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EINLEITUNG

Noch bis zu Beginn der 198oer Jahre haben sehr lange Aufnahmezeiten im Be-
reich von mehreren Minuten bis hin zu Stunden den routineméfiigen Einsatz der
Magnetresonanztomographie (MRT) in der Klinik stark eingeschrankt. Griinde hier-
fiir waren neben der bis dahin relativ langsamen Datenaufnahme vor allem auch
technische Einschrankungen. Im Laufe der Zeit konnten die Aufnahmezeiten jedoch
kontinuierlichen reduziert werden. Neben technischen Verbesserungen, wie starkeren
Gradientensystemen zur Ortskodierung mit schnelleren Schaltzeiten, haben dazu
mafigeblich die Entwicklung schneller Bildgebungssequenzen [35, 30] und der Ein-
satz moderner paralleler Bildgebungsmethoden [54, 28] beigetragen. Diese sind auf
die Verwendung von Mehrkanalempfiangern mit hoher Sensitivitat angewiesen. So
kommt die MRT heutzutage in vielen Fragestellungen in der klinischen Routine zum

Einsatz.

Die MRT der Lunge stellt jedoch bis jetzt noch eine Ausnahme dar. Dies liegt an ihrer
speziellen Anatomie, die sich durch eine geringe Protonendichte und multiple Luft-
Gewebe-Grenzfldchen auszeichnet. Folgen davon sind inhdrent wenig Signal, welches
auch noch sehr schnell zerfillt. Zuséatzlich fiihrt die auftretende Bewegung durch
Herzschlag und Atmung wéahrend der Datenaufnahme zu Bewegungsartefakten, die
sich mit anatomischen Strukturen der Lunge tiberlagern und so eine verléssliche
Diagnostik unmoglich machen.

Dennoch hat das Interesse an der MRT der Lunge in den letzten Jahren stetig
zugenommen. Ein Grund hierfiir ist die Haufigkeit von Lungenerkrankungen, die laut
der Weltgesundheitsorganisation (WHO) in den kommenden Jahren weltweit weiter
zunehmen wird. Unter den Krebserkrankungen stellt dabei das Lungenkarzinom
weltweit die hdufigste Krebserkrankung dar [1]. In Deutschland ist Lungenkrebs
die hdufigste Krebstodesursache bei Mannern und die dritthdufigste bei Frauen [2].
Lungenkrebs gehort zusétzlich noch zu den Tumorerkrankungen mit sehr schlechter
Prognose. So liegt die relative 5-Jahres-Uberlebensrate nach Diagnosestellung bei
Frauen bei etwa 16% und bei Mannern bei etwa 21%.

Im Gegensatz zu anderen diagnostischen Verfahren bietet die MRT der Lunge
sowohl die Moglichkeit einer funktionellen als auch einer morphologischen Bildge-
bung in hoher raumlicher Auflésung. Sie hat aufierdem den Vorteil, dass Patienten
keiner zusétzlichen Strahlenbelastung ausgesetzt werden und das gewebespezifische
Parameter eine Vielzahl an unterschiedlichen Bildkontrasten ermdoglichen.

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, das gesamte Lungenvolumen morphologisch
in hoher raumlicher Auflosung mittels der MRT darzustellen. Resultierend aus diesen
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Vorgaben scheiden typische MRT Untersuchungen innerhalb eines Atemstopps aus,
da dadurch die Auflosung begrenzt wird und auf Grund der langen Aufnahmedau-
er keine dreidimensionalen Untersuchungen moglich sind. Um die Untersuchung
moglichst patientenfreundlich zu gestalten, sollten die Aufnahmen in freier Atmung
durchgefiihrt werden. Dies fiihrt allerdings auch zu den angesprochenen Bewegungs-
artefakten. Im Fokus der Arbeit stand daher die Entwicklung von Methoden, die
zu einer Reduzierung von Bewegungsartefakten fithren und so eine verlassliche
Diagnostik ermoglichen.

Zu Beginn dieser Arbeit werden in Kapitel 2 die physikalischen Grundlagen der
Magnetresonanz und der Magnetresonaztomographie behandelt. Desweiteren wird
auf die besonderen Herausforderungen der Lungen MRT eingegangen.

Im Anschluss daran werden in Kapitel 3 die fiir diese Arbeit wichtigen Techni-
ken der schnellen und parallelen Bildgebung besprochen. Diese Techniken fiihren
zu einer erheblichen Reduktion der Aufnahmezeit und ermoglichen so erst eine
dreidimensionale Bildgebung in akzeptabler Messzeit.

Danach wird in Kapitel 4 aufgezeigt, dass Bewegung wéahrend der Datenaufnahme
zu erheblichen Artefakten (Bewegungsartefakten) im Bild fiihrt. Diese Bewegungs-
artefakte schrianken die Bildqualitdt erheblich ein und miissen daher vermieden
werden. Ausgehend davon werden dann Vor- und Nachteile unterschiedlicher bereits
existierender Methoden zur Vermeidung von Bewegungsartefakten aufgezeigt.

In Kapitel 5 wird ein Weg beschrieben, mit dem die zuvor angesprochenen Nachteile
vermieden werden konnen. Durch eine zusitzliche kurze Datenaufnahme, die in die
Bildbegungssequenz integriert wird, lasst sich die Bewegung detektieren. Man hat
somit zu jedem aufgenommenen Datenpunkt zusitzlich noch Bewegungsinformation
und kann so retrospektiv Daten aussortieren.

In Kapitel 6 wird aufgezeigt, wie die beschriebene Bewegungskorrektur durch
Anpassung der Reihenfolge der Ortskodierschritte weiter verbessert werden kann.
Es werden die Vorteile aufgezeigt, die eine zufillige Akquisition der Daten mit sich
bringt. Zum Schluss dieser Arbeit werden in Kapitel 7 die wichtigsten Ergebnisse
nochmals zusammengefasst und ein Ausblick {iber mogliche Weiterentwicklungen,
resultierend aus den Erkenntnissen dieser Arbeit, gegeben.
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Im Folgenden sollen die physikalischen Grundlagen, die fiir das Verstiandnis der
Magnetischen Kernresonanz sowie der Magnetresonanztomographie (MRT) nétig
sind, erldutert werden. Ausfiihrliche Beschreibungen sind in [27, 19] zu finden. Da
sich das Phanomen der Magnetischen Kernresonanz sowohl quantenmechanisch als
auch semi-klassisch beschreiben ldsst, wurde fiir eine anschaulichere Beschreibung
der semi-klassische Ansatz gewihlt.

2.1 MAGNETISCHE KERNRESONANZ

Grundvoraussetzung fiir die magnetische Kernresonanz ist der Kernspin I, mit dem
das magnetische Moment

p=v-1 (2.1)

verkniipft ist. Das gyromagnetische Verhiltnis v ist eine fiir den Atomkern charak-
teristische Konstante. Der Betrag des Kernspins I ergibt sich aus den Kommutator-
Relationen fiir Drehimpulse zu

’T’zhﬂl(l%—l), (2.2)

wobei [ die Quantenzahl des Kernspins ist. Nur Kerne mit I # 0 sind MR-aktiv.
Beispiele sind BF 31p 13C oder !H. Definiert man durch Anlegen eines dufSeren
homogenen Magnetfeldes By eine Vorzugsrichtung entlang der z-Richtung, folgt fiir
die z-Komponente des Kernspins

I, = mh, (2.3)

Die Magnetquantenzahl m nimmt dabei die Werte m = —I, -1 +1,..,I — 1,1 an. Im
Folgenden werden ! H Kerne betrachtet, die am haufigsten im Korper auftreten und
fiir die I= 4 und somit m = %1 ist. Durch die Wechselwirkung des magnetischen
Momentes mit dem angelegten dufSeren Magnetfeld B, ergeben sich zwei diskrete
Energiezustdande (Zeeman-Niveaus),

En = —m~yhBy (2.4)
die sich durch die Energiedifferenz

AE = —yhB, = —hwy (2.5)
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unterscheiden. Die Kernspins prdzedieren mit der Larmorfrequenz wy um das sta-
tische Magnetfeld By. Im thermischen Gleichgewicht gilt fiir die Besetzung der

Energiezustiande bei der Temperatur T nach Boltzmann

N _AE

ﬁi =e BT, (2.6)
N und N; bezeichnen dabei die Anzahl der Spins antiparallel bzw. parallel zum &u-
Beren Magnetfeld, k ist die Boltzmann-Konstante. Die Nettomagnetisierung M ergibt

sich aus der Summer der einzelnen magnetischen Dipolmomente eines Volumens zu

W=y L @7)
i
Liegt kein externes Feld an, sind die Protonenspins zufillig ausgerichtet und die
einzelnen Dipolmomente addieren sich zu einer Nettomagnetisierung von Null. Liegt
dagegen ein Magnetfeld B, an, gilt fiir die Magnetisierung My mit der Spindichte pg
im Gleichgewicht:

2%2
~  poyhI(I+1) =
Mo = —3kBT Bo (2.8)

2.2 ENTSTEHUNG DES MR SIGNALS

Um ein MR-Signal zu erhalten, wird ein hochfrequentes magnetisches Wechselfeld
El(t) mit der Larmorfrequenz in die xy-Ebene eingestrahlt. Dies fiihrt zu einem
Drehmoment, dass den Magnetisierungsvektor M um den sogenannten Flipwinkel a
aus der Gleichgewichtslage (z-Achse) auslenkt. Der Flipwinkel a ergibt sich mit der
Gesamtdauer tp,;; des hochfrequenten RF-Pulses zu

Epuls

n = /’yBl(t)dt (2.9)
0

Nach der Anregung prazediert der transversale Anteil der Magnetisierung Mr mit
der Larmorfrequenz wy um die Richtung des Hauptmagnetfeldes By, wiahrend der
longitudinale Anteil M; in z-Richtung verbleibt. Der Anteil an rotierender Magnetisie-
rung Mr in der Transversalebene wird dabei durch den Flipwinkel a aus Gleichung
2.9 bestimmt. Dieser Anteil induziert in der Empfangsspule des MR Tomographen
nach dem Faraday’schen Induktionsgesetzt eine Spannung, das MR Signal:

S(t) = /]\Zosin(a)ei(“’ot*q’)e 5 dr (2.10)
Die fiir den exponentiellen Abfall charakteristische Zeit T, und der Phasenfaktor ®
werden spéter in diesem Kapitel behandelt. Das exponentiell abklingende Signal wird

free induction decay (FID) genannt. Die Aufnahme und Prozessierung eines Satzes von
FID’s stellt die Grundlage der MR Bildgebung dar.
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Abbildung 1: (a) Auslenkung des Magnetisierungsvektors im mit der Larmorfrequenz wy rotierenden
Bezugssystem. Die Amplitude und die Gesamtdauer des angelegten Feldes By wurden
so gewiihlt, dass die komplette Magnetisierung in die Transversalebene ausgelenkt wird

(@ = 90°). (b) Im Laborsystem rotiert nach der Anrequng Mr in der Transversal-
ebene mit der Larmorfrequenz wo und induziert eine Spannung in den dargestellten
Empfangsspulen

2.3 RELAXATION

Nach der oben beschriebenen Anregung nimmt das aufgenommene MR Signal in
der transversalen Ebene mit der Zeit exponentiell ab. Gleichzeitig baut sich die
Gleichgewichtsmagnetisierung My in Bp-Richtung wieder auf. Dies wird als Rela-
xation bezeichnet. Die Zeitkonstanten fiir den Wiederaufbau der Longitudinalma-
gnetisierung sowie dem Abfall der Transversalmagnetisierung sind charakteristische
Eigenschaften verschiedener Gewebe und konnen in der MR Bildgebung fiir die
Erzeugung unterschiedlicher Bildkontraste genutzt werden. Die zeitliche Entwicklung
der Komponenten der Magnetisierung M im Magnetfeld und die Relaxation der
Magnetisierung nach der Anregung werden durch die Bloch Gleichungen beschrieben
[10]:

de _ = = Mx
TR Y(M X B)y T,
7dt = ’)/(M X B)y — Tz (2'11)
dMZ — = MO - MZ
= B, - — =
ar — TMxB:——

Im Laborsystem erhélt man fiir die Longitudinalmagnetisierung M, und die Transver-
salmagnetisierung Mt = My + iM, bei einem konstanten Magnetfeld B = (0,0,Bo)
folgende Losungen der Bloch Gleichungen:

2.3.1 Longitudinale Relaxation

M;(t) = MZ(O)e_ﬁ + Mp(1 — e_%) (2.12)
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Nach der Anregung baut sich die Longitudinalmagnetisierung wieder auf und
das System erreicht seinen Gleichgewichtszustand, wenn M, wieder den Wert M
erreicht hat. T; stellt dabei die Zeitkonstante fiir den Wiederaufbau von M, dar. Die
Ursache fiir diese Relaxation ist ein Energieaustausch der Spins mit der molekularen
Umgebung. Lokale Felder benachbarter Spins fithren auf Grund von chemischer
Verschiebung oder Brown’scher Molekiilbewegung zu fluktuierenden Feldern am
Ort eines bestimmten Spins. Dadurch kénnen Uberginge zwischen den Zustanden
aus Gleichung 2.6 induziert werden. Im Mittel gehen dabei mehr Spins vom héheren
ins niedrigere Energieniveau iiber, wobei die frei werdende Energie vom Gitter (der
molekularen Umgebung) aufgenommen wird. Das System relaxiert so wieder ins
thermische Gleichgewicht zuriick. Deshalb wir T; auch als Spin-Gitter Relaxationszeit
bezeichnet.

2.3.2 Transversale Relaxation

My (£) = My (0)e“rte ™ (2.13)

Die zufélligen Feldfluktuationen fithren zu unterschiedlichen lokalen Magnetfel-
dern und damit zu unterschiedlichen Prazessionsfrequenzen. Dies fiihrt zu einer
Dephasierung der Spins, die durch die Spin-Spin Relaxationszeit T, beschrieben. Diese
Dephasierung ist auf Grund der zufélligen Feldfluktuationen irreversibel. Zusitzlich
fithren auch noch statische Magnetfeldinhomogenitéten, verursacht durch Feldgradi-
enten an Gewebegrenzflachen (z.B. Luft-Gewebe Grenzflachen in den Alveolen der
Lunge) oder durch Inhomogenitdten des Hauptmagnetfeldes By, zu einer weiteren
Dephasierung der transversalen Magnetisierung. Diese statischen Feldinhomogenita-
ten konnen jedoch rephasiert werden. Die effektive transversale Relaxationszeit T,
setzt sich somit aus einem irreversiblen T, und einem reversiblen Té Anteil zusammen

1 1 1
=t (2.14)
Tz T2 Ty

2.4 BILDGEBUNG

Liegt lediglich das Hauptmagnetfeld By in z-Richtung an, besitzen alle Spins die glei-
che Resonanzfrequenz wyp und induzieren nach der Anregung ein entsprechendes MR
Signal in der Empfangsspule. In dieser Situation ist es nicht moglich die generierten
Signale unterschiedlichen Orten zuzuordnen, sie zu lokalisieren (Abbildung 4 (a)).
Um eine rdumliche Lokalisierung zu erreichen, werden dem statischen Magnetfeld
By weitere zeitabhingige Magnetfelder iiberlagert, sodass sich die Stirke des Magnet-

feldes entlang einer bestimmten Raumrichtung in einer vorgegebenen Weise dndert.
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Abbildung 2: Zeitlicher Ablauf einer dreidimensionalen Ortskodierung. Nach einem HF-
Anregungspuls werden vor dem wiederholten Schalten des Gradienten Gy die Gradien-
tenamplituden Gy und G; jeweils inkrementell um AGy und AG; erhoht

Typischerweise wird eine lineare Magnetfelddnderung durch das Anlegen raumlich
konstanter Gradienten erzeugt:

L (3B.(71) 3B.(71) OB.(71)
G(t)_< ox ' 9y ' oz

(2.15)

Dadurch wird die Resonanzfrequenz wy ortsabhingig, was eine vollstindige Ortsko-
dierung des MR Signals ermoglicht:

w(@) =7v-G(t)-7 (2.16)

Das Sequenzdiagramm in Abb. 2 zeigt schematisch den typischen zeitlichen Ablauf
einer dreidimensionalen Ortskodierung. Wie sich durch das Schalten der einzelnen
dargestellten Gradienten das MR Signal eindeutig raumlich auflosen ldsst, wird im
Folgenden néher beschrieben.

Schichtselektion

Den ersten Schritt in der Ortskodierung stellt meist die sogenannte Schichtselekti-
on dar. Gleichzeitig zum HF-Anregungspuls mit fester Bandbreite BWgr wird ein
Magnetfeldgradient G, in z-Richtung angelegt. Die Resonanzfrequenz wird dadurch
nach Gleichung 2.16 ortsabhdngig und es werden nur Spins innerhalb der Frequenz-
bandbreite Aw angeregt (Abbildung 3). Die Dicke der angeregten Schicht ergibt sich

zu:

AZ_ZN'BWRF_ Aw (21)
,)/.GZ ’)/'GZ ‘7

11
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Abbildung 3: Schematische Darstellung der Schichtselektion. Entsprechend der Bandbreite des RF
Pulses Aw und der Stirke des Magnetfeldgradienten G, werden nur Spins innerhalb
der Schicht Az angeregt.

Je nach Gradientenstidrke und Bandbreite des Pulses konnen (einzelne) diinne Schich-
ten fiir die 2D Bildgebung oder auch dickere Schichten (Volumen) fiir die 3D Bildge-
bung angeregt werden.

Frequenzkodierung

Schaltet man nach der Anregung wéhrend der Datenakquisition einen Magnetfeld-
gradienten Gr in x-Richtung, prdzedieren die Spins in dieser Richtung mit der
ortsabhdngigen Frequenz:

w(x) =7y(Bo+ Gr - x) (2.18)

Das empfangene Signal setzt sich nun aus verschiedenen Frequenzen zusammen
(Abbildung 4). Vernachladssigt man Relaxationseffekte ergibt sich das Signal aus zu:
Sit)y=[ p(x)e "1(BotGr)t gy Nach einer inversen Fouriertransformation kénnen so
auf Grund von Gleichung 2.18 die enthaltenen Frequenzen unterschiedlichen Orten
zugeordnet werden.

Phasenkodierung

Die Grundidee der Phasenkodierung besteht darin, dem Signal eine Phasenmodu-
lierung aufzupriagen. Dies kann durch das Schalten weiterer zeitlich begrenzter
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(@) B,(x)

=8 U\MWWWMW n
B, I N
X Signal(t) " Frequenz

B /
° X Signal(t) Frequenz / Ort

(b) B,(x)

Abbildung 4: Prinzip der Frequenzkodierung: (a) Ohne zusitzliche Gradienten enthilt das Spektrum
des FID nach der Fouriertransformation nur einen Peak lokalisiert bei wy. (b) Pro-
tonen an unterschiedlichen Orten erfahren unterschiedlich starke Magnetfelder und
generieren dementsprechend Signale unterschiedlicher Frequenzen. Eine Fouriertrans-
formation ergibt das Profil der Probe, da Protonen an unterschiedlichen x Positionen
entsprechende Frequenzbeitrage liefern

Gradienten G, und G; in y- bzw. z-Richtung vor der Datenakquisition erreicht wer-
den, was eine zwei- bzw. dreidimensionale rdumliche Kodierung erméglicht. Im
Weiteren wird der Gradient Gy als Phasenkodiergradient und der Gradient G, als
Partitionskodiergradient bezeichnet. Das Schalten dieser Gradienten fiir eine Zeit
T zwischen Anregung und Datenaufnahme (Abb. 2) bewirkt, hier am Beispiel des

Phasenkodiergradienten, eine Ortsabhédngigkeit der Phase [20]:

Oy)=7-Gy-y-7 (2.19)

Die Kodierung des Signals erfolgt durch Wiederholung der beschriebenen Abfolge
von Gradienten aus Abb. 2. Dabei werden dem Signal vor der Frequenzkodierung
unterschiedliche Phasenmodulationen durch die inkrementelle Steigerungen von G,
um AG, und G, um AG; aufgeprigt. Dies ist am Beispiel von zwei unterschiedlichen
Phasenkodierschritten in Abbildung 5 dargestellt. Die Pfeile reprasentieren die Trans-
versalmagnetisierung im Zentrum der einzelnen Pixel. Direkt nach der Anregung hat
die Magnetisierung in allen Pixeln die gleiche Phase. Das Anlegen eines Gradienten
in y-Richtung bewirkt eine rdumliche Variation der Phase. In der 3D Bildgebung wird
die z-Richtung auf die selbe Art kodiert.

13
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Abbildung 5: Schematische Darstellung der Phasenkodierung. Links: Spins direkt nach der Anregung.
Mitte und Rechts: Riumliche Variation der Phase nach dem Schalten unterschiedlich
starker Gradienten G, vor der Frequenzkodierung

2.5 K-RAUM DARSTELLUNG

Vernachlassigt man Relaxationseffekte und berticksichtigt die Kodiergradienten in
Gleichung 2.16 ergibt sich Gleichung 2.10 zu:

- ///p(x,y,Z)ei”ffoT Guxdt+iy [y Gyydt-+iy [;° 2t g xdydz (2.20)

Mit der Einfithrung der rdumlichen Frequenzen

ke = [} Ge(t)dt

y_nyc it (2.21)
k=1 f t)dt

die den sogenannten k-Raum aufspannen [43, 53] erhdlt man schliefslich
S(kx, ky, k) ///p x, vy, z)e X TRy k) gy 7 (2.22)

Eine inverse dreidimensionale Fouriertransformation liefert demnach die Spindichte-
verteilung p(x,y, z) des gemessenen Objekts. Die Positionen innerhalb des k-Raums
werden nach Gleichung 2.21 durch die Gradientenamplitude und die zugehori-
ge Schaltzeit bestimmt. Hohe Amplituden und/oder lange Schaltzeiten bewirken
demnach die Kodierung hoher raumlicher Frequenzen, die hauptsachlich Detailinfor-
mation des Objektes enthalten. Uberwiegend Kontrastinformation liefern dagegen
niedrigere Frequenzen, die durch kleinere Amplituden und/oder kurze Schaltzeiten
erreicht werden. Der Abstand zweier benachbarter k-Raum Punkte bestimmt jeweils
die Ausdehnung des Messbereiches (FOV) im Bildraum

_ _2n
FOVy = Ak T Gyt

_2m _ _2
FOV, = 3 = 73&s, (223)

_ 2 _ _2m
FOVZ T Ak, T 9AG:t




2.6 SIGNAL-ZU-RAUSCH-VERHALTNIS (SNR)

Die Auflosung im Ortsraum ergibt sich aus dem FOV und der Anzahl der aufgenom-

menen k-Raum Punkte zu

Ax = 22

NFrqukx
= 21 __ 2.2
Ay NPhaseAky ( 4)
_ 2
AZ o NPartAkz

Aus Gleichung 2.23 wird ersichtlich, dass der Wechsel von einem zum néchsten Pha-
senkodierschritt einem zusédtzlichen Phasenzyklus von 2r {iber das FOVy entspricht
(siehe Abbildung 5).

2.6 SIGNAL-ZU-RAUSCH-VERHALTNIS (SNR)

Das SNR stellt in der Magnetresonanzbildgebung ein wichtige Grofle fiir die Beurtei-
lung der Bildqualitdat dar. Das SNR hdngt von physikalischen, instrumentellen und
bildgebenden Parametern ab. Es ist definiert als das Verhiltnis aus dem Signal S und
der Standardabweichung des Rauschens oy [37, 50, 45]. Fiir die Standardabweichung
gilt:

ON = \/4kBT~R-BW

Dabei ist kg die Boltzmann Konstante, T die Temperatur, R der elektrische Wider-
stand und BW die Frequenzbandbreite des Empfangssystems. Das Rauschen resultiert
aus zufdlligen Fluktuationen, die durch thermische Bewegung (Brownsche Bewegung)
von Elektronen in Leitern verursacht werden. Der Widerstand R setzt sich zusammen
aus dem Widerstand der Probe, der Empfangsspule und der Empfangselektronik. Es
handelt sich um “weifles” gauSverteiltes Rauschen mit dem Mittelwert Null. Bertick-
sichtigt man die Abhdngigkeit von den Bildgebungsparametern, ergibt sich das SNR

zu

\/NFreq NppaseNpart N ave
vV BW

Ny stellt die Anzahl von wiederholten Messungen dar, die zu einer Erhchung des
SNR um den Faktor y/N 4 fiihren.

SNR «x AxAyAz -

2.7 HERAUSFORDERUNGEN DER LUNGEN-MRT

Auf Grund der besonderen Morphologie und Physiologie der menschlichen Lunge,
stellt die MRT der Lunge eine grofie Herausforderung dar. Die Lunge ist fiir den
Gasaustausch verantwortlich, wobei frischer Sauerstoff (O,) in den Korper gelangt
und Kohlenstoffdioxid (CO,) ausgeschieden wird. Betrachtet man den funktionellen
Aufbau der Lunge, so gelangt der Sauerstoff iiber einen luftleitenden Abschnitt in
den respiratorischen Abschnitt (Abbildung 6). Dort befinden sich kleine Bldschen, die
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Abbildung 6: Schematische Darstellung des menschlichen Atmungssystems bestehend aus einem
luftleitenden und respiratorischen Abschnitt [60]. Zusitzlich sind die fiir den Gasaus-
tausch verantwortlichen Lungenblischen abgebildet.

Alveolen (Lungenblédschen), in denen der Gasaustausch stattfindet [62]. Die Lunge
eines Erwachsenen enthilt ungefahr 300 Millionen Alveolen [61, 33], die einen Durch-
messer von 200-300 pm haben und eine Oberfldche von ca. 50-70 m? bilden. An diesen
vielfachen Grenzflachen treten Feldinhomogenitdten auf Grund von Suszeptibilitats-
unterschieden auf, die zu einer zusitzlichen Dephasierung der Spins und damit zu
einem sehr kurzen T, von etwa 1.4 ms fithren [57, 8, 32]. Des Weiteren besteht die
Lunge aus nur etwa 8oog Gewebe und Blut, die sich auf ein Volumen von ca. 4-6 Liter
verteilen. Die Protonendichte und damit auch das MR Signal sind, verglichen mit
anderen teilen das Korpers, sehr gering [32, 39]. Zusétzlich hiangt die Signalintensitét
noch vom Inflationslevel der Lunge ab [46, 7]. Ein ansteigender alveolarer Druck
in Inspiration fithrt zu verringertem Blutfluss in der Lunge. Zusétzlich variiert die
Protonendichte auf Grund von Volumenschwankungen wéhrend das Atemzykluses.
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Die Bewegung des Herzens und der Lunge wéahrend der Datenaufnahme stellt ein
weiteres Problem dar. Die periodische Bewegung des Herzens wéhrend Diastole und
Systole fiihrt zu einer periodischen Variationen des Blutflusses wahrend der Daten-
aufnahme. Die Herzfrequenz variiert abhéngig von Alter und Belastung zwischen 50
und 100 Schldgen pro Minute. Die durchschnittliche Atemfrequenz ist auch abhingig
vom Lebensalter und liegt beim Erwachsenen bei 11 - 15 Atemziigen pro Minute. Die
Verweildauer im Zustand der maximalen Ausatmung (Endexpiration) ist dabei ca.
dreimal langer als die Verweildauer im Zustand der maximalen Einatmung (Endinspi-
ration). Zusétzlich variiert die Position der Endexpirationszustiande weniger als die
der Inspirationszustdande [58]. Das Diaphragma und anschlieflende Organe erfahren
wihrend des Atemvorgangs eine periodische Positionsdanderung hauptsachlich in
Kopf-Fuss-Richtung, aber auch nach Anterior-Posterior [41, 40, 16]. Dies fiihrt unter
Umstdnden zu starken Bewegungsartefakten, die die diagnostische Aussagekraft

erheblich einschranken konnen (siehe Kapitel 4).
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Lange Untersuchungszeiten sind fiir Patienten sehr unangenehm, da sie wahrend der
Aufnahme eingeengt ohne sich bewegen zu kdnnen liegen miissen. Zusétzlich fithren
Atmung, Herzschlag und Bewegung wéahrend der Untersuchung zu Bewegungs-
artefakten, die die diagnostische Aussagekraft der Aufnahmen stark einschranken
konnen. Dariiber hinaus hingt auch der Patientendurchsatz stark von der Untersu-
chungsdauer ab. Aus diesen Griinden wurden in der Vergangenheit eine Vielzahl an
Methoden zur Reduktion der Messzeit entwickelt. So kommen heutzutage schnelle
Bildgebungssequenzen in Verbindung mit einer verbesserten Hardware (insbesondere
der Gradientenperformance) zum Einsatz, die eine Reduktion der Untersuchungs-
zeit erlauben. Den grofiten Einfluss auf die Bildgebungsgeschwindigkeit der letzten
Jahre hatte die Entwicklung der sogenannten parallelen MRT (pMRT). Diese hat das
Anwendungsspektrum der MRT in der Diagnostik stark erweitert. Sowohl schnel-
le Sequenzen als auch die parallele Bildgebung wurden in dieser Arbeit fiir die
Lungenbildgebung benutzt und werden deshalb im Folgenden nédher vorgestellt.

3.1 FLASH SEQUENZ

Durch das Schalten eines bipolaren Gradienten G, werden die Spins nach der Anre-
gung bei einer GRE-Sequenz rephasiert und so ein Signal, das Echo, erzeugt (Abb.
7). Im Gegensatz dazu wird das Echo bei einer Spinechosequenz (SE) durch das
zusétzliche Schalten eines refokussierenden 180° Pulses erzeugt. Eine besondere GRE-
Sequenz, die eine sehr schnelle Bildgebung ermoglicht, wurde 1986 von Haase et al.
vorgestellt [30]. Das Grundprinzip der vorgestellten FLASH (“fast low-angle shot”)
Sequenz besteht darin, kleine Anregungswinkel « zu verwenden, wodurch sehr kurze
Repetitionszeiten TR im Bereich von Millisekunden erreicht werden kénnen. Dies
fiihrt im Vergleich mit einer SE Sequenz zu einer kiirzeren Messzeit und ermoglicht
so eine schnelle dreidimensionale Bildgebung.

In Abbildung 7 ist das Aufnahmeschema einer 3D Gradientenechosequenz mit
variablem Flipwinkel « dargestellt. Die Ortskodierung des MR-Signals setzt sich
aus einer Abfolge der oben beschriebenen Gradienten Gy, G, und G, zusammen.
Nach der Volumenanregung werden die Gradienten G, und G, fiir jeweils eine
bestimmte Zeitdauer geschalten (Phasenkodierung), bevor Nf,, diskrete Abtastungen
(angedeutet durch die Striche in Abbildung 7) des MR Signals mit einem ADC
(Analog Digital Converter) in Abstanden von At wiahrend der Frequenzkodierung
erfolgen. Haufig wird dabei zuerst eine Schicht des angeregten Volumens (Partition)
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Abbildung 7: Schematische Darstellung des Ablaufs einer 3D Gradientechosequenz. Nach der Anre-
gung und Schaltung der Gradienten G, und Gy, erfolgt die Datenaufnahme wihrend
der Frequenzkodierung. Dieser Ablauf wird mehrmals (Nppgse - Npaye) wiederholt, um
das angeregte Volumen vollstindig zu kodieren

ausgewdhlt, diese dann in Schritten von Ak, phasenkodiert, bevor die Kodierung
der nédchsten Partition (in Schritten von Ak;) erfolgt. Als Npy,s, bzw. Npg¢ wird die
Anzahl der Phasen- bzw. Partitionskodierschritte bezeichnet. Die Akquisitionszeit TA
fiir eine vollstandige Abtastung des 3D Volumens betrdgt demnach Npj,s. - Npgre - TR,
wobei die Repetitionszeit TR die Zeit zwischen zwei Anregungen ist. Als Echozeit TE
wird die Zeit zwischen Anregung und maximaler Amplitude des Gradientenechos
bezeichnet.

Eine Anregung mit einem kleinen Flipwinkel « fiihrt zu einem geringen Verlust
an Longitudinalmagnetisierung, wohingegen ein vergleichsweise grofSer Anteil an
Transversalmagnetisierung entsteht. Dies hat zur Folge, dass ein grofier Anteil der
Longitudinalmagnetisierung auch bei der Wahl von sehr kurzen Repetitionszeiten fiir
eine erneute Anregung zur Verfiigung steht. Dies stellt die Voraussetzung fiir eine
sehr schnelle Abtastung eines 3D Volumens dar [30, 31, 27]. Wahlt man beispielsweise
ein o von 10°, betrdgt der Anteil der Transversalmagnetisierung verglichen mit einer
90° Anregung (maximaler Anteil) 17%, wobei die Longitudinalmagnetisierung zu
98% erhalten und somit fiir die ndchste Anregung zur Verfligung steht.

Im Laufe des Bildgebungsexperimentes erfahrt die Magnetisierung viele Anre-
gungspulse mit dem Flipwinkel o im Abstand von TR. Wihrend des Zeitintervalls TR
relaxiert die Magnetisierung gemaf3 der in den Grundlagen beschriebenen Relaxati-
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onsgleichungen 2.12 und 2.13. Nach einer bestimmten Anzahl von Anregungspulsen
beobachtet man, dass die Longitudinalmagnetisierung M, an identischen Zeitpunkten
wiahrend des Zeitintervalls TR gleiche Werte annimmt. Die Magnetisierung M, hat
einen Gleichgewichtszustand (Steady-State) erreicht.

Wird die Transversalkomponente M,y der Magnetisierung vor jeder erneuten Anre-
gung komplett zerstort, spricht man von sogenanntem “Spoiling”. Spoiling kann auf
unterschiedliche Weisen erfolgen. Am einfachsten wére es TR viel langer als T, zu
wihlen, da dann die Transversalmagnetisierung innerhalb eines TR stark dephasieren
wiirde. Dies stellt allerdings keine addquate Losung dar, da dadurch die gew{iinschte
schnelle Bildgebung verhindert wird. Eine andere Moglichkeit bietet das Schalten
zusétzlicher Gradienten am Ende der Pulssequenz (Gradientenspoiling). Dadurch wird
die verbleibende Transversalmagnetisierung vor der erneuten Anregung dephasiert.
Allerdings bleibt im Steady-State immer noch Teil der Transversalmagnetisierung
erhalten. Variiert man die Starke der Spoiler in den unterschiedlichen Repetitionen,
lasst sich dieser Effekt zwar reduzieren, das Signal allerdings auch nicht vollstandig
eliminieren. Eine weitere effektivere Moglichkeit der Zerstérung der Transversalma-
gnetisierung stellt das “RF-Spoiling” dar. Hierbei wird die Phase der unterschiedlichen
RF Anregungspulse variiert.

Unter der Annahme der vollstandigen Zerstorung der Transversalmagnetisierung
(perfektes Spoiling) ergibt sich die Longitudinalkomponente der Magnetisierung aus
Gleichung 2.12 zu:

TR _IR
M, = Mze T cos(a) + Mp(1—e ™) (3.1)

Fiir das Messsignal folgt aus dieser Gleichung unter Beriicksichtigung der Echozeit
TE

l1—e m ) — IE
Sspoit & Mo - — -sin(a) e (3.2)
1—cos(a)-e N

Aus der Ableitung von Gleichung 3.2 ergibt sich das maximale Signal bei vorgege-
benem T;und TR fiir einen bestimmten Winkel, den sogenannten Ernstwinkel [22],
zZu

_IR
Xpmst = arccos(e M) (3-3)

3.2 PARALLELE BILDGEBUNG

Um die Messzeit zu reduzieren wird in der pMRI der k-Raum in Phasenkodierrich-
tung bei 2D Aufnahmen und zusitzlich in Partitionsrichtung bei 3D Aufnahmen
regelmaflig unterabgetastet. Diese Unterabtastung des k-Raums stellt eine Verletzung
des Nyquist-Kriteriums dar, was Einfaltungsartefakte zur Folge hat (Abbildung 8
obere Reihe). Um diese Artefakte mittels pMRI entfernen zu kénnen, muss das Signal
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k-Raum —_— Bildraum

GRAPPA SENSE

Abbildung 8: Obere Reihe: Darstellung der Unterabtastung mit einem Beschleunigungsfaktor von
2 im k-Raum (links) und im Bildraum (rechts). Die gestrichelten Linien wurden
nicht aufgenommen, was Einfaltungsartefakte in Phasenkodierrichtung im Bild zur
Folge hat. Untere Reihe: Vollstindig abgetasteter k-Raum (links) und entsprechendes
einfaltungsartefaktfreies Bild (rechts). Die Rekonstruktion der fehlenden Daten erfolgt
hierbei bei SENSE im Bildraum und bei GRAPPA direkt im k-Raum, wobei zur
besseren Ubersicht auf die Darstellung der einzelnen Spulenelemente verzichtet wurde.
Bildraum und k-Raum konnen durch eine FT ineinander iiberfiihrt werden.

mit einem Mehrkanalempfanger (“Array”) bestehend aus einzelnen unabhingigen
Empfangsspulen detektiert werden. Diese Spulen besitzen unterschiedliche raumlich
variierende Sensitivitdtsprofile und liefern somit zusatzliche raumliche Information
tiber das zu untersuchende Objekt. Die Anordnung der einzelnen Spulenelemente ei-
nes Spulenarrays legt dabei die Richtung der Variationen der Spulensensitivitidten und
damit auch die Richtung, in der die fehlenden Daten rekonstruiert werden konnen
fest. Die Anzahl der Spulenelemente begrenzt den maximalen Beschleunigungsfaktor
R. In der klinischen Routine kommen hauptsachlich zwei Algorithmen zum Einsatz,
die auf unterschiedlichen Ansitzen beruhen. Beim sogenannten Sensitivity Encoding
(SENSE) [54] werden Einfaltungsartefakte direkt im Bildraum entfernt, wohingegen
beim GRAPPA (Generalized Autocalibrating Partially Parallel Acquisitions) [28] fehlende
Daten im k-Raum rekonstruiert werden.

Da der GRAPPA Algorithmus die Basis fiir die Rekonstruktion von fehlenden
Daten in dieser Arbeit darstellt, wird sein Prinzip nun néher erldutert [17, 34, 9]. Die
grundlegende Idee von GRAPPA besteht darin, aufgenommene k-Raum Daten linear
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so zu kombinieren, dass nicht aufgenommene Daten rekonstruiert werden kénnen.
Das in einer einzelnen Spule j gemessene Signal mit der Spulensensitivitit C; ist:

Si(ky) = [ p()Cily)e "y (34)

Das Signal im benachbarten k-Raum Punkt (k, 4 mAk,), empfangen mit der gleichen
Spule j, ist dementsprechend:

S;(ky +mAk,) = / p(y)Cj(y)e ke mbkvy gy (3.5)

Vergleicht man die beiden letzten Gleichungen stellt man fest, dass sie sich in

—imAkyy ynterscheiden. Diese

einer zusétzlichen Modulation von p(y) mit dem Faktor e
raumlich harmonische Modulation des Signals wird typischerweise, wie in Abbildung
5 dargestellt, durch den Phasenkodiergradienten erzeugt. Durch eine Linearkombi-
nation der Spulensensitivitdten aller Spulen wird bei der GRAPPA Rekonstruktion
letztendlich diese rdumlichen Modulation des Signals durch den Phasenkodiergradi-

enten angendhert:

. Nc
Cj(y) . efzmAkyy ~ Z wj,l,m . Cl (y), (3‘6)
=1

wobei der Faktor e~ "4k

¥ den Signalunterschied zwischen dem Punkt k, und dem
benachbartem Punkt (k + mAk,), C(y) die Spulensensitivitdt der jeweiligen Spule
und w; ., die Wichtungsfaktoren der Linearkombinationen darstellen. Der Index m
lauft von 1 bis R-1. Das in den einzelnen Spulenelementen angeniherte Signal s; im

Punkt (k + mAk,) ergibt sich aus Gleichungen 2.22 und 3.6 zu

Nc
Sj(k + mAky) =~ Z Wilm - S (ky). (3.7)
I=1

Anstelle eines einzigen Quellpunktes werden heutzutage mehrere Quellpunk-
te (grofsere GRAPPA Kernel) fiir die Rekonstruktion eines Zielpunktes verwendet.
Abbildung 9 zeigt schematisch den Ablauf der Grappa Rekonstruktion. Die Wich-
tungsfaktoren w; ,, werden aus zusitzlich aufgenommenen Daten, den ACS Daten
(autocalibration signals) bestimmt. Zundchst wird ein GRAPPA Kernel definiert (gestri-
cheltes Kéastchen in a)), der die Anzahl und Anordnung von Quellpunkten (schwarze
Punkte) fiir die Rekonstruktion der Zielpunkte (weifse Punkte) definiert. Wichtig
hierbei ist, das die Beziehung 3.7 sowohl fiir die ACS als auch im unterabgetasteten
k-Raum Bereich gilt. Aus der Beziehung zwischen Quell- und Zielpunkten aus den
ACS Daten werden letztendlich die GRAPPA Wichtungsfaktoren bestimmt. Da in
einer kartesischen Abtastung die Beziehung zwischen Quell- und Zielpunkten in allen
k-Raum Bereichen gilt, kann mit den berechneten Wichtungsfaktoren, die lediglich
vom Versatz m zwischen Zielpunkt und dem verwendeten Quellpunkt abhdngen,
der gesamte unterabgetastete k-Raum rekonstruiert werden. Eine regelmifiige Un-
terabtastung fiithrt dazu, dass die Umgebung im k-Raum fiir alle fehlenden Punkte
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Abbildung 9: Schematischer Verlauf der GRAPPA Bildrekonstruktion (verindert iibernommen aus
[17]): a) Dargestellt ist der unterabgetastete k-Raum mehrerer Spulen. Zusitzlich ist
der GRAPPA Kernel (gestricheltes Kistchen) bestehend aus Quell- und Zielpunkten
dargestellt. b) Die aufgenommenen autocalibration signals (ACS) werden benutzt,
um c) die GRAPPA weights zu berechnen. d) die berechneten GRAPPA weights
werden benutzt, um fehlende k-Raum Linien jeder einzelnen Spule zu rekonstruieren.
Eine Fouriertransformation und Kombination der Einzelspulenbilder liefert dann das
entfaltete Bild.

gleich ist. Die Kalibrierung muss nur ein einziges mal durchgefiihrt werden und mit
dem dadurch bestimmten Satz an Wichtungsfaktoren konnen die fehlenden k-Raum
Linien rekonstruiert werden. Bei einer 3D Aufnahme, bei der in zwei Dimensionen
(Phase und Partition) beschleunigt werden kann, kann die k-Raum Umgebung fiir
fehlende Punkte allerdings unterschiedlich sein. Auch eine zuféllige Unterabtastung
des k-Raums fiihrt zu vielen verschiedenen moglichen Anordnungen von fehlenden
und aufgenommenen Punkten im k-Raum. Fiir eine erfolgreiche Rekonstruktion
miissten fiir jede unterschiedliche Anordnungsmoglichkeit entsprechende Wichtungs-
faktoren bestimmt werden. Um dies zu Umgehen wurden allgemeinere Algorithmen
entwickelt, die sich auf beliebige k-Raum Trajektorien anwenden lassen [44, 23] . Auf
Grund der verkiirzten Messzeit einer beschleunigten Aufnahme ist das Signal zu
Rauschen Verhiltnis (SNR) um den Faktor v/R reduziert. Zusitzlich wird das SNR
durch den sogenannten g-Faktor reduziert, wobei ¢ > 1 ist. Dieser beschreibt die
Giite der verwendeten Mehrkanalspule fiir die jeweilige Rekonstruktion.
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BEWEGUNG IN DER MRT

Bewegung des Messobjektes wiahrend des MR-Bildgebungsexperimentes fiihrt zu
Bildartefakten, die die diagnostische Aussagekraft der aufgenommen Bilder erheblich
einschranken konnen. Da die Bewegung in unterschiedlichen Phasen der Bildgebung
auftreten kann unterscheidet man zwischen den sogenannten intra-view und inter-
view Bewegungen [21]. Als intra-view Bewegung wird die Bewegung innerhalb eines
Phasenkodierschrittes bezeichnet. Ihre Auswirkung auf die Bildqualitdt hangt davon
ab, welche Gradienten zum Zeitpunkt der Bewegung geschalten sind. Es kann zu
einer Veranderung des Schichtprofils oder zu Verzerrungen des Bildes kommen. Da
die Schaltzeiten der Gradienten schneller Bildgebungssequenzen (~ 100us — 10ms)
wesentlich kleiner sind als die Zeitspanne der physiologischen Bewegungen (Atmung,
Herz), werden die intra-view Bewegungen im Folgenden vernachlassigt.

Inter-view Bewegungen sind Bewegungen die zwischen den einzelnen Phasenkodier-
schritten auftreten. Da sich die Messzeit fiir einen hochaufgeldsten drei dimensionalen
Datensatz tiber einen Bereich von ca. 20 s bis zu mehreren Minuten erstreckt, tritt
wiahrend der Datenaufnahme unter freier Atmung stets sowohl Atem- als auch
Herzbewegung auf. Deshalb konnen die inter-view Bewegungen nicht vernachlassigt
werden. Wie sich die Bewegung auf die rekonstruierten Bilder auswirkt, wird im
Folgenden nédher beschrieben [29, 65, 64].

4.1 TRANSLATION EINES STARREN KORPERS

Die Verschiebung eines Objektes um Ax, Ay bzw. Az von der urspriinglichen Position
im Bildgebungsvolumen fiihrt zu der zeitabhangigen Spindichte

o(x,y,2,t) = p(x — Ax(t),y — Dy(t),z — Az(t)) (4.1)

Setzt man Gleichung 4.1 in Gleichung 2.22 ein, ergibt sich das durch Bewegung
gestorte MR Signal zu:

S*(kx, ky, k2) ///p (x — Ax(b),y — Ay(t), z — Az(t), t)e2 k¥ thyk) gy dydz(4.2)

Mit den Beziehungen x* = x — Ax(t), y* =y — Ay(t), z* = z — Az(t) folgt daraus

g* (kx/ ky/ kz) _ S(kx, ky, kz) . 2D (K ky k) (4.3)
mit dem ungestorten Signal S(k,, ky, k;) und der durch die Bewegung induzierten
Storphase

AD = ko Ax(t) + kyAy(t) + k. Az(t) (4-4)
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Das resultierende gestorte Bild erhdlt man dann durch Fouriertransformation Fie, e, k.
von Gleichung 4.3

I* (x/ yl Z) = Fkx,ky/kz {S* (kXI kyl kZ) } = Fkx,ky/kz {S (kX/ ky, kZ) : eznZAqD(kx,ky,kZ) } (4'5)

Dieser Ausdruck lasst sich mit Hilfe einer Faltung und der Punktverbreiterungsfunk-
tion PSF(x,y,z) folgendermaflen darstellen

I"(x,y,z) = I(x,y,2z) ® PSF(x,y,z) (4-6)
wobei
PSF(x/ yl Z) = Fkx,kyrkz {e27T1Aq>(kX,ky,kZ) } (4'7)

ist. Die PSF beschreibt dabei wie Signalbeitrdge eines Voxels in anderen Voxeln
in Erscheinung treten. Sie geht direkt aus der Kenntnis der durch die Bewegung
induzierten Storphase hervor.

4.2 BEISPIEL: PERIODISCHE BEWEGUNG

Im Folgenden wird eine periodische Bewegung (z. B. der Lunge-Leber-Grenzflache)
wiahrend der Datenaufnahme angenommen. Die Bewegung soll dabei in x-Richtung
mit einer Periodendauer von T4 = Z]—Z und der Amplitude A stattfinden. Fiir die
Verschiebung des Voxels i zum Zeitpunkt t folgt

Axi(t) = A -sin{wa(ny Aty + TR[ny, + n;Ny]) } (4-8)

wobei der Zeitpunkt t durch die Repetitionszeit TR und die Akquisitionszeit Ty, =
nyAt, bestimmt ist. Dabei stellen 7y, 1,, 7, den momentanen Auslese-, Phasenkodier-
und Partitionskodierschritt dar. Da jede ausgewdhlte Partition zuerst phasenkodiert
wird, bevor die Kodierung der nédchsten Partition erfolgt (vgl. Kapitel 3), ist N, =
(n; — 1) - Nppgse - Setzt man diese Verschiebung in Gleichung 4.4 ein und benutzt
Gleichung 4.7 mit der Identitdt ¢ = Y% ¢™?], (a) und den Besselfunktionen
m-ter Ordnung J,,(a), ergibt sich

PSF(x,,2) = Y. 6(x—mxc)(y—myc)d(z — mNyyo) &, Fe (274K } (4.0

m=—oo

mit den Konstanten

T kg

xXg ~ TiA (4.10)
n, TR
n, TR

ZG ~ 7y . Ny (4'12)
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Die Faltung in Gleichung 4.9 mit den Deltafunktionen beschreibt eine Verschiebung
der Ortsraumpunkte um mxg, myc und mN,yc, was als Ghosting bezeichnet wird.
Der Index m gibt dabei die Ordnung des Ghostes an . Da in der konventionellen
3d Bildgebung die einzelnen Partitionen jeweils erst phasenkodiert werden, ist die
Verschiebung der einzelnen Ortsraumpunkte in z-Richtung Ny mal grofSer als die in
y-Richtung. Auch sind Bewegungsartefakte in der 3d Bildgebung nicht auf einzelne
Schichten begrenzt. Eine beliebige Bewegungen innerhalb des Bildgebungsvolumens
kann das gesamte resultierende Bild storen.

Der zweite Teil in Gleichung 4.9 beschreibt das sogenannte Blurring. Die Faltung fiihrt
dazu, dass die einzelnen Punkte {iber den Ausdehnungsbereich der Bewegung in die
Bewegungsrichtung verschmiert werden.

Da die Akquisitionszeit im Bereich von wenigen Millisekunden liegt und damit we-
sentlich kleiner als die Periodendauer der Atmung ist, kann die Verschiebung um x¢
in x-Richtung vernachlassigt werden. Auf Grund der Grofsenordnung der Messzeiten
in der 3d Bildgebung kann die Verschiebung in die beiden Phasenkodierrichtungen
dagegen nicht vernachldssigt werden.

4.3 VERMEIDUNG VON BEWEGUNGSARTEFAKTEN

Um die diagnostische Aussagekraft von MR Aufnahmen trotz auftretender Bewegung
zu gewdhrleisten, oder tiberhaupt Aussagen iiber sich bewegende Objekte treffen zu
konnen, existiert eine Vielzahl an unterschiedlichen Strategien, die beschriebenen
Bewegungsartefakte zu vermeiden oder zumindest zu reduzieren. Im weiteren Verlauf
werden nun die Vor- und Nachteile einiger dieser Strategien vorgestellt, die fiir das
Verstandnis der weiteren Arbeit wichtig sind.

Atemstopp

Eine technisch gesehen sehr einfache Losung zur Vermeidung von Artefakten durch
die Atmung stellt der Atemstopp dar [52]. Da die Atembewegung wahrend der
Messung “eingefroren” ist, wird sowohl Blurring als auch Ghosting vermieden. Der
Nachteil dieser Methode besteht allerdings in der begrenzten Zeit die fiir die Daten-
aufnahme im Atemstopp zu Verfiigung steht, da bereits ein kurzer Atemstopp fiir
Patienten ein Problem darstellen kann [26]. Dies schrankt die maximale Aufldsung ein
und fithrt auch dazu, dass dreidimensionale Sequenzen oder EKG-getriggerte Aufnah-
men auf Grund ihrer vergleichsweise langen Messzeit ausscheiden. Da die Patienten
kooperieren miissen, ist vor allem die Untersuchung von Kindern problematisch.
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Atemstopp Freie Atmung

Phase
Frequenz

Frequenz Phase

Abbildung 10: Auswirkung der Wahl der Kodierrichtungen auf das auftreten von Ghosting Artefak-
ten im Bild (Mitte und Rechts). Legt man die Ausleserichtung in die Vorzugsrichtung
der Bewegung (Rechts), sind vergleichsweise weniger starke Ghosting Artefakte im
Bild zu erkennen. Durch einen Atemstopp lassen sich Ghosting und Blurring Artefakte
effektiv reduzieren (Links)

Datenaufnahme

Da sich, wie bereits beschrieben, die Auswirkung von Bewegung in Frequenz- und
Phasenkodierrichtung stark unterscheiden, ist es ratsam, die Richtungswahl der
Kodierungen der Vorzugsrichtung der zu erwartenden Bewegung anzupassen. Da
beispielsweise bei der Atmung die Bewegung hauptséachlich in Kopf-Fuss Richtung
auftritt, ist es sinnvoll, in diese Richtung die Frequenzkodierung zu legen. Dadurch
werden starke Ghosting Artefakte in Kopf-Fuss Richtung vermieden. Abbildung 10
zeigt den Einfluss der Wahl der Kodierrichtungen auf das auftreten von Bewegungs-
artefakten im Bild. Zusitzlich ist noch dargestellt, wie effektiv sowohl Ghosting als
auch Blurring durch einen Atemstopp vermieden werden konnen.

Eine andere Moglichkeit der Vermeidung von Ghost Artefakten besteht darin, die
einzelnen Phasenkodierschritte in Abhingigkeit der Atmung so anzuordnen, dass
sich die Periodizitdt der Bewegung im k-Raum nicht wiederspiegelt. Dies kann man
dadurch erreichen, dass man die Phasenkodierschritte iiber die gesamte Messzeit
so anordnet, an als wiirde der Patient wahrend der Messung einen einzelnen tiefen
Atemzug nehmen. Dadurch zerstért man die Periodizitdt und verhindert damit nach
Gleichung 4.11das Ghosting [6]. Da die einzelnen Phasenkodierschritte tiber die ge-
samte Ausdehnung der Bewegung angeordnet werden, bleibt das Blurring allerdings
vorhanden.

Das Mitteln von mehrfach aufgenommenen Datensédtzen erhoht nicht nur das Signal
zu Rausch Verhiltnis (SNR), es kann zudem zu einer Reduzierung von Ghosting Arte-
fakten fiihren. In Abbildung 11 ist die Reduzierung von Ghost Artefakten durch zwei
Mittelungen vereinfacht dargestellt. Es wird angenommen, dass sich das gemessene
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Abbildung 11: Schematische Darstellung der Reduzierung von Ghost Artefakten durch das Mitteln
zweier in unterschiedlichen Bewegungszustinden aufgenommener Messungen

Signal I eines Pixels aus der Summe der mittleren Spindichte Iy des Pixels und einem
Ghostanteil g anderer Pixel, zusammensetzt [67]. Die durch die Bewegung induzierte
Phase legt dabei die Orientierung der einzelnen Ghosts fest. Im dargestellten Fall
wiirde kein Ghosting auftreten, da sich die einzelnen Ghost Anteile durch das Mitteln
von Messung eins und zwei genau aufheben.

Beim mitteln muss darauf geachtet werden, dass die wiederholt gemessenen Daten-
punkte (Phasenkodierschritte) nicht im identischen Bewegungszustand aufgenommen
werden, da nach Gleichung 4.7 bzw. 4.9 die durch die Bewegung induzierte Phase
gleich wére und das Mitteln identischer Daten keinen Effekt hitte (die einzelnen
Ghost Anteile wiirden sich durch das Mitteln nicht aufheben) [18, 67].

Wie bereits angesprochenen, konnen mit der FLASH Sequenz (Kapitel 3) sehr kurze
Repetitionszeiten TR erreicht werden. Dies fiihrt nach Gleichungen 4.11 und 4.12
zu einer reduzierten Verschiebung um y; und zg. Da die Verschiebung allerdings
auch von der Anzahl der Phasen- und Partitionskodierschritte und damit der Auflo-
sung abhdngt, miisste fiir eine weitere Reduktion eine schlechtere Auflosung in Kauf

genommen werden.

Triggering und Gating

Beim sogenannten Triggering wird die Datenakquisition nur in bestimmten Bewe-
gungszustdnden gestartet. Als auslosendes Ereignis kann beispielsweise eine bestimm-
te Herzphase dienen, die mit einem simultan aufgezeichneten EKG erfasst wird. Dies
hat allerdings zur Folge, dass die Zeit zwischen den einzelnen Anregungen (Repe-
titionen) variieren kann, was bei bestimmten Sequenztypen (Steady-State-Sequenzen,
z. B. FLASH) zu zusétzlichen Artefakten fiihrt. Das sogenannte Gating zeichnet
sich im Gegensatz dazu durch eine kontinuierlich fortgesetzte Anregung aus. Fiir
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die Bewegungskorrektur wird hier ein Schwellenwert festgelegt, wobei nur Daten
fiir die Rekonstruktion verwendet werden, die sich iiberhalb oder unterhalb des
Schwellenwertes befinden. So konnen beispielsweise unterschiedliche Atemzustande
rekonstruiert werden. Die Datenauswahl kann hierbei im nachhinein (retrospektiv)
oder im Moment der aktuellen Datenaufnahme (prospektiv) erfolgen. Beim retro-
spektivem Gating muss die Messung auf Grund der verworfenen Daten mehrmals
wiederholt werden, um zu gewdhrleisten, dass geniigend Daten fiir die Rekonstruk-
tion des Bildes zur Verfiigung stehen. Beim prospektivem Gating werden nicht
akzeptierte Phasenkodierschritte wiederholt gemessen, bis alle Phasenkodierschritte
die Akzeptanzbedingung, vorgegeben durch den Schwellenwert, erfiillt haben. Fiir
die Bewegungsdetektion muss in beiden Féllen der Bewegungszustand wahrend der
Messung erfasst werden, was auf unterschiedliche Weise erfolgen kann.

Externe Messgeriite

Die Detektion von Bewegung wihrend der Messung kann durch unterschiedliche
externe Messgerite erfolgen [4, 68, 42]. Allerdings kann die Verwendung elektro-
nischer Gerite in der Ndhe des Scanners ein Problem darstellen [3]. Auch ist der
technische Aufwand héufig sehr hoch und eine Kooperation der Patienten muss vor-
ausgesetzt werden, was den Einsatz in der klinischen Routine einschrankt. Aufserdem
wird beispielsweise die Atembewegung nicht direkt erfasst, sondern indirekt {iber
Volumendnderungen oder die Bewegung des Brustkorbes.

Konventionelle MR-Navigatorechos

Eine weitere Moglichkeit stellt die Verwendung von sogenannten Navigatorechos
dar. Als Navigatorecho wird hierbei die zusétzliche Anregung (Abbildung 12 (a) und
(b), ibernommen aus [36]) und anschlieffende Aufnahme einer eindimensionalen
Pojektion, hdufig entlang des Diaphragmas (Abb. 12 (c)), innerhalb des Bildgebungs-
experimentes bezeichnet [25, 5]. Nach einer eindimensionalen Fouriertransformation
kann in den einzelnen Navigatorprojektionen der Diaphragmaiibergang extrahiert
und fiir die Navigation benutzt werden. Da allerdings das angeregte Volumen fiir die
Aufnahme des Navigators dem Bildgebungsvolumen entspricht kann es auf Grund
von T;-Relaxationsprozessen zu einer Siattigung und somit zu Signalausloschungen
im Bildgebungsvolumen kommen. Zusitzlich kénnen die unterschiedlichen Sequenz-
parameter fiir den Navigator und die Bildgebung den Gleichgewichtszustand bei
“Steady-State” Sequenzen storen, was sich in Blurring oder Streifen im resultierenden

Bild dufiern kann.

“Self-Gating” MR-Navigation

Bei den sogenannten “Self-Gating” Methoden wird die fiir das Bildgebungsexpe-
riment notige RF Anregung zusitzlich noch fiir die Aufnahme von Navigatoren
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2D selective RF

Abbildung 12: Verschiedene Moglichkeiten einer Navigatoranregung: (a) Selektive 2D Anregung;
(b) Spinechorealisierung durch iiberlappende 9o° Anregung und 180° Refokussie-
rungspuls. (c) Position des Navigators in Kopf-Fuss-Richtung tiber die Lunge-Leber-
Grenze

verwendet. Diese Art der Navigation erlaubt eine Verfolgung der Bewegung ohne
externe Messgerdte, was den Patientenkomfort steigert, technisch weniger aufwendig
ist und Untersuchungszeit einspart. Da keine zuséatzliche Anregung notig ist werden
auch die Probleme konventioneller MR-Navigatoren vermieden. Die Aufnahme der
Navigatoren fiir die Bewegungskorrektur kann dabei auf zwei verschiedene Arten
erfolgen:

¢ Beim sogenannten nicht-phasenkodierten Echo [21, 59, 51, 56] wird neben den
Bilddaten jeweils noch ein weiteres alleinig frequenzkodiertes Echo, meist in
Kopf-Fuss-Richtung ausgelesen, was der Projektion der angeregten Spins des
gesamten Volumens in eine Linie entspricht. In den eindimensionalen Fou-
riertransformationen der chronologisch aufgenommenen Navigatorlinien kann
dann der Verlauf der Diaphragmagrenze oder die Herzbewegung beobachtet
und fiir die Bewegungskorrektur verwendet werden [59, 51].

¢ Die zweite Moglichkeit des “Self-Gating” zeichnet sich dadurch aus, dass die
Bewegungsinformation fiir die Navigation aus dem MR Signal ohne jegliche
Ortskodierung gewonnen wird. Wie das empfangene Signal im k-Raum Zen-
trum (ky, ky, k; = 0), dennoch fiir die Verfolgung von Bewegung wihrend des
Bildgebungsexperimentes und damit fiir die Navigation verwendet werden
kann, wird im folgenden dieser Arbeit gezeigt
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KONVENTIONELLE ATEM-NAVIGATION MIT HILFE DES
ZENTRALEN K-RAUM SIGNALES

5.1 ENTSTEHUNG DES ZENTRALEN K-RAUM SIGNALES

Werden in einem Bildgebungsexperiment nach der RF Anregung und vor der Daten-
aufnahme die in Kapitel 2.4 beschriebenen Bildgebungsgradienten komplett refokus-
siert, sind die Spins im angeregten Volumen maximal kohdrent. Man befindet sich in
dem durch k, = k, = k, = 0 gekennzeichneten k-Raum Punkt. Das Signal in diesem
Punkt wird als DC Signal bezeichnet (englisch “direct current”). Nach Gleichung 2.22
stellt das in diesem Punkt zum Zeitpunkt t aufgenommene Signal die Summe der
gesamten Transversalmagnetisierung im angeregten Volumen dar und entspricht
dem in den Grundlagen erwdhnten FID. Hat das System seinen Gleichgewichtszu-
stand (Steady-State) erreicht ist das DC Signal eines unbewegten Objektes zeitlich
konstant. Kommt es dagegen zu bewegungsinduzierten Anderungen der Spindichte
im angeregten Volumen variiert auch das detektierte DC Signal [12, 14, 13]. Zudem
konnen ungesattigte Spins durch Bewegung (Blutfluss) in das Bildgebungsvolumen
gelangen und dadurch zu Erhhungen des DC Signales fiithren. Um das DC Signal
fur die Bewegungsdetektion verwenden zu konnen, miissen fiir die Datenaufnahme
Empfangsspulen (Array-Spulen) mit lokal begrenzten Sensitivitatsbereichen C;(7)
verwendet werden. Je nach Positionierung auf der Oberflache konnen einzelne Spu-
lenelemente die durch Bewegung oder Fluss induzierte Spindichtevariationen p(7,t)

erfassen:
5i(t) = [ Gi(7)-p(F, P

Dabei wird davon ausgegangen, dass durch die Atembewegung die Lage der Spulen-
elemente auf dem Patienten vernachldssigt werden kann. Im Gegensatz zu einer 3D
Aufnahme, bei der das ganze bildgebende Volumen angeregt wird, haben bei einer 2D
Aufnahme die Orientierung der Schicht und der Blutfluss Einfluss auf das DC Signal.
Im Folgenden wird beschrieben, wie eine integrierte DC Signalaufnahme genutzt
werden kann, um die Atembewegung zu detektieren und wie diese Information fiir
die Rekonstruktion hochaufgeloster 3D Lungendatensitze genutzt werden kann.
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Abbildung 13: Mdgliche Reihenfolgen der Daten- und Navigatoraufnahme in einer 3D FLASH
Sequenz: a) Bilddaten danach Navigatordaten. b) Navigatordaten danach Bilddaten.
Die jeweils unterschiedlichen Amplituden der Signale in a) und b) stellen den Einfluss
der T5 Relaxation qualitativ dar

5.2 MATERIAL UND METHODEN
5.2.1 Datenakquisition

Fiir die Datenaufnahme wurde die in Kapitel 3 besprochene 3D FLASH verwendet
und so modifiziert, dass nach der RF Anregung und innerhalb eines TR sowohl das
DC Signal (fiir die Navigation) als auch die Bilddaten akquiriert werden konnen.
Die Bilddaten sind somit direkt mit den Navigatordaten verkniipft. Die Reihenfolge
von Daten- und Navigatoraufnahme kann dabei prinzipiell auf zwei unterschiedliche
Weisen erfolgen.

In Abbildung 13a) werden jeweils direkt nach der Anregung die Bildgebungsgradi-
enten geschalten und die Bilddaten aufgenommen. Danach werden alle bildgebenden
Gradienten rephasiert und das entstehende DC Signal abgetastet. In Abbildung 13b)
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dagegen, wird nach der Anregung und Refokussierung des Schichtgradienten zuerst
das DC Signal akquiriert und danach die Bildgebungsdaten aufgenommen. Wie
im Ergebnissteil dieses Kapitels noch gezeigt wird, ist die erste Moglichkeit der
Datenaufnahme vorteilhaft fiir die morphologische Lungenbildgebung und wurde
deshalb in dieser Arbeit verwendet. Fiir die Navigation wurden jeweils acht Daten-
punkte des nach der Rephasierung der Gradienten entstehenden DC Signales (FID’s)

aufgenommen.

5.2.2 Retrospektive Datenauswahl

Retrospektive Datenauswahl bedeutet, dass zuerst die Daten aufgenommen werden
und dann im nachhinein auf Grund des zugehorigen DC Signals entschieden wird,
ob die Daten fiir die Bildgebung geeignet sind.

Auswahl der Spulen

Um den aufgenommenen Bilddaten einen bestimmten Bewegungszustand zuordnen
zu konnen, muss zundchst das DC Signal ausgewertet werden. Hierfiir wird jeweils
der zeitliche Verlauf des detektierten DC Signales der einzelnen Spulenelemente dar-
gestellt. Um hochfrequente Signalschwankungen im DC Signalverlauf zu vermeiden,
wurden die aufgenommenen acht DC Punkte fiir jede Anregung jeweils gemittelt
und das Signal anschlieffend mittels eines Moving Average Filters mit einer Fenster-
grofse von bis zu 300 Datenpunkten gegladttet. Auf Grund des lokal beschrankten
Sensitivitdtsbereiches der einzelnen Spulenelemente detektieren diese je nach Posi-
tionierung auf dem Korper unterschiedliche DC Signal Variationen. Fiir die weitere
retrospektive Datenauswahl wird das Spulenelement verwendet, mit dem periodi-
sche Signalschwankungen durch die Atmung detektiert werden kénnen. Abbildung
14 zeigt beispielhaft den zeitlichen Verlauf des DC Signales zweier unterschiedlich
lokalisierter Spulenelemente. Im Sensitivitatsbereich des Spulenelementes (1) befindet
sich das Diaphragma mit anschlieSenden Organen, was durch die periodische Atem-
bewegung (Heben und Senken des Diaphragmas) zu einer periodischen Variation
des DC Signals fiihrt. Da im Sensitivitdtsbereich des rechten Spulenelementes (2)
kaum Spindichtevariationen durch die Atmung hervorgerufen werden, ist dieses
Spulenelement schlechter fiir die Detektion der Atembewegung geeignet.

Auswahl der Daten

Fiir eine Bewegungskorrektur miissen Akzeptanzbedingungen fiir die Datenauswahl
festgelegt werden, um den Einfluss der Bewegung und die damit verbundenen
Bewegungsartefakte auf die letztendlichen Rekonstruktionen zu reduzieren. Fiir die
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Spule (1)

Sensitivitit
DC Signal

Spule (2)
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Abbildung 14: Sensitivititsbereiche zweier unterschiedlich positionierter Spulenelemente. Im Sen-
sitivititsbereich der Spule (1) liegt der Diaphragmaiibergang mit anschliefSenden
Organen, weshalb im Gegensatz zu Spule (2) im zeitlichen DC Signalverlauf periodi-
sche Schwankungen auf Grund der Atmung zu erkennen sind.

Definition eines Schwellenwertes wird der maximale (DCphax) und der minimale

(DCpin) Wert des DC Signals der ausgewihlten Spule verwendet [63]:
Schwellenwert = DCpax — S - (DCpiax — DCin) (5.1)

Ausgehend von der Differenz zwischen dem maximalen und minimalen DC Si-
gnal Wert legt der Parameter s € [0;1] dabei den Anteil der Daten fest, die in die
Rekonstruktion mit einflieflen (siehe Abbildung 16). Die Verfolgung des zeitlichen
DC Signalverlaufes des ausgewédhlten Spulenelementes erlaubt es auch, mogliche
Aufireiser verursacht durch plotzliche Patientenbewegung (z.B. Husten) aus der
Schwellenwertsberechnung auszuschliefsen.

Werden auf Grund der wiederholten Messungen einzelne Phasenkodierschritte mehr-
mals akzeptiert, werden diese vor der Fouriertransformation, wenn nicht ausdriicklich
anders erwdhnt, gemittelt. Die Wahl unterschiedlicher Parameter s und damit mehre-
rer Schwellenwerte fiihrt zu der Definition sogenannter Gating Fenster (Bins). Dadurch
konnen Datensétze in unterschiedlichen Atemphasen (von Expiration bis Inspiration)

rekonstruiert werden.

5.3 ERGEBNISSE

Wenn nicht ausdriicklich anders erwédhnt, stammen die nachstehenden Auswertungen
aus dem Bildgebungsexperiment mit den Sequenzparametern: TR = 3.5ms, TE =
1.0ms, asymetrische Echoauslese, FoV = 420 x 420 x 176 mm?3, Aufldsung = 1.6 x 1.6 x
4 mm3, 19 Messungen, Scanzeit = 12.5 min.
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5.3.1 Auswirkung der Reihenfolge von Navigator- und Datenaufnahme auf das Lungensi-
gnal

Auf Grund der kurzen T; Relaxationszeit des Lungenparenchyms (siehe Abschnitt
2.7) nimmt das Signal nach der RF Anregung sehr schnell ab. Um dennoch moglichst
viel Signal zu erhalten, muss die Echozeit TE moglichst kurz sein. Da wie in Abbil-
dung 13 a) schematisch dargestellt die Datenaufnahme direkt nach der Anregung
und dem Schalten der Bildgebungsgradienten erfolgt, kann im Vergleich zu Abb. 13
b) eine minimale Echozeit TE erreicht werden. Gleichzeitig ist die Amplitude des DC
Signals aber auch geringer, da es spéter akquiriert wird. Um den Effekt der verkiirzten
Echozeit auf das Lungenparenchymsignal zu zeigen, wurde das Signal zu Rausch
Verhiltnis (SNR) bestimmt.

Hierzu wurden drei unterschiedliche Messungen derselben Schicht in einem Atem-

stopp durchgefiihrt:
1. Messung mit der DC1 Sequenz und der Echozeit TE = 1.3ms
2. Messung mit der DC2 Sequenz und der Echozeit TE = 1.0oms
3. Rausch-Korrelationsmessung

Die {ibrigen Bildgebungsparameter (TR = 3.5ms, Flipwinkel = 8°, FoV = 500 x 500 mm?,
Schichtdicke = 1omm, Aufldsung = 3.9 x 3.9 mm?) waren fiir alle drei Messungen
identisch. Das SNR fiir die Messungen 1. und 2. wurde mit der “pseudo multiple
replica” Methode [55] berechnet. Aus der Rausch-Korrelationsmessung (3.) wurden
100 unterschiedliche Rauschkarten erzeugt. Diese wurden dann auf die Rohdaten
addiert und so neue Bilddaten erzeugt, die fiir unterschiedliche einzelne Messungen
stehen (“Pseudo-Replika”). Aus diesen wurde dann das SNR pixelweise berechnet,
indem jeweils der mittlere Signalwert der 100 Pixel durch deren Standardabweichung
geteilt wurde:

mean(S(x,y,n),n)
std(S(x,y,n),n)

Anschlieffend wurde das mittlere SNR, der in Abbildung 15 dargestellten Regions of

SNR(x,y) =

Interest (ROI'’s) verglichen. Die unterschiedlichen ROI’s wurden so platziert, dass sie
keine grofieren Blutgefifie enthalten. Die verkiirzte Echozeit ergab einen mittleren
SNR Gewinn von 22%. Nimmt man einen exponentiellen Signalabfall mit einem
T,'von 1.4 ms an [32], wiirde sich ein SNR Gewinn von 24% ergeben. Der berechnete
Wert stimmt sehr gut mit dem theoretisch ermittelten Wert {iberein.

5.3.2 Auswirkung von Atemnavigation und Mittelung auf die Bildqualitit

Abbildung 16 zeigt den gemessenen zeitlichen Verlauf des DC Signales eines aus-
gewdhlten Spulenelements. Dieses Spulenelement konnte die Atembewegung am
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a) TE=1.3ms b) TE = 1.0ms

DC — Bild Bild — DC

Abbildung 15: Vergleich der berechneten SNR Karten der in Abb. 13 (a) und (b) beschriebenen Se-
quenzen. Zusitzlich sind die fiir den SNR Vergleich herangezogenen ROI's dargestellt,
die iiberwiegend Lungenparenchym enthalten

Besten nachverfolgen und wurde deshalb fiir die Navigation der Daten ausgewdhlt.
Zusitzlich sind in Abb. 16 unterschiedliche Schwellenwerte fiir die Datenauswahl
dargestellt, die sich aus Gleichung 5.1 fiir s = 0.2, 0.4 und DCpax min €rgeben.

Um den Einfluss des Gating und der Mittelung von Daten auf die Bildqualitit
zu zeigen, ist in Abbildung 17 ein Vergleich einer auf unterschiedliche Weise re-
konstruierten Partition dargestellt: a) einem DC-navigierten Datensatz, bei dem alle
Daten oberhalb des Schwellenwertes fiir s = 0.4 akzeptiert wurden, b) einem nicht
navigierten, unter freier Atmung aufgenommen Datensatz und c) der Mittelung aller
19 unter freier Atmung aufgenommener Datensdtze ohne Navigation dargestellt. Um
quantitative Information tiber die Reduktion von Bewegungsartefakten durch das
Gating zu erhalten, ist zusétzlich ein Plot {iber das Diaphragma (markierte Linie Abb.
17) fur alle drei Partitionen am unteren Ende der Grafik gezeigt. Im navigierten Bild
ist ein vergleichsweise scharfer Diaphragmatibergang iiber ca. 9 Pixel zu sehen. Im
nicht navigierten Fall erstreckt sich der Ubergang iiber den gesamten Bereich der
Atembewegung von Inspiration bis Expiration (ca. 20 Pixel).

Wie in Kapitel 4.3 beschrieben, hat das Mitteln von Daten neben der SNR Ver-
besserung auch noch einen zweiten wichtigen Einfluss auf die Bildqualitét, der in
Abbildung 18 verdeutlicht werden soll. Fiir das retrospektive Gating wurden fiir
einen Vergleich in beiden Rekonstruktionen 10 Messungen und der Schwellenwert
fiir s = 0.4 verwendet. Fiir diesen Schwellenwert wurden nach 10 Messungen je-
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s=10.2
s=04

|s=0.6

Signal [b. E.]
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Abbildung 16: Durch die Atmung verursachte periodische Variationen des DC Signals wihrend einer
3D FLASH Messung. Schwellenwerte fiir die Datenauswahl fiir unterschiedliche
Werte des Parameters s.

der Phasenkodierschritt mindestens einmal akzeptiert. Im mittleren Bild wurden
mehrfach akzeptierte Phasenkodierschritte gemittelt, im linken Bild dagegen jeder
Phasenkodierschritt nur ein einziges mal akzeptiert. Im Differenzbild ist ein im linken
Bild durch die Herzbewegung verursachtes Ghost Artefakt deutlich zu erkennen.
Dieses wird im mittleren Bild durch das Mitteln von Daten unterdriickt.

5.3.3 Vergleich unterschiedlicher Schwellenwerte

Fiir die Rekonstruktionen in Darstellung 19 wurden die in Abb. 16 gezeigten Schwel-
lenwerte benutzt. Es wurden jeweils nur Daten akzeptiert, die oberhalb des defi-
nierten Schwellenwertes lagen. Zusatzlich ist fiir jeden rekonstruierten Datensatz
die Verteilung und die Haufigkeit der akzeptierten Phasenkodierschritte dargestellt
(Gatingmasken unterste Reihe).

Fir die Rekonstruktionen wurden 10% (s = 0.2), 41% (s = 0.4) und 74% (s = 0.6)
der aufgenommen Daten verwendet. Ein Plot {iber die markierte Linie in Kopf-Fuss
Richtung in Abbildung 20 verdeutlicht den Einfluss der unterschiedlichen Schwel-
lenwerte auf die Rekonstruktionen. Der niedrigste Schwellenwert (s = 0.2) fiithrt zu
scharfen Ubergingen zwischen Lunge und Diaphragma, da nur wenig Bewegung in
den Rekonstruktionen erlaubt wird. Fehlende Linien (24%) nach dem Gating fiithren
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Abbildung 17: Vergleich derselben Partition resultierend aus unterschiedlichen Rekonstruktionen: a)
Navigation (s = 0.4, 41% der Daten akzeptiert), b) eine in freier Atmung aufgenom-
mene Messung, c) Mittelung aller 19 in freier Atmung aufgenommener Messungen.
Unten: Plot iiber die markierte Linie fiir a), b) und c).

allerdings auch zu Artefakten in Form von Einfaltungen, die die Aussagekraft der
Bilder einschranken. Der hochste Schwellenwert (s = 0.6) dagegen fiihrt zu Rekon-
struktionen mit hoherem SNR, aber auch zu vermehrtem Blurring, da ein grofier
Bewegungsbereich in den Rekonstruktionen erlaubt wird. Im Plot erstreckt sich der
Diaphragmaiibergang ausgehend vom Zustand maximaler Expiration (gestrichelte
Linie bei Pixel 35) tiber einen vergleichsweise grofien Bereich bis zur rechten gestrichel-
ten Linie bei Pixel 45 (rote Linie). Im Vergleich zu den vorherigen Rekonstruktionen
zeichnet sich der mittlere Schwellenwert (s = 0.4) durch einen scharfen Diaphragma-
iibergang aus. Da zusitzlich keine Linien fehlen treten auch keine Einfaltungsartefakte
auf, wodurch auch kleinste Gefafde noch deutlich zu erkennen sind.
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Abbildung 18: Unterdriickung von Ghost Artefakten durch Mittelung mehrfach akzeptierter Daten.
Links: Navigierter Datensatz ohne Mittelung (jeder Phasenkodierschritt wurde nur
einmal akzeptiert). Mitte: Navigierter Datensatz mit Mittelung mehrfach akzeptierter
Phasenkodierschritte. Rechts: Differenzbild zur Verdeutlichung der Ghost Artefakte
im linken Bild

Signal [b.E.|

1

0 10 20 30 40 50 60
Distanz |Pixel|

Abbildung 20: Auswirkung der Wahl unterschiedlicher Schwellenwerte auf die Reduktion von Be-
wegungsartefakten und die Signalintensitit. s = 0.2 (Blau): Sehr scharfer Diaphrag-
matibergang mit gestorter Bildintensitit auf Grund fehlender Linien. s = 0.6 (Rot):
Sehr breiter Ubergang mit verbesserter Bildintensitiit. s = 0.4 (Griin): Sowohl scharfer
Ubergang als auch gute Signalintensitiit
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NPartition NPartition 10 szaomtio?,o 40

Abbildung 19: Einfluss verschiedener Schwellenwerte auf die Bildqualitit. Unten: Verteilung und
Hiufigkeit der akzeptierten Phasenkodierschritte nach dem Gating fiir die jeweiligen
Schwellenwerte
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5.3.4 Rekonstruktion unterschiedlicher Atemphasen

Abbildung 21: Vergleich derselben, in unterschiedlichen Atemphasen rekonstruierten Partition: a)
Expiration, b) Zwischenzustand, c) Inspiration

Bisher wurden jeweils nur Daten, die oberhalb der einzelnen Schwellenwerte lagen
fir die Rekonstruktionen benutzt und die restlichen verworfen. Verwendet man
dagegen gleichzeitig mehrere Schwellenwerte fiir die Definition unterschiedlicher Ga-
tingbereiche (Gating Fenster), konnen Datensétze in unterschiedlichen Atemphasen
rekonstruiert werden. So wurden die in Abb. 16 dargestellten Schwellenwerte s = 0.4
und 0.6 verwendet, um drei unterschiedliche Gating Fenster fiir die Datenauswahl
zu definieren. Abbildung 21 zeigt eine Partition der unterschiedlichen Rekonstruk-
tionen. Akzeptiert man nur Daten oberhalb der Schwelle fiir s = 0.4 erhdlt man
einen Expirationszustand a) wiahrend Daten unterhalb der Schwelle fiir s = 0.6 zu
einem Inspirationszustand c) fithren. Daten zwischen den beiden Schwellen fiithren
zu einem Zwischenzustand b). In allen drei Rekonstruktionen war nach dem Gating
ein vollstandig gefiillter k-Raum vorhanden. Die gestrichelte Linie verdeutlicht die
unterschiedliche Diaphragmaposition in den verschiedenen Atemphasen.

5.3.5 Maximale Intensititsprojektion (MIP)

Abbildung 22 zeigt die Projektionen der maximalen Intensitiat (MIP) entlang der drei
Raumrichtungen eines navigierten Datensatzes mit einer isotropen Auflosung von 1.2
x 1.2 X 1.2 mm3. Die weiteren Sequenzparameter waren: TR / TE / a = 4.6 ms / 1.5
ms / 8°, FoV = 310 x 200 x 173 mm?3, Matrix: 384 x 168 x 144, 11 Messungen, Messzeit:
16min. Zur Rekonstruktion wird zuerst ein Teil des gesamten Volumens ausgewdihlt
und dann der Datenpunkt maximaler Intensitét jeweils entlang einer der drei Raum-
richtungen ausgewdhlt. So entsteht eine zweidimensionale Projektion der maximalen
Intensitdten eines vorherig definierten Volumens. Das ausgewdhlte Teilvolumen sollte
keine signalstarken Strukturen wie beispielsweise die Wirbelsdule oder grofie Teile
des Herzens enthalten, da diese Anstelle von kleineren Lungenstrukturen ausgewdahlt
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werden wiirden. Da sich Blutgefidfie im Vergleich zum umliegenden Lungengewebe
durch eine erhohte Signalintensitidt auszeichnen, lassen sie sich mittels einer MIP sehr

gut darstellen.

Abbildung 22: Maximale Intensititsprojektion in transversaler, sagittaler und koronarer Orientie-
rung

5.3.6 Patientendaten

Die vorgestellte retrospektive Bewegungskorrektur mittels DC Signal wurde auch
verwendet um Patientendatensitze zu rekonstruieren. Darstellung 23 zeigt Ergebnisse
dreier unterschiedlicher Patientenuntersuchungen mit den Bildgebungsparametern:
TR / TE / Flipwinkel o = 3.5 ms / 1.0 ms / 8°, FoV = 400 x 400 x 176, Auflosung = 1.6
X 1.6 X 4 mm3, 10 Messungen. Die Messzeit variiert auf Grund von unterschiedlichem
Phasenoversampling: a) Messzeit = 6.5 min. Diagnostiziert wurde eine Lobdrpneumo-
nie des rechten Unterlappens mit Beteiligung der Segmente 6 und 10, b) Messzeit =
7.9 min. Ein Bronchialkarzinom des linken Oberlappens mit angrenzender Atelektase
und Mediastinumbefall ist zu sehen, c) Messzeit = 9.2 min. Diagnostiziert wurde eine
Lobarpneumonie des linken Unterlappens.

Abbildung 23: Rekonstruierte Partitionen verschiedener Patientenmessungen mit unterschiedlich
diagnostizierten Erkrankungen
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5.4 DISKUSSION

Am zeitlichen Verlauf des DC Signals in Abbildung 16 ist zu erkennen, dass das
resultierende Signal nach den Bildgebungsgradienten innerhalb einer RF Anregung
noch ausreichend ist, um die Atembewegung robust zu detektieren. Dies kann da-
durch erklart werden, dass das DC Signal von der zeitlich variierenden Spindichte des
ausgewdhlten Spulenelementes abhédngt. Diese detektierte Spindichte wiederum setzt
sich vor allem auch aus Gewebe mit htheren T, Werten als das Lungenparenchym,
wie beispielsweise Muskel- oder Lebergewebe, zusammen. Daher ist das DC Signal
auch bei einer spateren Akquisition innerhalb einer Anregung ausreichend, um die
Atembewegung darzustellen.

Neben der Atembewegung kann mit Hilfe des DC Signals auch die Herzbewegung
nachverfolgt werden [24]. Fiir eine Rekonstruktion dreidimensionaler sowohl herz-
als auch atemkorrigierter Datensidtze miisste allerdings eine sehr grofie Anzahl von
einzelnen Messungen durchgefiihrt werden, was sehr lange Untersuchungszeiten zur
Folge hitte. Zusitzlich fiihrt das Mitteln mehrfach akzeptierter Phasenkodierschritte
ohnehin schon zu einer Unterdriickung der durch die Herzbewegung verursachten
Ghost Artefakte (Abbildung 18). Aus diesen Griinden wurde in dieser Arbeit lediglich
die Atembewegung in der Navigation der Daten beriicksichtigt.

Am DC Signalverlauf in Abb. 16 ist aufferdem zu erkennen, dass die Verweildauer
in den lokalen Maxima des DC Signales langer ist als die in den lokalen Minima. Auch
schwanken die lokalen Maximawerte weniger als die Minimawerte. Dies deutet darauf
hin, dass die Maxima Endexpirationszustdnden und die Minima Endinspirationszu-
stdinden entsprechen [58]. Dementsprechend fiihrt die Akzeptanz von Daten oberhalb
des Schwellenwertes fiir s = 0.2 zu einem Expirationszustand, die Akzeptanz von
Daten unterhalb des Schwellenwertes fiir s = 0.6 zu einem Inspirationszustand und
die Akzeptanz von Daten zwischen den beiden Schwellenwerten zu einem Zustand
zwischen Expiration und Inspiration (Abbildung 21). Die Anzahl der unterschiedli-
chen Atemphasen, die rekonstruiert werden kénnen, hangen dabei vom individuellen
Atemmuster der zu untersuchenden Person und der Anzahl der voll aufgenommenen
Datensitze ab.

Auf Grund der kiirzeren Verweildauer in Inspirationszustdnden muss, um ausrei-
chend Daten fiir die Rekonstruktion zur Verfiigung zu haben, ein grofieres Gating
Fenster gewéahlt werden. Dies hat vermehrtes Blurring zur Folge, was vor allem an
kleinen BlutgefiafSen in der Ndhe des Diaphragmas beobachtet werden kann (Abb. 21
b) und c)). Eine weitere Einschrankung der Rekonstruktion von Inspirationszustdnden
stellt die Abhédngigkeit der Signalintensitdt des Lungengewebes vom Inflationslevel
der Lunge dar [46, 47], wobei Rekonstruktionen in Expiration von einer erhdhten
Lungengewebedichte profitieren.

Bei der Untersuchung von Patienten muss darauf geachtet werden, dass die Ver-
weildauer in Expirationszustdnden nicht zwangsldufig langer ist als die in Inspirati-
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onszustdnden, da die Patienten durch ihre Erkrankung ein irreguldres Atemmuster
haben konnen. In diesem Fall kann allerdings die Position des ausgewédhlten Spulen-
elementes benutzt werden, um zwischen Expiration und Inspiration zu unterscheiden.
Ein Spulenelement das beispielsweise mehr iiber der Lunge als dem Diaphragma posi-
tioniert ist wiirde eine maximale Spindichte im Falle eines End-Expirationszustandes
registrieren, da sich das Diaphragma und anschlieffende Organe bei der Ausatmung
in den Sensitivitdtsbereich der Spule bewegen wiirden.

Die Auswirkungen der Wahl unterschiedlicher Schwellenwerte auf die Bildqualitat
ist in Abbildung 19 dargestellt. Die Wahl des niedrigsten Schwellenwertes (s = 0.2)
fiihrt zu Rekonstruktionen die sich durch einen scharfen Ubergang zwischen Lunge
und Diaphragma auszeichnen. Gleichzeitig fiihren allerdings auch fehlenden Linien
(Nullen in der linken Gatingmaske) zu Einfaltungsartefakten. Diese dufSern sich in
gestorten Bildintensitdten und sind als erhohte Signalschwankungen im Plot 20 (blaue
Linie) zu sehen. Um diese Einfaltungsartefakte zu vermeiden sollte der Schwellenwert
so gewdhlt werden, dass man nach dem Gating einen voll aufgenommen k-Raum
erhédlt (mittlere und rechte Gatingmaske). Diese Forderung kann zur Definition eines
maximalen Schwellenwertes fiir die Datenauswahl genutzt werden. Die Definition ei-
nes minimalen Schwellenwertes ist gekennzeichnet durch den Kompromiss zwischen
erhohtem Signal bei gleichzeitig zunehmenden Bewegungsartefakten (Rekonstruk-
tionen in der rechten Spalte in Abb. 19 fiir s = 0.6). Im Einzelfall muss daher der
diagnostizierende Arzt entscheiden, ab wann das Auftreten von Bewegungsartefakten
die Diagnostik zu stark beeintrachtigt.

Neben der Atemnavigation spielt auch das Mitteln von Daten auf Grund der
niedrigen Protonendichte der Lunge eine wichtige Rolle in der Rekonstruktion von
hochaufgelosten Lungendatensdtzen. Dies ist in Abb. 18 im Vergleich der beiden
Rekonstruktionen zu sehen. Kleinere Blutgefdfie sind im navigierten und gemittelten
Datensatz (mittleres Bild) wesentlich besser zu erkennen als im zwar navigierten
jedoch nicht gemittelten Datensatz (linkes Bild). Dies kann auch im Vergleich von a)
und b) in Abb. 17 beobachtet werden.

So konnten rdumlich hochaufgeloste 3D Aufnahmen der menschlichen Lunge
erzeugt werden, wobei keine zusitzlichen externen Messgeridte (Atemgurt, EKG)
verwendet werden mussten. Dies hilt den Aufwand gering und steigert zusatzlich
noch den Patientenkomfort. Da die einzelnen Messungen unter freier Atmung durch-
gefiihrt werden, eignet sich das retrospektive Gating mittels DC Signal sowohl fiir die
Untersuchung von nicht kooperierenden und/oder bereits vorbelasteten Patienten
als auch von Kindern. Als moglichen Nachteil muss dennoch die noch relativ lange

Messzeit angesehen werden. .
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6.1 EINSCHRANKUNG DER KONVENTIONELLEN DC NAVIGATION

Wie im vorherigen Kapitel gezeigt, ermoglicht die DC Navigation eine hochaufgeldste
3D MRT der Lunge bei freier Atmung. Da durch das retrospektive Gating nur Daten
innerhalb eines bestimmten Atemzustandes akzeptiert werden, muss das Bildge-
bungsvolumen mehrmals jeweils vollstindig abgetastet werden, um gentigend Daten
fiir die letztendliche Rekonstruktion zur Verfiigung zu haben. Wie in Kapitel 3 bereits
erwahnt, erfolgt die Phasen- und Partitionskodierung wéahrend der 3D Bildgebung
tiblicherweise linear: nach der Auswahl einer Partition wird diese phasenkodiert, be-
vor die ndchste Partition ausgewahlt wird oder es wird zuerst ein Phasenkodierschritt
ausgewihlt, der dann partitionskodiert wird. Da das Bildgebungsvolumen mehrfach
abgetastet wird, wiederholt sich diese lineare Abfolge der Kodierung periodisch in
Abstanden der Akquisitionszeit TA. Da sich der Atemzyklus aber auch periodisch
wiederholt, kann es zu Korrelationen zwischen den wiederholten Messungen und
der Atmung kommen. Im schlimmsten anzunehmenden Fall ist die Atemperiode
wiahrend der gesamten Messungen konstant und ein ganzzahlig vielfaches der Akqui-
sitionszeit. Dies hitte zur Folge, dass immer die gleichen k-Raum Linien der einzelnen
Messungen nicht akzeptiert werden, was einen stark unterabgetaster k-Raum nach
dem Gating zur Folge hitte, der sich nie vollstdandig fiillen wiirde. Da die Atemfre-
quenz wihrend der Messung immer etwas schwankt ist dieses Szenario jedoch sehr
unwahrscheinlich.

Das diese Korrelationen in der Realitdt tatsdchlich auftreten und zu Problemen
fithren kdnnen ist in Abbildung 19 (Kapitel 5) in den dargestellten Gatingmasken
zu sehen. Selbst nach 19 wiederholten Messungen sind in der linken Gatingmaske
zusammenhdngende Bereiche fehlender Linien zu erkennen, die in Form von Ar-
tefakten die Bildqualitdt einschranken. Um die angesprochenen Korrelationen zu
vermeiden, gibt es prinzipiell zwei Moglichkeiten: Man konnte erstens den Patienten
dazu anhalten, wiahrend der Messung die Atemfrequenz vorsatzlich zu variieren.
Dies wiirde den Komfort des Patienten allerdings sehr stark einschranken, da er sich
ohnehin schon in einer Ausnahmesituation im Scanner wahrend der Untersuchung
befindet, ist mit Kooperation verbunden und bereits geschwéchten Patienten die
ohnehin schon Probleme mit der Atmung haben nicht zuzumuten. Zusétzlich wiirde

die Navigation durch die stiarker variierende Atembewegung erschwert werden. Die

47



48

QUASIZUFALLIGE ATEM-NAVIGATION MIT HILFE DES ZENTRALEN K-RAUM SIGNALES

zweite Moglichkeit, Korrelationen zu vermeiden besteht darin, die Periodizitdt in der
linearen k-Raum Abtastung zu unterbrechen.

Im weiteren Verlauf dieser Arbeit wird gezeigt, wie eine zuféllige Auswahl von
Phasen- und Partitionsgradienten die Periodizitdt in der Datenaufnahme brechen
und damit Korrelationen zwischen der Datenaufnahme und der Atmung vermieden
werden konnen und welche Vorteile sich daraus fiir das retrospektive Gating ergeben.
Um zu zeigen, welche Zufallszahlen sich besonders fiir die Datenaufnahme eigenen,
wird zunéchst kurz auf unterschiedliche Arten deren Eigenschaften eingegangen.

6.2 THEORIE
6.2.1 Zufallszahlen

Zufallszahlen finden heutzutage in den unterschiedlichsten Bereichen Anwendung.
Sie dienen beispielsweise der Simulation natiirlicher Vorgiange (radioaktiver Zer-
fall von Teilchen), werden fiir mathematisch Berechnungen eingesetzt (Monte Carlo
Methode) oder fiir das Programmieren von Computerspielen verwendet. Es wird
zwischen nicht-deterministischen und deterministischen Zufallszahlengeneratoren
unterschieden. Nicht-deterministische Generatoren nutzen physikalische Prozesse
[38] fiir die Erzeugung von Zufallszahlen (echten Zufallszahlen), deterministische da-
gegen nutzen definierte Algorithmen. Da die Erzeugung von nicht-deterministischen
Zufallszahlen aufwendig und nicht reproduzierbar ist, wurden in dieser Arbeit le-
diglich deterministische Zufallszahlen verwendet. Dabei wird zwischen sogenannten

Pseudo- und Quasi Zufallszahlen unterschieden.

6.2.2  Pseudo vs. Quasi Zufallszahlen

Quasi Zufallszahlen werden im Gegensatz zu Pseudo Zufallszahlen so generiert,
dass sie unabhédngig von der Anzahl der Punkte, den Raum moglichst gleichférmig
ausfiillen. Fiir die Erzeugung der Pseudo Zufallszahlen wurde der Mersenne-Twister
Algorithmus verwendet [48], fiir die Erzeugung der Quasi Zufallszahlen der in [49, 11]
beschriebene Algorithmus. In Abbildung 24 wurden jeweils 100 und 300 Pseudo- bzw.
Quasizufallszahlenpaare im Einheitsquadrat verteilt. Im Falle der Pseudo Zufallszah-
len sind sowohl grofiere Liicken als auch Anhdufungen von Punkten zu erkennen,
wohingegen die Quasi-zufillig verteilten Punkte den Raum gleichmafsiger ausfiillen.
Als Maf fiir die gleichformige Verteilung von Zufallszahlen gilt die Diskrepanz. Die
Diskrepanz ist fiir N Punkte X;,..., x5y im s-dimensionalen halboffenen Einheitswiirfel
IF =10,1)° mit s > 1 und einer Teilmenge E von I° definiert als:

A(E,N)
N |E|‘ (6.1)

Dy = sup
E
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Abbildung 24: Vergleich der Verteilung von jeweils 100 und 300 Pseudo (unten) bzw. Quasizu-
fallszahlenpaare (oben) im Einheitsquadrat. Charakteristisch fiir die Verteilung von
Pseudozufallszahlen im Gegensatz zu Quasizufallszahlen ist die riumliche Anhiaufung
von Punkten und das Entstehen grofierer Liicken

A(E, N) ist dabei die Anzahl n von Punkten fiir die x,, € E gilt mit 1 < n < N. |E|
bezeichnet das s-dimensionale Lebesgue-Maf$ von E. Das Supremum erstreckt sich
dabei tiber alle halboffenen Teilmengen E = [;_;[0, u;) von I°. u; bestimmt die GrofSe
der Teilmenge E. Eine Punktmenge ist demnach besonders gleichmaéfig verteilt, je
kleiner die Diskrepanz ist. Folgen von Quasi Zufallszahlen werden deshalb auch als
Zahlenfolgen niedriger Diskrepanz bezeichnet.

Als Beispiel fiir die Anwendung der oben beschriebenen Zufallszahlen soll hier noch
die Ndherung der Kreiszahl 7t mittels der Monte-Carlo-Methode beschrieben werden.
Als Monte-Carlo Methoden werden Verfahren bezeichnet, mit denen numerische
Probleme mit Hilfe von Zufallszahlen angendhert werden. In Abbildung 25 sind ein
Viertelkreis und Zufallszahlenpaare im Einheitsquadrat dargestellt. Die Gesamtzahl N
der Zufallszahlen im Verhéltnis zu der Anzahl t der Zufallszahlen die sich innerhalb
des Viertelkreises befinden entspricht angendhert dem Verhiltnis der Flacheninhalte
des Einheitsquadrates und des Viertelkreisen. Daraus ergibt sich folgende Nédherung:
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e |
10?2 2.8000 3.0800
103 3.1120 3.1440
10% 3.1348 3.1408
10° 3.1437 3.1412
10* 3.1405 3.1416

Abbildung 25: Niherung der Kreiszahl 7t mit der Monte-Carlo Methode fiir Pseudo- und Quasi Zu-
fallszahlen. Links: Verteilung der Zufallszahlen im Einheitsquadrat. Rechts: Niherung
der Kreiszahl 7t in Abhiingigkeit von N

Auf Grund ihrer gleichméfiigeren Verteilung (niedrigeren Diskrepanz) fithren die
Quasizufallszahlen zu einem verbesserten Konvergenzverhalten.

63 MATERIAL UND METHODEN

Fir die zufdllige Datenaufnahme wurde zunéchst eine Liste von zweidimensiona-
len Quasizufallszahlen [49] erzeugt. Diese Liste von Zufallszahlenpaaren wurde
dann in die bereits beschriebene und im vorherigen Kapitel verwendete FLASH
Sequenz integriert. Die Sequenz wurde so programmiert, dass zwischen normaler
und zufilliger Datenaufnahme gewdhlt werden kann. Bei der zufilligen Datenauf-
nahme werden dann die Phasen- und Partitionskodierung anhand der in der Liste
stehenden Zufallszahlen ausgefiihrt. Da die erzeugten Zufallszahlen im Intervall
[0,1] liegen, miissen sie vor der Ausfiihrung noch der jeweiligen Anzahl der Pha-
senkodierschritte (NPhase und NPartition) mit folgendem Befehl angepasst werden:
floor(Zufallszahl - NPhase) + 1. Durch den Befehl floor wird die grofite ganze Zahl,
die kleiner oder gleich dem tibergebenen Ausdruck ist ausgegeben. Fiir NPhase = 128
ergeben sich dadurch beispielsweise die gewiinschten Phasenkodierschritte von 1 bis
128 (entsprechendes gilt fiir die Partitionskodierung).
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6.4 ERGEBNISSE

6.4.1  Auswirkungen von normaler bzw. zufilliger Datenaufnahme auf das Gating
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Abbildung 26: Unterschiedliche Hiufigkeit der Phasenkodierschritte nach dem Gating fiir die si-
mulierte quasi- bzw. pseudozufillige und normale Datenaufnahme und Verteilung
akzeptierter (rot) und fehlender (blau) Linien im k-Raum.

Um zu zeigen, wie sich die unterschiedliche Datenaufnahme auf das Gating auswirkt,
wurde in einem ersten Schritt dasselbe gemessene Navigatorsignal verwendet, um
eine simulierte zufdllige und normale Datenaufnahme zu navigieren. In Abbildung

Pseudo Zufallszahlen

150 200
Phase

Normale Akquisition

100 150
Phase
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26 sind jeweils die resultierenden Gatingmasken fiir die quasizufillige, pseudozufalli-
ge und normale (lineare) Datenaufnahme gezeigt. Zusétzlich sind jeweils noch die
entsprechenden Masken fiir akzeptierte (rot) und fehlende (blau) Linien nach dem
Gating Prozess gezeigt. Die quasizufillige Datenaufnahme fiihrt im Vergleich zur
pseudozufilligen zu einem homogener gemittelten k-Raum. Dies wird nochmals im
Plot in Darstellung 27 verdeutlicht: Im Falle der quasizufilligen Datenaufnahme ist
eine wesentlich geringere Streuung der mehrfach akzeptierten Phasenkodierschritte
zu sehen. Die inhomogenere Verteilung im Falle der pseudozufilligen Datenauf-
nahme fiihrt auch dazu, dass mehr Phasenkodierschritte tiberhaupt nicht akzeptiert
werden (Masken Zeile 2 und 4 in Abbildung 26). Zusétzlich sind diese ebenfalls
ungleichméfliger im k-Raum verteilt. Simuliert man lediglich drei Messungen sind
im Falle der pseudozufilligen Aufnahme Anhdufungen von fehlenden Punkten zu
sehen. Die quasizuféllige Datenaufnahme fithrt dagegen zu einer gleichmafiigeren
Verteilung von fehlenden Linien im k-Raum.

3000 —— Pseudo
Quasi

« 2400
¥
2 1800
=
Hyl
= 1200

600

0
0 2 4 6 8 10 12 14
Mittelungen

Abbildung 27: Vergleich der Plots der Anzahl der Mittelungen nach dem Gating fiir die Simulation
von sechs Messungen.

Im Vergleich zur obigen Simulation von drei Messungen (Abb. 26 unterste Reihe)
wurde in Darstellung 28 lediglich eine andere Atemphase als Startzeitpunkt fiir die
Simulation gewdhlt. Die fehlenden Linien im Falle der normalen Akquisition befinden
sich nun im Bereich des k-Raum Zentrums, wohingegen die Verteilung im Falle der
quasizufélligen Akquisition homogen bleibt. Dies fiihrt zu einem im vergleichsweise
starken Verlust an Kontrastinformation im Falle der konventionellen Datenaufnahme.
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Abbildung 28: Auswirkung von variierendem Messbeginn auf die Verteilung fehlender Linien im
k-Raum (unten) und die Bildqualitit (oben). a) Quasizufillige- und b) Normale
Datenaufnahme

6.4.2  Vergleich konventionelle- und quasizufillige DC Navigation

Fiir den Vergleich von konventioneller und quasizufilliger DC Navigation wurde fiir
beide Aufnahmestrategien ein Bildgebungsexperiment mit identischen Messparame-
tern durchgefiihrt: TE = 1.2 ms, TR = 3.3 ms, Flipwinkel = 7°, FoV = 500 x 500 x 220
mm3, Matrixgrofie = 256 x 256 x 44, resultierende Auflosung = 2 x 2 x 5 mm3, TA
= 296s (acht Messungen je 37s). Mehrfach akzeptierte Phasenkodierschritte wurden
gemittelt und fehlende Linien mit iterativem GRAPPA folgendermafsen rekonstruiert:
Als ACS Daten fiir die Bestimmung der GRAPPA Wichtungsfaktoren wurden alle
unter freier Atmung aufgenommenen Daten gemittelt. Die iterative GRAPPA Rekon-
struktion erfolgte nach einer eindimensionalen Fouriertransformation entlang der

Ausleserichtung mit einer Kernelgrofie von 5 x 5 und sechs Iterationen.
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Vergleich Grappa Rekonstruktion

Fehlende k-Raum ohne GRAPPA mit GRAPPA
Linien (Blau)

Konventionell

5 10 15 20 25 30 35 40
Partition

Quasizufillig

5 10 15 20 25 30 35 40
Partition

Abbildung 29: Fehlende k-Raum Linien nach dem Gating Prozess (linke Spalte) und entsprechende
Rekonstruktionen ohne (mittlere Spalte) und mit (rechte Spalte) iterativem GRAPPA

In der linken Spalte in Abbildung 29 ist die Verteilung von fehlenden und akzep-
tierten k-Raum Linien (Blau bzw. Rot) fiir die konventionelle und quasizufillige
Datenaufnahme gezeigt. Der Schwellenwert wurde in beiden Fillen so gewéhlt, dass
jeweils 10 % der Linien nach dem Gating Prozess fehlten. Zusitzlich ist noch eine re-
trospektiv rekonstruierte Schicht ohne und mit der beschriebenen iterativen GRAPPA
Rekonstruktion dargestellt. Im Gegensatz zur zufdlligen Datenaufnahme bleiben im
Falle der konventionellen Datenaufnahme die “under-sampling” Artefakte auch nach
der iterativen GRAPPA Rekonstruktion grofitenteils erhalten.
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20 % 30 % 40 %

Konventionell

5 10 15 20 25 30 35 40 5 10 15 20 25 30 35 40 5 10 15 20 25 30 35 40

Quasizufillig

5 10 15 20 25 30 35 40 5 10 15 20 25 30 35 40 5 10 15 20 25 30 35 40
Partition Partition Partition

Abbildung 30: Unterschiedliche Prozentsitze fehlender Linien (Blau) und deren Verteilung im k-
Raum fiir normale (obere Reihe) und quasizufillige (untere Reihe) Datenaufnahme

Verandert man den Schwellenwert weiter, sodass jeweils 20%, 30% und 40% der
Linien im k-Raum fehlen, so werden im Falle der konventionellen Datenaufnahme die
Bereiche fehlender Linien immer ausgedehnter (Abbildung 30). Die Verteilung bleibt
im Falle der zufdlligen Datenaufnahme in allen Fillen gleichformiger, allerdings bil-
den sich auch mit zunehmendem “under-sampling” Anhdufungen fehlender Linien.
Abbildung 31 zeigt das Ergebnis der zugehorigen iterativen GRAPPA Rekonstruktio-
nen. Die diagnostische Aussagekraft der Rekonstruktion im Falle der konventionellen
Datenaufnahme ist durch das auftreten der Artefakte stark eingeschrankt. Im Falle
der quasizufilligen Datenaufnahme sind Details wie kleine Blutgefafie selbst bei 40%
fehlender Linien gut zu erkennen. Das Signal-zu-Rausch Verhiltnis nimmt allerdings
auch mit der Anzahl nicht akzeptierter Linien ab und schrankt so die Aussagekraft

der Rekonstruktionen ein.
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20 % 30 % 40 %

Abbildung 31: Vergleich der Auswirkung von unterschiedlichen Prozentsitzen fehlender k-Raum Li-
nien auf die iterative GRAPPA Rekonstruktion zwischen quasizufilliger und normaler
Datenaufnahme zweier unterschiedlicher Schichten
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Messzeit- und Ghost Artefakt Reduktion

8 Scans (296 s

Konventionell

Zufillig

Abbildung 32: Moglichkeit der Messzeitreduktion bei gleichzeitig verbesserter Ghost-Artefakt Reduk-
tion im Falle der quasizufilligen Datenaufnahme. Fiir die Rekonstruktionen wurde
ein fester Schwellenwert mit variierender Anzahl von Scans verwendet.

Wie bereits gezeigt, fithrt die gleichférmigere Verteilung fehlender k-Raum Linien
im Falle der quasizufilligen Datenaufnahme zu einer stabilen iterativen GRAPPA
Rekonstruktion. Diese Stabilitit kann genutzt werden, um die gesamte Messzeit des
Experimentes im Vergleich zur normalen Datenaufnahme zu reduzieren. Dies ist in
Abbildung 32 dargestellt. Fiir die retrospektiven Rekonstruktionen wurde jeweils
ein fester Schwellenwert und eine unterschiedlichen Anzahl von aufgenommenen
Phasenkodierschritten (unterschiedliche lange Messzeit) verwendet. Im Falle der
quasizufilligen Datenaufnahme ist eine artefaktfreie Rekonstruktion in einer Aufnah-
mezeit von lediglich 74s moglich.

6.4.3 Vierdimensionale Lungenbildgebung

Teilt man das DC Signal der ausgewdéhlten Spule in gleich grofse Gating Fenster (Bins)
auf, konnen mit Hilfe der iterativen GRAPPA Rekonstruktion mehrere unterschied-

liche Atemzustdande rekonstruiert werden. Neben der raumlichen 3D Information
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P i

LB

Abbildung 33: Rekonstruktion unterschiedlicher Atemphasen von Expiration nach Inspiration: a)
transversale Orientierung von links oben nach rechts unten b) sagittale Orientierung
von links nach rechts

erhédlt man so den Atemzustand als zusatzliche Dimension (4D Bildgebung). Dafiir
wurden 44 wiederholte Messungen mit folgenden Parametern aufgenommen: TE
= 0.8ms, TR = 2.6ms, o = 8°, Matrix = 256 x 256 x 64, FoV = 500 x 500 x 250 mm3,
resultierende Auflosung = 3.9 mm isotrop, gesamte Messzeit = 15 min. Das DC Signal
wurde in 19 gleich grofie Gating Fenster aufgeteilt und so auch 19 unterschiedliche
Atemzustdnde von Expiration bis Inspiration rekonstruiert. Abbildung 33 zeigt Re-
konstruktionen vier unterschiedlicher Atemzustdnde derselben transversalen und
sagittalen Partition von Expirations- zu Inspirationszustdnden: a) von Links oben
nach Rechts unten und b) von Links nach Rechts. In der transversalen Partition ist
die Bewegung des Diaphragmas und anschlieffender Organe in kaudale Richtung bei
zunehmender Inspiration deutlich zu erkennen: Die Leber bewegt sich aus der Schicht
und das weiter kranial liegende Herz in die Schicht. In der sagittalen Schicht ist eine
hauptséchlich kraniokaudale aber auch ventrodorsale Zunahme des Lungenvolumens
und damit auch die Deformation von Blutgefdfien in der Ndhe des Diaphragmas mit

zunehmender Inspiration zu sehen.
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Abbildung 34 zeigt die Veranderung der Lage eines Lungentumors zwischen Expi-
ration (links) und Inspiration (rechts). Die Patientenuntersuchung dauerte insgesamt
11min. wobei 18 wiederholte Messungen aufgenommen wurden und eine Aufldsung

von 1.6 X 1.6 x 2.9 mm?3 gewihlt wurde.

Abbildung 34: Tumorbewegung auf Grund der Atmung zwischen Expiration (links) und Inspiration
(rechts)

6.5 DISKUSSION

In den Gatingmasken in Abbildung 26 sind fiir die konventionelle Datenaufnahme
zusammenhédngende, raumlich begrenzte k-Raum Bereiche nicht akzeptierter Phasen-
kodierschritte zu sehen. Simuliert man lediglich drei anstelle von sechs Messungen,
dehnen sich diese Bereiche fehlender Linien weiter aus. Dies deutet auf die bereits an-
gesprochene Korrelation zwischen wiederholter Messung und periodischer Atmung
hin, da die Liicken im k-Raum selbst bei mehrfach wiederholten Messungen erhalten
bleiben.

Diese zusammenhdngenden Bereiche fehlender Linien wirken sich, je nach Position
im k-Raum, unterschiedlich auf die Bildqualitdt aus. Um dies zu demonstrieren,
wurde im Vergleich zu den simulierten Gatingmasken aus Abbildung 26 (3 Messun-
gen) fiir die Rekonstruktionen in Abbildung 28 lediglich ein anderer Startzeitpunkt
der Messung gewdhlt. Dies fiihrt dazu, das zentrale k-Raum Bereiche im Falle der
konventionellen Datenaufnahme nicht akzeptiert werden, wogegen die fehlenden
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Linien im Falle des zufélligen Akquisitionsschemas homogen im k-Raum verteilt
bleiben.

Fehlen hohe Frequenzanteile im k-Raum, so bleibt der Kontrast grofstenteils er-
halten, Detailinformationen gehen allerdings verloren. Fehlen dagegen niedrige Fre-
quenzanteile (zentrale k-Raum Bereiche), so bleiben Signaltibergdnge (Kanten, Gefafle)
zwar erhalten, die Aussagekraft der Rekonstruktionen sind aber auf Grund der fehlen-
den Kontrastinformation sehr stark eingeschrankt (Rekonstruktion links in Abbildung
28). Die gleichférmige Verteilung fehlender Linien im k-Raum im Falle der quasizu-
félligen Datenaufnahme fiihrt dagegen zu inkohdrent ausgepréagten “under-sampling”
Artefakten, die sich wie ein leichter Schleier tiber die gesamte Rekonstruktion verteilen
(Abbildung 28 rechts).

Diese inkohédrent ausgepragten “under-sampling” Artefakte fithren auch zu einer
stabileren Rekonstruktion fehlender k-Raum Linien mit iterativem GRAPPA (Abbil-
dung 29). Dies wird umso deutlicher je hoher die “under-sampling” Faktoren werden
(Abbildung 31), da die zusammenhangenden Bereiche fehlender Linien immer grofier
werden (Abbildung 30) und so zu hohen Beschleunigungsfaktoren fiihren, die im
Falle der konventionellen Datenaufnahme nicht ausreichend genau mit iterativem
GRAPPA rekonstruiert werden konnen. Im Falle der zufilligen Datenaufnahme bleibt
die Verteilung fehlender Linien selbst bei hoheren “under-sampling” Faktoren homo-
gen. So konnen auch Datensitze mit 40% fehlenden Linien mit iterativem GRAPPA
mit guter Genauigkeit rekonstruiert werden. Allerdings nimmt die Bildintensitdt mit
der Anzahl fehlender Linien ab, was in den entsprechenden Rekonstruktionen zu
sehen ist und die Aussagekraft einschranken kann.

Die Stabilitdt der iterativen GRAPPA Rekonstruktion im Falle der quasizufalligen
Datenaufnahme kann des Weiteren dazu genutzt werden, die gesamte Messzeit des
Bildgebungsexperimentes zu reduzieren. Dies ist in Abbildung 32 dargestellt. Ver-
wendet man lediglich zwei Scans fiir die Rekonstruktion (Messzeitreduktion von 75%)
treten im Falle der konventionellen Datenaufnahme starke Einfaltungsartefakte auf.
Diese konnen auf Grund der grofsen Liicken mit iterativem GRAPPA nicht rekonstru-
iert werden, wiahrend in den quasizufillig aufgenommenen Rekonstruktionen keine
“under-sampling” Artefakte zu sehen sind. Dennoch ist auch hier auf Grund der stark
reduzierten Anzahl an Daten die Bildintensitit reduziert.

Durch die Wahl eines festen Schwellenwertes wird in den jeweiligen Rekonstruk-
tionen derselbe Ausdehnungsbereich der Bewegung erlaubt. Als Folge davon tritt
identisches Blurring des Diaphragmaiiberganges und anschliefsender Blutgefafie auf
(Vergleiche Rekonstruktionen in der oberen bzw. unteren Reihe). Vergleicht man
dagegen das Ghosting, so zeichnen sich die quasizufilligen Rekonstruktionen durch
eine verbesserte Reduktion von Ghost Artefakten bei gleichzeitiger Messzeitreduktion
aus (Vergleiche konventionell 8 Scans und quasizufillig 4 Scans gelbe Markierun-
gen). Die quasizufillige Datenaufnahme beeinflusst nicht nur die Verteilung fehlender
Linien im k-Raum, sondern auch die Verteilung (mehrfach) akzeptierter Phasenkodier-
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schritte. Mitteln mehrfach akzeptierter k-Raum Linien erhoht das Signal-zu-Rausch
Verhiltnis und kann Ghost Artefakte reduzieren [18, 66]. Ghost Artefakte werden
reduziert, wenn innerhalb der definierten Gating Fenster jede k-Raum Position in
verschiedenen Atemphasen akquiriert wird.

Des Weiteren erlaubt die quasizufillige Datenaufnahme in Kombination mit itera-
tivem GRAPPA die Rekonstruktion unterschiedlicher Atemphasen von Inspiration
bis Expiration (4D Bildgebung) in relativ kurzer Messzeit. Dies ist in Abbildung
33 dargestellt. Der Anteil fehlender Linien der 19 unterschiedlichen rekonstruier-
ten Atemzustdnde bewegt sich zwischen 0% fiir maximale Expiration und 22% fiir
maximale Inspiration, was das reduzierte Signal des Inspirationszustandes erklart.
Im Mittel fehlten 11% der Linien nach dem Gating. Auf Grund der weniger stabi-
len Rekonstruktion fehlender Linien mit iterativem GRAPPA miisste im Falle von
konventionellem Sampling (siehe Abbildung 29) linger gemessen werden, um dhnli-
che Ergebnisse zu erhalten. Ein weiterer Vorteil der 4D Lungenbildgebung besteht
darin, dass alle aufgenommenen Daten fiir die Rekonstruktion unterschiedlicher
Bewegungszustinde verwendet werden, was das retrospektive Gating effizienter
macht.

In der Planung einer strahlentherapeutischen Behandlung von Tumoren, spielt die
Tumorbewegung auf Grund der Atmung eine sehr wichtige Rolle. Bewegt sich der Tu-
mor aus dem Zielgebiet der Bestrahlung und wird dadurch weniger Dosis als geplant
appliziert, kann der Therapieerfolg stark beeintrachtigt werden. Die 4D Lungenbildge-
bung in hoher rdumlicher Auflosung kann daher ein sehr wichtiges, strahlungsfreies
Instrument darstellen um die individuelle Tumorbewegung zu detektieren. Kennt
man die Bewegung des Tumors, konnen entsprechende Sicherheitsvolumen definiert
werden, die garantieren, dass der Tumor wahrend der Bestrahlung die geplante Dosis
appliziert bekommt. Gleichzeitig kann dadurch die unnétige Bestrahlung von umlie-
gendem normalem Gewebe reduziert werden. Obwohl sich der Tumor in Abbildung
34 im kranialen Bereich der Lunge befindet verdndert sich seine Lage zwischen Expi-
ration und Inspiration (gestrichelte Linie und Pfeile). Benutzt man fiir die Definition
des Zielvolumen einer Bestrahlung beispielsweise nur den Expirationszustand, wiirde
sich in diesem Fall der Tumor wéhrend der Bestrahlung auf Grund der Atmung aus
dem Bestrahlungsvolumen bewegen (siehe transversale Partition).

In diesem Kapitel wurde gezeigt, dass durch ein optimiertes Abtastverfahren die
konventionelle 3D Lungen MRT unter freier Atmung verbessert werden kann. Die
quasizufillige Abtastung fiihrt zu inkohédrenten Artefakten, die mit der parallelen
MRT sehr gut entfernt werden konnen. Zusammenfassend kann man sagen, dass die
quasizuféllige Abtastung zeiteffizienter ist und eine bessere Bildqualitét erlaubt.
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ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

Ziel dieser Arbeit war es, das gesamte Lungenvolumen in hoher dreidimensionaler
Aufldsung mittels der MRT darzustellen. Um trotz der niedrigen Protonendichte
der Lunge und der geforderten hohen Auflosung ausreichend Signal fiir eine ver-
lassliche Diagnostik zu erhalten, sind Aufnahmezeiten von einigen Minuten nétig.
Um die Untersuchung fiir den Patienten angenehmer zu gestalten oder auf Grund
der eingeschrankten Fihigkeit eines Atemstopps iiberhaupt erst zu ermdglichen,
war eine Anforderung, die Aufnahmen in freier Atmung durchzufiihren. Dadurch
entstehen allerdings Bewegungsartefakte, die die Diagnostik stark beeintrachtigen
und daher moglichst vermieden werden miissen. Fiir eine Bewegungskompensation
der Daten muss die auftretende Atembewegung detektiert werden. Die Bewegungsde-
tektion kann durch externe Messgerdte (Atemgurt oder Spirometer) oder durch eine
zusétzliche Anregungen erfolgen (konventionelle Navigatoren) erfolgen. Nachteile
dieser Methoden bestehen darin, dass die Bewegung wahrend der Atmung nicht
direkt verfolgt wird, dass elektronische Messgerite in die Ndhe des Tomographen
gebracht werden und das die Patienten zuséatzlich vorbereitet und eingeschrankt
werden. Des Weiteren erfordert eine zusédtzliche Anregung extra Messzeit und kann
unter Umstidnden die Magnetisierung auf unterwiinschte Weise beeinflussen.

Um die angesprochenen Schwierigkeiten der Bewegungsdetektion zu umgehen,
wurden in dieser Arbeit innerhalb einer Anregung einer 3d FLASH-Sequenz sowohl
Bilddaten- als auch Navigatordaten aufgenommen. Als Navigator diente dabei das
nach der Rephasierung aller bildgebenden Gradienten entstehende Signal (DC Signal).
Das DC Signal entspricht dabei der Summe aller Signale, die mit einem bestimm-
ten Spulenelement detektiert werden konnen. Bewegt sich beispielsweise die Leber
bedingt durch die Atmung in den Sensitivitdtsbereich eines Spulenelementes, wird
ein stdarkeres DC Signal detektiert werden. Je nach Positionierung auf dem Korper
kann so die Atembewegung mit einzelnen rdumlich lokalisierten Spulenelementen
nachverfolgt werden. Am DC Signalverlauf des fiir die Bewegungskorrektur ausge-
wihlten Spulenelementes sind dann periodische Signalschwankungen zu erkennen.
Zusétzlich konnen aus dem Verlauf Expirations- von Inspirationszustdnden unter-
schieden werden, da sich Endexpirationszustdnde im Regelfall durch eine langere
Verweildauer auszeichnen.

Grundsitzlich kann das DC Signal vor oder nach der eigentlichen Datenaufnahme
innerhalb einer Anregung aufgenommen werden. Auf Grund der kurzen Relaxations-
zeit T; des Lungengewebes fillt das Signal nach der RF Anregung sehr schnell ab. Um
moglichst viel Signal zu erhalten sollten, wie in dieser Arbeit gezeigt wurde, innerhalb
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einer Anregung zuerst die Bilddaten und danach die Navigatordaten aufgenommen
werden. Dieser Ansatz fiihrt zu einer Verkiirzung der Echozeit TE um 0.3 ms und
damit zu einem SNR Gewinn von etwa 20 %. Gleichzeitig ist das verbleibende Signal
nach der Datenakquisition und Rephasierung der bildgebenden Gradienten noch
ausreichend um die Atembewegung zu erfassen und somit eine Bewegungskorrektur
der Daten (Navigation) zu ermoglichen.

Um eine retrospektive Bewegungskorrektur durchfiihren zu konnen, miissen Ak-
zeptanzbedingungen (Schwellenwerte) fiir die Datenauswahl festgelegt werden. Bei
der Wahl des Schwellenwertes ist darauf zu achten, dass weder zu wenige noch zu
viele Daten akzeptiert werden. Akzeptiert man sehr wenige Daten, zeichnen sich die
Rekonstruktionen durch einen scharfen Ubergang zwischen Lunge und Diaphragma
aus, da man sehr wenig Bewegung in den Rekonstruktionen erlaubt. Gleichzeitig
erhoht sich allerdings das Risiko, dass nach der Navigation Linien fehlen. Dies fiihrt
zu Einfaltungsartefakten, die in Form von gestorten Bildintensitdten in den Rekon-
struktionen zu sehen sind und die diagnostische Aussagekraft einschranken. Um
Einfaltungsartefakte zu vermeiden sollte der Schwellenwert so gewahlt werden, dass
nach der Datenauswahl keine Linien fehlen. Aus dieser Anforderung lédsst sich ein
maximaler Schwellenwert ableiten. Akzeptiert man dagegen sehr viele Daten, zeich-
nen sich die Rekonstruktionen durch erhohtes Signal und das vermehrte Auftreten
von Bewegungsartefakten aus. In diesem Fall miisste der Arzt entscheiden, ob Bewe-
gungsartefakte die Diagnostik zu stark beeinflussen. Wahlt man den Schwellenwert
so, dass weder Linien fehlen noch zu viel Bewegung erlaubt wird, erhilt man Rekon-
struktionen die sich durch einen scharfen Diaphragmaiibergang auszeichnen und in
denen noch kleinste Gefdfse auch in der Ndhe des Diaphragmas deutlich zu erkennen
sind. Hierfiir haben sich Schwellenwerte, die zu einer Datenakzeptanz von ca. 40 %
fiihren als giinstig erwiesen.

Um Einfaltungsartefakte auf Grund der retrospektiven Datenauswahl zu verhin-
dern, muss das Bildgebungsvolumen mehrfach abgetastet werden. Dadurch wird
gewdhrleistet, dass fiir die letztendliche Rekonstruktion ausreichend Daten zur Ver-
fligung stehen, wobei mehrfach akzeptierte Daten gemittelt werden. Dies spielt auf
Grund der niedrigen Protonendichte der Lunge eine wesentliche Rolle in der Re-
konstruktion hochaufgeloster Lungendatensitze. Weiterhin fiithrt das Mitteln von
mehrfach akzeptierten Daten zu einer Unterdriickung der sogenannten Ghost Artefakte,
was am Beispiel der Herzbewegung in der Arbeit gezeigt wird.

Da die Messungen unter freier Atmung durchgefiihrt werden und keine zusatzli-
chen externen Messgerite angeschlossen werden miissen, stellte die Untersuchung
fur die Patienten in dieser Arbeit kein Problem dar. Im ersten Teil dieser wurde Arbeit
gezeigt, dass sich mit Hilfe des DC Signales als Navigator und einer retrospektiven
Datenauswahl das gesamte Lungenvolumen in hoher dreidimensionaler Auflosung
von beispielsweise 1.6 x 1.6 x 4 mm?3 innerhalb von 13 min. darstellen ldsst. Die
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Anwendbarkeit der vorgestellten Methode zur Bewegungskorrektur wurde neben
Probanden auch an Patienten demonstriert.

Da wie bereits beschrieben das Bildgebungsvolumen mehrfach abgetastet werden
muss, wiederholt sich auch die Abfolge der fiir die Bildgebung verantwortlichen
Gradienten periodisch. Da sich der Atemzyklus aber auch periodisch wiederholt,
kann es zu Korrelationen zwischen der Atmung und den wiederholten Messungen
kommen. Dies fiihrt dazu, dass auch nach vielen wiederholten Messungen immer
noch grofiere Bereiche fehlender Linien im k-Raum bleiben, was zu Artefakten in
den Rekonstruktionen fiihrt. Dies konnte im Falle der konventionellen Bewegungs-
korrektur in den Gatingmasken, die die Verteilung und Haufigkeit der einzelnen
akzeptierten Phasenkodierschritte im k-Raum zeigen, beobachtet werden.

Da eine vorsétzliche Unterbrechung der Atemperiodizitit (der Patient wird dazu
angehalten, seine Atemfrequenz wahrend der Messung absichtlich zu variieren) zur
Vermeidung der angesprochenen Korrelationen nicht in Frage kommt, musste die
Periodizitdt in der Datenaufnahme unterbrochen werden. In dieser Arbeit wurde
dies durch eine quasizufillige Auswahl von Phasen- und Partitionskodiergradienten
erreicht, da Quasizufallszahlen so generiert werden, dass sie unabhingig von ihrer
Anzahl einen Raum moglichst gleichformig ausfiillen. Die quasizuféllige Datenauf-
nahme fiihrt deshalb dazu, das sowohl akzeptierte als auch fehlende Linien nach der
Bewegungskorrektur homogen im k-Raum verteilt auftreten.

Vergleicht man das auftreten von Ghosting zeichnen sich die quasizufélligen Rekon-
struktionen im Vergleich zur konventionellen Datenaufnahme durch eine verbesserte
Reduktion von Ghost Artefakten aus. Dies ist auf die homogene Verteilung mehrfach
akzeptierter Linien im k-Raum zurtickzufiihren. Die homogenere Verteilung von
fehlenden Linien im k-Raum fiihrt weiterhin zu einer wesentlich stabileren Rekon-
struktion fehlender Linien mit parallelen MRT-Verfahren (z.B. iterativem Grappa).
Dies wird umso deutlicher je hoher der Anteil fehlender Linien im k-Raum wird. Im
Falle der konventionellen Datenaufnahme werden die zusammenhangenden Bereiche
fehlender Linien immer grofer, was eine erfolgreiche Rekonstruktion mit iterativem
Grappa unmoglich macht. Im Falle der quasizufélligen Datenaufnahme dagegen
konnen auch Datensédtze in denen 40% der Linien fehlen einfaltungsartefaktfrei
rekonstruiert werden.

Im weiteren Verlauf der Arbeit wurde gezeigt, wie die Stabilitdt der iterativen Grap-
pa Rekonstruktion im Falle der quasizufélligen Datenaufnahme fiir eine erhebliche
Reduktion der gesamten Messzeit genutzt werden kann. So ist in einer Messzeit von
nur 74s die Rekonstruktion eines artefaktfreien und bewegungskorrigierten dreidi-
mensionalen Datensatzes der menschlichen Lunge mit einer Auflosung von 2 x 2 x
5 mm3 moglich. Des Weiteren erlaubt die quasizufallige Datenaufnahme in Kombi-
nation mit iterativem Grappa die Rekonstruktion von Datensédtzen unterschiedlicher
Atemphasen von Inspiration bis Expiration (4D Bildgebung). Nach einer Messzeit
von 15min. wurden 19 unterschiedliche Atemzustande rekonstruiert, wobei sich der
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Anteil der fehlenden Linien zwischen o und 20 % lag. Im Falle der konventionellen
Datenaufnahme wére eine wesentlich lingere Messzeit notig gewesen, um dhnliche
Ergebnisse zu erhalten.

Zum Schluss soll noch ein Ausblick iiber mogliche Weiterentwicklungen und An-
wendungsmoglichkeiten, die sich aus den Erkenntnissen dieser Arbeit ergeben haben,
gegeben werden. So kénnte das quasizufdllige Aufnahmeschema um eine Dichte-
gewichtung erweitert werden. Hierbei wiirde der zentrale k-Raum Bereich etwas
héufiger als die peripheren Bereiche akquiriert werden. Dadurch sollte die iterative
Grappa Rekonstruktion noch stabiler funktionieren und Ghost Artefakte besser redu-
ziert werden. Die Verteilung der Linien sollte allerdings nicht zu inhomogen werden,
um grofsere Liicken im k-Raum zu vermeiden.

Dartiber hinaus konnte die vorgestellte Methode der Bewegungskompensation
auch fiir die Untersuchung anderer Organe oder Korperteile verwendet werden.
Voraussetzung wire lediglich das Vorhandensein dezidierter Spulenanordnungen,
mit denen die Bewegung nachverfolgt werden kann. So ist beispielsweise eine dy-
namische Bildgebung des frei und aktiv bewegten Knies moglich, wobei zwischen
Beugung und Streckung durch die erste Ableitung des zentralen k-Raum Signales
unterschieden werden kann. Dies kann zusatzliche Diagnoseinformationen liefern
oder fiir Verlaufskontrollen nach Operationen benutzt werden [15].

Eine Weiterentwicklung mit hohem klinischen Potential konnte die Kombination
der in dieser Arbeit vorgestellten retrospektiven Bewegungskorrektur mit einer Multi-
Gradienten-Echo Sequenz darstellen. Hierzu musste die bestehende Sequenz lediglich
um eine mehrfache Abfolge von Auslesegradienten innerhalb einer Anregung erwei-
tert werden. Dies ermdglicht eine bewegungskorrigierte voxelweise Bestimmung der
transversalen Relaxationszeit T; in hoher rdumlicher Auflosung. Unter zusatzlicher
Sauerstoffgabe kann es zu einer Verdnderung von T, kommen, die auf den soge-
nannten BOLD Effekt (Blood Oxygen Level Dependent) zuriickzufiihren ist. Aus dieser
Anderung kénnten Riickschliisse auf hypoxische Tumorareale gezogen werden. Da
diese eine erhohte Strahlenresistenz aufweisen, konnte auf diese Bereiche innerhalb
des Tumors eine erhohte Strahlendosis appliziert und so moglicherweise Behand-
lungsmisserfolge reduziert werden. Gleichzeitig kann durch die 4D Bildgebung eine
mogliche Tumorbewegung durch die Atmung erfasst und diese Information ebenfalls
in der Bestrahlungsplanung benutzt werden. Die Lungen MRT koénnte somit um eine
hochaufgeldste dreidimensionale funktionelle Bildgebung erweitert werden.
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The goal of this work was to depict the whole lung volume by MRI in high spatial
resolution. To obtain sufficient signal for a reliable diagnosis despite the inherently low
proton density of the lung and the requested high spatial resolution, total acquisition
times of a few minutes are mandatory. Simultaneously, the measurements should
be performed under free breathing conditions making patient examinations more
comfortable or possible for patients with limited breath holding capabilities. However,
free breathing leads to motion artifacts which can severely influence the diagnostic
value of the images and hence have to be avoided. To compensate for motion the
prevalent breathing pattern has to be detected. This can be achieved by external
measurement devices such as a respiration belt or a spirometer or by conventional
navigator echoes using an additional excitation pulse. Drawbacks of these methods
are that the respiratory motion is detected only indirectly, that electronic devices
have to be used near the MRI machine and the patients have to be prepared and are
strongly restricted. Furthermore, additional excitation pulses will prolong the total
acquisition time and may affect the magnetization adversely.

To overcome these limitations of motion detection in the present work, the image as
well as the navigator data was acquired within one excitation of a FLASH sequence.
The resulting central k-space signal (DC signal) after rephasing of all imaging gradi-
ents was used as a navigator signal. The DC signal represents the sum of all signals
that can be detected with a single receiver coil element. If the liver is for example
moving in the sensitivity area of one coil element due to breathing, an increased DC
signal will be detected. Depending on their local position on the body the locally
confined coil elements are able to track respiratory motion. The time course of the
DC signal of the selected coil element for respiratory motion compensation will
depict periodic signal variations accordingly. Additionally, respiratory phases of
expiration can be distinguished from inspiratory phases because the resting times in
end-expiratory phases are usually longer compared to end-inspiratory phases.

The DC signal can be acquired either before or after the actual image data ac-
quisition within one excitation. The short T2* of the human lung tissue leads to a
rapid signal decay after the excitation. As shown in this thesis, the DC signal should
be acquired after the image data within one excitation. This approach allows for
echo time (TE) reduction of 0.3 ms leading to a signal benefit of approximately 20 %.
Simultaneously, the remaining signal after image data acquisition and rephasing of
all imaging gradients is still sufficient to track respiratory motion and can therefore
be used for motion compensation of the acquired data.
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In order to compensate for motion retrospectively, threshold values for data accep-
tance have to be defined. Setting the threshold value, neither too less nor too much
data should be accepted. Accepting very few data leads to sharp transition between
the lung and the diaphragm because not much motion is allowed in the reconstruction
process. On the other hand, disturbed signal intensity can be observed because of
under-sampling artifacts due to missing lines after gating. These artifacts can restrict
the diagnostic value of the reconstructions. Therefore, the selected threshold value
should lead to a fully sampled k-space after gating. This requirement can be used to
define the maximum threshold value for data acceptance. On the contrary, accepting
very much data leads to higher signal intensity but also to more distinctive motion
artifacts. In this case, the physician has to decide whether the motion artifacts affect
his diagnosis too much. A moderate threshold value leads to a fully sampled k-space
as well as good motion artifact compensation. This results in reconstructions that
are characterized by a sharp depiction of small vessels even near the diaphragm. For
this, threshold values leading to a data acceptance of about 40 % turned out to be
beneficial.

To avoid under-sampling artifacts because of retrospective gating, the imaging
volume has to be acquired several times. This ensures that enough data is available
for the final reconstruction whereas multiple accepted data is averaged. Averaging is
essential for the reconstruction of high resolution data sets because of the inherently
low proton density of the lung. Furthermore it leads to the reduction of ghost artifacts
as is shown using the example of heart motion in this work.

As no external measurement devices were used and the data was acquired under
free breathing conditions the examinations posed no problem for the patients within
this work. It was shown so far that the DC signal in combination with retrospective
gating can be used to reconstruct high resolution 3d lung data sets with a resolution
of 1.6 x 1.6 x 4 mm3 within 13 min., for instance. The applicability of the presented
method for motion compensation was shown for volunteers as well as patients.

Since as already described the imaging volume must be acquired several times, the
series of gradients for spatial encoding are repeated periodically. As the respiratory
cycle is periodically as well, correlations between the repeated measurements and the
breathing cycle can occur. Therefore, even after many repeated measurements large
areas of missing k-space lines can remain, leading to artifacts in the reconstructions.
This can be observed in the gating masks, showing the distribution of accepted and
missing lines in k-space, in case of conventional motion compensation used in this
work so far.

To avoid the aforementioned correlations, the periodicity in the repeated acquisi-
tions has to be interrupted because of suspending the periodic breathing pattern of
patients deliberately would be a serious intervention and is therefore ineligible. This
was accomplished by a quasi-random selection of the phase and partition encoding
gradients as quasi-random numbers are generated to fill the space as uniformly as
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possible regardless of their number. Therefore, accepted lines as well as missing lines
are uniformly distributed in k-space after retrospective gating.

A more uniform distribution of multiple accepted k-space lines in case of quasi-
random sampling leads to an improved reduction of Ghost-Artifacts compared to
conventional sampling. Furthermore, the more uniform distribution of missing k-
space lines leads a considerably more stable reconstruction of missing lines using
parallel imaging techniques (as iterative Grappa for example). This is getting more
distinct the higher the proportion of missing k-space lines is. The contiguous areas
of missing k-space lines are becoming increasingly large in case of conventional
sampling, making a successful reconstruction using iterative Grappa impossible. In
contrast, quasi-random sampling enables for the successful reconstruction of artifact
free images even when 40 % of the acquired lines were missing after retrospective
gating.

In addition, the stability of the iterative GRAPPA reconstructions in case of quasi-
random sampling allows for a substantial reduction of the total acquisition time.
Thus, an artifact free motion compensated data set of 2 x 2 x 5 mm?3 resolution could
be reconstructed for a measurement time of only 74s. Furthermore, quasi-random
sampling in combination with iterative Grappa enables for the reconstruction of
data sets of different respiratory phases from inspiration to expiration (4d imaging).
Accordingly, 19 different respiratory phases could be reconstructed after 15min of
data acquisition. The percentage of missing lines was between o and 20 %. Hence, in
case of conventional sampling a considerably longer measurement time would have

been required to achieve similar results.

Finally, possible further developments arising from the results of the present work
will be given. To this end, the quasi-random sampling scheme could be further
modified. Here, a density weighting acquisition could be included so that the central
k-space region would be acquired slightly more often than the outer regions. This
should enable for a more stable iterative Grappa reconstruction and improved Ghost-
Artifact reduction. On the other hand, the resulting distribution of lines should not
be too inhomogeneous in order to avoid large gaps of missing lines in k-space.

Furthermore, the introduced method could be also used to image other organs
or parts of the body. The only requirement would be the presence of dedicated
coil arrangements allowing for the detection of the motion correspondingly. As
an example, dynamic imaging of the free and actively moved knee, using the first
derivative of the DC signal to distinguish between flexion and extension was shown
to be possible . This may provide additional diagnostic information or be used for
postsurgical follow-up examinations [15].

A further development of high clinical potential could be the combination of
the presented retrospective motion correction algorithm with a multi gradient echo
acquisition. For this purpose, multiple read-out gradients have to be carried out
within the same excitation. This enables for a motion compensated voxel by voxel
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determination of the transversal relaxation time T2* in high spatial resolution, which
is influenced by supplemental oxygen administration due to the BOLD effect (blood
oxygen level dependent). A change in T2* due to oxygen can be a sign of hypoxic
tumor areas. This information could be used to increase the applied radiation dose
in hypoxic tumor areas because they are known to be more radiation resistant and
may finally lead to an improved success of the treatment. Additionally, 4d imaging
allows for the determination of tumor movement due to breathing. This information
can be used for target volume definition in the radiation treatment planning process.
Thereby, lung MRI could be expanded to high resolution functional three dimensional

imaging.
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