler Aktivitat wird tiblicherweise mittels BOLD-
basierter (blood oxygenation level dependent, BOLD) funktioneller MRT (fMRT) durchge-
fithrt [143]. Diese Technik nimmt fiir die Neurowissenschaften einen hohen Stellenwert ein,
da im Gegensatz zur EEG (Elektroenzephalographie) und MEG (Magnetoenzephalogra-
phie), welche in erster Linie Aktivitdt an der Oberfliche des Gehirns detektieren, eine
hohe rdumliche Auflésung auch in tiefen Strukturen der Kortexareale erzielt werden kann
[144]. Ein viel diskutierter Nachteil der BOLD-basierten fMRT ist jedoch deren indirek-
tes Detektionsprinzip. Der zugrunde liegende BOLD-Kontrast bildet schlieflich lediglich
iiber die neurovaskulire Kopplung eine Uberkompensation des Sauerstoffgehaltes in der
Umgebung aktivierter Nervenzellen ab [145]. Die zunehmende Oxygenierung des sonst pa-
ramagnetischen Hamoglobins bewirkt eine Verlangerung der Relaxationszeit T; , wodurch
eine ortliche Signalerh6hung mit neuronaler Aktivitdt korreliert werden kann.

Alternative Techniken, die eine direkte Detektion biomagnetischer Aktivitat mittels MRT
anstreben, verfolgen den Ansatz, die Dephasierung transversaler Magnetisierung zu mes-
sen, die auf Grund extrem kleiner Variationen des lokalen By-Feldes durch die Anwesenheit
neuronaler Strome verursacht wird [146-148]. Jedoch wurde bereits in Simulationsstudien
darauf verwiesen, dass die Detektion einer Nettophase problematisch ist, da der Effekt bei
Wechselfeldern verschwindet und sich bei statischen Feldern durch Gradienten innerhalb ei-
nes Voxels selbst ausloschen kann [149, 150]. Wéhrend in Phantomexperimenten eine hohe
Sensitivitat nachgewiesen wurde, zeigten In-vivo-Messungen negative Ergebnisse [151, 152].
Ein alternativer Ansatz wurde 2008 von Kraus et al. vorgestellt [153]. Hierbei wurde in Ex-
perimenten am Ultra-Niederfeld-MRT (Bj im pT-Bereich) die Larmorfrequenz wy drastisch
reduziert und somit eine direkte, resonante Interaktion des Spin-Ensembles mit magneti-
schen Wechselfeldern nachgewiesen, deren Frequenz und Magnitude neuronalen Feldern
entsprechen. Im selben Jahr veroffentlichten Witzel et al. das Konzept der SL-basierten
Detektion magnetischer Oszillationen [26], welches auf den Rotary-Saturation-Effekt nach
Redfield zuriickgreift [12]. Der erhebliche Vorteil dieser Technik gegeniiber [153] besteht dar-
in, dass Messungen bei klinischen Hochfeld-MRTs mit deutlich gesteigerten SNR moglich
sind und der Resonanzeffekt durch die Wahl der SL-Amplitude selektiv eingestellt wer-
den kann. Rotary-Saturation bedient sich hierbei einer Art NMR-Effekt zweiter Ordnung.
Unter Anwendung eines SL-Pulses (Amplitude fs;) wirkt ein magnetisches Wechselfeld
(Stimulus-Frequenz fiim) in Richtung der z-Achse wie ein linear polarisiertes HF-Feld und
fithrt im Resonanzfall fs;, = fsim zu einer Reduktion der Magnetisierungskomponente ent-
lang der SL-Achse, da die Magnetisierung in Analogie zur HF-Anregung ausgelenkt wird
[28]. Im Gegensatz zur Messung der Dephasierung transversaler Magnetisierung fithrt der
Rotary-Saturation-Effekt nicht zu einer Ausloschung des Signals innerhalb eines Voxels. Die
detektierte Signalsittigung gegeniiber einem Experiment ohne resonante Wechselwirkung
wurde in Bloch-Simulationen mit realistischen Parametern neuronaler Felder auf ~ 0.1 %
geschétzt [26]. Trotz dieser geringen Effektstérke konnten in Phantomexperimenten die De-
tektion extrem schwacher Oszillationen von ~ 200 pT realisiert werden [27].

Eine Steigerung der Effektstéirke wurde anschlieBend in den Arbeiten von Jiang et al.
und Chai et al. erreicht [154, 155]. Wird eine direkte Messung der durch die resonante
SL-Interaktion angeregten Magnetisierungskomponente (z.B. der z-Komponente) durch-
gefiihrt, ergibt sich fiir eine magnetische Oszillation der Amplitude 1nT eine 37-fache
Steigerung des zu erwartenden Messsignals [154]. Zur Abgrenzung dieses Phinomens vom
urspriinglichen Rotary-Saturation-Effekt wird in der vorliegenden Arbeit die Erzeugung
und Messung der angeregten Magnetisierungskomponente in der orthogonalen Ebene des
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SL-Feldes als Rotary-EXcitation (REX) bezeichnet. REX bietet neben der reinen Feld-
sensitivitdat zusatzlich eine Phasensensitivitat gegeniiber der eingekoppelten magnetischen
Oszillation [155]. Die Detektion kann somit durch die Beobachtung einer sinusférmigen Si-
gnalvariation eines positiven Bildkontrastes erfolgen. Dieses revolutiondre Konzept wurde
2019 erstmals von Truong et al. fiir eine direkte Messung der Alpha-Aktivitdt im visuellen
Kortex erprobt [29] und stellt den Ausgangspunkt fiir die in diesem Kapitel prasentierten
Methoden und Ergebnisse dar.

7.1.2 Zielsetzung

Rotary-Excitation profitiert gegentiber der urspriinglichen Rotary-Saturation-Technik von
einem verbesserten Skalierungsverhalten des Messsignals. Jedoch zeigt das Verfahren ei-
ne hohe Anfélligkeit gegentiber statischen Feldinhomogenitaten, wodurch eine In-vivo-
Detektion biomagnetischer Aktivitat noch immer eine grofe Herausforderung darstellt [30].
Das Ziel dieser Arbeit besteht darin, die bereits fir die robuste T,-Quantifizierung eta-
blierten SL-Praparationsmodule auf die REX-Detektion zu iibertragen. Hierbei wird die
zentrale Fragestellung geklart, ob eine Kompensation statischer Feldinhomogenitaten bei
simultaner Detektion dynamischer Feldoszillationen moglich ist. Aulerdem wird gegeniiber
[26-29, 154, 155] eine fundamentale Anderung des experimentellen Aufbaus zur Validie-
rung des REX-Effektes vorgenommen. Wéhrend in vorherigen Studien biomagnetische Fel-
der durch Leiterschleifen oder Dipolantennen in Phantomen emuliert wurden, wird in der
vorliegenden Arbeit das eingebaute Gradientensystem des MR-Tomographen zur Felderzeu-
gung verwendet. Dieser Schritt ermoglicht erstmals eine griindliche Validierung der Technik
in vivo und soll langfristig den Weg fiir eine Quantifizierung von Biomagnetismus ebnen.

7.1.3 Vorarbeiten und betreute Arbeiten

Im Rahmen dieses Promotionsvorhabens wurden zwei Masterarbeiten im Fach Physik zur
Spin-Lock basierten Detektion magnetischer Felder betreut, die als wichtige Vorarbeiten fiir
die in diesem Kapitel prasentierten Ergebnisse zu nennen sind. Herr Markus Dippold fer-
tigte einen MR-kompatiblen Versuchsaufbau zur Messung schwacher, magnetischer Oszilla-
tionen in Phantomexperimenten an, wobei biomagnetische Felder durch eine Leiterschleife
emuliert wurden [156]. Im Rahmen dieser Arbeit wurden erste, erfolgreiche Detektionen
im unteren nT-Bereich realisiert und somit das Konzept der in [29] vorgeschlagenen Me-
thodik am klinischen Human-Tomographen validiert. In der angefertigten Thesis wurden
weiterhin Limitierungen der Methode kritisch diskutiert. Die Ergebnisse wurden auf einer
wissenschaftlichen Konferenz in [132] prasentiert.

Frau Petra Albertova entwickelte den spiralen Readout, der fiir die schnelle Bildgebung im
In-vivo-Experiment ein essentieller Baustein ist [157]. In diesem Projekt wurden die ers-
ten Versuche zur Felddetektion in einer Probandenstudie durchgefiihrt und Konzepte fiir
kiinftige fMRT Studien entwickelt. Weiterhin wurde in Zusammenarbeit mit Frau Alber-
tova das in diesem Kapitel erlauterte tREX-Konzept etabliert und auf wissenschaftlichen
Konferenzen préasentiert [158, 159].

7.2 Theorie

Im folgenden Abschnitt werden die physikalischen Grundlagen des Rotary-Saturation-
Effektes und das Detektionsprinzip mittels Rotary-Excitation erlautert. Simulationen wer-
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den in diesem Kapitel tiber eine numerische Losung der Bloch-Gleichungen durch ein
Runge-Kutta-Verfahren (4. Ordnung) durchgefiihrt [160]. Die benétigten Gleichungssys-
teme wurden bereits in den Grundlagen dieser Arbeit in Abschnitt 2.2 erldutert und folgen
den Ausfiihrungen in [44]. Im Wesentlichen werden Losungen der Bloch-Gleichungen fiir
zeitabhéngige Storungen der Larmorfrequenz wahrend der SL-Interaktion durch den Term
Aw(t) in Gl. 2.36 betrachtet. Das Ziel von Rotary-Saturation und Rotary-Excitation ist
die Detektion der zeitabhdngigen Storung, welche durch eine niederfrequente magnetische
Ostzillation innerhalb der untersuchten Probe auftritt.

7.2.1 Detektion mittels Rotary-Saturation

Der von Redfield beschriebene Rotary-Saturation-Effekt basiert auf einer resonanten Inter-
aktion eines magnetischen Wechselfeldes

ABy(t) = ABS™ sin(27 fayim + @) - - (7.1)

mit der effektiven Magnetisierung des Spin-Ensembles in der Anwesenheit eine SL-Feldes.
Hierbei ist fgm die Frequenz des Wechselfeldes (Stimulus) und ¢ ist die relative Phase
gegentiiber des SL-Pulses. Weiterhin wird davon ausgegangen, dass die effektive Magneti-
sierung zuvor vollstdndig auf die 2’-Achse ausgelenkt wurde (]\Z,mt = Myé,) und somit
kollinear zum SL-Feld orientiert ist. Im Resonanzfall fs; = fsm kommt es zu einer Reduk-
tion der M,-Komponente, die den gewohnliche T -Abfall {ibersteigt. Diese Komponente
wird nach der Interaktion durch einen 90°-Puls auf die z-Achse gekippt und somit fir die
Bildgebung pripariert. Uber eine anschlieende Referenzmessung ohne Stimulus wird ma-
gnetische Aktivitat durch eine Signaldifferenz nachgewiesen. Dieses Detektionsprinzip wird
als Stimulus-Induced- Rotary-Saturation (SIRS) bezeichnet [26]. In Abb. 7.1 ist das Phéno-
men veranschaulicht. Bei einem Stimulus mit AB§#™ = 10 nT faillt der Effekt relativ gering
aus und die Differenz der Magnetisierung betréagt lediglich —0.5 % in Bezug auf M.

7.2.2 Detektion mittels Rotary-FEzxcitation

Die resonante Wechselwirkung, die bei Rotary-Saturation ausgenutzt wird, kann mit dem
Prozess einer gewohnlichen Anregung von Magnetisierung durch einen HF-Puls verglichen
werden. In diesem Fall entspricht jedoch der magnetische Stimulus dem HF-Puls und die ef-
fektive Larmorfrequenz wird durch die SL-Amplitude vorgegeben. Somit muss neben dem
Sattigungseffekt der M,,-Komponente auch eine Anregung (Rotary-Excitation) von Ma-
gnetisierung in die hierzu orthogonale Ebene erfolgen. Die zu Beginn der Interaktion reine
Spin-Lock-Komponente wird also teilweise in eine Spin-Tip-Komponente iiberfiihrt, die der
Ty.-Relaxation unterliegt [85]. Dieser Effekt wurde in Abb. 7.1b fiir M, dargestellt. Es wird
deutlich, dass die erzeugte Komponente ein oszillatorisches Verhalten aufweist und stark
von der relativen Phase ¢ zwischen Spin-Lock und Stimulus abhéngt. Das Detektionsprinzip
bei Rotary-Excitation basiert auf der Messung mehrerer Spin-Tip-Komponenten mit un-
terschiedlichen Phasen ¢ und einer Analyse der Variation des Messsignals [154]. Gegeniiber
SIRS ergeben sich zwei wichtige Vorteile. Zum einen besitzt das gemessene REX-Signal kei-
nen Offset, welcher sich als Hintergrund eines REX-gewichteten Bildes bemerkbar macht.
Ohne resonante Anregung wird keine Magnetisierungskomponente in der Spin-Tip-Ebene
erwartet, wodurch REX einen reinen, positiven Kontrast oszillierender Magnetfelder er-
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zeugt. Zum anderen bietet REX eine vorteilhafte Skalierung des Messsignals. SIRS skaliert
in einer Kleinwinkelndherung mit:

Ssrprs < 1 — cosf ~ 0%/2 (7.2)

Hierbei ist 6 der effektive Flipwinkel der resonanten Anregung. Bei REX skaliert das Signal
mit:

SREX x sinf ~ 0 (73)
Die Kleinwinkelndherung ist fiir die Messung biomagnetischer Felder gerechtfertigt, da bei-
spielsweise fir Stimuli im Bereich 1nT und ts; = 100ms der zu erwartende Flipwin-

kel in einer Approximation § = vAB§""tg; ~ 1.5° sehr gering ist. In diesem Fall ist
Srex > Ssirs. Im Beispiel in Abb. 7.1c liegt die Steigerung des Detektionssignals bei

Srex/Ssirs =~ 10.

-
o
o
re
>
)
L
>
>
(=2
N

——m, mit ¢=0
M, mit ¢=0...2n

=]
o

(2]
o

M,-Komponente [% von M]
M,-Komponente [% von M]

20 == Mg = My exp(-ts /Ty)
—— M, mit $=0
M, mit $=0...2x
0 L 1 1 1 I: 1 1 'l L |=
0 50 100 150 200 250 0 50 100 150 200 250
Spin-Lock-Zeit t;, [ms] Spin-Lock-Zeit t;, [ms]
5‘E C) 5‘5 Resonanzfall ; fg, =f,
. 2 |d) A
< < L Mgy (fs)
g 4 o ts=100ms g 4 : R
X b N 2 o T Mggs(fsy)
23 "I 2 3 H
s N 5
c c ts. =100ms | !
2 e I p—
E 2 [ g 2
S /-l Mgex(tsL) S / i \
% 1 MSIRS(tSL)i % 1 i N
£ £ i
2 ts. =175ms 2 VVV\/V\/\I : V \/\/\j\
S 0 S 0 :
E \Q‘___ E tSL =175ms \/
0 50 100 150 200 250 0 25 50 75 100
Spin-Lock-Zeit t;, [ms] Spin-Lock-Amplitude fg, [Hz]

Abbildung 7.1: Rotary-Saturation und Rotary-Excitation-Effekt. Die simulierten Trajektorien
zeigen die Magnetisierung unter Einfluss eines SL-Pulses (fsz, = 50Hz) in Anwesenheit eines
magnetischen Wechselfeldes (fsiim = 50Hz und ABSH™ = 10nT). In a) wurde die bei SIRS
beobachtete Differenz dargestellt, bei der eine Reduktion der M, -Komponente gegeniiber der
reinen Ti,-Relaxation auftritt. In b) wurde der REX-Effekt dargestellt. Hier kommt es zu einer
Anregung von Magnetisierung in der Spin-Tip-Ebene. Die Phase des Stimulus ist entscheidend
und die Detektion findet tiber eine Messung der M,-Variation mehrerer Phasen statt. In ¢) und
d) wurden die detektierbaren Signale von SIRS und REX verglichen. Im Resonanzfall fsr, = fstim
wird in beiden Féllen ein Maximum erreicht, wobei REX eine enorme Steigerung der Effektstérke
zeigt.
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7.3 Methoden

Im folgenden Abschnitt werden zuerst die Konzepte der REX-Bildgebung und das neu
entwickelte tREX-Verfahren eingefiihrt. Im Anschluss werden die in diesem Kapitel durch-
gefithrten Simulationen sowie die Detektionsexperimente im Phantom und in vivo beschrie-
ben.

7.3.1 Konzept der REX-Bildgebung

Auf Grund der deutlich vorteilhaften Signalskalierung gegentiiber SIRS wird in dieser Arbeit
eine Bildgebung des REX-Effektes in Phantomen sowie in vivo im Gehirn gesunder Proban-
den angestrebt. Ein wichtiger Baustein ist hierbei die Akquisition des REX-préparierten
Signals durch einen Single-Shot-Readout. Eine repetitive Akquisition des REX-Kontrastes
ist fiir die Detektion echter, neuronaler Aktivitat problematisch, da die relative Phase ¢
zufillig ist und ein identisches Experiment somit nicht wiederholt werden kann. Als Rea-
dout wurde daher eine zuvor entwickelte Spiral-Sequenz verwendet [157]. Prinzipiell kann
fir die REX-Messung sowohl die M- als auch die M.-Komponente ausgelesen werden, da
beide in der zum Spin-Lock orthogonalen Spin-Tip-Ebene liegen. Die einfachste Losung
ist die Messung von M, nach Dephasierung von M, und M,/ da in diesem Fall lediglich
nach Abschluss der SL-Interaktion ein Crusher-Gradient geschaltet werden muss und kein
zusétzlicher 90°-Puls benétigt wird. Der vollsténdige Ablauf der in Pulseq implementierten
Sequenz ist in Abb. 7.2 dargestellt. Im Resonanzfall wird der funktionelle Zusammenhang
des Messsignals Sggx und der relativen Phase ¢ durch eine Sinusfunktion modelliert [29]:

Srex (T, ¢) = a(7) - sin [¢ - m(F) + ¢o(7)] - V2 + b(7) (7.4)

Da Offresonanz-Effekte bei der REX-Praparation nicht ausgeschlossen werden konnen, wird
zusatzlich ein Offset b(7) sowie eine Phasenverschiebung ¢o(r) eingefiithrt [30]. Es wird au-
Berdem erwartet, dass das sinusformige Signal nur im exakten Resonanzfall 27-periodisch
ist, weshalb ein Modulationsfaktor m(7) eingefiigt wird. Die Amplitude a(7) wird priméar
von der Magnitude des oszillierenden Magnetfeldes beeinflusst und dient als Mafl der De-
tektion. Die Bestimmung von a(7) kann entweder durch einen Fit mit der Sinusfunktion
(Gl. 7.4) oder durch Berechnung der Standardabweichung des Signals fiir NV verschiedene
¢ erfolgen:

Agpx (F) = |a(7)] = J > [Swex (7, 60) — Srpx ()] (7.5)

Ein komplettes REX-Experiment besteht aus der Aufnahme von typischerweise N = 5...10
REX-gewichteten Bildern unterschiedlicher Phasen ¢ und der Bestimmung der Amplitude
Agrpx als Indikator fiir magnetische Aktivitdt in einer pixelweisen Auswertungen. Fur die
In-vivo-Bildgebung wurden Spiral-Readouts verwendet. Um den Einfluss der T;—Relaxation
und Artefakte durch Offresonanz-Effekte zu reduzieren, wurden kurze Akquisitionszeiten
(11ms) verwendet und der k-Raum wurde in Np = 4 Segmenten mit archimedischen
Spiral-Armen unter Anwendung einer Flipwinkel-Rampe abgetastet [157]. Hierdurch kann
nidherungsweise ein reiner REX-gewichteter Kontrast erzeugt werden. Fiir die Wiederher-
stellung der longitudinalen Magnetisierung zwischen den einzelnen REX-Scans wurde ein
Delay T,.. = 1s eingefiigt. Die berechneten Agpyx-Karten wurden auf die Magnitude des
Referenzsignals Sy der Bildgebung ohne Praparation normiert.
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Abbildung 7.2: Sequenzdiagramm und Methodik der REX-Bildgebung. Es wurde beispielhaft
das B-SL-Modul fiir die Interaktion mit dem magnetischen Wechselfeld illustriert. Die Signalak-
quisition erfolgt iiber einen spiralen Readout mit Nr = 4 Spiral-Armen und einer Flipwinkel-
Rampe. Die Abschnitte a-c zeigen schrittweise die Zustédnde der effektiven Magnetisierung. Die
Phasenabhéingigkeit des REX-Effektes ist in b) ersichtlich. Durch die Anwendung der Crusher-
Gradienten wird lediglich die M,-Komponente in der Bildgebung akquiriert. Der magnetische
Stimulus wird durch das eingebaute Gradientensystem in einer Offcenter-Schicht erzeugt. Vor der
REX-Praparation wurde ein Modul zur Fettsattigung eingebaut.

7.3.2 Konzept des tREX-Verfahrens

Ein wesentlicher Kernbaustein der in diesem Kapitel vorgestellten Ergebnisse ist die Durch-
fiihrung und Validierung von REX-Experimenten ohne auf externe Hardware wie Leiter-
schleifen oder Dipol-Elektroden zur Felderzeugung zuriickzugreifen. Stattdessen wird ein
neuer Ansatz vorgestellt, in dem ausschliellich die zertifizierte Hardware des klinischen 3T-
Human-MRTs genutzt wird, wodurch die Technik auch in vivo erprobt werden kann. Zu
diesem Zweck wurde die Funktionalitét des eingebauten Gradientensystems ausgenutzt. Die
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Gradienten, die normalerweise eine Dephasierung zum Zweck der Ortskodierung verursa-
chen, wurden so gesteuert, dass ultra-schwache, magnetische Oszillationen in ausgewahlten
Schichten erzeugt werden. Auf diese Weise wurde der REX-Effekt in eine Offcenter-Schicht
mit Abstand Az zum Isozentrum transmittiert (transmission of Rotary Excitation, tREX,
s. Abb. 7.2b). Es wurden Oszillationen mit Amplituden im Bereich von 1...100nT bei einer
Frequenz fg, = 50 Hz verwendet. Die Gradienten Gyrpx (t) wurden wie folgt berechnet:

ABstim )
GirEx = Aoz -8 27 fotim - t + @) (7.6)

Das tREX-Konzept kann mit dem x-, y- oder z-Gradienten sowie mit einer Superposition
aller drei Gradienten in einer schragen Schicht durchgefiihrt werden. Hierbei profitiert tREX
von der sehr préazisen Steuerung der Gradientenspulen und ermoglicht eine vollstandige
Implementierung von REX-Experimenten innerhalb des Pulseq-Frameworks.

7.3.3 REX-Praparationsmodule

Im Gegensatz zur T;-Quantifizierung existieren fiir die REX-Detektion keine dedizierten
Ansitze fiir Kompensationstechniken von By- oder Bj-Inhomogenititen. Jedoch gibt es
Hinweise auf eine starke Beeinflussung des REX-Effektes sowohl durch By als auch durch Bf
[30]. Als erste Mainahme wurde in dieser Arbeit standardméfig eine adiabatische Anregung
vor der SL-Interaktion gewéhlt. Aulerdem wurde die Performanz der Module S-SL, RE-SL
[23], C-SL [24] und B-SL [75] im Kontext der REX-Detektion verglichen. Hierzu wurden
Simulationen des REX-Effektes und entsprechende Validierungen in Phantomexperimenten
durchgefithrt. Weiterhin wurden die Module in ersten In-vivo-Experimenten getestet.

7.3.4 Parameteroptimierung mittels Bloch-Simulation

Die vier REX-Module wurden auf ihre Detektionscharakteristik in Bezug auf ihre Para-
meterabhéngigkeit (tsp, fsr und fsim) sowie auf ihre Anfalligkeit gegentiber Feldinhomo-
genitaten untersucht. Dazu wurde ein in Matlab implementiertes Runge-Kutta-Verfahren
(4. Ordnung) verwendet, wobei Magnetisierungstrajektorien durch eine Integration der
Bloch-Gleichungen berechnet wurden. Die Integration der Losungsfunktion beginnt mit
Minie(t = 0) = [M,,0,0]” am Anfang der Wechselwirkung zwischen SL und Stimulus.
Es wurde My = 1 gesetzt. Die Wirkung der 180°-Pulse in den Modulen C-SL und B-SL
wurde mit Matrixpropagatoren analog zu Kapitel 4 simuliert. Da die Dauer von Refokussie-
rungspulsen im Vergleich zu tg;, in der Regel gering ist und ihre Amplitude deutlich héher
als fgr, ausfallt, wurde hier die Wechselwirkung mit dem Stimulus vernachléssigt. Fir die
Berechnung einer Amplitude Aggx wurden je 10 Simulationen mit linear verteilten Phasen
¢ = 0...2m durchgefiihrt. Fiir jede einzelne Simulation wurde die Losungsfunktion fiir die
3D-Magnetisierungstrajektorie bis t = tg integriert. Anschlieend wurde Arpx tber die
Standardabweichung der 10 M.-Komponenten am Ende der SL-Interaktion bestimmt. Die
Schrittweite der Runge-Kutta-Integration betrug 2.5 ps. Fiir die Relaxationszeiten wurden
realistische Werte fiir graue Hirnsubstanz gewahlt (77, = 78 ms und 75, = 117ms, [161,
162]).

In einem ersten Schritt wurde der Einfluss der Spin-Lock-Parameter tg; und fs; auf die
Amplitude Agpx untersucht. Bei der Betrachtung des Verhaltens von fg; wird nach [29, 44]
ein Resonanzpeak bei fsr, = foim erwartet. AnschlieBend wurde die tg7-Charakteristik fiir
variable Stimulus-Frequenzen fy;,, im Falle fs;, = fsim untersucht. Im letzten Schritt wur-
de das Verhalten der REX-Amplitude in Anwesenheit von By-Inhomogenitiaten untersucht.
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Hierbei wurde eine statische Komponente Awgi®c = 21 A f§totic = v ABgt** in die Bloch-
Gleichungen eingebaut. In den Simulationen wurden Parameterbereiche von 0...250 ms fiir
tsr, 0...100Hz fir fsr bzw. feim und —100...100 Hz fiir statische Offresonanzen A fgtetic
betrachtet.

7.3.5 Validierung im Phantomexperiment

Die simulierten Charakteristika der REX-Préparation wurden zur Validierung in meh-
reren Phantomexperimenten untersucht. Hierzu wurde ein Gel-Phantom auf Agar-Basis
verwendet (s. Abschnitt 3.2.3). Fiir die Bildakquisition wurde in der Phantomstudie eine
Turbo-Spin-Echo-Sequenz als Readout eingesetzt. Zur Uberpriifung des tREX-Verfahrens
wurden in einer axialen Schicht N = 20 REX-gewichtete Bilder aufgenommen, wobei iiber
den tREX-Gradienten unterschiedliche relative Phasen im Bereich ¢ = 0...27 eingestellt
wurden. Fiir die pixelweise Bestimmung der Amplitude Argpx wurde sowohl die Stan-
dardabweichung des gemessenen Signals als auch ein Fit gemafi Gl. 7.4 ausgewertet. Es
wurden weiterhin Kontrollmessungen bei ausgeschaltetem tREX-Gradienten (Stimulus off)
durchgefiihrt. Zuséatzlich wurde die Charakteristik der gemessenen REX-Amplituden fir
verschiedene tg;, untersucht und mit den Ergebnissen der Bloch-Simulation verglichen. Als
Amplitude des Stimulus wurde By, = 50nT analog zur Simulation gewahlt. Fiir den
tREX-Gradienten ergab sich somit bei Az = 10mm eine Amplitude von 5pTm™!.

Fir REX-Messungen wurde stets eine schichtselektive Shim-Routine 2. Ordnung durch-
gefithrt und verbleibende Feldinhomogenitaten A fy durch Bo-Mapping ermittelt. Um das
Verhalten der REX-Amplitude unter dem Einfluss definierter Bg- Abweichungen zu untersu-
chen, wurde wéhrend der SL-Interaktion ein zusatzlicher Gradient in x-Richtung angelegt
und somit die rdumlichen Offresonanzen A f§9%¢(7) = A fo(7) + A f¢™*(7) im untersuchten
FOV vorgegeben. Hierdurch wurden lokale Offresonanzen von maximal £125 Hz erzeugt.

7.3.6 In-vivo-Experimente

Alle In-vivo-Experimente wurden am Gehirn eines gesunden Probanden durchgefiihrt. Fir
das tREX-Experiment wurde eine Schichtorientierung gewéhlt, die teilweise durch die Stirn-
hohle (Sinus frontalis) lauft und somit erhéhte Feldinhomogenititen aufweist [163]. Zur
Kontrolle der Feldeigenschaften wurde By- sowie B -Mapping durchgefithrt. Somit konn-
te der REX-Effekt in vivo unter kontrollierten Bedingungen beobachtet und dessen An-
falligkeit gegeniiber natiirlichen Feldinhomogenitéiten im Gehirn untersucht werden. Die
tREX-Methode wurde in vivo in einer Vergleichsstudie unter Verwendung optimaler und
nicht-optimaler SL-Pulsdauern fiir die jeweiligen Module evaluiert. Hierbei wurden bereits
die Ergebnisse der Bloch-Simulation beziiglich der tg7-Charakteristik (Gl. 7.7) berticksich-
tigt. Bei den Best-Case-Messungen wurden folgenden tg,-Werte verwendet: 77.5ms (S-SL),
70ms (RE-SL), 80ms (C-SL), 80ms (B-SL). Fir die Worst-Case-Messungen wurden fol-
gende Werte verwendet: 82.5ms (S-SL), 80ms (RE-SL), 70 ms (C-SL), 60ms (B-SL). Fur
jede Messung wurden pixelweise Aggx-Karten unter Verwendung der Standardabweichung
berechnet. Zusétzlich wurde Aggyx fiir die Messungen im Best-Case durch den Signal-Fit
nach GIl. 7.4 bestimmt.

AuBerdem wurde untersucht, ob die tREX-Methode als Kalibrierungstechnik fiir die Quan-
tifizierung von Magnetfeldoszillationen verwendet werden kann. Die Messungen unter Ver-
wendung des B-SL-Moduls wurden hierzu fiir verschiedene Amplituden des magnetischen
Stimulus wiederholt. Die gemessenen Amplituden Agpy wurden auf Korrelation mit A Bg"™
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geprift und mit der Referenzmessung (Stimulus off) verglichen. Mittels linearer Regression
wurde geprift, ob tREX fiir die ortsabhéngige Kalibrierung der REX-Amplituden geeignet
ist und somit fiir eine In-vivo-Quantifizierung neuronaler Felder eingesetzt werden kann.

7.4 Ergebnisse

7.4.1 Parameteroptimierung mittels Bloch-Simulation

In Abb. 7.3a sind die Ergebnisse der tg7- und fgr, -Charakteristika fiir die vier verschiedenen
Préaparationsmodule S-SL, RE-SL, C-SL und B-SL dargestellt. Fiir alle Module wurden wie
erwartet die hochsten REX-Amplituden bei fs;, = fsim = 50 Hz beobachtet. Das Verhalten
von Argx bei Variation von tg, ist jedoch komplexer. Im Resonanzfall treten Oszillationen
von Arpx auf. Diese sind bei den Modulen mit Kompensationstechnik besonders stark
ausgepragt. Bei B-SL treten beispielsweise lokale Maxima bei tg;, ~ 40, 80, 120, 160 ms auf,
wahrend Minima bei tg;, =~ 60, 100, 140, 180 ms auftreten. Die periodischen Intervalle Atgy,
der Arpx-Maxima nehmen fiir die unterschiedlichen Module folgende Werte an: 9.8 ms
fir S-SL, 19.9ms fir RE-SL, 20.0ms fiir C-SL, 40.0ms fiir B-SL. Die Entstehung der
Minima und Maxima der detektierbaren REX-Amplitude ist in Abb. 7.4 illustriert. Die
Komponente der Magnetisierung, die als REX-gewichteter Kontrast préapariert wird, ist
die z-Komponente. Folglich treten maximale Argx-Werte auf, wenn die angeregte Spin-
Tip-Komponente am Ende der Préparation vollstindig auf der z-Achse liegt. Wird die
Spin-Tip-Komponente jedoch vollstdndig auf der y'-Achse prapariert, verschwindet M, und
es existiert kein detektierbares Signal unabhangig von der relativen Phase ¢.

In Abb. 7.3b wurde das Oszillationsphdnomen fiir variable Frequenzen f;,, des magneti-
schen Wechselfeldes im Resonanzfall untersucht. Hieraus kann abgeleitet werden, dass die
Perioden bei S-SL am kiirzesten ausfallen und sich bei RE-SL und C-SL verdoppeln. Die
Periodenldngen von B-SL sind im Vergleich zu S-SL vervierfacht. Die Lénge der Perioden
héngt auflerdem von fy;, ab und folgt hierbei einer indirekten Proportionalitit. Die Peri-
odenlinge Atgy, sowie die Position des k-ten Maximums t%{*(k) konnte empirisch wie folgt
modelliert werden:

t5i" (k) = g7 - (k= )

n = 1fir S-SL, n = 2fir RE-SL, n = 2fir C-SL, n = 4 fir B-SL,
k= 1/4fir S-SL, k = 1/2fiur RE-SL, x = 0fiir C-SL, x = 0fur B-SL

(7.7)

Hier sind 7 und & modulabhéngige Faktoren, wobei n die Periodenlidnge streckt/staucht
und « eine geringfiigige Verschiebung der Position des Maximums bewirkt. Diese empirisch
abgeleitete Regel gilt fiir die Module RE-SL, C-SL und B-SL mit einer im Mittel sehr
geringen Abweichung von nur —0.05 % im betrachteten Simulationsbereich. Fir S-SL, bei
welchem Minima und Maxima weniger stark ausgepragt sind, ist die Vorhersage weniger
prazise (-4.6 %). In [140] wurde weiterhin der Einfluss der Ty,- und Ty-Relaxationszeiten
auf die Position der Maxima untersucht. Hier wurden nur geringe Abweichungen der Po-
sitionen der Maxima beobachtet. Im Wesentlichen erschweren kurze Relaxationszeiten die
Detektion bei Verwendung hoher SL-Zeiten auf Grund der zunehmenden Relaxationseffek-
te. Die Magnitude des Stimulus bestimmt dagegen die Grofie der beobachteten Amplitude
Agpgpx, mit einer klaren, linearen Korrelation (R? = 0.998). Auch hier wurde kein signifikan-
ter Einfluss auf die tgp-Charakteristik festgestellt. Somit beschreibt Gl. 7.7 das Auftreten
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Abbildung 7.3: Simulation der Agpx-Charakteristika fiir die vier Praparationsmodule. Un-
tersucht wurde primér die tgr-Charakteristik. In a) wurden unterschiedliche SL-Amplituden
bei fstim = 50Hz und in b) wurden unterschiedliche Stimulus-Frequenzen im Resonanzfall
fsr. = fstim betrachtet. Es wurde ABgtim = 50nT gewéahlt. Die Schrittweiten der Simulation
betrugen: Atgy, = 0.5ms, Afsy, = 0.5Hz, A fsim = 0.5 Hz. Jede REX-Amplitude wurde iiber die
Simulation von N = 10 relativen Phasen ¢ durch die Standardabweichung von M, bestimmt. Die

schwarzen Linien in b) zeigen das k-te Maximum geméf der empirisch ermittelten Vorhersage
(GL 7.7).

von Arpx-Maxima allgemein und kann als Prognose fiir die Optimierung von Sequenzpa-
rametern herangezogen werden. Daher wurden fiir f;,, = 50Hz die folgenden SL-Zeiten
in den weiteren Simulationen und Messungen fiir die Maximum-Bedingung (Best-Case)
verwendet: 77.5ms fir S-SL, 70.0 ms fiir RE-SL, 80.0 ms fiir C-SL, 80.0 ms fiir B-SL. Fiir
die Minimum-Bedingung (Worst-Case) wurden entsprechend folgende Werte verwendet:
82.5ms, 80.0ms, 70.0ms, 60.0 ms.

7.4.2 Validierung im Phantomexperiment

Die fiir die Durchfithrung des tREX-Verfahrens benétigten, ultra-schwachen Gradientenos-
zillationen wurden vor der eigentlichen Phantomstudie kalibriert. Hierzu wurde ein eta-
bliertes Verfahren zur Vermessung von k-Raum-Trajektorien eingesetzt [164]. Die Messun-
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Abbildung 7.4: Tllustration der Minima/Maxima-Entstehung von Agpx. Betrachtet wird der
Fall fsr, = fstim = D0Hz fir unterschiedliche tg;, und N = 25 Phasen ¢ im Bereich 0...27.
Die durch den REX-Effekt angeregten Spin-Tip-Komponenten zeigen beide ein oszillatorisches
Verhalten. Bei den Modulen RE-SL, C-SL und B-SL &hnelt das Verhalten entlang tgy jedoch
dem einer stehenden Welle. Hierdurch entstehen Bereiche, in denen die Spin-Tip-Komponente
vollstandig auf die z-Achse oder vollstandig auf die y’-Achse prépariert wird. In Konsequenz
existieren Minima und Maxima der detektierbaren Amplitude Agrgpx.

gen bestétigen, dass das eingebaute Gradientensystem (max. Gradientenstirke 45 mT m™!,
max. Slewrate 200 Tm~!s™!) auch die Erzeugung von Magnetfeldoszillationen mit extrem
niedrigen Amplituden bis zu 1...2.5nT ermoglicht. Sowohl die Amplitude als auch die Pha-
se der somit emulierten, biomagnetischen Aktivitat konnten prézise eingestellt werden. Die
mittlere Abweichung der eingestellten Amplitude betrug —1.6 %. Die Ergebnisse dieser
Vorexperimente wurden in der Originalarbeit [140] prisentiert.

In Abb. 7.5 werden die Proof-of-Concept-Messungen der tREX-Methode im Phantom pra-
sentiert. Das erwartete, sinusformige Signal der REX-Préaparation fiir verschiedene Phasen
¢ bei einem 50 nT-Stimulus konnte klar detektiert werden (R? = 0.999). Allerdings ist in
den REX-gewichteten Bildern fiir S-SL eine starke Bildung von Banding-Artefakten er-
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Abbildung 7.5: Proof-of-Concept-Messungen der tREX-Methode im Agar-Phantom. a) und
b) zeigen REX-gewichtete Magnituden-Bilder fiir 10 verschiedene, relative Phasen zwischen SL
und Stimulus. In a) wurde das S-SL-Modul und in b) das B-SL-Modul verwendet. Die aus der
Phasenvariation pixelweise berechnete Standardabweichung ist in den Arpx-Karten in c¢) dar-
gestellt. Die mit B-SL durchgefiihrten Messungen zeigen geringere Banding-Artefakte in den ge-
wichteten Bildern sowie eine homogenere Detektion innerhalb der Agppx-Karte. Auflerdem ist
bei S-SL eine Abnahme von Argpx am Rand des Phantoms zu erkennen. Dies korreliert gut
mit Abweichungen des B -Feldes (s. Anhang 10.4). In d) wurde die detektierte Signalintensi-
tdt Sppx innerhalb eines ROIs gegen die Phase aufgetragen. Zuséitzlich wurde die Referenz-
messung bei ausgeschalteter Stimulation dargestellt. Die Messungen wurden in einer axialen
tREX-Schicht (Az = 10mm, Schichtdicke 5mm) durchgefithrt. Weitere Sequenzparameter wa-
ren: fsr = fstim = 50Hz, AB§™ = 50nT, FOV = 150 x 150 mm?, Matrix = 96 x 96.

kennbar, die bereits ahnlich in Kapitel 4 im Kontext der T,,-Quantifizierung beobachtet
wurden. Dieses Phdnomen wurde bei der Anwendung von B-SL deutlich reduziert. Beide
Messungen wurden im vorhergesagten Agrpx-Maximum durchgefiihrt. Dennoch sind die
Unterschiede zwischen S-SL und B-SL in den berechneten Detektionskarten offensichtlich.
B-SL zeigt mit AB%L = 0.1977 £ 0.0091 eine homogenere und im Durchschnitt héhere
REX-Amplitude als S-SL mit A%35 = 0.168 + 0.035. Die REX-Amplituden von RE-SL
und C-SL betrugen ARESE = (0.161 4 0.035 und A$2% = 0.191 £ 0.018. Die Kontrollmes-
sung (Stimulus off) zeigte keine signifikante Oszillation des detektierten REX-Signals mit
A?{g v = 0.0060 £ 0.0038. Weiterhin wurden fiir alle Module pixelweise Anpassungen des
gemessenen REX-Signals an das Modell gemafl Gl. 7.4 durchgefiithrt. Die Ergebnisse der
Parameter a(7), b(7), m(r) und ¢o(7) befinden sich im Anhang (s. Abschnitt 10.4). Auch
hier wurde fiir B-SL das hochste und gleichméfigste Detektionsma$ a(7) festgestellt. Wei-
terhin zeigen C-SL und B-SL einen deutlich geringeren Offset b(7) des REX-Signals und
gegentiber S-SL und RE-SL wurde eine deutlich geringere Variation von ¢g(7) festgestellt.
Mit Aufinahme von RE-SL wurde bei allen Modulen ein Modulationsparameter m(7) ~ 1
beobachtet. Im Anhang wurden zusétzlich die entsprechenden Ergebnisse des Bo- und B -
Mappings ergéanzt. In der ausgewédhlten tREX-Schicht zeigten die Feldvermessungen im
Mittel Afgtatic = —2.3 + 3.5Hz und By = 96.4 + 6.8 %.
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Abbildung 7.6 zeigt den Vergleich zwischen der gemessenen tgr-Charakteristik und den
Ergebnissen der Bloch-Simulation innerhalb der Resonanzbedingung. Die Daten zeigen ei-
ne hohe Ubereinstimmung und bestéitigen die Existenz von tg;-Minima und -Maxima. Die
folgenden Periodenlingen Atg;, wurden in guter Ubereinstimmung mit den Simulations-
ergebnissen ermittelt: 18.5 + 0.8 ms fiir RE-SL, 18.8 + 1.2 ms fiir C-SL, 38.6 £+ 0.6 ms fiir
B-SL. Die Verschiebung von RE-SL gegeniiber C-SL betrug 9.3 + 0.4 ms. Fiir S-SL wurden
aufgrund der schwach ausgepréigten Oszillationen keine Werte ermittelt.
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Abbildung 7.6: Experimentelle Uberpriifung der tg7-Charakteristika im Phantomexperiment.
In a) sind die Ergebnisse der Bloch-Simulation dargestellt. b) zeigt die Agpx-Detektion im
Agarose-Phantom. Es wurde tg; von 0...160ms fiir jedes Préaparationsmodul variiert. Um rea-
lisierbare Messzeiten zu erreichen, wurden pro Amplitudenberechnung N = 6 relative Phasen ¢
variiert. Die jeweiligen Perioden Atgy sind blau notiert. Aufgrund der geringen Ausprigung der
Oszillation wurde fiir S-SL keine Periodendauer ermittelt. Das qualitative Verhalten der Arpx-
Maxima zeigt in den Phantommessungen eine gute Ubereinstimmung mit den Simulationsergeb-
nissen. Die Periodenldngen der Messungen sind etwas geringer als in der Simulation, was auf eine
Abweichung der tatsichlichen SL-Amplitude (B -Abweichung) zuriickzufiihren ist. In der Simu-
lation und im Experiment sind die Perioden fiir S-SL am kiirzesten und fiir RE-SL und C-SL
verdoppelt. Die Periode von B-SL ist vervierfacht.

Die Ergebnisse der Arpx-Sensitivitdt in der Anwesenheit von By-Inhomogenitéten sind in
Abb. 7.7 dargestellt und wurden mit entsprechenden Ergebnissen der Bloch-Simulation ver-
glichen. Sowohl die Messungen als auch die Simulationen zeigen eine Abnahme von Agrgx
mit zunehmendem A f5% was bestitigt, dass statische Feldinhomogenitéten die Messung
dynamischer Feldoszillationen deutlich erschweren. Allerdings zeigen die vier Praparations-
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module signifikant unterschiedliche Anfélligkeiten gegeniiber By-Inhomogenitéiten. In der
Simulation wurde eine Halbierung von Appx bei folgenden A f5*-Werten beobachtet:
+24.0 Hz fir S-SL, £31.7 Hz fiir RE-SL, £26.6 Hz fiir C-SL, +36.7 Hz fiir B-SL. Dies ent-
spricht jeweils £0.19 ppm, £0.25 ppm, +0.21 ppm, +0.29 ppm bei By = 3T. Somit weist
B-SL die geringste und S-SL die hochste Anfélligkeit fur die REX-Detektion auf (Verbesse-
rung ~ 53 %). Diese Ergebnisse stimmen in Simulationen und Experimenten gut tiberein.
Um den Einfluss der Bf -Abweichungen bei der experimentellen Validierung zu minimieren,
wurde ein ROI mit geringer B -Variation (100.6 4 3.2 %) ausgewertet.
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Abbildung 7.7: Verhalten der REX-Module in Gegenwart statischer Bg-Feldinhomogenitéten.
In a) sind beispielhafte Bo-Feldkarten und die entsprechenden Agpx-Karten fiir zwei Feldkon-
stellationen dargestellt (Variation eines zusétzlichen x-Gradienten). Die Arpx-Anfilligkeit wur-
de durch eine ROI-basierte Auswertung bestimmt, bei welcher die gemessenen Amplituden mit
den bekannten Offresonanzen A f§t4%¢(7) abgeglichen wurden. Die Messdaten wurden in 1 Hz-
Intervallen gemittelt und mit den Simulationsergebnissen in ¢) verglichen. Fiir eine bessere Uber-
sichtlichkeit wurden Fehlerbalken nur fiir B-SL eingezeichnet. Das Detektionsmaximum ist sym-
metrisch um den Nullpunkt verteilt und weist das breiteste Maximum fiir das B-SL-Modul auf.
Ab |Afgtatc| > 50 Hz zeigen alle Module ein oszillatorisches Verhalten. Der magnetische Stimulus
betrug 50nT und es wurde fs;, = fstim betrachtet.

7.4.3 In-vivo-Experimente

In Abb. 7.8 werden die Proof-of-Concept-Messungen der tREX-Methode in vivo im Gehirn
eines gesunden Probanden présentiert. Das erwartete, sinusformige Signal des REX-Effektes
wurde in den gewichteten Bildern auch hier deutlich beobachtet (R? > 0.99). Bei den
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Kontrollmessungen (Stimulus off) wurde hingegen keine signifikante Variation des REX-
Signals beobachtet. In der berechneten Agpx-Karte konnen Strukturen des Hirngewebes
grob unterschieden werden. In zwei verschiedenen ROIs wurde Ag%&l = 0.1192 £ 0.0037
und AROL? = 0.0912 + 0.0037 beobachtet, wohingegen die Kontrollmessungen ARoL! =
0.00868 £ 0.00068 bzw. Aﬁgﬁf = 0.0076 = 0.0025 ergaben. In den Regionen des Schadel-
knochens und des Fettgewebes wurde der REX-Effekt deutlich reduziert.
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Abbildung 7.8: Proof-of-Concept-Messungen der tREX-Methode in vivo im menschlichen Ge-
hirn unter Verwendung von B-SL. a) zeigt die REX-gewichteten Bilder der Kontrollmessungen
(Stimulus off). b) zeigt die Ergebnisse mit ABg™ = 50nT fiir N = 10 unterschiedliche Phasen
¢. In den Detektionskarten in c) ist deutlich erkennbar, dass im Vergleich zur Kontrolle der REX-
Effekt erfolgreich in vivo gemessen wurde. In d) sind die Signalintensititen einer ROI-basierten
Auswertung gegen die relative Phase aufgetragen. Beide ROIs zeigen einen sinusférmige Signalver-
lauf. Strukturen des Hirngewebes und des Schédels sind sowohl in den REX-gewichteten Bildern
als auch in der Appx-Karte erkennbar. Fiir die Spiralbildgebung wurden folgende Parameter ver-
wendet: FOV = 240 x 240 mm?, Matrix = 96 x 96, Schichtdicke 5 mm, T}, = 1s.

In Abb. 7.9 wurden die vier unterschiedlichen Préparationsmodule durch die Wahl von
tsp jeweils in einem Best-Case- und Worst-Case-Szenario verglichen. Wéahrend fiir S-SL
nur geringfiigige Unterschiede beobachtet wurden, zeigen die iibrigen Module eine deutli-
che Abgrenzung zwischen der Minimum- und Maximum-Bedingung. Weiterhin sind auch
signifikante Unterschiede zwischen den Modulen im Best-Case zu erkennen. Eine lokale
Reduktion von Agrpx wurde nahe des Sinus frontalis (fur S-SL, RE-SL und C-SL) be-
obachtet und eine signifikante Verringerung ist auch fiir RE-SL in der Umgebung des
Schédelknochens sichtbar. Dies wird anschlieBend im Boxplot in Abb. 7.9e deutlich, in
welchem Agpx im gesamten Hirngewebe untersucht wurde. B-SL zeigt hier das beste De-
tektionsverhalten und eine klare Abgrenzung zwischen den Messungen in der Minimum-
und Maximum-Bedingung. Die R?-Werte im Hirngewebe (im Maximum) des Signal-Fits
gemaf Gl. 7.4 betragen: 0.982 4+ 0.012 fiir S-SL, 0.985 4+ 0.014 fir RE-SL, 0.9907 + 0.0071
fiir C-SL, 0.9929+0.0033 fiir B-SL. Auch in diesem Vergleich zeigt B-SL das beste Verhalten
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bei einer guten Ubereinstimmung mit dem erwarteten Modellverlauf. Die entsprechenden
Parameterkarten des Signal-Fits sowie die zugehorigen Bo- und B -Feldkarten werden im
Anhang présentiert (s. Abschnitt 10.4). Hier wurden aulerdem die REX-gewichteten Bilder
aller Module in der Minimum- und Maximum-Bedingung eingefiigt.
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Abbildung 7.9: In-vivo-Vergleich der tREX-Messungen fiir Minimum- und Maximum-
Bedingungen. Mit Ausnahme von tg;, wurden identische Sequenzparameter wie in Abb. 7.8 ver-
wendet. a) zeigt Arpx-Karten der vier Module mit der jeweils schlechtesten tg7-Wahl. b) zeigt
die entsprechenden Messungen der Maximum-Bedingung und die dazugehorigen Fit-Ergebnisse
la] bzw. R? der sinusformigen Anpassung (c-d). Eine ROI-basierte Auswertung im Hirngewebe
ist im Boxplot in e) dargestellt. Insbesondere fiir RE-SL, C-SL und B-SL wird die hohe Relevanz
der tgr-Wahl deutlich. Fiir das S-SL-Modul gibt es, wie aus den Simulationsergebnissen zu erwar-
ten, keinen signifikanten Unterschied zwischen den beiden Bedingungen. Allerdings ergeben sich
bei den Modulen mit Kompensationstechnik deutliche Unterschiede innerhalb der Maximums-
Bedingung. Hier zeigen alle Module mit Ausnahme von B-SL reduzierte Appx-Werte in der Nédhe
des Schéadelknochens (RE-SL) oder des Sinus frontalis (S-SL und C-SL). Dies wird auch in den
R%-Karten in d) deutlich.

Im letzten Experiment wurde in vivo unter Verwendung des B-SL-Moduls die Korrela-
tion der detektierten REX-Amplitude mit der Starke des transmittierten, magnetischen
Stimulus gepriift. In Abb. 7.10 sind die Ergebnisse dieser Studie fir AB3*™ = 1...100nT
dargestellt. Hierbei wurde eine klare, lineare Korrelation zwischen Appx und ABSH™ nach-
gewiesen (R? > 0.997). Es wurden Werte von drei beispielhaften ROIs durch eine lineare
Regression gepriift. Die Ergebnisse zeigen, dass tREX-Experimente eine Kalibrierung iiber
ein einfaches, lineares Modell ermoglichen und somit eine Quantifizierung der Stimulusfeld-
starken realisiert werden kann. Weiterhin wurde das gesamte Hirngewebe speziell fiir kleine
Stimuli AB§*™ < 10nT ausgewertet. Der REX-Effekt konnte noch bei 1 nT nachgewiesen
werden. Hier lag der durchschnittliche Signalanstieg von Aggx im Vergleich zur Referenz-
messung (Stimulus off) bei 7.3%. Eine signifikante Abgrenzung zum Referenzsignal im
gesamten Hirngewebe war jedoch nur bei AB§"™ > 2.5nT moglich.
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Abbildung 7.10: Korrelationsmessungen der Agrpx-Amplitude und der Stimulusfeldstéirke
ABgtim in vivo. Die gemittelten Appx-Werte innerhalb der drei beispielhaften ROIs in a) fiir
AB§H™ im Bereich 1...100nT wurden in b) gegen die Feldstirke aufgetragen. Die lineare Regres-
sion ergab jeweils R?-Werte > 0.997. Die Steigung variiert in den verschiedenen ROIs. Aufgrund
der hohen Ubereinstimmung mit der linearen Anpassung erméglichen die tREX-Experimente ei-
ne In-vivo-Kalibrierung gemessener REX-Amplituden. In einer weiteren Auswertung in ¢) wurde
Agrgx im gesamten Hirngewebe fiir kleine Stimulus-Feldstérken im Bereich 1...10 nT untersucht.
Das fiir 1 nT beobachtete Signal kann nicht im gesamten Gewebe signifikant von der Referenzmes-
sung (Stimulus off) abgegrenzt werden. Mittelwert und Median liegen jedoch iiber der Amplitude
der Referenzmessung (=~ 7.3 %). Oberhalb von 2.5nT zeigen die Ergebnisse einen signifikanten
Abgrenzung von der Kontrollmessung.

7.5 Diskussion

Im vorliegenden Kapitel wurde ein neues Konzept fiir die direkte Detektion ultra-schwacher,
magnetischer Wechselfelder mittels Spin-Locking vorgestellt. Diese Technik zielt primér auf
die Bildgebung biomagnetischer Felder im MRT ab. Die von Coletti et al. diskutierten Pro-
bleme der Anfilligkeit gegeniiber Feldinhomogenitéten [30] wurden durch die Einfihrung
etablierter SL-Kompensationstechniken in die REX-Priaparation deutlich reduziert. Eine
wichtige Erkenntnis war hierbei, dass geeignete SL-Pulsdauern fiir eine erfolgreiche De-
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tektion gewahlt werden miissen, was einen grundlegenden Unterschied zur T',-Bildgebung
darstellt. Auflerdem wurde in dieser Arbeit ein neues Verfahren der experimentellen Vali-
dierung eingefiihrt, welches die Transmission des Rotary-Excitation-Effektes (tREX) tiber
das eingebaute Gradientensystem ausnutzt. Durch diesen Schritt konnten Ergebnisse aus
Bloch-Simulationen detailliert mit entsprechenden tREX-Experimenten in Phantomstudi-
en verglichen und evaluiert werden. Hierbei vereinfacht tREX den experimentellen Aufbau,
beschleunigt den Prozess der Sequenzentwicklung und erhoht die Reproduzierbarkeit der
Experimente auf Grund der hohen Prazision des verwendeten Gradientensystems. Der grofi-
te Vorteil von tREX ist jedoch, dass die verwendete Hardware bereits vollstandig fir die
Anwendung am Menschen zertifiziert ist und somit In-vivo-Messungen des REX-Effektes
moglich werden.

Die Simulations- und Messergebnisse zeigen, dass eine geeignete Wahl der SL-Pulsdauer
in Abhéngigkeit von der Stimulusfrequenz fiir die kompensierten RE-SL-, C-SL- und B-
SL-Module obligatorisch ist. Hierfiir wurde ein empirisches Modell fiir die Vorhersage von
Agrpx-Maxima (Gl. 7.7) entwickelt. Die Genauigkeit dieser Vorhersage ist mit einer Ab-
weichung von —0.05% hoch. Lediglich fiir das S-SL-Modul wurde eine geringere Genau-
igkeit (—4.6 % Abweichung) festgestellt. Hier kommt es durch Relaxationseffekte zu einer
systematischen Verschiebung der Position der Aggpx-Maxima. Jedoch ist die Vorhersage
bei S-SL auch auf Grund der geringen Ausprigung der Maxima weniger relevant. Fiir die
kompensierten Module konnte kein signifikanter Einfluss der Relaxation auf die Positionen
der lokalen Maxima festgestellt werden. Hier dominieren Effekte der Spin-Dynamik, da
durch die Umkehrung der SL-Richtung im Rotary-Echo-Verfahren oder durch die Anwen-
dung von Refokussierungspulsen die Trajektorie der Magnetisierung abrupt verdandert wird.
Somit ergeben sich fiir unterschiedliche ¢g; Konstellationen, in denen die finale Magneti-
sierung entweder vollstindig auf die z-Achse (Maximum-Bedingung) oder vollstédndig auf
die y/-Achse (Minimum-Bedingung) prapariert wird. Die empirisch ermittelten, modulab-
hangigen Faktoren 7, die vorgeben, mit welcher Periodizitat Maxima entlang tg; auftreten,
zeigen eine interessante Eigenschaft. Bei RE-SL und C-SL ist die gesamte Pulsdauer in zwei
gleiche Blocke unterteilt und der Faktor betragt entsprechend n = 2. Bei B-SL liegen auch
Blécke mit tgy, /4 vor und der Faktor betragt n = 4. Maxima werden also generiert, wenn
die kleinste Pulsdauer innerhalb des Praparationsmoduls das ganzzahlige Vielfache einer
m-Rotation der Magnetisierung bewirkt. Die Positionen der Maximum-Bedingung konnten
in den Phantomexperimenten weitgehend bestatigt werden. Die durchschnittliche Abwei-
chung von den vorhergesagten Positionen betrug 5.5 %. Dies lisst sich auf eine Variation
des B -Sendefeldes zuriickfiihren, wodurch die SL-Amplitude nicht 50 Hz betrigt und der
REX-Effekt somit nicht exakt resonant ablauft.

In den Experimenten wurde auflerdem die Fragestellung geklart, ob dynamische Feldos-
zillationen bei gleichzeitiger Kompensation statischer Feldinhomogenitiaten mittels REX
detektiert werden konnen. Durch Bloch-Simulationen wurde gezeigt, dass B-SL eine signi-
fikante Erhohung der Robustheit gegeniiber By-Abweichungen aufweist. Eine Halbierung
der gemessenen REX-Amplitude ergibt sich ab ABg = +0.29 ppm bei 3T. Somit ist die
REX-Methode fiir typische Bg-Abweichungen im Hirngewebe nach einer standardisierten
Shimming-Prozedur geeignet. Dies zeigte sich auch in vivo, da B-SL selbst in Bereichen mit
erhohten Byp-Inhomogenitaten noch eine vergleichsweise gute REX-Detektion liefert. Der
Einfluss von B -Inhomogenititen wurde priventiv durch die Verwendung adiabatischer An-
regungspulse kompensiert, was bereits in [58] vorgeschlagen wurde. Dadurch werden jedoch
nur die Anfangsbedingungen vor dem eigentlichen REX-Effekt optimiert. Eine Abweichung
in B fiihrt dennoch zu einer Verletzung der REX-Resonanzbedingung (fsz, # fstim ). Diese
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Problematik kann durch keine der in dieser Arbeit verwendeten Kompensationstechniken
vollstandig eliminiert werden. In den Simulationen und Messungen zeigte B-SL allerdings
breitere Resonanzpeaks, wodurch Bf-Abweichungen indirekt kompensiert werden. Dieser
Effekt war auch im Phantomexperiment bemerkbar (Abb. 7.5). Trotz eines naherungsweise
optimalen Shims innerhalb der gesamten Messschicht (A fy = —2.34+3.5 Hz) wurde am Ran-
de des Phantoms unter Verwendung von S-SL ein deutlicher Abfall von Agrgx beobachtet.
In dieser Region zeigte das Sendefeld Werte von By ~ 90 %. Im Gegensatz zu S-SL liefer-
te B-SL in diesem Bereich eine annahernd konstante Detektion. Eine weitere Moglichkeit,
die B -Performanz zu erhéhen, ist die Implementierung von SL-Pulsen mit linearer Am-
plitudenmodulation, was bereits in [165] vorgeschlagen wurde. Durch diesen Schritt kann
ebenfalls eine Verbreiterung des Resonanzeffekts fiir kompensierte REX-Module erzeugt
werden.

Die Ergebnisse der Simulationen und der Phantomstudie wurden genutzt, um erste Proof-
of-Concept-Experimente fiir die Detektion oszillierender Magnetfelder in vivo durchzufiih-
ren. Obwohl die Messungen mit dem einfachen S-SL-Modul prinzipiell erfolgreich waren,
konnte nachgewiesen werden, dass die Verwendung von By- und Bj-kompensierten Mo-
dulen eine klare Verbesserung darstellt. Bei der detaillierten Auswertung der gemessenen
REX-Signale durch den Signal-Fit nach Gl. 7.4 war eine deutliche Verbesserung bei C-SL
und B-SL zu beobachten. Innerhalb der weiflen und grauen Hirnsubstanz lieferten diese Mo-
dule homogene Argx-Karten, geringe Offsets der REX-Oszillation, und die Signale zeigten
nidherungsweise eine 2m-Modulation.

Bei den Messungen mit kleinen Stimulusfeldstarken war eine Detektion bis zu 1 nT im Ver-
gleich zur Referenzmessung moglich. Eine grofie Herausforderung fiir die REX-Detektion
ist derzeit das relativ hohe Grundrauschen der Referenzscans. Bei der Analyse der REX-
gewichteten Bilder wurde der Einfluss der Atmung noch nicht korrigiert, was zu einem
erhohten A‘;%Qf « fiihrte und eine signifikante Abgrenzung bei niedrigen ABg*™ erschwerte.
Daher kann die tatséchliche Grenze der Empfindlichkeit fiir die REX-Technik niedriger lie-
gen und fiir die Bedingungen in vivo weiter optimiert werden. Dieser wichtige Punkt muss in
kiinftigen Studien genauer untersucht werden. Hierbei konnen identische REX-Experimente
mehrfach wiederholt werden und die Sensitivitat mit Hilfe von t-Test-Statistiken festgestellt
werden.

Der lineare Zusammenhang zwischen REX-Amplitude und Stimulus-Feldstarke wurde be-
reits in [154] experimentell in einer Phantomstudie belegt (R? = 0.96). Durch den Einsatz
der tREX-Technik konnte in dieser Arbeit die Linearitat auch in vivo bestitigt werden
(R* > 0.99). Die hohe Genauigkeit der durch tREX erzeugten Feldoszillationen bietet
somit die Moglichkeit einer Kalibrierung gemessener REX-Amplituden. Beispielsweise kon-
nen zuerst n > 2 tREX-Experimente durchgefithrt und aus den resultierenden Agrgx-
Werten eine gewebespezifische und raumlich abhangige Kalibrierungsfunktion gegeniiber
der Stimulus-Feldstirke ABg!™ durch lineare Regression bestimmt werden. Anschlieend
konnen REX-Experimente mit echter biomagnetischer Aktivitat durchgefithrt und die ge-
messenen Amplituden mit der Kalibrierung abgeglichen werden. Durch diesen Schritt wird
eine Quantifizierung von Biomagnetismus ermoglicht.

Das hier vorgestellte REX- bzw. tREX-Verfahren kann potentiell in einer Vielzahl an fMRT-
Studien zur Detektion und Quantifizierung neuronaler Aktivitit eingesetzt werden. Bei-
spiele hierfiir sind die Messung der Alpha-Aktivitat [29] oder die Bildgebung von SSVEPs
(Steady state visually evoked potentials) im visuellen Kortex [166]. Da die relative Phase ¢
gegeniiber der SL-Préiparation im Allgemeinen unbekannt ist, muss die REX-Amplitude in
solchen Studien durch die Standardabweichung zufilliger Phasen bestimmt werden. Eine
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Alternative ist die Aufzeichnung eines EEGs wihrend der MRT-Untersuchung zur spateren
retrospektiven Auswertung der Phasen. Eine potentielle klinische Anwendung der Technik
ist die Lokalisation aktiver Kortexareale bei fokaler Epilepsie in Patienten [167]. Weiterhin
ist eine Ubertragung der REX-Methode fiir die Detektion und Quantifizierung kardialer
Magnetfelder geplant. Hierbei konnte in ersten Simulationen und Phantomexperimenten
ein Ansatz entwickelt werden, mit dem der Rotary-Excitation-Effekt auch fiir die Messung
peakformiger, magnetischer Fluktuationen genutzt werden kann. Dieses Verfahren soll in
kiinftigen Studien weiter optimiert und validiert werden, um langfristig eine Bildgebung
des kardialen Erregungsleitungssystems zu realisieren.

7.6 Fazit

In diesem Kapitel wurde ein neues Verfahren vorgestellt, welches mittels Spin-Lock-basierter
MRT eine ortsaufgeloste Detektion ultra-schwacher magnetischer Oszillationen im nT-
Bereich ermoglicht. Das in Kapitel 4 vorgestellte B-SL-Modul wurde hierbei fiir die grund-
legende REX-Préiparation adaptiert. Durch die Wahl geeigneter SL-Pulsdauern konnte mit
B-SL eine signifikante Verbesserung der Detektionsfahigkeit erreicht werden. Da somit der
Einfluss statischer Feldinhomogenitéiten auf den REX-Effekt reduziert werden kann, wird
fir kiinftige Studien zur robusten Detektion von biomagnetischen Oszillationen das opti-
mierte B-SL-Modul in Kombination mit einer adiabatischen Anregung empfohlen. Dartiber
hinaus erlaubt das neu entwickelte tREX-Verfahren, welches bereits in [140] veroffentlicht
wurde, Sequenzen sowohl in Phantomexperimenten als auch unter kontrollierten Bedingun-
gen in vivo zu testen. Hierdurch konnten Magnetfelddetektionen im niedrigen nT-Bereich
bereits im Hirngewebe von Probanden realisiert werden. Dartiber hinaus bereitet das tREX-
Konzept potentiell den Weg fiir die Quantifizierung neuronaler Aktivitiat mittels MRT, da
es zusatzlich als Kalibrierungsverfahren eingesetzt werden kann.
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ZUSAMMENFASSUNG

Das zentrale Ziel der vorliegenden Arbeit war die Entwicklung neuer, robuster Methoden
der Spin-Lock-basierten MRT. Im Fokus stand hierbei vorerst die T',-Quantifizierung des
Myokards im Kleintiermodell. Neben der T\,-Bildgebung bietet Spin-Locking jedoch zu-
sétzlich die Moglichkeit der Detektion ultra-schwacher, magnetischer Feldoszillationen. Die
Projekte und Ergebnisse, die im Rahmen dieses Promotionsvorhabens umgesetzt und erzielt
wurden, decken daher ein breites Spektrum der SL-basierten Bildgebung ab und kénnen
grob in drei Bereiche unterteilt werden. Im ersten Schritt wurde die grundlegende Pulsse-
quenz des SL-Experimentes durch die Einfithrung des balancierten Spin-Locks optimiert.
Der zweite Schritt war die Entwicklung einer kardialen MRT-Sequenz fiir die robuste Quan-
tifizierung der myokardialen T -Relaxationszeit an einem préklinischen Hochfeld-MRT. Im
letzten Schritt wurden Konzepte der robusten T-Bildgebung auf die Methodik der Feldde-
tektion mittels SL iibertragen. Hierbei wurden erste, erfolgreiche Messungen magnetischer
Oszillationen im nT-Bereich, welche lokal im untersuchten Gewebe auftreten, an einem
klinischen MRT-System im menschlichen Gehirn realisiert.

Die in Kapitel 4 présentierte und in [75] publizierte Technik der balancierten SL-Préparation
stellt fiir diese Arbeit einen essentiellen Grundbaustein dar. Durch die Einfiihrung einer
vollstandig symmetrischen SL-Pulssequenz konnte sowohl iiber die analytische Berechnung
von Magnetisierungstrajektorien als auch iiber Simulationen der Bloch-Gleichungen Vortei-
le der B-SL Priparation im Kontext der Kompensation von By- und B} -Inhomogenititen
aufgezeigt werden. Dies kann in erster Linie dariiber erklirt werden, dass B-SL mit einem
zweiten Refokussierungspuls ausgestattet ist, der gegeniiber dem ersten Puls eine entge-
gengesetzte Phase aufweist. Hierdurch resultiert ein Effekt der Selbstkompensation, der
mit dem Rotary-Echo-Prinzip der SL-Pulse verwandt ist und primér Abweichungen des
B -Feldes ausgleicht. Die neue Priparationstechnik wurde erstmals am 7T Hochfeld-MRT
implementiert und in einer Studie durch Phantomexperimente validiert und ausfiihrlich
mit den alternativen Verfahren RE-SL [23], PSC-SL [72], und C-SL [24] verglichen. In
der Vergleichsstudie wurde die Formation von Banding-Artefakten und die Giite der T'-
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Quantifizierung unter definierten Versuchsbedingungen mit gezielten Abweichungen des
Bo- und B -Feldes untersucht. Die Ergebnisse der Phantomexperimente konnten eine gu-
te Ubereinstimmung mit den theoretischen Vorhersagen der Bloch-Simulationen belegen.
Hierbei konnten auch gegentiber dem von Witschey et al. vorgeschlagenen C-SL Modul
[24], welches zuvor in zahlreichen Studien als Gold-Standard der SL-Préparation diente
[13, 72, 121], signifikante Verbesserungen belegt werden, die zum einen die Reduktion
von Banding-Artefakten und zum anderen die Genauigkeit der T;,-Quantifizierung be-
treffen. Im Vergleich zu C-SL konnte beispielsweise die Banding-Performanz, die in Kapitel
4 als Indikator der Bildqualitdt eingefithrt wurde, um 79% gesteigert werden. Die Giite
des mono-exponentiellen T1,-Fits wurde um 58% verbessert. Das neue B-SL-Modul bietet
daher vielversprechende Eigenschaften, welche in kiinftigen Studien sowohl die Qualitat
T,c-gewichteter Bilder als auch die Quantifizierung der T,,-Relaxation erheblich steigern
konnen. Zudem besteht das Potential fiir einen Einsatz in der klinischen Routine. Der
Nachteil von B-SL ist lediglich die Notwendigkeit eines zusétzlichen Refokussierungspulses,
wodurch auch die spezifische Absorptionsrate der Praparation steigt. Da jedoch der grofite
Anteil des SARs primér durch die SL-Pulse selbst generiert wird, ist ein Wechsel von C-SL
auf B-SL fir die Durchfiihrbarkeit klinischer Studien innerhalb der SAR-Bestimmungen
nicht entscheidend. Tatséchlich wurde B-SL bereits von unterschiedlichen Forschungsgrup-
pen aufgegriffen und fiir die T;,-Quantifizierung am Menschen verwendet [79, 88-92]. Hier
wurde insbesondere am Beispiel der Bildgebung der Unterschenkelmuskulatur ein direk-
ter Vergleich zwischen B-SL und PSC-SL durchgefiihrt und eine deutliche Steigerung der
Quantifizierungsgenauigkeit demonstriert [88].

Das zweite Projekt dieser Arbeit umfasste die Entwicklung einer Sequenz zur myokardialen
T1-Quantifizierung im Kleintiermodell. Die grundlegende Motivation hierfiir war die spezi-
elle Sensitivitat der T;,-Relaxation auf niederfrequente Prozesse, welche makromolekulare
Umstrukturierungen im untersuchten Gewebe als endogenen Kontrast abbilden. In diesem
Kontext konnte bereits in fritheren Arbeiten in Patientenstudien nachgewiesen werden, dass
Ty, als Indikator fiir infarziertes Gewebe des Herzmuskels herangezogen und potentiell als
nativer Biomarker bzw. als myokardialer Fibroseindex eingesetzt werden kann [20, 21, 122].
Wihrend die grundlegende Relaxationstheorie von T, bereits seit Jahrzehnten weit entwi-
ckelt ist [45], sind die biophysikalischen Mechanismen, die Ty, im komplex aufgebauten Ge-
webe des Herzmuskels beeinflussen, noch nicht vollstandig geklédrt [25]. Aus diesem Grund
wurde in der vorliegenden Arbeit eine Sequenz entwickelt, die eine Erforschung von T, im
Kleintier ermoglicht. Hier konnen gegeniiber Humanstudien Krankheitsbilder ausfihrlicher
untersucht und Ergebnisse der MRT-Untersuchung anschliefend mit histologischen Kon-
trollen validiert werden. Wie in den Kapiteln 5 und 6 ausgefithrt wurde, ist eine robuste
Quantifizierung jedoch im Experiment mit Médusen technisch hoch anspruchsvoll, wobei vor
allem die hohe Herzfrequenz in Kombination mit der Untersuchung unter freier Atmung
eine grofle Herausforderung darstellt.

Als erste Mafinahme wurde eine Sequenz entwickelt, die durch die Verwendung radialer
Bildgebungstechniken eine hohere Robustheit gegeniiber Bewegung aufweist. Durch die
zusétzliche Entwicklung eines auf Ti,-optimierten KWIC-Filters und das neue Konzept
der Bloch-Sortierung wurde das Verfahren weiter optimiert und beschleunigt. Die Messzeit
einer T,-Karte betrug im In-vivo-Experiment nur 2.5 min, wodurch eine Durchfiihrung
innerhalb des MRT-Protokolls einer Kleintierstudie moglich wird. In ersten Testmessun-
gen konnte eine hohe Bildqualitét fiir myokardiale T, -Quantifizierung in Mausen demons-
triert werden und es wurde zum ersten Mal eine ausfiihrliche Quantifizierung der T-
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Dispersion im Myokard durchgefiihrt. Wahrend die Relaxationszeit im linken Ventrikel des
Myokards fiir eine SL-Amplitude von 1500 Hz bei durchschnittlich 39.5+ 1.2 ms lag, konnte
bei einer Variation der SL-Amplitude im In-vivo-Experiment eine Dispersionssteigung von
4.764+0.23 ms kHz ' beobachtet werden. Diese quantitative Vermessung der T -Dispersion
wurde zuvor weder in Humanstudien noch in Kleintiermodellen durchgefithrt und wurde
erstmals in der Originalarbeit in [94] veroffentlicht. Die experimentelle Durchfithrbarkeit
der Dispersionsquantifizierung konnte somit belegt werden, wodurch in kiinftigen Studien
ein zusétzlicher Parameter zur Gewebecharakterisierung verfiigbar wird, welcher wie in |20,
122] vorgeschlagen zur Detektion myokardialer Fibrose eingesetzt werden kann.

In den durchgefiithrten Studien wurde eine Beeinflussung der T;-Quantifizierung durch die
freie Atmung der Tiere beobachtet. Hierbei wurde festgestellt, dass die effektiv gemessene
To-Zeit mit zunehmend langen Atemzyklen steigt und somit positiv korreliert ist. Fiir die
in Kapitel 5 préasentierten Ergebnisse kann innerhalb der experimentellen Bedingungen ein
systematischer Fehler von bis zu 5% erwartet werden. Fiir die Kardio-Sequenzen, die zuvor
in Studien anderer Forschungsgruppen veroffentlicht wurden, kann der Fehler sogar bis zu
11% betragen [123]. Dieser Effekt stellt sowohl ein Problem fiir die Vergleichbarkeit ver-
schiedener Tiere als auch fiir die Bestimmung der Dispersion der individuellen Tiere dar.
Eine zusétzliche Problematik entsteht, wenn ein untersuchtes Krankheitsbild die Atmung
beeinflusst. Als Konsequenz wurde in Kapitel 6 der TL—Formalismus iiber die Losung ei-
nes Rekursionsproblems entwickelt, der die atmungsabhangige Recovery-Zeit 7). in der zu
Grunde liegenden Signalgleichung der kardialen Sequenz berticksichtigt. Durch die Anwen-
dung der neuen Signalgleichung wurde die Korrelation der quantifizierten T,,-Werte im
Myokard mit dem Einfluss der freien Atmung deutlich reduziert. Wahrend mit der kon-
ventionellen, mono-exponentiellen Modellierung eine Korrelation » = 0.708 (p < 0.001) in
44 Einzelmessungen beobachtet wurde, betrug die Korrelation unter Anwendung des kor-
rigierten Modells nur » = 0.204 und konnte als nicht signifikant eingestuft werden. Der
neu eingefiithrte Formalismus kann auflerdem fiir eine retrospektive Korrektur eingesetzt
werden und benotigt hierfiir lediglich die mittlere Atemfrequenz und die T;-Zeit des unter-
suchten Gewebes. Wie in der entsprechenden Originalarbeit [131] gezeigt wurde, gentigt fiir
eine systematische Korrektur auch eine grobe Abschéatzung von T4, falls keine geeigneten
Messdaten vorliegen. Der neu entwickelte TIQ—FormalismuS kann zudem in kiinftigen Stu-
dien auch potentiell eine simultane Quantifizierung von T; und T;, ermdglichen, da eine
analytisch exakte Beschreibung der Signalgleichung abgeleitet wurde.

Durch die in Kapitel 5 und 6 vorgestellten Techniken und Konzepte wurde eine schnelle und
robuste, myokardiale T,-Quantifizierung ermoglicht, die routineméfig in Kleintierstudien
eingesetzt werden kann. Eine Untersuchung des Myokards in drei Ebenen (basal, medial,
apikal) kann in unter zehn Minuten erfolgen. In kiinftigen Studien soll zudem das Konzept
der synthetischen Dispersionsrekonstruktion weiter optimiert werden, da hierdurch auch ei-
ne standardmaflige Quantifizierung der T-Dispersion realisierbar wird. Dieses Verfahren
liefert nochmals eine erhebliche Beschleunigung, da die Information der Dispersion effizien-
ter abgetastet und schliefSlich tiber eine neue Signalgleichung synthetisch rekonstruiert wird.
Erste Ergebnisse hierzu wurden bereits in [95-97] prasentiert. Eine Limitierung der vorlie-
genden Arbeit ist, dass bisher nur Daten fiir die Sequenz-Validierung betrachtet wurden.
Die eigentlichen Vorteile der T, -Relaxation gegeniiber der gewohnlichen Spin-Gitter- und
Spin-Spin-Relaxation, die in Humanstudien bereits teilweise dokumentiert wurden, konnte
bisher noch nicht im Kleintier demonstriert werden. Diese klinische Validierung soll in kiinf-
tigen Projekten in Kooperation mit dem Deutschen Zentrum fiir Herzinsuffizienz (DZHI)
erfolgen und dartiber hinaus neue Erkenntnisse der Gewebecharakterisierung liefern. Erste
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Ergebnisse der Fibrose-Charakterisierung in Mausen wurden bereits in einem kleinen Stu-
dienumfang in [137, 138] vorgestellt. Zusitzlich ist eine Ubertragung der neuen, kardialen
T1e-Sequenz auf die Quantifizierung von Ty, geplant, da Ty, eine gegeniiber Ty robustere
Alternative zur Charakterisierung myokardialer Odeme nach einer akuten Ischimie dar-
stellt [168]. In einem weiteren zukiinftigen Projekt in Kooperation mit der Experimentellen
Radiologie Wiirzburg soll MR-Fingerprinting (MRF) fiir die simultane Quantifizierung von
Ty, Ty und Ty, an klinischen Human-MRTs eingesetzt werden. Fingerprinting bietet enor-
mes Potential fiir die klinische Routine, da Messzeiten drastisch reduziert werden kénnen.
In diesem Kontext wurde das in Kapitel 4 prasentierte B-SL-Modul von Velasco et al. in
einer ersten MRF-Studie zur Bestimmung der Relaxationen im Herzmuskel angewendet [92]
und eine Messzeit von 16s fiir eine Schicht erzielt. Das kiinftige Ziel besteht darin, auch
die T .-Dispersion als quantitativen Indikator mittels MRF zu vermessen und langfristig
Morbus-Fabry-Patienten des Universitatsklinikums Wiirzburg systematisch und routine-
méafig zu untersuchen.

Ein weiteres Projekt, das im Rahmen dieses Promotionsvorhabens bearbeitet wurde, um-
fasste die Detektion ultra-schwacher, magnetischer Oszillationen im unteren nT-Bereich
mittels Spin-Locking. Bei dieser Technik steht nicht die Quantifizierung von Relaxations-
zeiten im Vordergrund, sondern es wird eine resonante Interaktion transversaler Magneti-
sierung mit einem externen, niederfrequenten Wechselfeld, welches lokal in der untersuchten
Probe auftritt, innerhalb des Spin-Lock-Experimentes beobachtet. Hierbei tritt ein Phano-
men auf, welches in dieser Arbeit als Rotary EXcitation (REX) bezeichnet wird und als
NMR-Effekt zweiter Ordnung interpretiert werden kann. In der vorliegenden Arbeit (Ka-
pitel 7) wurde das Konzept der B-SL Préparation auf REX tibertragen. Es wurde priméar
gepriift, ob eine Detektion dynamischer Oszillationen bei einer simultanen Kompensation
statischer Feldinhomogenitdten moglich ist. Hierbei war die zentrale Erkenntnis, dass die
SL-Zeit auf die Frequenz der zu detektierenden Oszillationen angepasst werden muss. Bei-
spielsweise wurde belegt, dass bei einer 50Hz-Oszillation eine SL-Zeit von 80 ms benotigt
wird. In diesem Fall konnen mit B-SL robuste Detektionen magnetischer Wechselfelder
erfolgen und statische Feldabweichungen bis zu +0.29 ppm bei By = 3T kompensiert wer-
den. Weiterhin wurde ein grundlegendes Problem der Validierung der REX-Technik unter
In-vivo-Bedingungen gelost. Durch die Verwendung des am klinischen MRT-Systems stan-
dardméfBig verbauten Gradientensystems kann der REX-Effekt im menschlichen Gehirn
kiinstlich nachgestellt und emuliert werden. Dieses technische Konzept wurde als tREX
(transmission of Rotary Excitation) eingefithrt und zunéchst ausfiihrlich im Phantomexpe-
riment validiert. In Kombination mit einer spiralen Bildakquisition konnten anschlieSend
magnetische Oszillationen mit einer minimalen Amplitude von 1nT im Gehirngewebe ei-
nes Probanden detektiert werden. Die Ergebnisse dieser Studie wurden erstmals in der
Originalarbeit in [140] verdffentlicht. Es wurde zusétzlich ein Konzept vorgestellt, welches
potentiell nicht nur fiir eine Detektion, sondern auch fir eine Quantifizierung neuronaler
Wechselfelder genutzt werden kann. Dieser Schritt konnte den Weg fiir eine neue Modali-
tat der neuronalen Bildgebung bereiten. Wahrend BOLD-basierte fMRT nur eine indirekte
Detektion ermoglicht und EEG und MEG auf Messungen an der Oberfliche des Kopfes be-
schrankt sind und daher nur eine sehr eingeschrinkte raumliche Auflésung bieten, konnte
REX-basierte MR-Bildgebung sogar eine Quantifizierung von Feldern in den tiefen Struktu-
ren des Subkortex liefern. Fiir die Realisierung dieses ambitionierten Zieles soll im néchsten
Schritt in Kooperation mit Forschungsgruppen der Psychologie und Psychiatrie der Versuch
einer direkten Bildgebung neuronaler Aktivitat erfolgen. Hierbei sollen vorerst ausfiihrlich
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erforschte Aktivitdtsmuster, wie Alpha-Oszillationen und SSVEPs (Steady state visually
evoked potentials) im visuellen Kortex, mittels REX nachgewiesen und mit Methoden der
EEG und MEG verglichen werden. Langfristig konnte das Verfahren auf Untersuchungen in
Kortexarealen wie dem Kleinhirn und dem Hirnstamm ausgedehnt werden, in denen EEG
und MEG eine stark eingeschriankte Sensitivitdat aufweisen, weshalb deren elektrophysio-
logischen Mechanismen bislang nur geringfiigig erforscht sind [169]. Neben einem Einsatz
in der Grundlagenforschung kéonnte REX-basierte MRT eine potentielle klinische Anwen-
dung in der Lokalisation aktiver Kortexareale bei fokaler Epilepsie besitzen [167]. Parallel
hierzu ist eine Ubertragung der REX-Technik von der Detektion magnetischer Oszillatio-
nen auf die Detektion magnetischer Fluktuationen geplant, was auf eine direkte Bildgebung
der kardialen Erregungsleitung abzielt. Hierbei beruht das Grundkonzept darauf, dass REX
prinzipiell eine Sensitivitiat auf ein definiertes Frequenzspektrum zeigt und nicht auf die Ab-
sorption magnetischer Oszillationen beschrénkt ist. Zur Umsetzung dieser zukiinftigen Ziele
wurden im Rahmen dieses Promotionsvorhabens bereits Konzepte und Projektplédne ent-
worfen, auf deren Basis in naher Zukunft Fordermittel fiir ein Programm zur SL-basierten
Bildgebung des Biomagnetismus beantragt werden. In diesem Projekt sollen sowohl neue
Methoden der Detektion neuronaler Aktivitat als auch Ansétze zur Bildgebung der kardia-
len Erregungsleitung entstehen.

Zusammengefasst wurden in der vorliegenden Dissertation Methoden der SL-basierten
MRT auf mehreren Ebenen verbessert und neu entwickelt. Das vorgestellte B-SL-Modul
stellt eine signifikante Optimierung der grundlegenden SL-Pulssequenz dar und eroffnet
auf Grund seiner Robustheit neue Méglichkeiten sowohl in der klinischen Routine der T'-
Bildgebung als auch in der Detektion biomagnetischer Wechselfelder. Die myokardiale T'-
Quantifizierung im Kleintiermodell wurde in dieser Arbeit tiber die Implementierung einer
beschleunigten, radialen Kardio-MRT-Sequenz und die Einfithrung eines neuen Korrektur-
formalismus ermoglicht und kann in kiinftigen Studien fiir eine verbesserte klinische Diagno-
stik eingesetzt werden. Im Bereich der SL-basierten Bildgebung magnetischer Wechselfelder
konnten ultra-schwache Oszillationen im unteren nT-Bereich unter In-vivo-Bedingungen im
Gehirn detektiert werden und es wurde ein Ansatz fiir eine rdumlich aufgeloste Quantifi-
zierung biomagnetischer Felder prasentiert.
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9

SUMMARY

The main goal of the present work was to develop new, robust methods of spin-lock-based
MRI. The initial focus was on Ty, quantification of the myocardium in small animal mo-
dels. However, in addition to Ty, imaging, spin-locking offers the possibility of detecting
ultra-weak magnetic field oscillations. The projects and results realized and obtained in
this PhD project therefore cover a broad spectrum of SL-based imaging and can be rough-
ly divided into three areas. The first step was to optimize the basic pulse sequence of the SL
experiment by introducing balanced spin-locking (B-SL). The second step was to develop
a cardiac MRI sequence for robust quantification of the myocardial T, relaxation time on
a preclinical high-field MRI scanner. In the final step, concepts of robust T, imaging were
adapted to SL based magnetic field detection. First successful measurements of magnetic
field oscillations in the nT range, which occur locally inside the tissue under investigation,
were realized on a clinical MRI system in the human brain.

The balanced SL preparation technique presented in Chapter 4 and published in [75] re-
presents an essential foundation for this work. By introducing a fully symmetric SL pulse
sequence, advantages in the context of compensation of By and B inhomogeneities could
be demonstrated both via analytical calculations of magnetization trajectories and via si-
mulations of Bloch equations. This can be explained primarily by the fact that B-SL is
equipped with a second refocusing pulse, which has an opposite phase. This results in an
effect of self-compensation, which is related to the rotary-echo principle of SL pulses and
primarily compensates for deviations of the B} field. The new preparation technique was
implemented for the first time on a 7T high-field MRI scanner, validated in a phantom
study and compared in detail with the previously published methods RE-SL [23], PSC-SL
[72], and C-SL [24]. In this comparative study, the formation of banding artifacts and the
goodness of T, quantification was investigated under defined experimental conditions with
targeted deviations of the By and B fields. The results of the phantom experiments sho-
wed high agreement with the theoretical predictions of the Bloch simulations. Compared to
the C-SL module [24] proposed by Witschey et al., which previously served as the gold stan-
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dard of SL preparation in numerous studies [13, 72, 121], significant improvements could be
evidenced, concerning on the one hand the reduction of banding artifacts and on the other
hand the accuracy of T;, quantification. For example, compared to C-SL, the banding
performance, introduced as an indicator for image quality in Chapter 4, was increased by
79%. The quality of the mono-exponential Ty, fit was improved by 58%. Thus, the new
B-SL module offers promising features that may significantly enhance both the quality of
T, weighted images and the quantification of the T, relaxation time in future studies. In
addition, there is potential for the use of B-SL in routine clinical practice. The disadvantage
of B-SL is only the need for an additional refocusing pulse, which also slightly increases the
specific absorption rate of the preparation. However, since most of the SAR is primarily
generated by the SL pulses themselves, switching from C-SL to B-SL is not critical for the
feasibility of clinical studies within the SAR limitations. In fact, B-SL has already been
adopted by different research groups and used for Ty, quantification in humans [79, 88-92].
Here, a direct comparison between B-SL and PSC-SL was performed, particularly in lower
leg muscle imaging, and a significant increase in quantification accuracy was demonstrated

[88].

The second project of this work consisted of the development of a sequence for myocardial
T, quantification in small animals. The basic motivation for this was the special sensiti-
vity of Ty, relaxation to low-frequency processes that map macromolecular remodeling in
the tissue under investigation as an endogenous contrast. In this context, previous work in
patient studies has demonstrated that T, can be used as an indicator of infarcted tissue of
the myocardium and can potentially be used as a native biomarker or myocardial fibrosis
index [20, 21, 122]. While the basic relaxation theory of Ty, has been well established for
decades [45], the biophysical mechanisms influencing T, in the complexly structured tissue
of the myocardium, have not been fully understood [25]. For this reason, a sequence was
developed in the present work which allows T, to be studied in small animals. Here, com-
pared to humans, diseases can be studied in more detail and results of MRI examination
can be subsequently validated with histological controls. However, as discussed in Chapters
5 and 6, robust quantification is technically highly challenging in experiments with mice,
due to the high heart rate combined with the free-breathing examination.

As a first measure, a sequence was developed that has a higher robustness to motion by
using radial imaging techniques. The additional development of a T, optimized KWIC fil-
ter and the new concept of Bloch sorting further optimized and accelerated the procedure.
The measurement time of a single Ty, map was only 2.5min in the in vivo experiment,
allowing for execution within the MRI protocol of a small animal study. Initial test meas-
urements demonstrated high image quality for myocardial T, quantification in mice, and
detailed quantification of T;, dispersion in the myocardium was performed for the first
time. Whereas the relaxation time in the left ventricle of the myocardium for an SL ampli-
tude of 1500 Hz averaged 39.5 4+ 1.2 ms, a dispersion slope of 4.76 4+ 0.23 ms was observed
when the SL amplitude was varied. This quantitative measurement of T, dispersion has
not been previously performed in human studies or in small animal models and was first
published in the original work [94]. The experimental feasibility of dispersion quantification
was thus demonstrated, making an additional parameter for tissue characterization availa-
ble in future studies, which can be used to detect myocardial fibrosis as proposed in [20,
122].

In the studies performed, an influence of the free respiration of the animals on the Ty
quantification was observed. It was found that the effectively measured T, time rises with
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increasingly long breathing cycles and is thus positively correlated. For the results presented
in Chapter 5, a systematic error of up to 5% can be expected within the experimental con-
ditions. For the cardio sequences previously published in studies by other research groups,
the error can be as high as 11% [123]. This effect poses a problem both for the comparabi-
lity of different animals and for the determination of the dispersion of individual animals.
An additional problem arises when a disease affects respiration. As a consequence, the Tip
formalism was developed in Chapter 6 via the solution of a recursion problem that ac-
counts for the respiration-dependent recovery time 7,.. in the underlying signal equation
of the cardiac sequence. Application of the new signal equation significantly reduced the
correlation of quantified T, values in the myocardium with the influence of free breathing.
Whereas with conventional mono-exponential modeling a correlation » = 0.708 (p < 0.001)
was observed in 44 individual measurements, the correlation using the corrected model was
only r = 0.204 and could be considered non-significant. Moreover, the newly derived for-
malism can be used for retrospective correction, requiring only the mean respiratory rate
and T time of the tissue under investigation. As shown in the corresponding original work
[131], a rough estimation of Ty, is also sufficient for a systematic correction. Moreover, the
newly developed T;kp formalism may also potentially allow simultaneous quantification of
Ty and Ty, in future studies, since an analytically exact expression of the signal equation
has been derived.

The techniques and concepts presented in Chapters 5 and 6 have enabled rapid and robust
myocardial T;, quantification which can be routinely used in small animal studies. An
examination of the myocardium in three slices (basal, medial, apical) can be performed in
under ten minutes. In future studies, the concept of synthetic dispersion reconstruction will
be further optimized, as this can also allow routine quantification of Ty, dispersion. This
procedure provides another significant acceleration, since the information of the dis-
persion is sampled more efficiently and finally reconstructed synthetically via a new signal
equation. First results on this have already been presented in [95-97]. A limitation of the
present work is that only sequence validation data has been presented so far. The actual
advantages of T, relaxation over common spin-lattice and spin-spin relaxation, which ha-
ve been documented in human studies, have not yet been demonstrated in small animals.
This clinical validation will be performed in future projects in cooperation with the Com-
prehensive Heart Failure Center Wiirzburg (CHFC) and might also provide new insights
into tissue characterization. First results of fibrosis characterization in mice have already
been presented in [137, 138]. In addition, a transfer of the new cardiac T;, sequence to
the quantification of Ty, is envisioned, as Ty, is a more robust alternative compared to Ty
for the characterization of myocardial edema after acute ischemia [168]. In another future
project in cooperation with the department of Experimental Radiology Wiirzburg, MR
fingerprinting (MRF) will be used for simultaneous quantification of Ty, Ty and Tj, on
clinical human MRI scanners. Fingerprinting offers enormous potential for routine clinical
applications, as measurement times can be drastically reduced. In this context, the B-SL
module presented in Chapter 4 was applied by Velasco et al. in a first MRF study to deter-
mine relaxation times in the myocardium [92] and a measurement time of 16s for one slice
was obtained. The future goal is to measure T, dispersion as a quantitative indicator by
MRF and, in the long term, to systematically and routinely screen Morbus Fabry patients
at the University Hospital of Wiirzburg.

Another project carried out as part of this PhD project involved the detection of ultra-
weak, magnetic field oscillations in the lower nT range using spin-locking. This technique
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does not focus on the quantification of relaxation times, but rather a resonant interaction
of transverse magnetization with an external, low-frequency alternating field, which occurs
locally in the sample under investigation, is observed within the spin-lock condition. Here,
a phenomenon occurs which was referred to as Rotary EXcitation (REX) in this thesis
and can be interpreted as a second order NMR effect. In the present work (Chapter 7),
the concept of B-SL preparation was applied to REX. Primarily, it was tested whether a
detection of dynamic oscillations is possible with a simultaneous compensation of static
field inhomogeneities. Here, the main finding was that the SL time must be adjusted speci-
fically to the frequency of the oscillations to be detected. For example, it was demonstrated
that an SL time of 80 ms is required for a 50Hz oscillation. In this case, B-SL can provide
robust detections of alternating magnetic fields and compensate for static field deviations
up to £0.29 ppm at By = 3T. Furthermore, a fundamental problem of validation of the
REX technique under in vivo conditions was solved. By using the built-in gradient system
of the clinical MRI scanner, the REX effect can be mimicked and emulated artificially in
the human brain. This technical concept was introduced as tREX (transmission of Rotary
FEzcitation) and first validated extensively in phantom experiments. In combination with
spiral image acquisitions, magnetic oscillations with a minimum amplitude of 1nT were
subsequently detected in the brain tissue of a subject. The results of this study were first
published in [140]. Additionally, a concept was presented that can potentially be used not
only for detection but also for quantification of neuronal alternating fields. This step could
pave the way for a new modality of neural imaging. Whereas BOLD-based fMRI provides
only indirect detection, and EEG and MEG are limited to measurements at the surface of
the head and therefore have very limited spatial resolution, REX-based MR imaging could
even achieve quantification of fields in the deep structures of the subcortex. To realize this
ambitious goal, the next step will be to attempt direct imaging of neuronal activity in
cooperation with research groups in psychology and psychiatry. For a start, extensively
researched activity patterns, such as alpha oscillations and SSVEPs (steady state visually
evoked potentials) in the visual cortex, should be detected by means of REX and compa-
red with methods of EEG and MEG. In the long term, the method could be applied to
studies in cortex areas such as the cerebellum and brainstem, where EEG and MEG have
severely limited sensitivity, and therefore their electrophysiological mechanisms have been
only marginally explored so far [169]. In addition to a use in basic research, REX-based
MRI could have a potential clinical application in the localization of active cortex areas
in focal epilepsy [167]. In parallel, a transfer of the REX technique from the detection of
magnetic field oscillations to the detection of magnetic fluctuations is planned, aiming at
direct imaging of the cardiac conduction system. Here, the basic concept is based on the
fact that REX in principle shows sensitivity to a defined frequency spectrum and is not
limited to the absorption of magnetic oscillations. In order to realize these future goals,
concepts and project plans have already been drafted within the scope of this PhD project,
on the basis of which funding for a program on SL-based imaging of biomagnetism will be
applied for in the near future. In this project, new methods for the detection of neuronal
activity as well as approaches for imaging the cardiac conduction system shall be developed.

In summary, methods of SL-based MRI have been improved and newly developed on several
levels in the present dissertation. The reported B-SL module represents a significant opti-
mization of the basic SL pulse sequence and, due to its robustness, opens new possibilities
both in routine clinical T;, imaging and in the detection of alternating biomagnetic fields.
Myocardial T;, quantification in small animal models was enabled in this work via the
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implementation of an accelerated radial cardio-MRI sequence and the derivation of a new
correction formalism, and may be used in future studies for improved clinical diagnostics.
In the field of SL-based imaging of alternating magnetic fields, ultra-weak oscillations in
the lower nT range were directly detected in the brain under in vivo conditions and an
approach for spatially resolved quantification of biomagnetic fields was presented.
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ANHANG

10.1 Einfluss des Nyquist-Faktors

Im folgenden Abschnitt wird der Einfluss des Nyquist-Faktors, der einen wichtigen Pa-

rameter fir das Design des KWIC-Filters darstellt, auf die Bildqualitat sowie die Tg-

Quantifizierung der in Kapitel 5 vorgestellten Radial-Sequenz untersucht. Zu diesem Zweck

wurden die Messungen der Phantomstudie (BSA, 4 Konzentrationen, tg;, = 4...102ms,

fsr = 1500 Hz) herangezogen und die Rekonstruktionen mit verschiedenen Nyquist-Faktoren
durchgefiihrt. Die Genauigkeit der T;,-Quantifizierung wurde mit der TSE-Referenz fiir die

verschiedenen Nyquist-Faktoren verglichen. Die Abbildungen wurden aus der eigenen Ori-

ginalarbeit [94] entnommen und abgedndert.

Die Ergebnisse zeigen, dass eine gute Bildqualitat bei gleichzeitig hoher Quantifizierungsge-
nauigkeit fiir Werte f,,, = 1.1 erreicht wird. In Abb. 10.1 wird ersichtlich, dass zu niedrige
Faktoren auf Grund der Unterabtastung starke Artefakte sowie ein niedriges SNR verur-
sachen. In Abb. 10.2 ist dagegen erkennbar, dass zu hohe Faktoren zwar das SNR weiter
steigern, jedoch Artefakte an den Kanten der Phantome auftreten. Dies ist auch in den je-
weils berechneten T,.-Karten in Abb. 10.3 erkennbar. In einer ROI-basierten Auswertung
in Abb. 10.4 wird schlieilich der optimale Bereich des Nyquist-Faktors identifizierbar. In
dieser Arbeit wurde f,,, = 1.1 verwendet. Die Wahl ist jedoch im Bereich 1.0 bis 1.3 nicht
kritisch und fithrt zu vergleichbaren Ergebnissen der T,-Quantifizierung.
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Abbildung 10.1: Variation des Nyquist-Faktors f,,, bei niedrigen Werten. Die Abbildung
zeigt die rekonstruierten T -gewichteten Bilder fiir verschiedene f,,, (von oben nach unten) und
verschiedene Spin-Lock-Zeiten (ts;, =4, 32, 74, 102ms von links nach rechts). Bei den niedrigs-
ten Faktoren sind Unterabtastungsartefakte in allen Bildern deutlich erkennbar und das SNR ist
reduziert. Bei Werten fpy, ~ 1 nehmen diese Artefakte ab und beschrénken sich auf Hintergrund-
rauschen und die Auspréigung leichter Streifenartefakte.
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Abbildung 10.2: Variation des Nyquist-Faktors fy,, bei hohen Werten. Die Abbildung zeigt die
rekonstruierten T1o-gewichteten Bilder fiir verschiedene f,,,4 (von oben nach unten) und verschie-
dene Spin-Lock-Zeiten (tsr, =4, 32, 74, 102ms von links nach rechts). Mit zunehmenden Werten
vOn fpyq ist zu erkennen, dass niedrige tgz-Werte eine Kantenunschérfe (blurring) aufweisen. Bei
hohen tgr-Werten ist eine Kantenschirfung zu erkennen. Dieser Effekt wurde auch in [53] disku-
tiert. Die Bildqualitdt kann also nicht durch eine weitere Erhéhung des Nyquist-Faktors beliebig
gesteigert werden.
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Abbildung 10.3: T;-Karten berechnet aus Bildern unterschiedlicher Nyquist-Faktoren fi,q.
Im Vergleich zur TSE-Referenz weisen die Karten mit moderaten Nyquist-Faktoren zwischen 1.1
und 1.3 die héchste Bildqualitét auf. Bei niedrigeren Faktoren treten Streifen/Schlieren innerhalb
der Phantome auf und bei hoheren Faktoren kommt es zu einer Kantenschiarfung.
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Abbildung 10.4: T;.- Quantifizierungsgenauigkeit fiir verschiedene Nyquist-Faktoren fi,,4. Die
Genauigkeit wurde im Vergleich zur TSE-Referenz ermittelt. Niedrige Faktoren (< 1.0) fithren
zu groflen Variationen von Tj, innerhalb der Phantome aufgrund auftretender Artefakte und
des niedrigen SNRs. Moderate Nyquist-Faktoren (1.0 bis 1.3) zeigen eine hohe Genauigkeit und
liefern nur fir das Phantom mit der hochsten Ti.-Relaxationszeit (BSA-Konzentration 10 %)
systematische Fehler. Hohe Faktoren (> 1.3) zeigen systematische Fehler in allen Phantomen. Hier
ist zu erkennen, dass Phantome mit niedrigem T, zu systematisch hoheren Werten tendieren und
umgekehrt. Dies ist das Ergebnis einer zu starken Mischung von Kontrasten durch den KWIC-
Filter. Die Auswertung zeigt, dass fir eine hohe Quantifizierungsgenauigkeit moderate Nyquist-
Faktoren im Bereich ~ 1.1 empfehlenswert sind.
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10.2 In-vivo-Ergebnisse und physiologische Parame-
ter

Im folgenden Abschnitt werden erganzend Daten und Ergebnisse der myokardialen T'-
Quantifizierung im Kleintiermodell aufgelistet. In Abb. 10.5 werden die gemessenen T},-
Karten der N = 10 unterschiedlichen Tiere und die Segmentierung des linken Ventrikels
prasentiert. In Tab. 10.1 befinden sich die dazugehérigen quantitativen Auswertungen so-
wie die aufgezeichneten physiologischen Daten. Abb. 10.5 und Tab. 10.1 wurden aus der
Originalarbeit [94] entnommen und abgedndert.
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Abbildung 10.5: Ergebnisse des in vivo T1,-Mappings bei N = 10 Mé&usen. In a) wurden
die berechneten Relaxationszeitkarten (Kurzachsenansicht, isotrope Auflésung 250 pm) mit iden-
tischen SL-Amplituden von fg; = 1500 Hz aufgelistet. Alle Karten wurden im linken Ventrikel
nach dem AHA-Modell segmentiert. Bei Tier 2 wurde zusétzlich eine Karte aus einem vollstéandig
abgetasteten kartesischen Datensatz berechnet. In b) wurden die Ergebnisse der Segmentierung
in einem Boxplot dargestellt. In den Segmenten IIT und IV sind die Werte leicht erhéht. Segment
I zeigt tendenziell die niedrigsten Werte.
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Relaxationszeit T1p [ms] R? |Atmung RR

Tier LV AHA 1 AHA2 AHA3 AHA4 AHA5 AHAG6 |[0...1]| [ms] [ms]
1,1 39.3+3.0 | 36.5¢1.6 39.1+2.3 42.2+24 41.4+28 39.6+24 38.2+2.9 | 0.996 | 1574489 | 145.6+2.0
1,1 39.14¢2.9 | 36.7¢1.7 38.3+2.1 42.8+1.5 40.5+2.3 39.3%2.2 38.5+3.5 | 0.996 |1610+79| 145.8+1.8
1,10 39.0+2.9 | 36.4+1.7 38.6+2.2 41.0+t25 40.5+2.7 39.1+#2.0 39.3+3.8 | 0.997 | 1616174 | 145.3+1.6
1, IV 38.1+2.7 | 36.6x1.4 38.6+2.3 404+3.7 37.7+29 38.5%1.7 37.1+2.4 | 0.997 |1549+81 | 143.9+2.2
1,V 38.3t2.4 | 36.1x1.5 38.9+1.7 39.1+26 38.9+2.2 38.7+1.7 38.0+3.0 | 0.997 |1479+72| 143.1+2.5
1, VI 38.0+2.8 | 36.0+2.1 38.4+1.9 39.6%x2.5 38.3+29 37.8+1.6 38.8+4.3 | 0.996 | 140876 | 142.0+1.8
1, Vil 38.24¢2.9 | 35.6+2.0 38.4+2.1 38.3x2.6 39.5+2.8 38.8+1.7 39.1+4.2 | 0.996 | 1383173 | 141.5+1.8
1, VIII || 37.7+2.8 | 36.0+2.1 37.9+1.8 37.9+34 38.2+2.7 38.2+2.1 38.4+3.9 | 0.996 | 1385164 | 141.6+1.4
1, IX 38.9+¢3.0 | 36.3x1.5 39.2+2.3 40.1¥3.4 41.0+24 38.842.1 38.4+4.0 | 0.995 | 1369166 | 140.7+1.8
1, X 38.5+¢2.7 | 38.1x2.5 38.8+2.5 38.0+2.3 39.6+2.0 38.1%1.9 38.7+4.1 | 0.997 | 134170 | 140.3x1.7
1, Mittel|(38.52+0.54| 36.4310.68 38.62+0.39 39.94+1.70 39.55+1.27 38.70£0.56 38.4410.62| 0.996 (14711107| 143.0%2.1
2, radial|| 38.3+3.3 | 36.3+1.6 35.1+1.5 38.8+2.8 38.5+¢2.0 40.5+2.5 41.9+3.5 | 0.988 |1412+73 | 131.5+1.2
2,kart. || 37.8+3.7 | 36.0+2.5 35.5+2.6 38.8+3.8 38.6+3.5 38.843.4 39.0+4.1 | 0.991 |1757+75| 153.2+0.7
3 37.943.7 | 36.0+2.0 35.7+1.8 43.3x2.3 41.6+3.4 36.4+29 37.1+2.3 | 0.992 | 1402466 | 139.7+2.7
4 40.5£2.6 | 38.5+1.8 39.9+1.9 40.2+2.7 42.4+21 41.8424 40.6+2.6 | 0.996 |1198+62 | 131.2+4.2
5 41.8+44.0 | 41.0#2.2 37.941.9 434432 453452 40.1x2.1 453+1.8 | 0.990 |1435+73 | 136.4+5.1
6 39.4+3.2 | 38.1+x1.9 39.2+1.7 43.9+2.2 39.1+29 36.6%2.2 40.6+2.6 | 0.995 | 163152 | 147.4+1.3
7 39.242.5 | 37.6x2.4 39.6+1.9 42.0+1.5 38.9+24 38.0+1.1 39.1+2.4 | 0.992 |1522+85| 135.1+4.7
8 40.4+3.3 | 38.0+2.5 40.6+3.4 42.0+3.6 424426 41.4+1.7 38.4+2.7 | 0.994 | 1604+80 | 130.9+4.1
9 40.0+3.6 | 36.6+3.0 39.7+2.4 46.0+2.7 425425 40.2+2.6 39.8+1.7 | 0.990 |1542+81 (137.5+11.1
10 39.142.5 | 38.3x1.4 39.6+1.7 37.8+x25 41.0+25 41.1+24 37.2+2.4 | 0.995 | 120647 | 129.1+2.7
Mittel || 39.5%1.2 | 37.7#1.5 38.6%1.8 41.7#2.5 41.1%¥21 39.4%1.9 39.72.4 | 0.993 (14601154 137.315.9

Tabelle 10.1: Myokardiale T1,-Quantifizierung bei N = 10 verschiedenen Tieren fiir fg; =
1500 Hz. Bei Tier 1 wurden n = 10 identische Messungen in direkter Folge durchgefiihrt, bei Tier
2 wurde eine vollstindig abgetastete kartesische Referenzmessung vorgenommen und verglichen.
Die Tabelle zeigt auch die Ergebnisse in den einzelnen AHA-Segmenten fiir T, sowie die mittle-
ren R2-Werte im globalen linksventrikuliren ROI (LV) und die aufgezeichneten physiologischen

Parameter (Léinge des Atemzyklus und RR-Intervall des Herzzyklus).
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10.3 Synthetische Dispersionsrekonstruktion

In diesem Abschnitt wird das Konzept der synthetischen Dispersionsrekonstruktion (Syn-
DR) ergénzt, welches eine erheblich schnellere Bestimmung der T4 -Dispersion im Myokard
oder auch in anderen Organen erlaubt. Dieser Ansatz wurde bereits auf wissenschaftlichen
Konferenzen in [95-97] vorgestellt. Im Folgenden werden erste Ergebnisse dieses neuartigen
Verfahrens zusammengefasst.

Die Bestimmung der Dispersion ist prinzipiell ein zeitaufwandiger Prozess, da vollstandi-
ges T1,-Mapping bei verschiedenen Spin-Lock-Amplituden erforderlich ist (z.B. Nyg, = 8).
Aus diesem Grund ist eine Untersuchung der Dispersion in der begrenzten Messzeit eines
Kleintierversuchs kaum realisierbar und im Rahmen dieses Promotionsvorhabens konnten
nur wenige solcher Messungen vollstandig durchgefiihrt werden (s. Abb. 5.11). Das Kon-
zept der synthetischen Dispersionsrekonstruktion benétigt hingegen nur einen Bruchteil der
vollstandigen Datensatze und erlaubt eine vollstandige Quantifizierung in ~ 3.5 min.

Das SynDR-Verfahren verwendet die Akquisition einer einzigen T, .-Karte bei einer Referenz-
Amplitude fg;f . Hierzu werden wie in Kapitel 5 erldutert z.B. Nys;, = 8 T,-gewichtete
Aufnahmen erstellt. Anschliefend werden Ng;, = 8 dispersionsgewichtete Bilder aufgenom-
men, wobei stets die gleiche SL-Zeit tgeg” verwendet wird. Die gemessenen Signalintensitaten
Saisp der Dispersionsgewichtung kénnen wie folgt ausgedriickt werden:

ref
t
Saisp (157 fs1) = So - exp [—SL] 10.1
14 ( SL ) Tlp( fSL) ( )
Hierbei beschreibt T7,( fs;,) die gesuchte Dispersion. Entscheidend ist, dass eines der disper-
sionsgewichteten Bilder mit der Amplitude fs;, = gif der zuvor akquirierten Referenzkarte
aufgenommen wird.

ref
re re t
Sref - Sdz‘sp (tha SLf) =5 exp [—wl (10.2)
10( SL )

Unter dieser Bedingung kann aus jedem dispersionsgewichteten Bild und dem entsprechen-
den Referenzsignal S,.; eine neue synthetische T, -Karte wie folgt rekonstruiert werden:

T, (fs1) = ( 1T€f) - trlef ‘In ls‘i“é’f:;“)]) (10.3)

Tlp( SL SL

Die synthetisch rekonstruierten Karten kénnen anschlieend zur Berechnung einer Di-
spersionskarte durch eine pixelweise linearen Anpassung herangezogen werden. In einem
Phantom-

experiment in vier BSA-Proben wurde hierbei eine gute Ubereinstimmung mit vollstindig
akquirierten Ti,-Karten nachgewiesen. Die mittlere Abweichung lag hier zwischen 0.72 %
und 1.4% (s. Abb. 10.6), wodurch eine hohe Genauigkeit der beschleunigten Methode
belegt wurde. Es wird jedoch in allen Phantomen deutlich, dass die SynDR-Messungen ge-
ringfiigig hohere Variationen der T;,-Werte in den untersuchten ROIs liefern. Somit ist die
Prézision der Methode gegeniiber der vollstindigen Akquisition reduziert. Das Verfahren
wurde weiterhin in vivo erprobt (s. Abb. 10.7), wobei synthetische T;,-Karten fiir SL-
Amplituden im Bereich fs;, = 750...2500 Hz berechnet wurden. Hierbei wurden N;g;, = 8
und Nyg;, = 8 gewichtete Bilder aus kartesisch vollstdndig gesampelten Akquisitionen
verwendet. Die Messzeit lag somit fir N = 8 +8 = 16 Bilder bei ~ 6.4 min. Eine voll-
standige Messung von N = 8 x 8 = 64 Bildern wiirde dagegen ~ 25 min benétigen und



3. Synthetische Dispersionsrekonstruktion 129

wurde aus diesem Grund im In-vivo-Experiment nicht durchgefithrt. Die mittels SynDR
bestimmte Dispersionssteigung m;, im linken Ventrikel betrug 5.6 = 1.5ms kHz™'. In ei-
nem weiteren Experiment wurde SynDR in Kombination mit der in Kapitel 5 vorgestellten
radialen KWIC-Filter-Beschleunigung erprobt. Hier lag die gesamte Akquisitionszeit bei
~ 3.5min und die Dispersionssteigung betrug 5.66 + 0.60 mskHz *. Diese Werte zeigen
eine gute Ubereinstimmung mit der vollstandigen Akquisition in Kapitel 5. Jedoch muss
in kiinftigen Studien eine Validierung der Technik durch einen Vergleich von SynDR und
der vollsténdigen Dispersionsquantifizierung im selben Tier erfolgen. Hierzu ist auflerdem
geplant das Verfahren der Bloch-Sortierung zu erweitern und T -gewichtete sowie disper-
sionsgewichtete Bilder in einer Messung zu akquirieren.
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Abbildung 10.6: Vergleich des SynDR-Verfahrens gegeniiber einer vollstandigen Akquisition
von Nygr, = 8 Ti-Karten in BSA-Phantomen. Die SynDR-Ergebnisse wurden direkt gegen
die Werte der Referenzmessung aufgetragen. Tendenziell lieferte SynDR. geringfiigic hoéhere
Werte, jedoch sind die Ergebnisse innerhalb ihrer Fehler gut vereinbar. Es ist jedoch ersichtlich,
dass SynDR eine hohere Variation der ermittelten Ti,-Werte liefert und somit eine reduzierte
Prazision aufweist.
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Abbildung 10.7: In-vivo-Ergebnisse des SynDR-Verfahrens. Es wurde eine myokardiale Di-
spersionsquantifizierung im Kleintiermodell durchgefiihrt (Kurzachsenansicht, isotrope Auflosung
250 um). Die synthetisch berechneten Karten zeigen eine gute Bildqualitdt und der Dispersionsef-
fekt ist deutlich erkennbar. Es wurde wie in Kapitel 5 eine Quantifizierung der Dispersionssteigung
m1, nach einem linearen Modell durchgefiihrt.
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10.4 Parameter-Fit der REX-Detektion

Im folgenden Abschnitt werden Ergebnisse der REX-basierten Detektion magnetischer Feld-
oszillationen ergénzt. In Abb. 10.8 und 10.9 sowie in Tab. 10.2 werden Daten der Phan-
tomexperimente nachgeliefert. Der Fokus liegt auf der Anpassung der gemessenen REX-
Oszillationen an die sinusférmige Modellfunktionen (Gl. 7.4). Hierbei muss berticksichtigt
werden, dass die gemessenen Daten im Allgemeinen komplexwertig sind. Somit sind auch
die resultierenden Parameter a(7) und b(7) komplexe Gréfien. In den Abbildungen wurde
jeweils die Magnitude visualisiert. Die Aufteilung in Real- und Imaginérteil héngt primar
vom verwendeten Readout ab und wird durch den REX-Effekt nur geringfiigig beeinflusst.

In den Abbildungen 10.10-10.12 sowie in Tab. 10.3 befinden sich die entsprechenden Fr-
gebnisse der In-vivo-Experimente. Hier wurde zusétzlich die Minimum- und Maximum-
Bedingung der REX-Detektion fiir die unterschiedlichen Module verglichen. Die Abbildun-
gen und Tabellen wurden aus der eigenen Originalarbeit [140] entnommen und abgeéndert.
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Abbildung 10.8: Visualisierung der Fit-Parameter der REX-Oszillationen im Agarose-
Phantom. Es wurden 20 relative Phasen ¢ bei einer Stimulusfrequenz von 50 Hz und einer Feldstér-
ke von 50 nT mit optimierten SL-Dauern der jeweiligen Module gemessen. Die vier Fit-Parameter
sollten in der tREX-Schicht unter idealen Bedingungen konstant sein. Allerdings zeigt a(7) auf-
grund von B} -Abweichungen (s. Abb. 10.9) eine signifikante Abschwiichung am Rand des Phan-
toms fiir S-SL und RE-SL. AuBerdem zeigt b(7) erhohte Werte fiir S-SL und RE-SL und annéhernd
keinen Offset fiir C-SL und B-SL. ¢(7) zeigt nur bei S-SL Variationen innerhalb der Messschicht.
Der Modulationsparameter m(7) ist fiir alle Module =~ 1. Eine detaillierte Auswertung befindet
sich in Tab. 10.2.
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| la| | bl | %o | m | R
S-SL 0.169 £ 0.032 | 0.067 £ 0.055 | 1.498 £ 0.906 | 0.999 £ 0.006 | 0.999 £ 0.001
RE-SL || 0.160 £ 0.033 | 0.171 £0.139 | 1.726 £ 0.123 | 0.960 £ 0.038 | 0.998 £ 0.003
C-SL 0.183 £0.017 | 0.030 £0.023 | 1.511 £0.092 | 1.009 £ 0.012 | 0.999 £ 0.002
B-SL 0.190 £ 0.009 | 0.040 £ 0.018 | 1.526 £ 0.091 | 1.002 £ 0.009 | 0.999 £ 0.001

Tabelle 10.2: Detaillierte ROI-basierte Auswertung der Fit-Parameter der REX-Detektion in-
nerhalb des Agarose-Phantoms.
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Abbildung 10.9: Ergebnisse des Bo- und Bf -Mappings in der tREX-Messschicht des Phantom-
experiments. Wie in der linken Offresonanzkarte zu erkennen ist, zeigt das Feld im Phantom eine
hohe Homogenitédt mit einer mittleren Frequenzvariation von nur —2.3 £ 3.5 Hz. Dies verifiziert,
dass die Shim-Routine (2. Ordnung) gute Resultate erzielt. Die Bf—Karte im Phantom zeigt, dass
hohere SL-Amplituden (=~ 110...115 %) im zentralen, inneren Bereich des Phantoms vorherrschen
und niedrigere SL-Amplituden (=~ 85...90%) in der Néhe des Phantomrandes auftreten. Dies
fiihrt dazu, dass die REX-Resonanzbedingung nicht in der gesamten tREX-Schicht erfiillt ist.
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Abbildung 10.10: Illustration der gemessenen REX-gewichteten Magnitudenbilder fiir die
Minimum- und Maximum-Bedingung der jeweiligen Praparationsmodule. Die Abbildung zeigt
beispielhaft 7 von 20 relativen Phasen, die fiir die REX-Detektion gemessen wurden. Die jeweili-

gen SL-Zeiten wurden in der rechten Spalte notiert.
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Abbildung 10.11: Visualisierung der Fit-Parameter der REX-Oszillationen in vivo. Es wur-
den 20 relative Phasen ¢ bei einer Stimulusfrequenz von 50 Hz und einer Feldstidrke von 50 nT
mit optimierten SL-Dauern der jeweiligen Module gemessen. Die berechneten Parameterkarten
a(7) stimmen gut mit den berechneten Arpx-Karten in Kapitel 7 tiberein, welche iiber die Stan-
dardabweichungen berechnet wurden. Auflerdem zeigt b(7) erhohte Werte fiir S-SL und RE-SL
und deutlich reduzierte Werte fiir C-SL und B-SL. ¢¢(7) zeigt signifikante Variationen innerhalb
der tREX-Schicht fiir S-SL, und Variationen im Bereich des Schéadels fiir alle Module. Der Mo-
dulationsparameter m(7) betragt fiir C-SL und B-SL im Hirngewebe ~ 1 und weist deutliche
Variationen fiir S-SL. und RE-SL auf. Eine detaillierte Auswertung befindet sich in Tab. 10.3.

| la| | bl | %o | m | R?

S-SL 0.095 £ 0.017 | 0.144 £0.086 | 1.454 £0.794 | 0.982 £ 0.051 | 0.982 £ 0.012
RE-SL || 0.078 £0.017 | 0.086 £ 0.047 | 1.473 £ 0.129 | 1.051 £ 0.035 | 0.985 £ 0.014
C-SL 0.093 £0.015 | 0.052 £ 0.019 | 1.594 £ 0.088 | 0.995 £ 0.026 | 0.991 £ 0.007
B-SL 0.099 £ 0.009 | 0.058 £0.022 | 1.540 £ 0.122 | 1.009 £ 0.027 | 0.993 £ 0.003

Tabelle 10.3: Detaillierte ROI-basierte Auswertung der Fit-Parameter der REX-Detektion im
In-vivo-Experiment. Es wurde das gleiche ROI wie in Kapitel 7 fiir die weifle und graue Hirnsub-

stanz ausgewertet.
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Abbildung 10.12: Ergebnisse des Bo- und B} -Mappings im In-vivo-Experiment. Die gestrichel-
te Linie markiert das ausgewertete ROI des Hirngewebes. By-Feldinhomogenitédten treten insbe-
sondere in der Nahe des Sinus frontalis auf. Die Feldinhomogenitaten aulerhalb des Hirngewebes,
in der Ndhe des Schidelknochens, sind fiir die REX-Experimente nicht von Bedeutung, da dieser
Bereich fiir Messungen neuronaler Aktivitdt nicht relevant ist. Die durchschnittliche Frequenz-
variation im Gehirn betrug 15.9 + 4.8 Hz. Die B -Karte zeigt eine dhnliche Feldverteilung wie
in den Phantomexperimenten. Die Werte reichen von ~ 85...115% im gemessenen FOV und der
Mittelwert und die Standardabweichung im Hirngewebe betrug nach durchgefiihrter Korrektur
99.9 + 6.2 %.
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