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Kapitel 1

Einleitung

Herzkreislauferkrankungen stellen trotz aller Bemiithungen in der medizinischen For-
schung eine der haufigsten Todesursachen dar. Fiir ein besseres Verstdndnis und fiir
eine bessere Friitherkennung dieser Pathologien gewinnen molekular- und zellbiologische
Verfahren immer mehr an Bedeutung. Hierbei sind insbesondere genetische Faktoren
im Zusammenspiel mit Umwelteinfliissen als mogliche Krankheitsursachen Gegenstand
der Forschung. Fiir die Untersuchung der Funktion menschlicher Gene haben sich in
den letzten Jahren verschiedene genetisch modifzierte Mausmodelle etabliert, weil das
menschliche Genom hohe Ubereinstimmungen mit dem der Maus hat [1] und sich der
Einfluss bestimmter Gene unter kontrollierten Bedingungen im Zeitraffer beobachten
lasst. Fiir eine Charakterisierung und Typisierung dieser Modelle ist die Entwicklung
verschiedener diagnostischer Verfahren notwendig. Die 1973 von Lauterbur und Mans-
field erstmals vorgestellte Magnetresonanz-Tomografie (MRT) [2, 3] hat sich hier als
besonders vielversprechend herausgestellt, da sie in vivo Messungen ermdglicht, einen
hohen Gewebekontrast aufweist und sich die entwickelten Bildgebungsmethoden auch
auf die klinische Bildgebung iibertragen lassen.

Die geringen Abmessungen der Maus sowie die hohen Herz- und Atemraten (300-600
Schlage bzw. ca 60 Atmungen pro Minute) stellen jedoch hohe Anforderungen an die
technische Realisierung der Kleintier-Herzbildgebung. Viele am Menschen entwickelte
Bildgebungsmethoden miissen daher fiir die Bildgebung an der Maus speziell angepasst
oder neu entwickelt werden. Der Einsatz schneller Gradientensysteme sowie optimierter
Hochfrequenz-Resonatoren ermdglichte die Darstellung muriner Gewebestrukturen bei
hoher Zeitauflésung. Durch Verwendung sehr hoher Magnetfeldstidrken konnte zudem
das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (englisch: signal to noise ratio; kurz: SNR) entschei-
dend verbessert werden, sodass Ortsauflosungen bis zu < 100 pm realisiert werden
konnten.

Im Zusammenhang mit der Bildgebung am Kleintier sind im Rahmen dieser Doktorar-
beit verschiedene hochaufgeloste Verfahren zur in vivo Bestimmung von Morphologie
und Funktion des Herzkreislaufsystems entwickelt worden, unter anderem zur Fluss-
bildgebung [4], der quantitativen Erfassung morphologischer Parameter [5, 6] und zur
Darstellung des Herz Gefiaftbaums [7].
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Ein Problem der murinen Herzbildgebung ist die Synchronisation der MR Messung mit
dem Herzschlag der Maus. Aufgrund der hohen Herzrate sind dynamische Messungen
(,Cine*) im Herzen im Regelfall nicht in Echtzeit moglich; stattdessen werden die Daten
unter Ausnutzung der hohen Periodizitdt des Herzschlags mit Hilfe eines Steuersignals
der Herzbewegung (,,Trigger Signal “) akquiriert. Diese Art der Datenaufnahme stellt
hohe Stabilitdtsanforderungen an die Bewegungssynchronisation des Herzschlags. In
der humanen Bildgebung wird hierzu meist ein iiber Elektroden abgeleitetes Elektro-
kardiogramm (kurz: EKG) Signal verwendet. Eine Triggerung der Messung auf die im
Regelfall stark ausgeprigte R-Welle [8] liefert einen definierten Zeitmarker fiir jede
akquirierte Datenzeile. Die Verwendung von EKG Signalen in der Kleintierbildgebung
ist jedoch aufgrund der geringen Abmessungen von Maus und Resonatorspule mit ei-
nem im Vergleich zum Menschen deutlich hoheren Praparationsaufwand verbunden.
Zusétzlich wird das EKG Signal in hohen Magnetfeldern (By > 3 T') hiufig durch die
im Millisekundenbereich variierenden Bildgebungsgradienten sowie durch die magne-
tohydrodynamische Wirkung des Blutflusses gestort [9]. Ein weiteres Problem dieser
Datenaufnahme stellen Abweichungen der angenommenen Periodizitédt des Herzschlags
(z.B. aufgrund von Arrhythmien bei pathologischen Mausmodellen) dar, da diese zu
einer zeitlichen Inkonsistenz der fiir die Bildrekonstruktion verwendeten Daten fiihren
kénnen. Zur Vermeidung von zu starken Herzschlagvariationen ist es daher nétig, die
Messzeit so kurz wie mdglich zu halten.

Eine mogliche Alternative zur EKG-Triggerung stellt die retrospektive Cine Rekon-
struktion iiber die sogenannte Selbst-Navigation dar. Hier macht man sich die Tatsa-
che zu Nutze, dass in den Signalanteilen mit niedrigen rdumlichen Frequenzen in der
Néhe des sogenannten k-Raum Zentrums (,DC Signal“) vor allem die Bildkontrast-
Informationen kodiert sind. Durch wiederholte Messung von Aufnahme-Zeilen bei ei-
ner moglichst hohen Wiederholungsrate lassen sich Herz- und Atemsignale aus den
zeitlichen Variationen des DC-Signals gewinnen und fiir eine zeitliche Zuordnung der
MR Daten nach der Messung verwenden. Bildgebungs-Sequenzen mit MR-Navigation
verwenden h#ufig einen zusétzlichen Aufnahme-Block zur Akquisition des DC Signals
(,Navigator-Echo®) [10]. Eine mdogliche Verbesserung hierzu stellt die Verwendung ra-
dialer Trajektorien da, da hier das DC-Signal mit jeder Zeile ausgelesen wird, sodass auf
einen zusétzlichen Aufnahme-Block verzichtet werden kann [11]. Die Selbst-Navigation
benétigt keine EKG- und Atemsonden und somit einen deutlich geringeren Praparati-
onsaufwand. Zudem entfallen die bei EKG Signalen beobachteten Stérungen durch
Gradientenstrome. Die retrospektive Bildrekonstruktion bietet weiterhin ein hohes
Mak an Flexibilitdat, weil beispielsweise Arrhythmien durch speziell angepasste Post
Processing Algorithmen nachtréglich behandelt werden kénnen. In den Kapiteln 2-7
werden die notwendigen theoretischen Grundlagen fiir die Selbstnavigation und die
retrospektive Bildrekonstruktion dargelegt.

Ein robustes Herzsignal und eine stabile Herzrate sind zum Beispiel fiir die Bestimmung
der lokalen Pulswellengeschwindigkeit (englisch: pulse wave velocity; kurz: PWV) in
der Mausaorta mit Hilfe von Phasenkontrast (englisch: phase contrast; kurz: PC) - Cine
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Messungen von Bedeutung [12, 13]. Die PWV ist ein Maf fiir die Geféafisteifigkeit und
gilt als frither Indikator fiir eine beginnende Dysfunktion des arteriellen Geféfses bei
Atherosklerose. Fiir die Bestimmung dieses Parameters wird der dynamische Bereich
des Flusspulses wiahrend der frithen Systole verwendet, was sehr hohe Anforderungen
an die Zeitauflosung und die Konstanz der Herzrate stellt. Zur Verbesserung der Sta-
bilitdt der Messung wird in Kapitel 8 eine EKG freie Methode vorgestellt, bei der ein
MR Navigationssignal zur retrospektiven Bildrekonstruktion verwendet wird. Durch
die Wahl radialer Trajektorien und einer nach dem Nyquist Kriterium [14] unterabge-
tasteten Datenaufnahme gelingt dabei eine Messzeitreduktion von 50% verglichen zur
EKG getriggerten kartesischen Methode.

FEin weiterer wichtiger Parameter der Herzbildgebung ist die longitudinale Relaxations-
zeit T1, aus der sich beispielsweise Informationen iiber die Morphologie und Perfusion
des Herzmuskels gewinnen lassen. Fiir kardiale T7 Messungen ist eine stabile Herz-
schlagsynchronisation essenziell. In Kapitel 9 wird daher eine Methode vorgestellt,
bei der ein DC Signal zur EKG-freien Rekonstruktion von Cines und 77 Karten in der
Maus aus radialen Inversion Recovery Messungen [15] verwendet wird. Die besondere
Herausforderung ist bei dieser Anwendung, dass das Navigationssignal mit dem longi-
tudinalen Relaxationsverlauf iiberlagert ist. Zu diesem Zweck wird daher ein speziell
fiir Inversion Recovery Messungen angepasstes Post Processing Verfahren vorgestellt,
mit dem sich die Herz- und Atemsignale vom Signalhintergrund separieren lassen. Mit
dieser Methode ist es moglich, 77 Karten mit einer vergleichbarer Qualitét zu Messun-
gen mit externen Trigger Signalen zu erzeugen.

Eine robuste Herzschlag-Synchronisation ist auch fiir 3D-Flussmessungen im Aorten-
bogen von essenzieller Bedeutung. Diese sind im Regelfall sehr messzeitintensiv, sodass
der Herzschlag iiber einen langen Zeitraum konstant gehalten werden muss. In Ka-
pitel 10 werden daher Strategien fiir beschleunigte 3D-PC-Cine Messungen mit Hilfe
von radialen Trajektorien, MR Navigationssignalen und retrospektiver Rekonstruk-
tion vorgestellt. Damit ist die Bestimmung von 3D-Geschwindigkeitsfeldern in einer
Messzeit von 35 Minuten moglich. Als mogliche Anwendung wird die Bestimmung von
Wandschubspannungen (englisch: wall shear stress; kurz: WSS) im murinen Aortenbo-
gen betrachtet. Die WSS stellt neben der iiber die PWV bestimmten Geféfielastizitit
einen moglichen Parameter zur Fritherkennung in der Atherosklerose dar. Sie ist ein
Mafs fiir die Reibungskraft des Blutes an der Gefafswand und stellt eine vektorielle
Grofe dar, die nur {iber 3D-Geschwindigkeitsmessungen vollstéindig betrachtet wer-
den kann. Fiir eine akkurate Bestimmung dieser Messgrofie ist eine moglichst hohe
Ortsauflésung erforderlich. Dafiir ist es notwendig, Algorithmen zur Korrektur von
Off-Resonanz- und Bewegungsartefakten und moglichst akkurates Herz- und Atemga-
ting zu verwenden.

Die retrospektive Cine Rekonstruktion eignet sich auch zur Darstellung kleiner ar-
terieller Gefdfse und fiir Angiografie-Messungen. In Kapitel 11 werden hierzu zwei
verschiedene Verfahren vorgestellt. Zur Reduktion von Fluss-und Bewegungsartefak-
ten werden dabei Bildgebungs-Sequenzen mit ultrakurzen Echozeiten (englisch: ultra
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short echo time; kurz: UTE) verwendet. Die retrospektive Bildgebungstechnik ermog-
licht die 3D-Cine Darstellung der murinen Koronararterien in Messzeiten von weniger
als 45 Minuten.

Die Translation von der priklinischen Bildgebung hin zu Anwendungen in der Human-
medizin ist von grofer praktischen Bedeutung. Zu diesem Zweck werden zum Abschluss
die bisherigen Erfahrungen mit retrospektiver Bildgebung und radialen PC-Cine Se-
quenzen verwendet, um eine Sequenz zur Flussbildgebung am Ganzkoérper-MRT im
Menschen zu entwickeln. Erste Ergebnisse von Probandenmessungen sind in Kapitel
Kapitel 12 vorgestellt.
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NMR Grundlagen

2.1 Spinpolarisation im Magnetfeld

Die theoretische Grundlage fiir eine Betrachtung der Magnet Resonanz (MR) ist die
Definition des magnetischen Kernspin-Moments ji,

i =l (2.1)

Hierbei ist I der als Spin bezeichnete Eigendrehimpuls des Kerns. Die Proportionali-
tatskonstante - ist das kernspezifische gyromagnetische Verhéltnis,

gk
== 2.2
7= (2.2)
Dieses ist durch den Landé-Faktor g und dem Kernmagneton ux = % mit der Kern-

masse my und dem Planck’schen Wirkungsquantum & = % (mit h = 6,63 - 10734
Js) verkniipft. Die in der vorliegenden Arbeit beschriebenen Messungen wurden aus-
schlieRlich an Protonen (!H) durchgefiihrt, welche mit v;,, = 2 - 42, 58MH2[16] eines
der stiarksten gyromagnetischen Verhéltnisse aller Atomkerne besitzen.

Nach den Gesetzen der Quantenmechanik besitzt ein Kernspin keine kontinuierlichen
Werte, sondern ist im Betrag und in seiner Richtung quantisiert. Es lassen sich die so-
genannten Spin Eigenwertgleichungen fiir das Betragsquadrat und die z-Komponente
aufstellen [17]:

Plgrm) = I +1)|drm)
L\érm) =m|¢rm), m=-I,—I1+1,..,1-1,1 (2.3)
Die ¢1,, sind Eigenfunktionen des Spins mit den dazu gehérigen Drehimpulsquanten-

zahlen I und m. Da zu einer vorgegebenen Spinquantenzahl I jeweils 21 + 1 Energie-
zustédnde existieren, wird das System als 27 + 1 fach ,entartet” bezeichnet.
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Setzt man den Spin einem homogenen statischen Magnetfeld éo = Bye, aus, wechsel-
wirkt dieser mit dem Feld. Dadurch wird die Entartung aufgehoben und die Energie-
Niveaus des Spins verschieben sich um einen zur Feldstérke proportionalen Term:

E,, = —fi- By = —p.Bo = —yhmBy (2.4)

Dabei bezeichnet ji den Vektor und p, die parallel zum By Feld ausgerichtete Kompo-
nente des magnetischen Moments eines Spins. Fiir das Proton (*H) gilt I = 3, wodurch
sich fiir die Energieniveaus der Kernspins zwei verschiedene Einstellungsmoglichkeiten
entsprechend ihrer Ausrichtung in Richtung (, m = +%) und entgegen des Feldes ({,
m = —1) ergeben:

h h
Ey = —7530, E, = ’Y§Bo (2.5)

Fiir die Energiedifferenz AE zwischen beiden Niveaus findet man:
AFE = h")/Bo = hLU(), (26)

wobei wqg := 7By als Larmor- oder Resonanzfrequenz bezeichnet wird.

2.2 Gleichgewichtsmagnetisierung

In der Kernspinresonanz wird stets ein Ensemble mit einer sehr grofsen Anzahl an
Spins betrachtet. Da in diesem Fall das Ehrenfest-Theorem giiltig ist [18] kann auf
eine quantenmechanische Betrachtung verzichtet und das Phdnomen klassisch behan-
delt werden.

Gemifs der Statistischen Physik gibt die Gleichgewichtsmagnetisierung My den rdum-
lichen Mittelwert aller magnetischen Momente p, eines Spin Ensembles im thermo-
dynamischen Gleichgewicht an. Die Magnetisierung ist in Richtung des angelegten By
Feldes orientiert und l&sst sich fiir Protonen mit Hilfe der Boltzmann-Statistik anhand
der beiden moglichen Spinzustédnde (2.5) im 2-Niveau-Modell klassisch herleiten. Da-
bei ergibt sich folgender Zusammenhang zwischen My, der absoluten Temperatur T'
sowie der Feldstérke By [19]:

m=+3 migT | aw
N Do 1 [me BT | AZ <1 252
Mo i= T (z) = yho =2l ol a0 B
174 m:+§ I:emkjsﬁ} 4kBT

m=— 3

(2.7)

~

Dabei bezeichnet p = % die Spindichte in der untersuchten Probe und kp die Boltzmann-
Konstante. Gleichung 2.7 ist in guter Naherung giiltig, da die Energiedifferenz AE bei
den verwendeten Feldstérken (3T-17,6T) und bei Raumtemperatur (ca 300 K) sehr
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viel kleiner ist als die thermische Energie. Aus Geichung 2.7 ist ersichtlich dass nur ein
geringer Teil des Spin Ensembles an der Kernspinresonanz beteiligt ist. Die Gleichge-
wichtsmagnetisierung M, ist somit direkt proportional zum angelegten By Feld, also
der Feldstérke des verwendeten MR-Systems.

2.3 Spinanregung und Relaxation

Die Dynamik der Kernspinresonanz léasst sich mit Hilfe der von F. Bloch aufgestellten
Gleichungen [20] klassisch beschreiben.
Fiir den Zeitverlauf der Magnetisierung M (7, t) im Magnetfeld findet man durch einen
Krifte Ansatz:

%J\Z/(ﬁ ) = [3(1) x Br.o) (2.8)
Wirkt lediglich ein homogenes Magnetfeld in z-Richtung, E(r, t) = Bye,, ergibt sich
aus Gleichung 2.8 eine Priizession der Magnetisicrung M (7,t) um die z-Achse. Fiir
die Magnetisierung ergibt sich in diesem Fall im zeitlichen Mittel effektiv nur ein
longitudinaler Anteil in z-Richtung, M, = M,.
Wird iiber eine Sendespule senkrecht zu gg ein hochfrequentes linear polarisiertes
(HF-) Wechselfeld B (t) mit der Amplitude B; und der Resonanzfrequenz wo = vBy
(siche Gleichung 2.6) in die Probe eingestrahlt, lassen sich Ubergéinge zwischen den
Spin Niveaus induzieren, wodurch die Magnetisierung aus ihrer Gleichgewichtslage
ausgelenkt wird. Der Auslenkungswinkel o der Magnetisierung relativ zur z-Achse ist
dabei abhéngig von der Pulsdauer ¢ und der Amplitude By des angelegten HF-Feldes:

a(t, By) = ~ /0 "Byt (2.9)

Durch die Auslenkung verringert sich der longitudinale Anteil der Magnetisierung M.,
wahrend sich in der x-y Ebene eine transversale Magnetisierung M7 aufbaut. Die lon-
gitudinalen und transversalen Komponenten kehren anschliefend jedoch wieder zuriick
in ihren Anfangszustand, wobei ihre Dynamik durch charakteristische Relaxationspro-
zesse beschrieben wird:

T,-Relaxation

Die T1-Relaxation bezeichnet die Zuriickgewinnung longitudinaler Magnetisierung M,
nach erfolgter HF-Anregung zuriick zum Anfangswert M. Der ursichliche Mecha-
nismus wird als ,,Spin-Gitter“-Wechselwirkung bezeichnet. Sie beschreibt den Energie-
austausch einzelner Spins mit einem thermodynamischen Warmebad, dem sogenann-
ten ,Gitter. Molekiile in der Umgebung eines Spins besitzen aufgrund ihrer Struktur

10
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starke Dipolfelder. Da sie durch die Brown’sche Molekularbewegung zusétzlich starke
Rotations- und Translationsbewegungen aufweisen, erzeugt die Umgebung des Spins
stark fluktuierende Magnetfelder, die Ubergéinge zwischen den Spin Niveaus induzie-
ren koénnen. Uber einen durch die charakteristische Relaxationszeit T; vorgegebenen
Zeitraum gehen die angeregten Spins deswegen wieder in das Ursprungsniveau iiber.
Die longitudinale Magnetisierung M, néhert sich dabei exponentiell wieder ihrem An-
fangszustand My [20]:

M. (t) = M.(0)e™ ™ + M, [1 - e*ﬂ (2.10)

M,(0) ist der Anfangswert der longitudinalen Magnetisierung und wird durch den
zuvor eingestrahlten HF-Anregungspuls festgelegt. Betrdgt der Flipwinkel a (2.9) bei-
spielsweise genau 180° gilt M, (0) = — My und man spricht von einer ,Invertierung® der
Magnetisierung. Die Relaxationszeit T} ist stark feldstdrkeabhéngig und wird mafigeb-
lich durch die Beweglichkeit der Molekiile in ihrer Umgebung vorgegeben. Bei grofier
Beweglichkeit ist die Wechselwirkungszeit zwischen den Spins und ihrer Umgebung
sehr kurz, sodass ein geringerer Einfluss lokaler Magnetfeldfluktuationen zu beobachten
ist. In Fliissigkeiten wie Wasser mit hoher Beweglichkeit liegt 77 daher beispielsweise
im Bereich von Sekunden.

T5-Relaxation

Als T5-Relaxation bezeichnet man den Zerfall der transversalen Magnetisierung My
nach erfolgter HF-Puls Anregung. Die Dynamik zeigt dabei ein exponentielles Verhal-
ten, das durch die Zerfallskonstante T bestimmt wird:

Mr(t) = Mp(0)e™ 72 (2.11)

Der zugrunde liegende Mechanismus wird als ,,Spin-Spin*“-Wechselwirkung bezeichnet.
Er bezeichnet den Energieaustausch einzelner Spins untereinander. Aufgrund der lokal
wirkenden Dipolfelder benachbarter Spins erfihrt jeder Spin ein leicht vom Haupt-
feld verschiedenes Magnetfeld. Da somit jeder Spin mit einer minimal verschiedenen
Resonanzrequenz um die Drehachse prézediert findet bereits unmittelbar nach der
Anregung eine Auffdcherung der Spins, also eine Dephasierung, statt, wodurch die
transversale Komponente der Magnetisierung zerfillt. Die charakteristische Zeitkon-
stante des Zerfalls ist die sogenannte T5-Relaxationszeit, die durch die Korrelationszeit
einzelner Spins untereinander vorgegeben ist. In Fliissigkeiten ergeben sich somit 7%
Zeiten im Bereich einiger ms, wiahrend diese in Festkorpern aufgrund der stark ein-
geschrinkten Beweglichkeit und somit viel grofieren Korrelationszeit auf wenige ps
reduziert sein kann.

11
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T5-Relaxation

Da ein perfekt homogenes Magnetfeld B, praktisch nicht realisierbar ist, ist zusétzlich
zu den oben genannten ein weiterer Relaxationseffekt zu beriicksichtigen. Aufgrund
globaler Feldinhomogenitidten sowie lokalen Suszeptibilitatsunterschieden prézedieren
die Spins mit unterschiedlichen effektiven Larmorfrequenzen wefy = wo + yAB =
wo + Aw, wobei AB die lokalen Abweichungen der Feldstdrke vom By-Feld bezeichnet.
Das je nach Feldstérke unterschiedliche Prézessionsverhalten fiihrt zu einem weiteren
Dephasierungsverhalten, sodass die transversale Komponente der Magnetisierung noch
schneller zerfillt. Es ldsst sich eine effektive Zeitkonstante T3 definieren, die diese
zusétzliche Dephasierung beschreibt [19]:

1 1 1
— =4 — 2.12
Ty Ty + T ( )
Dabei bezeichnet Ty = % die zusétzliche Zeitkonstante, die den Signalzerfall aufgrund
der Feldinhomogenitéten beriicksichtigt. Thr Einfluss ist um so grofer je stiarker das
angelegte By Feld ist und ist in Materialien mit starken Suszeptibilitdtsspriingen, wie
z.B. Lungengewebe oder Pflanzen, besonders dominant.
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MR-Bildgebung

Im MR Experiment wird mit Hilfe von Empfangsspulen ein Spannungssignal detektiert,
welches aufgrund des nach der HF-Anregung stattfindenden Zerfalls der transversalen
Magnetisierung induziert wird. Bei freier Relaxation wird dabei ein mit 7 abklingen-
der Signalverlauf gemessen, welcher auch als Free Induction Decay (FID) bezeichnet
wird.

In der bisherigen Messkonfiguration erfolgt die Spinanregung und Signaldetektion iiber
den gesamten Sensitivitdtsbereich der Sende- bzw. Empfangsspule. Fiir eine ortsauf-
geloste Detektion der Spin-Information wird in der MR-Tomographie (kurz: MRT)
die spektrale Information des MR-Signals ausgenutzt. Dies wird iiber drei orthogonale
Magnetfeldgradienten realisiert, die mit Hilfe zusétzlicher Spulen erzeugt werden. Die
Gradienten sind im Idealfall in allen drei Richtungen iiber den untersuchten Messbe-
reich konstant und erzeugen eine lineare Modulation der Larmorfrequenz, dank der
sich jeder Spin rdumlich zuordnen lésst. Bei Vernachléssigung der orthogonal zu By
orientierten Komponenten und ausschlieflicher Verwendung der z-Komponenten des
Gradientenfeldes ergibt sich:

0B 0B 0B
wolx,y,z) =~ |Bo+ %x + a—yy + %z =7[Bo+ Ggz + Gy + G.2] (3.1)

Mittels geeigneter Uberlagerung der drei Magnetfeldgradienten lisst sich die Spininfor-
mation in beliebiger Orientierung kodieren, wobei die verwendeten Gradientenstérken
typischerweise im Bereich einiger 10 mT/m bis zu 1 T/m liegen. Die zeitliche Ab-
folge von Gradienten- und HF- Anregungspulsen wird als ,Pulssequenz® bezeichnet
und ermoglicht die Erzeugung von Bildern der Spinverteilung im untersuchten Volu-
men. Die einzelnen Schritte der Bildkodierung werden in den folgenden Abschnitten
behandelt.

13



Kapitel 3 MR-Bildgebung

3.1 Schichtselektion

Fiir die 2D-Bildgebung wird innerhalb der Probe eine diinne Schicht angeregt. Dies
geschieht {iber einen sogenannten Schichtselektionsgradienten G, der fiir eine Schalt-
zeit 7 in Richtung der Fldchennormalen der Schicht zeitgleich zum Anregungspuls
geschaltet wird (siehe Abbildung 3.1(a)). Erfolgt die Schichtanregung beispielsweise in
z-Richtung!, ergibt sich fiir die ortsabhéngige Larmorfrequenz:

wo(z) =7 [Bo + Gs2] (3.2)

Durch den zusétzlichen Gradienten erfiillt nur noch eine Schicht der Dicke Az inner-
halb der Probe die Resonanzbedingung (siche Abbildung 3.1(b)), wodurch sich das
Problem der rdumlichen Zuordnung der Kernspins auf zwei Dimensionen reduziert.
Die Schichtdicke wird dabei vorgegeben durch die Frequenzbandbreite Av des HF

P, 12 Treph A
G
G 2 v
Greph % 3
g 3
S
g
w
H F O\ O\ Az -
YV VY z 2

0
Schichtposition

(a) (b)

Abbildung 3.1: (a) Schichtauswahlgradient G, Rephasiergradient Gyepn und Anre-
gungspuls. (b) Durch Anlegen eines Gradienten in z-Richtung wird die Resonanzfre-
quenz linear von der Position z abhéngig: w(z) = vGs - z. Wird ein Anregungspuls
der Anregungsbandbreite Aw eingestrahlt (blau) erfiillt eine Schicht der Dicke Az
(gestrichelte Linien) die Resonanzbedingung.

Anregungspulses und die Stirke G5 des Schichtselektionsgradienten:

_ 2mAv

A
z a.

(3.3)

Da der Schichtselektionsgradient eine Dephasierung der Spins bewirkt, wird anschlie-
fsend ein sogenannter Schichtrephasiergradient fiir eine Schaltzeit 7,5, geschaltet (Ab-
bildung 3.1(a)). Dieser kompensiert die Flache des zwischen der Pulsmitte Py und

1Dies wird auch als axiale oder transversale Schicht bezeichnet.
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abschalten aktiven Gradienten:

Po+71/2
/ Gropndt = — / G (t)dt (3.4)

Py

3.2 Ortskodierung

Fiir ein nadheres Verstandnis der Bildkodierung ist im Folgenden eine genauere Betrach-
tung des MR-Signals hilfreich. In einem mit der Magnetisierung rotierenden Koordina-
tensystem entspricht das in die Empfangsspule induzierte Signal dem Volumenintegral
iiber die effektive Spindichte o(7):

S(t) = /V o()e D gt (3.5)

Dabei entspricht ¢(7,t) der durch Magnetfeldgradienten zusitzlich aufgeprigten Pha-
se:

t
S, 1) = 77 /O G, )t (3.6)

Mit der Abkiirzung k(7 t) = ~ fg G(7,t')dt' lasst sich Gleichung 3.5 umformulieren
7

S(t) = / G (3.7)
14

Im zweidimensionalen Fall ergibt sich fiir die Signalgleichung:

5= [ [ oy tje 0oy (3.8)

Gleichung 3.8 entspricht in ihrer Form einer 2D-Fouriertransformation. Der Vektor

E(t) = (iﬁgg) beschreibt die {iber die Gradienten gesteuerte Kodierung des MR-
Y

Signals im Frequenzraum, dem sogenannten ,k-Raum“, und wird deswegen auch als
»Irajektorie” bezeichnet. Seit der Entdeckung der MRT wurden verschiedene Trajek-
torieformen fiir spezifische Anwendungen realisiert. Im folgenden Abschnitt werden die
zwei fiir diese Arbeit relevanten, die kartesische und radiale (Abbildung 3.2), vorge-
stellt.

Kartesische Bildgebung

Bei der kartesischen Ortskodierung (Abbildung 3.2a) wird die k-Raum Information
zeilenweise akquiriert. Zum Kodieren einer k-Raum Zeile wird nach der Schichtan-

15
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X<
Y

Abbildung 3.2: Ubersicht iiber die zwei géingigsten Trajektorien zur Abtastung des
k-Raums in der MR-Bildgebung. (a) Kartesische Trajektorie: Hier wird der k-Raum
in Zeilen abgetastet (die Pfeile markieren die Ausleserichtung). Dabei wird das k-
Raum Zentrum (rot) mit der groften Signalintensitéit genau einmal durchlaufen.
(b) Radiale Trajektorie: In diesem Schema erfolgt die Abtastung {iber radiale Spei-
chen. Dabei wird das k-Raum Zentrum mit jeder Speiche durchlaufen. (c¢) Unter-
suchtes Objekt im Ortsraum. (d) Intensitéatsverteilung des Signals im k-Raum. Die
Signalverteilung ist mit (c) iiber eine 2D-Fouriertransformation verkniipft. Gut er-
kennbar ist die hohe Signalenergie im k-Raum Zentrum.
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regung ein sogenannter Auslesegradient entlang der Frequenzkodierrichtung (k) ge-
schaltet?. Gleichzeitig wird iiber die Empfangsspule und mit Hilfe eines Analog-Digital-
Converters (ADC) ein durch Spin-Rephasierung verursachtes Signalecho aufgezeichnet.
Die Kodierung in k,-Richtung erfolgt durch den sogenannten Phasenkodiergradienten
Gy, der fiir eine Schaltdauer 7, vor der Akquisition geschaltet wird. Dieser ermdglicht
die Aufpriigung einer ortsabhiingigen Phase. Uber Variation von G, lésst sich somit
der k-Raum zeilenweise kodieren.

Das kartesische Abtastschema ist nach wie vor die in der MRT am hé&ufigsten ver-
wendete Trajektorie, da sie aufgrund der homogenen Verteilung der Abtastpunkte im
k-Raum besonders effektiv ist und eine sehr schnelle Bildrekonstruktion mit Hilfe der
sogenannten Fast Fourier Transformation (FFT) [21] ermdglicht. Da das Auslesen der
Signalinformation stets in nur einer Richtung erfolgt erweist sich die kartesische Tra-
jektorie aufterdem als besonders robust gegen By Inhomogenitéiten und Fehlern bei der
zeitlichen Synchronisation der Kodiergradienten. Aufgrund der Kodierung der Signal-
information in Zeilen ist die kartesische Trajektorie jedoch sehr anfallig fiir periodische
Bewegungen, wie zum Beispiel durch den Herzschlag und der Atmung. Treten Bewe-
gungen oder Fluss wihrend der Phasenkodierung auf, erscheinen Kopien des Objektes
im Sichtfeld (englisch: field of view; kurz: FOV) entlang der Phasenkodierrichtung
(sogenannte ,,Ghosting” Artefakte), die die Bildqualitdt stark beeintriachtigen konnen.
Aufgrund der periodischen Abtastung erweist sich das klassische kartesische Schema
(ohne parallele Bildgebung) zudem fiir beschleunigte Messungen als weniger geeig-
net. Misst man etwa fiir eine Zeitersparnis von 50% nur jede zweite Kodierzeile fiihrt
dies aufgrund des Nyquist- Abtast Kriteriums [14] zu einer Halbierung des effektiv
messbaren FOV in Phasenkodierrichtung. Ist das reduzierte FOV kleiner als das zu
untersuchende Objekt fiihrt dies zu Einfaltungsartefakten, die die Bildqualitdt massiv
verschlechtern kénnen.

Radiale Bildgebung

In der radialen Ortskodierung wird der k-Raum iiber einen Frequenzkodiergradienten
abgetastet, der nach jeder Akquisition um den Winkel A# in der k,-k,-Ebene ge-
dreht wird. Dabei ergibt sich ein kreissymmetrisches Abtastschema, in dem das Signal
entlang von Speichen kodiert wird (Abbildung 3.2b). In der Praxis ldsst sich dieses
Abtastschema durch zwei zueinander orthogonal stehende Gradienten realisieren, die
fiir eine Kodierung zeitgleich geschaltet werden und deren Amplitude bei jedem Aus-
lesen um den Faktor cos(A#) bzw. sin(A#) moduliert wird.

Durch Wahl des Winkelabstandes A6 lassen sich verschiedene radiale Abtastformen

2Die Frequenzkodierrichtung k, wird hiufig auch als logische x- oder einfach x- Richtung bezeichnet.
Sie ist tiber die Drehmatrix R mit den Gradienten verkniipft und ergibt sich aus der Uberlagerung
der drei Gradientenfelder. Dies gilt analog fiir die senkrecht dazu stehende Phasenkodierrichtung
ky.

17



Kapitel 3 MR-Bildgebung

realisieren. Besonders leicht lidsst sich dabei ein gleichméfiger Winkelabstand (z.B
Af = 360/Np,o; oder A = 180/Np,;) implementieren, da durch die verhéltnisméfig
kleinen Winkelabsténde der stérende Einfluss durch Gradientenwirbelstréme minimi-
niert werden kann.

Fiir dynamische Aufnahmen eignen sich dagegen quasizuféllige Verteilungen aufgrund
ihrer zeitlichen Inkoh&renz besser. Ein Beispiel hierfiir ist der sogenannte ,Goldene
Winkel“ der sich aus dem Goldenen Verhéltnis ® ergibt [22].

_180°  360°
) 1+5

Die Erweiterung der radialen Trajektorie auf eine dreidimensionale Kodierung ist nahe-
liegend. Hier miissen die orthogonal zueinander stehenden z—, y— und z— Gradienten
so geschaltet werden, dass die k-Raum Punkte in Kugelkoordinaten (r, § und ¢) ab-
getastet werden (siche Abbildung 3.5(b)).

Im Unterschied zur kartesischen Kodierung nimmt bei der radialen Trajektorie die
Abtastdichte nach innen zu, sodass das Innere des k-Raums, in dem sich ein Grofsteil
der Signalenergie befindet (Abbildung 3.2d) stark {iberabgetastet ist. Insbesondere das
k-Raum Zentrum (I;/: = 0) stellt dabei einen Sonderfall dar, da dieses mit jeder Spei-
che ausgelesen wird, wahrend es bei kartesischer Bildgebung nur mit einer k-Raum
Zeile kodiert wird. Durch diese Uberabtastung ist die radiale Trajektorie intrinsisch
robuster gegen Bewegungs- und Flussartefakten, da eine Fehlabtastung des k-Raum
Zentrums aufgrund von periodischer Bewegungen durch den starken Mittelungseffekt
weniger stark ins Gewicht fallt als bei kartesischer Bildgebung und sich vor allem durch
inkohérente Streifenartefakte im rekonstruierten Bild bemerkbar macht. Ahnlich in-
kohérente Artefakte treten bei einer Verletzung des Nyquist Kriteriums auf, etwa bei
einer Halbierung der fiir die radiale Abtastung bendtigten Speichen, sodass sich ra-
diale Messungen auch ohne spezielle Postprocessing-Verfahren beschleunigen lassen.
Das radiale Abtastschema erfordert ein synchronisiertes Zusammenspiel zwischen den
orthogonal zueinander stehenden Ortskodier-Gradienten und ist daher empfindlich auf
Fehler in der zeitlichen Abstimmung, etwa durch Verzégerungen beim Einschaltverhal-
ten der Gradienten. Auch bei By Inhomogenitéten erweist sich die radiale Trajektorie
als storanfilliger, da lokale By-Gradienten zu Abweichungen der Trajektorie und so-
mit zu Fehlmessungen des k-Raum Signals fithren kénnen. Da jede Speiche einen gleich
stark gewichteten Informationsgehalt sowie das k-Raum Zentrum enthélt, erweist sich
die radiale Trajektorie jedoch als besonders geeignet fiir dynamische Messungen mit
Hilfe sogenannter ,Sliding Window* Rekonstruktionen und fiir die Akquisition von
MR-Navigationssignalen.

Ab ~ 111,25° (3.9)
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3.3 Gradientenecho Sequenz

Fiir die in dieser Arbeit vorgestellten Experimente wurden hauptséchlich Gradienten-
echo Sequenzen verwendet. Eine Gradientenecho Messung beginnt im 1D-Fall mit ei-
ner Schichtanregung mit Hilfe eines B; Anregungspulses (Abbildung 3.3 (1)) und dem
Schichtauswahlgradienten (sieche Kapitel 8.1). Unmittelbar nach der Schichtanregung
besitzen alle angeregten Spins dieselbe Phase und sind daher dem k-Raum Zentrum
zuzuordnen. Durch einen in Frequenzkodierrichtung geschalteten Gradienten (Abbil-
dung 3.3 (2)) werden die Spins zunéchst dephasiert. Anschliefend wird ein sogenannter
Auslesegradient mit entgegengesetzter Amplitude und zeitgleich der Empfanger zur Si-
gnalakquirierung gestartet (Abbildung 3.3 (3)). Aufgrund der Linearitdt des Lesegra-
dienten entsteht eine lineare Abhéngigkeit der Resonanzfrequenz vom Abstand zum
Zentrum des Gradientensystems, sodass sich jeder Spin rdumlich {iber die Frequenz
zuordnen ldsst. Die Signalabtastung erfolgt diskret mit der sogenannten Abtastband-
breite BW, die durch das Zeitintervall At zwischen zwei Messpunkten vorgegeben
ist:
1

BW=—— 1
W= (3.10)

Der Auslesegradient bewirkt eine Umkehr der Phasen zuriick in den Ausgangszustand.
Nach der sogenannten Echozeit, ¢t = tg, entspricht das Moment des Auslesegradienten
GRead genau dem entgegengesetzten Moment des Dephasiergradienten Gpeph:

/ " Gttt = / ¥ (Geon (1) + Greaa(£)]dt = 0 (3.11)
0 0

Genau zu diesem Zeitpunkt besitzen alle Spins wieder dieselbe Phase wie vor der De-
phasierung und ein phasenkohirentes Echo (,Gradientenecho®) entsteht.

Die Starke des gemessenen Gradientenecho Signals ist vom Flipwinkel abhéngig und
maximal fiir & = 90°. Da bei einer solchen Anregung die longitudinale 77 Relaxation
des Systems zuriick ins thermische Gleichgewicht sehr lange dauert, ist die bendtig-
te Zeitdauer TR zwischen zwei Anregungen sehr grof. Zur Verkiirzung der Messzeit
wurde daher von A. Haase und J. Frahm die ,Fast Low Angle Shot“ (FLASH) Me-
thode entwickelt [23]. Die FLASH Sequenz ist eine Gradientenecho Sequenz, bei der
durch sogenannte Spoiler Gradienten die Spins nach der Akquisition wieder dephasiert
werden. Anstelle eines grofen Flipwinkels verwendet diese Methode Anregungspulse
mit kleinen Flipwinkeln, die in sehr kurzer Zeit repetiert werden (TR << T1 wasser)-
Damit ist die Untersuchung dynamischer Prozesse durch sogenannte Cine-Aufnahmen
moglich. Nach kurzer Zeit stellt sich ein dynamisches Gleichgewicht (englisch: stea-
dy state) der longitudinalen Magnetisierung ein, das iiber beliebig lange Messzeiten
konstant gehalten werden kann. Das maximale Signal wird bei gegebenen TR, beim
sogenannten Ernst-Winkel erreicht [19]:
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te

HF it

Abbildung 3.3: Pulsprogramm einer Gradientenecho-Sequenz. Nach der HF Puls
Anregung ((1), hier ohne Schichtauswahlgradienten dargestellt), wird ein Dephasier-
gradient in Frequenzkodierrichtung eingestrahlt (2). Die Frequenzkodierung erfolgt
mit einem Auslesegradienten mit entgegengesetzter Amplitude (3). Bei der Echozeit
t = tg entspricht die Fldche unter dem Auslesegradienten (blau) der Fliche des
Dephasiergradienten und ein Echosignal entsteht.
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ag =cos ' (TR/T;) (3.12)

Vor der Akquisition wird haufig eine Reihe sogenannter Dummy Pulse eingestrahlt,
um die Magnetisierung vor der Messung ins dynamische Gleichgewicht zu bringen.

3.4 UTE Sequenz

Viele Substanzen wie Festkorper, Knochen oder Menisci zeichnen sich durch sehr kurze
T Zeiten (siehe Kapitel 2.3) aus und sind daher mit herkommlicher Gradientenecho-
Bildgebung nicht detektierbar oder nur indirekt darstellbar (siche Abbildung 3.4) [24].
Zusitzlich kénnen Ty Effekte (z.B. im Lungengewebe [25]) und turbulenter Fluss [26]
zu einem stark verkiirzten Signalzerfall fiihren.

Fiir eine Detektion von Signalkomponenten mit kurzen Zerfallszeiten wurde unter
anderem die sogenannte UTE-Sequenz (englisch: ultrashort echo time) entwickelt. Bei
der UTE wird das Signal des freien Induktionszerfalls (FID) unmittelbar nach der HF
Puls - Anregung ausgelesen. Um dies zu erreichen, wird auf die bei Gradientenecho-
Sequenzen benétigten Dephasierer verzichtet und die Akquisition kurz vor dem ein-
schalten des Auslesegradienten gestartet (Abbildung 3.5(a)). Bei 3D-UTE Messun-
gen erfolgt die Anregung typischerweise global mit einem sehr kurzen Blockpuls (z.B.
p = 10 ps) mit hoher Anregungsbandbreite (z.B. dw = 64 kHz). Im Gegensatz dazu
wird bei einer schichtselektiven UTE ein Puls mit niedrigerer Anregungsbandbreite
(z.B. ein Gauss Puls) und ein Schichtselektionsgradient vor der Datenakquirierung
ausgespielt, wodurch sich eine effektive Echozeit von ca. 0,6 ms (am 7 T BioSpec)
ergibt. Echozeiten < 0,5 ms sind bei schichtselektiven UTE Sequenzen durch Ver-
wendung halber HF Pulse méglich [27]. Um die k-Raum Daten moglichst schnell ab-
tasten zu kénnen, werden radiale 3D-Trajektorien (Abbildung 3.5(b)) und sehr hohe
Abtastbandbreiten (z.B. BW=200 kHz) verwendet. Die Datenabtastung findet da-
bei aufgrund des vorgezogenen Akquisitionsfensters bereits wahrend des Einschaltens
des Auslesegradienten statt. Da der Gradient wéhrend des Einschaltvorgangs noch
nicht zeitlich konstant ist, erfolgt die Abtastung der inneren k-Raum Punkte nicht
linear. Um Rekonstruktionsartefakte zu vermeiden ist es daher erforderlich, durch
zusatzliche Trajektorie-Messungen das Einschaltverhalten sowie Einschwingvorgén-
ge zu bestimmen. Methoden zur Trajektorie-Messung sind in der Literatur beschrie-
ben [28]. Abbildung 3.6(a) zeigt eine beispiclhafte Messung der k-Raum Positionen,
kyy-(t) = [ Gy (t)dt fiir das 7 T BioSpec. Nach einer Totzeit von ca. 50 us setzt
ein quadratischer Anstieg ein, der nach ca. 110 us in einen linearen Verlauf iiber-
geht. Es zeigt sich ein deutlich abweichendes Verhalten zwischen dem Z- und dem X-
und Y- Gradienten, welches auf die unterschiedliche Bauweise der Gradientenspulen
zuriickzufiihren ist (Abbildung 3.6(b)).
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Abbildung 3.4: Signalzerfall in von kurzer Ty Zeit dominierter Substanz. In kon-
ventionellen Sequenzen (z.B. Gradientenecho) ist das Signal beim Aufnahmefenster
ADC bereits so stark zerfallen dass es nicht mehr detektiert werden kann.
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Abbildung 3.5: (a)Pulsprogramm einer UTE-Sequenz. Ein kurzer HF -Blockpuls der
Lange p und der Anregungsbandbreite dw wird eingestrahlt. Unmittelbar danach
startet der Auslesegradient und die Messung des FID Signals. Die effektive Echozeit
ist vorgegeben durch die Totzeit 7, die das System benétigt um vom Sende- in
den Empfangsmodus zu schalten. (b) Beispiel fiir eine radiale 3D Trajektorie zur
schnellen Abtastung der k-Raum Daten.
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Abbildung 3.6: (a) Beispielhafte Trajektoriemessung am 7 T BioSpec mit der in
[28] beschriebenen Methode. Nach einer Totzeit von ca. 50 us ist ein quadratischer
Anstieg zu beobachten, der nach ca. 110 ps in einen linearen Verlauf {ibergeht. Es
zeigen sich deutliche Unterschiede zwischen dem Z- und dem X- bzw. Y- Gradienten.
(b) Schematischer Aufbau der Gradientenspulen. Die Z-Spule (S1) unterscheidet
sich deutlich von der X (S2) - und Y- Spule (S3), sodass sich das unterschiedliche
Schaltverhalten durch die Bauweise erkléren ldsst. (b) wurde [29] entnommen und
bearbeitet.
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3.5 Inversion Recovery Sequenz

Die longitudinale Relaxationszeit T} ist einer der wichtigsten MR-Messparameter und
wird in der Herzbildgebung unter anderem fiir eine Quantifizierung der Perfusion so-
wie des extrazelluldren Volumens verwendet. Fiir in vivo Messungen dieses Parameters
werden vor allem sogenannte Inversion Recovery Sequenzen verwendet. Wird ein HF-
Anregungspuls mit o = 180° in die Probe eingestrahlt, wird die longitudinale Magne-
tisierung der Spins genau invertiert. Anschlieffend kehrt die Magnetisierung mit der
Relaxationszeit T} wieder zum Anfangswert My zuriick (sieche Abbildung 3.7). Fiir die
zeitabhéngige longitudinale Magnetisierung M, (t) gilt dabei:

M. () = M, [1 - ze—Tﬂ (3.13)

Um T ortsaufgelost messen zu kénnen, wird nach dem Inversionspuls ein Aufnahme-
Block ausgespielt und Bilder zu verschiedenen Zeitpunkten der Inversionskurve aufge-
nommen. Eine besonders schnelle Datenaufnahme ist mit der sogenannten Inversion
Recovery Snapshot FLASH, eine Kombination des Inversionspulses mit einer Gra-
dientenecho FLASH Sequenz mit kleinen Flipwinkeln, moglich [15]. Durch die HF-
Anregungspulse wird der Relaxationsverlauf jedoch gestort und die Magnetisierung
folgt der Funktion (siehe gestrichelte Kurve in Abbildung 3.7):

M.(t) = M — [Mo + Mg]e 77, (3.14)

Mit einer vom Flipwinkel o der Anregungspulse und der Repetitionszeit TR abhéngi-
gen verkiirzten Relaxationszeit T} < Ty [15],

-1
1 1
T = {Tl — ﬁln [cos (a)]} ) (3.15)
und der Gleichgewichtsmagnetisierung M < Mo,
T*
M} ~ My~ (3.16)
Ty

Anhand der zu verschiedenen Zeitpunkten aufgenommenen Bilder und einem 3-Parameter-
Fit lassen sich Voxel-weise die Parameter My, My und T} bestimmen. T} wird anschlie-
fend aus den 3 Parametern berechnet [15]:

Ty (3.17)
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Abbildung 3.7: Zeitverlauf der Magnetisierung nach einem 180° Inversionspuls.
Durchgezogene Linie: Ohne HF Auslese-Pulse relaxiert die Magnetisierung mit
der charakteristischen Relaxationszeit 17 vom Anfangszustand — M zuriick in den
Grundzustand M. Gestrichelte Linie: Bei wiederholter Applikation von HF-Pulsen
(blaue Rauten) erfolgt die Relaxation mit einer kiirzeren Relaxationszeit, T} < T}
und die Magnetisierung néhert sich exponentiell dem dynamischen Gleichgewicht
M.

26



Kapitel 4

Geschwindigkeitskompensation und
-kodierung

4.1 Geschwindigkeitskompensation

In den bisherigen Betrachtungen wurde von einer statischen Spinverteilung ausgegan-
gen. Bewegen sich die Spins jedoch in einer mit der Messzeit vergleichbaren Zeitskala
muss deren Einfluss auf das kodierte Signal beriicksichtigt werden. Ausgangspunkt
hierfiir ist wiederum die Phase ¢(7,t) der Signalgleichung 3.5 mit der zeitabhingigen
Spinkoordinate 7(t):

¢
o(F,t) = / G(r )7t dt’ (4.1)
0
Mit Hilfe einer Taylor Entwicklung von 7(¢) nach der Zeit,
" ~ N N e
r(t):r(t:())—l—rt—f—?"t +...:r—|—vt+§at + ... (4.2)

lésst sich 4.1 entsprechend seiner Bewegungskomponenten untergliedern:

t o t 1 to
o(7,t) = 777/ G(7, t')dt’—k’yff/ G (7 ¢t dt' + 576/ G(7 t)t?dt + ...
0 0 0
= 27FMy (t) + 2r My (t) + 2waba(t) + ..., (4.3)

wobei My (t), My (t), My(t), ... als Gradientenmomente nullter, erster, zweiter etc. Ord-
nung bezeichnet werden.

Zusétzlich zu den durch die Ortskodierung aufgeprigten Phasenmanipulationen erge-
ben sich also Phasenvariationen durch bewegte Spins im Gradientenfeld. Diese wirken
sich je nach Gradientenrichtung unterschiedlich aus:
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e Wenn sich Spins in Frequenzkodierrichtung signifikant wéhrend der Signalaus-
lesung bewegen treten Blurring Artefakte auf, also Signalverschmierungen. Fiir
Bewegungen bei konstanter Geschwindigkeit lassen sich diese kompensieren, in-
dem das 1. Gradientenmoment des Auslesegradienten in der Echomitte auf 0
gesetzt wird (siehe Abbildung 4.1), sodass der Phasenbeitrag bewegter Spins
verschwindet.

e In Phasenkodierrichtung ist der zeitliche Abstand zwischen der Phasenkodierung
und der Signalauslesung entscheidend. Bewegen sich die angeregten Spins in
diesem Zeitfenster tritt ein Verschiebungsartefakt in Phasenkodierrichtung auf.
Durch Nullsetzen des 1. Gradientenmoments des Phasenkodiergradienten in der
Echomitte lasst sich dieses Artefakt fiir konstante Bewegungen korrigieren. Dieses
Artefakt tritt nur bei kartesischen Messungen auf, da bei den radialen Messungen
keine Phasenkodierung bendétigt wird.

e In konventionellen Gradientenecho-Experimenten wird der Schichtselektionsgra-
dient dhnlich wie der Frequenzkodiergradient geschaltet, sodass sich eine dhnliche
Phasenaufladung aufgrund bewegter Spins ergibt. Da die Spins jedoch beziiglich
des Schichtselektionsgradienten zu jedem Akquisitionszeitpunkt rephasiert sind,
ergibt sich lediglich eine beziiglich des k-Raums konstante Phasenaufladung. Da-
her sind bei Bewegungen in Schichtrichtung keine Blurring- oder Verschiebungs-
artefakte, sondern lediglich Signalausléschungen zu beobachten. Diese lassen sich
bei konstanten Bewegungen durch Nullsetzen des 1. Momentes des Schichtselek-
tionsgradienten in der Echomitte kompensieren.

Um fiir eine Geschwindigkeitskompensation das 1. Gradientenmoment in der Echomit-
te auf Null zu setzen muss ein zusétzlicher Gradientenschaltpunkt definiert werden.
Der Frequenzkodiergradient einer Gradientenecho Sequenz geht somit beispielsweise
von einer bipolaren Form in ein Dreipunktschema iiber (sieche Abbildung 4.1).

Zusatzlich treten in allen Gradientenrichtungen Signalausloschungen auf, wenn die
Geschwindigkeiten innerhalb eines Voxels variieren. Diese lassen sich mit Hilfe der
oben beschriebenen Bewegungskompensation vermeiden.

4.2 Bewegungskodierung

Bei der Bewegungskodierung macht man sich die Tatsache zu Nutze, dass die durch
Bewegung induzierte Phase direkt proportional zur Geschwindigkeit der Spins ist (siehe
Gleichung 4.3). W&hlt man ein Gradientendesign bei dem das 1. Gradientenmoment
zum Echozeitpunkt ungleich Null ist ergibt sich fiir die von der Geschwindigkeit v
abhéngigen Phase:
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te

Mo, Mi1=0

Abbildung 4.1: Dreipunkt-Schema fiir einen flusskompensierten Frequenzkodiergra-
dienten (hier ohne Gradientenrampen dargestellt). Zum Echozeitpunkt ¢ = tg gilt
Fléchengleichheit, [ Gsdt = — [(G1 + G2)dt und das 0. und 1. Gradientenmoment
verschwinden (My = My = 0).

¢(v) = 2 M. (4.4)

Die Gradientenstirke und Schaltdauer und somit das 1. Gradientenmoment, M; =
o i G(t)tdt, bestimmen dabei die Stirke der durch die Bewegung aufgeprigten
Phasenaufladung. In der Regel treten jedoch zusétzliche Phaseneffekte aufgrund von
Byp- und B; Inhomogenitaten auf, die unter Umsténden deutlich grofer als die ge-
schwindigkeitsabhéngigen Phasen sein kénnen. Um diese unerwiinschten Phasen zu
korrigieren wurde die sogenannte Phasendifferenzmethode entwickelt. Hierfiir ist die
Aufnahme von mindestens zwei verschiedenen Datensétzen (ein bewegungskompen-
sierter mit M7 = 0 s/cm und ein bewegungskodierter mit M; # 0 s/cm) notig. Nach
Differenzbildgebung der Phasenkarten beider Messungen ergibt sich fiir die mittlere
Geschwindigkeit in einem Voxel:

_ Ag¢(v)
v 27TM1

(4.5)

Die geschwindigkeitsabhingige Phasendifferenz ist nur in einem Bereich von —m, 7
eindeutig festgelegt. Somit ist nur die Messung eines gewissen Geschwindigkeitsfens-
ters —vgpNC, UEne moglich. Bei Geschwindigkeiten mit |v| > |vgpnc| kommt es zum
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sogenannten Phasen Aliasing, das heifst die Phasenaufladungen werden in den Eindeu-
tigkeitsbereich zuriickgeklappt.

4.3 Kodierstrategien

3-Punkt Schema

Fiir die Kodierung einer Geschwindigkeitskomponente sind mindestens zwei Messungen
erforderlich (,,2-Punkt Methode®, siehe Gleichung 4.5). Eine Erhdhung der Stabilitét
ist durch Hinzufiigen eines weiteren Kodierpunktes moglich (,,3-Punkt Methode®), z.B.
mit folgendem Schema fiir die 1. Gradientenmomente: (—Mji,0, M;). Die Geschwin-
digkeit lasst sich hier aus dem linearen Fit der Phasendaten als Funktion der 1. Mo-
mente berechnen. Mit Hilfe der 3-Punkt Methode ist eine Fehlerabschéatzung fiir die
Geschwindigkeitsdaten aus der Qualitit des Fits moglich [13].

Balanciertes 4-Punkt Schema

Fiir die Erfassung von 3D-Geschwindigkeitsfeldern miissen die Geschwindigkeiten ent-
lang der drei kartesischen Achsen ausgemessen werden. Die einfachste Kodierung ba-
siert dabei auf der sogenannten ,6-Punkt Methode®, bei der 3 Bewegungskodierpaare
(je eine Kodierung und eine bewegungskompensierte Referenz) verwendet werden [30].
Zur Verbesserung der zeitlichen Effizienz wurde daraufthin die sogenannte ,balancierte
4-Punkt Methode” entwickelt, bei der lediglich 4 Kodiermessungen bendtigt werden.
Dabei werden die 1. Gradientenmomente nach dem im Tabelle 4.1 aufgefiihrten Schema
geschaltet[31].

Messung S1 Sao S3 Sa
ve-Kodierer L H H L
vy-Kodierer L H L H
v,-Kodierer L L H H

Phasenoffset P11 =0 Dy = 2 M1 (vg + vy) D3 =27 M7 (v + v2) Dy =27 M (vy +v2)

Tabelle 4.1: Beispiel fiir ein balanciertes Kodierschema [31]. L: M; = 0. H: M; #0

Durch geeignete Kombination der Phasenkarten der 4 Messungen erhilt man die ge-
schwindigkeitsabhidngigen Phasen fiir alle drei kartesischen Richtungen (siehe Glei-
chungen in 4.6), woraus sich wiederum bei bekanntem 1. Gradientenmoment die da-
zugehorigen Geschwindigkeiten v;, v, und v, berechnen lassen.
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(I)m = @2 +(P3 — (1)4 — @1 = 47TM11)1

(I)y =0y + Py — P35 — D = 47TM11]y

‘I)Z = q)g + (I)4 - (132 - q)l = 47TM11}Z (46)
Durch das balancierte 4-Punkt Verfahren léasst sich die doppelte Phasenaufladung im

Vergleich zur 6-Punkt Methode erzielen. Gleichzeitig halbiert sich jedoch der Eindeu-
tigkeitsbereich fiir die kodierbaren Geschwindigkeiten.
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Kapitel 5
Rekonstruktion

5.1 Diskretisierung der Signalgleichung

In realen MR Systemen erfolgt die Messung des MR-Signals nie kontinuierlich sondern
stets in diskretisierten Abtastschritten. Das Ziel der Bildrekonstruktion besteht darin,
die Spindichte o(7) aus einem Set von {y;} verrauschten Messdaten zu berechnen
[32]:

Yi = S(tl) + € (51)

Hierbei bezeichnen die ¢; die experimentellen Ungenauigkeiten bedingt durch das
Proben- und Spulenrauschen und S(t;) das unverrauschte Messignal fiir jeden Mess-
zeitpunkt ¢;, welches durch die Spindichte o(7) und die Trajektorie k(t;) gegeben ist
(siehe Gleichung 3.7):

S(t;) = /V o(F)e~HFET g5 (5.2)

Im Folgenden ist eine Herleitung der diskreten Signalgleichung aus der kontinuierlichen
Gleichung (siehe Gleichung 5.2) beschrieben. Die Berechnung folgt dabei den Beschrei-
bungen in [33]. Die Spindichte in Gleichung 5.2 ist eine kontinuierliche Grofe, die iiber
das gesamte Probenvolumen integriert wird. Da das rekonstruierte MR-Bild jedoch
immer einer Matrix mit endlich vielen Eintrdgen entspricht muss die Spindichte fiir
die Bildrekonstruktion diskretisiert werden [33]:

N
o) ~ ijb(F— ;) (5.3)

b(7" — ;) bezeichnet dabei Basisfunktionen, 7; das Zentrum der j-ten Basisfunktion
und z; die diskretisierte Spindichte entsprechend den j =1, ..., NV Eintréigen der zu re-
konstruierenden Bildmatrix. Unter Voraussetzung dass die Spindichte eine stiickweise
stetige Funktion ist lasst sich fiir die Basisfunktion eine Rechtecksfunktion annehmen,
b(7) = rect(%) [34], wobei A der Voxelgréfe im zu rekonstruierenden Bild entspricht
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[35]. Ersetzt man die Spindichte durch ihre diskretisierte Form lésst sich die Signal-
gleichung 5.2 umformen zu [33]:

N
S(tl) = Zaijxj, (54)
j=1
mit den Matrix Elementen
aij = / b(F — 7 )e~ R g (5.5)
1%

Durch Zuhilfenahme der Fouriertransformation der Basisfunktionen,

B, = / b(F)e R, (5.6)
1%
lassen sich die Matrixelemente vereinfacht darstellen:
aij = Bie_i];(t'i)?j (57)
Der Exponentialterm lédsst sich dagegen als Fouriermatrix F;; schreiben:
Fyj = e 07 (5.8)

Durch Kombination von 5.1 mit 5.7 ldsst sich die Signalgleichung anschlieftend in
Matrix-Vektor Form darstellen [32]:

y=Ax+e (5.9)

Dabei bezeichnen {z;} = (x1, z2, ..., xn) die diskreten Werte der zu rekonstruierenden
Bildmatrix, {y;} = (y1,¥2, ..., ym) die verrauschten Messdaten, A = B;F;; die Kodier-
matrix und {¢;} = (€1, €2, ..., €pr) die Messungenauigkeiten.

5.2 Das inverse Problem

Fiir eine Berechnung der Spindichte muss das inverse Problem gel6st, also ein Bild x
aus den Messdaten y bestimmt werden. Im Sonderfall der kartesischen Bildgebung ist
dieses Problem eindeutig l6sbar, da die Kodiermatrix A quadratisch und invertierbar
ist. Fiir das (verrauschte) rekonstruierte Bild Xya,¢. ergibt sich somit:

Xiart, = A1 (y — €) (5.10)

Gleichung 5.10 lésst sich mit Hilfe der sogenannten inversen Fast Fourier Transforma-
tion (iFFT) sehr schnell und mit wenig Rechenaufwand l6sen [21].

Im allgemeinen Fall beliebiger Trajektorien, wie bei der radialen Bildgebung, ist das
Gleichungssystem (5.9) in der Regel jedoch nicht eindeutig l6sbar und die Kodiermatrix
nicht invertierbar.
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5.3 Gridding

Das Gridding findet als alternatives Ndherungsverfahren Verwendung, um das Bild x
aus nichtkartesischen Daten zu rekonstruieren.

Beim Gridding werden die diskreten Messdaten zunéchst mit einer Dichtematrix W
gewichtet, um die inhomogene Punktdichte im k-Raum zu kompensieren. Anschlie-
fend werden die Messpunkte durch Faltung mit einer sogenannten Kernel-Funktion C'
interpoliert und durch Multiplikation mit einer Kammfunktion ITI auf ein kartesisches
Gitter diskretisiert, bevor sie durch eine iFFT in den Ortsraum transfomiert werden.
Im letzten Schritt erfolgt die Multiplikation mit einem Korrekturterm ¢, um stérende
Einfliisse durch Einfaltungsartefakte bedingt durch den Gridding-Prozess zu korrigie-
ren (,Rolloff-Korrektur®) [36]. Fiir das rekonstruierte Bild X erhélt man schlieflich:

% = - iFFT(III- [C « Wy]) (5.11)

Die Qualitdt der Rekonstruktion hangt mafgeblich von der Kernel-Funktion C' ab, da
bei der Faltung mit dem gewichteten Signal Wy unerwiinschte Nebenmaxima entste-
hen. Als besonders robuste Losung zeigt sich die Wahl einer glockenférmigen Kaiser-
Bessel Funktion als Interpolationskernel [36, 37].

1 _ [2k]? _L L
C(k) = LI°<B 1 [L}>’ 2 sksq (5.12)
0, k| > %

Dabei steht I fiir die modifizierte Besselfunktion erster Art und nullter Ordnung, L
fiir die Fensterbreite des Kernels und B fiir einen frei wihlbaren Parameter. Die Wahl
der Funktionsparameter beeinflusst die Giite der Interpolation sowie die bendtigte Re-
chenleistung und ist daher an das jeweilige Rekonstruktionsproblem anzupassen.

Fir das Gridding miissen aulerdem die Wichtungsfaktoren w; = diag(W) bekannt
sein, da diese Rekonstruktionsartefakte wie zB. Unschérfe (,Blurring”) aufgrund der
inhomogenen Abtastung kompensieren. Fiir den Spezialfall der radialen Trajektorie
erhélt man bei gleichméfiger Winkelabtastung eine analytische Lésung in Form eines
linearen Hochpassfilters proportional zum radialen Abstand |k| zur k-Raum Mitte, den
sogenannten ,Ram-Lak* Filter (Figur 5.1(a) und (b), [19]).

Im allgemeinen Fall beliebiger Trajektorien sind die Wichtungsfaktoren hingegen meist
nicht analytisch bestimmbar. Hierfiir wurden numerische Verfahren entwickelt, bei de-
nen die Dichtekompensation mit Hilfe von Voronoi Oberflachen berechnet wird [38].
Bei unterabgetasteten Datensédtzen weicht die Dichtekompensationsfunktion von ih-
rer linearen Form ab, wodurch sich der Radius des Kreises im k-Raum, fiir den fiir
ein vorgegebenes FOV das Nyquist Kriterium erfiillt ist, verringert. Eine Wichtung
der Daten mit einem Ram-Lak Filter oder einer Voronoi-Kompensation erweist sich
hier héufig als nicht sinnvoll, da die schlechter abgetastete k-Raum Peripherie eine zu
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starke Wichtung erh&hlt, was sich als Streifenartefakte im rekonstruierten Bild zeigt.
Fiir Bildrekonstruktionen aus unterabgetasteten Datensédtzen wurden daher numeri-
sche Methoden zur Bestimmung der Dichtekompensation entwickelt. Sie beruhen auf
iterativen Verfahren unter Ausnutzung der Eigenschaften der Kernel Funktion [39]
und wichten die dufteren k-Raum Bereiche, in denen das Nyquist Kriterium verletzt
ist, weniger stark als der Ram-Lak Filter (Figur 5.1c).

(a) . (b)

A>-
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05 9 05 ™
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06t
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= 041 N S
0.2t
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Abbildung 5.1: Wichtungsfunktion W (k) zur Kompensation der inhomogenen
Punkteverteilung radialer Trajektorien und zur Korrektur von Blurring Artefak-
ten. (a) Ram-Lak Filter |k|.

(b) Ram-Lak Filter W (k, ky) in der 2D-Darstellung.

(c) Tterativ berechnete Wichtungsfunktionen fiir verschiedene Grade der Unterab-
tastung: us = 1 (403 Speichen), us = 2 (202 Speichen), us = 4 (101 Speichen),
us = 8 (51 Speichen) und us = 16 (26 Speichen). Gut erkennbar ist dass der nu-
merisch berechnete Filter die dufteren k-Raum Punkte bei Unterabtastung (us > 1)
weniger stark wichtet als der Ram-Lak Filter.
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5.4 Minimierungssverfahren

Eine Alternative zum Gridding Verfahren stellen Rekonstruktionen mit Hilfe von Least
Squares Minimierungen dar. Sie zeigen sich als besonders geeignet bei unterabgetaste-
ten Datensétzen und kénnen auch Zusatzinformationen wie beispielsweise Verteilungen
von Off-Resonanzen beriicksichtigen.

Das Ziel ist es, durch Minimierungsalgorithmen eine gendherte Losung fiir das Bild X,
also der gesuchten Spindichte, zu finden. Hierbei wird in der Regel versucht, die Lo
Norm der Fehlerfunktion ¥ (x) zu minimieren:

X = argmin¥ (x) = argmin||Ax — y||3 = (ATA) ' Aly (5.13)
X X

Anschaulich gesprochen wird das Bild x gesucht das den Fehler der Matrixoperation

Ax zu den Messdaten y minimiert. Die rechte Seite von 5.13 entspricht der Pseu-

doinversen von A und ist die exakte Losung des Least Squares Minimierungssystems.

Aufgrund der in der Regel sehr grofsen Matrixgréfsen ist ihre Berechnung sehr rechen-

aufwindig und bei verrauschten Datensétzen hdufig numerisch instabil. Fiir schnellere

und stabilere Losungen sind daher iterative Verfahren entwickelt worden, beispielsweise
mit Hilfe des Conjugate Gradient (CG) Algorithmus[40, 41, 42].

5.5 Nonuniform Fast Fourier Transform (NUFFT)

Bei Rekonstruktionsverfahren wie dem CG Algorithmus wird {iber mehrere Iterations-
schritte das optimale Bild x ermittelt das den Least Squares Fehler zu den Messdaten
minimiert. Dabei ist eine mehrfache Anwendung der Matrixoperation Ax notwen-
dig. Fiir eine schnelle Berechnungen dieser Operation ist die sogenannte Nonuniform
Fast Fourier Transform (NUFFT) entwickelt worden. Der NUFFT Operator stellt die
Adjungierte des Gridding Prozesses dar: Wahrend beim Gridding Daten einer inhomo-
genen Verteilung auf ein kartesisches Gitter interpoliert werden versucht die NUFFT,
eine Punkteverteilung auf einem kartesischem Gitter durch Interpolation auf eine in-
homogene Datenverteilung, wie sie beispielsweise bei radialen Trajektorien entsteht,
abzubilden [43]. Als Interpolationskernel eignen sich dabei die selben Funktionen wie
beim Gridding, wie beispielsweise das Kaiser-Bassel Fenster. Die Anwendung der Ad-
jungierten des NUFFT-Operators auf mit der Dichtekompensation gewichteten Daten
entspricht hingegen dem Gridding Prozess:

=AWy (5.14)

Der Algorithmus zur schnellen Berechnung der NUFFT sowie fiir die Berechnung von
Dichtekompensationen steht als quelloffener Programmcode in Matlab zur Verfiigung
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[44] und wurde fiir alle in dieser Arbeit beschriebenen radialen Bildrekonstruktionen
verwendet.

5.6 Verallgemeinerung

In den bisherigen Behandlungen ist der Einfluss von Relaxationseffekten und Off-
Resonanzen aufgrund von By Inhomogenitéten bei der Bildrekonstruktion unbertick-
sichtigt geblieben. Insbesondere bei MR-Messungen bei hoheren Feldstérken kann die-
ser Einfluss héufig jedoch nicht vernachléssigt werden, da ansonsten Artefakte im re-
konstruierten Bild in Erscheinung treten kénnen.

Fiir eine allgemeine Behandlung des Rekonstruktionsproblems ist Signalgleichung 3.5
um einen zusitzlichen Phasenterm @’ (7, t) zu ergénzen, der die Offresonanzfrequenzen
Awy (F) = yABg (7) und den Ty-Zerfall enthilt:

1

O (7)t) = {Awo (¥) + iW

(5.15)

2(7)

Damit lésst sich die Signalgleichung 3.7 in ihrer allgemeinen Form schreiben als:

S () = /V 0 (7) e~ it = RE7 (5.16)

Fiir eine Beriicksichtigung des komplexen ortsabhéngigen Zusatzterms z (7) bei der
Rekonstruktion muss dieser zunéchst analog zur Spindichte (siche Gleichung 5.3) dis-
kretisiert werden:

N
SGEDSEGITIGET (5.17)

Mit der Definition der allgemeinen Kodiermatrix A = a4,
&1j — Bzefg(f"])tl eflE(tl)’l’_“]’ (518)
lasst sich die Signalgleichung in ihre diskrete Form bringen,

N
S(t;) = Z&ijzj, (5.19)
=1

und das Kodierproblem in Matrix-Vektor-Form darstellen:

y=Ax+e (5.20)
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Uber iterative Verfahren lisst sich das Bild X bestimmen dass den Least Squares Fehler
minimiert: ~
X = argmin||Ax — y||2 (5.21)
X

Ein Problem bei der Berechnung der Matrixoperation Ax stellt die Grofe der N x M-
Matrix e #(")* dar, die einen sehr hohen Rechner- und Speicheraufwand erfordert.
Fiir schnellere und weniger rechenaufwandige Berechnungen sind daher verschiedene
Naherungsverfahren entwickelt worden [45, 46].
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Methoden zur
Bewegungssynchronisation

6.1 Triggersignale

Aufgrund des schnellen Herzschlags ist eine Kleintierbildgebung am Herzen nicht in
Echtzeit moglich, sodass eine Synchronisation der MR-Akquisition mit dem Herzschlag
des Tieres (,,Triggern®) und ein Ausschluss der Messpunkte bei Atmung (,Gaten*) not-
wendig ist. Zusitzlich erfordern in vivo Messungen stets auch eine sorgfiltige Uberwa-
chung der Lebensfunktionen, um bei fiir das Tier lebensbedrohlichen Situationen (wie
zum Beispiel einer zu hohen Dosis des Narkosemittels oder bei zu starker Auskiihlung)
rechtzeitig eingreifen und das Experiment gegebenfalls abbrechen zu kénnen. Drei der
wichtigsten Methoden der Uberwachung von Herzschlag und Atmung werden in den
folgenden Abschnitten beschrieben.

Elektrokardiogramm

Die Elektrokardiografie ist die in der MRT-Bildgebung am weitesten verbreitete Me-
thode der Herziiberwachung und misst die elektrischen Impulse, die wiahrend eines
Herzschlags im Sinusknoten ausgelost werden. Die an zwei Punkten gemessene zeitlich
verdnderliche Potentialdifferenz wird als Elektrokardiogramm (EKG) bezeichnet. Fiir
Messungen an der Maus wird das EKG Signal meistens an den beiden Vorderpfoten
abgegriffen. Zum Triggern wird dabei die stark ausgepriagte R-Zacke verwendet. Den
zeitlichen Abstand zwischen zwei R-Zacken nennt man RR-Intervall oder Try *.

Die Qualitiat des EKG-Signals kann im Ultrahoch-Feld und bei starken Gradientenstér-
ken beeintrachtigt sein, da die kurzen Schaltzeiten der Bildgebungsgradienten schnell

1Da dieser identisch ist mit der Herzperiode, wird das Herzschlag-Intervall im Folgenden als Trr
bezeichnet, unabhéngig davon ob es sich bei dem untersuchten Trigger Signal um ein EKG handelt
oder um einen anderen Herzsignal-Typ.
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wechselnde elektrische Strome in das EKG-Kabel induzieren kénnen, die sich nicht
vollstandig abschirmen lassen (siehe Abbildung 6.1). Weiterhin kann das EKG Signal
aufgrund von Stimulationen des Nervensystems gestort sein.

Das EKG Signal wird in der Regel nicht durch die Atmung beeinflusst. Lisst die
Fixierung der Maus im MRT-Scanner jedoch einen gewissen Bewegungsspielraum des
Tieres zu, wie dies bei einer horizontalen Positionierung der Maus in Riickenlage im 7T
BioSpec-Scanner der Fall ist, induzieren die sich wihrend der Atmung relativ zum Ma-
gnetfeld bewegenden Sonden einen kurzen als Signal Peak sichtbaren Spannungsstofs,
der als Signalgeber fiir eine Pausierung der Messung wiahrend der Atmung (,,Atemga-
ting) verwendet werden kann.

Herzschlage

Herzschlage Herzschlage

EKG Signal [w.E.]

0.5

1
—
| A

0.5

Zeit [s]

Abbildung 6.1: Beispiel fiir ein durch die Bildgebungsgradienten des 7 T BioSpec
gestortes EKG Signal. Zum Zeitpunkt ¢ = 0 (rot gestrichelt) startet die Messung.
Die schnell repetierenden Gradientenpulse (hier als schwarze Blocke angedeutet)
storen das EKG Signal. Die hohen Signalamplituden wahrend der Atmung sind auf
Bewegungen der EKG Sonden zuriickzufiihren.

Pneumatischer Sensor

Die im vorigen Abschnitt beschriebenen elektrischen Interferenzen des Gradientensys-
tems mit dem EKG Signal fithren insbesondere am 17,6 T System bei einer Gradienten-
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starke von 1 T/m zu starken Stérungen, die sich nicht herausfiltern lassen. Insbeson-
dere bei der Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit, die auf eine moglichst genaue
Synchronisation der Akquisition mit dem Herzschlag angewiesen ist, fiihren diese Inter-
ferenzen zu grofen Unsicherheiten der Messung. Als alternatives Triggersignal wurde
daher an diesem Lehrstuhl ein pneumatischer Verfahren mit Hilfe eines druckempfind-
lichen Luftkissens entwickelt. Der Druckballon wurde am Thorax des Tieres oberhalb
des Herzens befestigt. Herz- und Atembewegungen verursachen Druckschwankungen,
die iiber einen Luftschlauch nach auferhalb des Magneten zu einem Signalwandler
geleitet und dort in ein elektrisches Signal umgewandelt werden. Der Druckballon ist
unempfindlich auf elektrische Stérungen, wie sie durch die Gradientenschaltung ent-
stehen. Das Drucksignal wird an die selbe Triggereinheit wie das EKG Signal geleitet
und kann daher ebenso gefiltert werden. Zuséatzlich lasst sich das Ballonsignal Tief-
pass filtern und auf einen zweiten Kanal an der Triggereinheit ausgegeben und zum
Atemgating verwendet werden.

Selbstnavigation

Die als ,,Selbstnavigation® oder auch ,Self-Gating* bezeichnete Bewegungssynchroni-
sation stellt ein im Vergleich zu den vorigen Uberwachungsmethoden vollkommen ver-
schiedenes Verfahren dar, weil es das MR-Signal selbst zu nutze macht und somit keine
zuséatzliche Hardware bendétigt.

Beim Self-Gating macht man sich zu nutze, dass das gemessene MR-Signal im k-Raum
Zentrum (E = 0) proportional zur Summe der Transversalmagnetisierungen aller Spins
im angeregten Volumen ist. Bewegungen und Intensitétsdnderungen innerhalb der ge-
messenen Schicht (z.B. die Bewegung des Zwerchfells wihrend der Atmung oder der
Blutfluss durch die Ventrikel wihrend des Herzschlags) induzieren zeitlich verdnderli-
che Fluktuationen der Magnetisierung, die sich mit Hilfe von Self-Gating Sequenzen
messen lassen. Eine etablierte Self-Gating Technik ist etwa die Bildschicht-Navigator
Methode, eine Gradienten Echo Sequenz, bei der zuséitzlich das Echo Signal der re-
fokussierenden Spins wéahrend des Schaltens des Schichtrephasierers gemessen wird,
sowie die Sattigungsschicht-Technik, bei der zusétzlich parallel zur Bildgebungsschicht
eine weitere Schicht angeregt wird. Ein weiteres sehr wichtiges Self-Gating Verfahren
ist die in dieser Arbeit verwendete radiale Abtastung, da jede radiale Auslesezeile das
k-Raum Zentrum k = 0 durchquert und somit intrinsische Informationen tiber die Be-
wegungen des Objektes enthélt. Somit sind bei radialer Abtastung keine Anpassungen
des Pulsprogramms notwendig. Ein Vorteil im Vergleich zur Bildschicht-Navigation
ist unter anderem, dass keine zusétzliche Akquisition eines Navigator-Echos erfor-
derlich ist. Schichtbasierte Self-Gating Methoden erfordern im Gegensatz dazu eine
zeitliche Trennung zwischen der Schaltung des Schichtrefokussiergradienten und des
Lesedephasier- und Phasenkodiergradienten, was je nach verwendeten Parametern zu
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einer Verlangerung der Echozeit um bis zu eine Millisekunde fiihrt.

6.2 Triggermethoden

Fiir Cine Messungen wurden zwei verschiedene Methoden der Bewegungssynchronisa-
tion entwickelt:

Prospektive Triggerung

Bei der prospektiven Triggerung wird die Messung in Fchtzeit mit dem Herzschlag
synchronisiert. Hierzu wird das Triggersignal an eine Triggereinheit ausgegeben, ge-
filtert und auf einem Display angezeigt. Bei einer getriggerten Messung befindet sich
der MRT im Warte-Modus. Uberschreitet die steigende Flanke des Herzsignals einen
an der Triggereinheit einstellbaren Schwellwert, wird ein TTL2-Signal als Kommando
zum Starten bzw. Fortsetzen der Messung an den Scanner gesendet. Zusatzlich ldsst
sich mit Hilfe eines Atemsignals und Schwellwerten eine Pausierung der Messung wéh-
rend der Atemflanke realisieren.

Aufgrund des unterbrochenem Aufnahme-Schemas stellt sich bei dieser Mess-Konfi-
guration keine Gleichgewichtsmagnetisierung ein. Bei hohen Flip Winkeln bewirkt dies
eine zeitlich variierende Bildintensitdt in den Cine Bildern.

Retrospektive Navigation

Bei retrospektiven Cine Messungen werden die MR Daten ohne Unterbrechungen durch
Herz- und Atemtrigger bei sehr kurzen Repetitionszeiten (TR< 5 ms) akquiriert. Si-
multan dazu werden die Herz- und Atemsignale iiber eine USB Schnittstelle mit Lab-
View (National Instruments, Texas, USA) aufgezeichnet (bei externen Signalen) oder
aus den k-Raum Daten extrahiert (bei Selbstnavigation). In der vorliegenden Arbeit
wurden EKG- und Druck- sowie Self-Gating Signale aufgezeichnet und fiir Offline-
Rekonstruktionen aufbereitet. Die retrospektive Analyse der Herzsignale erfolgte mit
einem von Cord Meyer an diesem Lehrstuhl entwickelten Tool in Matlab (The Ma-
thWorks, Inc., Natick, USA) [47]. Im folgenden werden die fiir die retrospektive Rekon-
struktion bendtigten Schritte zur Bearbeitung des Self-Gating Signals beschrieben.

2Transistor-Transistor-Logik
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Filterung

Die gemessenen Herzsignale sind in der Regel von hochfrequenten Stérungen beein-
trachtigt, die zu Fehltriggerungen fithren kénnen. Im Falle des Ballon- oder Self-Gating
Signals ist das Herzsignal hidufig auch mit dem stark ausgeprigten niederfrequenten
Atemsignal tiberlagert. Fiir eine Reduktion dieser Stérungen miissen die Triggersi-
gnale daher vor der weiteren Prozessierung mit einem Tief- und Hochpass- oder einem
Bandpassfilter gefiltert werden. Beim EKG- und Ballon Signal erfolgt die Filterung be-
reits wahrend der Messung iiber die Trigger Einheit. Zur Bearbeitung der Self-Gating
Signale wurden in dieser Arbeit Butterworth Tiefpassfilter (Kapitel 8), gaukformige
Filterfunktionen (Kapitel 9) oder Matched Filter (Kapitel 10) verwendet.

Erfolgt die Akquisition des Self-Gating Signals nicht im dynamischen Gleichgewicht
sondern wéhrend longitudinaler Relaxation, wie beispielsweise bei einer 77 Messung
mit der Inversion Recovery Snapshot FLASH Sequenz, ist zusétzlich eine Entfernung
der dominierenden Relaxationsdynamik notwendig. Die Aufbereitung eines relaxieren-
den MR Signals zur Verwendung als Trigger Signal ist Bestandteil des Kapitels 9.

Interpolation

Die in der vorliegenden Arbeit akquirierten Self-Gating Signale wurden mit einer von
der Repetitionszeit TR bestimmten Abtastzeit von 2,5-4 ms aufgenommen. Fiir Mes-
sungen die eine hohe Zeitauflosung erfordern, wie die Bestimmung der lokalen Pulswel-
lengeschwindigkeit, ist es sinnvoll, die effektive zeitliche Auflésung durch eine lineare
Interpolation zu erh6hen (siche Kapitel 8).

Festlegung der Grenzfrequenzen

Fiir die weitere Prozessierung ist es niitzlich, Grenzintervalle TRy und TREE® fiir die
Herzschlagintervalle festzulegen. Die Suchintervalle sind Schétzwerte, die sich beispiels-
weise durch eine Protokollierung der an der Triggereinheit angezeigten Werte fiir die
Herzschlagintervalle wihrend der Messung ergeben. Ist der zeitliche Abstand zwischen
zwei Trigger-Ereignissen grofser oder kleiner als das eingestellte Akzeptanzintervall
werden diese verworfen. Je enger das gewédhlte Auswahlfenster, desto weniger Trigger-
Ereignisse werden demnach bei der Datenanalyse akzeptiert.

Atemgating

Die retrospektive Analyse der Trigger Signale (Figur 6.2a) ermdglicht zwei verschiede-
ne Herangehensweisen, um von der Atmung korrumpierte Datenpunkte zu detektieren
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und von der spateren Rekonstruktion auszuschliefen. Einerseits ldsst sich, in Analogie
zur prospektiven Triggerung iiber die Triggereinheit, ein variierbarer globaler Schwell-
wert definieren, oberhalb dessem Niveau Bereiche von der Herzanalyse ausgeschlossen
werden. In der Praxis zeigte sich jedoch, dass das Herzsignal wahrend der Atmung
héufig so korrumpiert war, dass das Trigger-Ereignis entweder ganz verpasst wurde
oder aber das Intervall zwischen zwei detektierten Trigger Ereignissen aufterhalb des
zuvor festgelegten Akzeptanzintervalls war und die Trigger Ereignisse somit verworfen
wurden. Ein explizites Atemgating {iber einen Schwellwert erwies sich somit in den
hier behandelten Anwendungen als nicht notwendig.

Schwellwertberechnung

Die Detektion der Triggerzeitpunkte erfolgt mit Hilfe variabler Schwellwerte, die mit
Hilfe eines Moving Maximum-Algorithmus berechnet werden (siche Figur 6.2b). Die
Moving Maximum Funktion M(sig, N) sucht lokale Maxima innerhalb eines festen
Intervalls N und ordnet Punkten in diesem Intervall jeweils diesem Maximumwert zu.
Das Herzsignal wird auf diese Weise schrittweise abgetastet. Die Suchbreite N sollte
hierbei in der Grokenordnung des Herschlagintervalls sein®. Die lokalen Schwellwerte
Y, n werden durch die lokalen Maximumswerte sowie einem frei wiahlbaren Parameter
fs mit 0 < fs < 1 berechnet:

Yon = fo - M(sig, N) (6.1)

Die Wahl des Schwellwertparameters fs ist von der Form des Triggersignals abhén-
gig und lasst sich individuell anpassen, je nachdem auf welche Herzphase getriggert
werden soll. Fiir die retrospektive Analyse wurde in der vorliegenden Arbeit fs = 0,9
gewéhlt, das heifft der Schwellwert liegt knapp unterhalb der Maximalamplitude der
Herzmodulation.

Berechnung der Triggerzeitpunkte

Mit Hilfe der zuvor berechneten Schwellwerte lassen sich im folgenden die Triggerzeit-
punkte berechnen (siehe Figur 6.2¢). Die retrospektive Analyse erlaubt hierbei unter-
schiedliche Herangehensweisen, z.B. iiber die Position des lokalen Maximums oberhalb
des Schwellwertes oder iiber die steigende oder fallende Flanke. In der vorliegenden
Arbeit wurde der erste Datenpunkt der steigenden Flanke, der den definierten Schwell-
wert liberschreitet, als Triggerzeitpunkt festgelegt.

3Fiir ein zeitlich nicht interpoliertes Self-Gating Signal liegt die Intervallbreite N bei der Maus je
nach eingestelltem TR und Herzschlagintervall zwischen 35 und 50 Messpunkten.

44



Kapitel 6 Methoden zur Bewegungssynchronisation

Bestimmung der relativen Herzposition

Im letzten Schritt der Analyse wird mit Hilfe der berechneten Triggerzeitpunkte jedem
Datenpunkt eine relative Herzphase @y (t) zugeordnet. @y (t) entspricht einem Wert
im Intervall [0,1) und wird geméf folgender linearen Zuordnungsvorschrift berechnet
(siehe Figur 6.2d):

t—t,
tn - tv
Dabei entspricht ¢, dem zuvor registrierten Triggerzeitpunkt, ¢,, dem darauf folgenden
Triggerereignis, und t einem Zeitpunkt zwischen beiden Triggerzeitpunkten, ¢, <t <
t,,. Wéhrend der Atmung detektierten Messpunkten wird der Wert —1 zugeordnet.
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Abbildung 6.2: Berechnung der Triggerpunkte. (a) Herzsignal. (b) Schwellwertbe-
rechnung mit Hilfe eines Moving Maximum Algorithmus. (¢) Berechnung der Trig-
gerzeitpunkte. Es wird der erste Wert oberhalb der Triggerschwelle als Triggerpunkt
definiert. (d) Berechnung der relativen Herzphase fiir jeden Zeitpunkt.

Cine-Rekonstruktion
Fiir die Rekonstruktion von Cine-Bildern werden die radialen k-Raum Daten entspre-

chend ihrer relativen Herzphasen sortiert und zu Paketen zusammengefasst (Abbildung
6.3). Die zeitliche Auflésung und die Datendichte im k-Raum hingt dabei mafgeblich

45



Kapitel 6 Methoden zur Bewegungssynchronisation

von der Breite und Form des gewéhlten Auswahlfensters ab.

Herzsignal

N\

K-Raum Daten

Abbildung 6.3: Schaubild fiir die retrospektive Datenauswahl. Oben: Mit Hilfe des
aufgezeichneten Herzsignals (blau) und einem Datenauswahlfenster (rot) werden
zu jedem Herzschlag Projektionen einer bestimmten Herzphase ausgewahlt und zu
einem Datenpaket (unten) zusammengefasst.

FEine besonders effiziente Form der Datenauswahl ist mit dem sogenannten KWIC-
Filter (englisch: k-space weighted image contrast) moglich (Abbildung 6.4(a))[48].
Beim KWIC Filter ist das Auswahlfenster sanduhrformig (Abbildung 6.4(b)). Hierbei
werden in einem schmalen Intervall |t — to| < ¢;/2 um den Zeitpunkt to Projektionen
fiir die Rekonstruktion ausgewéhlt und die gesamte Frequenzinformation ausgewertet
(blau markiert in Abbildung 6.4(a) und (b)), wihrend bei Projektionen im &uferen
Bereich |tg — t;/2] < |t — to| < |[to — to/2| nur die k-Raum Peripherie mit den héheren
Frequenzen zur Rekonstruktion verwendet wird. Mit zunehmenden Abstand [t — tg|
verkleinert sich der Auswahlbereich der fiir die Rekonstruktion akzeptierten k-Raum
Punkte. Auf diese Weise lésst sich eine hohe zeitliche Schéirfe der Kontrastinformation
im Bild erzielen, wihrend zugleich eine vergleichsweise hohe Abtastdichte bei hoheren
Frequenzen gewéhrleistet wird, wodurch sich Unterabtastungs-Artefakte reduzieren
lassen. Fiir eine Cine-Rekonstruktion werden mit Hilfe des Herzsignals Daten einer
bestimmten Herzphase selektiert (Abbildung 6.4(c)) und mit den ausgew&hlten Pro-
jektionen ein Cine-Bild rekonstruiert. Durch Verschieben des Auswahlfensters lassen
sich zu beliebigen Herzphasen Cine-Bilder rekonstruieren.
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Der KWIC Filter lésst sich neben der nach Herzphasen aufgelosten Steady State Cine
Rekonstruktion auch bei Inversion Recovery Sequenzen (Kapitel 3.5) zur Aufnahme
von T; Karten anwenden [49]. Hierbei werden bei verschiedenen Inversionszeiten re-
trospektiv Projektionen zur Bildrekonstruktion ausgewéhlt und somit Bilderserien mit
variierendem Kontrast erzeugt. In Kapitel 9 wird ein zweidimensionaler KWIC Filter
vorgestellt, der sowohl auf die Herzphasen als auch auf die Inversionszeiten angewandt
wird.

(a) (b) (c)

1;

4

Herzsignal

Herzphase

EEEE

&L [ [ITEFARTL

Abbildung 6.4: KWIC Filter. (a) Datenauswahl im k-Raum. In einem kleinen In-
tervall um den Rekonstruktionszeitpunkt ¢, werden vollstdndige Projektionen aus-
gewshlt (blau). Bei Projektionen aufterhalb dieses Intervalls wird nur die k-Raum
Peripherie verwendet. (b) Das Auswahlfenster des KWIC Filters hat die Form einer
Sanduhr. (c) Mit Hilfe des Herzsignals werden Daten einer bestimmten Herzphase
selektiert und mit den ausgewéhlten Projektionen ein Cine-Bild rekonstruiert.

Datenauswahl
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Magnetresonanz Tomographen

Fiir die in vivo Messungen im Kleintier wurden zwei verschiedene Hochfeld-Magnet-
resonanz Tomographen der Firma Bruker (Rheinstetten, Deutschland) verwendet. Als
Messprogramm und graphisches User Interface zur Ansteuerung der Scanner Hard-
ware diente in allen Anwendungen die Software Paravision 4.0. Die Anwendungen im
Menschen erfolgten in einem Ganzkorper-Magnetresonanz Tomographen der Firma
Siemens (Erlangen, Deutschland) mit der Mess-Software IDEA VD185.

7.1 Bruker Avance 750 WB

Dieser vertikale Scanner besitzt eine Feldstédrke von 17,6 T, was einer Resonanzire-
quenz von 749.4 MHz entspricht. Fiir die Ortskodierung kam ein aktiv geschirmtes
Mikroskopie Gradientensystem mit einer Bohrung von 40 mm und einer Feldstirke
von 995 mT/m zum Einsatz. Mit Hilfe einer externen Kiihleinheit lésst sich die Tem-
peratur der Gradientenspulen regulieren. Damit ist es moglich, den Probenkopf fiir die
in vivo Messungen auf 37°C zu halten. Zur Messung des MR Signals wurde ein TEM
(englisch: transversal electromagnetic) Resonator mit einem Innendurchmesser von 24
mm verwendet. Die Tiere wurden in den ersten Messungen mit den Vorderpfoten an
der Innenwand der Spule befestigt (selbstnavigierte Messung der lokalen Pulswellen-
geschindigkeit, siehe Kapitel 8) und spéter iiber eine Schiene in die Spule eingebracht
(selbstnavigierte Messungen der Wandschubspannungen, siche Kapitel 10).

7.2 Bruker Biospec 70/20

Das Biospec 70,20 ist ein horizontales Kleintier-MRT System mit einem 7,05 T Haupt-
magnetfeld, wodurch sich eine Resonanzfrequenz von 300,2 MHz ergibt. Das fiir die in
vivo Messungen verwendete Gradientensystem besitzt eine maximale Stidrke von 470
mT/m. Fiir die retrospektiven T} Messungen (Kapitel 9) wurde eine Kombination aus
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einer 72 mm Quadratur Birdcage Spule (Bruker Ettlingen, Deutschland) als Sende-
und einer 4-Kanal Oberflichenspule (Rapid Biomed, Rimpar, Deutschland) als Emp-
fangsspule verwendet. Die UTE Messungen am Mauseherzen (Kapitel 11) erfolgten
mit einer 35 mm Birdcage-Volumenspule. Alle Tiere wurde iiber ein Schienensystem
in die Spule eingebracht und in Riickenlage gemessen.

7.3 Siemens Skyra 3T

Das Siemens Skyra 3T ist ein horizontaler Ganzkérper-Humanscanner mit einer Reso-
nanzfrequenz von ca. 128 MHz. Fiir die Flussmessungen an Probanden wurde eine 30
Kanal Oberflichenspule verwendet.
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Kapitel 8

Bestimmung der lokalen
Pulswellengeschwindigkeit

8.1 Einleitung

Herzkreislauferkrankungen sind eine der haufigsten Todesursachen in den Industrie-
nationen. Als ein wichtiger Frithmarker wird dabei die arterielle Pulswellengeschwin-
digkeit (englisch pulse wave velocity, kurz: PWV), d.h. die Geschwindigkeit mit der
sich der Druckpuls in den Arterien ausbreitet, als Maf fiir die arterielle Steifheit dis-
kutiert [50, 51]. In den letzten Jahren wurden genetisch modifizierte Mausmodelle in
der Atheroskleroseforschung immer relevanter. Dabei gewann unter anderem die kar-
diovaskuldre Hochfeld-MRT als nichtinvasive Messmethode fiir morphologische und
funktionelle Parameter im Kleintier immer mehr Bedeutung [52]. An diesem Lehrstuhl
wurde hierzu beispielsweise von V. Herold eine getriggerte kartesische PC-Cine Se-
quenz entwickelt, welche die Fluss-Fliche (QA) Methode zur Bestimmung der lokalen
PWYV in der Aorta verwendet [13]. In dieser Methode wird eine hohe Orts- und Zeitauf-
16sung durch mehrere zeitlich ineinander verschachtelte Cine-Aufnahmen erzielt. Mit
der Entwicklung robusterer Hardware und schnellerer Rekonstruktions-Algorithmen
wurde die Entwicklung radialer Bildgebungs-Sequenzen mdoglich, mit denen sich die
Messung beschleunigen und die Robustheit gegen Flussartefakte verbessern ldasst. Die
radiale Bildgebungstechnik kam bereits fiir schnelle Messungen des Through-Plane!
Fluss in mehreren Schichten senkrecht zur Aorta und zur Bestimmung der regionalen
(d.h. iiber einen Gefiafabschnitt gemittelten) Pulswellengeschwindigkeit zum Einsatz
[53]. Die Etablierung und Validierung einer radialen Methode zur Bestimmung der
lokalen PWYV steht bislang jedoch noch aus.

Ein Nachteil prospektiv getriggerter Methoden ist die Notwendigkeit externer Sonden,
um den Herzschlag und die Atmung zu iiberwachen. Meistens wird zur Synchronisa-
tion einer MR Messung ein Elektrokardiogramm (EKG) verwendet. Die schnell schal-
tenden Bildgebungsgradienten wiahrend der Messung kénnen das EKG Signal jedoch

I Through-Plane (englisch): Senkrecht zur Bildgebungsschicht
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empfindlich stéren [9]. Zusétzlich wird im Ultrahoch-Feld das Anbringen von Herz-
sonden durch die kleinen Abmessungen der HF-Empfangsspulen erschwert, sodass viel
Erfahrung beim Umgang mit den Tieren erforderlich ist, um ein stabiles Herzsignal
zu gewahrleisten. Das Messsignal einer ungetriggerten radialen Herz-MRT Messung
bietet sich als als mogliche sensorfreie Alternative zur Uberwachung des Herzschlags
und der Atmung an. Da der Spitzenwert des Echosignals der Summe der Transver-
salmagnetisierungen iiber dem gesamten FOV entspricht, verursachen bewegte oder
sich veréndernde Spins zeitliche Fluktuationen der Signalintensitét, die den Herz- und
Atembewegungen zugeordnet werden kénnen [11]. Wird eine Abfolge schneller radialer
Auslesezeilen appliziert, kann ein Navigatorsignal extrahiert werden, das fiir die Re-
konstruktion selbstnavigierter Cine im M&useherzen verwendet werden kann [54].
Das Ziel der in diesem Kapitel beschriebenen Arbeit ist die Entwicklung einer radialen
selbstnavigierten PC-Cine Methode fiir Messungen der lokalen PWV in M&usen im
Hochfeld. Da ein besonders stabiles Triggersignal fiir die Bestimmung dieses Parame-
ter benétigt wird, bietet sich diese Methode als mogliche Verbesserung zu getriggerten
Sequenzen an. Die Herausforderung von sensorlosen Through-Plane Flussmessungen
in der Aorta ist jedoch, dass die Messschicht oft weit entfernt vom Herzen positioniert
ist und unter Umsténden nur wenige verdnderliche Voxel enthélt, die zum Selbstna-
vigationssignal beitragen. Zusétzlich sind hohe Orts-und Zeitauflosungen sowie kur-
ze Echozeiten notig, um zeitliches Blurring und Partialvolumeneffekte zu reduzieren.
Dies stellt hohe Anforderungen an die flusskompensierten Ortskodiergradienten. Um
die benétigte Ortsauflésung zu gewéhrleisten und die Anfilligkeit gegen Suszeptibi-
itdtsvariationen zu minimieren wurde eine stark asymmetrische Sequenz entwickelt,
um die Messung eines Selbstnavigations-Signals ohne eine Verlangerung der Frequenz-
kodierung zu erzielen.

8.2 Materialien und Messmethodik

MR-Messungen

Pulssequenzen

Alle Messungen wurden am 17,6 T MRT durchgefiihrt. Zundchst wurden 2D-FLASH-
Cine Messungen aufgenommen, um die absteigende Aorta zu lokalisieren. Die lokale
PWYV wurde in einer Schicht senkrecht zum Geféf gemessen (siehe Abbildung 8.1). Ba-
sierend auf einer an diesem Lehrstuhl von V. Herold etablierten kartesischen Phasen-
kontrast Sequenz [12] wurde eine radiale PC-Cine-FLASH Sequenz fiir Through-Plane
Flussmessungen entwickelt (Abbildung 8.2). Das Messprotokoll fiir die PWV Messung
bestand aus drei nacheinander ausgespielten Geschwindigkeits-Kodierschritten mit va-
rilerenden ersten Gradientenmomenten (M; = 0 s/m, M; = £0,3 s/m), was einer
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maximal kodierbaren Geschwindigkeit (Venc) von 1,7 m/s entspricht. Die radiale Se-
quenz ermoglicht sowohl getriggerte flusskodierte Cine-Messungen analog zu [13] als
auch retrospektive Messungen ohne Triggerung.

Um die Qualitdt der retrospektiven PC-Cine Messung abschétzen zu konnen, wurden
prospektiv getriggerte kartesische und radiale PC-Cine Messungen zum Vergleich auf-
genommen. Die kartesische Messung erfolgte mit einer 160 x 160 Matrix und einem
Field of View (FOV) von 2,4 x 2,4 mm?. Die radialen Daten wurden auf die selbe
160 x 160 Matrix mit dem selben FOV rekonstruiert. Alle rekonstruierten Bilder wur-
den fiir die folgende Auswertung mit Zero-Filling auf eine 256 x 256 Matrix interpoliert.
Die Schichtdicke betrug 1 mm in allen Experimenten. Weitere Messparameter fiir alle
drei Sequenztypen finden sich in Tabelle 8.1.

Retrospektiv getriggerte Messungen

Fiir die retrospektive Messung wurde fiir jeden Flusskodierschritt ein Satz aus Npyoj =
16000 radialen Projektionen ohne Herz- und Atem Gating bei einer kurzen Repetiti-
onszeit (TR = 3 ms) aufgenommen. Um die Echozeit und somit den starken Einfluss
von By Inhomogenitdten, die insbesondere in den zur Lunge benachbarten Geféfien
sehr ausgepragt sein konnen, zu reduzieren, wurde die Echoposition auf 10% der Aus-
lesedauer eingestellt, indem die Fldchen der Dephasiergradienten verringert wurden.
FEine Wartezeit von 15 s wurde zwischen den Flusskodierschritten eingestellt, um eine
zu starke Erwéarmung des Tieres aufgrund der schnellen Applikation der HF Pulse zu
vermeiden [55]. Die gesamte Messzeit einschlieflich der Wartezeiten betrug 3,2 Minu-
ten.

Prospektiv getriggerte Messungen

Alle prospektiv getriggerten Messungen erfolgten mit einem Druckballon, um die Be-
wegungen des Thorax wahrend des Herzschlags und der Atmung zu verfolgen. Das
Trigger Signal wurde mit einem Verstérker nachbearbeitet (Rapid Biomedical, Rim-
par, Deutschland). Mit der getriggerten kartesischen Messung konnte eine effektive
Zeitauflosung von 1 ms erzielt werden, indem 5 ineinander verschachtelte Cine mit
jeweils 8 Bildern und einer zeitlichen Differenz von AT = 1 ms aufgenommen wurden.
Damit konnte ein Zeitfenster von 40 ms um die Systole abgedeckt werden. Die Messzeit
der kartesischen Messung variierte je nach Herzschlag und der Atmung und betrug 6-8
Minuten in dieser Studie. Fiir die prospektiv getriggerten radialen Messungen wurden
drei ineinander verschachtelte Cine mit jeweils 14 Bildern und der selben Zeitauflésung
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Abbildung 8.1: Schichtpositionierung zur Messung der lokalen PWYV in der Bauch-
aorta. Das Bild wurde [4] entnommen und bearbeitet.
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Abbildung 8.2: Radiale Pulssequenz fiir die Messung des Blutflusses und der Quer-
schnittsflichen. Die Messung ist flusskompensiert in allen drei Kodierrichtungen. Die
Flussmessungen erfolgen mit einem bipolaren Gradienten in Schichtrichtung, wel-
cher zusétzlich zum Schichtselektionsgradient appliziert wird. Tripolare Gradienten
werden in den logischen X- und Y-Richtungen ausgespielt, wobei die Gradientenam-
plituden mit G, = G-cos(d) und G, = G -sin(f) berechnet werden. 6 bezeichnet den
Projektionswinkel und G die maximale Amplitudenstéirke des Auslese Gradienten.
Das Gradientenecho wird bei einer Position von 10% der Auslesedauer ausgelesen.
Im getriggerten Modus sind der Trigger sowie der Cine - und Segment Loop aktiv
(blau markiert). Die retrospektive Messung erfolgt ohne Triggerung. NF: Anzahl der
Cine Bilder. TR: Repetitionszeit. Ngeg: Anzahl der Cine Segmente. Npyoj: Anzahl
der radialen Projektionen.
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Parameter Kartesisch Radial Getriggert Retrospektiv
TR [ms] 5 3 3

TE [ms] 1,7 1,2 1,2
Abtast Bandweite [kHz] 75,8 75,8 75,8
Flipwinkel [°] 30-40 30-40 30-40
Echoposition 25 10 10

[% der Auslesedauer]

Anzahl der Frequenzkodierschritte 160 90 90
Anzahl der Projektionen 160 160 16000*
Anzahl der Cine Segmente 5 3 -
Bilder pro Cine Segment 8 14 -
Anzahl der Flusskodierschritte 3 3 3
VENC [m/s] 1,7 1,7 1,7
Ortsauflssung [um?] 150 x 150%* 150 x 150f 150 x 150%
Field of View [mm?] 24 x 24 24 x 24 24 x 24
Schichtdicke [mml] 1 1 1
Messzeit [Minuten] 6,7+1,1 4,3+0,6 2,9

Tabelle 8.1: Messparameter der drei Flusskodier Sequenzen. *Gesamtzahl der pro
Flusskodierung aufgenommenen Projektionen einschlieflich 500 Dummy Scans um
den Steady State zu erreichen. **Zero-Fill auf eine 256 x 256 Matrix. TRekonstruktion

auf ein 160 x 160 Gitter und Zero-Fill auf eine 256 x 256 Matrix.
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aufgenommen, sodass ein Zeitfenster von 42 ms vermessen wurde. Fiir jedes Bild wur-
den 160 radiale Speichen aufgenommen, sodass sich ein Unterabtastungsverhéltnis von
us ~ 3 nach dem Nyquist Theorem ergibt. Die gesamte Messzeit betrug 3-5 Minuten
bei der getriggerten radialen Messung.

Gradienten Delay Korrektur

Die Qualitdt der radialen Messungen wird durch Trajektoriefehler, z.B. verursacht
durch das verzogerte Schaltverhalten der Bildgebungsgradienten (,,Gradienten Delays®),
beeintrichtigt. Um die Bildqualitdt zu verbessern wurden zuvor die Schaltzeiten der
Gradienten mit einer homogenen CuSO4-Wasser-Probe mit zwei verschiedenen Techni-
ken vermessen [56, 28]. Beide Messungen lieferten iibereinstimmende Ergebnisse fiir die
Gradientenwerte: t; = 8 s, ty, = 10 us und ¢, = 8 us fiir den X-, Y- und Z-Gradienten.
Die gemessenen Parameter wurden anschliefsend verwendet, um die Amplituden der
Dephasiergradienten so abzuschwéichen dass die ersten zwei Gradientenmomente zum
Echozeitpunkt gleich 0 sind.

Prozessierung des Navigationssignals

Fiir die retrospektive Messung erfolgten mehrere Schritte, um ein Herzsignal zur selbst-
navigierten Rekonstruktion aus dem MRT Signal zu erhalten.

Modifizierte Goldener Winkel Trajektorie

Bei Méusen unter Isofluran Narkose liegt der Herzschlag typischerweise bei einer Wie-
derholungsrate von 300-600 Schlagen pro Minute. Da dies zu schnell ist flir Messungen
in Echtzeit muss die Bewegung der Aorta iiber mehre Sekunden beobachtet werden,
um geniigend SNR und eine hohe Zeitauflésung zu erhalten. Zur Rekonstruktion ei-
nes Bildes zu einer bestimmten Herzphase werden die Projektionen, die {iber mehrere
Herzschlage akquiriert wurden, nach ihrer dazugehorigen Herzphase sortiert, um die
k-Réume zu fiillen. Da eine herkdmmliche auf dem Goldenen Winkel basierte Win-
kelverteilung [22] zu einem unerwiinschten Clustern der retrospektiv ausgewéahlten
Projektionen fithren kann, wurde sie fiir die retrospektiven Messungen modifiziert.

Beginnend mit einem Startwinkel 6, = 0°, wurde durch fortlaufende Addition des
Goldenen Winkels Af =~ 111, 25° eine Winkelliste berechnet. Unter der Annahme dass
die Variationen vom mittleren Herzschlagintervall Trg zwischen zwei Herzschlégen ge-
ring sind, wurden die Winkel nachtriglich in N ~ Trgr /TR ineinander verschachtelte
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Teilisten mit folgender Sortiervorschrift umsortiert:
On(k-TrR) = Ono + k- A6, (8.1)

Hierbei bezeichnet n = 1,...,N den Index der Teillisten, k¥ = 1,..., K ~ % den
Index der Projektionen der jeweiligen Teilliste und 6,0 = 6,—1(K - Trr) den letzten
Winkel Wert der vorherigen Teilliste. Abbildung 8.3 zeigt das verwendete Sortiersche-
ma detaillierter. Die Idee dieser Umsortierung ist dass im Falle einer fast konstanten
Herzrate ein Grofiteil der retrospektiv fiir die Rekonstruktion eines Cine-Bildes aus-
gewdhlten Projektionen zur selben Teilliste gehéren und dadurch nach dem Goldenen
Winkel verteilt sind. Ein Schétzwert flir das mittlere Herzschlagintervall Trg wurde
mit Hilfe des Signals des Druckballons bestimmt.

Signal Prozessierung

Fiir die Selbstnavigation wurde das Signal des k-Raum Zentrums der radialen Pro-
jektionen verwendet. Der Realteil, der Imaginérteil und die Magnitudenwerte wurden
untersucht um das Herzsignal mit den stirksten Modulationen aufgrund des Blutflus-
ses zu finden. Die ersten 1,5 s (500 Projektionen) der Daten wurden verworfen, da
dieser Signalanteil einen steilen Ubergang ins dynamische Gleichgewicht zeigte. Da
das Signal oft durch hohe harmonische Stérungen beeintréchtigt ist, wurde ein Butter-
worth Tiefpass Filter [57] angewandt um hochfrequente Interferenzen zu unterdriicken
(Abbildung 8.4a und b). Anschliefend wurde eine Gaussformige Fensterfunktion be-
nutzt um niederfrequente Modulationen aufgrund der Atembewegungen zu reduzieren
(Abbildung 8.4c) . Abbildung 8.4d und e zeigen die Magnitudenantworten der verwen-
deten Frequenzfilter. Fiir den Butterworth Filter wurden eine Passband Frequenz von
10-13 Hz und eine Stopband Frequenz von 15-20 Hz als optimale Parameter gefunden.
Der Hochpassfilter hatte die Form w(f) = 1 — exp(—(f/c)?) mit einer Fensterbreite
von 4-8 Hz.

k-Raum Auswahl

Um die aufgenommenen Projektionen der entsprechenden Herzphase zuzuordnen, wur-
de das Herzsignal der radialen Daten mit linearer Interpolation auf die 10-fache Zeitauf-
16sung interpoliert. Um eine bestimmte Herzphase innerhalb des Herzzyklus auszuwah-
len, wurden mit Hilfe von Schwellwerten Triggerpunkte berechnet (Schwellwert: 90%
des lokalen Maximums des interpolierten Selbstnavigationssignals). Der erste Wert
oberhalb des Schwellwertes wurde als Triggerpunkt festgelegt (Abbildung 8.5a). Nach
Bestimmung der Triggerpunkte wurde jede radiale Projektion einer relativen Phase
im Herzzyklus in einem Wertebereich zwischen 0 und 1 zugeordnet (Abbildung 8.5b).
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Erwarteter Zeitverlauf des Herzsignals

g0 4
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Abbildung 8.3: Oben: Erwarteter Zeitverlauf des Herzsignals, berechnet aus dem
mittleren Herzschlagintervall Tgrr. Unten. Beginnend mit dem Startwinkel 6y = 0°
wurde durch fortlaufende Addition des Goldenen Winkels eine Winkelliste berech-
net. Anschliefend wurden die Projektionen der berechneten Winkelliste in N = %—‘}?
ineinander verschachtelte Teillisten einsortiert (hier anhand von 4 Teillisten demons-
triert). Jede Teilliste besteht aus K ~ % Projektionen (hier fiir K = 4 gezeigt),
die nach dem Goldenen Winkel verteilt sind. Im Falle eines konstanten Signals ist
jede Projektion einer Teilliste der selben Herzphase zuzuordnen (hier fiir die systoli-
sche Herzphase mit den schwarzen Projektionspfeilen angedeutet). Das Bild wurde
[4] entnommen und bearbeitet.
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(a) (b) (c)
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Abbildung 8.4: Filterung des radialen Selbstnavigationssignals. (a) Das Rohsignal
ist hdufig durch héher harmonische Oszillation gestort. (b) Mit Hilfe eines But-
terworth Tiefpassfilters werden hochfrequente Interferenzen unterdriickt. (¢) Durch
Atmung verursachte niederfrequente Oszillationen werden mit einer gaufférmigen
Fensterfunktion reduziert. (d) Magnitudenantwort des Tiefpassfilters. Verwendete
Pass Band Frequenz: 10-13 Hz. Stop Band Frequenz: 15-20 Hz. (e) Magnitudenant-
wort der Gauft’schen Fensterfunktion w(f) = 1 — exp(—(f/o)?). Das Bild wurde [4]
entnommen und bearbeitet.
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Abbildung 8.5: Berechnung der Triggerpunkte. (a) Bestimmung der Trigger

Schwellwerte (schwarz). Als Schwellwert wurde 90% des lokalen Maximums des Herz-
signals (blau) verwendet und als Triggerpunkt der erste Wert iiber dem Schwellwert
verwendet. (b) Nach Bestimmung der Triggerpunkte (rot) wurde jede k-Raum Zei-
le einer relativen Herzphase (im Wertebereich [0,1)) zugeordnet. Datenpunkte, die
wahrend der Atmung aufgenommen wurden, werden von der Datenauswahl aus-
geschlossen (relative Herzposition = —1). Fiir eine Projektionsauswahl werden die
relativen Herzpositionen in 100 Auswahlintervalle unterteilt. Das Bild wurde [4] ent-
nommen und bearbeitet.

Datenpunkte wiahrend der Atembewegung wurden von der Projektionsauswahl ausge-
schlossen. Zur Rekonstruktion von Cine-Bildern wurden die relativen Positionen im
Herzzyklus in 100 dquidistante Auswahlintervalle unterteilt (Abbildung 8.5b). Pro-
jektionen, die sich in einem Zeitfenster von £0,5 ms um die ausgewéhlte Herzphase
befinden, wurden dem jeweiligen Auswahlintervall zugeordnet. Mit Hilfe dieser Sliding
Window Auswahl wurde jeder Herzphase eine mittlere Anzahl von 120 Projektionen
zugeordnet.

Rekonstruktion

Alle radialen Rekonstruktionen erfolgten mit der NUFFT (siche Kapitel 5.5). Die
komplexen k-Raum Daten wurden mit einem Kaiser-Bessel-Fenster [36] auf ein karte-
sisches Gitter interpoliert. Die Dichtekompensationsfunktion wurde mit Hilfe des von
Pipe vorgestellten iterativen Algorithmus [39] berechnet.

Aufgrund eines nicht perfekten Shims war eine retrospektive Korrektur der By Off-
sets und der linearen Inhomogenititen notwendig. Zu diesem Zweck wurde die Off-
Resonanz Verteilung bestimmt, indem zwei getriggerte Gradientenecho Bilder p; und
02 mit einer Echozeitendifferenz von ATy = 0,5 ms gemessen wurden [58]. Aus
der Phase des konjugiert komplexen Produktes, A®(7) = Z(o} - 02), wurden die
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Off-Resonanzfrequenzen berechnet mit Awg(7) = AACDT(;). Eine Phasenentfaltung wur-

de angewandt sofern notwendig. Mit Hilfe dieses a priori Wissens wurde das off-
resonanzkorrigierte Bild X berechnet (siche Kapitel 5.6).

PWYV Berechnung

Fiir die Berechnung der lokalen Pulswellengeschwindigkeit wurde die Fluss-Fléiche
(QA) Methode verwendet [59]. Die hierfiir benotigten theoretischen Rechenmodelle
wurden im Rahmen der Dissertation von V. Herold an diesem Lehrstuhl entwickelt
[60]. Bei Modellierung der Aorta als zylindrischen, elastischen Schlauch und unter An-
nahme dass der Flusspuls durch die Aorta wiahrend der frithen Systole reflexionsfrei
ist und nur in eine Richtung zeigt kann die PWV mit folgender N&herung bestimmt
werden 2: i0

PWV = A (8.2)
Hierbei bezeichnet d@ die Anderung des Volumenflusses wihrend der frithen Systole
und dA die Anderung der Querschittsfliche des Gefifes. Fiir eine Segmentierung der
Aorta wurden alle Bilder mit Zero-Filling auf eine 256 x 256 Matrix interpoliert. Zur
Bestimmung der Querschnittsfliche A(t) und des Volumenfluss Q(¢) wurde AMIRA
(Mercury Systems, Chelmsford, USA) verwendet, indem das Lumen der Aorta fiir je-
des Cine Bild segmentiert wurde. Alle Segmentierungen wurden vier mal vom selben
Beobachter durchgefiihrt, um den Standardfehler zu minimieren. Die Geschwindig-
keitsinformation wurde pixelweise mit einem linearen Fit der Phasendaten berechnet.
Fiir die PWV Bestimmung wurde der frithe Anstieg der gemessenen Q(A) Kurve mit
einer linearen Funktion gefittet. Da die Q- und A Daten mit hochfrequenten zufélligen
Rauschen iiberlagert sind, wurden beide Kurven mit einem Moving Average Filter [61]
in der Zeitdoméne gegléttet, wie in [13| beschrieben.

Tier Handling

Eine Gruppe mit n = 6 C57BL/6J Méiusen (Charles River Laboratories, USA) im
Alter von 6 Monate wurde in vivo gemessen. Die Aniisthesierung erfolgte mit Isoflu-
ran (1,5-2% in Oy (2L/min)). Die Temperatur wurde mit der Gradientenkiihleinheit
auf konstante 35°C gehalten. Alle Mause wurden vertikal (mit Kopf nach oben) ge-
messen. Alle Prozeduren erfolgten in Ubereinstimmung mit von den Behérden und
international anerkannten Richtlinien, wurden von der Regierung von Unterfranken
genehmigt und entsprechen dem deutschen Tierschutzgesetz. Die Referenznummer der
Tierversuchsgenehmigung ist 55.2-2531.01-15/10.

2Fiir die Herleitung siehe Dissertation von V. Herold [60].
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8.3 Ergebnisse

Abbildung 8.6a zeigt einen reprisentativen Ausschnitt des Selbstnavigationssignals
der flusskompensierten Messung (M; = 0 s/m). Die Signalmodulationen aufgrund der
Atmung und des Blutflusses durch die Aorta sind deutlich zu erkennen. Abbildung
8.6b zeigt ein Histogramm der Zeitintervalle der fiir alle Kodierschritte gefundenen
Triggerpunkte. Das mittlere Herzschlagintervall war 107,2 &+ 4,1 ms (Mittelwert und
Variation wurden mit einem Gaukfit berechnet). Die Verteilung der Triggerabstéin-
de liegt im Schwankungsbereich natiirlicher Variationen der Herzperiode. Durch die
Rekonstruktion von 100 Bildern der Aortenbewegung konnte eine mittlere effektive
Bildwiederholungsrate von 933 + 36 Bilder/s erzielt werden. Abbildung 8.7 zeigt re-
prasentative flusskompensierte Magnitudenbilder wiahrend der systolischen Herzphase
fiir die kartesische, die getriggerte radiale und die retrospektive Messung (Abbildung
8.7a bis ¢ obere Reihe). Die Scanzeit betrug 7 Minuten fir die kartesische Messung
und 4 Minuten fiir die getriggerte radiale Messung. Die retrospektive Messung erfolg-
te in nur 3,2 Minuten. Fiir die nicht getriggerte Messung wurde eine mittlere Anzahl
von 120 Projektionen fiir jedes Cine Bild verwendet, was einem Unterabtastungsfaktor
von us ~ 4 nach dem Nyquist Kriterium entspricht. Die unteren Bilder der Abbildung
8.7Ta-c zeigen die zur jeweiligen Messung gehérenden Phasenkarten. In der Phasen-
karte der retrospektiven Messung sind leichte Streifenartefakte erkennbar, jedoch ist
die Phase des arteriellen Flusses dadurch kaum beeintréchtigt. Die Abbildungen 8.8a
und b zeigen den Fluss (Q(t)) und die Fliche (A(t)) fiir die getriggerten und re-
trospektiven Messungen. Die Flachenkurven der drei Messungen sind aufgrund der
Unsicherheiten bei der Aortensegmentierung leicht gegeneinander verschoben. Zudem
ist ein etwas geringerer Volumenfluss bei den prospektiv getriggerten Messungen er-
kennbar, welcher vermutlich auf Instabilitdten des Ballonsignals zuriickgefiihrt werden
kann. Fiir die Bestimmung der lokalen PWYV sind jedoch nur die relativen Verdnderun-
gen der Flidchen- und Flusskurven wéhrend der frithen Systole wichtig [13]. Alle drei
Fluss-Flichen Diagramme sind in Ubereinstimmung mit dem angenommenen linearen
Verhalten wihrend der frithen Systole (Abbildung 8.8c-e). Fiir eine Bestimmung der
PWYV sind nur die ersten Messpunkte zu Beginn des Anstiegs der Q(A) Kurve rele-
vant. Sowohl fiir die getriggerte kartesische als auch die getriggerte radiale Messung
wurden 8 Messpunkte wihrend des frithen Anstiegs (8 ms) fiir den linearen Fit verwen-
det. Die Zeitauflosung der retrospektiven Messung war grofs genug um 7 Messpunkte
(= 7,5 ms) fir den Fit zu verwenden. Tabelle 8.2 zeigt die gemittelten Ergebnisse fiir
die berechneten Parameter fiir alle 6 Tiere. Die mittlere PWV betrug 2,4 + 0,2 m/s
fiir die getriggerte kartesische und 2,3 4 0, 2 fiir die getriggerte radiale Messung. Die
retrospektive Messung ergab 2,3 & 0,2 m/s, was in guter Ubereinstimmung mit den
prospektiv getriggerten Messungen ist.
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Parameter Ergebnisse

Gewicht (g) 24,9+ 3,1

Maximale Querschnittsfliche [mm?|

Kartesische Messung 0,75+ 0,05
Getriggerte radiale Messung 0,75+ 0,04
Retrospektive Messung 0,73+ 0,04

Maximaler Volumenfluss [ml/s|

Kartesische Messung 0,27+ 0,04
Getriggerte radiale Messung 0,28 + 0,03
Retrospektive Messung 0,28 +£ 0,04

Pulswellengeschwindigkeit [m/s|

Kartesische Messung 2,44+0,2
Getriggerte radiale Messung 2,3+0,2
Retrospektive Messung 2,3+0,2

Tabelle 8.2: Uber alle 6 Tiere gemittelte Ergebnisse der lokalen PWV Messun-
gen in der Bauchaorta. Die Ergebnisse sind als Mittelwert + Standardabweichung
prasentiert.
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Abbildung 8.6: Selbstnavigationssignal. (a) Repréisenatives Self-Gating Signal, ge-
messen in einer C57/BL6J Maus (gezeigt ist die flusskompensierte Messung). (b)
Histogramm der Triggerpunkt Absténde. Das Navigatorsignal aller drei Geschwin-
digkeitskodierschritte wurde verwendet (3 x 48s Messzeit). Ein grofer schmaler Peak
ist zu erkennen, der dem Blutfluss zugeordnet werden kann. Das Bild wurde [4] ent-
nommen und bearbeitet.

8.4 Diskussion

PWYV Werte

Die in diesem Kapitel vorgestellte Arbeit zeigt dass eine selbstnavigierte Messung der
lokalen PWYV in der Aorta realisierbar ist. Die mittleren PWV Werte der retrospektiv
getriggerten Messung sind in guter Ubereinstimmung mit den prospektiv getriggerten
kartesischen und radialen Messungen. In [13] wurde in 8 Monate alten WT-M&usen mit
der getriggerten kartesischen Messung lokale PWV Werte von 2,6+0,2 m/s gemessen.
Dies ist in guter Ubereinstimmung mit den Daten die hier prisentiert wurden. Zhao et
al. veroffentlichte PWV Werte von 3,54 40,97 m/s fir 9 Monate alte WT Mé&use [53].
Mit Ultraschallmessungen wurden PWV Werte von 2,86+0,97 m/s fiir 8 Monate alte
B6D2F1 Méuse bestimmt [62].

Qualitat des Selbstnavigationssignals

Im Gegensatz zu Messungen in der Ndhe vom schlagenden Herzen zeigen in der Bauch-
region nur wenige Voxel Variationen aufgrund des Herzschlages. Aus diesem Grund
ist die Wellenform des Herzsignals weniger ausgeprigt als bei einer Herz Cine Mes-
sung und héngt von der Grofe des pulsierenden Gefifies ab. Da das Navigatorsignal
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(a) (b) (c)
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Abbildung 8.7: MR Bilder der Bauchaorta. (a-c) oben: Reprisentative Magnitu-
denbilder der flusskompensierten Messung fiir das Cine Bild mit der maximalen
Geschwindigkeit, aufgenommen mit der getriggerten kartesischen Messung (a), der
getriggerten radialen Messung (b) und der retrospektiven radialen Messung (c). Die
Ortsauflésung aller Bilder betrug 150 x 150 um?, interpoliert auf 94 x 94 um? mit
Zero Filling. (a-c) unten: Flusskodierte PC MR Phasenbilder der selben Schicht und
der selben Herzphase. In der selbstnavigierten Messung ist das Phasenrauschen in
den Regionen ohne Fluss hoher, da das Bildsignal des statischen Gewebes stirker
unterdriickt ist als bei den prospektiv getriggerten Messungen. Das Bild wurde [4]
entnommen und bearbeitet.
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Abbildung 8.8:

Flache [mm?]

Représentative Ergebnisse einer Fluss-Flache Messung in der
Bauchaorta einer C57BL/6J Maus (Alter 6 Monate). Oben: Volumenfluss Q(?).
(a) und die dazugehérige Querschnitssfliche A(t) (Uberlagerung der getriggerten
kartesischen und radialen Messung und der retrospektiven radialen Messung). Un-
ten: @ — A Kurven zur Bestimmung der lokalen PWV. (c) Mit der getriggerten
kartesischen Messung. (d) mit der getriggerten radialen Messung. (e) Mit der re-

trospektiven radialen Messung. Das Bild wurde [4] entnommen und bearbeitet.
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von Anderungen des Blutsignals innerhalb der Schicht abhingt, ist die Qualitit des
Selbstnavigationssignals vom Flipwinkel abhéingig. Robuste Herzsignale wurden nur
bei Flipwinkeln von 20° oder hoher gefunden. Bei Flipwinkeln kleiner 15° erwies sich
das Signal hdufig als weniger zuverldssig. Ein robustes Atemsignal konnte im Gegenzug
dazu bei beliebigen Flipwinkeln zuverléssig detektiert werden, da in der Region der
Bauchaorta die Bewegungen des Zwerchfells und der Leber wiahrend des Einatmens
sehr stark ausgepragt sind.

Zeitauflosung

Die Messung der Pulswellengeschwindigkeit erfordert eine hohe Zeitauflésung. Mit den
in [13] beschriebenen getriggerten PC-Cine Messungen konnte eine Bildrate von 1000
Bildern pro Sekunde erzielt werden. Da bei der retrospektiven Messung immer eine
feste Anzahl von 100 Bildern rekonstruiert wurde, hingt die Bildrate hier von der
Herzrate ab. Bei der untersuchten Gruppe lag das mittlere Herzschlagintervall im Be-
reich von 101-115 ms. Damit ergibt sich eine absolute Bildrate von 870-990 Bildern pro
Sekunde, was ausreichte, um 5-8 Datenpunkte wiahrend des Anstiegs des systolischen
Flusses fiir den linearen Fit zu verwenden. Fiir Messungen in Tieren mit lingeren Herz-
schlagintervallen (175-200 ms) muss die Zahl der rekonstruierten Cine Bilder angepasst
werden, um eine geniigend hohe Zeitauflésung zu erzielen. Um die Anzahl der pro Bild
fiir die Rekonstruktion zur Verfiigung stehenden Projektionen gleich zu halten, muss in
diesem Fall die Messzeit verlangert werden. Die native Zeitauflésung der retrospektiven
Messung ist von der der Repetitionszeit der Frequenzkodierung abhingig und betrug
in dieser Messung 3 ms. Da die Herzrate jedoch kleine Schwankungen zeigt aufgrund
natiirlicher Variationen des Herzschlags, variieren die abgetasteten Phasen im Herzzy-
klus iiber die Zeit, was eine dichtere Abtastung der Aortenbewegung ermdéglicht. Damit
war es moglich, radiale Projektionen mit einem Sliding Window mit einer Breite von 1
ms den relativen Phasen im Herzzyklus zuzuordnen. Abbildung 8.9 zeigt die mittleren
Positionen im Herzzyklus und deren Standardabweichungen fiir die ausgewéhlten ra-
dialen Projektionen, aufgetragen als Funktion des Bild Index (zwischen 1 und 100) fiir
eine reprisentative Messung. Die mittlere Variation betrug £0, 75% (relativ zur Lénge
des Herzzylus), was einer Abweichung von &~ +0,8 ms entspricht. Da die Cine Bilder
somit einen Uberlapp von ~ 50% haben, weit das Cine eine geringfiigige zeitliche
Unschérfe auf, wodurch die gemessenen Flichen- und Flusskurven geglittet erschei-
nen. Dieser Effekt ist dhnlich zum zeitlichen Tiefpassfilter, der fiir die Flachen - und
Flussdaten der getriggerten Messungen angewandt wird, um hochfrequentes Rauschen
zu unterdriicken.
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Abbildung 8.9: Zeitliche Unschérfe der rekonstruierten Cine-Bilder. Zu sehen ist
die mittlere Position im Herzzyklus und ihre Standardabweichung als Funktion des
Bilder Index. Da die mittlere Variation 0,75% des Herzzyklus betriagt haben die
Cine-Bilder einen zeitlichen Uberlapp von 50%. Das Bild wurde [4] entnommen und

bearbeitet.
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Messzeit

Ein Nachteil getriggerter kartesischer PWV Messungen ist die lange Messzeit. Um
eine Zeitauflosung von 1 ms zu erzielen miissen 5 segmentierte Cines aufgenommen
werden. Die mittlere Messzeit der kartesischen Messung betrug 6,7 £+ 1,1 Minuten
(Mittelwert + Standardabweichung). Da die frithe Systole nur in einem sehr kurzen
Zeitfenster auftritt, stehen nur wenige Datenpunkte fiir den linearen Fit zur Verfiigung.
Aus diesem Grund muss die Herzrate iiber die gesamte Messung konstant gehalten
werden. Mit Hilfe einer stark asymmetrischen radialen Trajektorie konnte die Messzeit
der getriggerten radialen Messung auf 4,3 +0, 6 Minuten reduziert werden, ohne dabei
Zeit- oder Ortsauflosung zu verlieren. Mit Hilfe der retrospektiven Messung sind PWV
Messungen innerhalb von 2,4 Minuten mdglich, was mehr als zwei mal so schnell ist
als das getriggerte kartesische Protokoll.

Kontrast

Im Gegensatz zu prospektiv getriggerten Messungen, bei denen das MR Signal auf-
grund der Herztriggerung und des Atem Gatings nie das dynamische Gleichgewicht
erreicht, ist das MR Signal bei einer retrospektiven Messung die meiste Zeit im Gleich-
gewicht. Aus diesem Grund besitzen bei einem retrospektiven Cine alle Bilder einen
vergleichbaren Kontrast, wihrend bei den getriggerten Messungen Kontrastvariatio-
nen zwischen den Cine-Bildern zu erkennen sind. Zuséatzlich erscheint das umliegende
statische Gewebe bei der retrospektiven Messung dunkler als bei den getriggerten Se-
quenzen, wodurch eine leichtere Segmentierung der Aorta ermdoglicht wird.

Trajektoriefehler

Die retrospektive Technik erfordert keine EKG Sonden und ist somit weniger abhén-
gig vom Tier Handling. Allerdings kénnen Off-Resonanzen und lokale Feldinhomoge-
nitdten die Qualitdt der rekonstruierten Bilder beeintriachtigen und zu Abweichungen
der radialen Trajektorie flihren. Mit Hilfe hoch asymmetrischer Projektionen konn-
te die Echozeit von 1,7 ms auf 1,2 ms reduziert werden, wodurch sich der Einfluss
von Inhomogenitéiten und Fluss auf die Messung reduzierte. Mit Hilfe von By Karten
kénnen verbleibende Suszeptibilitéitsartefakte korrigiert werden. Um den Effekt der
By Korrektur zu demonstrieren zeigt Abbildung 8.10 eine beispielhafte Karte der Off-
Resonanz Frequenzen A f(7) = A%ﬁm (oben: komplette Karte, unten: Ausschnitt um
die Aorta). In der Nihe der Aorta liegt der Frequenz Offset in einem Bereich von 600
Hz, was zu einer massiven Kantenunschirfe im rekonstruierten Bild fiihrt, wodurch
eine Segmentierung des Geféifies erschwert wird (siehe Bilder in der Mitte). Mit Hil-
fe der gemessenen By Karte und und dem oben erwadhnten Algorithmus konnte die
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Kantenunschérfe deutlich reduziert werden, wodurch eine bessere Unterscheidung des
Geféfes vom umliegenden Gewebe moglich wird (siehe Bilder rechts). Die Akquisition
der fiir die By Korrektur benétigten getriggerten Bilder erfordert jedoch eine zusétz-
liche Messzeit von 1-2 Minuten. Selbst nach Korrektur sind By Inhomogenitéten die
Hauptursache fiir Unsicherheiten bei der Aortensegmentierung und erschweren PWV
Messungen insbesondere in Aortenabschnitten in der Ndhe der Lunge. Allerdings wur-
den fiir PWV Messungen im Hochfeld auch bei kartesischen Messungen Probleme mit
Suszeptibilititsartefakten in Gefifen in der Nidhe von Lungengewebe beobachtet [13].
Eine andere Ursache fiir Trajektoriefehler ist das unterschiedliche Schaltverhalten der
Bildgebungsgradienten, verursacht durch Gradientendelays [56]. Durch Messung des
Schaltverhaltens der Gradienten kénnen diese Trajektorieabweichungen korrigiert wer-
den, jedoch kénnen auch nach der Trajektorienkorrektur Phasenfehler aufgrund von
Eddy-Stromen verbleiben [28, 63].

Vorteile der radialen Messung

In [64] und [65] wurde eine kartesische Selbstnavigations-Methode vorgestellt, die
ein Navigator Echo wiahrend der Applikation des Schichtrefokussier-Gradienten aus-
liest. In [54] konnte gezeigt werden, dass kartesische Selbstnavigation weniger durch
Trajektorie-Fehler beeintrichtigt ist. Beim kartesischen Selbst-Gating erfolgt die Ab-
tastung des Herzsignals zeitlich getrennt vom Dephasier- und dem Phasenkodiergra-
dienten. Bei einer Flusskodiersequenz mit tripolaren Gradienten und einer bipolaren
Flusskodierung fithrt die Separation jedoch zu einer unerwiinschten Verldngerung der
Akquisitionszeit und zu einer langeren Echozeit. Mit der in dieser Arbeit vorgestellten
radialen Selbstnavigations-Sequenz kann ein Herzsignal ohne Verlingerung des Akqui-
sitionsblocks ausgelesen werden. Mit Hilfe einer grofsen Echo Asymmetrie und kurzen
Frequenz Dephasiergradienten konnte die Echozeit reduziert werden. Somit konnten
Flussartefakte verringert werden [66]. Zusétzlich tastet jede radiale Projektion das k-
Raum Zentrum ab und enthélt dadurch einen gleichberechtigten Informationsgehalt,
wodurch die Rekonstruktion von Cine Bildern vereinfacht wird. Weitere Vorteile der
radialen Abtastung sind weniger kohédrente Fluss- und Bewegungsartefakte [67, 68|
und eine héhere Robustheit gegen Unterabtastungsartefakte [69].

8.5 Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurde eine radiale PC-Cine Sequenz zur Bestimmung der lokalen
Pulswellengeschwindigkeit in der murinen Aorta entwickelt und erfolgreich in vivo va-
lidiert. Die neue Methode ermdglicht eine robuste Messung dieses Parameters ohne
die Notwendigkeit von EKG- und Druckballonsonden zur Herzschlagsynchronisation
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Abbildung 8.10: Rekonstruktion mit Off-Resonanz Korrektur, welche aus zwei Gra-
dientenecho Bildern mit der Echozeitendifferenz ATg = 0,5 ms berechnet wurde.
Oben: Komplette Karte. Unten: Ausschnitt um die Aorta. Mitte: Unkorrigiertes Ma-
gnitudenbild der radialen Messung. In der Umgebung der Aorta sind starke Blurring
Artefakte erkennbar. Rechts: Mit Hilfe der gemessenen Off-Resonanz Karte und dem
im Text vorgestellten Algorithmus kann das Blurring entfernt werden. Das Bild wur-
de [4] entnommen und bearbeitet.
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und zum Atem Gating. Diese Unabhéngigkeit von externen Sensoren trégt zu einer
Verbesserung des Tier Handlings bei, da die Sonden lediglich zur Uberwachung der
Lebensfunktionen des Tieres verwendet werden miissen und Ausfille sowie Verénde-
rungen des Herzsignals (beispielsweise durch verrutschen des Sensors) keinen Einfluss
auf die Messung haben. Die neue Technik ermdglicht die retrospektive Rekonstrukti-
on hochaufgeloster Cine der Aortenbewegung und liefert mit getriggerten Methoden
vergleichbare Ergebnisse fiir die lokale Pulswellengeschwindigkeit. Die implementierten
Bg- und Gradientenkorrekturen tragen dabei zu einer deutlichen Stabilitdtsverbesse-
rung der Messung im Ultrahochfeld bei. Dank der unterabgetasteten radialen Trajek-
torie konnte dabei eine Beschleunigung > 2 verglichen zur konventionellen kartesischen
Messung erzielt werden.

72
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Retrospektive kardiale 77 Messungen
am Mauseherzen

9.1 Einleitung

Die longitudinale Relaxationszeit 77 ist ein wichtiger Parameter der kardiovaskulédren
MRT und wird zur Charakterisierung der Morphologie des Myokards |70, 71] sowie zur
Bestimmung funktioneller kardiovaskulirer Parameter [72] verwendet. Da der Verlauf
vieler Herzkreislauferkrankungen in longitudinalen Studien im Mausmodell untersucht
werden kann, ist die Entwicklung robuster Methoden, die an die Anforderungen im
Kleintier angepasst sind, von groffer Bedeutung. Fiir kardiale 77 Messungen wurden
verschiedene Methoden entwickelt, die entweder auf der Akquisition mehrerer Bil-
der bei verschiedenen Flipwinkeln [73, 74, 75| basieren oder Preparationspulse (Sét-
tigungspulse [76] oder Inversionspulse [15], englisch: Saturation Recovery (SR) oder
Inversion Recovery (IR)) verwenden. Die Herzbildgebung im Kleintier ist aufgrund
der vergleichsweise hohen Herz- und Atemfrequenzen sehr anspruchsvoll und erfordert
eine Synchronisation der Messung mit dem Herzschlag und der Atmung (,,Triggern®
und ,Gaten®). Meistens wird bei 77 Messungen fiir die Herzschlagsynchronisation das
Elektrokardiogramm (EKG) Signal iiberwacht, welches sich im Hochfeld jedoch hiufig
als storanféllig erweist [77]. So wurden beispielsweise bei SR Look-Locker T7 Mes-
sungen Interferenzen mit den schnell schaltenden Bildgebungsgradienten beobachtet
[78]. Besonders vorsichtiger Umgang mit den Tieren und eine Anpassung der Sequenz,
z.B. durch eine Triggerung auf nur jeden zweiten Herzschlag, konnen die Detektion
der EKG Wellenform verbessern, erfordern jedoch einen héheren Praparationsaufwand
oder besitzen eine ineffizientere Datenabtastung [78]. Als mdgliche Alternative wur-
den ,selbstnavigierte Techniken eingefiihrt, die eine Bewegungssynchronisation ohne
EKG- und Atemsonden ermoglichen [79]. Die Selbstnavigation verwendet entweder
ein Navigator-Echo oder basiert auf einer radialen Datenaufnahme [54] und wird be-
reits fiir Cine Messungen [10, 11] und zur Quantifizierung funktioneller Parameter
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verwendet [4]. Fiir 77 Messungen in Mausen wurde beispielsweise die DESPOT1 (Dri-
ven Equilibrium Single Pulse Observation of T1) Sequenz etabliert [80]. Diese basiert
auf Bilderserien bei verschiedenen Flipwinkeln und verwendet hierfiir ein Navigator
Echo zur Herzschlag Synchronisation. Die DESPOT1 Technik ist schnell und einfach
zu implementieren, ihre Anwendung ist jedoch auf Messungen des MR Signals im
Gleichgewichtszustand beschrankt. Die Untersuchung dynamischer Signalénderungen,
die beispielsweise fiir Perfusionsmessungen benétigt wird, ist mit dieser Methode nicht
moglich, sodass Sequenzen mit Inversions- oder Sattigungspriaparationsmodulen fiir
Ty Messungen im Herzen immer noch weit verbreitet sind. Die Magnetisierungsprapa-
ration erschwert jedoch die Anwendung der Selbstnavigation, da hier das MR-Signal
im k-Raum Zentrum mit einem starken Transienten des MR Signals in den Gleichge-
wichtszustand in Zeitrichtung iiberlagert ist. Vor kurzem wurde an diesem Lehrstuhl
eine kartesische Inversion Recovery Snapshot Fast Low Angle Shot (IRSF) Sequenz
vorgestellt, die auf einer kontinuierlichen Datenabtastung und einer retrospektiven
Datenauswahl basiert [5]. Diese Methode bendtigt jedoch noch die gemessenen EKG
Daten fiir eine Herzschlagsynchronisation. Fiir selbstnavigierte Messungen wird eine
Signalprozessierung benoétigt, die an dynamische Messungen angepasst ist. In diesem
Kapitel wird ein Algorithmus vorgestellt, der selbstnavigierte IRSF Messungen ermog-
licht, indem er die longitudinale Relaxationsdynamik vom Navigatorsignal separiert.
Diese Methode wird angewandt, um das Potenzial intern navigierter 77 Messungen im
Herzen zu demonstrieren. Die Ergebnisse werden mit EKG-navigierten retrospektiven
Rekonstruktionen verglichen.

9.2 Materialien und Messmethodik

Tier Handling

Eine Gruppe mit n = 5 gesunden Méusen (Naval Medical Research Institute, Charles
River Laboratories, MA) und eine Maus mit Myokardinfarkt (C57/BL6J, Charles Ri-
ver), wurden in vivo in Riickenlage gemessen. Der Myokardinfarkt wurde durch ein
permanentes Abbinden der linken vorderen absteigenden Aorta induziert. Die Messung
erfolgte 7 Tage nach dem Infarkt. Alle Tiere wurden mit Isofluran anésthesiert (1,5-2
Vol. % in Sauerstoff) und wurden mit einer elektrischen Heizmatte auf eine konstan-
te Korpertemperatur von 37°C gehalten. Alle Untersuchungen erfolgten in Uberein-
stimmung mit den Richtlinien des Institutes und wurden von den lokalen Behdrden
genehmigt.
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MR-Messung

Die in diesem Kapitel besprochenen Experimente wurden am 7T BioSpec mit einer
selbst entwickelten radialen IRSF Sequenz durchgefiihrt. Um ausreichend Daten fiir
statistische Analysen der Synchronisationssignale zu erhalten, wurden zwei Sets mit je
32 globalen und schichtselektiven Inversionsexperimenten mit jeweils 3200 Auslesezei-
len akquiriert. Zwischen jedem Inversionspuls wurde eine Wartezeit von 15s eingestellt,
damit die Magnetisierung wieder in den Anfangszustand relaxieren kann. Die Mess-
zeit fiir eine T; Messung betrug 12,5 Minuten. Der Inversionspuls wurde mit Hilfe
von EKG- und Druckballon Signalen auf die Diastole und die Ruhephase der Atmung
getriggert, um sicherzustellen dass die Inversion immer im selben Herz- und Atem-
zyklus erfolgt. Mit Hilfe von hyperbolischen Sechans Inversionspulsen (Lénge: 6 ms)
und einem radialen Ausleseschema (Repetitionszeit (TR): 2,8 ms, Echozeit (TE): 1,0
ms, Echo Asymmetrie: 25%) wurden Kurzachsenschnitte des Herzens (Schichtdicke 2
mm) aufgenommen. Fiir die radiale Datenaufnahme wurden Winkelverteilungen nach
dem Goldenen Schnitt berechnet. Zur Schichtanregung wurden Sinc Pulse verwendet
(Lange: 0,4 ms, Flipwinkel: 5°). Als Referenzsignal wurde das EKG Signal an den Vor-
derpfoten abgegriffen und tber eine USB Schnittstelle mit einem LabView (National
Instruments, Miinchen, Deutschland) Programm aufgezeichnet. Um die MR Messung
mit dem Herzschlag zu synchronisieren wurden die Zeitpunkte der HF-Anregungspulse
mit Hilfe von TTL (Transistor-Transistor-Logik) Signalen aufgezeichnet.

Gewinnung eines Navigatorsignals aus einem relaxierenden
MR-Signal

Dieser Abschnitt beschreibt die Separation des Selbstnavigationssignals von einem
transienten Signalhintergrund (Abbildung 9.1a). Dieser Algorithmus wurde fiir In-
version Recovery Experimente entwickelt, kann jedoch leicht an andere Experimente,
einschliefslich der Saturation Recovery Sequenz, angepasst werden. Die Signal Prozes-
sierung erfolgte in Matlab (The Mathworks, Inc., Natick, USA).

Theorie

Bei IRSF Sequenzen ist das MR Signal im k-Raum Zentrum mit einem starken Tran-
sienten zur Gleichgewichtsmagnetisierung in Zeitrichtung {iberlagert. Dessen Elimi-
nierung ist essenziell, um eine Selbstnavigation zu ermoglichen. Nach [15] kann der
Zeitverlauf der longitudinalen Magnetisierung, M(t), nach einem 180° Inversionspuls
und einem dem Look-Locker Kriterium folgendem Auslese Schema beschrieben werden
als:

t

M) = Mg — [Mo+ M- e ™7, (9.1)
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Abbildung 9.1: Schematischer Uberblick {iber die Signal Prozessierung und die Re-
konstruktion. (a) Das Signal des k-Raum Zentrums (oben) wurde prozessiert, um
den starken Transienten aufgrund von longitudinaler Relaxation zu entfernen. Die
verbleibenden Signalvariationen (mitte) sind dem Blutfluss durch die Ventrikel so-
wie der Atmung zuzuschreiben und wurden zur Bestimmung der relativen zeitli-
chen Positionen im Herzzyklus sowie zum Atem Gating verwendet. (b) Die Trig-
ger Signale wurden anschlieffend benutzt um die radialen Projektionen nach ih-
rer zugehorigen Herzphase ¢ und der Inversionszeit zu sortieren. Eine Bilderserie
der diastolischen Herzphase wurde fiir verschiedene Inversionszeiten mit Hilfe eines
zwei-dimensionalen KWIC Filters rekonstruiert. Das Bild wurde [6] entnommen und
bearbeitet. 76
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Hierbei gilt bei kleinen Flipwinkeln Mj =~ Mg [15] Da das angeregte Volumen
verschiedene Gewebe mit unterschiedlichen T} Werten enthélt, wie z.B. Blut, Leber
und Fett, ist der Zeitverlauf des Signals im k-Raum Zentrum, S(t), proportional zur
Summe von verschiedenen Transienten. Diese konnen als exponentielle Funktionen
modelliert werden. Zusétzliche Signalmodulationen sind aufgrund des Blutflusses und
der Atmung zu beobachten. Da die Atemfrequenz (zeitliche Periode ca. 1000 ms) auf
einer anderen Zeitskala auftritt als die Herzbewegung (zeitliche Periode ca. 100-200
ms) kann sie vom iibrigen Signal separiert und daher zunéchst vernachléssigt werden.
S(t) kann in dem Fall modelliert werden als:

S(t)~>" {ngk — (Mo, + Mg, eT}
k

LA+ O >1[ (M} — M(0)] ] (0.2)

Der Term ), [...] beschreibt das statische Gewebe mit den dazugehérigen Relaxati-
onszeiten 17, und den Steady State und Gleichgewichtsmagnetisierungen M{, und
My, des k-ten Gewebes. Der letzte Term modelliert die Blut-Magnetisierung. Die
Konstante A entspricht dem mittleren Blutvolumen im Ventrikel und Q(t) dem zeitab-
héngigen Anteil, also dem Selbstnavigationssignal. Der zweite Multiplikator beschreibt
die scheinbare Relaxation des Blutes mit der Relaxationszeit 77, der Steady State
Magnetisierung M; und dem Anfangswert M/ (0). Es ist zu beachten, dass Ty, nicht
notwendigerweise der tatsdchlichen Relaxationszeit des Blutes entspricht und von der
Inversionspraparation sowie der Anatomie abhéngt [81]. Bei einer schichtselektiven In-
version besteht beispielsweise der Blutpool im linken Ventrikel sowohl aus invertiertem
Blut als auch einem nichtinvertierten Anteil, der von auferhalb der Inversionsschicht
einfliefst. Dieser Anteil fiihrt zu einer scheinbar verkiirzten Relaxation des Blut Signals.
Die longitudinale Relaxation des statischen Gewebes kann mit einer multiexponenti-
ellen Funktion F'(t) modelliert werden:

F(t)y=>" [Ai - BieTliﬂ} (9.3)

%

Hierbei bezeichnet ¢ die Anzahl der Exponentiale, die fiir eine geniligende Hintergrund-
unterdriickung angepasst werden kann. Im Idealfall verbleibt nach Subtraktion der
Gleichung 9.3 von Gleichung 9.2 nur das Selbstnavigationsignal iiberlagert mit einer
monoexponentiellen Relaxation:

S(t) — F(t) =~ Q(t) [Mg — [M} — Mj(0)] e_Tl/t‘b} ; (9.4)

a(t)
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Gleichung 9.4 zeigt eine starke Variation der Herzamplituden mit einer einhiillenden
Funktion, a(t), an. Am Nulldurchgang, t,. = 77 ;In [%{b(o)
wechsel auf, welcher eine Verschiebung der Herzphasen fiir Zeitpunkte ¢ < ¢, relativ
zu den Zeitpunkten ¢ > t,. nach dem Nulldurchgang andeutet. F'(¢) und «(t) miissen
bekannt sein, um die Herzfunktion (t) zu isolieren. Das néchste Kapitel beschreibt
eine Methode, um diese Funktionen aus dem Experiment zu erhalten.

}, tritt ein Vorzeichen-

Experiment

Zunédchst wurde das zentrale k-Raum Signal der sich am dichtesten am Herzen be-
findenden Empfangsspule mit einer gaukférmigen Funktion (Halbwertsbreite 8-12 Hz)
tiefpassgefiltert (Abb. 9.2 Schritt 1&2). Die Daten wurde mit Hilfe der gemittelten Pha-
se im dynamischen Gleichgewicht des gefilterten Signals phasenkorrigiert. Anschlieffend
wurde der Realteil an einen multiexponentiellen Least Squares Fit mit 6 Exponenten
angefittet (Schritt 3) um die Hintergrundrelaxation zu modellieren. Die Zahl i = 6 fiir
die Exponenten wurde empirisch ermittelt. Die Atmung wurde iterativ mit variablen
Schwellwerten detektiert. Der Algorithmus liefert das Differenzsignal und die Atem-
kurven, die fiir das Atem Gating benétigt werden. Um verbleibende niederfrequente
Modulationen nach der Hintergrundsubtraktion zu entfernen, wurde eine Basislinie
mit Hilfe einer Maximums Detektion der Herzamplituden berechnet und vom Diffe-
renzsignal abgezogen. Da die Magnetisierung bei einem schichtselektiven Inversionsex-
periment nur in einer diinnen Schicht (AZ = 6 mm) invertiert wird ist die Relaxation
scheinbar verkiirzt und der Anteil des Blutes im linken Ventrikel deutlich reduziert.
Aus diesem Grund kann der Einfluss von a(t) vernachléssigt und der Algorithmus
nach Schitt 6 gestoppt werden. Bei globaler Inversion kann die Relaxation des Blu-
tes dagegen nicht vernachlissigt werden und muss entfernt werden. Da a(t) aufgrund
des begrenzten Signal zu Rauschen Verhéltnis und Subtraktionsfehlern nicht exakt
bestimmt werden kann, werden die Maxima und Minima unabhéngig voneinander an
einen monoexponentiellen Least Squares Fit angefittet, welcher die Rice Verteilung
der Magnituden Daten beriicksichtigt. Die Fits behandeln Fehler aufgrund von nicht
perfekter Hintergrund Unterdriickung als Rauschen. Der Betragswert der einhiillenden
Funktion, |a(t)|, welcher aus dem Mittelwert beider Fits berechnet wird, wurde be-
nutzt um das Selbstnavigationssignal zu normalisieren und den Vorzeichenwechsel auf
der linken Seite des Nulldurchgangs zu korrigieren.

Rekonstruktion
Sowohl das Selbstnavigationssignal als auch die EKG Referenz wurden fiir die Herz-

schlagsynchronisation verwendet. Die Triggerzeitpunkte und die Herzphasen wurden
mit dem weiter vorne beschriebenen Algorithmus berechnet [4, 5|. Fiir eine Analyse
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Abbildung 9.2: Prozessierung des Selbstnavigationssignals. Das Bild wurde [6] ent-
nommen und bearbeitet.
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des Selbstnavigationssignals wurden die Abstdnde zwischen den Triggerzeitpunkten
berechnet und mit dem EKG Signal korreliert. Triggerzeitpunkte, die wiahrend der
Atmung detektiert wurden, wurden von der statistischen Analyse ausgeschlossen, um
Verfélschungen durch die Atembewegung zu vermeiden.

Die zur Bildrekonstruktion verwendeten Projektionen wurden entsprechend ihrer Herz-
phase und Inversionszeit mit einem zwei-dimensionalen KWIC (kspace weighted image
contrast) Filter [48] ausgew&hlt (Abbildung 9.1b). Der Filter zur Herzphasenauswahl
hatte eine innere Breite von 10% und eine dukere Breite von 20% relativ zur iiber
allen Herzschldgen gemittelten Gesamtlinge des Herzzyklus. Fiir die Selektion der
Inversionszeiten wurde ein Filter mit einer Breite von 80 ms verwendet. Nach der
Projektionsselektion wurden Bilder der enddiastolischen Herzphase zu verschiedenen
Inversionszeitpunkten mit Hilfe der NUFFT rekonstruiert [43, 44]. Alle Bilder besafen
eine native Ortsauflésung von 312 x 312 ym? und wurden fiir die weiteren Auswertun-
gen auf 117 x 117 pm? mit Zero Filling interpoliert. Anschliefend wurden mit einem
3-Parameter Fit 77 Karten berechnet [15].

9.3 Ergebnisse

Qualitat des Selbstnavigationssignalss

In 5 gesunden Méausen wurden fiir die globalen und schichtselektiven Inversionsmes-
sungen die Triggerzeitpunkte sowohl mit Hilfe des Selbstnavigationssignals als auch
mit der EKG Referenz bestimmt. In Abbildung 9.3a sind die Zeitabstdnde zwischen
den Triggerpunkten des Selbstnavigationssignals gegen die Referenzdaten aufgetragen.
Aufgrund natiirlicher Unterschiede der Herzraten von Tier zu Tier variieren die Herz-
schlagintervalle zwischen 110 und 190 ms. Da das Selbstnavigationssignal diskret mit
einer Abtastrate von 1/TR aufgenommen wurde, ist eine Cluster-artige Verteilung
der Daten zu beobachten. Lineare Fits und Bland-Altman Diagramme (Abbildung
9.3b) zeigen jedoch eine gute Korellation und einen kleinen Bias sowie geringe Abwei-
chungen zwischen den beiden Herzsignal Typen. Fiir eine weitere Analyse wurden die
Triggerzeitpunkte nach ihrer Inversionszeit sortiert. Abbildung 9.3c zeigt die mittlere
Abweichung und die Variation zwischen beiden Signaltypen fiir 70 Intervalle (Intervall-
breite DT=150 ms). Eine detailliertere Analyse fiir jede einzelne Maus befindet sich im
Anhang. Bei der schichtselektiven Messung waren die Variationen kleiner als +5% der
mittleren Herzperiode (= 7,3 ms) fiir 90% aller Intervalle. Bei der globalen Inversion
treten grofere Abweichungen in einem 0,3 s Intervall auf (= 2 Herzschldge, siehe auch
der orangene Balken in Abb. 9.3c). Die groferen Fehler konnen auf ein niedriges SNR,
des Blutsignals in der Ndhe des Nulldurchgangs zuriickgefithrt werden.
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Abbildung 9.3: (a): Plot aller Nichste Nachbarn Abstdnde Agg, bestimmt mit dem
Selbstnavigationssignal (Ordinate), aufgetragen gegen die Nichste Nachbarn Ab-
stinde Agcg der EKG Referenz (Abszisse) wiahrend globalen und schichtselektiven
Messungen in fiinf gesunden Méusen. Ein linearer Fit (rote Linie) wurde berechnet,
um die Korrelation zwischen beiden Signalen zu bestimmen. (b): Bland-Altman Plot
zur Darstellung der Korrelation zwischen dem Selbstnavigationssignal und der EKG
Referenz. Abszisse: Mittelwerte der Nichste Nachbarn Abstéinde, i (Asciages)s
berechnet aus beiden Signalen. Ordinate: Abweichung Agg — Agcg. (c): Mittle-
re Abweichungen zwischen dem Selbstnavigationssignal und der EKG Referenz fiir
die globale und schichtselektiven Messungen (bestimmt in fiinf gesunden Méausen),
aufgetragen als Funktion der Inversionszeit. Die roten Linien markieren die inneren
Grenzen des fiir die Rekonstruktion verwendeten KWIC Filters. Das Bild wurde [6]
entnommen und bearbeitet.
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Ty Werte

Abbildung 9.41a und c zeigen diastolische 77 Karten einer gesunden Maus (M3 in Ta-
belle 1) sowie eine Fehlerkarte der 77 Werte in einer Region of Interest (ROI) im Myo-
kard. Die mittlere Abweichung zwischen den EKG- und selbstnavigierten Methoden
betrug (1,1 + 1,5)% fiir die globale Messung und (—1,1 + 2,0)% fiir die schichtse-
lektive Messung. Die Ergebnisse sind fiir alle gesunden Tiere vergleichbar. Der vor-
gestellte Auswerte Algorithmus ermoglicht auch die Rekonstruktion zeitaufgeloster
T; Karten zu verschiedenen Herzphasen [5] (siehe Anhang). Abbildung 9.4ITa zeigt
end-diastolische 77 Karten der Maus mit Myokard Infarkt. Mit Hilfe des retrospektiv
rekonstruierten Cine wurde fiir das infarzierte Herz eine Auswurfleistung von 22% be-
rechnet, wihrend die Auswurfleistung fiir ein gesundes Herz (Maus M3 in Tabelle 1)
62% betrug. Die globalen und schichtselektiven 77 Werte des gesunden und infarzier-
ten Gewebes (siche griine und rote Pfeile in Abb. 9.4Ia und b) sind in Tabelle 1 zu
finden. Beide Messungen zeigen deutlich héhere T3 Werte im infarzierten Gewebe.

9.4 Diskussion

Selbstnavigation: Messungen im Gleichgewicht versus
dynamische Messungen

In diesem Kapitel wurde die Herz Synchronisation mit Hilfe von IRSF-Messsignalen
und selbstnavigiertes 177 Mapping im Herzen demonstriert. Der neue Ansatz vermei-
det die im Hochfeld typischen Probleme [78] mit der EKG Triggerung, indem er eine
sensorlose Herzschlagsynchronisation auf dynamische Messungen anwendet. Der vorge-
stellte Algorithmus ist flexibler als die bisher etablierten Steady State Cine Messungen
[54, 80], da er bei Sequenzen mit Magnetisierungspraparation angewandt werden kann.
Er ist leicht adaptierbar fiir andere transiente Messungen, einschliefslich der Saturation
Recovery Technik. Die aus dem Selbstnavigationssignal bestimmten Triggerzeitpunk-
te besafen eine gute Korrelation mit der EKG Referenz. Bei der schichtselektiven
Inversion wurden leichte Verzerrungen der Herzamplituden wahrend den ersten 1-2
Herzschldgen beobachtet, die zu einer geringfiigig ungenaueren Navigation kurz nach
der Inversion fithren kénnen. Diese Verfélschungen sind mit der Verkiirzung der Blut
Relaxationszeit sowie mit stdrkeren Flussartefakten, die auf die starken Signalunter-
schiede zwischen Blut und Myokard zuriickzufiihren sind, erkldarbar. Bei der globalen
Messung konnte in einem 0,3 s Intervall um den Nulldurchgang des Blutsignals auf-
grund des zu geringen SNR kein Selbstnavigationssignal detektiert werden. Um eine
falsche Zuordnung von Triggerpunkten zu vermeiden, wurden Messpunkte in diesem
Intervall von der Rekonstruktion ausgeschlossen. Fiir zukiinftige Anwendungen sollte
eine Interpolation der fehlenden Triggerpunkte in Betracht gezogen werden. Zuséatzlich
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Abbildung 9.4: Représentative Beispiele fiir rekonstruierte 77 Karten. I.(a): Glo-
bale und schichtselektive T Karten einer gesunden Maus, rekonstruiert mit beiden
Trigger Signalen. (b): Anatomie und ROT fiir die myokardialen 77 Werte. (c): Karten
der T Abweichung im Myokard, Z:8¢=TLECG 100 i %,

T1 EcG

I.(a) (a) Globale und schichtselektive T; Karten einer Maus mit Myokardinfarkt,
rekonstruiert mit beiden Trigger Signalen. Das infarzierte Gewebe ist mit roten Pfei-
len gekennzeichnet. (b): Anatomie und ROI zur Bestimmung der 77 Werte. Die ROIs
sind mit roten (infarziert) bzw. griinen (gesund) Flachen gekennzeichnet. Das Bild
wurde [6] entnommen und bearbeitet.
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Tier | Global Schichtselektiv Herzperiode
Maus 1 T 4 |ms] Ty s [ms] Trr [ms]
EKG-navigiert 1443 £ 95 1044 £ 151

selbstnavigiert 1411 + 87 1026 + 154 126 £ 6
Abweichung [%] | —2.0 +2.2 ~1.343.1

Maus 2 T1,q [ms] T s [ms] Trr |ms]
EKG-navigiert 1367 4+ 80 1014 + 120

selbstnavigiert 1364 + 67 1001 £ 117 1814+9
Abweichung [%] | —0.21 +2.5 —-1.24+3.7

Maus 8 T1,q [ms] Ti s [ms] Trr |ms]
EKG-navigiert 1352 £ 64 1033 £ 89

selbstnavigiert 1366 + 55 1021 £ 89 126 + 3
Abweichung [%] | 1.1+1.5 11419

Maus / T1,q [ms] Ty, [ms] Trr ms]
EKG-navigiert 1386 + 48 1029 + 79

selbstnavigiert 1397 £ 57 1044 + 74 134£3
Abweichung [%] | 0.79 £2.1 1.6 £3.6

Maus 5 T 4 [ms] Ty s [ms] Trr [ms]
EKG-navigiert 1341 + 43 1042 + 97

selbstnavigiert 1331 + 48 1013 + 102 164 £8
Abweichung %] | —0.70 £ 2.1 —2.8+2.38

MI Maus Tl,g,rem. [ms] Tl,g,inf [Hls] Tl,s,rem. [mS] Tl,s,inf. [mS] TRR [mb]
EKG-navigiert 1443 + 67 1550 + 76 1153 £ 125 1375 + 152
selbstnavigiert 1447 + 65 1555 + 65 1130 + 100 1378 £ 139 204 + 10

Tabelle 9.1: Globale und schichtselektive T7 Werte, rekonstruiert mit dem Selbstna-
vigationssignal und der EKG Referenz, sowie die Abweichungen (in %) zwischen
beiden Methoden.

zu den Herzamplituden konnte das Atemsignal fiir alle Inversionszeitpunkte extrahiert
werden. Dies ermdglicht ein Atem Gating analog zu den Steady State Selbstnavigati-

onstechniken.

T, Werte

Der vorgestellte Algorithmus liefert selbstnavigierte globale und selektive 77 Karten
bei guter Ubereinstimmung mit EKG-basierten Rekonstruktionen. Die neue Technik
kann auch fiir 77 Mapping bei verschiedenen Herzphasen angewandt werden. Dies kann
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ausgenutzt werden, um Rekonstruktionsartefakte abzuschétzen und um die optimale
Herzphase zu finden. Die Messungen zeigten geringfiigige Variationen der myokardialen
Ty Werte in Abhéngigkeit von der Herzphase, welche jedoch wahrscheinlich eher auf
Rauschen und Bewegungsartefakte zuriickzufiihren sind [5]. In der Maus mit Myokard
Infarkt zeigten beide Rekonstruktionen deutlich hohere Ty Werte (global und schicht-
selektiv) im infarzierten Areal (1% gnf. bzw. T4 s inf., siehe Tabelle 9.1) im Vergleich
zum gesunden Gewebe (11 g rem. bz2W. T s rem.). In dem Bereich, in dem das Myokard
bereits eine deutliche Ausdiinnung zeigte, waren verkiirzte 77 Werte zu beobachten.
Diese sind jedoch hoéchstwahrscheinlich auf Partialvolumen Effekte zuriickzufiihren.
Die myokardialen 77 Werte der gesunden Tiere lagen in einem Bereich zwischen 1331
und 1441 ms. Diese sind somit etwas niedriger als die Messergebnisse anderer Arbei-
ten [72, 80] und mehr in Ubereinstimmung mit den Werten von Li et al. [78]. Im Falle
dieser Studie kénnen diese Unstimmigkeiten héchstwahrscheinlich auf ein ungeniigen-
des Gradientenspoiling zuriickgefiihrt werden. Wahrend der Messung wurden héufig
Interferenzen des EKG Signals mit den Bildgebungsgradienten beobachtet. Aus die-
sem Grund wurde eine niedrige Amplitude des Spoiler Gradienten gewahlt, um ein
verléssliches Referenzsignal zu erhalten. Ungeniigendes Spoiling kann jedoch zu einer
Uberschitzung der Steady State Magnetisierung M und zu einer Unterschétzung von
T, fiihren [15].

Limitationen

Eine scheinbare Limitierung des aktuellen Protokolls ist die lange Messzeit. In dieser
Arbeit wurden je 32 Inversionen fiir die globale und schichtselektive Messung auf-
genommen. Dieses vergleichsweise lange Protokoll war der Tatsache geschuldet, dass
ausreichend Daten fiir statistische Analysen der Selbstnavigationssignale benétigt wur-
den. Eine Verkiirzung der Messzeit auf weniger als 10 Minuten ist méglich, indem die
Wartezeit zwischen zwei Inversionen auf 10s verkiirzt wird, wie andere Arbeiten zeigten
[5]. Eine weitere Beschleunigung ist mit Hilfe von angepassten Trajektorien moglich.
Ein Nachteil der in dieser Arbeit verwendeten Goldener Winkel-Trajektorie ist das
Clustern von Projektionen nach der KWIC Filter Auswahl. Dies fiihrt zu Liicken im
k-Raum und zu Streaking Artefakten [4]. Fiir schnelles 77 Mapping sollten daher an-
gepasste Winkelverteilungen mit Hilfe von a priori Wissen (z.B. der Herzrate) und
modellbasierte Rekonstruktion betrachtet werden.

Eine mogliche Fehlerquelle sind die Anfélligkeiten auf By Inhomogenitdten und Fluss,
welche die Bildqualitdt und das Selbstnavigationssignal beeintriachtigen und zu Feh-
lern der 77 Bestimmung fiihren konnen. Eine mdogliche Verbesserung konnte hier die
Verwendung von Ultrashort Echo Time (UTE) Sequenzen sein, da kurze Echozeiten
den Einfluss von By Inhomogenitdten und Flussartefakten reduzieren [26].

Eine weitere mogliche Limitation ist der Einfluss der Atmung auf die Position der Bild-
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gebungsschicht. Durch Atembewegungen verursachte Through Plane Verschiebungen!
des Herzen fithren zu einer Verletzung des Look-Locker Kriteriums und somit theo-
retisch zu Fehlern bei der 77 Bestimmung. Cine Messungen der durch die Atmung
verursachten Schichtverschiebungen zeigten jedoch, dass diese Verschiebungen kleiner
als 1 mm sind und nur in einer vergleichsweise kurzen Periode von 0,2s auftreten.
Thr Einfluss ist somit zu vernachléssigen. Dieses Resultat stimmt mit einer fritheren
Studie iiberein, bei der eine Atempumpe zur Atemregulation benutzt wurde und bei
der keine signifikanten Unterschiede der T7 Werte zwischen Messungen mit und ohne
Atemkontrolle gefunden wurden [72].

9.5 Zusammenfassung

In diesem Kapitel konnte erstmals die sensorlose Herz- und Atemsynchronisation auf
dynamische Messungen iibertragen und in vivo validiert werden. Der vorgestellte Algo-
rithmus zur Extraktion von Navigatorsignalen wurde fiir globale und schichtselektive
T1 Messungen im Méauseherzen mit einer radialen IRSF Sequenz angewandt. Die iiber
Selbstnavigation rekonstruierten 77 Karten stimmen sehr gut mit den mit EKG Signa-
len synchronisierten Rekonstruktionen iiberein. Die somit demonstrierte Unabhéngig-
keit von externen Herzsonden stellt eine wesentliche Verbesserung des Tier Handlings
dar, da Storungen der Herzsignale durch dufere Einfliisse (z.B. durch verdnderliche
Gradientenfelder) durch Selbstnavigation vermieden werden kénnen. Die neue Me-
thode konnte auch erfolgreich in einer Maus mit Myokardinfarkt angewandt werden,
obwohl die Blutmenge in den Ventrikeln hier nur geringe Variationen iiber den Herz-
zyklus zeigten. Die Ergebnisse zeigen dass die Technik auch in pathologischen Fallen
angewandt werden kann, in denen die Herzbewegung stark beeintréchtigt ist. Die neue
Technik bietet daher Potenzial fiir préaklinische Studien in infarzierten Mausmodellen,
z.B. zur Untersuchung der Perfusion sowie zur Kontrastmittel-gestiitzten 77 Bildge-
bung.

1d.h. senkrecht zur Bildgebungsschicht
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Abbildung S1: Abweichungen der mit dem MR Navigationssignal detektierten Herz-
perioden von der EKG Referenz fiir alle 5 gesunden Mause und der infarzierten Maus
(globale Inversion). Das Bild wurde [6] entnommen.
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Abbildung S2: Abweichungen der mit dem MR Navigationssignal detektierten Herz-
perioden von der EKG Referenz fiir alle 5 gesunden M&ause und der infarzierten Maus
(selektive Inversion). Das Bild wurde [6] entnommen.
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Abbildung S3: Globale und schichtselektive T7 Karten von 4 M&usen, rekonstruiert mit
dem MR Navigationssignal und der EKG Referenz. Das Bild wurde [6] entnommen.
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Abbildung S4: Globale (a) und schichtselektive (b) 77 Karten, rekonstruiert bei 10

verschiedenen Herzphasen (rekonstruiert sowohl mit dem Selbstnavigationssignal als
auch der EKG Referenz). Das Bild wurde [6] entnommen.
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Kapitel 10

Messungen von
Wandschubspannungen im
Aortenbogen

10.1 Einleitung

Atherosklerose ist eine komplexe, chronische Entziindung der arteriellen Gefiifte, die
durch Lésionen der Intima (atherosklerotische Plaques) im vaskuldren System charak-
terisiert ist. Rupturen dieser Plaques sind verantwortlich fiir einen Grofteil kardiovas-
kulérer Erkrankungen, wie z.B. Herzinfarkt und Schlaganfall, welche zu den haufigsten
Todesféllen in den Industrienationen zédhlen. Die Pathogenese der Atherosklerose wird
durch eine Fehlfunktion des vaskuldren Endothels und der anschlieftenden Akkumula-
tion von Lipoproteinen in der Intima ausgelost, die zu einer chronischen Entziindungs-
reaktion fithren.

Es ist bereits bekannt, dass die atherosklerotischen Lésionen nicht gleichméafig im vas-
kuldren System verteilt sind, sondern vor allem in der Ndhe des Innenradius kurviger
Abschnitte sowie an der Aukenwand der arteriellen Aste und Abzweigungen. Diese
Regionen sind durch einen niedrigen und oszillatorischen Scherstress (englisch: wall
shear stress; kurz WSS) charakterisiert. Die WSS entsteht durch die Reibungskraft
des zirkulierenden Blutes auf die Gefifftwand und beeintrichtigt die Endothelfunktion
und die Entstehung von Aneurysmen sowie der Atherosklerose. Komplexe vaskulére
Geometrien und pulsatiler Fluss im arteriellen System fithren zu regional verschiede-
nen Flusscharakteristiken und zu zeitlich und rdumlich variablen Scherkréften, die auf
die Gefafswand einwirken. Die WSS ist proportional zum raumlichen Geschwindigkeits-
gradienten an der Gefifiwand. Sie ist eine vektorielle GroRe, die in N/m? ausgedriickt
wird [82] und die in einen longitudinalen Anteil parallel zur Geféfwand, einen radia-
len Anteil senkrecht zur Geféfiwand und eine zirkumferenzielle Komponente senkrecht
zu den anderen Komponenten zerlegt werden kann. Wahrend die longitudinalen und
zirkumferenziellen Anteile bereits ndher untersucht wurden [82, 83| ist der Einfluss
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der radialen Komponente weniger bekannt. Ein weiterer wichtiger Parameter, der in
Verbindung mit der WSS steht, ist der oszillatorische Scherindex (OSI), der die zeitli-
che Variabilitdt der WSS Wellenform beschreibt. Sowohl niedrige WSS als auch hohe
OSI Werte sind potenzielle Marker fiir die Entstehung von Plaques in der Aorta und
anderen Gefifien [84]. Die WSS und der OSI kénnen nichtinvasiv durch Messungen
der Flussgeschwindigkeiten mit Hilfe der Phasenkontrast-Cine MRT gemessen werden.
Zweidimensionale Messungen liefern lokale Informationen iiber die himodynamischen
Krifte und Flussraten [53], jedoch fiihrt die Schwierigkeit bei der Schichtpositionie-
rung in gekriimmten Abschnitten der Aorta zu Messfehlern, insbesondere in der Ndhe
der Abzweigungen. Aus diesem Grund wird eine dreidimensionale Messung benotigt.
Konventionelle EKG-getriggerte 3D Flusskodier-Techniken sind jedoch aufgrund der
langen Messzeiten in ihrer Orts- und Zeitauflosung limitiert. Dies fithrt typischerwei-
se zu einer Unterschédtzung der WSS [82]. Insbesondere Messungen in Mé&usen sind
aufgrund der geringen Abmessungen der Aorta und den hohen Anforderungen an das
Tier Handling anspruchsvoll. So kénnen beispielsweise unstabile Herzraten die akku-
rate Messung der Fluss Wellenformen erschweren. Dies wird um so problematischer
bei ultrahohen Feldstédrken, wo die EKG-basierte Navigation aufgrund von magne-
tohydrodynamischen Effekten und dem schnellen Schalten der Bildgebungsgradienten
hiufig unzuverlissig ist [9, 78]. In den vorhergehenden Kapiteln wurde die Anwendbar-
keit radialer Trajektorien fiir Flussmessungen in Mausen untersucht [53, 4]. Radiale
Trajektorien sind weniger anféllig gegen Flussartefakte und liefern ein intrinsisches
Herzbewegungssignal, welches fiir EKG-freie Messungen verwendet werden kann [11].
Selbstnavigation in Kombination mit ultrakurzen Echozeiten (UTE) wurde vor kur-
zen flir 3D Flussmessungen im Mé&useherzen untersucht [85]. Aufgrund der globalen
Anregung war hier jedoch eine Messzeit von etwa zwei Stunden fiir einen kompletten
Datensatz notwendig.

Time-of-Flight (TOF) Bildgebungstechniken erzielen einen hohen Blut-Gewebekontrast,
indem kleine Bildgebungsvolumen mit Anregungspulsen mit groffen Flipwinkeln und
kleinen Repetitionszeiten kombiniert werden. Dies fiihrt zu einer starken Signalver-
starkung des einfliefenden Blutes und zu einer Unterdriickung des statischen Gewe-
bes. Somit kann eine sparse Verteilung des Bildsignals gewéhrleistet werden, wodurch
hohe Unterabtastungsfaktoren bei radialen 3D Messungen erzielt werden kénnen [86].
In diesem Kapitel wird eine fortgeschrittene Methode basierend auf einer selbstnavi-
gierten radialen 3D PC-Cine FLASH Messung vorgestellt, die diesen Effekt nutzt um
hochaufgeloste (isotrope 100 pm) Flussmessungen im Aortenbogen der Maus in nur
32 Minuten zu ermoglichen.
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10.2 Theorie

WSS

Die Wandschubspannung (englisch: Wall Shear Stress, kurz: WSS) wird durch die
Reibungskraft des fliefenden Blutes an der arteriellen Geféfswand verursacht. Alle
realen Fliissigkeiten, die sich entlang einer festen Grenzfliche bewegen, erfahren auf-
grund der inneren Reibung Scherspannungen zwischen den Fliissigkeitsschichten und
an der Grenzfliche (siche Abbildung 10.1). Bei Newtonschen Fliissigkeiten! sind die
Scherspannungen proportional zur dynamischen Viskositét () und dem Geschwindig-
keitsgradienten. Fiir die Scherspannung 7 in einem Oberflichenelement parallel zur
Grenzfliche am Ort z 2 gilt dabei:

dv(z)
T(2) =1 P (10.1)
Dabei ist 7 die dynamische Viskositat, v die Geschwindigkeit des Flusses parallel zur
Grenzfliche und z der Abstand zur Grenzflache (siehe Abbildung 10.1). Die Einheit
der Scherspannung ist [m%] Als Wandschubspannung wird der Spezialfall fiir Scher-
spannungen am Ort der Grenzfliche (z = 0) bezeichnet:
dv(z)

Twss =T(2=0)=n —— (10.2)

dz |,_,

Im allgemeinen Fall dreidimensionaler Geschwindigkeitsprofile und beliebigen Geome-
trien lésst sich die Scherspannung iiber den Stress-Tensor herleiten [87]:

S=T4+pT (10.3)

Dabei bezeichnet ? den viskosen Stress-Tensor, p den Druck und ? eine 3 x 3
Einheitsmatrix. Wéhrend der symmetrische Stress-Tensor ( %) nur vom Geschwin-
digkeitsfeld und dem Ort abhéngt, ist bei der vektoriellen Oberflichenspannung (&)
zusétzlich die Orientierung der Gefiafswand zu beriicksichtigen:

E} ? —
5: .ﬁ: ~ﬁ +p[ 'ﬁ (10'4)
N——" N——r
viskoser Stress: T Druck

Dabei bezeichnet 7 die Einheitsflichennormale der Gefafswand.
Im folgenden wird nur der viskose Stress betrachtet. Dieser ist fiir eine Newtonsche,
inkompressible Fliissigkeit gegeben als [82]:

7= i, (10.5)

IBlut kann in den grofen arteriellen Gefifien als Newtonsche Fliissigkeit betrachtet werden.
22 bezeichnet hier die Richtung der Flichennormalen
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Gefallwand

Abbildung 10.1: Bei Newtonschen Fliissigkeiten, die sich parallel zu einer festen
Grenzflache (z.B. Gefiwand) bewegen, bildet sich bei laminaren Fluss ein geschich-
tetes Geschwindigkeitsprofil (v(z)) aus. Aufgrund der inneren Reibung zwischen den
Fliissigkeitsschichten und an der Grenzfliche entstehen Scherspannungen proportio-

d
nal zum Geschwindigkeitsgradienten, 7 = nd—v. Die Wandschubspannung ist definiert

z
als die Scherspannung am Ort der Grenzfldche (z = 0).

94



Kapitel 10 Messungen von Wandschubspannungen im Aortenbogen

—3 WSS Vektor (e

"\ Geschwindigkeitsprofil Longitudinale WSS

GefaBwand

Abbildung 10.2: Das Geschwindigkeitsprofil des fliefenden Blutes ist von der Aor-
tengeometrie abhéngig. In gekriimmten Abschnitten verschiebt sich sich das Ma-
ximum in Richtung des Aufienradius des Geféfes (links). Rechts: Entlang des Au-
fenradius der Aorta wirken deutlich hohere longitudinale Scherspannungen (parallel
zur Vorzugsrichtung des Flusses) als in der Ndhe des Innenradius. Zusétzlich tritt
bei helikalem Fluss aufgrund von Verwirbelungen eine zirkulare WSS Komponente
(senkrecht zur longitudinalen WSS) auf.

hierbei bezeichnet ‘¢ den 3 x 3 Deformationstensor mit den Eintragen:

o 1 a’l}j + a’Ui
i = 2 8xi 8$]’

), ij=1,2, 3 (10.6)

mit den Ortskoordinaten z; ; und den Geschwindigkeitskomponenten v; ;. Die Wand-
schubspannung (7) ist eine vektorielle Grofe, deren Betrag und Richtung von der
Gefdfgeometrie abhéngt (siehe Abbildung 10.2).

Allgemein ldsst sich die vektorielle WSS wie folgt zerlegen (Abbildung 10.3):

o~

n=71, 1.=7F7F  1.=77 (10.7)

7, bezeichnet die longitudinale WSS parallel zur Haupt-Vorzugsrichtung des Flusses.
Der Richtungsvektor [ 1asst sich durch Berechnung der Mittellinie der Aorta bestimmen
(siche Abbildung 10.3). 7, bezeichnet die radiale Komponente der WSS. Sie steht
senkrecht zu | und ist auf die elastische Ausdehnung des Gefifes bei Ankunft des
arteriellen Flusspulses zuriickzufiihren. Senkrecht zu den ersten beiden Komponenten
steht die zirkumferenzielle WSS, die vom helikalen Anteil des Flusses aufgrund von
Verwirbelungen abhéngt.

Aufgrund des pulsatilen Flusses treten starke zeitliche Variationen der WSS auf. Man
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Abbildung 10.3: (a) Um die 3 Komponenten der WSS zu berechnen, wurde zunéchst
die Mittellinie der Aorta fiir jeden Punkt berechnet (blaue Linie). Die longitudinale
Komponente (ZA) steht parallel zur Mittellinie, die radiale (7) zeigt in Richtung der
Mittellinie und der zirkumferenzielle (¢ = Ix 7) Anteil steht senkrecht auf den ersten
beiden Einheitsvektoren. Die WSS Werte wurden fiir jeden Punkt auf der Lumen
Oberfléche, der sich auf einem Ringsegment senkrecht zur Mittellinie befindet, be-
stimmt. (b) Die WSS Komponenten wurden fiir 14 Ringsegmente bei verschiedenen
Positionen der Aorta berechnet (1 — 6: aufsteigende Aorta, 7 — 9: zwischen den Ab-
gingen, 10 — 14: absteigende Aorta). Es wurden die Mittel- und Medianwerte fiir
alle drei Komponenten fiir jedes Ringsegment berechnet.
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CAROTIS

QUERSCHNITT

niedrige Scherregion
(rezirkulierender Fluss)

/

Niedriger / kein Fluss

Abbildung 10.4: In der Ndhe von Abzweigungen und Bifurkationen (z.B. in der
arteria carotis) treten ausgeprigte Wirbelsysteme aufgrund von rezirkulierendem
Fluss auf. Diese bewirken, dass der longitudinale Fluss lokal stark abgeschwécht ist
oder verschwindet, wihrend der zirkulierende Anteil deutlich erh6ht ist. [8§]

unterscheidet zwischen der zeitabhéngigen WSS 7(¢), die fiir jedes Cine Bild berechnet
wird, und dem iiber dem Herzzyklus Trr gemittelten zeitlichen Mittelwert 7(¢):

1 Trr
= — F(t)dt (10.8)
Trr Jo

“l‘
—

Das Verhéltnis von longitudinaler zu zirkumferenzieller WSS ist stark von der Geféfs-
geometrie abhingig. Insbesondere in der Ndhe von Abzweigungen und Birfukationen
treten ausgeprigte Wirbelsysteme aufgrund von rezirkulierendem Fluss auf (siehe Ab-
bildung 10.4). Diese bewirken, dass der longitudinale Fluss lokal stark abgeschwiéicht
ist oder sogar verschwindet, wihrend der zirkumferenzielle Anteil deutlich erhoht ist
[88].
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OSI

Der oszillatorische Scher Index (OSI) ist ein MaR fiir die zeitliche Variabilitdt der
WSS und den Grad der zeitlichen periodischen Variationen des Flusses. Er wird aus
den zeitabhingigen WSS Werten (7(t) = [11(t) 7 (t) 7.(t)]) bestimmt [82]:

TRR =
OSI = % (1 — W) , (10.9)
Jo " IF@)|at
Veréndert sich die Richtung der vektoriellen WSS nicht iiber die Zeit wird der Wert des
OSI minimal (OSI = 0). Bei starken periodischen Schwankungen und Vorzeichenwech-
sel des Scherstress nihert sich der Integralwert dagegen dem Grenzfall fOTRR F(t)dt =0
und der OSI néhert sich dem maximalen Wert (OSI = 0, 5).

10.3 Materialien und Messmethodik

Tier Handling

Alle Messungen erfolgten nach Genehmigung des Instituts. Eine Gruppe mit n = 7
weiblichen Wildtyp C57/BL6J Méusen (Charles River Laboratories, Sulzfeld, Deutsch-
land) wurde im Alter von 12 Wochen untersucht. Die Mause wurden mit 4% Isofluran
in 2.0 Vol. % Sauerstoff (2L/Minute) anisthesiert. Die Uberwachung des Herzschlags
und der Atmung erfolgte mit einem Druckballon (Graseby Medical Limited, Watford,
United Kingdom), der zwischen der Innenwand des HF Resonator und dem Thorax
der Maus positioniert wurde. Das Druckballonsignal wurde mit einem Umwandler
(24PCEFAG6 D, Honeywell S& C, Golden Valley, MN, USA) in ein elektrisches Signal
transformiert und verstérkt und mit Hilfe einer EKG Einheit in Echtzeit prozessiert.
Aufgrund des kleinen Innendurchmessers des Gradientensystems und der HF Spule
konnte die Korpertemperatur mit der Gradientenkiihlung auf 37°C wéahrend den MR
Messungen gehalten werden. Alle experimentellen Prozeduren erfolgten in Uberein-
stimmung mit den Richtlinien des Instituts (Regierung von Unterfranken, Wiirzburg,
Deutschland) und entsprechen dem deutschen Tierschutzgesetz. Die Referenznummer
der Tierversuchsgenehmigung ist 55.2-2531.01-427/17.

MR Messungen

Alle Messungen in diesem Kapitel erfolgten am 17,6 T Bruker Avance 750 WB. Der
Aortenbogen wurde mit Hilfe von getriggerten axialen und longitudinalen 2D-Cine
FLASH Messungen lokalisiert. Anschliefsend erfolgten Flussmessungen in einem 3D
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Volumen senkrecht zur Aorta (FOV: 25 x 25 x 4 mm?, siehe Abbildung 10.5a). Eine
selbst entwickelte radiale PC-FLASH Sequenz mit einem balancierten 4-Punkt Fluss-
kodierschema (siche Kapitel 4.3) und einer maximal kodierbaren Geschwindigkeit von
Venc = 1,25 m/s (Abbildung 10.5b) wurde fiir 3D Flusskodierungen verwendet. Jeder
Flusskodierschritt besteht aus Frequenzkodierungen mit 160000 radialen Projektionen
(140 Frequenzkodierschritte, TR=3 ms), die eine Kugel im dreidimensionalen k-Raum
abdecken (Abbildung 10.5¢). Ein Flipwinkel von 15° wurde benutzt um einen hohen
Blut-Gewebekontrast zu erzielen. Um Off-Resonanzartefakte und Signalausloschungen
durch turbulenten Fluss zu minimieren, wurde eine stark asymmetrische Position des
Gradientenechos (10%) gewéahlt. Damit konnte eine Echozeit von Ty = 1,1 ms erzielt
werden. Um die Robustheit der Messung zu erhéhen, wurde die Messungen in 10 Teil-
listen unterteilt (Abbildung 10.5d), die jeweils aus 16000 Projektionen bestanden und
fiir sich eine vollstdndige Kugel im 3D k-Raum abtasteten. Diese Art der Segmentie-
rung erlaubt eine Wiederholung fehlgeschlagener Messungen, z.B. bei kurzzeitig sehr
starken Instabilitdten der Herzrate. Die Messzeit einer Teilliste betrug 3,2 Minuten,
was zu einer Gesamtmesszeit von 32 Minuten fiir ein vollstdndiges 4D Flussprotokoll
fiihrt.

Selbstnavigation

Die Signalprozessierung erfolgte in MATLAB (The Mathworks, Inc., Natick, USA).
Fiir die retrospektive Selbstnavigation wurde der Magnitudenwert des Signals im k-
Raum Zentrum (E = 0) verwendet. Zundchst wurden hochfrequente Storungen mit
einem Matched Filter entfernt [89]. Der Matched Filter kann als Faltung des ver-
rauschten Navigatorsignals mit einem kleinen, zeitlich invertierten und konjugierten
Teil des Signals interpretiert werden [90]. Nach der Filterung wurde eine Basislinien
Subtraktion verwendet [91], um niederfrequente Modulationen aufgrund der Atmung
und dem Transienten in den Steady State zu entfernen.

Mit Hilfe des prozessierten Signals und variablen Schwellwerten wurden Triggerpunk-
te und Atem Gating Intervalle berechnet. Jede radiale Projektion wurde anschlieftend
einer Phase im Herzzyklus zugeordnet. Messpunkte wihrend der Atmung wurden aus-
geschlossen und die relativen Herzphasen wurden in 20 Auswahl Intervalle unterteilt.
Ein Satz aus vier 3D-Cines (ein flusskompensiertes Cine und drei flusskodierte Cines)
mit einer isotropen Ortsauflosung von jeweils 100 um wurde mit Hilfe der NUFFT [43]
rekonstruiert.

Off-Resonanz Korrektur

Bei hohen Feldstédrken verursachen By Offsets und Feldgradienten Abweichungen der
radialen Trajektorie, die zu Blurring Artefakten in den rekonstruierten Bildern fiihren
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® ®

Frequenzkodierung x 16000,

Flusskodierung x 4 ,

Gesamte Messzeit: 32 Minuten N

2 )
14

1. Segment 2. Segment 10. Segment

(1[2[3]4] [1]2]3]4] ...|1]2]|3]4]

| — — Flusskompensierte Messung
1. Flusskodierte Messung

Messzeit / Segment: 3,2 Minuten "
16000 Projektionen / Flusskodierung 2‘ Flusskodierte Messung

(volle 3D Kugel im k-Raum) 3. Flusskodierte Messung

Abbildung 10.5: (a) Schichtpositionierung. Ein 3D Bildgebungsvolumen (25 x 25 x

4mm? wurde senkrecht zum Aortenbogen positioniert. (b) Radiale Phasenkontrast
(PC) Cine Sequenz. 1. Schichtanregung mit einem Sinc Puls. 2. Bipolare Dephasier
/ Rephasiergradienten zur Flusskompensation. Die Flusskodierung (blaue Linien)
erfolgt simultan mit dem Dephasiergradienten. 3. 3D Frequenzkodierung bei einer
Echo Asymmetrie von 10%. Nach der Frequenzkodierung erfolgt konstantes Gradien-
tenspoiling in allen drei Raumrichtungen. (¢) Ortdkodierschema: Sphérische 3D K-
Raum Punkte wurden mit einer spiralférmigen Trajektorie mit radialen Projektionen
aufgenommen. (d) Um die Robustheit der Messung (mit ns = 160000 Projektionen)
zu erhohen wurde die Messung in 10 kleinere Teilsets unterteilt, die hintereinander
ausgespielt wurden. Jedes Segment besteht aus 4 Flusskodiermessungen mit jeweils
16000 Projektionen, die nacheinander akquiriert wurden. Jede Messung deckt eine
Kugel im k-Raum ab.
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kénnen. Um diese Artefakte zu entfernen, wurde ein zusétzlicher radialer 3D Datensatz
mit zwei verschiedenen Echozeiten im selben FOV aufgenommen (Echozeit Differenz:
1 ms, Messzeit: 3,2 Minuten, Ortsauflosung: 100 pum). Eine 3D Off-Resonanz Karte
wurde aus den Phasendifferenzen zwischen den beiden Bildern berechnet ([58], siehe
auch Kapitel 8). Da sich das in Kapitel 8 vorgestellte Rekonstruktionsverfahren zur
Korrektur von By Inhomogenitéten bei den 3D-Cine Rekonstruktionen als zu zeitauf-
wandig erwies, wurde stattdessen ein Ndherungsverfahren verwendet. Unter Annahme
globaler Feld Offsets und Feld Gradienten und Vernachléssigung lokaler Inhomogenité-
ten kénnen die ortsabhingigen Off-Resonanz Frequenzen mittels Taylor Entwicklung
1. Ordnung gendhert werden als:

Af(z,y,z) = Afota-x2+8-y+d -z (10.10)

Um Blurring Artefakte durch einen globalen Frequenz Offset A f zu entfernen, wurde
der Frequenzwert des FOV Zentrums (x = y = z = 0) ausgewédhlt und fiir eine
Phasenkorrektur des MR Signals verwendet:

S'(t) = S(t) - e2™Afot, (10.11)

Dabei bezeichnet S(t) das unkorrigierte MR Signal. Um auch die durch globale Feld-
gradienten verursachten Abweichungen der k-Raum Trajektorie zu korrigieren, wurde
die fiir die Rekonstruktion verwendete korrigierte Trajektorie k’(t) berechnet, mit:

E(t) = k() + Oé t, (10.12)
5

wobei k(t) die unverfilschte radiale Trajektorie bezeichnet. o, 8 und § wurden be-
stimmt, indem die Off-Resonanz Werte mittels linearem Fit jeweils in z, y und z
Richtung gefittet wurden, und ¢t wurde aus den Timings der Pulssequenz bestimmt.

Rigide Bewegungskorrektur

Aufgrund des vertikalen Aufbaus des MRT wurden héufig Verrutschungen und Ver-
schiebungen der Maus wéahrend der Messung beobachtet. Da dies zu unerwiinschten
Bewegungsartefakten wie Blurring sowie zu Phasensubtraktionsfehlern fiithren wiir-
de, wurde eine rigide Bewegungskorrektur vor den Cine Rekonstruktionen angewandt.
Zuerst wurden alle 10 Teilsets der Messung verwendet, um 40 zeitlich gemittelte 3D
Bilder zu rekonstruieren (10 Teillisten mit jeweils 4 Flusskodierern). Unter Verwen-
dung des ersten Bildes I; als Referenz wurden die Verschiebungswerte x, y und z fiir
alle folgenden Bilder I,, berechnet, die den Fehler zwischen diesen Bildern minimieren

(Abbildung 10.6):
U, =argmin||l} =Ty y. L[5 n=2,.40 (10.13)

z,Y,2
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Abbildung 10.6: (a) Beispielhaftes Ergebnis einer Verschiebungsmessung (in z Rich-
tung). Jedes Bild I,, wurde auf einem 0,01 mm Gitter verschoben und mit dem Re-
ferenzbild I verglichen. Der optimale Verschiebungswert entspricht dem minimalen
Fehler zwischen der Referenz und dem verschobenen Bild. (b) Gemessene Verschie-
bungen in allen Richtungen als Funktion der Zeit fiir eine beispielhafte Maus. Die
Verschiebungswerte wurden auf einer Zeitbasis von 48 s berechnet.

Dabei bezeichnet T, . den Verschiecbungsoperator in Bezug auf die z-, y und z-
Koordinaten, der angewandt werden muss um den Fehler zwischen dem ersten und
dem n-ten Bild zu minimieren. Der Algorithmus liefert die Verschiebungswerte mit
einer Zeitauflosung von 48 s. Diese Information wurde genutzt, um vor der Bildrekon-
struktion die Phase des Signals im k-Raum mit dem Fourier Shift Theorem [19] zu
korrigieren.

Bild Prozessierung und Segmentierung

Da der Blutfluss die Wellenformen des Selbstnavigationssignals beeintréchtigen kann,
sind die rekonstruierten Cine der 4 Flusskodierer manchmal zeitlich gegeneinander
verschoben. Um diese Verschiebungen zu korrigieren, wurden die zeitabhédngigen Bil-
dintensitdten miteinander verglichen und die zeitlichen Unterschiede fiir jedes Cine
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mit Hilfe von Cross-Korrelation berechnet [92].

Fiir die Segmentierung des Aortenbogens wurde eine angepasste Version der an diesem
Lehrstuhl entwickelten semiautomatischen Segmentationstechnik von Herold et. al [93]
verwendet. Diese Technik nimmt an dass die Segmentierung aller 4 Cine zur selben
Anzahl an ausgewahlten Pixel fiithren sollte. Durch Berechnung einer Kostenfunktion
kann der optimale Schwellwert gefunden werden, der der minimalen Abweichung zwi-
schen den Flusskodierern entspricht. Mit Hilfe dieser Technik wurde jede Schicht des
3D Cine (in z Richtung) unabhéngig voneinander segmentiert. Schichten in der Néhe
der Aortenwurzel wurden aufgrund von Signalausléschungen durch turbulenten Fluss
ausgeschlossen. Anschliefend wurden die drei Geschwindigkeitskomponenten (vg, vy
und v,) aus den Phasendifferenzen zwischen den Cines berechnet. Mit Hilfe der Seg-
mentationsdaten wurden die Geschwindigkeitswerte aufserhalb der Aorta auf 0 gesetzt
und innerhalb des Lumen mit einem rdumlichen Medianfilter mit 3 néchsten Nach-
barn gefiltert [94]. Der rdumliche Medianfilter entfernt Ausreifier aufgrund von Seg-
mentationsfehlern, ldsst die Geschwindigkeitsdaten innerhalb glatter Regionen jedoch
unangetastet [83].

Berechnung der WSS und des OSI

Um die WSS zu berechnen, wurden die PC und Segmentationsdaten nach Ensight ex-
portiert (CEI Systems, USA). Die Geschwindigkeitsableitungen und Fldchennormalen
wurden mit einem Python Skript direkt aus den 3D Geschwindigkeiten und der Lumen
Segmentation berechnet. Fiir die Blut Viskositdt wurde ein Wert von n = 0,04 Pas
angenommen (analog zu [84]).

Um die drei Komponenten der WSS zu separieren, wurde eine Mittellinie des Aorten-
bogens berechnet. Anschlieftend wurden Ringsegmente senkrecht zur Mittellinie an 14
Positionen entlang der Aorta erzeugt. Fiir jeden Punkt auf dem Ringsegment wurden
anschliefiend die drei Komponenten der WSS (zeitlich gemittelt / zeitabhingig) sowie
der OSI berechnet.

10.4 Ergebnisse

Stabilitat der Selbstnavigation

Abbildung 10.7a zeigt einen beispielhaften Ausschnitt des Selbstnavigationssignals fiir
eine repriasentative Maus. Die starken Modulationen aufgrund des Herzschlags und
der Atmung wurden verwendet, um Triggerpunkte und Atem Gating Intervalle zu
berechnen. Um die Varianz des extrahierten Trigger Signals zu bestimmen, wurden
die Mittelwerte und Variationen der Herzperioden fiir alle Einzelmessungen bestimmt
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(Abbildung 10.7b). Es wurden keine signifikanten Qualitétsunterschiede zwischen den
4 Flusskodiermessungen beobachtet. Tabelle 1 zeigt die Ergebnisse fiir alle 7 WT Mé&u-
se. Alle Tiere zeigten einen Drift zu kiirzeren Herzperioden im Verlauf der Messung,
was auf natiirliche Variationen der Herzrate zuriickgefithrt werden kann. Die mitt-
lere Variation der Herzperioden (G < 4,3 ms) zeigt jedoch eine hohe Stabilitdt des
Selbstnavigationssignals wihrend der Messung in allen M&usen. Ungefdahr 13000-15000
Herzschldage wurden in jeder Messung gefunden, sodass fiir jedes Cine Bild ungeféhr
6000-7500 Projektionen fiir die Rekonstruktion zur Verfiigung stehen. Dies resultiert
in einen Unterabtastungsfaktor von 4-5 nach dem Nyquist Kriterium.

[Tier | ITmin-TTmax [ms]] G [ms]] N |
Maus 1 99 — 147 3,3 15120
Maus 2 93 — 129 3,4 15680
Maus 3 84 — 123 4,3 15261
Maus 4 96 — 141 2,7 13328
Maus 5 87 — 123 3,4 13896
Maus 6 99 — 135 4,2 13057
Maus 7 99 — 138 4,3 12851

Tabelle 10.1: Schwankungsbereich der vom Algorithmus detektierten Herzperioden
(IT'min-TTmax ), mittlere Varianz @ und Zahl der detektierten Herzschlage N fiir alle
7 Wildtyp-Méuse.

Off-Resonanz Korrektur

Um den Effekt der oben beschriebenen Off-Resonanz Korrektur zu demonstrieren
sind in Abbildung 10.8 Magnitudenbilder und Geschwindigkeitskarten der systolischen
Herzphase dargestellt. Ohne Korrektur sind starke Blurringartefakte sowie Verzerrun-
gen der Geschwindigkeitsdaten erkennbar (links), die eine weitere Auswertung dieses
Datensets erschweren. Mit Hilfe von Off-Resonanz Korrektur kénnen diese Artefakte
entfernt werden (rechts).

Fluss und Querschnittsflachen

Um den gemessenen Fluss durch den Aortenbogen zu visualisieren zeigt Abbildung
10.9a eine Streamline Darstellung des Flusses in der systolischen Herzphase fiir eine
beispielhafte Maus. Aufgrund der Geometrie des Bogens ist eine stark asymmetrische
Verteilung der Geschwindigkeiten erkennbar, mit den héchsten Werten in der Nihe des
AufRenradius. Fiir eine weitere Auswertung wurden die maximalen Querschnittsflchen
(englisch: cross-sectional areas; kurz CSA) des Lumen, der maximale Volumenfluss und
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Abbildung 10.7: (a) Beispielhafter Ausschnitt des Selbstnavigationssignals mit den
berechneten Triggerpunkten, gemessen in einer reprasentativen Wild-Typ Maus (1.
Flusskodierte Messung). Die Signalmodulationen aufgrund des Herzschlag und der
Atembewegungen sind gut zu erkennen. (b) Mittelwerte und Variationen der Herz-
perioden fiir 40 individuelle Flusskodiermessungen (gesamte Messzeit: 32 Minuten),
bestimmt in der selben Maus. Jeder Datenpunkt entspricht einem Intervall von 48
Sekunden. Die mittlere Variation der in dieser Messung gefundenen Herzperioden
war o = 3.4 ms.

der Netto Fluss iiber den Herzzyklus in 14 Analysebenen entlang der Aorta bestimmt
(siehe Tabelle 10.2). Die Ergebnisse zeigen eine signifikante Verengung der Aorta in der
Néhe der Abgénge und in der absteigenden Aorta relativ zur aufsteigenden Aorta. Wie
zu erwarten war, nimmt der Fluss mit wachsender Distanz zur Aortenwurzel aufgrund
des partiellen Abflusses in die arteriellen Abgénge ab.

Zeitlich gemittelte WSS

Abbildung 10.9b zeigt eine 3D-Karte der iiber den Herzzyklus gemittelten Magnitu-
denwerte der WSS fiir eine représentative Maus. Wie zu erwarten war, fithrt der starke
Geschwindigkeitsgradient aufgrund der Aortengeometrie zu signifikant hoheren WSS
Werten in der Nahe des Auftenradius im Vergleich zum Innenradius. Abbildung 10.10
zeigt einen Profilplot der Mittelwerte und Medianwerte der zeitlich gemittelten longitu-
dinalen, zirkumferenziellen und radialen WSS Komponenten fiir 14 Positionen entlang
der Aorta (siehe auch Abbildung 10.3b). Die mittlere longitudinale WSS nimmt mit
wachsender Distanz zur Aortenwurzel zu und erreicht ihren maximalen Wert in der
Néhe der Abgénge. Dieser Effekt tritt bei den Medianwerten noch deutlicher zum Vor-
schein, was auf eine stark asymmetrischen Verteilung der longitudinalen WSS Werte
in der aufsteigenden Aorta hindeutet. In der absteigenden Aorta nehmen die longitudi-
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Abbildung 10.8: Magnitudenbilder und Karten der z Geschwindigkeitskomponenten
(beispielhafte Schicht aus einem 3D Datensatz). Links: Ohne By Korrektur. Rechts:
Nach der oben beschriebenen By Korrektur. Die Korrektur entfernt Blurring und
Verzerrungsartefakte.

106



Kapitel 10 Messungen von Wandschubspannungen im Aortenbogen

Region CSAnmax CSAmax-CSAin Vmax Gesamtfluss
[mm?] [mm?] [ml/s] [ml/Zyklus]
Auf. Aorta
1 1,96 + 0, 30 0,49 4+ 0,08 0,88+ 0,11 4,094+0,77
2 2,00 4+0,24 0,51 £ 0,07 0,90+ 0,11 4,224+ 0,66
3 2,06 + 0,20 0,56 4+ 0,06 0,90 + 0,10 4,20+ 0,58
4 2,08 +0,14 0,55+ 0,04 0,87 4+0,10 4,06 + 0,45
5 2,10+ 0,11 0,53 +0,05 0,83+ 0,09 4,014+0,36
6 2,144 0,10 0,52 4 0,09 0,80+ 0,09 3,924 0,41
Abgdnge
7 1,60 40,19 0,32 40,05 0,58 4+ 0,06 2,8340,35
8 1,23+0,10 0,334+0,05 0,54 + 0,03 2,3740,22
Abs. Aorta
9 1,16 £ 0,07 0,304+ 0,05 0,49 + 0,02 1,91+£0,16
10 1,18 £ 0,07 0,32+ 0,07 0,47 +0,03 1,80+0,18
11 1,23 £ 0,06 0,37 40,09 0,48 + 0,02 1,78 £0,16
12 1,28 £0,11 0,36 £0,14 0,47 + 0,01 1,75+0,13
13 1,28 + 0,10 0,34 +0,10 0,48 + 0,03 1,76 + 0,12
14 1,30+ 0,16 0,31 40,08 0,50 + 0,07 1,84 +£0,18

Tabelle 10.2: Maximale Querschnittsflichen (CSA,ax), Unterschiede zwischen ma-
ximaler und minimaler CSA, maximaler Volumenfluss (Vyax) und Gesamtfluss iiber
den Herzzyklus fir 14 Analyseebenen (siche Abb. 10.6b). Alle Daten entsprechen
den Mittelwerten iiber alle 7 Wildtyp-Mause.
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Abbildung 10.9: (a) Streamline Visualisierung des Blutflusses durch den Aortenbo-
gen wihrend der systolischen Herzphase. Die Farbkodierung der Streamlines zeigt
eine stark asymmetrische Verteilung der Geschwindigkeitswerte mit den hdchsten
Werten in der Néhe des Aufsenradius an. (b) Karte der zeitlich gemittelten WSS Ma-
gnitudenwerte, entnommen aus einer beispielhaften Maus. Im Hintergrund sind Ma-
ximum Intensity Projections (MIP) des Magnitudenbildes zu sehen. Die asymmetri-
sche Verteilung der Geschwindigkeitswerte fiihrt zu einem groffen Gradient der WSS
Werte mit den hochsten Werten in der Ndhe des Aufenradius des Aortenbogens.
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nalen WSS Werte wieder signifikant ab und erreichen ihr Minimum bei den Positionen
12-13. Bei der zirkumferenziellen WSS wurde der maximale Wert bei der Position 5 in
der aufsteigenden Aorta gefunden. Die Werte bleiben auf einem hohen Niveau bis zur
Position 8. In der absteigenden Aorta ist ein signifikanter Abfall und sogar ein Vorzei-
chenwechsel erkennbar (Positionen 11-14). Bei der radialen WSS wurden die hdchsten
Werte in der aufsteigenden Aorta in der Nahe von Position 4 gefunden. Es zeigte sich
ein proportionales Verhalten zwischen den radialen WSS Werten und der maximalen
Differenz der Querschnittsfliche wihrend des Herzzyklus (Abbildung 10.11a).

Region long. WSS zirk. WSS rad. WSS
[N/m?] [N/m?] [N/m?]
Auf. Aorta Mittelwert Median Mittelwert Median Mittelwert Median
1 1,44+0,21 1,40+0,23| 0,28+0,11 0,28+0,11 |—-0,35+0,25 —0,33+0,22
2 1,544+0,15 1,544+0,17| 0,37+0,11 0,35+0,14 |-0,40+0,22 —0,354+0,24
3 1,60+0,15 1,70+0,22| 0,45+0,12 0,40+£0,08 | —0,43+£0,21 —0,36=+0,24
4 1,61+0,17 1,734+0,26| 0,54+0,10 0,524+0,11 | —0,51+0,20 —0,484+0,36
5 1,656+0,21 1,82+0,32| 0,59+0,13 0,58+£0,19 |—-0,50+0,21 —0,48+0,23
6 1,65+0,15 1,83+0,21| 0,554+0,17 0,55+0,22 |-0,46+0,12 —0,39+0,15
Abgange Mittelwert Median Mittelwert Median Mittelwert Median
7 1,67+0,16 1,86+0,12| 0,51+0,23 0,52+0,18 |—-0,46+0,25 —0,36=+0,31
8 1,8 +0,17 1,87+0,18| 0,444+0,19 0,45+0,18 0,024+0,14 0,024+0,20
Abs. Aorta Mittelwert Median Mittelwert  Median Mittelwert  Median
9 1,60+0,24 1,55+0,26| 0,15+0,15 0,21+0,19 —-0,234+0,17 0,04 +0,20
10 1,36 £0,24 1,34+0,29| 0,03+0,19 0,07+£0,21 0,03£0,16 —0,03+£0,17
11 1,184+0,23 1,184+0,26| —0,01+0,20 0,02+0,22 | —0,06+ 0,18 —0,03 40,15
12 1,11+0,18 1,13+0,21|-0,03+0,16 —0,03+0,15| —0,17+£0,15 —0,08=+0,15
13 1,06+0,19 1,154+0,18|-0,02+0,10 —-0,03+£0,10| —0,15+0,16 —0,024+0,23
14 1,11+0,22 1,19+0,15|-0,02+0,06 —-0,024+0,10| —0,18£0,10 —0,12+0,20

Tabelle 10.3: Mittelwert und Median der zeitlich gemittelten longitudinalen, zirkum-
ferenziellen und radialen WSS fiir 14 Positionen entlang des Aortenbogens (siehe
Abb. 10.6(b)). Alle Daten entsprechen den Mittelwerten iiber alle 7 Wildtypmause.

Zeitaufgeloste WSS und OSI

Abbildung 10.12 und Abbildung 10.13 zeigen die zeitaufgelGsten longitudinalen, zir-
kumferenziellen und radialen WSS Werte fiir alle 14 Regionen entlang der Aorta. Alle
drei Komponenten zeigen ein stark pulsatiles Verhalten wiahrend der systolischen Herz-
phase. Tabelle 10.4 zeigt die maximalen WSS und OSI Werte. Der Maximalwert der
longitudinalen WSS erreicht seinen héchsten Wert bei Position 8 im oberen Bereich
der Aorta, wihrend die hochsten radialen und zirkumferenziellen WSS Werte bei der
Position 5 und 7 liegen. Es zeigt sich ein deutlicher Abfall der zirkumferenziellen und

109



Kapitel 10 Messungen von Wandschubspannungen im Aortenbogen

Region Wsslong,max Wsszirk,max Wssrad,max OSsI
[N/m?] [N/m?] [N/m?] [%]
Auf. Aorta
1 6,0+ 1,1 1,134+ 0,47 —2,2+1,1 5,8+3,1
2 6,59+ 0,93 1,39 £0,49 —-2,6+1,2 4,94+2,6
3 6,87+ 0,83 1,71 4+0,48 —2,8+1,2 5,0+2,5
4 6,90 + 0,66 2,08 +£0,47 —3,20+£0,92 4,6 +1,7
5 6,82+ 0,68 2,01 +£0,60 —3,54+0,96 4,5+1,2
6 6,91+0,71 2,01 +£0,57 -3,3+1,0 4,240,83
Abgange
7 7,93+0,71 2,38 +0,49 —-2,8+1,0 5,5+2,6
8 8,62+ 0,61 2,10+ 0,76 —0,85+0,30 7,2+1,8
Abs. Aorta
9 8,18+ 0,81 1,36 £0,61 —1,87+£0,80 8,9+3,3
10 7,95+ 0,75 1,00 £0,73 —1,11+£0,68 10,2 +4,0
11 7,66 + 0,58 0,80 £ 0,46 —1,40£0,63 10,2+2,9
12 7,20 + 0,45 0,63 +0,38 —1,40 £ 0,22 11,3+ 3,1
13 7,09 +0,78 0,78+ 0,26 —1,24+£0,41 12,0+ 2,9
14 7,1+1,5 0,79+ 0,40 —1,17+£0,72 12,3 +2,8

Tabelle 10.4: Maximale longitudinale, zirkumferenzielle und radiale WSS und oszil-
latorischer Scherindex (OSI) fiir alle 14 Analyseebenen (siche Abb.10.6b). Alle Daten
entsprechen den Mittelwerten iiber alle 7 Wildtyp-Méuse,
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Abbildung 10.10: Verteilung der Mittel- (a) und Medianwerte (b) der zeitlich ge-
mittelten longitudinalen, zirkumferenziellen und radialen WSS Komponenten fiir 14
Positionen langs des Aortenbogens. Analysebenen 1-6: Aufsteigende Aorta. 7-8: Ab-
génge. 9-14: Absteigende Aorta. Alle Daten entsprechen den Mittelwerten iiber alle
7 Wildtyp Méuse.

radialen WSS Werte in der absteigenden Aorta. Abbildung 10.11b zeigt einen Profilplot
des oszillatorischen Scherindex. Es wurden grofere Werte in der absteigenden Aorta
(8,9% — 12,3%) im Vergleich zur aufsteigenden Aorta (4,2% — 5,8%) gemessen.

10.5 Diskussion

In diesem Kapitel wurde eine robuste selbstnavigierte Technik fiir schnelle Messungen
des Flusses und der Wandschubspannung in M&usen mit Hilfe von radialer PC-Cine
MRT vorgestellt. Die fiir einen Datensatz mit isotropen 100 pum einschliefilich der By
Messung benétigte Messzeit betrug nur 35 Minuten. Dies entspricht einer dreifachen ef-
fektiven Beschleunigung relativ zur einer kartesischen getriggerten 3D Flusskodierung.
Die kiirzere Messzeit und der Nutzen eines Selbstnavigationssignals anstelle externer
Triggersignale vereinfachen das Tier Handling. Die durch die Beschleunigung gewon-
nene Messzeit kann verwendet werden um das Bildgebungsprotokoll zu erweitern, z.B.
durch zusétzliche Messungen der Gefdfwand Morphologie. Eine weitere Beschleuni-
gung kann moglicherweise durch Kombination der radialen Messung mit k& — ¢ Be-
schleunigungstechniken erzielt werden [93]. In dieser Studie wurden Bilder bei hoher
Ortsauflésung (100 pm) und einer moderaten Zeitauflosung (20 Bilder / Herzzyklus)
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Abbildung 10.11: (a) Maximale Differenzen zwischen den Querschnittsflichen,
CSALax-CSAin und die zeitlich gemittelte radiale WSS. Es wurde ein proportiona-
les Verhalten zwischen beiden Parametern beobachtet. (b) Mittlere OSI Werte fiir
alle 14 Analyseebenen.
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Abbildung 10.12: Zeitaufgeloste longitudinale, zirkumferenzielle und radiale WSS
Werte fiir die Analyseebenen 1-8 (aufsteigende Aorta und Abginge).
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Abbildung 10.13: Zeitaufgeloste longitudinale, zirkumferenzielle und radiale WSS

Werte fiir die Analyseebenen 9-14 (absteigende Aorta).
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rekonstruiert. Das vorgestellte Cine-Rekonstruktionsverfahren kann leicht angepasst
werden um auch héher dynamische Flussvariationen zu untersuchen, z.B. in dem die
Ortsauflésung zu Gunsten einer hoheren Zeitauflésung reduziert wird.

In [85] wurde eine radiale 4D Flusskodier-Technik mit einem UTE-Sampling und
Selbstnavigation vorgestellt. Der Hauptunterschied zwischen der UTE-basierten Fluss-
kodiertechnik und unserer vorgestellten Methode ist die ldngere Messzeit und die ge-
ringere Ortsauflésung. Fiir eine Messung des kompletten Herzens bei einer isotropen
Auflosung von 160 pm wurde eine Messzeit von 1 h 58 Minuten beschrieben. Das l&n-
gere Messprotokoll ist auf die globale Anregung zur Gewéhrleistung kurzer Echozeiten
zuriickzufiihren. Die in unserer Arbeit vorgestellte Technik verwendet im Gegensatz
dazu schichtselektive Anregungspulse und profitiert von der starken Unterdriickung
des statischen Gewebes. Aus diesem Grund miissen weniger Daten aufgenommen wer-
den und die Messzeit kann signifikant reduziert werden.

Eine Limitierung der vorgestellten Technik ist die Anfélligkeit bei Off-Resonanzen,
welche zu starken Blurring und Verzerrungsartefakten fithren kann. Die in dieser Ar-
beit vorgestellte By Korrektur erster Ordnung ist schnell, leicht zu implementieren
und liefert bereits eine deutliche Verbesserung der Bildqualitdt. Im unteren Bereich
der thorakalen Aorta konnen jedoch starke lokale Feldgradienten auftreten, welche zu
Signalausloschungen fiihren kénnen, die mit der aktuellen Methode nicht korrigiert
werden konnen [85]. Diese Artefakte filhren zu Segmentations - und Phasenfehlern,
die in eine Unterschitzung der WSS Werte resultieren kénnen. Mit fortgeschrittenen
Shim - und Rekonstruktionstechniken sollte es jedoch méglich sein, diese Artefakte zu
reduzieren [35].

Eine weitere Limitierung ist die Anféalligkeit bei durch turbulenten Fluss verursachten
Signalausléschungen, die bei ultrahohen Feldstérken starker in Erscheinung treten und
die besonders in der Aortenwurzel wahrend der systolischen Herzphase prasent sind.
Diese Artefakte fiihren zu einer Unterschitzung der Flusswerte und zu einer Unter-
schitzung der WSS Werte im unteren Teil der aufsteigenden Aorta. Es ist anzunehmen,
dass die Verwendung eines schichtselektiven UTE-Ausleseschemas mit Halbpulsen die
Anfalligkeit reduzieren sollte [26].

Die Messungen des Volumenflusses und der Querschnittsflichen erfolgten in einer
Gruppe mit 7 Wildtyp Miusen. Die Ergebnisse fiir beide Parameter zeigen gute Uber-
einstimmung mit fritheren Arbeiten [13, 95].

Die WSS wurde direkt bestimmt, indem die Gradienten des gemessenen 3D Geschwin-
digkeitsfeldes auf der segmentierten Lumen Oberfliche berechnet wurden. Wie zuvor
mit einer spiralen 3D Sequenz in Mausen gezeigt [83] und von der Theorie erwartet,
zeigt sich eine stark asymmetrische Verteilung mit den héchsten Werten der WSS Ma-
gnitude in der Nihe des Aufenradius des Aortenbogens. Es wurden die longitudinalen,
zirkumferenziellen und radialen Komponenten der iiber den Herzzyklus gemittelten
WSS fiir 14 Positionen entlang des Aortenbogens berechnet. Interessanterweise zeig-
ten sich die héchsten Werte der longitudinalen WSS im oberen Bereich der Aorta, was
in Ubereinstimmung ist zu fritheren Ergebnissen. Die iiber alle 14 Positionen gemit-
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telte relative Abweichung fiir die Mittel- und Medianwerte betrug 13,6 + 4,1% und
14,8 + 4,5%.

Bei der Verteilung der gemittelten zirkumferenziellen WSS zeigte sich eine &hnliche wie
bei Messungen in Menschen [82, 84|, wobei die hchsten Werte in der oberen aufstei-
genden Aorta und im oberen Bereich des Bogens gefunden wurden. Hier befinden sich
die Aorten Abgénge (rechte und linke arteria subclavia), in denen ein starker rezirku-
lierender Anteil des Flusses mit Fluss Wirbeln auftritt. Fiir die radiale WSS wurde ein
gegensitzliches Verhalten der radialen WSS und der maximalen Differenz der Lumen-
querschnitte gefunden. Nach unserem Wissen ist dies das erste Mal, dass die radiale
WSS in der Maus untersucht wurde. Wir nehmen an, dass die Untersuchung moglicher
Korrelationen zwischen den radialen WSS Werten und den elastischen Eigenschaften
der Aorta im atherosklerotischen Mausmodell von Interesse sein kdnnte.

Die zeitlich und {iber den Aortenbogen gemittelten Median Werte der longitudina-
len, zirkumferenziellen und radialen Komponenten waren 1,52 40,29 N/m?, 0,28 +
0,24 N/m? und —0,21 £ 0,19 N/m?. Insgesamt waren die WSS Werte groRer als bei
6 Monate alten ApoE~/~ Méusen, jedoch immer noch niedriger als fiir Messungen
mit Hilfe von computergestiitzten Simulationen (computational fluid dynamics, kurz
CFD). Dies ist hochstwahrscheinlich auf die immer noch zu niedrige Ortsauflosung
zuriickzufiihren. Fiir eine weitere Verbesserung der vorgestellten Technik sollten eine
Interpolation und die Verwendung von CFD in Erwdgung gezogen werden.

Fiir den OSI wurden die groften Werten im oberen Teil der Aorta gefunden, was auf
einen hoheren oszillatorischen Fluss in dieser Region hindeutet. Dies ist in Uberein-
stimmung mit frithren Studien in Menschen und ApoE~/~ Méusen [84, 83].

10.6 Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurde eine robuste beschleunigte 3D-Messung des Flusses und der
Wandschubspannung in der murinen Aorta etabliert und in einer in vivo Studie vali-
diert. Die neue Methode bendtigt keine zusédtzlichen Herz- und Atemsonden zur Be-
wegungssynchronisation und zeichnet sich durch ein deutlich verkiirztes Messprotokoll
aus (32 Minuten), wodurch sich eine bessere Herzratenstabilitit gewihrleisten ldsst.
Beide Faktoren tragen zu einer wesentlichen Verbesserung des Tier Handlings bei. Die
zusétzlich implementierten Korrekturen (Verschiebungskorrektur, By Korrektur) tra-
gen zu einer deutlichen Stabilitétsverbesserung der Messung im Ultra Hochfeld System
(17,6 T) bei. Aus den gemessenen 3D-Flussdaten wurde die vektorielle WSS berech-
net, die Starke und Verteilung entspricht dabei den theoretischen Erwartungen und den
Ergebnissen fritherer Arbeiten. Zukiinftige Studien sollten den Fokus auf WSS Mes-
sungen im atherosklerotischen Mausmodell legen. Von besonderem Interesse sind hier-
bei Bereiche mit niedriger longitudinaler WSS (Innenradius des Aortenbogens) sowie
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Regionen mit erhohter zirkumferenzieller WSS und hohem Oszillatorischen Scherin-
dex (z.B. Aortenabginge), da spekuliert wird dass hier bevorzugt Plaques entstehen.
Die Untersuchung moglicher Korrelationen zwischen der WSS und anderen Messgro-
fen (lokale Pulswellengeschwindigkeit, Gefafsmorphologie) bietet hier ein potenzielles
Werkzeug zum besseren Verstdndnis der pathologischen Mechanismen in der frithen
Atherosklerose.
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Kapitel 11

Angiografie-Messungen mittels 3D
UTE Bildgebung

11.1 Einleitung

Die 3D-Bildgebung des Geféafbaums des Herzkreislaufsystems (Angiografie) stellt ein
mogliches Diagnosewerkzeug fiir die frithe Detektion von Herzkreislauferkrankungen
wie die koronare Herzerkrankung oder Stenosen dar. Insbesondere die Darstellung der
Koronararterien in der Maus ist fiir die préaklinische Forschung von groffem Interes-
se. Eine vollstéandige Bildgebung des Gefafsbaumes ist jedoch aufgrund der bendétig-
ten hohen Ortsauflosung sowie den hohen Anforderungen an ein stabiles Herz- und
Atembewegungssignal sehr anspruchsvoll. Weitere Schwierigkeiten ergeben sich durch
Signalausloschungen aufgrund des Blutflusses sowie durch By Inhomogenitéten, die
insbesondere im Ultrahochfeld die Bildqualitdt massiv beeintréchtigen kénnen. Se-
quenzen mit ultrakurzer Echozeit (UTE, siehe Kapitel 3.4) stellen hier eine potenzielle
Verbesserung dar, da sich hier der Signalverlust durch 7% Relaxation sowie durch
Fluss nahezu vollstandig unterdriicken lisst [26]. Eine Herausforderung fiir Angiogra-
fie Messungen mit UTE Sequenzen ist die Gewéhrleistung eines hohen Blut-Gewebe
Kontrastes. Bei UTE Messungen mit globaler Anregung erleichtert die Gabe von T}
reduzierenden Kontrastmitteln wie z.B. Albumin-Gd-GDTPA eine Differenzierung der
Blutgefifie vom umliegenden Gewebe. Fiir eine kontrastmittelfreie Bildgebung eignen
sich dagegen schichtselektive UTE Sequenzen, bei denen mehrere diinne 3D Bildge-
bungsvolumina (englisch: ,Slabs“) aufgenommen werden und Anregungspulse mit ho-
hen Flipwinkeln verwendet werden. Dadurch kommt es zu einer starken Séttigung des
statischen Gewebes, wihrend das in das Slab einfliefende Blut hell erscheint [86]. Im
folgenden Kapitel wird sowohl eine globale als auch eine schichtselektive UTE Sequenz
fiir 3D-Cine Messungen des Gefédfbaums und der Koronararterien in der Maus vorge-
stellt und ihre Vor- und Nachteile diskutiert.
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11.2 Materialien und Messmethodik

Alle in diesem Kapitel besprochenen Experimente wurden an gesunden C57/BL6J
Mausen am 7 T BioSpec durchgefiihrt. Die Ortskodierung erfolgte jeweils mit einer
randomisierten radialen 3D Trajektorie mit einer an das FOV angepassten Abtast-
dichte [96], um die Effizienz der Datenabtastung zu erhchen. Die Bildrekonstruktion
erfolgte mit Hilfe der NUFFT in Matlab und fiir die 3D Visualisierung der Daten
wurde OsiriX (Pixmeo SARL, USA) verwendet.

Kontrastmittelgestiitzte retrospektive 3D-Cine Bildgebung mit
einer globalen UTE-Sequenz

Fiir diese Messung wurde eine selbstentwickelte UTE Sequenz mit einem globalen An-
regungspuls verwendet. Zur Erhéhung des Blut-Gewebe Kontrastes wurde 15 Minuten
vor Messbeginn das T;-Kontrastmittel Albumin-Gd-DTPA (40 ul/25g, BioPal, Worces-
ter, USA) {iber die Schwanzvene verabreicht. Die Sequenzparameter waren: TR=3 ms
bei einer Abtastbandbreite von 200 kHz und einem Anregungswinkel von 10°. Zur
Anregung wurde ein Blockpuls mit einer Pulsdauer von 10 ps und einer Bandbreite
von 128 kHz verwendet. Aufgrund der globalen Anregung konnte die effektive Echozeit
auf wenige 10 us (Totzeit des Analog-Digital-Wandlers) reduziert werden. Die gesamte
Messzeit betrug 25 Minuten. Fiir eine retrospektive Rekonstruktion wurden die Herz-
und Atemsignale analog zu Kapitel 9 mit Hilfe von EKG Sonden und einem Drucksen-
sor aufgezeichnet. Mit Hilfe einer KWIC Filter Datenselektion wurden anschlieffend
sowohl 3D Cine der Herz- als auch der Atembewegung bei einer isotropen Auflésung
von 0,15 mm rekonstruiert.

Kontrastmittelfreie selbstnavigierte 3D-Cine Bildgebung mit
einer schichtselektiven UTE Sequenz

Fiir diese Messung wurde eine selbstentwickelte schichtselektive 3D UTE Sequenz ver-
wendet. Die Sequenzparameter waren: TR/TE = 3,0/0,57 ms bei einer Abtastband-
breite von 200 kHz und einem Hermite Anregungspuls mit einem Anregungswinkel von
30°. Aufgrund der schichtselektiven Anregung ist die Echozeit deutlich langer als bei
der globalen Messung (siehe oben). Ein Satz aus 7 3D Slabs mit einer Schichtdicke von
jeweils 3 mm und einem Uberlapp von 1 mm wurde aufgenommen, um eine vollsténdige
3D Abdeckung des M&useherzens zu erzielen (Abbildung 11.1). Die gesamte Messzeit
betrug 44 Minuten. Aus den radialen MR Daten konnte ein Selbstnavigationssignal
abgeleitet werden, aus denen mit Hilfe von Matched Filtern unterschiedlicher Breite
die Herz- und Atemsignale extrahiert werden konnten [90]. Beide Signale wurden zur
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Abbildung 11.1: Positionierung der 7 iiberlappenden 3D Slabs im Mé&useherzen fiir
die schichtselektive UTE Sequenz. Das Bild wurde [7] entnommen und bearbeitet.

Synchronisation der Messung mit der Herzbewegung sowie zum Atem Gating verwen-
det. Zu jedem Slab wurden anschliefsend 3D Cines bei 20 verschiedenen Herzphasen
mit einer rdumlichen Aufldsung von 100 pum rekonstruiert und anschliefend zu einem
grofsen 3D Cine Datensatz kombiniert.

11.3 Ergebnisse

Globale UTE Sequenz

In Abbildung 11.2 a-c sind verschiedene Schnitte und vier Herzphasen des retrospektiv
rekonstruierten 3D Herz Cines zu sehen. Abbildung 11.2 d zeigt einen Schnitt durch
die Aorta und den Gefafbaum der Lunge. Die ultrakurze Echozeit der UTE Sequenz
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fiihrt zu einer vollstandigen Unterdriickung von Flussartefakten. Durch die Kontrast-
mittelgabe zeigt sich auflerdem ein verbesserter Kontrast zwischen den Blutgefifien
und dem umliegenden Gewebe. Abbildung 11.3 illustriert zwei Schnitte aus einem 3D
Cine der Atembewegung, das aus dem selben Datensatz rekonstruiert wurde. Hier zeigt
sich, dass in der Maus die Position des Herzens wahrend des Atemzyklus nur wenig
veréndert. In Abbildung 11.4 ist der Geféfbaum des Herzens mit Hilfe einer Maximum
Intensitétsprojektion (MIP) dargestellt.

Schichtselektive UTE Sequenz

Abbildung 11.1(a) zeigt beispielhafte Ausschnitte der extrahierten Herzsignale fiir die
schichtselektive UTE Sequenz. In allen 7 3D Slabs wurden starke Signalmodulationen
aufgrund des Blutflusses beobachtet, die den Herzbewegungen zugeordnet werden kon-
nen. Aus dem radialen MR Signal konnten auch Atemsignale gewonnen werden (Ab-
bildung 11.1(b)). Beide Signale wurden fiir eine Cine Rekonstruktion bei 20 verschie-
denen Herzphasen verwendet. Abbildung 11.6 zeigt Maximum Intensitdtsprojektionen
des schlagenden Herzens bei 6 verschiedenen Herzphasen. Der Blutfluss durch den das
Herz umgebenden Geféfbaum ist gut zu erkennen. Die Ortsauflésung war ausreichend
um auch den Blutfluss durch die Koronararterien darzustellen. Abbildung 11.7 zeigt
vier verschiedene Blickwinkel des 3D Cines wihrend der systolischen Herzphase. Die
linke Koronararterie (rote Pfeile) ist hier gut zu erkennen.

11.4 Diskussion

Beide in diesem Kapitel vorgestellten UTE Verfahren erméglichen die Messung hoch-
aufgeloster 3D Cines des Geféfbaums in der Maus. Bei der Reduktion von Flussarte-
fakten erweist sich die UTE Sequenz mit globaler Anregung aufgrund der ultrakurzen
Echozeit als vorteilhafter, jedoch war aufgrund des vergleichsweise schlechten Blut-
Gewebe Kontrastes die Gewinnung eines Herzsignals aus den k-Raum Daten nicht
moglich. Die schichtselektive UTE Sequenz ist dank der vergleichsweise langen Echo-
zeit von TE=0,57 ms weniger robust gegen Fluss- und By Artefakte, profitiert dafiir
jedoch von einem deutlich héheren Kontrast, sodass Navigatorsignale zur retrospek-
tiven Cine Rekonstruktion abgeleitet werden konnten. Beide UTE Verfahren ermogli-
chen eine 3D-Darstellung des das Herz umgebenden Geféafibaumes, allerdings war nur
in der schichtselektiven Messung eine Bildgebung der Koronararterien moglich, wah-
rend diese bei der globalen UTE Messung aufgrund des unzureichenden Kontrasts und
SNR nicht eindeutig zugeordnet werden konnten. Die Verwendung héherer Flipwinkel,
groferen Kontrastmitteldosen sowie kleineren Empfangsspulen trigt moglicherweise
zu einer Verbesserung des kontrastmittelgestiitzten Verfahrens dar. Beide Verfahren
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Abbildung 11.2: a,b,c: Langachsen- und Kurzachsenschnitt aus einem 3D Herz Cine
(globale UTE Messung). Zu sehen sind 4 Phasen des Herzzyklus. d: Schnitt durch
den Gefdafbaum der Lunge und die Aorta. Das Bild wurde [97] entnommen und
bearbeitet.
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Abbildung 11.3: Koronale (oben) und sagittale (unten) Schnitte eines 3D-Atem Ci-
ne (globale UTE Messung). Zu sehen sind 4 Phasen des Atemzyklus wihrend der
Inspiration. Die gestrichelten Linien markieren die Position des Apex im Ruhezu-
stand. Das Bild wurde [97] entnommen und bearbeitet.

zeichnen sich durch eine hohe Flexibilitdt aufgrund der retrospektiven Synchronisation
der Messung mit der Herzbewegung und einer vergleichsweise kurzen Messzeit (t< 45
Minuten) aus.

11.5 Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurden zwei UTE-Sequenzen (global / schichtselektiv) zur 3D-Cine
Bildgebung und zur Darstellung des murinen Geféftbaums vorgestellt. Beide Techni-
ken verwenden retrospektive Bildrekonstruktion, wobei bei der schichtselektiven UTE-
Messung vollstandig auf externe Herz- und Atemsignale zur Bildrekonstruktion ver-
zichtet werden. Dank ultrakurzer Echozeiten konnten Bgy- und Flussartefakte deutlich
reduziert werden, sodass eine zeitlich aufgeloste Darstellung der Herzkranzgefife ge-
lang.
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Abbildung 11.4: Maximum Intensitétsprojektion (MIP) des Herzens und des umge-
benden Gefiaftbaums (globale UTE Messung). Das Bild wurde [97] entnommen und
bearbeitet.
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Abbildung 11.5: (a) Aus dem radialen MR Signal der schichtselektiven UTE-

Messung extrahierte Herzsignale fiir alle 7 3D Slabs. (b) Atemsignale aus dem selben
UTE Datensatz.
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Abbildung 11.6: Maximum Intensitétsprojektionen des 3D Cine bei 6 verschiedenen
Herzphasen (schichtselektive UTE Sequenz).
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Abbildung 11.7: Systolische Herzphase des 3D Cines aus vier verschiedenen Blick-
winkeln (schichtselektive UTE Sequenz). Die linke Koronararterie (rote Pfeile) ist
klar zu erkennen.
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Kapitel 12

Selbstnavigierte PC- Cine MRT im
menschlichen Herzen

12.1 Einleitung

Die PC-Cine MRT ist fiir eine Friiherkennung von Erkrankungen des Herzkreislaufsys-
tems besonders geeignet, da sie nicht-invasive Messungen des Blutflusses und der Ha-
modynamik ermoglicht. Konventionelle Flussbildgebungstechniken am Menschen ba-
sieren meist auf einer EKG-gesteuerten Bewegungssynchronisation. Diese Methoden
finden jedoch aufgrund der langen Messzeit, der Storanfilligkeit des EKG Signals und
anderen Herausforderungen (z.B. Atemgating) bislang wenig klinische Anwendungen.
Die retrospektive radiale PC-MRT stellt eine mégliche Alternative zu diesen Methoden
dar, da sie schnelle Messungen sowie eine flexible Datenanalyse ermoglicht. Zusétzlich
lassen sich intrinsische Herzbewegungssignale aus den MR Daten gewinnen, die fiir
EKG-freie Cine Rekonstruktionen verwendet werden konnen. Im folgenden Kapitel
werden die am Kleintier gewonnenen Erkenntnisse zu selbstnavigierten Flussmessun-
gen (siehe Kapitel 8 und 10) auf die Ganzkorper-MRT iibertragen und erste in vivo
Pilotmessungen an Probanden vorgestellt.

12.2 Materialien und Messmethodik

MR Messungen

Alle Versuche erfolgten in gesunden Probanden am 3 T Skyra mit einer Oberfldchen-
spule mit 30 Kanilen. Basierend auf einer in allen drei Raumrichtungen flusskompen-
sierten FLASH Sequenz wurde eine radiale Methode fiir 2D-Cine Messungen entwi-
ckelt. Die Flusskodierung erfolgte in v,-, v,- und v,-Richtung in 4 aufeinander folgen-
den Flusskodierschritten mit Hilfe eines balancierten 4-Punkt Kodierschemas (siehe
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Abbildung 12.1: A: Zur Selbstnavigation wurde das Signal der sich am dichtesten
am Herzen befindenden Spule (hier Orange angedeutet) verwendet. Das Graustufen-
Bild zeigt eine zeitlich gemittelte Bildrekonstruktion der entsprechenden Spule. B
Zeigt das dazu gehorige radiale DC Signal. C: Zur Selbstnavigation wurde das Si-
gnal Tiefpass gefiltert und niederfrequente Schwankungen des Signalhintergrunds
entfernt.

Kapitel 4.1 ). Die Sequenzparameter waren: TR/TE=5,5/4,0 ms, Schichtdicke: 5 mm,
Auflésung: 2,34 x 2,34 mm?, Vgnc = 1,7 m/s. Jeder Kodierschritt wurde in jeweils
einem Atemstopp mit einer Dauer von 11 s akquiriert. Zur retrospektiven Cine Re-
konstruktion wurde das Signal der sich am dichtesten am Herzen befindenden Spule
verwendet (Abbildung 12.1A und B). Anschliefend wurde dieses mit einem Matched
Filter Tiefpass gefiltert (siche Kapitel 10) und niederfrequente Signalvariation mit ei-
ner Basislinien-Korrektur entfernt (Abbildung 12.1C).
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Rekonstruktion

Alle zur Bildrekonstruktion notwendigen Schritte erfolgten in MATLAB (The Ma-
thworks, Inc., Natick, USA).
Mit Hilfe des extrahierten Navigationssignals wurden die MR Daten zunéchst ent-
sprechend ihrer Herzphasen sortiert (siehe Kapitel 6.2). Zu jedem Kodierschritt wurde
anschlieffend ein Cine mit 30 Bildern mit Hilfe von paralleler Bildgebung rekonstruiert.
Hierzu wurde fiir jedes Cine Bild unter Ausnutzung der Spulensensitivitdten mit Hilfe
eines Conjugate Gradient Algorithmus [98] und SENSE [99, 100] (englisch: sensitivity
encoding) das Bild x bestimmt, das die £5 Norm der Kostenfunktion ¥ minimiert
(siehe Kapitel 5.4):

argmin (||Ex — y|[3) (12.1)

Dabei bezeichnet E = AC eine mit den Spulensensitivititen (C) gewichtete Kodier-
matrix, A die in Kapitel 5.1 eingefithrte Kodiermatrix, x das rekonstruierte Bild und
y den unterabgetasteten Datensatz.

Um die Spulensensitivititen zu bestimmen wurde zunéchst fiir jeden Kanal ein zeit-
lich gemitteltes ungetriggertes Bild mit Hilfe von Gridding rekonstruiert. Die Spulen-
sensitivitdten lassen sich anschlieffend aus den Bildintensitdten der jeweiligen Kanéle
berechnen [101] (siche Abbildung 12.2).

Als Startwert xo der iterativen Rekonstruktion wurde ein mit Hilfe der NUFFT (Ka-
pitel 5.5) berechnetes ungewichtetes Bild (W = 1) verwendet.

xg = E'y (12.2)

Die Iteration wurde manuell nach 5-10 Iterationsschritten abgebrochen. Weitere Re-
gularisierungen wurden nicht vorgenommen.

12.3 Ergebnisse

Retrospektive Flussmessungen wurden in einer Langachsen-Ansicht des Herzens durch-
gefiihrt. Abbildung 12.4 (a) zeigt beispielhafte Ergebnisse eines extrahierten Herzssi-
gnals eines gesunden Probanden. Es sind starke Amplitudenvariationen aufgrund des
variierenden Blutflusses erkennbar. Abbildung 12.4 (b) zeigt ein Histogramm der aus
den Herzsignalen abgeleiteten Herzperioden. Der Mittelwert der Herzperiode betrug
in dieser Messung 1,11+ 0,02 s.

In Abbildung 12.3A ist ein Graustufenbild eines systolischen Cine Bildes gezeigt. Die
dazugehorige Karte der Geschwindigkeitsmagnitude (|7]) ist nur geringfiigig durch Un-
terabtastungsartefakte (Streifen) beeintrachtigt. In Abbildung 12.5 sind in Ensight be-
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Spule 2

Spule 3
Spule 4

Abbildung 12.2: A: Zeitlich gemittelte Rekonstruktion ohne Herz- und Atemgating
(Kombination aller Spulenkanile unter Berticksichtigung der Phaseninformation). B:
Aus den Bildintensitédten der zeitlich gemittelten Rekonstruktion lassen sich fiir jeden
Empfangskanal die Spulensensitivitaten berechnen. Die Kombination der Kanéle
sowie die Berechnung der Spulensensitivitdten erfolgte mit einem von Walsh et. al
veroffentlichten Algorithmus [101].
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Abbildung 12.3: A: Cine Frame der systolischen Herzphase (Kombination aller Spu-
lenkanéle und Mittelung tiber alle Kodierschritte). B: Dazugehorige Karte der Ge-

schwindigkeitsmagnitude, |0 = |/vZ + 02 + vZ.

rechnete Vektordarstellungen des 3D Geschwindigkeitsfeldes bei verschiedenen Herz-
phasen dargestellt. Gut zu erkennen ist der Fluss durch die Aorta (2b-e) sowie Verwir-
belungen zu Beginn der Systole (2p). Abbildung 12.6 zeigt den zeitabhéngigen pulsati-
len Volumenfluss durch die Pulmonalarterien und demonstriert die hohe Zeitauflésung
des rekonstruierten Cines.

12.4 Diskussion

In diesem Kapitel wurde die prinzipielle Umsetzbarkeit der am Kleintier entwickelten
Methoden zur selbstnavigierten Flussmessung in der Humanbildgebung demonstriert.
Die vorgestellte Methode benétigt keine EKG-Signale und ist immun gegen &ufsere
Storungen, wie sie bei hohen Feldstérken héufig zu beobachten sind. Die retrospektive
Datenanalyse ist dabei besonders flexibel und ermdoglicht eine Korrektur arrhythmi-
scher Herzschldge wihrend der Messung. Die in dieser Arbeit préasentierte Technik
ermdglicht zeitlich hochaufgeloste Fluss-Cine Messungen in einer Akquisitionszeit von
nur 48 Sekunden. Da sie jedoch noch 4 Atemstopps zur Datenaufnahme bendétigt,
erweist sie sich fiir 2D-Multischicht Messungen sowie 3D-Messungen aufgrund der lan-
gen Messzeiten als weniger praktikabel. Fir eine Verwendung im klinischen Alltag
sollten daher im néchsten Schritt Messungen bei freier Atmung sowie eine weitere Be-
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Abbildung 12.4: (a) Selbstnavigationssignal (Herz Langachsenschnitt) der fluss-
kompensierten Messung. (b) Histogramm der daraus abgeleiteten Herzperioden. Das
Bild wurde [102] entnommen und bearbeitet.

schleunigung der Messung realisiert werden. Hierzu miissen das Herzsignal und die
Atemamplituden separat behandelt werden [89]. Eine Kombination der vorgestellten
CG-SENSE Technik mit anderen Rekonstruktionsverfahren wie kt-Sparse [103, 89] so-
wie die Optimierung der Abtast-Trajektorien sollte weiterhin eine Reduzierung und
die Entwicklung klinisch nutzbarer 3D Flussmessungen erméglichen.

12.5 Zusammenfassung

Im letzten Kapitel wurden die die Kleintier gewonnen Erkenntnisse genutzt um selbst-
navigierte Flussmessungen am Menschen zu ermdéglichen. Damit ist der Grundstein
gelegt fiir eine klinische Umsetzung der in dieser Arbeit entwickelten Methoden.
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Abbildung 12.5: Visualisierung des 3D - Blutfluss bei 16 Herzphasen. Das Bild
wurde [102] entnommen und bearbeitet.
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Abbildung 12.6: Volumenfluss durch die Pulmonalarterien. Das Bild wurde [102]
entnommen und bearbeitet.
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Zusammenfassung

Das Mausmodell ist in der préklinischen Erforschung von Herzkreislauferkrankungen
unverzichtbar geworden. Insbesondere nichtinvasive Diagnoseverfahren sind hierbei
von entscheidender Bedeutung. Die kardiovaskuldre MRT bietet dabei aufgrund ih-
res hervorragenden Gewebekontrastes ein besonders hohes Potenzial. Experimentelle
Schwierigkeiten ergeben sich vor allem durch eine Synchronisation der Messung mit
der hohen Herz- und Atemrate der Maus. Insbesondere bei Feldstarken > 3 T wird
die Herz Triggerung mit Hilfe von EKG Signalen héufig durch die Wechselfelder der
schnell schaltenden Bildgebungsgradienten beintrichtigt, und die kleinen Abmessun-
gen von Maus und Spule bedingen einen deutlich hoheren Praparationsaufwand beim
anbringen der Herz - und Atemsonden. Die Cine-Bildgebung mit radialen Trajektorien
bietet eine mogliche Verbesserung der Bewegungssynchronisation, da im DC Signal die
zeitlichen Variationen des Herzschlags und der Atmung kodiert sind. Das Ziel dieser
Arbeit war es, diese Eigenschaft zu nutzen um selbstnavigierte Untersuchungsmetho-
den ohne zusétzliche Herz- und Atemsonden fiir das kardiovaskulédre System der Maus
zu entwickeln.

Als erste Anwendung wurde am 17,6 T MRT eine radiale Phasenkontrast-Cine Se-
quenz fiir retrospektive Flussmessungen in der murinen Aorta entwickelt. Es konnte
gezeigt werden, dass die Modulationen des DC-Signals in der abdominalen Aorta stark
genug sind, um als Navigatorsignal fiir die Herz- und Atembewegung verwendet zu
werden. Es gelang, die lokale Pulswellengeschwindigkeit aus den rekonstruierten PC-
Cine Daten mit Hilfe der Q-A Methode zu bestimmen. Dabei zeigte sich eine sehr
gute Ubereinstimmung mit der bereits etablierten prospektiv getriggerten Methode.
Die Bestimmung der lokalen PWYV benétigt eine hohe Zeitauflosung und ist daher
sehr empfindlich auf Variationen des Herzschlags wihrend der Messung. Aufgrund
des inkohé&renten Artefaktverhaltens radialer Trajektorien bei Unterabtastung und der
starken Signalunterdriickung des statischen Gewebes war es moglich, die Messzeit um
50% verglichen zur konventionellen getriggerten Methode zu reduzieren, wodurch die
Stabilitdt der Messung verbessert werden konnte. Um eine moglichst effiziente Ver-
teilung der k-Raum Speichen zu erzielen, wurde eine Projektionsliste mit Hilfe des
Goldenen Schnittes berechnet und mit Hilfe von a priori Wissen tiber die Herzrate
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in viele Sublisten einsortiert. Eine weitere Beschleunigung sollte mit Hilfe von fort-
geschrittenen Rekonstruktionsmethoden wie zB Compressed Sensing realisierbar sein.
Fiir eine robuste Selbstnavigation ist die genaue Kenntnis iiber das Schaltverhalten
der Gradienten und die Abtastung im k-Raum notwendig. Zu diesem Zweck muss-
ten in einer separaten Messung die Gradientendelays bestimmt werden. Eine weitere
Herausforderung radialer Messungen im Ultrahochfeld ist die Empfindlichkeit auf In-
homogenititen des By Feldes. Zur Reduktion von Rekonstruktionsartefakten erwies
sich der Hardware-seitige Shim zur Homogenisierung des Magnetfeldes héufig als nicht
ausreichend. Fiir eine Verbesserung der Bildqualitdt und der Phasenkarten wurden da-
her fortgeschrittene Rekonstruktionsverfahren mit Hilfe von a priori Wissen iiber die
Verteilung der Off-Resonanz Frequenzen angewandt. Selbst nach Korrektur erwies sich
eine Auswertung in der Region des Zwerchfells in der Niahe der Lungengrenze aufgrund
des verkiirzten T4 -Signalzerfalls héufig als fehlerhaft. In dieser Untersuchungsregion
erwiesen sich jedoch auch kartesische Methoden als anfillig. Die Verwendung niedri-
gerer Feldstirken (7 T) in Kombination mit speziell angefertigten Oberflichenspulen
sowie fortgeschrittenen Shim Routinen stellen hier mégliche hardwareseitige Verbesse-
rungen der Methode dar.

Im weiteren Verlauf der Arbeit wurde eine radiale selbstnavigierte Inversion Recovery
Snapshot FLASH (IRSF) Methode fiir globale und schichtselektive 77 Messungen im
Mé&useherzen entwickelt. Retrospektive IRSF Sequenzen basieren auf einer Signalaus-
lesung bei moglichst kurzen Repetitionszeiten (TR < 3 ms). Dies bedingt sehr schnell
schaltende Bildgebungsgradienten, wodurch eine Bewegungssynchronisation mit EKG
Signalen erschwert wird. Die besondere Herausforderung einer sensorlosen Navigati-
on mittels MR Signalen ist der dominante longitudinale Relaxationsverlauf der Ma-
gnetisierung, der mit den Herz- und Atemamplituden iiberlagert ist und somit eine
Bewegungssynchronisation im dynamischen Bereich (T < 1,5 s) verhindert. Zur Ent-
fernung dieses Signalhintergrunds wurde daher ein spezieller Post Processing Algorith-
mus mittels multiexponentiellen Signalmodell entwickelt. Aus den daraus gewonnenen
Navigationssignalen wurden Cines sowie T Karten fiir beliebige Herzphasen gene-
riert. Dabei zeigte sich eine sehr gute Ubereinstimmung mit 7}-Karten, die mit Hilfe
von EKG Signalen generiert wurden. Zur Rekonstruktion der fiir den Fit bendtigten,
T, gewichteten, Bilder wurde ein 2-Parameter-KWIC Filter in Inversions- und Herz-
phasenrichtung verwendet. Bei der Analyse der Punktdichte der damit selektierten
k-Raum Daten zeigte sich die verwendete Verteilung der Speichen nach dem Goldenen
Winkel als nicht optimal, da in manchen Zeitpunkten ein Clustern nach der Projekti-
onsauswahl auftrat. Fiir eine Verbesserung der Methode wurde daher die Verwendung
einer modifzierten Golden Ratio-Verteilung dhnlich zu der fiir PWV Messungen ver-
wendeten empfohlen.

Weiterhin wurde die Selbstnavigation zur retrospektiven Flussmessung im murinen
Aortenbogen mit Hilfe einer radialen 3D-Phasenkontrast-Cine Sequenz am 17,6 T
MRT angewandt. Die besondere Herausforderung bei 3D-Geschwindigkeitsmessungen
sind die langen Messzeiten und die hohe Anforderung an die Konstanz der Herzrate.
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Aufgrund der starken Unterdriickung des statischen Gewebes waren sehr starke Un-
terabtastungsfaktoren moglich, wodurch die Messzeit auf 35 Minuten reduziert werden
konnte. Als mogliche Anwendung dieser Methode wurde die Bestimmung der Wand-
schubspannung (WSS) vorgestellt. Die WSS ist eine vektorielle Grofie, die sich nur iiber
3D-Flussmessungen vollstédndig erfassen lidsst. Da die Bestimmung dieses Parameters
eine sehr hohe Auflésung erfordert, wurden die Cine Bilder mit einer isotropen Auflo-
sung von 100 pm rekonstruiert. Zur Korrektur von Bewegungsartefakten bedingt durch
ein Verrutschen der Maus wurde eine rigide Bewegungskorrektur verwendet. Zusatz-
lich war eine Korrektur von Off-Resonanzartefakten mittels zusétzlich aufgenommener
By Karten erforderlich. Zur Extraktion der Aortengeometrie wurde ein Algorithmus
zur semi-automatischen Segmentation verwendet. Aus den rekonstruierten Bild- und
Geschwindigkeitsdaten wurden der Volumenfluss, Lumen Querschnitssflichen sowie
Profilplots der drei Komponenten der vektoriellen WSS bestimmt. Zusétzlich wurde
der oszillatorische Scherindex, also die zeitliche Variation der WSS-Amplitude und
-Richtung, berechnet. Die Ergebnisse zeigten eine gute Ubereinstimmung zu friihe-
ren Messungen mit getriggerten Methoden. Eine Herausforderung der Messung sind
Flussartefakte in der Aortenwurzel sowie Signalausloschungen bedingt durch starke
Suszeptibilititsspriinge an der Lungengrenze, die zu Verfalschungen des Flussprofils
und zu einer Unterschitzung der WSS fithren kénnen. Eine Messung bei niedrigeren
Feldstarken in Kombination mit Bildgebungssequenzen mit ultrakurzen Echozeiten
(UTE) sollte die Anfilligkeit der Messung vermindern.

Erste Ansétze fiir retrospektive Cine Messungen mittels UTE Sequenzen wurden be-
reits in dieser Arbeit fiir das 7 T MRT System entwickelt. Mit Hilfe einer 3D-UTE
Sequenz mit globaler Signalanregung gelang eine Verkiirzung der Echozeit auf 10 us.
Damit war die Aufnahme von 3D-Cines des murinen Herzens mit nahezu vollstdndi-
ger Unterdriickung von By- und Flussartefakten moglich. Im Anschluss daran wurde
eine 3D-Multislab-UTE Sequenz fiir zeitaufgeloste 3D-Aufnahmen des murinen Gefak-
baums entwickelt, womit eine 3D-Darstellung der Koronargeféfie bei einer isotropen
Auflésung von 100 pm ermdglicht wurde.

Zum Abschluss dieser Arbeit wurde die Translation der retrospektiven Methode hin
zur humanen Bildgebung am Ganzkorper-MRT bei 3 T betrachtet. Mit Hilfe des Vor-
wissens aus der Kleintierbildgebung gelang die Entwicklung einer radialen PC-Sequenz.
In ersten Probandenmessungen wurde damit die prinzipielle Umsetzbarkeit der entwi-
ckelten Methoden fiir klinische Anwendungen demonstriert.
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Summary

The mouse model has become vital for the preclinical research of cardiovascular disea-
ses. In particular, non-invasive diagnostic procedures are hereby crucial. Cardiovascu-
lar MRI provides high potential due to its outstanding tissue contrast. Experimental
challenges, however, arise because of the necessary synchronization of the measurement
with the high heart and respiratory rate of the mouse. Especially at field strengths
> 3 T, triggering of the heart beat through ECG signals is often compromised by
the alternating fields of the fast switching imaging gradients. Furthermore, the attach-
ment of sensors for the cardiac and respiratory motion is much more difficult due to
the small measures of the mouse and the receiver coil. Cine measurements with ra-
dial trajectories provide a potential improvement of the motion synchronization since
the temporal variations of the heart beat and the respiration are encoded in the DC
signal. The goal of this work was to use this feature in order to develop sensor-less
self-navigated techniques for an examination of the murine cardiovascular system.

As first application a radial phase-contrast-Cine sequence was developed for retrospec-
tive flow measurements in the murine aorta using the 17.6 T MRI system. It could
be shown that the temporal modulations of the DC signal in the abdominal aorta
are suitable as navigator signals for the cardiac and respiratory motion. It was pos-
sible to determine the local PWYV from the reconstructed PC-Cine data by using the
Q-A method. The results were in good accordance with the previously established
prospectively triggered method. Determination of the local PWV requires high tem-
poral resolution and is therefore susceptible to variations of the heart rate during the
measurement. Due to its incoherent under sampling artifacts and the strong signal
suppression in static tissue, the radial trajectory provides a reduction of measurement
time of 50% relative to the conventional triggered method. Thus, stability of the mea-
surement could be improved. In order to achieve an efficient distribution of spokes in
k-space, a list of projections was calculated by using the Golden Ratio and a priori
knowledge of the heart rate. Further acceleration is possible with advanced recon-
struction techniques such as Compressed Sensing. For robust self-navigation the exact
knowledge of the switching of the gradients and the sampling in k-space is necessary.
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For that reason the gradient delays needed to be determined in a separate measure-
ment. A further challenge of radial measurements in ultrahigh fields is its susceptibility
to By inhomogeneities. The built-in hardware shim for homogenization of the magne-
tic field was often not sufficient to reduce reconstruction artifacts. To improve image
quality and the phase maps, an advanced reconstruction technique which uses a priori
knowledge of the off-resonance frequency distribution was used. Even after correction,
however, data evaluation was prone to failures in the region near the diaphragm and
close to the lung due to a shortened T3 signal decay. In this area, however, Cartesian
methods are also prone to errors. The use of lower field strengths (7 T) in combination
with custom-built surface coils and advanced shimming routines could be a potential
hardware improvement of this method.

Furthermore a self-navigated radial Inversion Recovery Snapshot FLASH (IRSF) me-
thod was developed for global and slice-selective T measurements in the murine heart.
Retrospective IRSF sequences are based on a signal acquisition with a short repetition
time (TR < 3 ms). This requires fast switching imaging gradients, impeding a motion
synchronization with ECG signals. The challenge of sensor-less navigation with MR
signals is the dominant longitudinal relaxation of the magnetization, which is superim-
posed with the cardiac and respiratory signals and prevents motion synchronization
in the dynamic region (TI < 1.5 s). For removal of this relaxation background an
post processing algorithm with a multi exponential signal model was developed. Cines
and T; maps at different cardiac phases were generated. The T7 maps were in very
good accordance to those reconstructed with ECG signals. For reconstruction of the
Ti-weighted images necessary for the fit a 2-parameter KWIC filter in inversion time
and heart phase direction was used. An analysis of the density of the selected k-space
data points reveals that the used Golden Ratio distribution of spokes is not optimal
since a clustering of projections could be observed in some frames. For improvement
of this method the use of a modified Golden Ratio distribution similar to the one used
for the PWV measurement was suggested.

Subsequently self-navigation was used for retrospective flow measurements in the mu-
rine aortic arch with a radial 3D phase-contrast-Cine sequence at 17.6 T. The main
challenge of 3D velocity measurements are the long measurement times and the neces-
sity of a constant heart rate. Due to the large inflow effect and the resulting suppression
of static tissue, large under sampling factors were possible that allow a reduction of
measurement time to 35 minutes. As possible application of this method the deter-
mination of the wall shear stress (WSS) was introduced. Since the assessment of this
parameter requires high spatial resolution, Cine images were reconstructed with an
isotropic resolution of 100 pm. For correction of motion artifacts due to slipping mo-
vements of the mouse, rigid motion correction was used. In addition, a correction of
off-resonance artifacts with additionally acquired By maps was necessary. For extrac-
tion of the aortic geometry an algorithm for semi-automatic segmentation was used.
Volume flow, lumen cross-sectional areas and profile plots of the three WSS components
were determined. In addition the oscillatory shear index, i.e. the temporal variation of
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the WSS amplitudes and direction, were calculated. The results indicate good accor-
dance to previous results, which were published for triggered methods. One challenge
of this measurement are flow artifacts in the aortic root as well as signal cancellations
due to susceptibility changes close to the lung which can lead to distortions of the flow
profiles and to an underestimation of the WSS. A measurement at lower field strengths
in combination with ultrashort echo times (UTE) should reduce the susceptibility to
flow and By inhomogeneities.

First approaches of retrospective Cine measurements with UTE sequences were deve-
loped in this work for the 7T MRI system. By using a 3D UTE sequence with global
signal excitation a shortening of the echo time to 10 us was possible. This enables
the measurement of 3D-cines of the murine heart with almost complete suppression of
By— and flow artifacts. Subsequently a 3D-multislab-UTE sequence was developed for
time resolved 3D acquisitions of the murine vessel tree, enabling a 3D visualization of
the coronary arteries with an isotropic spatial resolution of 100 pum.

In conclusion of this work the translation of the retrospective method to human MRI
was examined at a 3T whole body system. By using the previous knowledge from
small animal MRI, a radial PC-cine sequence could be developed. The feasibility of
the developed techniques for clinical applications could be demonstrated in healthy
volunteers.
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