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1 Einleitung

Jedes Gewebe besteht aus einem Anteil freier, ungebundener Wassermolekiile und einem Anteil von Wassermo-
lekiilen, die an Makromolekiile gebunden sind. Die routinemiflig verwendete Magnetresonanz-Tomographie
(MRT) detektiert iiblicherweise nur das Signal der freien, ungebundenen Wassermolekiile, die lange transver-
sale Relaxationszeiten (T>/7,") besitzen. Das Magnetresonanz (MR)-Signal des gebundenen Wassers besitzt
sehr kurze transversale Relaxationszeit und fillt nach der Anregung auf Null ab, bevor es durch die Empfangs-
einheit konventioneller MR-Pulssequenzen detektiert werden kann. Die Gesamtrelaxationsrate eines Gewebes
wird durch die Grofle der jeweiligen Anteile bestimmt. Viele Gewebe haben nur eine Minderheit (1-20 %) [1]
von schnell relaxierenden Komponenten und somit eine lange transversale Gesamtrelaxationsrate. Die Gewebe
mit einer Mehrheit schnell relaxierender Komponenten besitzen jedoch eine sehr kurze transversale Relaxati-
onszeit und deren MR-Signal kann mit konventionellen Sequenzen nicht detektiert werden. Diese Gewebe sind
vor allem die kollagenhaltigen Einheiten des muskuloskeletalen Systems, wie Binder, Sehnen und der kortikale
Anteil der Knochen.

Das schwache bzw. fehlende Signal dieser schnell relaxierenden Gewebe liefert einerseits einen niitzlichen
Hintergrund fiir die Detektion von Abnormititen, die wiederum lange 7,-Relaxationszeiten besitzen, wie z.B.
tumorartiges Gewebe. Andererseits fehlt damit die Moglichkeit diese schnell relaxierenden Gewebe durch ihre
Protonendichte oder Relaxationszeitkonstanten zu charakterisieren. Aulerdem konnen keine Mechanismen zur
Kontrastmanipulation angewendet werden oder verschiedene Gewebe mit kurzen 7,-Relaxationszeiten unter-
schieden werden.

Klinische MR-Sequenzen, wie die Spin-Echo-Sequenz liefern tiblicherweise minimale Echozeiten von §8-10 ms
und konnen nur Signal eines Gewebes mit 7>-Relaxationszeiten > 10 ms detektieren [2]. Mit Gradienten-Echo-
Sequenzen konnen minimale Echozeiten von 0.5-2 ms und die Detektion von 7,-Relaxatiosnzeiten > 1-2 ms
erreicht werden. Sehr kurze Echozeiten werden mit der Gruppe der Ultra Short Echotime (UTE) Sequenzen
erzielt. UTE-Sequenzen benutzen eine radiale Datenauslese mit schnellstmoglich beginnender Datenaufnahme
und entweder Halbpulse [3] fiir die Anregung in zweidimensionalen (2D) Messungen oder nichtselektive Anre-
gungspulse in dreidimensionalen (3D) Messungen [4]. Die erreichten Echozeiten liegen im Bereich 8-200 us.
Das MR-Signal eines schnell relaxierenden Gewebes kann dann mit UTE-Sequenzen bei rdumlichen Auflosun-
gen, Signal-zu Rausch-Verhiltnissen und Kontrast-zu-Rausch-Verhiltnissen vergleichbar mit konventionellen
Sequenzen, direkt detektiert werden.

In den letzten Jahren durchgefiihrte Studien mit UTE-Sequenzen zeigten viel versprechende Resultate. So er-
moglichen UTE-Sequenzen die qualitative und quantitative Beurteilung des muskuloskeletalen Systems. Bilder
von Knochen, Béndern und Sehnen konnen erstmals in sehr gutem Kontrast erzeugt werden [1, 5-7]. Zudem
wird die quantitative Bestimmung der Relaxationszeiten und damit die Beurteilung der Gewebe-Eigenschaften
ermoglicht [7-12]. Es wurde gezeigt, dass durch Bestimmung der transversalen Relaxationszeit des kortika-
len Knochens mit UTE-Sequenzen die Anteile des gebundenen und freien Wassers bestimmt werden konnen,
was eine neue Methode fiir die Bewertung der Knochenqualitit am klinischen System sein konnte [13]. UTE-
Sequenzen machen es weiterhin moglich Magnetisierungstransfer in Sehnen, Béndern und kortikalem Knochen

zu untersuchen [14], da die Komponenten mit kurzer Relaxationszeit als freier Protonen-Pool genutzt werden



konnen. AuBerdem konnte die Bildgebung in der Nihe von metallischen Implantaten mit UTE-Sequenzen er-
heblich verbessert werden [6].

Die hierbei tiblicherweise genutzte radiale Datenaufnahme mit trapezformigen Gradienten liefert zwar die no-
tigen kurzen Echozeiten, resultiert aber in einer stark inhomogenen Datenabtastung und damit einem subop-
timalem Signal-zu-Rausch-Verhiltnis (engl. signal to noise ratio, SNR) und vor allem bei 3D Messungen in
einer hohen Anzahl nétiger Wiederholungen, um ein Artefakt-freies Bild zu ermoglichen. Boada et al. stellten
1997 eine 3D UTE-Sequenz mit angepassten Gradienten vor, die eine sog. dichtegewichtete 3D Datenaufnahme
ermoglicht [15]. Diese Methodik liefert eine gegeniiber der standardméBigen radialen Datenaufnahme effizien-
tere Abtastung, die fiir eine Verkiirzung der Messzeit genutzt werden kann. Diese Technik der Datenaufnahme
resultiert jedoch in einer komplizierten Implementierung und aufwendigen Bildrekonstruktion und wird daher
in der klinischen Protonenbildgebung kaum verwendet.

Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung einer 3D dichtegewichteten Datenaufnahme und Anwendung in vivo,
die ultrakurze Echozeiten liefert und eine gegeniiber der radialen Aufnahme effizientere Abtastung mit zudem
einfacher Bildrekonsruktion ermdoglicht.

Ein Anwendungsgebiet dabei bildet die Messung des MR-Signals des kortikalen Knochens. Die Darstellung
des kortikalen Knochens mit den hier gezeigten UTE-Sequenzen wird am humanen Schienbein- und Schédel-
knochen fiir die typischen klinischen Feldstirken 1.5 T und 3.0 T gezeigt.

Neben der Relaxationszeit 7> kann auch 75" die Ursache fiir ein sehr schnell abfallendes MR-Signal sein. Dies
ist der Fall wenn Grenzflichen mit stark unterschiedlichen Suszeptibilititen aufeinander treffen und eine sehr
rasche Dephasierung des Signals verursachen. Ein wichtiges Organ hierbei und deshalb zweites Anwendungs-
gebiet dieser Arbeit ist die Lunge. In der Lunge verursachen die zahlreichen Luft-Gewebe-Grenzflichen eine
sehr kurze T>*-Relaxationszeit von 1-2ms bei 1.5 T. Das Signal des Lungenparenchyms kann ebenfalls mit
konventionellen Sequenzen nicht oder nur schwer detektiert werden.

Die MRT der Lunge wird zusitzlich erschwert durch ihre niedrige Protonendichte sowie Atem- und Herzbe-
wegungen und ist deswegen eine besondere Herausforderung in der MR-Bildgebung. Bei 3D Messungen ist
aullerdem die Messung wihrend des Atemstops unmoglich und lange Messzeiten erschweren vor allem die
Untersuchungen von Patienten. Methoden zur Erhohung des Signal-zu-Rausch-Verhiltnisses und Verkiirzung
der Messzeit sind fiir die 3D Lungen-MRT daher von groem Interesse. Die Verwendung der UTE-Sequenzen
und insbesondere der hier gezeigten effizienten Datenaufnahme versprechen dabei Vorteile gegeniiber konven-
tionellen Methoden. Somit wird durch die Datenaufnahme bei kurzen Echozeiten die unmittelbare Beurteilung
des Lungenparenchyms ermoglicht. Die effiziente Datenaufnahme dichtegewichteter UTE-Sequenzen erlaubt
eine Verkiirzung der Messzeit. Dies kann eine Vielzahl neuer Untersuchungen ermoglichen.

Neben der Eignung der hier entwickelten 3D dichtegewichteten UTE-Sequenz fiir die morphologische Darstel-
lung der Lunge wird auch deren Potential fiir die funktionelle Untersuchung der Lunge gezeigt. Die funktio-
nelle MR-Bildgebung umfasst vor allem die Darstellung von Ventilation, Perfusion und Diffusion der Lunge.
Die Darstellung der Verteilung des Sauerstoffs ist von gro3em physiologischem Interesse, da dessen Trans-
port eine wesentliche Rolle fiir die Funktion der Lunge spielt. Edelmann et al. fithrte 1996 die Verwendung
von molekularem Sauerstoff als paramagnetisches Kontrastmittel fiir die Protonen-MRT der Lunge ein [16].
Die Sauerstoff-unterstiitzte Messung zeigt den Sauerstoff-Transport der Lunge iiber eine Anderung der Rela-
xationszeit 77 an und wurde seitdem zahlreich angewendet [16-22]. Die Anderung von T; spiegelt dabei den
gesamten Vorgang des Sauerstofftransports wieder. Die einzelne Ursache eines gestorten Sauerstofftransports
kann mit der Sauerstoff-unterstiitzten 7;-Messung alleine nicht bestimmt werden.

Die Atmung von Sauerstoff bewirkt auch eine Anderung der Ty -Relaxationszeit im Vergleich zu Atmung von

Raumluft [23]. Die Messung der T2*—Anderung stellt dabei eine Methode dar, um die Ventilation mit geringerem
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Einfluss von Perfusion und Diffusion zu charakterisieren [23]. Die funktionelle MR-Bildgebung der Lunge er-
fordert liblicherweise die quantitative Messung der Relaxationszeit 71 oder T,". Funktionelle Lungenmessungen
in 3D sind daher sehr zeitaufwendig. Um eine 3D Darstellung der Lungenfunktion mit gleichzeitiger Darstel-
lung von Sauerstofftransport sowie Ventilation und damit eine detaillierte Beurteilung der Lungenfunktion zu
erhalten, wird in dieser Arbeit die quantitative 7;'-Messung mit der 7i-gewichteten Bildgebung kombiniert.
Durch die Verwendung retrospektiver Bewegungskorrektur konnen aulerdem Bilder verschiedener Atemzu-
stande rekonstruiert werden. Da sich die Signalintensitit der Lunge fiir die verschiedenen Atemzustinde auf-
grund der unterschiedlichen Gewebedichte wihrend des Atemvorgangs dndert, liefert dies eine zusitzliche In-
formation iiber die Lungenfunktion. Im Rahmen dieser Arbeit konnte somit eine 3D MR-Messung entwickelt
werden, die gleichzeitig die Lunge durch drei funktionelle Parameter in akzeptabler Messzeit charakterisiert
[24].

Nach einer Einfithrung in die Theorie der Magnetresonanz und die grundlegenden anatomischen Merkma-
le des kortikalen Knochens und der Lunge wird die Theorie der grundlegenden und der dichtegewichteten
UTE-Bildgebung beschrieben und diskutiert. Dabei werden die Vorteile der dichtegewichteten gegeniiber der
linearen radialen Abtastung anhand von Simulationen und Messungen an MR-Phantomen aufgezeigt. Es wird
gezeigt, dass die hier entwickelte RC-UTE-Sequenz durch effizientere Abtastung bei gleicher Aufnahmezeit
einen Auflésungsgewinn und damit eine bessere Bildqualitit erzielt. Im anschlieBenden Kapitel werden die Er-
gebnisse der MR-Messungen in vivo der hier vorgestellten Sequenzen dargestellt. Am Beispiel des kortikalen
Knochen und der Lunge werden die Sequenzen miteinander verglichen und die Vorteile der dichtegewichteten
gegeniiber der linearen Abtastung auch in vivo aufgezeigt. Es werden die Bestimmung der 7' -Relaxationszeit
des kortikalen Anteils im Knochens und der Lunge der dichtegewcihteten 3D UTE-Sequenzen sowie die Ver-
wendung verschiedener Knontrastmechanismen gezeigt.

Im letzten Kapitel wird die funktionelle Sauerstoff-unterstiitzte 3D Lungenbildgebung mit der dichtegewichte-
ten UTE-Sequenz gezeigt. Es wird die Methodik der simultanen quantitativen 7, -Messung und 77 -gewichteten
Bildgebung sowie die retrospektive Rekonstruktion verschiedener Atemzustinde mit Hilfe des DC-Signals be-
schrieben. Auflerdem werden die Ergebnisse der funktionellen Lungendarstellung von gesunden Probanden

vorgestellt.



2 Physikalische Grundlagen und Methoden

2.1 Grundlagen der Magnetresonanz

Die Magnetresonanz-Tomographie (MRT) nutzt das physikalische Prinzip der Kernspinresonanz (engl. Nuclear
Magnetic Resonance, NMR) zur nichtinvasiven Abbildung der raumlichen Verteilung von Wasserstoff (H) und
anderen Atomkernen. Die Kernspinresonanz wurde um 1945 unabhingig voneinander von Bloch und Purcell
entdeckt und 1952 mit dem Nobelpreis in Physik ausgezeichnet. Die physikalischen Grundlagen der Kern-
spinresonanz werden im Folgenden zusammengefasst. Eine ausfiihrliche Behandlung der Theorie der NMR ist

beispielsweise in Standardwerken von Abragam [25] und Slichter [26] zu finden.

2.1.1 Kernspin und magnetisches Moment

Jedem Teilchen kann ein dem Planckschen Wirkungsquantum proportionaler Spin zugeordnet werden. Der
Atomkern besitzt den Kernspin I, der sich aus den Spins der Protonen und Neutronen ergibt und je nach
Kernkonfiguration verschiedene Werte annimmt. Der Kernspin ist iiber das kernspezifische gyromagnetische

Verhiltnis ¥ mit einem magnetischen Moment [ verbunden:
=yl 2.1

In dieser Arbeit sollen nur Wasserstoffkerne betrachtet werden. Der Wasserstoftfkern besitzt nur ein Proton mit
halbzahligem Spin und hat mit y = 2,675 10%rads~!T~! von allen stabilen Atomkernen das groBte gyroma-
gnetische Verhiltnis. Zusammen mit seiner groBen natiirlichen Haufigkeit in biologischem Gewebe besitzt er
damit hohe Sensitivitit fiir das NMR-Experiment.

Analog zur quantenmechanischen Beschreibung des Drehimpulses besitzt der Wasserstoffkern zwei Spinzu-
stdnde mit der magnetischen Quantenzahl m; = i%.

Bei Festlegung der Quantisierungsachse ohne Beschriankung der Allgemeinheit in z-Richtung gilt fiir die z-

Komponente des Kernspins /;:
I, =mh 2.2)

wobei 7 22 1.054 x10734 J' s das Plancksche Wirkungsquantum dividiert durch 27 ist. Im feldfreien Raum
sind diese Zustiinde entartet. Bei Wechselwirkung mit einem duBeren Magnetfeld By = B2 wird die Entartung
aufgehoben und die Zustinde spalten in zwei Energieniveaus E,, auf, die proportional zur z-Komponente des
Spins I, sind (siehe Abbildung 2.1). Die Energiedifferenz zwischen den Niveaus ist dann

AE=E—E;_| = ’)/le() = hay. 2.3)

Die zu AE proportionale Frequenz @y wird als Larmorfrequenz bezeichnet. Bei Anliegen eines dufleren stati-
schen Magnetfeldes kann durch Einstrahlung eines elektromagnetischen Feldes oder eines sog. Hochfrequenz-
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Abbildung 2.1: Aufspaltung der entarteten M
Energieniveaus in einem dufleren Magnet- LCI;
feld. > B,#0
e . m=-112
B,=0 }
- AE =he, = yhB,
¥ —— m=1/2

pulses (HF-Puls) mit der Larmorfrequenz eine Anderung des Energieniveaus des Wasserstoffkerns bewirkt

werden.

2.1.2 Makroskopische Magnetisierung

Die magnetische Magnetisierung M ist das lokale magnetische Moment pro Volumeneinheit (Voxel), das dessen

Spinmomente ; zusammenfasst und klassisch beschrieben werden kann:

O
M==Y [ (2.4)

Va
In Abwesenheit eines duBeren Feldes prizedieren die Spins ungerichtet mit beliebiger Orientierung, so dass sich
in der Summe keine makroskopische Magnetisierung ergibt. In Anwesenheit eines dufleren Feldes B, ergibt
sich jedoch eine Netto-Magnetisierung Mo aus dem Besetzungsverhiltnis der beiden Energieniveaus (2.3) [27].
Der Besetzungsunterschied der beiden Energieniveaus ist im Vergleich zur thermischen Energie bei Raumtem-
peratur (kg7T') sehr gering im Bereich von Parts per Million (ppm). Aufgrund der hohen Wasserstoff-Anzahl in
biologischem Gewebe ist aber dennoch eine messbare sog. Gleichgewichtsmagnetisierung My vorhanden, die

mit Hilfe der Boltzmann-Verteilung abgeschitzt werden kann [28]:

s,
0= P YheT

(2.5)

Dabei ist kp die Boltzmannkonstante und p die Protonendichte eines Voxels.
Unter der Annahme nicht-wechselwirkender Spins ldsst sich die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung

M (¢) klassisch durch folgende Bewegungsgleichung beschreiben:

—

dM(t)
dt

= YM(t) X Bex, (2.6)

die der klassischen Kreisgleichung bei Einwirkung eines externen Feldes Box entspricht. Der Punkt M pra-
zediert also um die Richtung des Magnetfeldes mit der Larmorfrequenz wy. Liegt ohne Beschrinkung der
Allgemeinheit ein duleres Magnetfeld in z-Richtung an, ergibt sich fiir die longitudinale Magnetisierungskom-

ponente M| und die transversale Komponente M| = My + iMy:

7 2.7
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und

a, _ yM, x By. (2.8)

dt
Im Gleichgewichtsfall ist demnach M, Null. Der Magnetisierungsvektor hat nur eine longitudinale Kompo-
nente parallel zum duBeren Magnetfeld. Die Erzeugung einer messbaren Magnetisierungskomponente erfolgt
bei Storung der Gleichgewichtsmagnetisierung durch Einstrahlen eines Hochfrequenz (HF)-Pulses und wird
im folgenden Abschnitt behandelt. Der Einfluss von Wechselwirkungen der Spins und die daraus resultierende

Relaxation der Magnetisierung werden in Abschnitt 2.1.4 beschrieben.

2.1.3 Hochfrequenz-Anregung

Die Auslenkung der makroskopische Magnetisierung M aus der thermischen Gleichgewichtslage und damit die
Erzeugung einer messbaren transversalen Komponente lisst sich durch die Einstrahlung eines elektromagneti-

schen Wechselfeldes B, 1 mit der Frequenz wyfr senkrecht zum dufleren Feld I?O erreichen. Es hat die Form

cos(@yrt)
B (l) =B Sin((l)Hpt) . 2.9)
0

Das eingestrahlte B; -Feld iiberlagert sich mit dem By-Feld. Fiir die Bewegungsgleichung der Magnetisierung
(2.6) folgt

- cos(yrt)
‘”Zt(t )yt x | sin(anrn) |- (2.10)
0

Zur Vereinfachung wird ein mit der Frequenz wyr um die z-Achse rotierendes Bezugssystem (x',y’,7') einge-
fiihrt. Die Amplitude des Wechselfeldes ist im rotierenden Bezugssystem zeitlich konstant und Gleichung 2.10

vereinfacht sich zu

—

dM' (¢
dt

~—

:yﬁ/(;)x(31,0,30_&;”):yﬁl(;)x§eff. @.11)

Wie in Abbildung 2.2 gezeigt, prizediert die Magnetisierung somit um die Richtung des effektiven Magnet-
feldes Ee rf- Fiir den Resonanzfall mit wyr = @y = yBo wird die Magnetisierung fiir die Einstrahldauer 757
eines solchen HF-Pulses um die y’-Achse gedreht. Die Magnetisierung wird dabei um den sog. Flipwinkel o

ausgelenkt:

o= }//Bl(t)dt (2.12)
0

Nach der Anregung ist MH = Mpcoso und M|, = Mpsina mit My = M(0). Nach Abschalten des B;-Feldes
prizediert die Magnetisierung in der x-y-Ebene. Die prizedierende transversale Magnetisierung induziert in

einer dazu senkrecht orientierten Spule eine zu M, proportionale Spannung. Das detektierte komplexes Signal
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Abbildung 2.2: Prizession der Magneti-
sierung um die Richtung des effektiven B oo /v k-
Magnetfeldes B, ss = By + Bj. 0™ OwelY A Bes

S(¢) ist proportional zur Protonendichte p des gesamten Messobjekts und lésst sich darstellen als

S(t) = Su(t) + S, (1) = /V p(Feimie T3 4. 2.13)

Durch die in Abschnitt 2.1.4 beschriebenen Relaxationseffekte klingt das oszillierende Signal exponentiell mit

der Konstanten 75" ab. Dies wird freier Induktionsfall (engl. Free Induction Decay, FID) genannt.

2.1.4 Relaxation

Nach der Auslenkung der Gleichgewichtsmagnetisierung My um einen Winkel o existieren Relaxationsprozes-
se, die die Magnetisierung in den mit Gleichung 2.5 gegebenen urspriinglichen Gleichgewichtszustand zuriick-
bringen. Die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung lésst sich durch die differentielle Form der Blochglei-

chung beschreiben [29]:
_ _ 1 1 N
7:M<l‘)XYBQ-*MJ_-I-*(MQ—M”)Z. (2.14)
T Ti

Die Blochgleichung ist eine phanomenologische Erweiterung von Gleichung 2.6, die die Relaxation von M|
mit der Zeitkonstante 77 und von M| mit der Zeitkonstanten 7, beschreibt. Mit der Annahme eines homogenen,

statischen Magnetfeldes By in z-Richtung ist deren Losung:

13

M, (1)=M (0)e . (2.15)

13

My (1) = My(0)e 0 +Mo(1—e ), (2.16)

Demnach wird die Transversalmagnetisierung zerstort und die Langsmagnetisierung kehrt zum Ausgangswert
M zuriick. Eine schematische Darstellung dieser Losung ist in Abbildung 2.3 gezeigt.

Wesentlicher Mechanismus der Relaxation ist die Dipol-Dipol-Wechselwirkung: abhéingig von der Lage des
Molekiils verursacht das magnetische Moment eines Protons ein lokales Magnetfeld am Ort eines anderen Pro-
tons, das sich mit dem externen Magnetfeld tiberlagert. Erzeugen die thermischen Translations- und Rotations-
bewegungen der Molekiile Magnetfelder, die mit der Larmorfrequenz rotieren, konnen Ubergange zwischen

benachbarten Kernniveaus induziert werden. Die Spinanregung wird somit abgebaut und die freiwerdende
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Abbildung 2.3: Freie Relaxation der transversalen Magnetisierungskomponente M| mit 7> =20 ms
(links) und der longitudinalen Magnetisierungskomponente M I mit 77 = 2s (rechts) nach HF-
Anregung mit einem 90°-Puls.

Energie an das Gitter abgegeben. Die Konstante 77 wird auch als Spin-Gitter-Konstante oder 7;-Relaxationszeit
bezeichnet.
Die lokalen mikroskopischen Magnetfeldschwankungen fiihren zu unterschiedlichen lokalen Larmorfrequen-
zen und damit zu Verlust der Phasenkohirenz der Spins (Dephasierung) und einer Abnahme der transversalen
Magnetisierung. Die Konstante 7> wird auch als Spin-Spin-Relaxationszeit oder 7>-Relaxationszeit bezeichnet.
In der Praxis treten neben den mikroskopischen statistischen Stérungen, die zur Relaxation mit 75 fithren, auch
statische Relaxationsprozesse auf. Der gesamte effektive Zerfall der messbaren Magnetisierung wird dann mit
der Relaxationszeitkonstanten T, beschrieben und kann ausgedriickt werden durch:
T12’*2T12+T12’:T12+Y63' 2.17)

Dabei ist die Proportionalititskonstante Tz/ die effektive transversale Relaxationszeit aufgrund von statischen
Feldinhomogenititen 6B innerhalb einer Volumeneinheit. Der Bereich der Feldinhomogenititen reicht dabei
von makromolekularen (z.B. superparamagnetische Partikel in Kontrastmitteln, Suszeptibilititsspriinge an Ge-
webegrenzflichen) bis hin zu makroskopischen Storungen (z.B. durch Magnetfeldinhomogenititen des duf3e-
ren Magnetfeldes oder Implantate). Im Gegensatz zur 7,-Relaxation ist die TZ/-Relaxation reversibel und kann
durch Anwenden eines 180°-HF-Pulses (siche Abschnitt 2.3.2) riickgidngig gemacht werden. In Tabelle 2.1 sind
typische Relaxationszeiten verschiedener Gewebearten bei 1.5 T gelistet.

Gewebe bestehen aus einem Anteil freien Wassers und einem Anteil, der an Makromolekiile gebunden ist.

Tabelle 2.1: Relaxationszeiten verschiedener Ge- Ti[ms] T»[ms]
webe bei einer dueren Feldstiarke 1.5 T [28].

Wasser 4500 2200
Fett 250 60
Muskel 900 50
Blut 1200  100-200
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Abbildung 2.4: Schematische Darstellung
der Frequenzspektren von freiem Wasser
(schwarz), gebundenem Wasser mit sehr
kurzer T>-Relaxationszeit (tiirkis) und Fett
(rot) bei MR-Messungen.

Die Gesamtrelaxationsrate eines Gewebes hingt von der Grofle der jeweiligen Anteile und den Oberflichen-
verhiltnissen der Makromolekiile, die die Bindungsmenge der Wassermolekiile bestimmt, ab. In Fliissigkeiten
niedriger Viskositét fithrt die thermische Bewegung der freien Wassermolekiile zu Magnetfeldschwankungen,
wodurch sich die Dephasierung heraus mittelt. Reines Wasser hat demnach eine sehr lange 7>-Relaxationszeit
im Bereich von Sekunden. Nur ein kleiner Anteil der freien Wassermolekiile bewegt sich dabei in der Nihe
der Larmorfrequenz, so dass die Anregungsenergie nur langsam an das Gitter abgegeben werden kann und die
T1-Relaxationszeit sehr lang ist. In Fliissigkeiten mit hoherer Stoffdichte, sog. Weichteilgeweben ist der An-
teil gebundenen Wassers groBler. Die Beweglichkeit der gebundenen Wassermolekiile bewirkt eine schnellere
Dephasierung der Magnetisierung und damit kurze 7,-Relaxationszeiten im Bereich von ms. In Weichteilen
prizedieren mehr Protonen in der Nihe der Larmorfrequenz, so dass die angeregten Protonen durch Spin-
austausch ihre Energie schneller an das Gitter abgeben konnen. Weichteilgewebe besitzen demnach kiirzere
Ti-Relaxationszeiten als reines Wasser.

Der Resonanzbereich einer Gewebekomponente wird durch die 7>-Relaxationszeit bestimmt. Die Breite der
Resonanzlinie wird gro3, wenn 75 klein ist. Abbildung 2.4 zeigt schematisch die Frequenzspektren von frei-
em Wasser, gebundenem Wasser mit sehr kurzer 7,-Relaxationszeit und Fett im Vergleich. Das Spektrum von
freiem Wasser entspricht einer schmalen Lorentz-Funktion bei der Resonanzfrequenz @y, wihrend gebundenes
Wasser einen weiten Frequenzbereich zeigt. Die Protonen in Fett haben aufgrund lokaler Magnetfeldinhomo-
genitéten eine verschobene Resonanzfrequenz von ca. 3.5 ppm. Diese Frequenzverschiebung wird als chemical
shift bezeichnet und betrigt 220 Hz bei 1.5 T sowie 440 Hz bei 3.0 T.

2.2 Gewebe mit sehr schneller 7> /T;-Relaxation

Wie oben beschrieben mitteln sich Magnetfeldschwankungen durch die thermische Molekiilbewegung in rei-
nem Wassers heraus und die 7>-Relaxationszeit ist lang in Fliissigkeiten. In Weichteilgeweben ist ein grofer
Anteil des Wassers an Makromolekiile, wie Proteine oder Zellwénde gebunden. Die Bewegung der Molekiile
ist eingeschrinkt, so dass sich Magnetfeldschwankungen im zeitlichen Mittel nicht mehr heraus mitteln. Die
schnelle Dephasierung bewirkt eine sehr viel kiirzere 7T,-Relaxationszeit. Eine wichtige Gruppe der Gewe-
be mit kurzer 7>-Relaxationszeit sind die kollagenhaltigen Gewebe, wie der kortikale Anteil des Knochens,
Bénder und Sehnen. Thre 7;-Relaxationszeiten liegen im Bereich von wenigen Millisekunden. In Festkor-
pern und groeren Makromolekiilen, wie Proteinen sind die Wassermolekiile durch statische Dipol-Dipol-
Wechselwirkungen gebunden. Die Protonen in Festkorpern haben daher extrem kurze 75>-Relaxationszeiten

<0.1 ms [30]. In Tabelle 2.2 sind Gewebe mit einem Grofteil an gebundenem Wassere und ihre 7,-Relaxationszeiten
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Tabelle 2.2: Gewebe mit sehr kurzen 7>- Gewebeart Mittlere T [ms]

Relaxationszeiten bei einer dulleren Feld-

stirke von 1.5T [2] Knie-Meniskus 5-8
Biinder 4-10
Kortikaler Knochen 0.42-0.5
Protonen in Proteinen 0.01
Protonen in Festkdrpern <0.001

bei 1.5 T aufgelistet.

Neben 7>, kann auch die 7'-Relaxation zu einem sehr schnellen Signalabfall eines Gewebes fiihren. Sehr kur-
ze T,'-Relaxationszeiten resultieren hiufig durch starke Suszeptibilititsunterschiede an Grenzflichen innerhalb
eines Voxels, wie bei metallischen Implantaten oder den zahlreichen Luft-Gewebe-Grenzen der Lunge.

Wie in Abschnitt 2.1.4 beschrieben konnen die angeregten Protonen in Weichteilgeweben mit sehr kurzer
T>-Relaxationszeit ihre Energie schnell an das Gitter der Makromolekiile abgeben. Ihre 77-Relaxationsraten
liegen im Bereich von 200-500 ms [1]. Gewebe mit sehr kurzer 7,'-Relaxationszeit konnen wiederum lange
T1-Relaxationszeiten besitzen, da die schnelle Dephasierung hier meistens mafigeblich durch Magnetfeldinho-
mogenititen und nicht durch eine eingeschrinkte Molekiilbewegung begriindet ist. In Festkorpern prizediert
wie bei Fliissigkeiten nur ein kleiner Anteil der Molekiile mit Frequenzen in der Nihe der Larmorfrequenz, so

dass die Spinanregung nur sehr langsam abgebaut werden kann und die 77-Relaxationszeit lang ist.

2.2.1 MRT sehr kurzer T,/T;-Relaxationszeiten

Konventionelle MR-Sequenzen bendtigen nach der HF-Anregung Zeit fiir die Ortskodierung des Signals, be-
vor die Datenaufnahme starten kann. Die Bildgebung eines Gewebes mit sehr kurzer 7>/T,'-Relaxationszeit im
Bereich von Millisekunden kann mit konventionellen MR-Sequenzen (siehe Abschnitt 2.3.4) nicht erfolgen, da
das Signal zum Zeitpunkt der Datenaufnahme bereits auf Null abgefallen ist. Mit UTE-Sequenzen (siehe Ab-
schnitt 4.1) kann die Datenaufnahme bereits 8-200 us nach der HF-Anregung beginnen und somit sehr schnell
abfallende Signale detektiert werden.

Sehr kurze T,-Relaxationszeiten liegen meist in der Groenordnung der Pulsdauer des Anregungspulses. In die-
sem Fall tritt schon wéhrend des Anregungspulses eine nicht zu vernachldssigbare Relaxation auf, die in einer
verringerten transversalen Magnetisierung und Verminderung der gewiinschten Anderung der longitudinalen
Magnetisierung resultiert. Dieser Effekt ist in Abbildung 2.5 dargestellt. Gezeigt ist die Magnetisierungstra-
jektorie fiir verschiedene 7>-Relaxationszeiten von 0.02-100 ms wihrend der Anregung mit einem HF-Puls,
der einen Flipwinkel von 90° und eine Einstrahldauer T,y von 1 ms besitzt. Nur fiir Komponenten, die eine
Relaxationszeit T > Tyuis haben, wird die Magnetisierung vollstindig in die transversale Ebene gekippt und
es resultiert die maximale transversale und longitudinale Magnetisierung. Um die gewiinschte Wirkung eines
HF-Pulses zu erhalten muss iiblicherweise die Pulsdauer verringert.

Der Einfluss der Relaxation wihrend eines HF-Pulses nimmt mit der Pulsdauer zu. Vor allem fiir die Verwen-
dung von Inversionspulsen, die notwendigerweise eine ldngere Pulsdauer besitzen, sind diese Betrachtungen
sehr entscheidend. Abhingig von der Pulsdauer bleibt eine Komponente mit sehr kurzer 7>-Relaxationszeit

unbeeinflusst, wird gesittigt, teilweise gesittigt, teilweise invertiert oder invertiert.
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Abbildung 2.5: Darstellung der Magnetisierungstrajektorie wihrend der Anregung mit einem HF-
Puls, der einen Flipwinkel von 90° und eine Einstrahldauer von 1 ms besitzt. Gezeigt ist die Rotation
der longitudinalen Magnetisierung M| in die transversale Ebene zur Erzeugung der transversalen
Magnetisierung M, fiir verschiedene 7,-Relaxationszeiten. Fiir 7, = 100 ms wird die maximale
transversale Magnetisierung erzeugt. Mit kiirzeren 7,-Relaxationszeiten nimmt die erzeugte trans-

versale Magnetisierung ab.
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2.3 Magnetresonanzbildgebung

In einer Empfangsspule wird die Summe aller MR-Signale der Probe empfangen. Zur Bilderzeugung ist dann
eine riumliche Zuordnung der iiberlagerten Signalbeitrige notwendig. Dies erfolgt durch Uberlagerung des
duleren Magnetfeldes By mit ortsabhéngigen magnetischen Gradientenfeldern. Um eine vollstindige Ortsko-
dierung zu erzielen werden Gradientenfelder in alle drei Raumrichtungen geschalten und mit einer schrittwei-
sen Datenaufnahme kombiniert. Die zeitliche Abfolge von HF-Pulsen und Gradientenfeldern wird als MR-
Pulssequenz bezeichnet. Grundlegend fiir viele MR-Pulssequenzen ist die Erzeugung von sog. MR-Echos, d.h.
die Refokussierung der relaxierenden Magnetisierung, um ein Signalmaximum zu einem bestimmten Zeitpunkt
zu erzeugen.

In diesem Abschnitt wird zunichst das Prinzip der Ortskodierung und die beiden wichtigsten Formen der
Echoerzeugung beschrieben werden. Anschliefend wird die Erzeugung einzelner Schichten durch Gradien-
tenfelder in der MRT beschrieben. Die kartesische Datenaufnahme, bei der die Datenpunkte entlang eines
kartesischen Gitters liegen ist das Standardverfahren in der klinischen Bildgebung. Die standardméBigen karte-
sischen MR-Pulssequenzen sind die Gradienten-Echo-Sequenz und die Spin-Echo-Sequenz, deren vollstindige
Datenaufnahme und rdumliche Signalzuordnung im folgenden gezeigt ist. Eine wesentliche Methode der nicht-
kartesischen Datengewinnung ist die radiale Bildgebung, die ebenfalls dargestellt ist. AnschlieSend werden die

Mboglichkeiten der Kontrasterzeugung durch Auswahl geeigneter Sequenz-Parameter beschrieben.

2.3.1 Fourier-Bildgebung

Innerhalb eines By-Felds in z-Richtung ergibt sich in einem Objekt mit der Protonendichte py(¥) innerhalb
eines bestimmten Volumenelements eine Magnetisierungskomponente M, o< p(¥). Durch Einstrahlen eines
HF-Pulses mit Flipwinkel o wird die transversale Magnetisierungskomponente |M, | = M,sina, erzeugt. Im
mit wy = YBy rotierenden Bezugssystem bleibt diese transversale Magnetisierung statisch, wihrend ihr Betrag
aufgrund des 75 -Zerfalls reduziert wird. Durch Uberlagerung eines ortsabhéingigen magnetischen Gradienten-

feldes G = V|§| wird eine rdumlich ortsabhingige Larmorfrequenz der Spins ®(7) erzeugt:
o(7,t) = ay + yG(t)F (2.18)

Bei gegebener Protonendichte p lisst sich das empfangene MR-Signal S(¢) (Gleichung 2.13) dann bei Ver-

nachldssigung von Relaxationszeiteffekten angeben als:

S(t) = / p(7)e it 437 (2.19)
|4
mit der akkumulierten Phase
t
o(7,1) = —y7F / G(r")dr'. (2.20)
t'=0

Mit Definition der sog. Wellenzahl K als

k=y [ G{)dr (2.21)
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Abbildung 2.6: Darstellung der verschiedenen Moglichkeiten der k-Raum-Abtastung. Gezeigt sind kartesische
(links), radiale (mitte) und spiralformige- (rechts) k-Raum-Trajektorien.

kann das Signal als Funktion von k aufgefasst werden:

S() o / p(Pe T F, (2.22)
\%4

Das detektierte Signal wird als k-Raum bezeichnet und ist proportional zur Fouriertransformierten der trans-
versalen Magnetisierung. Durch inverse Fouriertransformation des MR-Signals kann somit die raumliche Ver-

teilung der transversalen Magnetisierung berechnet werden:

p(F) o< / S(k)e M a3k (2.23)
Vi

Das zweidimensionale Fourier-Rekonstruktionsverfahren ist dabei das Standardverfahren zur Bildgebung mit
MRT. Dabei wird ein Datensatz schrittweise aus einzelnen k-Raum-Zeilen aufgebaut, indem nacheinander
unterschiedliche Projektionen des durch die prizedierende Kernmagnetisierung induzierten MR-Signals auf-
genommen werden. Die Bilderzeugung der MR-Signale entspricht nun dem Auffiillen des k-Raumes, so dass
sich die rdumliche Verteilung der gewebespezifischen Protonendichte direkt aus dem ortskodierten Gesamtsi-
gnal § (%) durch inverse Fouriertransformation berechnet. Die Trajektorie durch den k-Raum, die nach Glei-
chung 2.21 durch die Modulation der Gradienten bestimmt wird kann dabei verschiedene Formen annehmen.

Abbildung 2.6 zeigt beispielhaft kartesische, radiale und spiralformige k-Raum-Trajektorien.

2.3.2 Echoerzeugung

In der MR-Bildgebung wird zwischen zwei grundlegenden Echo-Formen unterschieden: das Gradienten-Echo
(GE) wird durch Anwenden eines Gradienten und das Spin-Echo (SE) eines HF-Pulses kombiniert mit einem
Gradienten erzeugt.
Das Prinzip der Spin-Echo-Erzeugung ist in Abbildung 2.7 schematisch gezeigt. Zum Zeitpunkt 7 nach der
HF-Anregung mit einem 90°-Puls hat sich zwischen Spins verschiedener Prizessionsfrequenz @ eine Phasen-
differenz von A¢ = TAw ausgebildet. Durch die Anwendung eines 180°-Pulses werden die Phasen der Spins
invertiert. Zum Zeitpunkt TE = 27 ist die 7, - Dephasierung der Spins aufgehoben und es entsteht das sog.
Spin-Echo. Das Spin-Echo-Signal unterliegt somit nur dem irreversiblen 7,- Zerfall. Die Zeitspanne von der
Mitte des Anregungspulses bis zum Zeitpunkt des Echos ist dabei als Echozeit TEdefiniert.

Ohne Verwendung weiterer HF-Pulse lasst sich auch mit Gradientenfeldern ein Echo erzeugen (siche Ab-
bildung 2.10). Wie aus Gleichung 2.20 ersichtlich, bewirkt ein Gradientenfeld eine zusétzliche ortsabhingige

Dephasierung der Spins. Durch Schalten eines zweiten Gradientenfeldes mit umgekehrtem Vorzeichen werden
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Abbildung 2.7: Zeitliche Spin-Entwicklung und Entwicklung der Magnetisierung M (roter Pfeil) wihrend ei-
nes Spin-Echos sowie die entsprechende Gradienten- und HF-Schaltung. Zum Zeitpunkt t=0 wird die Magne-
tisierung durch einen 90°-Puls um die x-Achse in die x-y-Ebene ausgelenkt. Zwischen Spins mit verschiedener
Prizessionsfrequenz @ entsteht eine Phasendifferenz. Ein 180°-Puls zum Zeitpunkt TE/2 invertiert die Phasen
der Spins und die Spins rephasieren bis zum Zeitpunkt TE.

die Spins wieder rephasiert und es entsteht das sog. Gradienten-Echo bei der Zeit TE. Lokale Magnetfeldinho-

mogenititen werden hier nicht kompensiert und das urspriingliche Signal zerfallt mit exp(—¢/T5").

2.3.3 Schichtanregung

Durch die in Abschnitt 2.1.3 vorgestellte HF-Anregung werden Spins eines Frequenzbereichs Awyr angeregt.
Wird ohne Beschrinkung der Allgemeinheit gleichzeitig zur HF-Anregung ein Gradientenfeld in z-Richtung
geschaltet, werden nur die Spins angeregt, deren Resonanzfrequenz im Bereich der Bandbreite des HF-Pulses
liegt. Dadurch wird die gezielte Anregung eines Bereichs bestimmter Dicke in der x-y-Ebene erreicht (Ab-
bildung 2.9). Dies wird als selektive Schichtanregung bezeichnet. Das geschaltete Gradientenfeld wird als
Schichtselektions-Gradient bezeichnet. Ein anschlieBender Rephasierungs-Gradient gleicht eine evtl. wihrend
der Anregung erzeugte Dephasierung aus. Schichtselektions-Gradienten unterschiedlicher Stirke bilden den-
selben Frequenzbereich eines Pulses auf Schichten unterschiedlicher Dicke ab.

Bei der nicht-selektiven Schichtanregung wird unter Abwesenheit eines Gradientenfeldes wéhrend des Anre-

gungspulses in der gesamten Probe transversale Magnetisierung erzeugt.

2.3.4 MR-Pulssequenzen

Um einen ortsaufgelosten Datensatz zu erhalten werden 2D- oder 3D-Sequenzen angewendet. Bei 2D-Sequenzen
wird mit selektiver HF-Anregung nur eine Schicht bestimmter Dicke angeregt und alle Spins dieser Schicht
werden in einem einzelnen "Schichtbild" dargestellt. Bei 3D-Sequenzen wird mit nicht-selektiver HF-Anregung
das gesamte Messobjekt angeregt und die Spins werden in mehreren "Schichtbildern" dargestellt. Standardma-
Big wird nach jeder HF-Anregung eine k-Raum-Zeile aufgenommen. Dabei wird grundlegend zwischen zwei
Aufnahmetechniken unterschieden: der kartesischen und der radialen Datenaufnahme. Die Gradientenstirke
und Schaltschemata der MR-Pulssequenzen werden wesentlich durch die in Abschnitt 2.6 beschriebenen k-

Raum-Parameter und die rdumliche Auflosung bestimmt.
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Abbildung 2.8: Zeitliche Spin-Entwicklung und Entwicklung der Magnetisierung M
(roter Pfeil) wihrend eines Gradienten-Echos sowie die entsprechende Gradienten- und
HF-Schaltung. Zum Zeitpunkt t=0 wird die Magnetisierung durch den HF-Puls um die
x-Achse in die x-y-Ebene ausgelenkt. Der erste Gradient fiihrt zu einer Dephasierung
der Spins. Durch einen Gradienten mit umgekehrtem Vorzeichen rephasieren die Spins
wieder bis zum Zeitpunkt TE die Phasendifferenz aufgehoben ist und das sog Gradienten-
Echo entsteht.

wo[b.E.]

Aw

Gradien

\ / Zeif Az z [b. é]

Abbildung 2.9: Gradientenschaltung bei der selektiven Schichtanregung (links). Es werden nur Spins ange-
regt deren Larmorfreqeunz im Frequenzbereich Aw des HF-Pulses liegt. Durch gleichzeitiges Schalten eines
Schichtselektions-Gradienten und eines HF-Pulses wird die Frequenz eine Funktion des Ortes. Es werden so-
mit nur Spins im Bereich Ax angeregt. Die Frequnzbandbreite des HF-Pulses Aw bestimmt bei gegebener
Gradientenstirke G die Schichtdicke Az (rechts).
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Abbildung 2.10: Gradientenschaltung (links) und zugehoriges k-Raum-Diagramm (rechts) der 2D
Gradienten-Echo-Sequenz mit kartesischer Datenabtastung. Nach Anwenden eines Anregungspul-
ses mit dem Flipwinkel o entsteht bei der Echozeit TE ein Gradienten-Echo. Die Datenaufnahme
durch den Analog-Digital-Konverter (engl. Analog-to-Digital-Converter, ADC) erfolgt wihrend der
Plateauzeit des Auslesegradienten (rot). Nach der Repetitionszeit TR erfolgt eine Wiederholung mit
verschiedenen Phasenkodier-Gradienten (griin, hier in y-Richtung).

Gradienten-Echo-Sequenz

In Abbildung 2.10 sind das Pulsdiagramm, das die zeitliche Abfolge von HF-Pulsen und Gradienten wieder-
gibt sowie das entsprechende k-Raum-Diagramm, das die gemessenen k-Raum-Positionen wiedergibt, einer
2D Gradienten-Echo-Sequenz dargestellt.

Die HF-Anregung erfolgt wie oben beschrieben selektiv in z-Richtung. Die Ortskodierung in y-Richtung er-
folgt durch Anwenden eines Phasenkodier-Gradienten. Gema8 Gleichung 2.20 wird eine von der Stirke und
Zeitdauer dieses Gradienten abhingige Phasenverschiebung des Signals erzeugt. Ein Gradient in Ausleserich-
tung (hier x-Richtung) verursacht eine gezielte Dephasierung der Spins. Ein weiterer Gradient in x-Richtung
mit umgekehrtem Vorzeichen, der Auslesegradient, bewirkt die Rephasierung der Spins und es entsteht ein
Gradienten-Echo zur Echozeit TE. Die Datenaufnahme durch einen Analog-Digital-Konverter (engl. Analog-
to-Digital-Converter, ADC) erfolgt wihrend der Plateauzeit des Auslesegradienten fiir Ny dquidistante Werte
in der Schaltzeit T,. Diese Signalakquisition entspricht der Messung einer Zeile im k-Raum. Die Zeit des
einzelnen Messvorgangs wird mit Repetitionszeit 7R bezeichnet. Um eine Auflosung von Ny Pixeln in Phasen-
richtung zu erhalten muss die Messung mit Ny unterschiedlichen Phasenkodiergradienten wiederholt werden.
Die gesamte Messdauer eines MR-Experiments ist somit TR-N,. Dabei muss in der Regel die 7i-Relaxation
des Magnetisierungsvektors abgewartet werden, bevor einen erneute Anregung erfolgen kann. Die gemessenen
k-Raum-Daten fiillen einen zweidimensionalen Raum auf, in dem jedes Pixel eine bestimmte Phasen- und Fre-
quenzinformation besitzt. Die Transformation der erhaltenen Daten in den Bildraum erfolgt nach Gleichung
2.23.

In der schnellen MR-Bildgebung wird meistens eine Gradientenecho-Sequenz mit sehr kurzer Repetitionszeit
TR (< T7) und kleinen Flipwinkeln o < 90 benutzt, die sog. Fast Low Angle Shot (FLASH) Sequenz [31]. Bei
Messungen mit sehr kurzer Repetitionszeit TR < 77 kann das System nicht mehr in den thermischen Gleich-
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Abbildung 2.11: Simulierter Verlauf der longitudinalen und transversalen
Magnetisierung fiir kurze Repetitionszeit TR < T;. Nach einigen Wieder-
holungen stellt sich ein dynamischer Gleichgewichtszustand ein, der steady
state. Parameter: TR 10 ms, 77 100 ms, T2 10 ms, Pulslinge 3 ms, o 40°.

gewichtszustand zuriick relaxieren und erreicht einen dynamischen Gleichgewichtszustand, der steady state
genannt wird (siehe Abbildung 2.11). Fiir die transversale Magnetisierung im steady state gilt dabei:

1 — o~ TR/Ti

M, =My-sinc - (2.24)

1 —coso e TR/T

Durch Differenzieren von 2.24 nach « wird der Flipwinkel mit dem maximalen Signal, der sog Ernst-Winkel

o, erhalten.
COS O = e TR/T: (2.25)

In Messungen mit kurzer Repetitionszeit TR < 77 darf vor einer erneuten HF-Anregung keine transversale
Magnetisierung mehr vorhanden sein. Durch sog. RF- oder Gradienten-Spoiling kann evtl. noch vorhandene
transversale Magnetisierung zerstort werden. Beim RF-Spoiling wird die Phase des Anregungspulses fiir jede
Anregung variiert, so dass die in verschiedenen Anregungen erzeugte transversale Magnetisierung eine Phasen-
differenz aufweist. Zusitzliche Spoiler-Gradienten, die nach der Auslese geschaltet werden, dephasieren evtl.
noch vorhandene transversale Magnetisierung [32]. Vor der nichsten Anregung ist dann nur noch longitudinale

Magnetisierung vorhanden.

Spin-Echo-Sequenz

Abbildung 2.12 zeigt das Pulsdiagramm und das k-Raum-Diagramm einer 2D Spin-Echo-Sequenz. Die se-
lektive Schichtanregung erfolgt typischerweise in z-Richtung mit einem Anregungspuls, der einen Flipwinkel
von 90° besitzt. Ein Gradient in Ausleserichtung (x-Richtung) bewirkt zunéchst eine gewisse Dephasierung
der Spins. Wie in Abschnitt 2.3.2 beschrieben erfolgt nach einer Zeit TE/2 ein Refokssierungspuls und damit
nach der Zeit TE, wihrend Anwendung des Auslesgradienten ein Spin-Echo. Die Ortskodierung in y-Richtung
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Abbildung 2.12: Gradientenschaltung (links) und zugehoriges k-Raum-Diagramm (rechts) der 2D
Spin-Echo-Sequenz mit kartesischer Datenabtastung. Nach Anwenden eines HF-Anregungspulses
(190°) und eines Refokussierungspulses (180°) entsteht zur Zeit TE ein Echo. Die Datenaufnahme
durch den Analog-Digital-Konverter (engl. Analog-to-Digital-Converter, ADC) erfolgt wihrend der
Plateauzeit des Auslesegradienten (rot). Nach der Repetitionszeit TR erfolgt eine Wiederholung mit
verschiedenen Phasenkodier-Gradienten (griin, hier in y-Richtung).

erfolgt, wie zuvor fiir die Gradienten-Echo-Sequenz beschrieben, durch einen Phasenkodiergradienten, der
mehrmals mit unterschiedlichen Stirken angewendet wird.

Schnelle Variationen der Spin-Echo-Sequenz und heute Standard in der klinischen Bildgebung sind die Multi-
Echo-Sequenzen. Wesentliche Sequenzen sind hier die Turbo-Spin-Echo-Sequenz (TSE), welche nach je-
der Anregung durch zusitzliche Refokussierungspulse mehrere Echos in einem Echozug erzeugt. Sowie die
Half-Fourier-Acquired-Single-Turbo-Spin-Echo-Sequenz(HASTE), welche alle fiir die Rekonstruktion einer
Schicht notigen Daten nach nur einer Anregung aufnimmt. Die TSE- und HASTE-Sequenz erreichen somit

eine Verkiirzung der Messezeit um die Anzahl der Echos pro Anregung.

Radiale Bildgebung

Das Pulsdiagramm und das entsprechende k-Raum-Diagramm einer 2D radialen Pulssequenz sind schematisch
in Abbildung 2.13 gezeigt. Bei der in dieser Arbeit verwendeten radialen Abtastung beginnt jede Auslesetra-
jektorie im k-Raum-Zentrum k = 0. Wihrend der Datenaufnahme werden dann zwei zueinander senkrechte

Gradienten gleichzeitig geschaltet. Das Verhiltnis der beiden Gradienten bestimmt den Projektionswinkel ¢:

Gx
t =—. 2.26
g = ¢ 2.26)

Bei gegebener Gradientenamplitude G = /G2 + Gg ergibt sich fiir die beiden Komponenten:

G, =Gcos ¢ (2.27)
G, = Gsing. (2.28)
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Abbildung 2.13: Gradientenschaltung (links) und zugehoriges k-Raum-Diagramm
(rechts) einer 2D radialen Pulssequenz. Nach der schichtselektiven HF-Anregung in z-
Richtung werden gleichzeitig Auslese-Gradienten in x- und y-Richtung geschaltet. Jede
k-Raum-Trajektorie beginnt im Zentrum und lduft dann radial nach aulen. Der Abstand
zweier Datenpunkte ist Ak, in radialer Richtung und Aky in azimutaler Richtung.

Bei konstanter Gradientenamplitude ist die k-Raum-Trajektorie gemifl Gleichung 2.21 durch k= }/ét gegeben.
Fiir die Komponenten gilt dann: Bei gegebener Gradientenamplitude G = , /G2 + G% ergibt sich fiir die beiden

Komponenten:

kx = kcos ¢ (2.29)
ky = ksin¢. (2.30)

Aufgrund der Radialsymmetrie ist auch die Darstellung in Polarkoordinaten (rcos ¢, 7sin ¢) sinnvoll. Der Pro-
2
jektionswinkel ergibt sich aus der Anzahl der Projektionen Np: ¢ = N Der Abstand zweier Abtastpunkte in

radialer Richtung wird mit Akg, in azimutaler Richtung Aky bezeichnet.

2.3.5 MR-Kontraste

Die Gewebespezifitit der Relaxationszeiten bildet die Grundlage der Kontrastvielfalt der MR-Bildgebung. Der
zeitliche Verlauf der Magnetisierung nach einer Anregung wird durch die Relaxationszeiten des untersuchten
Gewebes bestimmt (siehe Abschnitt 2.1.4). Die gleichzeitige Anregung mehrerer unterschiedlicher Gewebe
und deren anschlieBende unterschiedliche Relaxation fiihrt folglich zu zeitlich variierenden Signalunterschie-
den zwischen diesen Geweben.

Das Kontrastverhalten bzw. die Wichtung unterschiedlicher Gewebe im MR-Bild wird durch die Wahl der
Messparameter gesteuert. Man unterscheidet dabei zwischen T7-, T;- und Protonendichte (PD)-Wichtung. Bei
der T;-Wichtung werden die Echozeit TE, Repetitionszeit TR und der Anregungswinkel so gewihlt, dass die
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Abbildung 2.14: Darstellung der verschiedenen Kontraste bei der Magnetresonanzbildgebung. Gezeigt ist ei-
ne transversale Schicht des Kopfes eines gesunden Probanden mit 7;- (links), 7>- (mitte) und PD-Wichtung
(rechts).

untersuchten Gewebe vor allem durch ihre 7;-Relaxationszeit differenziert werden. Die Echozeit muss dabei
so kurz sein, dass Signalunterschiede durch unterschiedliche 7>-Relaxation zu vernachléssigen ist. Die Repeti-
tionszeit und der Anregungswinkel sind so zu wihlen, dass bei einer erneuten Anregung die Longitudinalma-
gnetisierung der Gewebe nicht wieder vollstindig relaxiert ist. Da die erzeugte Transversalmagnetisierung von
der vorhandenen Longitudinalmagnetisierung abhingig ist, fiihrt eine entsprechend kurze Repetitionszeit zu Si-
gnalunterschieden in Abhingigkeit von der T;-Relaxationszeit. Fiir die 75-gewichtete Darstellung miissen TE
und TR so gewihlt werden, dass die untersuchten Gewebe vor allem durch ihre 7>-Relaxationszeit differenziert
werden. Dabei muss TR so lange gewihlt werden, dass die 77-Relaxation zu vernachléssigen ist. Die Echozeit
muss so lange sein, dass die Spins eine geniigend starke Dephasierung durch die Spin-Spin-Wechselwirkung
erfahren und somit das Signal von der 7;-Relaxationszeit abhingig ist. Die PD-Wichtung wird bei kurzer Echo-
zeit und Repetitionszeit erreicht. Die 7;- und auch 7>-Relaxation konnen dann vernachléssigt werden und der
Kontrast wird tiberwiegend durch die unterschiedliche Protonendichte p der verschiedenen Gewebe bestimmt.
Abbildung 2.14 zeigt beispielhaft die unterschiedlichen MR-Kontraste anhand sagittaler Schichten des Kopfes

eines gesunden Probanden.

2.4 Selektive Darstellung von Gewebe mit kurzen T, /T

MR-Messungen mit ultrakurzen Echozeiten (siche Abschnitt 4.1) konnen Signal mit sehr kurzer 75 /7' -Relaxatiosnzeit
detektieren. Das Signal schnell relaxierender Gewebe ist jedoch oft durch das sehr viel stirkere Signal von Ge-
weben mit langerer 7,>-Relaxationszeit und hoherer Protonendichte iiberdeckt. Fiir die bessere MR-Darstellung
der schnell relaxierenden Komponenten werden Methoden zur Unterdriickung des Signals der langsamer re-
laxierenden Komponenten verwendet. Diese erfordern die Verwendung zusétzlicher HF-Pulse und Gradien-
tenfelder. Die in dieser Arbeit verwendeten Methoden zur Unterdriickung des Signals von Komponenten mit

langer T,-Zeit werden in diesem Abschnitt erldutert.

2.4.1 Doppel-Echo-Methode

Die am hiufigsten verwendete Methode zur Unterdriickung des Signals von Komponenten mit langer transver-
saler Relaxationszeit ist die von Robson et al. vorgestellte Doppel-Echo-Methode [2]. Dabei wird ein Bild bei
einer moglichst kurzen Echozeit TE1 und ein zweites Bild bei einer ldngeren Echozeit TE2>TEI im Bereich
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von einigen Millisekunden aufgenommen. Die bei der Zeit TE1 aufgenommenen Daten enthalten Signale von
allen Geweben, wihrend bei der Zeit TE2 nur noch Signal von langsam relaxierenden Komponenten detektiert
wird. Durch Differenzbildung der beiden Bilder konnen dann schnell relaxierende Komponenten kontrastrei-
cher dargestellt werden. Die in dieser Arbeit verwendete Gradientenschaltung zur Erzeugung eines zweiten
Echos ist in Abschnitt 5.2 beschrieben.

2.4.2 Unterdriickung durch Inversion

Neben der Doppel-Echo-Methode ist die Verwendung von Inversionspulsen eine weitere Moglichkeit zur Un-
terdriickung des Signals von Gewebe mit langer Relaxationszeitkonstante 75 [9]. Dabei wird ein 180°-Puls
langer Einstrahldauer 7 vor dem Anregungspuls ¢« angewendet, um die Magnetisierung zu invertieren. Die Zeit-
spanne 71 zwischen 180°-Puls und Anregungspuls wird Inversionszeit TI genannt und erlaubt die Relaxation
der invertierten Magnetisierung. TI ist so gewihlt, dass die longitudinale Magnetisierung der zu unterdriicken-
den Komponente zum Zeitpunkt der Anregung gerade Null ist. Die Inversionszeit ist nur von der longitudinalen

Relaxationszeit 77 und der Repetitionszeit TR abhiingig. Fiir die hier verwendeten Sequenzen gilt:
TI=T;-(In(1+¢ "®/) 4 In2)+ TR (2.31)

Protonen mit sehr kurzer 7>-Relaxationszeit erfahren wihrend des langen 180°-Pulses eine nicht zu vernach-
lassigende Relaxation und kénnen deswegen nicht invertiert werden (siehe Abschnitt 2.2. Zum Zeitpunkt TT ist
somit longitudinale Magnetisierung vorhanden und es kann eine Anregung des schnell relaxierenden Gewebes
erfolgen.

In der Praxis ist es wiinschenswert eine gleichzeitige Unterdriickung des Signals von Fettgewebe und Was-
ser zu erzielen. Die ist durch die Anwendung adiabatischer Inversionspulse [33] in Kombination mit kurzen
Repetitionszeiten moglich [34, 35]. Dabei wird die Inversionszeit geméf 2.31 fiir die Unterdriickung von Fett
berechnet. Im steady state wird dann aufgrund der kurzen Repetitionszeit zusétzlich die Sittigung von freiem
Wasser erreicht, das eine sehr lange 77-Relaxationszeit besitzt. Dies ist in Abbildung 2.15 verdeutlicht. Ge-
zeigt ist die numerische Simulation der longitudinalen und transversalen Magnetisierungen von Wasser, Fett
und einer Komponente mit sehr kurzer 7,-Relaxationszeit fiir mehrere Repetitionen der Pulssequenz. Im stea-
dy state ist keine longitudinale Magnetisierung von Fett und freiem Wasser zum Zeitpunkt der HF-Anregung
vorhanden und es kann keine transversale Magnetisierung erzeugt werden. Die longitudinale Magnetisierung
der Komponente mit sehr kurzer 7>-Relaxationszeit wird nicht durch den 180°-Puls invertiert. Da Gewebe mit
sehr kurzer 7>-Relaxationszeit eine kiirzere 7;-Relaxationszeit als freies Wasser besitzen (siche Abschnitt 2.2),
findet keine Sittigung aufgrund der kurzen Repetitionszeit statt. Zum Zeitpunkt der HF-Anregung wird nur

transversale Magnetisierung durch die Komponente mit der sehr kurzen 7>-Relaxationszeit erzeugt.

2.4.3 Magpnetisierungstransfer

Die Methodik des Magnetisierungstranfers beruht auf einer Reduzierung der longitudinalen Magnetisierung
durch HF-Einstrahlung bei einer Frequenz @ # @y [36]. Die Anwendung in der medizinischen Bildgebung zur
Darstellung einer neuen Art von Kontrast wurde 1989 von Wolff et al. vorgestellt [37]. Abbildung 5.14 zeigt
das Zwei-Pool-Model des Magnetisierungstransfers, das dessen Prinzip hinreichend beschreibt [38]. Pool A re-
prisentiert die Menge an freien Spins mit longitudinaler Magnetisierung Mag. Pool B reprisentiert die Menge
an Makromolekiile gebundener Spins und longitudinaler Magnetisierung Mpo. Wie in 2.1.4 erlédutert besitzen

gebundene Protonen ein verbreitertes Spektrum und kurze Relaxationszeit 7,. Im Allgemeinen tragen nur die
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Abbildung 2.15: Verlauf der longitudinalen und transversalen Ma-
gnetisierung von einer Komponente mit kurzer Relaxationszeit 7=
0.5ms (oben), Fett (Mitte) und freiem Wasser (unten) wihrend
mehrerer Wiederholungen der Pulssequenz. Im steady state lie-
fert nur die Komponente mit kurzer 7,-Relaxationszeit detektier-
bare transversale Magnetisierung. Sequenzparameter: TR 40 ms,
TE 0.07ms, TI 21 ms, o 15°, T 10 ms.
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Abbildung 2.16: Zwei-Pool-Model des Pool freier
M tisi ¢ fers:  Di beid Protonen A

agnetisierungstransfers: .1e eiden Pool eingeschrankter
Protonen-Pools A und B sind charak- Protonen B
terisiert durch ihre Grofle und ihre
longitudinalen Relaxationsraten R4 und R
Rp. Die blauen Bereiche entsprechen R.
der Menge der gesittigten Spins. Die I M
Austauschrate R beschreibt den MT von M,, %
einem Pool zum anderen.

Abbildung 2.17: Spektrum des Pools A
(schwarz) und des Pools B (tiirkis). Durch
Anwenden eines HF-Pulses jenseits der
Resonanzfrequenz wy (Pfeil) wird die Ma-
gnetisierung von Pool B gesittigt

JL@

, ®

freien Protonen mit langer Relaxationszeit T, zur Signalintensitidt eines MR-Bildes bei. Durch Anwendung
eines HF-Pulses jenseits der Resonanzfrequenz @y (siche Abbildung 2.17) wird die Magnetisierung der gebun-
denen Protonen in Pool B gesittigt. Durch Ubertragung des Magnetisierungszustandes von Pool B auf Pool A
ergibt sich eine verminderte longitudinale Magnetisierung M s, abhédngig von der Austauschrate R der beiden
Pools. Durch Differenzbildung der MR-Bilder mit und ohne Séttigungspuls ldsst sich der Magnetisierungs-
transferkontrast (MTC) darstellen. Der MTC liefert neben PD-, T;- und 7>- einen weiteren gewebespezifischen
Mechanismus, der zur Verbesserung des Bildkontrastes genutzt werden kann. Die MT-Rate (MTR) wird iibli-
cherweise angegeben als:

MTR — Ma0 = Masa (2.32)

A0

Eine ausfiihrliche Beschreibung des Magnetisierungstransfers ist in der Arbeit von Henkelmann et al. zu finden
[39].

2.5 Signal-zu-Rausch-Verhaltnis

In der Praxis ist dem ohnehin schwachen MR-Signal statistisches Rauschen tiberlagert [40]. Dieses Rauschen
umfasst das Rauschverhalten der Hardware sowie Ohmsche Verluste in den Empfansspulen und dem zu mes-
senden Objekt [28]. Das Signal-zu-Rausch-Verhiltnis (SNR) ist eine wichtige KenngroB3e fiir die Bildqualitit
in der MRT. Bei unzureichendem SNR ist es nicht mehr méglich, zwischen MR-Signal und Rauschen im Bild

zu unterscheiden. Das gemessene MR Signal S hat folgende wichtige Abhédngigkeiten [28]:

Soc M (F)|an-V(F)-VTa (2.33)
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Das Signal ist linear abhingig von der transversalen Magnetisierung, der Larmorfrequenz, der Groe der Vo-
lumeneinheit und der Wurzel der Aufnahmezeit. T ist hier die Zeit eines Auslesvorgangs multipliziert mit
allen Wiederholungen. Fiir den Fall des proben-dominierenden Rauschen ist die gemessene Rauschspannung
in guter Nédherung proportional zur Larmorfrequenz bzw. zum Hauptmagnetfeld [28]. Da die transversale Ma-
gnetisierung M| o< M( und somit gemél Gleichung 2.5 proportional zum Hauptmagnetfeld ist, ergibt sich auch

fiir die Abhéngigkeit des SNR vom Hauptmagnetfeld ein linearer Zusammenhang:
SNR < By. (2.34)

Die Abhingigkeiten des SNR von den Sequenzparametern einer MR-Messung sind unter anderem [28]:

SNR o % (2.35)

NeNy V-

Das SNR ist demnach abhingig von der Wurzel der Anzahl der Messvorginge N, der Groe der Volumenein-
heit, der Wurzel der Bandbreite und der Anzahl der gemessenen Punkte in die verschiedenen Raumrichtungen.
Bei Festlegung der transversal erzeugten Magnetisierung durch die Sequenzparameter kann eine Erhohung
des SNR nur noch durch Erhohung der Volumeneinheit, der Aufnahmezeit oder des duBSeren Magnetfeldes
By erfolgen. Damit begrenzt das SNR bei gegebener dulleren Feldstirke direkt die Moglichkeit, Aufnahmege-
schwindigkeit und Auflésung von MRT-Aufnahmen zu erhohen.

Das SNR ist auBBerdem von der Form der k-Raum-Abtastung abhingig. Der Einfluss der k-Raum-Trajektorie
auf das SNR wird in Abschnitt 2.6.3 behandelt.

2.6 k-Raum-Eigenschaften

2.6.1 Diskrete k-Raum Abtastung

Der Prozess der Datenaufnahme in einem MR-Experiment ist die Abtastung der Ortsfrequenzen, die fiir die
Fourier-Transformation in den Bildraum notwendig sind. Eine kontinuierliche Fourier-Transformation der voll-
standigen k-Raum-Information wiirde die Protonendichte des Objekts perfekt wiedergeben. In der Praxis kann
der k-Raum jedoch nur in einem endlichen Bereich, iiblicherweise symmetrisch um k=0 zwischen -ky,x und
+kmax abgetastet werden. Die Abtastung des Messsignals erfolgt mit einer endlichen Zahl von Punkten k; in
diskreten Zeitabstinden Ar. Der Kehrwert der Abtastzeit At gibt dabei die Auslesebandbreite BW an. Bei kon-
stanter Gradientenamplitude G wihrend der Datenaufnahme gilt fiir die Schrittweite Ak zwischen zwei Daten-

punkten im Ortsfrequenzraum:
Ak = yGAt (2.36)

Mathematisch entspricht die diskrete Abtastung einer Multiplikation der Protonendichte mit einer §-Funktion
der Periodizitdt Ak. Nach dem Faltungstheorem entspricht eine Multiplikation zweier Funktionen im k-Raum
einer Faltung der entsprechenden Fourier-Transformationen im dazu reziproken Bildraum. Die Fourier-Trans-
formation der 8-Funktion ist eine -Funktion mit der Periodizitit 1/Ak. Die Diskretisierung im k-Raum fiihrt
also zu einer Periodizitit der Bildintensitit im Ortsraum in Abstinden von 1/Ak. Das Sichtfeld (engl. field of
view, FOV) FOV = ﬁ ist das Ortsraumintervall nach dem die periodische Wiederholung des Bildes erfolgt.

Um Uberlagerungen des Ortsraumsignals zu vermeiden sollte Ak < 1/FOV sein. Diese Bedingung wird als
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Nyquist-Theorem bezeichnet. Die Abtastraten (Aky, Aky) im k-Raum bestimmen also entsprechend dem Nyquist-
Theorem die maximal auflosbare kodierte Prizessionsfrequenz und damit die riumliche Abdeckung. Je grofler
das gewiinschte FOV, desto kleiner muss der Abstand Ak der Datenpunkte sein.

Das gewiinschte Sichtfeld und die Anzahl der Datenpunkte N in einer Raumrichtung geben den maximal zu

messenden k-Raum Wert an:

N
kmax = ——- 2.37
max FOV ( )
Die rdumliche Auflosung Ax lésst sich fiir No Abtastpunkte mit Gleichung 2.37 als
Fov 1
Ax = = — (2.38)
NA kmax

angeben.

Die endliche Abtastung bis knqax entspricht einer Multiplikation des unendlich ausgedehnten k-Raums mit einer
Rechteckfunktion der Breite |2kmax| und damit einer Faltung im Bildraum mit der Fourier-Transformation der
Rechteckfunktion, was einer sinc-Funktion entspricht. Die Nebenmaxima der sinc-Funktion beschreiben den
Beitrag der Nachbarpunkte im Objekt. Dadurch liefert ein raumlich relativ weit gefasster Bereich des Objekts
Beitrag zu den Bildsignalen. Diese stellen demnach keine Punkte dar, sondern eine sogenannte Voxelausde-
hung. Das Signal im Bild ist moduliert mit Signalanteilen jenseits des entsprechenden Punkts im Objekt. Dies
duBert sich in Bildfehlern, die als Gibbs-Artefakte bezeichnet werden.

Zur Messzeitverkiirzung wird bei der radialen Bildgebung héufig eine geringere Anzahl von Projektionen Np
verwendet, als durch das Nyquist-Kriterium gefordert. Die Nyquist-Bedingung ist dann nur fiir einen geringe-
ren k-Raum-Radius erfiillt, wihrend der k-Raum auflerhalb dieses Radius azimutal unterabgetastet wird. Die
unzureichende k-Raum-Abtastung fiihrt jedoch zu Artefakten im Bild. Anders als mit kartesischer Abtastung
erscheinen die Artefakte bei radialer Abtastung hochfrequent und inkohérent im Bild und werden als erhohtes
Rauschen wahrgenommen. Erst bei starker Unterabtastung ergeben sich Streifenartefakte in Bild. Um dies zu
vermeiden, kann eine Multiplikation mit einer Filterfunktion durchgefiihrt werden, die eine geringere Wich-
tung des duferen, unterabgetasteten k-Raums bewirkt. Dies bewirkt jedoch einen Verlust an Auflosung, da die

hohen Ortsfrequenzen des duBleren k-Raums wesentlich die Detailinformationen beinhalten.

2.6.2 Punktantwortfunktion

Durch den Aufnahmevorgang bedingte Effekte, wie diskrete Abtastung, Unterabtastung und Signalabfall wéh-
rend der Datenaufnahme fithren zu Abweichungen des Bildes von dem tatsdchlichen Messobjekt. Der Einfluss
des Messvorgangs auf das entstehende Bild kann durch die Punktantwortfunktion (engl. point spread function,
PSF) angegeben werden. Sie beschreibt das resultierende Bild bei Abbildung eines Punktobjektes. Das Signal
eines Punktes in einem idealen System kann geméf Gleichung 2.22 ausgedriickt werden durch

i (K(1),1) = / 8(7—To) exp(— ()T = exp (—ik(1)7o ) (2.39)
\%4

Dessen PSF ist dann gegeben durch die 3D Fouriertransformierte des Signals:

PSF — / Sy, - exp(—ik(N)7)d°k = / exp (—iK(1)7o ) -exp (—ik¥) &°F. (2.40)
|4 \%4
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Der Messvorgang fiihrt dann zu einer modifizierten PSF. Die Abbildungseigenschaften hingen dabei entschei-

dend von der Wahl der k-Raum-Trajektorie ab.

2.6.3 Einfluss der k-Raum-Abtastdichte

In Abschnitt 2.5 wurden die wichtigsten Abhingigkeiten des SNR vorgestellt. Allgemein kann man das SNR
wie folgt angeben [41]:

SNR=c-n-\T;-V (2.41)

wobei ¢ eine Sequenz-abhingige Konstante, und 1 die SNR-Effizienz der Trajektorie ist. Dabei gilt n = 1
und damit maximale SNR-Effizienz nur fiir Trajektorien mit konstanter Abtastdichte, also nur fiir kartesische
Abtastung. Fiir jegliche Trajektorien mit nicht konstanter Abtastdichte, wie der radialen Trajektorie, ist 1] <
1 und es resultiert ein vermindertes SNR bei gleicher Aufnahmezeit. Der Effizienzfaktor 17 kann durch die
Standardabweichung des Rauschen im Bildraum bei homogener Abtastung o;, und inhomogener Abtastung

0; ;» ausgedriickt werden:

= Jik 2.42)
Oi inh
Die Standardabweichung des Rauschens kann gemaf Liao et al. [42] wie folgt ausgedriickt werden:
Vi 62
2 k
o ——dV, 2.43

wobei D(k) die lokale Abtastdichte im k-Raum, V; das abgetastete Volumen des k-Raums und 62 die Varianz
des Rauschens eines k-Raum-Punktes ist.
Bei dreidimensionaler radialer k-Raum-Abtastung ergibt sich fiir die Gradientenstirke G(k) die Abtastdichte

zu

1
D(k) oc ———— 2.44
B = gmeGn) (244
Bei Vernachlissigung der Gradientenanstiegsrampe ergibt dies ein Effizienzfaktor n = (6) =~ 0.745. Die
inhomogene Abtastdichte erhoht somit das Rauschen um 25,5% und durch eine homogene Abtastung, also

n = 1, konnte eine Steigerung des SNR von 34,2% erzielt werden.



3 Anatomische und physiologische

Grundlagen

In diesem Abschnitt werden die wichtigsten Punkte der Anatomie und Physiologie der in dieser Arbeit un-
tersuchten Organe erliutert. AuBerdem wird ein kurzer Uberblick iiber die MRT dieser Organe und deren
Schwierigkeiten beschrieben.

Eine ausfiihrliche Beschreibung der anatomischen und physiologischen Eigenschaften ist in den Werken * Ana-

tomie’ [43] und "Physiologie des Menschen’ [44] zu finden.

3.1 Kortikaler Knochen

Auf makroskopischer Ebene bestehen alle Knochen aus zwei Anteilen, dem schwammartigen, trabekuldren
Knochen (Spongiosa) im Inneren und dem sehr kompakten kortikalen Knochen (Kortikalis) im AuBlenraum.
Fiir die Knochenstirke ist dabei in erster Linie der kompakte Knochen verantwortlich [45], wobei der trabe-
kuldre Knochen das Depot an Mineralien und verschiedenen Néhrstoffen zur Verfiigung stellt. In dieser Arbeit
wurden der humane kortikale Schienbein-Knochen und der Schidelknochen in vivo dargestellt werden. Der
Schienbeinknochen zihlt zu den langen Knochen oder Rohrenknochen. Diese bestehen hauptsichlich aus der
Diaphyse, dem rohrenformigen Schaft, der eine massive Kortikalis besitzt, die einen mit Knochenmark gefiill-
ten Hohlraum umschlieBt. Der Schidelknochen zéhlt zu den platten Knochen. Diese besitzen eine unterschied-
lich dicke Kortikalis, die die Spongiosa umschlief3t.

Auf mikroskopischer Ebene besteht Knochen aus einem anorganischen mineralischen Anteil und Proteinen.
Der mineralische Anteil umfasst ca. 60% des Knochens [46]. Der restliche Anteil beinhaltet Wasser und eine
Matrix aus Makromolekiilen. Die Proteine der Matrix sind zu 90% Kollagen.

Die Protonen liegen im kortikalen Knochen in verschiedenen Zustinden vor. Der grofite Anteil ist in freien
Wassermolekiilen in mikroskopischen Poren vorhanden [47]. Einen kleineren Anteil bilden an Kollagen ge-

bundene Wassermolekiile und sehr stark gebundene Protonen in den mineralischen Anteilen [12, 13].

3.1.1 MRT des kortikalen Knochens

Das MR-Signal des kortikalen Knochens stammt hauptséichlich von an die organische Matrix gebundenem und
freiem Wasser in den Poren und hat eine kurze 7>-Relaxationszeit von 0.1-1 ms [8, 9, 11, 12]. Knochen besitzt
aullerdem eine geringe Protonendichte von 15-20 % [48]. Die kurze transversale Relaxationszeit und geringe
Protonendichte fithren zu einer sehr niedrigen Signalintensitdt. Mit konventionellen MR-Methoden kann das
Signal des kortikalen Knochens deshalb nicht detektiert werden.

Die MR-Bildgebung wurde bisher jedoch zahlreich genutzt, um die trabekuldre Knochenstruktur darzustellen
[47, 49-51]. Mit MR-Spektroskopie kann aulerdem die Verteilung der verschiedenen Anteile des kortikalen

Knochens und damit die Knochenqualitit bestimmt werden [52-55]. Es wurde gezeigt, dass der Anteil und die
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Konzentration freier Wassermolekiile im Knochen einer Messung der Knochen-Porositit entspricht [54]. Die
Konzentration gebundener Wassermolekiile spiegelt wiederum die Dichte der organischen Matrix wieder [53].
Die in diesen Studien verwendeten MR-Methoden erfordern jedoch sehr leistungsfihige MR-Spektrometer und
sind nicht an klinischen Geréten anwendbar.

Die Bildgebung mit UTE-Sequenzen (siehe Abschnitt 4.1), die sehr kurze Echozeiten liefern, erméglicht die
qualitative und quantitative Messung des kortikalen Knochens am klinischen System. So kénnen durch Ver-
wenden von Kontrastmechanismen Bilder mit hohem Kontrast vom Knochen erzeugt werden [9, 56]. Durch
Bestimmung der Relaxationszeiten 77 und 75 [8, 9, 11, 12, 57] und der Magnetisierungstransferrate [14] kon-
nen die MR-Eigenschaften des Knochen angegeben werden. Auferdem kénnen Gewebe-Eigenschaften, wie
Perfusion [5] und die verschiedenen Anteile des Knochenwassers [12, 13, 57, 58] bestimmt werden. Eine Mes-
sung der Anteile des Knochenwassers kann dabei eine indirekte Messung der Porositit und damit der Qualitit
des Knochens liefern [12]. Da das mit UTE-Sequenzen detektierte Signal sowohl von den Protonen der freien
Wassermolekiile als auch von den an die Matrix gebundenen Protonen stammt, kann durch die Kombination
einer quantitativen Messung von 7, mit UTE und einer Bikomponenten-Analyse die Messung der verschiede-
nen Anteile im kortikalen Knochen und damit die Beurteilung der Knochenqualitit erfolgen [13].

Das MR-Signal des kortikalen Knochens ist erheblich schwicher als das MR-Signal der umliegenden Gewebe,
wie Muskel oder Fett, welche ldngere transversale Relaxationszeiten besitzen. Zur Darstellung des kortikalen
Knochens werden daher iiblicherweise Methoden zur Unterdriickung des Signals der umliegenden Gewebe mit
langer transversaler Relaxationszeit verwendet. Die in dieser Arbeit verwendeten Methoden sind in Abschnitt
2.4 beschrieben.

3.2 Die Lunge

Die Lunge des Menschen besteht aus einem rechten und einem linken Lungenfliigel und wird nach unten durch
das kuppelartige Zwerchfell (Diaphragma) begrenzt. Die Luftwege der Lunge, die Bronchien, verzweigen sich
zu einem feinen Netz, den Bronchiolen, an deren Ende die Lungenblidschen (Alveolen) als kleinste funktionelle
Einheit der Lunge sitzen. Eine einzelne Alveole hat eine rundliche bis polygonale Grundform. Der Alveolar-
durchmesser ist abhiingig vom Atemzustand und schwankt zwischen 50 pum und 250 pum. Die Alveolen sind

von einem arteriovendsem Kapillarnetz umgeben.

Die duRere Atmung

Die Atmung umfasst die dulere Atmung (Aufnahme von O, und Abgabe von CO,) und die innere Atmung
(Gasaustausch zwischen den Zellen und deren Fliissigkeitsmedium).

Der Atemvorgang besteht, wie in Abbildung 3.1 schematisch gezeigt aus den Teilfunktionen Ventilation, Dif-
fusion und Perfusion. Er beginnt mit dem Einatmen (Inspiration) von Luft, die mit Hilfe des Zwerchfells und
der Rippenmuskulatur eingesaugt wird. Der Brustkorb dehnt sich, wodurch das Volumen gréBer wird und ein
Unterdruck entsteht, der durch einstromende Luft ausgeglichen wird. Die Luft stromt in die Alveolen (Venti-
lation). Zwischen den Alveolen und dem Kapillarnetz erfolgt der Austausch von O, und CO; durch Diffusion
entlang eines Partialdruckgefilles. Die Perfusion (Durchblutung) der Lunge bedingt den Abtransport des auf-
genommenen O in der Lunge und des abzugebenden CO, aus den Zellen und ist damit an der Einstellung des
diffusionsbestimmenden Partialdrucks mitbeteiligt.

Das Ausatmen (Exspiration) erfolgt passiv durch die nach der Inspiration gespeicherte elastische Verformungs-
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energie.
Abbildung 3.1: Die Teilfunktionen der dufleren Ventilation
Atmung. Die Atemluft stromt in die Alveolen @

(Ventilation). Der Gasaustausch erfolgt durch Dif-
fusion von O, und CO; von den Alveolen in das
Kapillarnetz. Sauerstoff wird durch Perfusion im
Gefilsystem transportiert.

Kapillarnetz

Perfusion

3.2.1 MRT der Lunge

Das Lungenparenchym hat eine sehr geringe Gewebedichte von 0.1 g/cm?, die um das zehnfache niedriger ist
als bei anderen Geweben [30]. Die Lunge besitzt somit auch eine sehr geringe Protonendichte von 20-30%
ihres Volumens [59] und dadurch bedingt ein niedriges SNR bei MR-Messungen.

Das Lungengewebe besteht aus zahlreichen mit Atemluft gefiillten Alveolen. Da die Atemluft paramagne-
tisch und das Gewebe diamagnetisch ist, entstehen starke lokale Magnetfeldgradienten an den Luft-Gewebe-
Grenzflichen. Wie in Abschnitt 2.1.4 fiihrt dies zu einer sehr kurzen T,'-Relaxationszeit. Die Relaxationszei-
ten der Lunge betragen bei einer dueren Feldstirke von 1.5T: 73 = 1200 — 1500ms, 7> = 61 — 98 ms und
Ty =1-2ms [23, 60, 61].

Zusitzlich erschweren Atembewegungen des Patienten wihrend der Datenaufnahme die MR-Messung der
Lunge. Diese fithren zu Inkonsistenz der Phase und Amplitude der transversalen Magnetisierung und somit
zu Artefakten und Unschéirfe im Bild. Zur Vermeidung von Atemartefakten werden die Messungen hiufig
bei angehaltener Atmung durchgefiihrt. Dies ist jedoch nur in Verbindung mit entsprechend schnellen Bild-
gebungsmethoden moglich. Fiir Datenaufnahmen wihrend freier Atmung werden haufig Triggerverfahren an-
gewendet. Die Atembewegung wird dabei mit einem Sensor erfasst, um dann durch die Atemkurve gesteuert
nur zu bestimmten Zeitpunkten Daten aufzunehmen. Eine weitere Methode zur Korrektur der Atmung ist die
kontinuierliche Datenaufnahme mit nachfolgender Umsortierung. Dieses sog. retrospektive Gating wurde auch
in dieser Arbeit verwendet und ist in Abschnitt 6.2 niher beschrieben.

Neben der morphologischen Darstellung bietet die MRT auch die Moglichkeit der funktionellen Messung der
Lunge. Diese umfasst die Messung von Perfusion, Blutfluss, Ventilation, Gasaustausch und Atembewegung.
In dieser Arbeit wird die funktionelle Bildgebung der Lunge durch Messen der Ventilation und des Sauerstoff-
transports mit Hilfe von Sauerstoff als Kontrastmittel durchgefiihrt. Die Atmung von reinem Sauerstoff (02)
dndert die Relaxationszeiten 7; und T>* der Lunge gegeniiber der Atmung von Raumluft (RL). Die Anderung
der T1-Relaxationszeit der Lunge beruht auf den paramagnetischen Eigenschaften von molekularem Sauer-

stoff und wurde erstmals von Edelman et al. zur Darstellung des Sauerstofftransports in der Lunge genutzt
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[16]. Dabei gilt ein linearer Zusammenhang zwischen Sauerstoffkonzentration und der Relaxivitit (1/77) des
Lungenparenchyms [16]. Der paramagnetische Effekt des molekularen Sauerstoffs ist nicht im Bereich der gas-
gefiillten Raume der Lunge selbst messbar, da der Sauerstoff nur die Relaxation der Wasserprotonen in seiner
unmittelbaren Umgebung beeinflusst und nicht selbst Signal-gebend ist. Im Kapillarnetz der Lunge wird der
Sauerstoff zum Teil an Himoglobin gebunden, zum Teil liegt er molekular in geloster Form vor. Die beobach-
tete T1-Anderung beruht daher hauptsiichlich auf der erhdhten Sauerstoffkonzentration im Blut der Lunge. Die
Sauerstoff-unterstiitzte Bildgebung der Lunge liefert dann eine kombinierte Information von Ventilation, Dif-
fusion und Perfusion. Zur Beschreibung dieses Zusammenhangs wurde die Sauerstofftransferfunktion (OTF)
eingefiihrt [18]. Die OTF ist dabei ein MaB fiir den Sauerstofftransport von der Atemluft in das Blut. Bei gestor-
ter Ventilation, Diffusion oder Perfusion findet kein Sauerstofftransport in das Kapillarnetz statt. Es ist keine
Anderung der Relaxationszeit 7; nachweisbar und gestorte Bereiche konnen somit angezeigt werden [16, 21].
In der Literatur sind mehrere Methoden beschrieben um die direkte Ventilation der Lunge mittels MRT sichtbar
zu machen. Dabei werden vorwiegend hyperpolarisierte Gase [62, 63] oder aerosolierter Gadolinium-Chelate
[64] als Atemgas verwendet. Diese Techniken haben jedoch den Nachteil, dass sie spezielle Hardware benoti-
gen und sind daher fiir den klinischen Alltag wenig nutzbar. Pracht et al. zeigte 2005 [23] die Moglichkeit die
Ty -Relaxationszeit als funktionellen Parameter fiir die Sauerstoff-unterstiitzte Lungenbildgebung zur Darstel-
lung der Ventilation mit geringerem Einfluss von Perfusion und Diffusion zu verwenden. Im Gegensatz zu den
hyperpolarisierten Gasen ist die Verwendung von Sauerstoff kostengiinstiger, leichter verfiigbar und einfacher
umzusetzen.

Im Gegensatz zu der Sauerstoff-bedingten 7;-Anderung, die maBgeblich auf eine Anderung des gelosten Sau-
erstoffs im Blut der Lunge zuriickzufiihren ist, ist die Anderung der 7;'-Relaxationszeit durch die unterschied-
lichen magnetischen Suszeptibilititen der Atemgase bedingt [23]. Die Atemgase mit unterschiedlichen magne-
tischen Suszeptibilititen fithren zu unterschiedlichen Feldinhomogenititen in der Lunge. Pracht et al. zeigten,
dass die Anderung der Suszeptibilitit aufgrund des im Blut gelosten Sauerstoffes <1 % und somit die Anderung
der 7>*-Relaxationszeit des Lungengewebes durch die Sauerstoffsittigung vernachldssigbar ist [23]. Unter der
Annahme, dass die 7>-Relaxationszeit des Lungengewebes bei Gasaustausch konstant bleibt [65], ist die Ande-
rung der 7,'-Relaxationszeit bei Atemgaswechsel dann nur abhingig von der Suszeptibilititsinderung an den

Luft-Gewebe-Grenzen der Lunge:

1 1 1 1 1
M) = o = G
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4 MR-Sequenzen mit ultrakurzen

Echozeiten

Wie in Abschnitt 2.2 beschrieben existieren Gewebe, deren Signal nach der HF-Anregung mit sehr kurzer
T» /T -Relaxationszeit zerfillt. Das Signal dieser Gewebe ist mit herkommlichen Pulssequenzen nicht messbar.
Die Gruppe der Ultra Short Echo Time Sequenzen (UTE) sind spezielle radialen Sequenzen, die die Datenauf-
nahme mit ultrakurzen Echozeiten < 5001ts [2] erlauben und somit sehr schnell abfallende Signale detektieren
konnen.

Die grundlegende 3D UTE-Sequenz hat eine lineare Abtastung mit konstanten Abstinden im k-Raum. Dar-
aus resultiert eine stark inhomogene k-Raum-Abtastung und damit eine verminderte SNR-Effizienz (siche Ab-
schnitt 2.6.3). Die von Nagel et al. vorgeschlagene Density Adapted Ultra Short Echo Time (DA-UTE) Sequenz
besitzt in radialer Richtung dichteangepasste k-Raum-Trajektorien, womit eine effizientere k-Raum-Abtastung
erreicht wird [66].

Die radiale 3D Abtastung benoétigt jedoch entweder eine hohe Anzahl von HF-Anregungen oder fiihrt bei ent-
sprechender Unterabtastung zu starken Bildartefakten. Von Boada et al. wurde 1997 die Twisted Projection
Imaging (TPI) Sequenz vorgestellt, die eine effizientere k-Raum Abtastung mit Reduzierung der Unterabtas-
tung liefert [15]. Diese Methodik liefert eine gegeniiber der radialen Datenaufnahme effizientere Abtastung, die
fiir eine Verkiirzung der Messzeit genutzt werden kann. Es resultiert jedoch eine komplizierte Implementierung
und aufwendige Bildrekonstruktion, weshalb die TPI-Sequenz in der Protonenbildgebung kaum verwendet
wird. Die in dieser Arbeit entwickelte Rotated Cone Ultra Short Echo Time (RC-UTE) Sequenz besitzt eine
dichteangepasste Abtastung dhnlich der TPI-Sequenz und die damit verkniipfte Messzeitverkiirzung, jedoch
eine einfachere Bildrekonstruktion.

In diesem Abschnitt sollen zunichst die radiale 3D UTE-Sequenz mit linearer Abtastung und die radiale dich-
teangepasste Abtastung der DA-UTE-Sequenz sowie die RC-UTE-Sequenz beschrieben werden. AnschlieSend
wird der Einfluss der Gradienten-Hardware, der die Dichtewichtung und damit die Effizienz der DA- und RC-
UTE-Sequenz limitiert, erldutert. Auerdem werden die Bildrekonstruktion und der Einfluss von Gradienten-
Verzogerungen sowie deren Korrektur beschrieben. Die Abbildungseigenschaften der beschriebenen Sequen-
zen werden dann mit Hilfe von Simulationen und Messungen an MR-Phantomen gezeigt und miteinander

verglichen. Abschlieend werden die Ergebnisse dieses Kapitels diskutiert.

4.1 UTE-Sequenz

Die Ultra-Short-Echo-Time-Sequenz ist eine spezielle radiale Sequenz fiir die Bildgebung von Gewebe mit sehr
kurzer T» /T, -Relaxationszeit. Das Pulsdiagramm der UTE-Sequenz ist schematisch in Abbildung 4.1 gezeigt.
Die Implementierung der 3D UTE-Sequenz beinhaltet folgende Unterschiede zu herkommlichen Gradienten-

Echo-Sequenzen, um eine Minimierung der Echozeit ermoglichen:

- Die HF-Anregung erfolgt mit rect-Pulsen sehr kurzer Pulsdauer < 500 s.
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1 TE
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Abbildung 4.1: Sequenzschema und k-Raum-Diagramm der UTE-Sequenz.
Durch nicht selektive Anregung mit einem kurzen HF-Puls und Ramp Samp-
ling wird eine moglichst kurze Echozeit erzielt. Die k-Raum-Trajektorien be-
ginnen im Zentrum und zeigen radial nach aufen.

- Die Anregung ist nicht-selektiv, so dass Schicht-Rephasierungsgradienten entfallen.

- Die Datenaufnahme beginnt frithestmdglich nach der HF-Anregung, gleichzeitig mit dem Starten des

Auslesegradienten.

Die Datenaufnahme kann somit direkt nach der HF-Anregung beginnen. Der erste akquirierte k-Raum-Punkt
ist gleichzeitig das k-Raum-Zentrum und definiert die Echozeit TE. Die minimale Echozeit ist im Gegensatz
zu kartesischen Sequenzen unabhiéngig von der Auflosung. In der Praxis muss nach der Anregung eine geri-
teabhédngige Umschaltzeit der Spulen von Sende- auf Empfangszustand abgewartet werden. Fiir die in dieser
Arbeit verwendeten Spulen ergab sich eine minimale Echozeit von 70us.

Abbildung 4.2 zeigt den Verlauf des Auslesegradienten und die Auswirkung des Gradienten im k-Raum, die
entsprechenden aufgenommenen k-Raum-Positionen sowie deren Abstand. Nach der Zeit Trgmp, die durch
die maximale Gradientenbeschleunigung Siax begrenzt ist, hat der Gradient die gewiinschte Amplitude er-
reicht und bleibt dann fiir eine gezielte Schaltzeit konstant. Zum Zeitpunkt der Datenaufnahme ist noch nicht
die maximale Gradientenamplitude erreicht. Die Datenaufnahme wéhrend dieses nicht konstanten Gradienten
fiihrt zu nicht linearen Abstéinden im k-Raum. Diese Aufnahmetechnik wird als Ramp Sampling bezeichnet.
AnschlieBend, wihrend des Gradientenplateaus werden die k-Raum-Positionen in konstanten Abstinden Ak

aufgenommen. Fiir die zeitliche Entwicklung der Trajektorie gilt:

1 .
5 YSmaxt, fir t < Tramp,

k(t) _ 2'}/ max Ramp (41)
kRamp + Got, firr > TRamp~

Dabei ist kramp =1 / 2G(2) /Smax der k-Raum-Punkt zum Zeitpunkt TRamp- Durch Rotation der k-Raum Trajektorie
k() mit den Projektionswinkeln (sieche unten) ergibt sich ein kugelformiger k-Raum. Wie bei der in Abschnitt
2.3.4 gezeigten 2D radialen Bildgebung wird bei der 3D UTE-Sequenz nur ein Auslesegradient geschaltet. Bei
gegebener Gradientenamplitude G(t) = /G (t)? + Gy ()2 + G,(t)? ergeben sich die Komponenten dann durch
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Abbildung 4.2: Verlauf des trapezférmigen Gradienten
G(t) (oben) und die entsprechende k-Raum-Trajektorie
k(t) (mitte) sowie der Abstand der abgetasteten k-
Raum-Punkte (unten) der UTE-Sequenz. Der Gradient
steigt anfangs linear in der Zeit Tramp an. Wihrend
TRamp sind die k-Raum-Abstéinde nicht linear. Nach Er-
reichen der maximalen Gradientenamplitude Gy wer-
den die k-Raum-Positionen in konstanten Abstinden
aufgenommen.
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Rotation mit der Drehmatrix R um Azimutwinkel ¢ und den Polarwinkel8. Bei Wahl des Auslesegradienten in

z-Richtung folgt:

Gy 0
G, |= rRx| o |. 4.2)
G, G(1)

Wobei

cos(¢) —sin(¢) O 1 0 0
R=R.(¢)R:(0)= | sin(¢) cos(¢) O| |0 cos(B) —sin(B)|. 4.3)
0 0 1/ \0 sin(0) cos(6)

Der Abstand zweier Abtastpunkte in radialer Richtung wird entsprechend mit Akg, in azimutaler Richtung mit
Aky bezeichnet.

Die Abtastdichte wird durch die Anzahl Np der Projektionen und die Zahl Ny der Abtastpunkte pro Projektion
bestimmt. Die Abtastdichte des k-Raums mit radialen Trajektorien ist stark anisotrop. Im k-Raum-Zentrum
liegt eine hohe Uberabtastung vor, wihrend nach auBen die Dichte quadratisch abnimmt. GemiB dem Nyquist-
Theorem (siehe Abschnitt 2.6.1) sollte jede Projektion eine Fliche

(Ak? = —

- 4.4
FOV? (@4)

auf der Kugeloberfliche abdecken. Die gesamte Fliche ist A = 47k2,, . Das Sichtfeld lisst sich auch schreiben

max-*

als
FOV = NjAx. 4.5)

Fiir die Anzahl der Projektionen Ny, die fiir eine isotrope Auflosung notwendig ist, folgt dann

A
Ny = v 470 (kpax FOV )% (4.6)

Die 3D radiale Abtastung gemif3 der Nyquist-Bedingung benétigt somit eine sehr hohe Projektionszahl und
damit lange Messzeit. In der Praxis erfolgt die Datenaufnahme hiufig mit einer Projektionszahl unterhalb der
Nyquist-Bedingung. Die Nyquist-Bedingung ist dann nur fiir einen geringeren k-Raum-Radius erfiillt, wiahrend
der k-Raum auBlerhalb dieses Radius azimutal unterabgetastet ist. Die Unterabtastung kann, wie in Abschnitt
2.6.1 erldutert, zu Bildartefakten fiihren.

Projektionswinkel

In dieser Arbeit wurden zwei verschiedene Methoden fiir die Berechnung der Verteilung der Projektionswin-
kel ¢ und 8 verwendet. In Abbildung 4.3 sind beispielhaft die dulersten k-Raum-Punkte dieser Verteilungen
fir N=1000 Projektionen dargestellt. Die erste Methode stellt eine zeitlich lineare Verteilung der k-Raum-
Trajektorien entlang einer Spirale auf der Kugeloberfliche mit sehr gleichmiBiger Abdeckung dar (Abbildung
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Abbildung 4.3: Verteilung der dufieren k-Raum-Punkte auf der Kugeloberfliache bei 3D
radialer k-Raum Abtastung. Gezeigt sind die duBeren k-Raum-Punkte fiir N=1000 Pro-
jektionen fiir eine lineare Verteilung der Projektionswinkel nach 4.7 (a) und eine quasi-
zufillige Verteilung geméil 4.8 (b). Sowie die Abtastung nach einer retrospektiven Da-
tenauswahl mit linearer (c) und quasi-zufilliger (d) Verteilung der Projektionswinkel.
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Abbildung 4.4: Berechnung der Projektionswinkel nach quasi-zufillig verteilten Punkten. Koordi-
naten (A;,A,) quasi-zufillig verteilter Punkte (links). Verteilung einer 3D Projektion im kugelfor-
migen k-Raum basierend auf A; und A, (rechts). Die Projektionswinkel 6 und ¢ werden nach 4.8
berechnet.

4.3 a). Die Projektionswinkel wurden dabei fiir N Projektionen folgendermalien berechnet [67]:

6y, = arccos(hy), firl <k<N

3.6 1 . : o —
o = ¢kl+\/ﬁﬂ mod(2m), fir2<k<N-—1, mit¢;=¢y =0 “.7)
k
2(k—1)

it h,=—1
mi k + N1

Die Linearitit dieses Abtastschemas fiihrt jedoch zu geringer zeitlicher Auflosung. Fiir bestimmte Anwendun-
gen ist die retrospektive Auswahl bestimmter k-Raum-Abschnitte notwendig. Die lineare Abtastung resultiert
dann in nicht hinreichend abgetasteten k-Raum-Bereichen (Abbildung 4.3 b) und somit starken Artefakten im
Bild. Um eine rdumlich und zeitlich gleichverteiltere k-Raum-Abtastung zu erhalten, wird daher eine zweite
Methode zur Berechnung der Projektionswinkel verwendet. Dabei werden die Projektionswinkel mit Hilfe von
2D quasi-zufillig verteilten Zufallszahlen A; und A,, die die gleiche Wahrscheinlichkeit von 0-1 besitzen, be-
rechnet. In Abbildung 4.4 sind die Verteilung der Zufallszahlen und die Auswahl der Projektionswinkel durch
die Zufallszahlen dargestellt. Bei Aufteilung der Kugel in Ebenen gleicher Dicke entlang &, ergibt eine gleich-
méifige Abtastung entlang k, eine entsprechend gleichmiflige Verteilung von Punkten auf der Kugeloberfliche
[68]. Zur Bestimmung von k, und damit des Polarwinkels 8 wurde A; und zur Bestimmung des Azimutwinkels

¢ der Projektionen in der k,-k,-Ebene A, benutzt:

0 = arccos(24; — 1), fir0<A; <1

4.8
¢ =2m(Ay), fir0 <A, <1. 48)

Somit wird die in Abbildung 4.4 gezeigte Verteilung auf die Geometrie des kugelformigen k-Raums iibertragen.
Auch bei retrospektiver Auswahl bestimmter k-Raum-Abschnitte wird noch eine gleichférmige Abdeckung des
k-Raums erreicht (Abbildung 4.3 d).
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4.1.1 UTE-Sequenz mit radialer Dichteanpassung

Die Abtastung mit 3D radialen Trajektorien hat den Nachteil der ungleichméfigen Abtastung des k-Raums.
Dies fiihrt, wie in Abschnitt 2.6.3 ausgefiihrt zu einer verminderten SNR-Effizienz. Die DA-UTE-Sequenz hat
daher eine angepasste Abtastdichte der k-Raum-Trajektorie durch dquidistante Abtastung in radialer Richtung.
Dies verspricht eine hohere SNR-Effizienz im Vergleich zur konventionellen radialen Trajektorie.

Die Kugeloberflache einer diinnen Kugelschale wichst quadratisch mit dem k-Raum-Radius an. Um dies zu
kompensieren, muss die Gradientenform angepasst werden:

Yy dk 1

—. 4.9)

(= ra = e

Da Gleichung 4.9 singuldr am Ursprung ist, ist dies erst ab einem Punkt kg # 0 moglich. Mit Gleichung 2.43
und der Bedingung fiir konstante Dichte in radialer Richtung D(k) = D(ko) gilt dann fiir k > kq:

1 1
= 4.10
4nieG (k) ~ 4mk2G(ko) 10
Somit folgt mit Gy = G(ko):
dk(t)  YGok}
= 4.11
dt 27k(t)? 1D
Gleichung 4.11 ist direkt 16sbar:
k(t) = (3YGK3(t —10) +k3) /3, (4.12)

wobei #g der Startzeitpunkt der dichteangepassten k-Raum-Auslese ist. Der Faktor p = ko /kjuq, gibt den Anteil
des k-Raums an, der dichteangepasst abgetastet wird und ist somit ein Ma8 fiir die Effizienz der Abtastung.
Die entsprechende Gradiententrajektorie G(t) fiir die dichteangepasste Auslese in radialer Richtung entspricht
gemif} Gleichung 2.21 der Ableitung von k(t):

G(1) = K Go(3yGok§(t —10) +k3) =%/, (4.13)

Abbildung 4.5 zeigt den dichtegewichteten Gradientenverlauf und die entsprechende k-Raum-Abtastung im
Vergleich mit einem konventionellen trapezformigen Gradienten sowie die zugehorigen Abstidnde im k-Raum.
Die Gradientenform ist anfangs trapezférmig und nimmt ab dem Zeitpunkt 7y so ab, dass die Abtastdichte
konstant ist. Die Amplitude Gy ist grofier als die Amplitude des entsprechenden konventionellen Gradienten
mit inhomogener k-Raum-Abtastung. Dies fiihrt dazu, dass die k~-Raum-Punkte zeitlich frither aufgenommen
werden. Der Vergleich der k-Raum-Diagramme der linearen und dichteangepassten Abtastung ist in Abbildung
4.6 fiir eine 2D Abtastung gezeigt.

4.2 Rotated-Cones-UTE-Sequenz

Die DA-UTE-Sequenz ergibt eine konstante k-Raum-Abtastdichte in radialer Richtung. Um eine 3D konstante
k-Raum-Abtastdichte zu erzielen, muss zusitzlich die Verteilung der Punkte in azimutaler Richtung modifiziert
werden. Dabei muss die Drehung in der Trajektorie so angepasst werden, dass sich eine homogene k-Raum-
Dichte ergibt.
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Abbildung 4.5: Vergleich der dichteangepassten und
linearen Abtastung der DA-UTE- und UTE-Sequenz.
Gezeigt sind der Verlauf der Gradienten G(t) (oben)
und die entsprechenden k-Raum-Positionen k(t) (mit-
te) sowie der Abstand der abgetasteten k-Raum-Punkte
(unten). Die k-Raum-Punkte werden mit der DA-UTE-
Sequenz zeitlich frither aufgenommen. Der dichteange-
passte Gradient fiihrt zu nicht konstanten Abstinden.
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Abbildung 4.6: 2D k-Raum bei linearer k-Raum-Abtastung (links) und dichteangepasster k-Raum-
Abtastung (rechts). Die lineare Abtastung fiihrt zu konstanten Abstinden und damit zu inhomogener
k-Raum-Abtastdichte. Die Abtastung mit einem dichteangepassten Gradienten resultiert in nicht-
konstanten Abstinden und einer homogenen k-Raum-Abtastdichte in radialer Richtung.
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Abbildung 4.7: Zeitlicher Gradientenverlauf der RC-UTE-Sequenz nach
Gleichung 4.19. Die dazugehorige k-Raum-Trajektorie ist in Abbildung 4.8
gezeigt.
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Abbildung 4.8: Die Cone-Trajektorie (links) liefert eine angepasste k-Raum-
Abtastdichte ab kg. Jeder Cone wird zuerst um einen zufélligen Winkel ®
(mitte) um die Trajektorienachse gedreht. Die Drehung um die Projektions-
winkel ergibt dann den k-Raum mit einer isotropen Abtastung dhnlich der
radialen Abtastung.

Die Abtastdichte des kugelférmigen k-Raums ist konstant, wenn die Anzahl der Punkte in einer diinnen kugel-
formigen Schale proportional zu deren Volumen ist. Mathematisch muss dann neben Gleichung 4.11 zusétzlich
die Geschwindigkeit der k-Raum-Trajektorie, also YG zeitlich konstant sein. Denn mit der Annahme, dass die
Bogenlinge eines Kreisrings proportional zu dessen Fléche ist, besitzt eine Kurve konstanter Geschwindigkeit
und zeitlich konstanter Abtastrate eine konstante Abtastdichte [69]. Unter Verwendung von Polarkoordinaten
fiihrt die Bedingung konstanter Geschwindigkeit zu folgender Differentialgleichung:

2 2
I+ K <d9dt(t) +sin d‘pdt(t) > =G> (4.14)

Wobei 6(t) der Offnungswinkel und ¢(z) der Azimutwinkel der k-Raum-Trajektorie sind. Gleichung 4.14
enthilt somit zwei zeitabhidngige unbekannte Variablen und ist nicht direkt 16sbar. Zwei Losungen ergeben sich

durch jeweils einen konstanten Winkel. Ein konstanter Azimutwinkel resultiert dabei in einer Abtastung mit

.. . do
starker Uberabtastung der Pole [15]. Deshalb wird die Bedingung eines konstanten Offnungswinkels i 0
gewihlt. Fiir kg > 0 kann ¢ (¢) dann wie folgt angegeben werden:

1

() = 5 (V1) +atan(1 /y(0)) +9(0) (@.15)
wobei 6y = 6(r = 0) und
k 4
y(t) = 5%) ~1 (4.16)

Die resultierende k-Raum-Trajektorie beschreibt eine helix-formige Kurve auf der Oberflache eines Kegels
(engl. cone) mit Offnungswinkel 6y (siche Abbildung 4.8). Die RC-UTE-Sequenz besitzt cone-formige Tra-
jektorien, die vom Zentrum aus bis zu dem Punkt ky = pky,, linear ansteigen. Ab kg dndern sich k(¢) und
¢(7) gemiB den Gleichungen 4.12 und 4.15. Im Gegensatz zu der radialen Abtastung der UTE-Sequenz erfor-
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—

dert die RC-UTE-Sequenz das Schalten von drei Auslesegradienten G(¢) = (G1,G2,G3). Diese oszillieren mit

modulierten Sinus-und Kosinusfunktionen. Die einzelnen Auslesegradienten ergeben sich zu:

G =G(t)cos¢(t)sin Oy 4.17)
G2 =G(t)sing(t)sin 6y (4.18)
G3 =G(t)cos by 4.19)

Dabei ist G(t) der in radiale Richtung dichteangepasste Gradientenverlauf (siehe Abbildung 4.5). Die entspre-
chenden Gradientenformen sind in Abbildung 4.7 gezeigt.

Jede Trajektorie besitzt den gleichen Offnungswinkel. Um eine gleichmiBige Verteilung der Punkte auf der
Kugeloberfliche zu erreichen wird jede Cone-Trajektorie um einen zufélligen Winkel @ um die Trajektorien-
Achse gedreht. Die anschlieBende Drehung der Cone-Trajektorie mit den Projektionswinkeln (Gleichung 4.3
4.1) ergibt dann die k-Raum-Abdeckung. Abbildung 4.8 zeigt beispielhaft eine Cone-Trajektorie sowie den
k-Raum der RC-UTE-Sequenz.

Da der Abstand zwischen Nachbarpunkten linear mit k(¢) ansteigt, kann die Projektionsanzahl niherungsweise
um den Faktor p verringert werden und damit die Messzeit unter Erhaltung der Nyquist-Bedingung.

Die Trajektorienform ist vom Offnungswinkel des Cone abhingig. Abbildung 4.9 zeigt den Verlauf der ky-
Komponente der Cone-Trajektorie fiir unterschiedliche Offnungswinkel 6y. Der Radius und die Oszillation der
Cone-Trajektorien variieren mit . Fiir kleinere Offnungswinkel ergeben sich stirkere Oszillationen. Die Ab-
tastung des k-Raums wird somit vom Offnungswinkel der einzelnen Trajektorien beeinflusst. Abbildung 4.10
zeigt den k-Raum fiir Cone-Trajektorien mit Offnungswinkel 10° (links), 35° (mitte) und 70°. Der Faktor p
und damit die Effizienz der Abtastung ist ebenfalls von 6y abhingig. Dieser Zusammenhang wird maf3geblich

durch die maximal mégliche Gradientenbeschleunigung bestimmt und wird in Abschnitt 4.3 niher erldutert.

Abbildung 4.9: y-Anteil der Cone-

Trajektorie in Abhingigkeit der Abtast- £ —
punkte fiir verschiedene Offnungswinkel f}s’ 20°
6(). 0.6 F —35°
60°
0.4 B
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4.3 Limitierung der Dichtewichtung

Um die hochste Effizienz bei der k-Raum Abtastung mit DA-UTE- und RC-UTE-Sequenz zu erhalten, sollte
die nach 4.13 gegebene dichteangepasste Gradientenform bzw. die Drehung des Cone moglichst frith beginnen.
Die Datenaufnahme muss dazu mit der maximal moglichen Gradientenstirke G erfolgen. Dazu muss der
Anstieg mit der maximalen Gradientenbeschleunigung Sp,« erfolgen. Der entsprechende k-Raum-Punkt ko und

damit die Anstiegs- und Plateauzeit werden in Echtzeit durch eine iterative Methode berechnet. Dabei werden
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Abbildung 4.10: k-Raum der RC-UTE-Sequenz mit verschiede-
nen Offnungswinkeln der cone-férmigen Trajektorie: 10° (oben
links), 35° (oben rechts) und 70° (unten).
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die kiirzest mogliche Gradientenanstiegszeit und Plateauzeit fiir die gewiinschten Sequenzparameter bestimmt.
Die Wahl von kg und somit die Effizienz der Abtastung ist dabei limitiert durch Guax und Spax. Die maximale
Beschleunigung wird am Punkt maximaler Kriimmung der Trajektorie bei kg erreicht. Die Beschleunigung

dG(r)

berechnet sich gemil} S = 7R Durch Ableiten von 4.13 ergibt sich fiir t = p:

2YG3
pkmax )

Smax = (4.20)
In Abbildung 4.11 sind die p-Werte der Cone-Trajektorie in Abhingigkeit von Offnungswinkel 6, eines Co-
nes gezeigt. Fiir einen Offnungswinkel 15° wird der niedrigste p-Wert und damit beste Effizienz erreicht. Fiir
diesen Winkel wird demnach der niedrigste Wert fiir ko erreicht und der fritheste Startpunkt fiir die Drehung
des Cone. Fiir kleinere Winkel fiihrt die stirkere Oszillation des Cone (siehe Abbildung 4.9) aufgrund der Li-
mitierung durch die Gradientenbeschleunigung zu hoheren Werten fiir ko. Fiir Winkel >15° iiberschreitet die
Beschleunigung S,,,, des Ubergangs von linearem zu dichtegewichtetem Anteil des radialen Gradienten.

Eine weitere Einschrinkung ergibt sich durch die Nyquist-Bedingung, die besagt, dass der Abstand zweier be-

Abbildung 4.11: p-Werte in Abhingig-

keit vom Offnungswinkel 6y der Cone- 20'7
Trajektorie. Parameter der Trajektorie: Ny S085 1
32, FOV 230mm, BW 700 kHZ. Fiir 15° 06l

wird der niedrigste Wert fiir p und damit
die beste Effizienz erreicht.
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nachbarter k-Raum-Punkte kleiner als der Kehrwert des Sichfeldes sein muss, um Einfaltungen zu vermeiden.
Bei der dichtegewichteten Abtastung wird eine hohere Gradientenamplitude Gy geschaltet als bei der linearen

Abtastung. Um Einfaltungen zu vermeiden muss dann die Abtastrate um den sog. oversampling (os)-Faktor
Go,pA

gemil os = Go in erhoht werden. Dies benotigt keine lidngere Datenaufnahme, erhoht jedoch die Daten-
menge.

Fiir niedrige Bandbreiten erhoht sich das Verhiltnis der dichtegewichteten zur linearen Amplitude Gy. Ent-
sprechend sind noch hohere os-Faktoren notig. Fiir niedrige Bandbreiten fiihrt das somit schnell zu grofien
Datenmengen und damit langer Rekonstruktionszeit. Es kann daher von Vorteil sein, einen groeren Wert fiir

p zu wihlen und damit eine niedrigere Beschleunigung als durch die Hardware-Limitierung méglich ist.

4.4 Bild-Rekonstruktion durch Gridding

Die Anwendung der inversen Fouriertransformation auf die k-Raum-Daten ergibt die Bildrekonstruktion. Die
Messpunkte liegen bei radialen k-Raum-Trajektorien nicht auf einem kartesischen Gitter, so dass die direkte
Fouriertransformation nicht genutzt werden kann. Da diese Transformation die effizienteste ist, werden die
Messpunkte durch Transformation in ein kartesisches Gitter tiberfiihrt, um dann die diskrete Fouriertransfor-
mation anwenden zu konnen. Dieses Verfahren wird Gridding genannt. Abbildung 4.12 zeigt die prinzipielle

Vorgehensweise des Griddings. Eine ausfiihrliche Beschreibung erfolgt in der Veroffentlichung [70]. Hier wird
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Abbildung 4.12: Darstellung  des
Gridding-Verfahren. Den kartesischen
Punkten (rot) werden innerhalb einer
Weite w (grauer Bereich) die gemesse-
nen Punkte (schwarz) zugeordnet. Das
Messsignal wird dabei mit der Funktion
C gefaltet, die vom Abstand der kartesi-
schen Punkte zu den gemessenen Punkten
abhingt. Die gemessene Signalintensitét
eines k-Raum-Punktes wird also mit C
gewichtet auf die kartesischen Punkte
innerhalb der Weite w interpoliert. Zur
Vereinfachung sind das kartesische Gitter
und w zweidimensional gezeigt.

k-Raum Trajektorie

nur eine kurze Beschreibung, zur Vereinfachung in 2D, gegeben.
Das Messsignal S (k, ky) kann als das Produkt des kontinuierlichen Signals S(ky, k) und einer Abtastfunktion
dargestellt werden:

S (ke ky) = S(ky,ky) Y 8 (ke — ki ky — kyi) = Sy ky ) - Ak, ky ). 4.21)

M~

I
-

Bei der nicht-kartesischen Datenaufnahme liegen die Messpunkte k,; nicht auf kartesischen Gitterpunkten. Das
gemessene Signal wird deshalb mit einer Faltungsfunktion C(k,) mit der Weite w gefaltet:

S (ks ky) = [S(ke, ky) - Ay, ky) 5 Cky, ky )] - DCF (kg ky). (4.22)

Durch Multiplikation mit einer Gitter-Abtastfunktion zur Beschreibung des kartesischen Gitternetzes, der Kamm-

funktion,

(ke ky) =YY 8 (ke — ke ky — kyy) (4.23)
k 1

folgt fiir die auf das kartesische Gitter interpolierten Daten der Ausdruck
S (ke ky) = [S(ke, ky) - Ak, ky ) 5 Ck, ey )] - T (ke Ky ), (4.24)

Die Datendichte ist bei der radialen Abtastung im k-Raum-Zentrum grofer als in den Randbereichen und damit
die Amplitude der aufgenommenen Funktion proportional zur Datendichte. Die inhomogene Abtastdichte der
gemessenen k-Raum-Punkte muss dann durch eine Korrektur, die sog. Dichtekompensationsfunktion (engl.
density compensation function, DCF), die die inverse Datendichte wiedergibt, beriicksichtigt werden. Das fiihrt
zu dem Ausdruck

S (e, ky) = DCF (ky, ky ) - [S (ks ky) - A ke, y) % C ke k)] - 111 (K, Ky ), (4.25)

der durch Fouriertransformation die rekonstruierten Bilddaten ergibt. Die Dichtekompensation wird hier wih-

rend des Griddings mit der Methode von Pipe [71] berechnet.
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Abbildung 4.13: k-Raum-Zentrum fiir die 2D radiale Abtastung. Ideale Abtastung (links) und reale
Abtastung bei Anwesenheit von Gradienten-Verzogerungen (rechts).

4.5 Einfluss von Gradienten-Verzégerungen und deren

Korrektur

Fiir die Bildrekonstruktion mit der Fouriermethode ist in der MRT die Kenntnis der k-Raum-Trajektorie und
damit nach Gleichung 2.21 der zeitliche Verlauf der Gradientenfelder erforderlich. Die Ubereinstimmung der
gewlinschten theoretischen Gradientenform mit der tatsdchlichen Gradientenform ist dabei essentiell. In der
Praxis fithren jedoch Unvollkommenheiten des Gradientensystems zu Abweichungen der tatsdchlichen von
der gewiinschten Gradientenform. Zum einen gibt es Abweichungen der Gradientenrampen von der idealen
(trapezformigen) Form. Aulerdem existiert eine zeitliche Verzogerung 7 zwischen dem aktuellen und dem ge-
wiinschten Startpunkt des Gradienten. Diese Gradienten-Verzogerungen sind geriteabhéngig und unterschied-
lich fiir die physikalischen x-, y- und z-Gradienten. Sie haben eine Groenordnung von 0.01 ms. Bei UTE-
Messungen, deren Datenaufnahme gleichzeitig mit Schalten des Auslesegradienten startet fiihrt die zeitliche
Verzogerung und Abweichung von der idealen Trapezform zu erheblichen Differenzen im k-Raum und damit
Fehlern im Bild. In Abbildung 4.13 ist der Vergleich des theoretischen und des tatséchlichen k-Raum-Zentrums
mit Gradientenverzogerungen in 2D dargestellt. Es ist zu beachten, dass die Gradientenform und damit auch
die Differenzen im k-Raum von Sichtfeld und Bandbreite abhingig sind. In Abbildung 4.14 sind MR-Bilder
eines Strukturphantoms gezeigt, die mit theoretischen und gemessenen Trajektorien rekonstruiert wurden. Mit
den theoretischen Trajektorien ergeben sich starke Abweichungen im Bild, die durch Kenntnis der aktuellen

k-Raum-Positionen verbessert werden.

4.5.1 Messung der k-Raum-Trajektorien

Fiir die Bestimmung der tatsdchlichen k-Raum-Punkte wurde die von Duyn vorgeschlagene Methode [72]
verwendet. Dabei werden Schichtselektionsgradient und Auslesegradient in die gleiche Richtung geschaltet.
Die Gradientenschaltung ist schematisch in Abbildung 4.15 dargestellt. Die anzuregende Schicht wird dabei
in einem Abstand D vom Mittelpunkt gewihlt, so dass eine Phase ¢(¢) gemiB Gleichung 2.20 abhingig von
D akkumuliert wird. Eine Referenzaufnahme mit ausgeschaltetem Auslese-Gradienten wird durchgefiihrt, um
die Phasenidnderung durch den Schichtselecktionsgradienten zu eliminieren. Durch die Phasen-Differenz A¢

zwischen den beiden gemessenen Signalen, normiert mit dem Abstand D, ergibt sich die aktuelle Trajektorie
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Abbildung 4.14: MR-Bilder eines Auflosungsphantoms nach Rekonstruktion mit theo-
retisch berechneten (links) und gemessenen (rechts) k-Raum-Trajektorien.
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Abbildung 4.15: Schematische Darstellung der Messung der k-
Raum-Trajektorie. Schichtselektionsgradient Gs wird in die phy-
sikalische Richtung des zu messenden Auslesegradienten G4 ge-
schaltet (Messung A). Die Referenzaufnahme (Messung B) mit
ausgeschaltetem Auslesegradienten wird benutzt, um die Phasen-
dnderung durch die Schichtselektion zu korrigieren.
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k(r) dann geméB:

% = /Ot YG(t)dt = k(r) (4.26)

Da sich die Gradientendelays der verschiedenen Achsen (x,y,z) unterschieden, muss die Messung fiir jede Ach-
se durchgefiihrt werden.

Bei der RC-UTE-Sequenz ist das gleichzeitige Schalten von drei Gradienten erforderlich. Fiir die Bestim-
mung der cone-formigen Trajektorien sind somit neun Messungen nétig. Die tatsdchlichen Trajektorien ergeben
sich durch Anwenden der Rotationsmatrix R auf die auf den verschiedenen Achsen gemessenen Trajektorien
(K1,K2,K3)
dann als gewichtete Summe der entsprechenden Anteile berechnet werden:

r.y,c- Die Komponenten der tatsidchlichen Trajektorien fiir die gegebenen Projektionswinkel konnen

ky :R1.1Kf+R1’2K§+R1’3K§C 4.27)
ky = Ro1 K] + Rop K3 + Ry 3K3 (4.28)
k, = R3,1Kf +R3,2K§ +R3‘3K§ 4.29)

4.6 Abbildungseigenschaften der UTE- und RC-UTE-Sequenz

In diesem Abschnitt werden wichtige Eigenschaften der verschiedenen Auslesetechniken dargestellt und mit-
einander verglichen. Zunichst wird die Abhéngigkeit der Effizienz der RC-UTE-Sequenz vom Offnungswinkel
der Trajektorie durch Berechnungen der Punktantwortfunktion untersucht. AnschlieBend werden die Abbil-
dungsqualitidten der Sequenzen hinsichtlich azimutaler Unterabtastung und 7>-Blurring untersucht. Die Cha-
rakterisierung des Messvorgangs erfolgt dabei anhand von Simulationen der Punktantwortfunktion, Dichte-

kompensationsfunktion, Abbildungen simulierter Objekte und reellen MR-Messungen an Messphantomen.

4.6.1 Einfluss des Cone-Offnungswinkels

In Abbildung 4.10 und 4.9 war zu sehen, dass der k-Raum der RC-UTE-Sequenz vom Offnungswinkel 6,
der Cone-Trajektorie beeinflusst wird. Um den Einfluss des cone-Winkel auf die Abbildungseigenschaften und
Bildqualitit zu untersuchen wurde die PSF in Abhéngigkeit von 6y fiir verschiedene Projektionszahlen Np
bestimmt. In Abbildung 4.16 sind die Amplitude und Halbwertsbreite der PSF in Abhingigkeit von 6y fiir
verschiedene Projektionszahlen gezeigt sowie die Amplitude der PSF in Abhéngigkeit von 6y fiir verschiedene
Bandbreiten bzw. Auslesezeiten. Die Anzahl der Abtastpunkte/Projektion Na=32, was eine Matrixgrofle von
64 ergibt. Damit ergibt sich nach 4.6 eine Anzahl von 3217 Projektionen, um die Nyquist-Bedingung zu er-
fiillen. Die Amplitude der PSF ist fiir hohe Projektionszahlen nahezu unabhingig vom Offnungswinkel. Bei
azimutaler Unterabtastung steigt die Amplitude von 0°-15° an und bleibt dann konstant. Die Halbwertsbreite
der PSF ist bei niedrigster Projektionszahl maximal und sinkt mit steigender Projektionszahl. Die Halbwerts-
breite ist auBerdem fiir alle Projetionszahlen bei 0° maximal und sinkt mit steigendem Offnungswinkel. Die
Simulation der Amplitude der PSF fiir verschiedene Bandbreiten zeigt eine Abnahme der Amplitude mit hohe-
rer Bandbreite bzw. abnehmender Auslesezeit. Dies liegt begriindet in der hoheren Werten des k-Raum-Punktes
ko, der den Startpunkt des dichtegangepassten Anteils des k-Raums bestimmt. Aufgrund der Limitierung durch
die maximal mogliche Gradientenbeschleunigung (siche Abschnitt 4.3) ist die Wahl von kg von der Bandbreite

abhingig.
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Abbildung 4.16: Amplitude der PSF in Abhingigkeit vom Off-
nungswinkel der Trajektorie fiir verschiedenen Projektionszahlen
(oben). Halbwertsbreite der PSF in Abhingigkeit vom Offnungs-
winkel der Trajektorie fiir verschiedenen Projektionszahlen (mit-
te). Amplitude der PSF in Abhiingigkeit vom Offnungswinkel der
Trajektorie fiir verschiedene Bandbreiten und Np = 5 X 103 (un-
ten).
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4.6.2 Azimuthale Unterabtastung

Aufgrund einer hohen Projektionszahl, die bei der 3D radialen k-Raum-Abtastung fiir die Erfiillung des Nyquist-
Kriteriums notwendig ist, wird in der Praxis der k-Raum azimuthal unterabgetastet. Abbildung 4.17 zeigt den
k-Raum der UTE-, DA-UTE- und RC-UTE-Sequenz bei azimutaler Unterabtastung im Vergleich. Die lineare
und radial dichteangepasste Trajektorie sind kreissymmetrisch und haben dhnliche Abbildungseigenschaften.
Die Unterabtastung zeigt sich in kohdrenten Unterabtastungsmustern im k-Raum. Zur Die gleiche Anzahl an
Projektionen ergibt mit der RC-UTE-Sequenz eine gleichméBigere Abdeckung im k-Raum. Die azimutale Un-
terabtastung hat auch Einfluss auf die Dichtekompensationsfunktion DCF. Wie in Abschnitt 4.4 beschrieben,
beriicksichtigt die DCF bei der nicht kartesischen Abtastung die inhomogene Abtastdichte. Die DCF gibt dabei
die inverse Abtastdichte wieder. Abbildung 4.18 zeigt eine Simulation der Dichtekompensationsfunktionen der
UTE-, DA-UTE- und RC-UTE-Sequenz im Vergleich. Es wurden 96 Abtastpunkte/Projektion und verschie-
dene Projektionszahlen Np benutzt. Um das Nyquist-Kriterium zu erfiillen sind dann bei radialer Abtastung
N=115753 Projektionen notwendig. Bei einer Anzahl von 13> Projektionen ist der k-Raum somit mit allen
Abtastmethoden hinreichend abgetastet. Mit der linearen Abtastung ergibt sich eine stark inhomogene DCF.
Sie ist im Zentrum sehr niedrig und steigt nach auflen hin quadratisch an. In Abschnitt 4.1.1 wurde gezeigt,
dass ab dem k-Raum-Punkt k¢ der k-Raum dichteangepasst abgetastet werden kann. Dementsprechend ist fiir
k() < ko mit der DA-UTE- und RC-UTE-Sequenz die DCF sehr niedrig und fiir k(¢) > k¢ annéhernd konstant.
Fiir Projektionszahlen unterhalb der Nyquist Bedingung ist der duflere k-Raum unterabgetastet. Die kohiren-
ten Muster des unterabgetasteten k-Raums der UTE- und DA-UTE-Sequenz (Abbildung 4.17) fithren zu einer
heterogenen DCF. Mit den Cone-Trajektorien ergibt sich eine homogenere Abtastdichte in radialer und auch
azimutaler Richtung. Dies fiihrt zu einer Einhaltung des Nyquist-Kriteriums bei geringerer Projektionszahl. Bei
Unterabtastung zeigt Abbildung 4.18 mit gleicher Projektionszahl, dass die Verwendung der Cone-Trajektorien
eine homogenere DCF liefert.

Die Unterabtastung des radialen k-Raums verursacht iiblicherweise kohdrente Streifenartefakte im Bild. Zur
Vermeidung dieser Streifenartefakte wird die DCF so angepasst, dass der duflere, unterabgetastete Bereich
geringer gewichtet ist. Dies fiihrt zu einer verringerten Auflosung. Abbildung 4.19 zeigt den Vergleich einer
zentralen Schicht eines "MR-Auflosungsphantoms’, aufgenommen mit der UTE- und der RC-UTE-Sequenz
bei azimutaler Unterabtastung. Das MR-Auflosungsphantom enthilt eine Reihe von Plastikelementen, deren
MR-Signal nicht detektierbar ist und die von Wasser umgeben sind. Das Phantom besitzt eine lange 7>-
Relaxationszeit im Vergleich zur Auslesezeit, so dass Relaxationszeiteffekte wéahrend der Datenakquisition
niaherungsweise vernachlissigt werden konnen. Die Filterung des dufleren k-Raums resultiert bei linearer k-
Raum-Abtastung in einem sichtbaren Auflosungsverlust. Im Gegensatz dazu zeigt die Messung mit der RC-
UTE-Sequenz bei gleicher Projektionsanzahl ein deutlich besseres Auflosungsvermogen. Dies ist begriindet

durch die gleichméBigere Abtastung des k-Raums und damit homogenere DCF.

4.6.3 T>-Blurring

Bei T>-Zeiten die im Bereich der Auslesezeit liegen zerfillt das MR-Signal schon wihrend der Datenaufnah-
me und fiihrt zu einer schwicheren Wichtung der k-Raum-Peripherie. Dies wirkt wie ein exponentieller Filter
und entspricht einer Faltung der PSF mit einer Lorentzfunktion. Der Signalabfall fiithrt somit zu einer radialen
Verbreiterung der PSF und damit zu einem Verlust an Auflosung. Im MR-Bild zeigt sich dies als typisches
Verschmieren, das als T»-Blurring bezeichnet wird.

Um die Wichtungsunterschiede und damit das 7>-Blurring zu minimieren muss eine hohe Bandbreite BW und

damit kurze Aufnahmezeit gewihlt werden. Mit steigender Bandbreite sinkt jedoch entsprechend Gleichung
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Abbildung 4.17: Beispielhafte Darstellung einer zentralen Schicht des 3D k-Raums der UTE-
(links) DA-UTE- (mitte) und RC-UTE-Sequenz (rechts) bei azimutaler Unterabtastung. Bei der
radialen Abtastung der UTE und DA-UTE-Sequenz resultiert die Unterabtastung in kohdrenten Un-
terabtastungsmustern. Im Gegensatz dazu ergibt sich durch die Anwendung der Cone-Trajektorie
ein kohdrentes Muster.

UTE DA-UTE RC-UTE

DCF [b.E ]

Abbildung 4.18: Simulation der Dichtekompensationsfunktion der UTE-, DA-UTE-, und RC-UTE-
Sequenz fiir 96 Abtastpunkte/Projektion bei Rekonstruktion mit 13° (oben) und 10* (unten) Projek-
tionen. Bei 13° ist der k-Raum vollstindig abgetastet. Mit der UTE-Sequenz ergibt sich eine stark
inhomogene DCF, mit DA-UTE und RC-UTE-Sequenz ist die DCF ab dem Punkt ky annidhernd
homogen. Bei 10* Projektionen ist der k-Raum azimuthal unterabgetastet. Dies ergibt bei der UTE-
und DA-UTE-Sequenz eine heterogene DCF. Die Anwendung der Cone-Trajektorie ergibt eine ho-
mogenere DCF bei Unterabtastung.
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Abbildung 4.19: Reprisentative Schicht eines Auflosungsphantoms gemessen mit UTE-
(links) und RC-UTE-Sequenz (rechts) bei Unterabtastung des k-Raums. Die Filterung
des k-Raums fiihrt bei der linearen Abtastung der UTE-Sequenz zu einem Auflésungs-
verlust. Im Gegensatz dazu zeigt sich mit der RC-UTE-Sequenz bei gleicher Projektions-
anzahl ein deutlich besseres Auflosungsvermogen. Sequenzparameter: FOV = 230 mm,
Matrix = 192, TR = 6ms, TE = 0.07ms, ¢ = 5°. Es wurden jeweils 10* Projektionen
aufgenommen, womit eine Messzeit von 4 min resultiert.

2.35 das SNR der Messung.

Der Einfluss des 7>-Abfalls auf die PSF hiingt von der Form der k-Raum-Trajektorie ab. Abbildung 4.20 zeigt
die zeitliche Abtastung fiir die lineare und dichteangepasste Trajektorie im Vergleich zu einem exponentiellen
Abfall mit 75 = 0.5 ms. Mit der dichteangepassten Trajektorie werden die k-Raum-Punkte dabei zu fritheren
Zeitpunkten erreicht als mit der linearen Trajektorie, was zu Reduzierung des 7>-Blurring fiihrt.

Abbildung 4.21 zeigt Abbildungen eines simulierten Objekts unter Beriicksichtigung des 7, -Zerfalls fiir die
lineare und nach 4.12 dichteangepasste Abtastung. Dabei wurden eine Relaxationszeit 7,'=0.4 ms und verschie-
dene Bandbreiten BW von 400-1340 Hz/Px bzw. Auslesezeiten Tx von 2.5-0.75 ms verwendet. Abbildung 4.22
zeigt die Intensitétsprofile des simulierten Objekts fiir 7,+-Relaxationszeit von 0.4 ms. Mit der linearen Tra-
jektorie ergeben sich Verschmierungen bei langen Auslesezeiten. Die Verschmierungen nehmen mit kiirzeren
Auslesezeiten ab. Mit der dichteangepassten Trajektorie werden fiir alle Auslesezeiten sichtbar verminder-
te Artefakte erzielt. Der Vergleich der Halbwertsbreiten der dazugehorigen Punktanwortfunktionen zeigt fiir
beide Trajektorien einen Abfall mit zunehmender Bandbreite (Abbildung 4.23). Die dichteangepasste k-Raum-
Abtastung resultiert jedoch in einem weniger schnellen Abfall.

Abbildung 4.24 zeigt das Ergebnis einer MR-Messung mit UTE- und DA-UTE- und RC-UTE-Sequenz an
einem Phantom fiir verschiedene Auslesezeiten Tp. Das Phantom besteht aus einer Probe Wasser (H,O) und
einer Probe Ol mit langer Relaxationszeit und drei Proben mit kurzen Relaxationszeiten 7, = 0.26 ms, 0.35 ms,
0.78 ms im Vergleich zu Ty . Die Parameter der linearen und dichteangepassten k-Raum-Trajektorien sind iden-
tisch. Wie in Abbildung 4.24 zu sehen ergibt sich fiir die Proben mit kurzer Relaxationszeit ein starkes Ver-
schmieren durch 7,-Blurring bei niedriger Bandbreite. Die Proben mit langen 7, Relaxationszeiten zeigen kein

Verschmieren. Die Verwendung der radialen dichteangepassten Trajektorien fithrt zu verminderten Artefakten
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Abbildung 4.20: Abtastung der k-Raum-
Punkte in Abhingigkeit von der Auslese-
zeit fiir lineare (blau) und dichtegewichte-
te (tiirkis) Trajektorien. Die schwarze Kur-
ve zeigt den exponentiellen Zerfall einer
Komponente mit einer 7> Relaxation von
0.5ms. Die k-Raum-Punkte werden mit
der dichtegewichteten Trajektorie zu frii-
heren Zeitpunkten erreicht, was zu Redu-
zierung des T>-Blurring bei gleicher Band-
breite bzw. Auslesezeit fiihrt.
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Abbildung 4.21: Simulierte Abbildung eines Streifen-Objekts mit UTE- (oben) und DA-UTE-Sequenz (unten)
sowie zugehorige Intensitétsprofile bei kurzer 7>-Relaxationszeit von 0.4 ms in Abhingigkeit von der Band-
breite BW, bzw. Auslesezeit Tx. Bei langen Auslesezeiten ist ein starkes Verschmieren durch 7,-Blurring bei
linearer k-Raum-Abtastung zu sehen. Die dichteangepasste Abtastung vermindert das 7,-Blurring schon bei
niedriger Bandbreite deutlich. Erst mit kurzen Auslesezeiten < 2 - 7, wird mit der linearen Abtastung eine der
dichteangepassten Abtastung vergleichbare Bildschirfe erreicht. Parameter der Trajektorien: FOV =230 mm,
Matrix=192, TE= 0.07 ms.

und deutlich hoherer Bildschirfe.

4.7 Diskussion

Fiir die MR-Bildgebung von Geweben mit sehr kurzer Relaxationszeit 75 /7, wurden die UTE-, DA-UTE- und
RC-UTE-Sequenz implementiert. Diese ermoglichen mittels 3D nicht-kartesischer k-Raum-Auslese, schnel-
ler HF-Anregung und Ramp Sampling die Detektion schnell abfallender Signale. Die dafiir notwendige kurze
Echozeit TE wird dabei nur durch die Umschaltzeit der HF-Spulen von Sende- zu Empfangszustand begrenzt.
Fiir alle Sequenzen wird eine minimale Echozeit von 0.07 ms erreicht. Diese minimale Echozeit ist fiir alle
Messparameter einstellbar und somit anders als bei kartesischen Sequenzen unabhingig von der gewéhlten
Auflosung.

Die geritebedingten zeitlichen Verzogerungen der Gradienten erfordern die genaue Kenntnis der k-Raum-
Trajektorie bei allen UTE-Messungen. Durch Messen der aktuellen k-Raum-Trajektorien fiir die drei physi-
kalischen Achsen konnte der k-Raum fiir alle Sequenzen korrigiert werden. Dabei ist die Messung aller N Tra-
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Abbildung 4.22: Intensititsprofile der Abbildung eines simulierten Streifenobjekts fiir eine kurze T3-
Relaxationszeit von 0.4 ms bei Bandbreite BW=400kHz (links) und BW=1340kHz (rechts).

Abbildung 4.23: Halbwertsbreite

(FHWM) der PSF fiir die lineare und I 3.5

radial dichtegewichtete Trajektorie fiir EE —— lineare Abtastung

eine kurze 7,-Relaxationszeit von 0.4 ms = — dichtegewichtete Abtastung
in Abhéngigkeit von der Bandbreite BW. § 3r 1
Mit zunehmender Bandbreite nimmt die (18

Halbwertsbreite ab. Mit dichteangepas-
ster Abtastung ist die Halbwertsbreite o5l
bei geringer Bandbreite niedriger, was
in verminderten Artefakten durch 7;-
Blurring resultiert. Fiir hohere Bandbreiten
wird die gleiche Halbwertsbreite und
damit vergleichbare Bildqualitit fiir die
verschiedenen Trajektorien erreicht. Para-
meter der Trajektorien: FOV = 230mm, 15 200 600 800 1000 1200 1400
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Abbildung 4.24: MR-Bilder eines MR-
Phantoms bestehend aus drei Proben mit
verschiedenen kurzen Relaxationszeiten 7>
( oben: 0.26ms, mitte: 0.35ms, unten:
0.78 ms) bei der Bandbreite BW =390 kHz
aufgenommen mit der UTE-, DA-UTE und
RC-UTE-Sequenz. Die Proben mit kurzen
T>-Relaxationszeiten zeigen Verwaschun-
gen durch 7>-Blurring. Die Anwendung
der dichteangepassten Trajektorien zeigt
geringere Verwaschungen und dadurch ho-
heres Auflésungsvermogen. Sequenzpara-
meter: FOV = 230mm, Matrix = 192,
TR = 10ms, TE = 0.07ms, o = 10°.
Es wurden jeweils 5 x 10* Projektionen
aufgenommen, womit eine Messzeit von
8.3 min resultiert.

RC-UTE
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jektorien verschiedener Projektionen nicht notwendig. Der gesamte k-Raum ergibt sich durch entsprechende
Drehung mit den Projektionswinkeln (siehe 4.2) aus den auf den physikalischen Achsen gemessenen Trajek-
torien. Fiir die RC-UTE-Sequenz konnen durch Messung einer Cone-Trajektorie auf den drei physikalischen
Achsen, also mit neun Messungen, alle Cone-Trajektorien beliebiger Orientierung berechnet werden. Damit
ergibt sich ein erheblicher Vorteil gegeniiber TPI. Die k-Raum-Abdeckung der TPI-Sequenz beruht auf Andern
des Offnungswinkels der Cone-Trajektorie [15]. Dies resultiert in einer aufwendigen Implementierung und ho-
her Zahl notiger Messungen fiir die Korrektur Gradientenfehler.

Da sich die Trajektorienform mit der Bandbreite dndert, miissen die Trajektorien-Messungen fiir verschiedene
Bandbreiten wiederholt werden. Aufgrund der nichtlinearen Gradientenform gilt dies auch fiir verschiedene
Sichtfelder.

Die Form der k-Raum Abtastung beeinflusst auSerdem das SNR-Verhalten. Bei 3D linearer Abtastung betrigt
die SNR-Effizienz verglichen mit der kartesischen Abtastung nur ca. 0.5. Durch Anpassen der Geschwindig-
keit der Trajektorie wird eine homogenere k-Raum-Dichte in radialer Richtung erreicht. Der Auslesegradient
erreicht dabei nach dem Starten in gleicher Zeit eine hohere Amplitude, wodurch die gleichen k-Raum-Punkte
zeitlich frither abgetastet werden als mit linearer Auslese. Die homogene Abtastung kann erst ab dem Punkt kg
beginnen, der durch die systembedingte maximale Gradientenamplitude und Gradientenbeschleunigung gege-
ben ist. Je hoher die gewiinschte Bandbreite, desto weiter entfernt sich ky vom Zentrum und somit der Anteil
mit konstanter Abtastdichte im k-Raum. Moglichst niedrige ko-Punkte und damit hohe Effizienz konnen also
mit niedrigen Bandbreiten bzw. langen Auslesezeiten erzielt werden. Lange Auslesezeiten sind jedoch in vielen
Experimenten nicht realisierbar und fithren bei der Bildgebung von Komponenten mit kurzer 7>-Relaxationszeit
zu verstirktem 7>-Blurring.

Fiir Komponenten mit kurzer 7>-Relaxationszeit beeinflusst die Ty /7T>-Rate auBerdem die Amplitude und Halb-
wertsbreite der PSF. Dieser Effekt ist von der Form der k-Raum-Trajektorie abhiingig. Entsprechend wurde
gezeigt, dass mit der dichteangepassten Abtastung die Artefakte durch 7>-Blurring gegeniiber der linearen Ab-
tastung bei gleicher Bandbreite verringert werden. Dies ist umso effektiver, je kleiner die Bandbreite bzw.
langer die Auslesezeit ist. Fiir hohere Bandbreite oder kiirzere Auslesezeit nihert sich kg dem dufleren k-Raum
Punkt kp,x an und somit der linearen Abtastung. Wie in Abbildung 4.23 gezeigt nédhern sich entsprechend
die Halbwertsbreiten der Punktantwortfunktionen der dichteangepassten und der linearen Abtastung fiir hohe
Bandbreiten einander an. Die Auflésung einer Komponente mit kurzer 7>-Relaxationszeit ist somit begrenzt
durch die minimale Auslesezeit und damit durch die maximal mogliche Gradientenstirke.

Das SNR entspricht der Amplitude der PSF multipliziert mit v/75 und ist somit ebenfalls beeinflusst durch
die Auslesedauer. Bei gleicher Auslesezeit wird demnach ein hoheres SNR mit der dichteangepassten Auslese
erzielt. Das SNR ist dabei maximal fiir eine Auslesezeit Ta = aT>, wobei @ ~ 0.69 bei 3D radialer Abtastung
[4] und a ~ 0.49 bei 3D radialer dichteangepasster Abtastung [73].

Wie beschrieben, wird bei der radialen Abtastung der k-Raum stark anisotrop abgetastet. Die Abtastdichte ist
im Zentrum sehr hoch und nimmt nach auflen stark ab. Um das Nyquist-Kriterium zu erfiillen sind bei der
radialen Auslese Ny = 4 - TN3 Projektionen nétig (siche Abschnitt 4.1). Mit den cone-férmigen Trajektorien
wird die Abtastdichte durch die Kriimmung der Trajektorie bestimmt. Es ergibt sich eine homogenere Abtast-
dichte in radialer und azimutaler Richtung und so eine Einhaltung des Nyquist-Kriteriums bereits bei deutlich
niedrigeren Projektionszahlen.

Bei Abtasten des k-Raums mit einer Anzahl von Projektionen, die unterhalb des Nyquist-Kriteriums liegt, wird
der k-Raum mit der radialen Trajektorie nur noch bis zu einem bestimmten Radius kn hinreichend abgetastet.
AufBlerhalb von ky ist der k-Raum azimutal unterabgetastet. Es resultieren kohédrente Unterabtastungsmuster

im k-Raum und dadurch Streifenartefakte im Bildraum. Durch Anwenden eines Filters konnen die Artefakte
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verringert werden. Damit werden jedoch die hohen rdumlichen Frequenzen geringer gewichtet und es ergibt
sich damit auch ein geringeres Auflosungsvermogen. Die cone-formigen Trajektorien der RC-UTE-Sequenz
besitzen eine in radiale und azimutale Richtung angepasste k-Raum-Abtastung. Dies ergibt einen homogeneren
k-Raum und homogenere DCF. Im Gegensatz zu der DA-UTE-Sequenz ist die k-Raum-Abdeckung auch bei
Unterabtastung noch nahezu homogen, wie durch die DCF in Abbildung 4.18 zu sehen. Die Verwendung von
Cone-Trajektorien liefert somit eine effizientere Abtastung als radiale Trajektorien. Die Erfiillung des Nyquist-
Kriteriums wird mit geringerer Projektionszahl erreicht. Dies kann fiir die Reduzierung der Unterabtastung und
damit einen Gewinn an Auflosungsvermogen bei gleicher Messzeit oder die Verkiirzung der Messzeit genutzt
werden.

Eine Unterabtastung fiihrt auerdem nicht zu kohérenten Unterabtastungsmustern , sondern zu inkohérenten
Mustern im k-Raum. Damit ergeben sich im Bildraum keine kohérenten Streifenartefakte, sondern inkohéren-
te Rausch-dhnliche Artefakte. Die Streifenartefakte der linearen Abtastung konnen Strukturen iiberlagern und
damit deren Darstellbarkeit erschweren. Die Rausch-artigen Artefakte der RC-UTE-Sequenz kénnen dann eine
bessere Darstellung dieser Strukturen bieten.

Der dichteangepasste Anteil wir wie bei der DA-UTE-Sequenz durch den Punkt ky bestimmt. Neben den Se-
quenzparametern ist ko auch vom Offnungswinkel der Trajektorien abhiingig. Ein Offnungswinkel von 0° ent-
spricht der Abtastung der DA-UTE-Sequenz mit maximaler Abtastung in radiale Richtung. Die Wahl von kg
wird dabei erst ab 15° durch den radialen Gradienten bestimmt und maximale Effizienz erreicht. Die Amplitude
der PSF steigt entsprechend bis zu einem Offnungswinkel von 15°. Die Halbwertsbreite der PSF ist maximal
bei 0° und sinkt anschlieBend. Die rdumlich und zeitlich effizienteste Abtastung wird somit mit cone-formigen

Trajektorien bei 8y = 15° erreicht.



5 In vivo Anwendungen

In Abschnitt 2.2 wurde erldutert, dass es Gewebe gibt, die sehr kurze 7>- oder 7> *-Relaxationszeiten haben. Ein
wichtiges Beispiel fiir sehr kurze 7,-Relaxationsziet ist der kortikale Knochen. Abbildung 5.1 zeigt eine axiale
Schicht des humanen Unterschenkels eines gesunden Probanden, gemessen mit einer standardmifig verfiig-
baren 2D Turbo-Spin-Echo-Sequenz bei einer Echozeit von 18 ms. Die TSE-Sequenz stellt allerdings hier nur
das Signal des Muskelgewebes und des Fettgewebes dar. Die Kortikalis des Schienbeins und des Wadenbeins
liefern aufgrund ihrer sehr kurzen 7,-Relaxatiosnzeit mit der TSE-Sequenz kein Signal.

Ein wichtiges Organ, das eine kurze T,'-Relaxationszeit besitzt, ist die Lunge. Abbildung 5.2 zeigt eine co-
ronare Schicht der Lunge eines gesunden Probanden, die mit einer 2D Haste-Sequenz aufgenommen wurde.
Die 2D Haste-Sequenz ist die standardmiBBige MR-Sequenz fiir Untersuchungen des Thorax. Die fiir die Re-
konstruktion einer Schicht notigen Daten werden nach nur einer Anregung aufgenommen, was eine enorme
Verkiirzung der Messezeit erzielt. Einzelne Schichten konnen wihrend des Atemstops erzeugt werden und so
kann der Einfluss von Patientenbewegungen fast vollstindig eliminiert werden. Die Haste-Sequenz bietet eine
2D T,-gewichtete Darstellung der Lunge mit guter Bildqualitét bei hoher Auflosung in der Schichtebene, aber
geringer Auflésung in Schichtrichtung. Fiir 3D Messungen des Thorax eignen sich SE-basierte Sequenzen im
Allgemeinen aufgrund langer notiger Repetitionszeiten nicht. Diese sind nur mit GE-basierten Sequenzen, die
sehr viel kiirzere Repetitionszeiten erlauben, realisierbar. Die in Abschnitt 4.1 beschriebenen UTE-Sequenzen
bieten neben kurzen Repetitionszeiten noch den Vorteil der sehr kurzen Echozeiten und eignen sich daher
besonders fiir die 3D isotrope Darstellung von schnell relaxierenden Geweben. In diesem Kapitel wird die
MR-Bildgebung der Kortikalis des Unterschenkels und des Lungenparenchyms mit den zuvor beschriebenen

UTE-Sequenzen gezeigt und miteinander verglichen.

5.1 Bestimmung der Relaxationszeit 7,

Um die transversale Relaxationszeit zu bestimmen werden Bilder zu verschiedenen Echozeiten aufgenommen.

Durch einen monoexponentiellen pixelweisen Fit des MR-Signals SI(t) liber die Echozeit gemif3
SI(t) = So-exp(—TE/Ty). 5.1)

ldsst sich dann T3 bestimmen. Dabei ist Sly das PD-gewichtete Signal bei TE=0.

Die Echozeit wird in aufeinanderfolgenden Wiederholungen variiert um die verschiedenen Kontraste zu erzeu-
gen. Mit Verwendung quasi-zufillig verteilter Projektioswinkel konnen dann durch retrospektive Auswahl der
entsprechenden Projektionen gleicher Echozeit die einzelnen Bilder rekonstruiert werden. Gemif 4.6 erfordert
die Aufnahme in 3D eine grole Anzahl an Projektionen. Die Bestimmung der transversalen Relaxationszeit,
die die Aufnahme mehrerer Bilder erfordert resultiert daher schnell in sehr langen Messzeiten. Um die Mess-
zeit bei der Messung von 75 zu verkiirzen, wird daher das Verfahren der KWIC (engl. k-space weighted image

contrast)-Filterung angewendet [74]. Dabei wird fiir jedes Bild die Peripherie des entsprechenden k-Raums
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Abbildung 5.1: MR-Bild des humanen Unter-
schenkels gemessen mit einer konventionellen
2D Turbo-Spin-Echo-Sequenz. Das Schien-
bein und das Wadenbein sind umgeben von
Muskelgewebe. Im Inneren dieser Knochen
befindet sich das Knochenmark, im AufBlen-
raum der kortikale Knochen. Muskelgewe-
be und Fett liefern Signal, wihrend der kor-
tikale Knochen sehr signalarm dargestellt
wird. Sequenzparameter: FOV = 145mm,
Matrix = 192, TR = 4500ms, TE = 18 ms,
Schichtdicke = 3 mm.

Abbildung 5.2: Coronare Schicht der Lunge
eines gesunden Probanden, aufgenommen mit
einer 2D Haste-Sequenz wihrend des Atem-
stops. Sequenzparameter: FOV = 400mm,
Matrix = 320, TR = 1000ms, TE = 24ms,
Schichtdicke = 8 mm.
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durch Nachbar-Projektionen eines anderen Kontrasts ergidnzt. Somit kann die Messung mit einer geringeren

Anzahl an Projektionen durchgefiihrt werden.

5.2 Aufnahme eines zweiten Echos

Die Methodik der Doppel-Echo-Aufnahme wurde in Abschnitt 2.4.1 erldutert. Diese ermdglicht die Datenauf-
nahme von vier Bildern mit verschiedenen Echozeiten unter Halbierung der Messzeit bei gleichem TR.

In einem TR werden jeweils zwei Kontraste aufgenommen. Die Gradienten der darauf folgenden Wiederholung
werden um die Zeit T verschoben. Im ersten TR werden somit Projektionen zu den Zeiten TE1 und TE3 auf-
genommen, wihrend die ndchste Wiederholung Projektionen zu den Zeiten TE2 = TE1+7 und TE4 = TE3+7
liefert. Die moglichen Echozeiten TE3 und TE4 sind dabei von der Bandbreite bzw. Auslesedauer abhingig.
Zur Aufnahme der verschiedenen Kontraste wurden zwei verschiedene Gradienten-Kombinationen verwendet,
die in Abbildung 5.3 dargestellt sind. Die erste Methode verwendet dazu einen mdglichst kurzen Rephasie-
rungsgradienten, der nach dem ersten Auslesegradienten geschaltet wird, um die dephasierten Spins wieder
zu rephasieren. Anschliefend wird bei TE2 ein weiterer Auslesegradient zur Aufnahme des zweiten Bildes
geschaltet. Somit wird eine moglichst kurze zweite Echozeit erzielt. Bei der zweiten Methode wird der zweite
Auslesegradienten mit umgekehrtem Vorzeichen nach dem ersten Auslesegradienten geschaltet. Der Zeitpunkt
der Rephasierung der Spins und damit die Aufnahme des k-Raum-Zentrums bei TE2 erfolgt dann am Ende
des zweiten Auslesegradienten. Diese Moglichkeit zur Aufnahme eines zweiten Bildes kommt ohne Rephasie-
rungsgradient aus, liefert aber spitere Echozeiten TE2.

Durch entsprechende Ergidnzung weiterer Gradienten kénnen mit beiden Methoden Bilder zu weiteren Echo-

zeiten aufgenommen werden.

5.3 T; des kortikalen Knochens

Um die transversale Relaxationszeit des kortikalen Knochens zu bestimmen wurden nach der in Abschnitt
5.1 beschriebenen Methode Projektionen zu sechs verschiedenen Echozeiten aufgenommen. Fiir die Signal-
detektion wurde eine flexible 4-Kanal Empfangsspule (Flex small, Siemens) verwendet. Es wurden jeweils
3 x 10* Projektionen zu den Zeiten TE = 0.07/0.3/0.6/1.0/1.5/2.0 ms aufgenommen. Die gesamte Messzeit be-
trug 21 min. Abbildung 5.4 zeigt MR-Bilder des humanen Schienbeins in vivo eines gesunden Probanden zu
verschiedenen Echozeiten bei 3.0 T. Es wird Signal der Kortikalis des Schienbeins bei den kurzen Echozeiten
detektiert. Aufgrund der signalstirekeren Gewebe mit langerer 7>-Relaxationszeit ist der kortikale Anteil in den
morphologischen Bildern dennoch sehr signalarm dargestellt. Abbildung 5.5 zeigt die resultierende 7, *-Karte.
Im kortikalen Schienbein ergibt sich ein mittleres 7o = 0.53 +=0.15ms.

5.4 Bildgebung des kortikalen Knochens

Die Abbildungen 5.6 und 5.7 zeigen die Ergebnisse einer Doppel-Echo-Messung in vivo am Kopf eines gesun-
den Probanden bei 1.5 T und 3.0 T mit der UTE- und RC-UTE-Sequenz. Fiir die Signaldetektion wurde eine
12-Kanal-Kopfspule bei 1.5 T und eine 20-Kanal-Kopfspule bei 3.0 T (beide Siemens) verwendet.

Die Sequenzparameter der MR-Messungen waren: FOV=145 mm, Matrix=192, 6 x 10* Projektionen, TR=7 ms,
0=8°,TE1=0.07ms, TE2=4.76ms bei 1.5 T, TE2=2.3ms bei 3.0 T, BW =470kHz bei 1.5 T, BW =560 kHz

bei 3.0 T. Die zweiten Echozeiten wurden jeweils so gewihlt, dass die Resonanzen von Fett und Wasser zum
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Abbildung 5.3: Gradientenverlauf bei Aufnahme von zwei Bildern zu den Zeitpunkten
TE1 und TE2. Gezeigt sind zwei verschiedene Methoden zur Aufnahme des zweiten
Bildes. Die erste Methode (oben) benutzt einen Rephasierungsgradienten mit anschlie-
Bendem zweiten Auslesegradienten. Die zweite Methode (unten) benutzt einen zweiten
Auslesegradienten mit umgekehrtem Vorzeichen. Die grauen Linien zeigen jeweils die
Zeitpunkte der k-Raum-Zentren an. Bei der ersten Methode kann das zweite Bild bei
fritherer Echozeit TE2 aufgenommen werden.
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TE=0.07ms TE=0.3ms

TE=1.0ms

Abbildung 5.4: MR-Bilder des Schienbeins zu verschiedenen Echozeiten TE. Sequenzparameter: FOV =
145 mm, Matrix = 128, FA = 10°, TR = 7ms, BW = 450Hz/Px. Es wurden 3 x 10* Projektionen pro Kon-

trast gemessen, was eine Messzeit von 21 min ergibt.

Abbildung 5.5: Berechnete 7>*-Karte des
kortikalen Schienbeinknochens nach mo-
noexponentiellem Fit der einzelnen Bil-
der zu verschiedenen Echozeiten. Im kor-
tikalen Knochen ergibt sich eine mittleres
Trx =0.53+0.15ms.
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UTE

RC-UTE

Abbildung 5.6: Vergleich der MR-Bilder eines Kopfes eines gesunden Probanden der UTE (oben) und RC-
UTE-Sequenz (unten) bei 1.5 T. Gezeigt sind die Bilder, aufgenommen bei kurzer Echozeit TE1 und langer
Echozeit TE2>TE1 sowie das dazugehorige Differenzbild. Bei TE1 wird das Signal von allen Geweben de-
tektiert. Bei TE2 ist das Signal des Schiddelknochens schon soweit abgefallen, dass die Differenzbildung der
einzelnen Bilder den Schidelknochen in sehr gutem Kontrast zeigt. Es ist auBerdem zu beachten, dass bei
Echozeit TE1 das MR-Signal des Kopfhohreres detektiert wird. Mit der RC-UTE-Sequenz wird ein ersichtli-
cher Auflosungsgewinn erzielt. Der Schiadelknochen (roter Pfeil) sowie der Kopfhohrer erscheinen hier deutlich
schirfer.

Zeitpunkt der Datenaufnahme keine Phasenverschiebung aufweisen, um Signalausloschungen durch chemical
shift (Abschnitt 2.1.4) zu vermeiden. Dafiir wurde das zweite Bild bei 1.5 T ohne Schalten eines Rephasie-
rungsgradienten, bei 3.0 T mit Repasierungsgradient (siehe Abschnitt 5.2) aufgenommen.

Bei beiden Feldstidrken liefern die UTE- und RC-UTE-Sequenz Signal des kortikalen Knochens bei TE1. Bei
TE2 wird nur noch Signal von Gewebe mit langer 7>-Relaxationszeit detektiert, wobei das Signal des Schédel-
knochens jeweils abgeklungen ist. Die Differenzbildung der einzelnen Bilder zeigt den Schiddelknochen dann
in sehr gutem Kontrast. Die Verwendung der RC-UTE-Sequenz zeigt einen ersichtlichen Auflésungsgewinn im
Vergleich zu UTE. Durch Anwendung der Cone-Trajektorien wird der Knochen deutlicher abgegrenzt und er-
scheint schirfer. Bei 1.5 T wird auerdem bei der kiirzeren Echozeit TE1 das Signal des Kopfhohrers detektiert
und im Differenzbild dargestellt. Auch hier wird mit der RC-UTE-Sequenz ein deutlicher Auflésungsgewinn

erzielt.

Abbildung 5.8 zeigt Ergebnisse des Vergleichs der Doppel-Echo-Methode und der in Abschnitt 2.4.2 beschrie-
benen Inversions-Methode zur Kontrasterzeugung. Gezeigt sind die MR-Bilder des Schienbeinknochens eines
Schafs gemessen ex vivo mit der RC-UTE-Sequenz bei den Echozeiten TE1 und TE2 sowie das entsprechende
Differenzbild sowie mit Magnetisierungspriparation durch einen Inversionspuls zur Sittigung der Magneti-

sierung von Komponenten mit langer 7>-Relaxationszeit. Fiir die MR-Messungen wurde ein Sichtfeld von
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Abbildung 5.7: Vergleich der MR-Bilder eines Kopfes eines gesunden Probanden der UTE (oben) und RC-
UTE-Sequenz (unten) bei 3.0 T. Gezeigt sind die Bilder bei kurzer Echozeit TE1 und langer Echozeit TE2>TE1
sowie das dazugehorige Differenzbild. Bei TE1 wird das Signal von allen Geweben detektiert. Bei TE2 ist
das Signal des Schéddelknochens schon soweit abgefallen, dass die Differenzbildung der einzelnen Bilder den
Schidelknochen in sehr gutem Kontrast zeigt.
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Abbildung 5.8: Darstellung des Vergleichs der Doppel-Echo-Methode und einer Magnetisierungspriparation
durch einen Inversionspuls zur selektiven Darstellung der Magnetisierung der Komponenten mit kurzer 7>-
Relaxationszeit. Gezeigt sind die MR-Bilder eines Schaf-Schienbeins, aufgenommen ex vivo mit der RC-UTE-
Sequenz bei einer kurzen Echozeit TE1 = 0.07ms (a), einer langen Echozeit TE2 = 3.31ms (b) und das
dazugehorige Differenzbild TE1-TE2 (c). Sowie das Ergebnis einer Messung mit Magnetisierungspréiparation
durch einen adiabatischen Inversionspuls in Kombination mit kurzer Repetitionszeit (d). Bei der Echozeit TE1
wird Signal von allen Komponenten detektiert: der umliegenden Fliissigkeit, dem kortikalen Knochen (weifer
Pfeil) und dem Knochenmark (gestrichelter Pfeil). Die Komponenten mit langer 7,-Relaxationszeit erscheinen
im Gegensatz zu dem kortikalen Anteil des Knochens sehr signalintensiv. Bei der Echozeit TE2 ist das Signal
des kortikalen Knochens abgeklungen und wird nicht mehr detektiert werden. Beide Methoden zeigen eine
hinreichende Unterdriickung der umgebenden Fliissigkeit. Mit der Doppel-Echo-Methode wird das Signal des
Knochenmarks nicht vollstindig unterdriickt (roter Pfeil). Die Verwendung der Inversions-Methode ergibt eine
sehr gute Unterdriickung des Fett-Signals, so dass das Signal des kortikalen Knochens signalstérker dargestellt
wird.

230 mm, Matrix=192, 6 x 10* Projektionen, TR = 50ms, o = 25°, TE = 0.07 ms/ 3.31 ms, BW = 470kHz
verwendet. Die zweite Echozeit wurde dabei minimal gewihlt. Fiir die Magnetisierungspréiparation wurde ein
adiabatischer hyperbolischer Secantpuls mit der Pulsdauer 10240 ms und eine Inversionszeit von 18 ms ver-
wendet. Beide Methoden liefern einen hoheren Kontrast fiir den kortikalen Knochen im Vergleich zu dem
MR-Bild bei TE1. Das Signal der umliegenden Fliissigkeit wird mit beiden Methoden hinreichend unterdriickt.
Das Signal des Knochenmarks wird jedoch mit der Séttigung durch Inversion besser unterdriickt als mit der
Doppel-Echo-Methode.

5.5 T) der Lunge

Um die transversale Relaxationszeit der Lunge zu bestimmen wurden nach der in Abschnitt 5.1 beschriebe-
nen Methode Projektionen zu sechs verschiedenen Echozeiten aufgenommen. Die Datenaufnahme erfolgte
wihrend freier Atmung. Fiir die Signaldetektion wurden eine 4-Kanal-Body-Array-Empfangsspule und eine
6-Kanal-Spine-Array-Empfangsspule (beide Siemens) bei 1.5 T und eine 4-Kanal-Body-Array-Empfangsspule
und eine 6-Kanal-Spine-Array-Empfangsspule (beide Siemens) bei 3.0 T verwendet.

Die Sequenzparameter waren: FOV=450 mm, Matrix=192, 2 x 204 Projektionen/Kontrast, TR = 5ms, a=5° bei
15T, =4°bei 3.0T, BW =450kHz bei 1.5T, BW = 600kHz bei 3.0 T. Daraus resultiert eine Messzeit von
10 min. Der Startpunkt der Datenaufnahme wurde bei 1.5 T um jeweils 0.3 ms verschoben, was die Echozei-
ten 0.07/0.37/0.67/0.97/1.27/1.57 ms ergibt und bei 3.0 T um jeweils 0.18 ms verschoben, was die Echozeiten
0.07/0.25/0.43/0.61/0.79/0.97 ms ergibt.
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Abbildung 5.9: T’ -Karte der Lunge bei 1.5 T in koronarer (links), sagittaler (mitte) und transversaler (rechts)
Orientierung.
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Abbildung 5.10: T;'-Karte der Lunge bei 3.0 T in koronarer (links), sagittaler (mitte) und transversaler (rechts)
Orientierung.

Abbildungen 5.9 und 5.10 zeigen einzelne Schichten in verschiedenen Orientierungen einer 3D 7, x-Karte der
Lunge eines gesunden Probanden bei 1.5 T und 3.0 T. In der Lunge ergibt sich ein mittleres 7" = 2.2 4+0.78ms
bei 1.5T und 75 = 1.16 £ 0.3ms bei 3.0 T.

Bei beiden Feldstirken zeigt sich eine breite Verteilung der 7>*-Werte in der Lunge. Die gemessenen Werte
verteilen sich iiber einen weiten Bereich bis 7 ms. Die hoheren Werte resultieren dabei aus Signal von den

Blutgefiflen der Lunge, wihrend die niedrigeren Werte dem Lungenparenchym entsprechen.

5.6 Bildgebung der Lunge

In Abbildung 5.11 sind die Ergebnisse der MR-Messungen der Lunge eines gesunden Probanden bei 1.5T
mit der UTE-, DA-UTE- und RC-UTE-Sequenz dargestellt. Gezeigt sind Bilder koronarer und transversaler
Orientierung. Die Datenaufnahme erfolgte jeweils wihrend freier Atmung. Die Messungen wurden jeweils mit
folgenden Sequenzparametern durchgefiihrt: FOV = 450 mm, Matrix = 192, 4 x 103 Projektionen, TR = 7ms,
a =5° TE = 0.07ms, BW = 450kHz. Bei allen Sequenzen wird das Signal des Lungenparenchyms darge-
stellt. Die Verwendung der DA-UTE- und RC-UTE-Sequenz erzielt jedoch eine besseres Auflosungsvermogen,
was deutlich durch die schirfere Darstellung der Plastikelemente der Empfangsspule zu sehen ist.

Abbildung 5.12 zeigt koronare MR-Bilder der Lunge eines gesunden Probanden der UTE- und RC-UTE-
Sequenz bei Unterabtastung. Gezeigt ist der Vergleich der UTE-Sequenz bei Np = 4 x 10* und RC-UTE-
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Abbildung 5.11: Koronare und transversale MR-Bilder der Lunge eines gesunden Probanden aufgenommen
mit der UTE- (links), DA-UTE- (mitte) und RC-UTE-Sequenz (rechts). Die Plastikelemente der Empfansspule
werden mit der DA-UTE- und RC-UTE-Sequenz deutlich schirfer abgebildet (Ellipse), was durch die Redu-
zierung des T>-Blurrings bedingt ist. Mit der RC-UTE-Sequenz wird auflerdem ein Auflosungsgewinn durch
Reduzierung der Unterabtastung erzielt. Dies ist vor allem an der schirferen Darstellung der Gefifle zu sehen.
Sequenzparamneter: FOV = 450 mm, Matrix = 192, BW = 450kHz/Px, TR = 7ms, o = 5°. Es wurden jeweils
4 x 10* Projektionen gemessen, was eine Messzeit von 4.7 min ergibt.

Sequenz bei Np = 2 x 10* Projektionen. Die Messung mit der RC-UTE-Sequenz zeigt trotz geringerer Pro-
jektionszahl ein besseres Auflosungsvermogen. Dies zeigt sich vor allem an einer schérferen Darstellung der
Gefife und des Diaphragma.

Abbildung 5.13 zeigt einzelne Schichten einer hochaufgelosten Messung der Lunge mit RC-UTE. Es wurden
folgende Sequenzparameter verwendet: FOV = 450 mm, Matrix = 256, 4 X 10* Projektionen, TR = 7ms, o =
5°, TE = 0.07ms, BW = 450kHz/Px. Dies entspricht einer Messzeit von 4.7 min und einer isotropen Voxel-
groBe von 1.76 mm. Das Lungenparenchym liefert Signal und die Gefifle werden scharf dargestellt. Auch das
Diaphragma ist sehr gut abgrenzbar.

5.6.1 Magnetisierungstransfer der Lunge

Als weiteres Anwendungsbeispiel wird die Kombination kurzer Echozeiten und der Methodik des Magneti-
sierungstransfers bei 1.5 T gezeigt. Die Methodik zur Darstellung des Magnetisierungstransfers wurde in Ab-
schnitt 2.4.3 beschrieben. Fiir die Magnetisierungspraparation wurde ein hyperbolischer Secantpuls mit der
Pulsdauer 12.3 ms und einem Flipwinkel von 500° bei einer Frequenz von 2000 Hz verwendet. Durch Anwen-

dung der Doppel-Echo-Methode wurden Daten zu verschiedenen Echozeiten aufgenommen. Die Projektionen
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Abbildung 5.12: MR-Bilder der Lunge gemessen gemessen mit der UTE-Sequenz mit 4 x 10* Projektionen
(links) und mit der RC-UTE-Sequenz (rechts) mit 2 x 10* Projektionen. Trotz der niedrigeren Projektionszahl
wird mit der RC-UTE-Sequenz ein besseres Auflosungsvermdgen erzielt. Dies ist vor allem an der besseren
Darstellung der Geféfle und der Schérfe des Diaphragmas zu sehen.

Abbildung 5.13: Einzelne Schichten der verschiedenen Orientierungen einer hochaufgelgsten MR-Messung
der Lunge eines gesunden Probanden mit der RC-UTE-Sequenz. Sequenzparameter: FOV = 450mm, Ny =
128, Np = 4 x 104, BW = 450kHz/Px,TR = 7ms, a = 5°. Dies entspricht einer Messzeit von 4.7 min und
einer isotropen Voxelgrofe von 1.76 mm. Es ist die gute Abgrenzung des Diaphragmas zu beachten (Pfeil).
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TE1=0.07ms TE2=0.6ms TE3=1.2ms

MTR [b.E.]

Abbildung 5.14: Darstellung des Magnetisierungstransfers der Lunge bei 1.5 T aufgenommen mit der RC-
UTE-Sequenz. Gezeigt sind koronare MR-Bilder der verschiedenen Echozeiten TE ohne Sittigungspuls (oben)
sowie mit Sattigungspuls (mitte) und die resultierenden MT-Karten (unten). Die MTR der Lunge nimmt mit
steigender Echozeit von 0.37 af 0.34 und 0.30 ab. Die Sequenzparameter sind: FOV = 500mm, TR = 25m:s,
TE = 0.07/0.6/1.2ms, Np = 64, Np = 3 x 10*, BW = 1370kHz/Px, o = 6°.

fiir die verschiedenen Echozeiten wurden, unter Verwendung quasi-zufillig verteilter Projektionswinkeln, in
aufeinanderfolgenden Wiederholungen aufgenommen. Abbildung 5.14 zeigt die MR-Bilder der verschiede-
nen Echozeiten TE =0.070.61.2 ms ohne Séttigungspuls sowie mit Séttigungspuls und die resultierenden MT-
Karten. Die Magnetisierungstransferrate MTR wurde nach Gleichung 2.32 bestimmt. Bei der kurzen Echozeit
TE = 0.07 wurde eine MTR von 0.37 gemessen. Bei den hoheren Echozeiten wurde eine Abnahme der MTR
auf 0.34 und 0.30 beobachtet.

5.7 Diskussion

Zur Messung von Geweben mit schnell abfallendem MR-Signal wurden die 3D UTE-, DA-UTE- und RC-
UTE-Sequenz fiir die beiden typischen klinischen Feldstirken 1.5 T und 3.0 T implementiert. Die Anwendung
und der Vergleich der verschiedenen Sequenzen wurde in vivo durch Darstellung des kortikalen Knochens des

Schienbeins und der Lunge an gesunden Probanden gezeigt.
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Das Signal der Protonen des kortikalen Knochens kann mit konventionellen Sequenzen nicht detektiert werden.
Diese besitzen eine effektive Spin-Spin-Relaxationszeit von (75 < 5001ts) und ermoglichen die MR-Messung
nur mit ultrakurzen Echozeiten [1]. Es wurde gezeigt, dass die in dieser Arbeit dargestellten UTE-Sequenzen
das Signal der Kortikalis des Schienbeins und des Schidelknochens abbilden. Au3erdem ist, wie am humanen
Schienbein bei 3.0 T gezeigt, die quantitative Messung der 7>*-Relaxationszeit moglich. Durch Wahl sechs
verschiedener Echozeiten fiir aufeinanderfolgende Projektionen bei Verwendung quasi-zufillig verteilter Pro-
jektionswinkel und KWIC-Filterung konnen sechs Bilder mit verschiedenen Kontrasten rekonstruiert werden.
Diese Methodik ist sehr robust und erméglicht zudem eine sehr flexibler Wahl der verschiedenen Echozeiten.
Durch Aufnahme der verschiedenen Kontraste in aufeinanderfolgenden Wiederholungen wird auerdem eine
Nichtiibereinstimmung der Bilder durch Bewegung und daraus resultierende Artefakte in der 7T,*-Karte verhin-
dert. Mit der RC-UTE-Sequenz in Kombination mit KWIC-Filterung kann somit die Messzeit reduziert und so
die 3D quantitative Messung der transversalen Relaxationszeit in akzeptabler Messzeit ermoglicht werden.
3D-Messungen bendtigen schnell eine sehr hohe Anzahl an Projektionen, um die Nyquist-Bedingung zu erfiil-
len und daher langen Messzeiten. Alle Messungen wurden daher unterabgetastet durchgefiihrt. Die in Abbil-
dung 5.6 und 5.7 gezeigten MR-Bilder des Kopfes wurden mit einer Unterabtastung von 1.9 gemessen, was
nahezu einer Halbierung der Messzeit entspricht.

Alle verwendeten UTE-Sequenzen detektieren aufgrund der kurzen Echozeit von 0.07 ms das Signal des kor-
tikalen Schidelknochens. Die Verwendung der RC-UTE-Sequenz zeigt dabei einen erheblichen Vorteil gegen-
iiber der UTE-Sequenz. Die Unterabtastung reduziert sich bei den gewihlten Sequenzparametern auf ~ 0.68.
Wie bereits an einem Aufldsungsphantom in Abbildung 4.19 gezeigt, liefert die RC-UTE-Sequenz in gleicher
Messzeit somit ein besseres Auflosungsvermogen, was auch in vivo deutlich ersichtlich ist. Eine weitere Redu-
zierung der Unterabtastung ist nur mit einer Erniedrigung der Bandbreite moglich. Damit wiirde ein groflerer
k-Raum-Anteil homogen abgetastet werden. Dies wiirde jedoch den Effekt des 7>-Blurrings vergroB3ern.
Durch Verwendung der Doppel-Echo-Methode kann der Schidelknochen in erheblich verbessertem Kontrast
dargestellt werden. Der kritische Parameter der Effizienz der Doppel-Echo-Methode ist dabei die zweite Echo-
zeit TE2. Diese sollte moglichst kurz sein, um eine hinreichende Unterdriickung der Komponenten mit langer
T>-Relaxationszeit und geniigend Signalabfall der Komponenten mit kurzer 7>-Relaxationszeit zu liefern. Au-
Berdem sollten die Resonanzen von Fett und Wasser in Phase sein, um Signalausloschungen durch chemical
shift (siehe Abschnitt 2.1.4) zu vermeiden. Die Dauer der ersten Datenaufnahme begrenzen zusitzlich die
Wahl von TE2. Dies erfordert bei 3.0 T die Nutzung eines Rephasierungsgradienten, um die minimale zwei-
te Echozeit TE2 = 2.3 ms zu erreichen, bei der keine Fett-Wasser-Phasenverschiebung existiert. Bei 1.5 T ist
hingegen das Weglassen des Rephasierungsgradienten moglich. Mit beiden Methoden sind die Differenzbil-
der ohne zusitzliche Artefakte darstellbar. Es zeigt sich bei beiden Feldstirken eine sehr gute Unterdriickung
der Komponenten mit langer 7>-Relaxationszeit des Gehirns, wihrend die Komponenten mit sehr kurzer 75-
Relaxationszeit des kortikalen Knochens mit erheblich besserem Kontrast dargestellt. Bei der Messung bei
1.5 T ist auerdem eine Reduktion des 7>-Blurrings im Differenzbild zu sehen.

Bei Verwendung der Inversions-Methode zur Unterdriickung der Komponenten mit langer 7>-Relaxationszeit
(siehe Abschnitt 2.4.2) bestimmen der adiabatische Inversionspuls, TR und TI die Effizienz der Kontrasterzeu-
gung. Die hier gezeigten Ergebnisse der ex vivo MR-Messung an einem Schaf-Schienbein zeigen eine sehr gute
Unterdriickung des Signals von Knochenmark und Wasser. Die Pulsdauer wurde dabei lange genug gewihlt,
um die Komponente mit sehr kurzer 7,-Relaxationszeit nicht zu invertieren. Noch hohere Pulsdauer wiirden
zu einem nicht vernachléssigbaren Signalabfall der Protonen des Knochenmarks fithren. Im Vergleich mit der
Doppel-Echo-Methode wird eine bessere Unterdriickung des Signals des Knochenmarks erzielt. Dies ist auf

einen Abfall des Signals des Knochenmarks wihrend TE2 zuriickzufiihren.
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Wie in Abschnitt 3.2.1 erléutert stellt die Lunge eine grofle Herausforderung fiir die MR-Bildgebung dar. Nied-
rige Protonendichte, Bewegung und die sehr kurze T, -Relaxationszeit erschweren die Aufnahmen. Die radiale
Abtastung des k-Raums bei UTE-Sequenzen bietet hier den Vorteil, das Signal des Lungenparenchyms mit
isotroper Auflosung und bei kurzer Echozeit aufzunehmen, bevor es durch T;'-Relaxation abgeklungen ist.
Entsprechend zeigen die UTE-Aufnahmen der Lunge in Abbildung 5.11 deutlich das Signal des Lungenparen-
chyms bei isotroper Auflésung von 2.3 mm?.

Die 3D Aufnahmen in isotroper Auflosung benétigen jedoch eine hohe Anzahl von Projektionen und somit lan-
ge Messzeiten. Die Datenaufnahme kann deshalb nicht wéhrend des Atemstops erfolgen. Die Atembewegungen
withrend der Datenaufnahme verursachen iiblicherweise Artefakte und Unschirfe in den Bildern. Wegen der
starken Uberabtastung des k-Raum-Zentrums ist die Lunge dennoch nahezu artefaktfrei dargestellt (siche Ab-
bildung 5.13). Sogar im Bereich des Herzens und des Diaphragmas sind nur geringe Unschérfen vorhanden.
Die T,'-Relaxationszeit der Lunge konnte bei 1.5 T und 3.0 T mit einer Messzeit von 1.67 min pro Kontrast
und einer gesamten Messzeit von 10 min gemessen werden. Die Verwendung der cone-férmigen Trajektorien
und der in Abschnitt 5.1 beschriebenen Methode zur Aufnahme der verschiedenen Kontraste liefert dabei die
oben ausgefiihrten Vorteile. Die bisher in der Literatur gezeigten Messungen der 7,'-Relaxationszeit der Lunge
bendtigen erheblich ldngere Messzeiten. Yu et al. zeigte eine 7,'-Messung der Lunge mit einer Messzeit von
3.4 min pro Kontrast [75]. Die Aufnahme von acht Kontrasten ergab dann eine gesamte Messzeit von 26.8 min.
Dabei wurde jedoch mit Verwendung einer 2D UTE-Sequenz die T,'-Relaxationszeit einer einzelnen Schicht
mit einer Dicke von 20 mm gemessen. Die hier gezeigte Methodik erlaubt dagegen die Messung von 75 in 3D
mit isotroper Auflosung bei erheblich kiirzerer Messzeit.

Die lokalen magnetischen Suszeptibilititsunterschiede der Lunge sind vom externen Magnetfeld abhingig.
Dabei kann eine lineare Abhéngigkeit angenommen werden, was eine Halbierung der 7> *-Relaxationszeit bei
Verdopplung der Feldstirke erwarten ldsst [75]. Entsprechend wurde eine Verkiirzung der 7,'Relaxationszeit
um ~ 57% gemessen.

Die Verwendung der RC-UTE-Sequenz zeigt vor allem bei Untersuchung der Lunge einen erheblichen Aufl6-
sungsgewinn gegeniiber der standardmifigen UTE-Sequenz. Dies ist vor allem an den Gefiflen und dem Dia-
phragma zu sehen. Die effizientere Abtastung der RC-UTE-Sequenz kann fiir eine Verkiirzung der Messzeit
genutzt werden. Abbildung 5.13 zeigt die Ergebnisse einer Messung mit hoher Abtastrate von 128 und den-
noch niedriger Projektionszahl von 4 x 10*. Mit linearer Abtastung ist dann eine Projektionszahl von 2 x 10°
notig, um die Nyquist-Bedingung zu erfiillen. Die Messung mit 4 x 10* Projektionen entspricht dann einer 5-
fachen Unterabtastung und wiirde zu erheblichen Auflosungsverlusten bzw. Streifenartefakten fithren. Mit der
RC-UTE-Sequenz wird die Lunge in einer Messzeit von <5 min dennoch mit sehr guter Auflésung dargestellt.
Die Gefifle und der Rand der Lunge werden sehr gut abgebildet.

Mit der Kombination der UTE-Sequenz und der Methodik des Magnetisierungstransfers konnte die Magnetisie-
rungstransfer-Rate der Lunge gemessen werden. Es wurde eine MTR von 37 bei einer Echozeit TE = 0.07ms
bestimmt. Bisher verwendete Methoden zur Messung der MTR benutzen lingere Echozeiten [76, 77]. Das
detektierte Signal stammt dann hauptsdchlich vom Blut der Lunge. Wegen der niedrigen Menge von Makro-
molekiilen im Blut wird dann nur ein geringer MT-Effekt gemessen [78]. Die Verwendung ultrakurzer Echo-
zeiten ermoglicht die Darstellung des MT der Lunge und erdffnet ein interessantes und vielversprechendes
Forschungsfeld. Die Kombination sehr kurzer Echozeiten und MT-Technik konnte mehr Information liefern,
als die beiden Techniken getrennt. So ermdglicht die Detektion schnell abfallendr MR-Signale, die Messung
des MT-Austausch der gebundenen Protonen mit jedem anderen Protonenpool. In einem System aus Protonen
mit kurzer 7>-Relaxationszeit und ultrakurzer Relaxationszeit 75<0.01 ms kann mit der kombinierten UTE-MT-

Technik dann der Pool ultrakurzer Protonen untersucht werden, was bisher am klinischen System nicht moglich
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war [3].

Durch Aufnahme der Daten zu verschiedenen Echozeiten wurde auSerdem eine Abnahme des MT mit steigen-
der Echozeit gezeigt. Die gemessene Abnahme der MTR mit der Echozeit unterstiitzt die Annahme, dass nicht
der MT des Blutes der Lunge, sondern tatsdchlich der MT der Protonen des Lungenparenchyms mit den stark
gebundenen Protonen der Makromolekiile dargestellt wird. Die gemessene MTR ist dabei von der der Konzen-
tration der beiden Protonen-Pools abhiingig. In weiteren Studien kdnnte somit die Abhédngigkeit der MTR von

der Echozeit zur Bestimmung der verschiedenen Anteile der Lunge genutzt werden.



6 Funktionelle 3D Bildgebung der Lunge

In Abschnitt 3.2.1 wurde die Charakterisierung der Lungenfunktion durch die Relaxationszeiten mit Hilfe von
Sauerstoff als Kontrastmittel beschrieben. Die Sauerstoff-unterstiitzte Messung zeigt den Sauerstoff-Transport
der Lunge iiber eine Anderung der Relaxationszeit 7y an [16-22]. Die Anderung von 7; spiegelt dabei den
gesamten Vorgang des Sauerstofftransports, der durch Ventilation, Perfusion und Diffusion erfolgt, wieder.
Da Sauerstoff paramagnetisch und Gewebe diamagnetisch ist, werden an den Luft-Gewebe-Grenzflachen der
Lunge Magnetfeldinhomogenititen verursacht, die von der Sauerstoffkonzentration abhingig sind. Dies kann
ausgenutzt werden, um die Lungenfunktion mittels 7, -Relaxation zu messen [23]. Die Bestimmung der An-
derung der 7,'-Relaxationszeit stellt dabei eine Methode dar, um die Messung der Ventilation mit geringerem
Einfluss von Perfusion und Diffusion durchzufiihren.

Die bisher beschriebenen Verfahren nutzen fast ausschlieSlich 2D Messverfahren mit Datenaufnahmen wih-
rend des Atemstops. In diesem Abschnitt wird eine Methode fiir die 3D Aufnahme der Lunge wihrend freier
Atmung verschiedener Sauerstoff-Konzentrationen gezeigt. Fiir eine detaillierte Beurteilung der Lungenfunkti-
on wird die quantitative 7, -Messung mit der 7;-gewichteten Bildgebung kombiniert. Mit Hilfe einer retrospek-
tiven Bewegungskorrektur konnen die Bilder au8erdem fiir zwei verschiedene Atemzustinde, Exspiration und
Inspiration, rekonstruiert werden. Durch Vergleich der Ergebnisse der exspirativen und inspirativen Phase wird
neben dem Einfluss des Atemgases dann auch der Einfluss des Atemvorgangs untersucht. Die im Folgenden
vorgestellte Methode liefert somit die gleichzeitige Bestimmung der protonen-gewichteten Signalintensitit, der

T;'-Relaxationszeit und der Volumenénderung der Lunge.

6.1 Sauerstoff-unterstiitzte Messungen

Die Messungen wurden an sechs gesunden Probanden jeweils wihrend Atmung von reinem Sauerstoff (02)
und Raumluft (RL) durchgefiihrt. Die Datenaufnahme aller Messungen erfolgte wihrend freier Atmung bei
einer dufleren Feldstirke von 1.5 T (Avanto, Siemens, Erlangen). Das Atemgas wurde iiber eine Atemmaske
zum Probanden geleitet. Nach Wechsel des Atemgases von Raumluft zu reinem Sauerstoff wurde eine Warte-
zeit von 5 min eingefiigt, um ein Vermischen der beiden Atemgase wihrend der Datenaufnahme zu vermeiden.
Fiir die Signaldetektion wurden ein 6-Kanal-Body-Matrix-Array und ein 6-Kanal-Spine-Matrix-Array (beide
Siemens, Erlangen) verwendet.

Fiir alle Messungen wurde ein Sichtfeld von 500 mm, TR=7 ms, a=10°, Matrix=128 und eine Bandbreite von
1370 Hz/Px verwendet.

Zur quantitativen Bestimmung der 7, -Relaxationszeit wurde die zuvor erlduterte Doppel-Echo-Methode mit
Einsatz eines Rephasierungsgradienten (Abbildung 5.3) verwendet. Die Startpunkte der Auslesegradienten auf-
einanderfolgender Wiederholungen wurden dabei um eine Zeitspanne von T = 0.53ms verschoben. Mit der
ersten Datenauslese werden bei TE1 = 0.07 ms und TE3 = 2.1 ms Daten aufgenommen. In der néchsten Repeti-
tion werden bei TE2 = 0.6 ms und TE4 = 2.63 ms Daten aufgenommen. So kénnen Daten mit vier verschiedene
Kontrasten erzeugt werden.

Durch einen pixelweisen monoexponentiellen Fit gemifl Gleichung 5.1 wurden 3D T,'-Karten berechnet. Mit

73
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Hilfe des in Abschnitt 6.2 beschriebenen DC-Gaten wurden die T;-gewichteten Bilder und 75'-Karten fiir ver-
schiedene Atemzustinde, Inspiration und Exspiration, rekonstruiert.

Fiir eine koronare und eine transversal orientierte Schicht wurden die protonen-gewichtete Signalintensitit (SI)
und die 7' -Relaxationszeit bestimmt. Dafiir wurde der Bereich der linken und rechten Lungenhilfte ausgewéhlt
und dessen mittlerer Wert berechnet. Es wurde angenommen, dass 7,"-Werte >3 ms nicht aus dem Lungenpa-
renchym, sondern aus Blutgefdflen stammen. Zur Bestimmung der 7,'-Relaxationszeit wurden deshalb Werte
oberhalb dieses Schwellwerts nicht beriicksichtigt.

Durch die quantitativen 7' -Werte bei Raumluft und Sauerstoff wurde die relative 7' -Anderung und damit die
Ventilation der Lunge bestimmt:

Lre — Ton

AT = 6.1)

Tire
Wobei T}y, die Relaxationszeit bei Raumluft und 755, bei Sauerstoff angibt.
Die relative Signaldnderung ASI,,, wurde als semi-quantitativer Parameter benutzt, um den Sauerstofftransport
zu charakterisieren [20]:
SIr1. — Sl
ASlgpy = ——— 6.2

gas SIRL (6.2)
Wobei SIg;, die Signalintensitiit bei Raumluft und Slp, die Signalintensitét bei Sauerstoff ist.
Die rdumliche Ausdehnung der Lunge dndert sich mit dem Atemvorgang. Die Gewebedichte der Lunge ist im
exspirativen Zustand maximal und nimmt zum inspirativen Zustand hin ab. Diese Anderung ist begriindet durch
die erhohte Gasmenge in der Lunge bei Inspiration, die in einer Verringerung der Protonendichte resultiert,
withrend Gewebe- und Blutdichte konstant bleiben. Ein definiertes Volumen hat dabei ein definiertes Signal in
Exspiration (SIgx) und in Inspiration (S1,), das jeweils abhéngig von der Menge an Luft und Lungengewebe ist.
Die relative Signaldnderung ASl,, von Inspiration zu Exspiration wurde als quantitativer Parameter benutzt,

um die Volumeninderung der Lunge wihrend der Atmung zu charakterisieren:

Slln - SIEX

ASlyo = Sk
n

6.3)

Wobei ST, die Signalintensitit bei Inspiration und S/gx bei Exspiration ist.

6.2 Rekonstruktion verschiedener Atemzustande

Fiir die Beurteilung der Volumeninderung der Lunge wihrend des Atemvorgangs ist die Analyse bestimmter
Atemzustinde notwendig. Dafiir wurde eine retrospektive Methode unter Verwendung des Signals des k-Raum-
Zentrums (DC-Signal) [79, 80] benutzt, mit dem Ziel die beiden Endphasen des Atemvorgangs, Exspiration und
Inspiration, zu rekonstruieren. Dieses Verfahren wird als DC-Gaten bezeichnet. Das DC-Signal reprisentiert
die Summe aller Signalanteile im angeregten Volumen. Bei Bewegung des Objekts gibt das DC-Signal die
bewegungs-induzierte Anderung der Protonendichte wieder. Durch das DC-Signal in Abhingigkeit von der
Zeit, also der Anzahl der Projektionen kann somit die Atembewegung aus den MR-Daten abgeleitet werden.
Die hier entwickelten Sequenzen basieren auf der Aufnahme des FID-Signals, wobei die Datenaufnahme mit
dem k-Raum-Zentrum beginnt. Die aufgenommenen Daten enthalten somit intrinsisch das DC-Signal. Das
DC-Signal wurde zuerst fiir jedes Spulenelement berechnet. Dabei wurden hochfrequente Anteile geglittet. In
Abbildung 6.1 ist ein typischer Zeitverlauf eines geglitteten DC-Signals gezeigt. Fiir die retrospektive Auswahl
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Abbildung 6.1: Geglittete Amplitude des DC-Signals fiir 5000
Projektionen wihrend freier Atmung. Der blaue und rote Anteil
entsprechen den Abschnitten wihrend des inspirativen und exspi-
rativen Atemzustandes.

Tabelle 6.1: Relative Signaldnderung

) posterior  anterior
durch Atemgaswechsel ASly,s in % fiir

den exspirativen Zustand in koronarer pos- Proband 1 10.2 10.6
teriorer und anteriorer Schicht fiir jeden Proband 2 10.6 11.3
Probanden und dazugehoriger Mittelwert. Proband 3 11.8 11.4
Proband 4 12.5 12.7
Proband 5 11.5 12.3
Proband 6 10.8 11.3
Mittelwert 11.2 11.6

der Daten wurde dann das DC-Signal mit der stirksten Atembewegung ausgewihlt. Es handelt sich in der Regel
dabei um das Spulenelement, das sich am nihesten am Diaphragma befindet und somit die stérkste zeitliche
Variation der Spindichte enthélt. Durch geeignete Definition eines Schwellwerts werden dann die Projektionen
des exspirativen (rote Linie) und inspirativen (blaue Linie) Zustandes ausgewéhlt und die entsprechenden Bil-
der rekonstruiert. Um nach Umsortieren der Projektionen eine hinreichend gleichméBige k-Raum-Abdeckung
zu erhalten, wurde die in Abschnitt 4.1 gezeigte Berechnung fiir quasi-zufillig verteilte Projektionswinkel ver-

wendet.

6.3 Ergebnisse T-Wichtung

Abbildung 6.2 zeigt T1-gewichtete Lungenbilder bei Atmung von Raumluft und Sauerstoff in Exspiration und
Inspiration eines Probanden. In Tabelle 6.2 sind die nach Gleichung 6.2 bestimmten relativen Signaldnderungen
gelistet. Bei allen Probanden wurde eine erhohte Signalintensitét bei Sauerstoff-Atmung fiir beide Atemzustén-
de gemessen. Es wurde eine mittlere Signaldnderung von 11.2% in Exspiration und 12.7% in Inspiration in der
posterioren Schicht gemessen. In der anterioren Schicht wurde eine Anderung von 11.6% in Exspiration und

von 11.9% in Inspiration gemessen.
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Tabelle 6.2: Qunatitative 7, -Werte (in ms) mit + Standardabweichung fiir Inspiration
(In) und Exspiration (Ex) bei Atmung von Raumluft (RL) und Sauerstoff (O2) in koro-
narer posteriorer und anteriorer Schicht fiir jeden Probanden und dazugehorige Mittel-
werte. Sowie die dazugehdrige relative 7' -Anderung durch Atemgaswechsel AT in %
fiir den exspirativen Zustand.

In,RL Ex,RL In,02 Ex,02 AT;
posterior
Proband1 2.15+045 237+041 189+043 210+0.38 114
Proband2 2.11+044 222+042 1.83+0.39 201+036 95
Proband3 1.95+050 210+045 1.73+045 1.85+041 11.9
Proband4 2.11 +£051 220+043 1.85+045 1.98+0.37 10.0
Proband5 1.79+041 187+039 165+0.34 1.714+0.38 8.6
Proband6 1.77+040 185+040 1.61+0.33 1.68+0.35 9.2
Mittelwert 1.98 £0.15 210+0.19 1.76 £0.10 1.89+0.16 10.1
anterior
Proband1 2.13+052 225+042 195+050 2.00+041 111
Proband2 2.04 +0.44 212+0.38 1.81+043 191+0.36 99
Proband3 1.88+0.52 2.01+044 168+050 1.80+0.44 104
Proband4 2.05+043 211+044 180+043 1.89+042 104
Proband5 1.77+039 184+039 159+0.31 1.66+0.39 9.8
Proband6 1.78+040 1.81+0.36 165+040 164+039 94
Mittelwert 1.94 +0.14 2.02+0.15 1.74+0.12 1.81 £0.13 10.2

Abbildung 6.3 zeigt die Differenzbilder der 7;-gewichteten Lungenbilder. Dies stellt direkt ein Mal3 fiir den

Sauerstofftransport der Lunge durch Ventilation, Diffusion und Perfusion dar.

6.4 Ergebnisse 7;-Messung

Abbildung zeigt beispielhaft 7, -Karten der Lunge bei Atmung von Raumluft und Sauerstoff in Exspiration
und Inspiration eines Probanden. In Tabelle sind die nach Gleichung 6.1 bestimmten relativen 7' -Anderungen
aller Probanden gelistet. Fiir alle Probenden wurde der hochste Wert der 7' -Relaxationszeit bei Atmung von
Raumluft im exspirativen Atemzustand gemessen. Fiir die posteriore Schicht wurde eine mittlere Anderung
von 10.1% aufgrund des Atemgaswechsels gemessen. Fiir die anteriore Schicht wurde eine mittlere Anderung
von 10.2% aufgrund des Atemgaswechsels gemessen. Fiir alle Probanden wurde eine Tz*-Andemng zwischen
den beiden Atemzustinden gemessen. Die T,'-Relaxationszeit sank durchschnittlich um 5.7 % von exspirati-
ver zu inspirativer Atemphase. Im exspirativen Zustand war 7, in der anterioren Schicht bei allen Probanden
niedriger als in der posterioren Schicht. Es wurde jedoch eine vergleichbare Anderung von 10.2 % durch den
Atemgaswechsel gemessen.

In Abbildung 6.5 sind typische relative T, -Differenzbilder bei Wechsel des Atemgases fiir den exspirativen
Atemzustand gezeigt. Die Anderung der 7, -Relaxationszeit ist durch die Suszeptibilititsinderung von Raum-

luft und Sauerstoff begriindet.

6.5 Ergebnisse Volumendnderung

In Tabelle 6.6 sind die nach Gleichung 6.3 bestimmten relativen Signaldnderungen gelistet. Die Signalintensitiit

war bei allen Probanden am hochsten im exspirativen Zustand und dnderte sich mit dem Lungenvolumen. In
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Abbildung 6.2: T;-gewichtete Bilder der Lunge in koronarer (oben) und transversaler (unten) Orientierung
bei Atmung von Raumluft (RL) und reinem Sauerstoff (O2) fiir die beiden Atemzustinde Exspiration und
Inspiration.
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Abbildung 6.3: Relative Differenzbilder der 71-gewichtete Bilder der Lunge in koronarer (oben), transversaler
(mitte) und sagittaler (unten) Orientierung.

Abbildung 6.6: Relative Signaldnderung

posterior  anterior
durch Volumenidnderung wihren der At-

mung ASI,, in % in koronarer posteriorer Proband 1 42.2 41.5
und anteriorer Schicht fiir jeden Probanden Proband 2 222 15.2
und dazugehériger Mittelwert. Proband 3 22.1 15.5
Proband 4 20.1 18.5
Proband 5 24.8 21.1
Proband 6 27.8 29.8
Mittelwert 26.5 23.5

der posterioren Schicht wurden Anderungen von 26.5 % bei Atmung von Raumluft und 25.3 % bei Atmung
von Sauerstoff gemessen. In der anterioren Schicht wurden Anderungen von 23.5 % bei Atmung von Raumluft
und 23.15 % bei Atmung von Sauerstoff gemessen. Zwischen der anterioren und posterioren Schicht wurde

eine Anderung der Signalintensitit von 18 % in Exspiration und von 14.9 % in Inspiration beobachtet

6.6 Diskussion

In dieser Arbeit wurde die multiparametrische Evaluierung der Lungenfunktion durch die Kombination 7i-
gewichteter Bildgebung mit einer quantitativen 7,'-Messung vorgestellt.

Die Benutzung quasi-zufillig verteilter Projektionswinkel erlaubte dabei die retrospektive Rekonstruktion ver-
schiedener Atemzustinde durch DC-Gaten. Fiir alle Probanden gab das DC-Signal die Atembewegung wieder
und Daten fiir die exspirative und inspirative Atemphase konnten gewihlt werden. Die Anzahl gemessener Pro-

jektionen von 7 x 10* war dabei ausreichend, um einen hinreichend abgetasteten k-Raum fiir beide Atemphasen
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Abbildung 6.4: 7 -Karten der Lunge bei Atmung von Raumluft (RL) und reinem Sauerstoff (O2) fiir die
beiden Atemzustinde Exspiration und Inspiration fiir die koronare Schicht (oben) und die transversale Schicht
(unten).
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Abbildung 6.5: Relative Differenzbilder der 7, -Karten der Lunge in koronarer (oben), transversaler (mitte)
und sagittaler (unten) Orientierung.

zu erhalten.

In Abschnitt 5.6 wurde gezeigt, dass bei UTE-Messungen die starke Uberabtastung des k-Raum-Zentrums
eine gute Artefaktunterdriickung liefert. Die Rekonstruktion von inspirativem und exspirativem Atemzustand
verbessert die Bildqualitit zusitzlich. Wie in einer anterioren Schicht (siehe Abbildung 6.4) zu sehen ist, ent-
stehen geringe bis keine Artefakte durch die Herz- und Atembewegung des Probanden. Vor allem bei Patienten
mit Lungenleiden konnen stark unregelméfige Atembewegungen dennoch zu Bildartefakten fithren, wenn die
erreichten Atemzustidnde sich stark unterscheiden. Die vorgestellte Methodik bietet dann die Moglichkeit Bil-
der einer intermedidren Atemphase zu rekonstruieren. Diese konnten stirkere zeitlich bedingte Artefakte und
Unschirfe in den Bildern enthalten, wiirden aber dennoch die gewiinschte funktionelle Information durch den
Atemgaswechsel enthalten.

Um die Daten zu geeigneten Echozeiten aufzunehmen, wurde eine hohe Bandbreite und zwei zeitlich versetz-
te Doppel-Auslesegradienten benutzt. Durch die Aufnahme der einzelnen Echobilder in aufeinanderfolgenden
Repetitionen werden Deckungsfehler zwischen den einzelnen Bildern verhindert.

Die T, -Karten konnten fiir alle Probanden fiir die exspirative und inspirative Atemphase berechnet werden.
Wie beispielhaft in Abbildung zu sehen, zeigte die Lunge bei allen Probanden in der koronaren Orientierung
eine Verteilung von oben nach unten von niedrigen zu hoheren Werten auf. Die Differenzbilder in Abbildung
zeigen jedoch eine homogene Ventilation bei den gesunden Probanden. Dies weist auf eine stirkere Perfusi-
on/Diffusion der unteren Lunge bei Riickenlage hin. Es kann somit angenommen werden, dass der beobachtete
Ty-Gradient sich auf einen Gravitations- oder 7>-Effekt begriindet.

Fiir alle Probanden wurden die erwarteten Anderungen der 7,'-Relaxationszeit und des 7}-gewichteten Signals

des Lungenparenchyms fiir die verschiedenen Atemgase und -phasen beobachtet. Es gibt bisher keine ver-
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gleichbaren Literaturwerte fiir 3D Messungen bei freier Atmung. Die gemessenen 7 -Anderungen durch den
Atemgaswechsel entsprechen jedoch den von Pracht et al. gemessenen Werten in einer einzelnen Schicht in
Exspiration wihrend des Atemstops [23].

Unter Vernachlissigung des Ansteigens der Sauerstoffsittigung des Blutes kann angenommen werden, dass die
gemessene Anderung der Ty -Relaxationszeit bei Atemgaswechsel nicht durch gesittigtes Himoglobin (z.B.
durch gesteigerte Perfusion) begriindet ist. Die Methodik beurteilt somit mehr direkt die Ventilation der Lunge
als die Messung der Relaxationszeit 7.

Zwischen exspirativer und inspirativer Phase wurde eine durchschnittliche 7;'-Anderung von 5.8 % in der pos-
terioren Schicht gemessen. Somit wurde eine geringere Anderung beobachtet als bei Messungen wihrend des
Atemstopps [81]. Dies stimmt iiberein mit Ergebnissen von Yu et al. [75], die iiber geringere 75 -Anderungen
(<0.1ms) zwischen Exspiration und Inspiration berichten, wenn wéhrend freier Atmung gemessen wird. Die-
ser Effekt konnte durch ein geringeres aufgenommenes Luftvolumen bei freier Atmung begriindet sein. In der
anterioren Schicht wurde nicht dieselbe T’ -Anderung beobachtet, was durch geringes SNR oder verminderte
Beliiftung der anterioren Lunge verursacht sein konnte.

Ein 75 -Abfall von 1.6 %-5.1 % von posterior nach anterior wurde nur in der exspirativen Phase beobachtet,
was ebenfalls durch zu geringes SNR in der anterioren Lunge bei Inspiration begriindet sein kann.

Durch Einstellen der Repetitionszeit von 7ms und des Flipwinkels von 10° wurde eine hinreichende 7i-
Wichtung der Bilder erreicht, so dass eine Anderung der Signalintensitiit in Abhizingigkeit von der Sauerstoff-
konzentration zu beobachten war. Bei Annahme einer 77-Relaxationszeit von 1300 ms [30] ergibt sich fiir diese
Repetitionszeit ein Ernstwinkel von 5.9°. Die Erhohung des Anregungswinkels zur Erzielung der 71-Wichtung
fiihrt somit zu einem Verlust an SNR.

Die anterior und posterior gemessenen Anderungen der 7;-gewichteten Signalintensitit stimmen mit den in der
Literatur berichteten Werten tiberein [16, 17]. Die Differenzbilder sind ein direktes Malf fiir den Sauerstoffge-
halt der Lunge, der durch Ventilation, Perfusion und Diffusion entsteht. Die Einzelbilder fiir die Berechnung
der Ti-gewichteten und 75 -Differenzbilder wurden in aufeinanderfolgenden Messungen aufgenommen. Die
Differenzbilder konnen daher Deckungsfehler enthalten. Um eine Fehlinterpretation zu vermeiden berechnen
zu konnen ist die Anwendung von Bildregistrierungs-Techniken notwendig.

In allen Probanden war der sogenannte Slinky-Effekt der Lunge, der sich in einem Abfall der Signalintensitit
von posterior nach anterior ausdriickt, zu beobachten. Dieser Effekt zeigt den vertikalen Gradienten der Gewe-
bedichte der Lunge, der durch Gravitation verursacht wird [82].

In Ubereinstimmung mit anderen Ergebnissen [81, 83] wurde eine hohere Signalintensitit in Exspiration als in
Inspiration gemessen. Die Beurteilung der Ventilation der Lunge durch Messen der volumenbedingten Signa-
linderung wurde von Zapke et al. vorgeschlagen [84]. Wihrend des Atemvorgangs dndert sich die rdumliche
Ausdehnung der Lunge und es ist somit schwierig bestimmte Bereiche der Lunge zu definieren und fiir die
verschiedenen Atemzustinde zu vergleichen. In dieser Arbeit wurden deshalb iiber die gesamte Lunge gemit-
telte Werte miteinander verglichen. Fiir einen pixelweisen Vergleich bzw. lokale Beurteilung der Ventialtion
ist die Anwendung von Bildregistrierungs-Techniken notwendig. Durch Berechnung eines Zustands gleichen
Volumens fiir die exspirative und inspirative Phase wéhrend Erhaltung der unterschiedlichen Signalintensitit

konnten dann zusétzliche Ventilations-Karten erstellt werden.



7 Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurden 3D MR-Bildgebungssequenzen fiir die Messung von Geweben mit sehr kurzer 7 /T -
Relaxationszeit entwickelt und an zwei klinischen Systemen mit den Feldstidrken 1.5 T und 3.0 T implemen-
tiert. Mit dem Ziel einer effizienten 3D Datenaufnahme bei sehr kurzen Echozeiten, die zudem eine einfache
Bildrekonsruktion ermoglicht, wurde die Rotated-Cone-UTE-Sequenz entwickelt. Diese 3D MR-Messtechnik
ermoglicht die fiir die Detektion von schnell abfallenden Signalen notwendigen kurzen Echozeiten. Die RC-
UTE-Sequenz besitzt zudem eine 3D k-Raum-Auslese mit homogener Abtastdichte in radialer und azimutaler
Richtung und besitzt somit eine nahezu optimale SNR-Effizienz. Die Datenaufnahme erfolgt dabei entlang
cone-formiger Trajektorien. Dabei wird durch Rotation einer Cone-Trajektorie mit den Projektionswinkeln
der vollstandige 3D k-Raum abgedeckt. Die Vorteile der dichtegewichteten Abtastung der RC-UTE-Sequenz
gegeniiber der radailen Abtastung von standarméBigen UTE-Sequenzen wurden durch Simulationen und Mes-
sungen an MR-Phantomen sowie in vivo gezeigt. Es wurde gezeigt, dass durch die radiale dichtegewichtete
Anpassung T>-Blurring reduziert wird. Sowie, dass aufgrund der Drehung der Trajektorie in azimutale Rich-
tung im Gegensatz zu radialer Abtastung weniger Projektionen zur Erfiillung der Nyquist-Bedingung notwen-
dig sind. Damit wird bei gleicher Messzeit eine im Vergleich zur linearen Abtastung erhohte Auflosung oder
eine Reduzierung der Messzeit ohne Auflosungsverlust erzielt.

Die in dieser Arbeit gezeigten nicht kartesischen Sequenzen sind sehr sensitiv gegeniiber Unzuldnglichkei-
ten des Gradientensystems. Abweichungen von der theoretischen Gradienten-Trajektorie, wie zum Beispiel
die zeitliche Verzogerung der Gradienten, fithren zu starken Artefakten im Bildraum. Zur Vermeidung dieser
Effekte wurden die tatsdchlichen Gradienten-Trajektorien gemessen. Trotz des deutlich komplexeren Trajekto-
rienverlaufs erlaubt die RC-UTE-Sequenz eine vergleichsweise schnelle Bestimmung der realen Gradienten-
Trajektorien, da die Messung nur einmal fiir jede physiklaische Gradientenachse durchgefiihrt werden muss.
Mit Hilfe dieser Messungen konnen dann die k-Raum-Punkte aller Projektionen berechnet werden. Durch die
Bestimmung der tatsdchlichen Gradienten-Trajektorien wurde eine erhebliche Verbesserung der Bildqualitét
erreicht.

Die Vorteile der RC-UTE-Sequenz gegeniiber der linearen k-Raum-Auslese wurden anhand morphologischer
und quantitativer Bildgebung von Geweben mit schneller 75 /T, -Relaxation gezeigt. Die Relaxationszeit T,
des kortikalen Knochens wurde bei einer Feldstirke von 3.0 T bestimmt. Zudem wurde die Relaxationszeit T
der Lunge bei 1.5 T und 3.0 T gemessen. Hierfiir wurden Bilder sechs verschiedener Echozeiten unter Anwen-
dung quasi-zufillig verteilter Projektionswinkel und KWIC-Filterung aufgenommen. Die Ergebnisse zeigen,
dass dies eine robuste und Zeit-effiziente Methode fiir die Messung sehr kurzer 7' -Relaxationszeiten in 3D mit
isotroper Auflosung darstellt.

Es wurde auBerdem die Kombination von RC-UTE-Sequenz mit Methoden der Magnetisierungspriparation
zur besseren Kontrasterzeugung benutzt. Dabei wurden die Doppel-Echo-Methode und die Unterdriickung von
Komponenten mit langer Relaxationszeit 7> durch Inversionspulse fiir eine kontrastreichere Darstellung des
kortikalen Knochens verwendet. Durch die Kombination von UTE-Sequenz und der Methodik des Magnetisie-
rungstransfers konnte aulerdem die Magnetisierungstransfer-Rate des Lungenparenchyms bestimmt werden.

Dabei wurde eine Abnahme der Magnetisierungstransfer-Rate mit steigender Echozeit gezeigt.

82
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Als wichtiges Anwendungsgebiet wurde die funktionelle Lungenbildgebung mit der RC-UTE-Sequenz bei
1.5T beschrieben. Mit dem Ziel der umfassenden Charakterisierung der Lungenfunktion in 3D wurde die
Sauerstoff-unterstiitzte Messung 77 -gewichteter Bilder mit quantitativer Messung der 7' -Relaxationszeit kom-
biniert. Die Methode wurde erfolgreich an sechs gesunden Probanden angewendet. Es wurden quantitative
Ty'-Karten und T1-gewichtete Bilder der Lunge wihrend freier Atmung in einer Messzeit von 16 min gemes-
sen. Durch retrospektives DC-Gating konnten dabei fiir alle Probanden erfolgreich der exspirative und in-
spirative Atemzustand rekonstruiert werden. Die gezeigte Methodik liefert somit quantitative 7,'-Karten und
T1-gewichtete Bilder in 3D fiir verschiedene Atemphasen bei Atmung von Luft und Sauerstoff. Die Ergebnisse
der Probanden-Studie zeigen, dass mit der hier vorgestellten Methode die Ventilation, der Sauerstofftransport
und die Volumenénderung der Lunge in 3D bei freier Atmung mit isotroper Auflésung robust dargestellt wer-
den kann. In weiteren Studien muss nun der klinische Wert der vorgestellten Methode fiir die Diagnose von
Lungenkrankheiten untersucht werden. Der Fokus sollte dabei bei der Nutzbarkeit der multiparametrischen In-

formation liegen.



8 Summary

In this thesis 3D imaging sequences for measuring tissues with very short relaxation time 7> /7" were develo-
ped for two clinical scanner systems with magnetic field strength of 1.5 T and 3.0 T. In order to allow for a 3D
data acquisition scheme with very short echo times and a straightforward image reconstruction the Rotated-
Cone-UTE sequence was proposed. This 3D imaging sequence enables very short echo times and thus the
detection of very fast decaying signals. In addition the RC-UTE sequence provides an homogenous sampling
density along both the radial and azimutal direction and thus optimal SNR efficiency. The RC-UTE sequence
utilizes data sampling along cone-shaped trajectories. To this end a single cone is calculated and rotated by the
projection angles to obtain full k-space coverage. The benefits of the density adapted sampling of the RC-UTE
sequence over a standard UTE with radial sampling were shown by simulations, phantom and in vivo measu-
rements. The feature of the density adaption along the radial direction allowed for reduction of 7; blurring for
components with short 7>. By twisting the trajectory along the azimutal direction less projections are needed to
fulfill the Nyquist criterion compared to sequences with radial sampling. This utilizes either a higher resolution
compared to radial sampling scheme or a reduced measurement time.

The described non cartesian sampling schemes are very sensitive to imperfections of the gradient system. If
not accounted for, deviations from the theoretical gradient trajectories such as gradient delays can cause se-
vere image artefacts. To correct for these effects, actual gradient trajectories were measured. Despity its high
complexity the RC-UTE serequires only one cone-trajectory to be measured along each physical gradient axis.
From these measurements the accrate non cartesian k-space locations for all projections can be calculated.
Measuring the gradient trajectories achieved a considerable improvement of image quality.

The benefit of RC-UTE over a linear sampling scheme was shown by morphologic and quantitative imaging
of tissues with very fast 7> /7, relaxation. The transversal relaxation time 7> of cortical bone was measured
in 3D at a field strength of 3.0 T. In addition quantitative 3D T.-maps of the lung were successfully derived
at field strength of both 1.5 T and 3.0 T. This was achieved by acquiring data at six different echo times while
employing quasi random distributed projection angles and KWIC filtering. The results indicate that RC-UTE
provides a robust and time efficient method for measuring very short relaxation times 7, in 3D with isotropic
resolution.

Moreover, the combination of RC-UTE with magnetization preparation techniques for improving the image
contrast was shown. To this end strategies such as double-echo readout and long 7, suppression by inversion
pulses were employed to improve the contrast of cortical bone imaging. In addition the combination of magne-
tization transfer technique and imaging with very short echo times provided the measuring of magnetization
transfer of the lung parenchyma. Thereby a decrease of magnetization transfer rate of the lung with increasing
echo time was shown.

The main application of RC-UTE has been a comprehensive assessment of lung function in 3D at a field strength
of 1.5 T. To this end oxygen-enhanced T;-weighted imaging was combined with quantitative 75 mapping. The
method has been successfully applied to six healthy volunteers. Quantitative 7,° maps and 7;-weighted images
were acquired during free breathing with an acquisition time of 16 min. Retrospective DC-gating allowed to

reconstruct 71-weighted images in inspiration and expiration. Thus, oxygen enhanced RC-UTE imaging for
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functional lung assessment provides 3D quantitative 7;° maps and 7;-weighted images in arbitrary breathing
states with isotropic resolution while breathing room air and pure oxygen. The results of the volunteer study
show assessment of lung function by ventilation, oxygen-transfer-function and changes of lung density in 3D.
In further studies the clinical value of the method should be examined with emphasis on the multiparametric

assessment.
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