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Kapitel 1

Einleitung

Das Herz ist von grofler Bedeutung fiir den Korper. Als Pumpe des Blutkreislaufes
ist seine Funktion unabdingbar fiir die Versorgung mit Sauerstoff und Néhrstoffen, so-
wie den Abtransport von Kohlendioxid und Stoffwechselendprodukten iiber das Blut.
Damit das Herz seine Funktion erfiillen kann, mufl es seinerseits ebenfalls ausreichend
mit Néahrstoffen und Sauerstoff versorgt werden. Dieser Prozefl der Durchblutung des
Herzens wird auch als dessen Mikrozirkulation bezeichnet. Eine Stérung dieser Mikro-
zirkulation fiithrt dabei oftmals zu Einschréinkungen der Versorgung des Herzens und
damit zu Erkrankungen wie Herzinfarkt und Ahnlichem.

Als einer der zentralen funktionellen Parameter zur Charakterisierung der Mikro-
zirkulation beschreibt die Perfusion das Volumen von Blut, welches ein gewisses Ge-
webevolumen pro Zeit durchflieBt. Eine Storung der Perfusion ist oftmals gleichbedeu-
tend mit einer Unterversorgung des Herzmuskels in diesem Bereich mit allen einherge-
henden Konsequenzen, wie verringerte Leistungsreserve des Herzens unter Belastung,
eingeschrinkte Funktionsfahigkeit des Herzmuskels, verringertes Auswurfvolumen des
Herzens, oder gar dessen Totalversagen.

Neben funktionellen Parametern sind auch Mikrostrukturparameter wie das regio-
nale Blutvolumen oder das extrazellulare Volumen von Interesse. Thre Quantifizierung
erlaubt beispielsweise Riickschliisse auf den Gewebeumbau nach Herzinfarkt oder die
Rekrutierung von Gefaflen unter Stref. Sie geben damit Auskunft in welchem Umfang
geschidigtes Gewebe iiberhaupt versorgt werden kann.

Da die Schwere der Funktionsstorung mit der Stdrke der Unterversorgung bzw.
dem Grad des Umbaus des Herzmuskels zusammenhéngt ist die Bestimmung sowohl
der Perfusion als auch des regionalen Blut- oder des extrazellulirem Volumens von be-
sonderem Interesse um kranke oder beeintrachtigte Bereiche von gesundem Herzmuskel
unterscheiden zu kénnen. Der klinische Standard in diesem Bereich ist die Aufnahme
gewichteter Bilder wie bspw. beim , Late Gadolinium Enhancement“ zur Beurteilung
der Geféaflintegritat oder bei pharmakologisch induziertem Strefl zur Untersuchung der
Perfusionsreserve [1]. Die Bestimmung quantitativer Werte bietet die Moglichkeit den
Grad der Beeintriachtigung, bzw. Schidigung genau einzuschétzen und den Zustand
des Herzmuskels besser charakterisieren zu konnen. Dies ist wichtig fiir die Vorhersage
des weiteren Krankheitsverlaufs und damit fiir die Therapieplanung. Gleichzeitig ist
deren Kenntnis notwendig um Vorgénge in der experimentellen Forschung besser zu
verstehen und so Ansétze fiir neue Therapien zu finden und zu testen.
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Entsprechend sollte die Mefimethode nicht nur gewichtete Kontraste erzeugen kon-
nen, sondern die Perfusion und Mikrostrukturparameter moglichst quantitativ erfassen.
Dies sollte nicht invasiv geschehen um eine mdoglichst geringe Belastung des Patienten
zu erreichen und die Parameter ohne groflen Einfluf der Mefimethode zu bestimmen.
Weiterhin sollte sie eine hohe rdumliche Auflésung in kurzer Zeit erreichen und wie-
derholbar sein um Anderungen zeitlich aufgeldst erfassen zu konnen.

Verschiedene Methoden kommen dafiir in Frage. Zum Beispiel ist es moglich mit
Positronen Emissions Tomographie (PET), die Perfusion quantitativ, nicht invasiv und
raumlich aufgelost zu messen [2, 3, 4, 5]. Allerdings benétigt diese Methode radioaktive
Tracer, welche nicht iiberall verfiigbar sind und setzt den Patienten einer Strahlenbe-
lastung aus.

Auch die Magnetresonanztomographie (MRT) ist ein Verfahren, welches nicht inva-
siv und raumlich aufgeltst, sowohl Perfusion als auch Mikrostrukturparameter quan-
tifizieren kann. Thr Vorteil ist, da} sie ohne radioaktive Tracer auskommt und den
Patienten auch anderweitig keiner Belastung mit ionisierender Strahlung aussetzt.

In der MRT werden {iblicherweise zwei Methoden zur Quantifizierung genutzt. Als
Bolusmethode nutzt die ,First-Pass“ Quantifizierung, dem PET &hnlich, ein exogen
zugefiihrtes Mittel [6, 7, 8, 9, 10, 11, 12, 13, 14, 15, 16]. Wiahrend PET dabei die
Kinetik des radioaktiven Tracers nutzt, um Perfusion bzw. regionales Blutvolumen zu
quantifizieren, ist dies bei der ,, First-Pass“-MRT ein Kontrastmittel, welches das Proto-
nensignal in Abhéngigkeit seiner Konzentration beeinfluit. Diese Methode ist schnell,
bendtigt aber die Gabe eines Kontrastmittels, was serielle Messungen erschwert und auf
Grund von Kontrastmittelunvertriaglichkeit zu Problemen fithren kann. Weiterhin ist
im Kleintier die Dynamik der Signaldnderung sehr schnell, was ihre Messung technisch
anspruchsvoll macht.

Eine zweite Methode ist das ,, Arterial-Spin-Labeling“ (ASL). Bei dieser Methode
werden die Protonen des arteriellen Blutes als endogener Tracer genutzt [17, 18, 19, 20,
21]. Dabei wird fiir ASL Perfusionsmessungen am Herzen typischerweise eine ,, Flow-
sensitive Alternating Inversion Recovery“ (FAIR) ASL Sequenz genutzt [22, 23, 24, 25].
Bei der FATR-ASL Sequenz ist die Perfusion in den Unterschied der Zeitentwicklung des
Signals nach einer schichtselektiven und einer globalen Inversion der Magnetisierung zu
Beginn des Experiments kodiert. Ein Verfahren zur quantitativen Auswertung dieser
Messungen wurde von Belle et al. vorgestellt [26]. Es basiert auf der Berechnung von
Relaxationsraten fiir die verschiedenen Inversionsarten der FAIR-ASL Sequenz. Diese
Methode wurde sowohl im Menschen [27, 28, 29] als auch im Kleintier [26, 30, 31, 32, 33]
angewandt.

Fiir die Messung von Mikrostrukturparametern kénnen ebenfalls 7}-Messungen her-
angezogen werden [34, 35, 36, 37, 38, 39]. Im Gegensatz zu den Perfusionsmessungen
benotigen diese aber die Gabe von Kontrastmitteln. Das regionale Blutvolumen, bzw.
das extrazellulare Volumen wird dabei iiber den Unterschied in den T}-Zeiten vor und
nach Kontrastmittelgabe kodiert. Am Kleintier wurde gezeigt, dafl die Verwendung von
schichtselektiven Inversionen fiir die Bestimmung der T7-Werte im Gewebe von Vorteil
ist [39]. Damit ist es noch notig, zusétzlich global invertierte Karten aufzunehmen.
Entsprechend folgen diese Messungen dem Mefschema der FAIR-ASL-Methode und
wurden oft in Verbindung mit der Quantifizierung der Perfusion eingesetzt [30, 32, 40].



Ein Nachteil der Ti-basierten FAIR-ASL Quantifizierung ist die lange Mefzeit fiir
die Bestimmung der Relaxationszeiten. Um dies zu beschleunigen wird normalerweise
das sogenannte ,Look-Locker” (LL) -Ausleseschema genutzt [41, 42, 43]. Dabei wer-
den jedoch die Relaxationszeiten beeinflufit und eine Korrektur der erhaltenen Werte
ist notig [26, 32, 33, 43]. Diese Korrektur wurde fiir ein einfaches Relaxationsmodell
entwickelt, welches Perfusion nicht beriicksichtigt. Der Einflufl der LL-Sequenz auf die
ASL-Methode wurde zwar untersucht [44, 45, 46, 47], die quantitative Bestimmung der
Perfusionswerte mit der von Belle et al. vorgestellten T}-basierten Methode wurde da-
bei aber nicht betrachtet. Abschnitt 3.1 dieser Arbeit behandelt diesen Aspekt genauer
und analysiert den Einflufl der LL-Sequenz auf die quantifizierten Perfusionswerte.

Waéhrend das LL-Ausleseschema nur fiir die Bestimmung der Perfusion von Bedeu-
tung ist, sind die anatomischen Besonderheiten des Blutkreislaufes im Herz-Lungen-
System fiir die Quantifizierung sowohl der Perfusion als auch der Mikrostrukturpara-
meter mittels Messungen vom FAIR-ASL-Typ relevant. Zwar wurde das Problem der
verzogerten Ankunft des nicht invertierten Blutes bereits untersucht [48, 49, 50], auf
die Lage der Inversionsschicht wurde aber nicht eingegangen. Dabei wird in Abschnitt
3.2 gezeigt, dafl anatomiebedingt ein nicht unerheblicher Teil des Blutes welches das
Herz versorgt auch wéahrend des schichtselektiven Experiments invertiert wird und bei
der Quantifizierung beriicksichtigt werden mu#f.

Allen in dieser Arbeit untersuchten Verfahren zur Bestimmung von Mikrozirkulation
und -struktur ist gemein, dafl sie auf der quantitativen Bestimmung der longitudinalen
Relaxationszeit beruhen. Wahrend im préklinischen Bereich am Kleintier inversions-
praparierte Meffmethoden zur T;-Quantifizierung am Herzen gut etabliert sind, sind
diese im klinischen Bereich Gegenstand aktiver Forschung. Dabei stellen die unter-
schiedlichen Groflen und Zeitskalen im Vergleich zum Kleintier, sowie das klinische
Umfeld in dem die Untersuchungen stattfinden, ganz andere Anspriiche an die Mes-
sungen. So ist es im Gegensatz zum Kleintier am Menschen moglich, ganze Bilder mit
ausreichender Auflésung und geniigend Signal innerhalb eines Herzschlages wéhrend
der ruhigen Herzphase aufzunehmen. Dabei sollen die Aufnahmen moglichst schnell
stattfinden, um Patienten so gering wie moglich zu belasten und Bewegungsartefakte zu
vermeiden. So wurden in den letzten Jahren verschiedene Sequenzen vorgestellt, welche
fiir den Einsatz in klinischen Anwendungen gedacht sind [51, 52, 53, 54, 55, 56, 57]. Al-
len diesen Sequenzen ist gemein, dafl sie nach einer Préaparation der Magnetisierung, auf
die ruhige Herzphase getriggert, ganze Bilder aufnehmen. Speziell die MOLLI-Sequenz
hat dabei eine grofle Verbreitung gefunden. Prototyp-Implementierungen sind von den
meisten Herstellern verfiigbar und eine grofle Bandbreite von verschiedenen klinischen
Fragestellungen wurde bereits untersucht. Speziell die Bestimmung des extrazelluléren
Volumens ist dabei von Interesse [58, 59, 37, 60].

Fiir eine genaue Bestimmung der Mikrostrukturparameter bzw. der Perfusion ist
dabei eine korrekte Quantifizierung der T}-Zeiten notwendig. Fiir die MOLLI-Sequenz
sind in diesem Zusammenhang verschiedene Probleme bekannt [52, 61, 62]. Dabei muf
man zwischen prinzipiellen Quantifizierungsproblemen aufgrund der verwendeten Glei-
chungen und Einfliissen aufgrund experimenteller Gegebenheiten unterscheiden.

So ist es Ziel dieser Arbeit, die Ti-Quantifizierung mit der vom Hersteller vor-
gegebenen Sequenzimplementierung robuster zu gestalten. Ein besonderer Fokus ist
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dabei die Verkiirzung der Mefldauer, um Patienten mit deutlichen gesundheitlichen
Einschrankungen zu untersuchen. Dies fiihrt jedoch zu Problemen mit der Standard-
auswertung, welche in diesem Fall eine systematische Abweichung verursacht. In Ka-
pitel 4.1 wird ein angepafiter Algorithmus vorgestellt, um trotzdem eine stabile T7-
Quantifizierung zu ermdoglichen.

Analog zu anderen LL-Sequenzen ist auch bei der MOLLI-Sequenz eine Korrek-
tur notwendig um aus den im Experiment ermittelten Parametern, die tatsdchliche
longitudinale Relaxationszeit zu ermitteln. Dies benétigt aber eine hohe Giite der In-
versionspraparation, welche nicht immer sicher erreicht wird. Dies zu beriicksichtigen,
vergrofert den zu betreibenden Aufwand erheblich. Auf Basis der in Kapitel 4.1 vorge-
stellten modifizierten Datenauswertung, wird in Abschnitt 4.2 eine einfache Anpassung
der MOLLI-Sequenz vorgeschlagen, um eine robuste 73-Quantifizierung unabhéngig
von der Giite des Inversionspulses zu gewéhrleisten.

Neben diesen auf die Probleme bei der experimentellen Durchfithrung abzielen-
den Untersuchungen, ist es Ziel dieser Arbeit ein tieferes Versténdnis fiir die MOLLI-
Sequenz zu entwickeln. Bisherige Untersuchungen beschrinkten sich auf numerische
Simulationen, bzw. wurden analytische Ergebnisse fiir verwandte Sequenzen ohne wei-
tere Anpassung auf die MOLLI iibertragen. Aus diesem Grund wird in Abschnitt 4.3 der
Signal-Zeit-Verlauf getriggerter LL-Sequenzen, zu denen die MOLLI-Sequenz gehort,
detailliert untersucht und die Anwendbarkeit der bisher iiblichen Gleichungen {iber-
priift.

Um die in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnisse sinnvoll anwenden zu kénnen, ist es
notwendig, die zugrundeliegende Datenaufnahme robust und reproduzierbar zu gestal-
ten. Bspw. ist die Synchronisation der Datenakquisition mit dem Herzschlag von zentra-
ler Bedeutung fiir die erreichbare Genauigkeit der quantifizierten Parameter. Weiterhin
stellen vor allem im Kleintier die verwendeten hohen Feldstirken, sowie die kleinen Ab-
messungen und kurzen Zeitskalen besondere Anspriiche an die Messung. Weiterhin ist
ein moglichst vollstédndiges diagnostisches Bild, welches neben den in dieser Arbeit be-
handelten Parametern auch andere Groflen beinhaltet, von groflem Interesse. So ist
die Anordnung und Groflenverteilung von Gefiflen sowie deren Auswirkung auf die
Messung, oder der genaue Ablauf von entziindlichen Prozessen Gegenstand aktueller
Forschung. Ziel ist es mit diesem Wissen eine Prognose fiir den Krankheitsverlauf abge-
ben zu kénnen und entsprechend die beste Therapie auszuwéhlen. Im Zusammenhang
mit Kooperationen wurden einige dieser Aspekte mit bearbeitet und finden in Kapitel
5 eine kurze Erwahnung.



Kapitel 2

Grundlagen

2.1 Biologische Grundlagen

Ziel dieses Abschnitts ist es, die fiir diese Arbeit notwendigen Kenntnisse iiber die
Anatomie und funktionellen Vorgéinge im Herzen und Blutkreislauf zu benennen. Fiir
eine detaillierte Beschreibung sei an der Stelle auf die medizinisch biologische Fachli-
teratur bspw. [63, 64, 65] verwiesen. Das Herz-Kreislauf-System besitzt dabei bei allen
Séugetieren den gleichen prinzipiellen Aufbau (sieche Abb. 2.1) und unterscheidet sich
zwischen den Arten hauptséchlich in Grofie und der zeitlichen Dauer der funktionellen
Prozesse. Entsprechende fiir diese Arbeit wichtige Kenndaten sind in Tabelle 2.1 fiir
Mensch und Maus gegeben.

Makroskopischer Blutfluf

Der Blutkreislauf bei Sédugetieren stellt ein geschlossenes Transportsystem dar, welches
den Korper mit Nahrstoffen und Sauerstoff versorgt, sowie Stoffwechselendprodukte
und Kohlendioxid entsorgt. Dabei unterteilt sich der Blutkreislauf in Lungen- und
Korperkreislauf. Im Korperkreislauf wird sauerstoffreiches Blut in den Arterien von
der linken Herzkammer wegtransportiert, durchfliet immer feiner werdende Gefafle,
bis es schlieBlich im Kapillarbett ankommt, wo es Sauerstoff abgibt und Kohlendioxid
aufnimmt. Von den Kapillaren aus flieit das nun sauerstoffarme Blut in immer gréfer
werdenden Gefaflen zuriick bis es schliefflich {iber die groflen Venengeféifie in den rech-
ten Vorhof des Herzens gelangt. Im Lungenkreislauf wird dieses sauerstoffarme Blut
nun von der rechten Herzkammer iiber Arterien in die Lunge transportiert. Auch dort
verzweigen sich die Gefdfle immer weiter, bis das Blut schliellich in die Kapillaren
gelangt, welche die Lungenalveolen umschlieSen. Dort gibt das Blut Kohlendioxid ab
und nimmt Sauerstoff auf. Nachdem es wieder grofler werdende Gefifle durchflossen
hat, sammelt sich dieses sauerstoffreiche Blut im linken Vorhof des Herzen. Das Herz
ist somit der zentrale Motor des Blutkreislaufes, welcher auch die beiden Teilkreislaufe
trennt.
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Abbildung 2.1: links: Schematische Darstellung des Herzens und seiner Hauptbestand-
teile. Blau veranschaulicht dabei sauerstoffarmes und rot sauerstoffreiches Blut. Weiter-
hin markiert dies die Einteilung des Herzens in linke (rot) und rechte (blau) Herzhélfte.
rechts: Verlauf der Herzkranzarterien welche den Herzmuskel versorgen. Beide Herz-
kranzarterien zweigen an der Aortenwurzel direkt oberhalb der Aortenklappe ab. (rech-
tes Bild ist eine angepafite Version von [66])

Aufbau des Herzen

Das Herz ist ein Hohlmuskel, der sich in die linke und rechte Herzhélfte aufteilt, wel-
che durch die Herzscheidewand (Septum) getrennt sind. Beide Herzhélften bestehen
aus einem Vorhof (Atrium) und der eigentlichen Herzkammer (Ventrikel). Die rechte
Herzseite pumpt dabei sauerstoffarmes Blut aus dem Korper in den Lungenkreislauf
wihrend die linke Herzseite sauerstoffreiches Blut aus der Lunge in den Korperkreislauf
pumpt. Gefafle, die Blut zu den Vorhofen transportieren, werden Venen und Geféfle,
die Blut von den Herzkammern wegtransportieren, Arterien genannt. Die Richtung des
Blutflusses im Herzen wird von einem System aus Klappen gesteuert. Dabei verhindern
die Trikuspidalklappe (rechte) und die Mitralklappe (linke Herzseite) den Riickflu} des
Blutes aus den Herzkammern in die jeweiligen Vorhofe, wihrend die Pulmonalklappe
(rechte) und die Aortenklappe (linke Herzseite) den Blutriickflul aus den jeweiligen
Arterien in die zugehorige Herzkammer unterbinden. Da der Korperkreislauf deut-
lich grofler ist als der Lungenkreislauf, ist der die Herzkammer umschlieBende Muskel
(Myokard) fiir die linke Seite deutlich stdrker ausgeprdgt und fiir die Pumpleistung
entscheidend. Aus diesem Grund wird sich héufig auf die Untersuchung dieses Teils des
Herzens konzentriert.

Der Herzzyklus

Der Herzschlag unterteilt sich in zwei Hauptphasen, eine Phase der Kontraktion des
Herzmuskels (Systole) und eine Phase seiner Entspannung (Diastole), welche sich pe-
riodisch abwechseln. Dabei sind fiir ein optimales Zusammenspiel die Systole bzw.
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] H Mensch H Maus ‘
’ H Wertebereich \ Quelle H Wertebereich \ Quelle ‘

Teprr 7-12s [67] 0,8-1,3s [68]

Torr 0,3-1,7s [13] < 300 ms [16]

Trr 0,6 —-1,1s [69] 130 — 170 ms [68]

EF 0,3 -0,75 [70, 71] || 0,25 — 0,76 [72, 73]

Viv 20 — 220 ml [69, 70] || 31 — 92 ul (72, 74]

Vav 20 — 250 ml (69, 75] || 34 — 113 ul (74, 76]

Iy, 16 — 26 cm [77] 1,6 -3 cm (78, 79]

Ly 6 — 10 cm (80, 81] || 6 — 8 mm [82]

ey 5,5-9,0 cm [70, 71] || 6 — 8 mm

Pe 2000 — 4000 mm~2 | [63] 2100 — 4100 mm~2 | [83, 84, 85]

d, 16 — 24 pm [86, 87] || 15 — 20 pum (83, 84]

T 2 -4 um [63] 2 -4 um (88, 89|

Pt 0,8 =4 ml/g/min | [63, 90] || 4,8 — 20 ml/g/min | [33, 91, 92, 93]

RBV* || 0,04 - 0,17 [94, 95] || 0,12-0,15 (32, 96]

T 5 14-18s [28,97] || 1,5 — 1,85 s [32]

Tabelle 2.1: Wichtige anatomische und funktionelle Parameter des Herzens bzw. des
Lungenkreislaufs fiir Mensch und Maus. makrostrukturelle und -funktionelle Pa-
rameter: T, .. — Durchlaufzeit des Blutes durch den Lungenkreislauf (cardiopulmo-
nary transit time), T, ..+ — Transitzeit des Blutes von der linken Herzkammer ins Ka-
pillarbett des Herzmuskels (ventricle to capillary transit time), Tyr — Dauer eines
Herzschlages, EF — Auswurfverhéltnis (engl. ejection fraction — der aus der linken
Herzkammer (LV) ausgeworfene Volumenanteil des Blutes wéahrend eines Herzschlages
EF = Viwutaws v/ Viv), Viv — Volumen der linken Herzkammer , Vi, — Volumen der
rechten Herzkammer, [, — Hohe der Lunge, [, — Lénge der linken Herzkammer, [, —
Lange der rechten Herzkammer. mikrostrukturelle und -funktionelle Parameter:
p. — Kapillardichte im Herzmuskel, d. — mittlerer Abstand zwischen Kapillaren, r, —
Kapillarradius im Herzmuskel, P - Perfusion im Herzmuskel, RBV — relativer Volumen-
anteil der Kapillaren im Myokard (engl. regional blood volume). weitere Parameter:
T 5 — Longitudinale Relaxationszeit des Blutes.

T — Fiir diesen Parameter konnten bei der Maus keine Angaben in der Literatur gefun-
den werden. Da linke und rechte Herzkammer in etwa die gleiche Héhe haben, wurde
der Literaturwert fiir die linke Herzkammer verwendet.

t — die untere Grenze entspricht dem Wert bei Ruhe wihrend die obere Grenze den
Wert unter Strefl, bzw. Gefafidilatation entspricht.

Diastole von Vorhof und Herzkammer zeitlich gegeneinander verschoben. Der Herzzy-
klus soll hier mit der Vorhofsystole beginnend beschrieben werden!. Wihrend dieser
wird durch die Kontraktion der Vorhéfe zusétzlich Blut in die bereits fast vollstéandig
vorgefiillten Herzkammern durch die Trikuspidal-, bzw. Mitralklappe gedriickt. Dabei

'Dies hat keinen besonderen Grund, da es sich um einen zyklischen Prozefi handelt. Im Prinzip
kann ebenso jeder andere Zeitpunkt im Herzzyklus gewéhlt werden.
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ist der die Kammer umschlieBende Muskel entspannt. AnschlieBend kontrahieren die
Kammermuskeln wodurch sich Trikuspidal- und Mitralklappe schlieffen (Beginn der
Kammersystole). Dadurch findet kein Blutaustausch zwischen Kammer und Vorhof
statt. Weiterhin ist die Vorhofmuskulatur entspannt. Durch anhaltende Kontraktion
der Kammermuskulatur wird das Blut durch die sich 6ffnende Pulmonal- bzw. Aor-
tenklappe in die Arterien gedriickt. Gleichzeitig befiillen sich die beiden entspannten
Vorhofe passiv (Vorhofdiastole). Dabei bleiben die Trikuspidal- und die Mitralklappe
geschlossen. Anschlieflend entspannt sich die Muskulatur um die Kammern (Kammer-
diastole). Durch den fallenden Druck in den Kammern schliefen sich Pulmonal- und
Aortenklappe wahrend sich Trikuspidal- und Mitralklappe 6ffnen. Dabei stromt Blut
aus den Vorhofen in die Kammern welche sich dadurch fiillen. In dieser Phase sind alle
Muskeln im Herz entspannt. Diese Phase ist relativ lang und gegen Ende durch wenig
Bewegung von Blut und Herzmuskel gekennzeichnet. Sie wird deswegen zur Datenauf-
nahme genutzt, um moglichst artefaktfreie Bilder zu erhalten. Letztendlich startet der
néchste Herzzyklus mit einer neuen Vorhofsystole.

Blutversorgung des Herzen

Die Versorgung des Herzens mit sauerstoff- und nihrstoffreichem Blut wird durch die
linke und rechte Herzkranzarterie sichergestellt (siche Abb. 2.1 rechte Seite). Diese
zweigen direkt oberhalb der Aortenklappe aus der Aorta ab und legen sich aufien um
den Herzmuskel. Sie werden hauptséichlich in der Diastole mit Blut befiillt. Zu diesem
Zeitpunkt sind die Muskeln im Herzen entspannt und die geschlossene Aortenklappe
blockiert nicht den BlutfluB zu den Herzkranzgefifien. Dabei gelangen etwa 5% des
vom Herzen gepumpten Blutvolumens in die Herzkranzgefafie. Im Normalfall versorgt
die rechte Herzkranzarterie den Hauptteil der rechten Herzseite (Vorhof und den Grof-
teil der rechten Kammermuskulatur) sowie den hinteren Teil der Herzscheidewand und
einen Teil der Hinterwand der linken Herzkammer. Die linke Herzkranzarterie versorgt
den Grofiteil von Herzscheidewand und linker Kammermuskulatur, Anteile der Vorder-
wand der rechten Herzkammer sowie den linken Vorhof. Uber sich weiter verzweigende
Gefafle gelangt das Blut ins Kapillarbett. Die Wand der Kapillaren ist besonders diinn
und mit Poren durchsetzt, wodurch der Transport von Wasser, Sauerstoff und Nahrstof-
fen aus der Kapillare ins umliegende Gewebe (Filtration) erleichtert wird. Gleichzeitig
gelangen Wasser, Kohlendioxid und Stoffwechselendprodukte aus dem umliegenden Ge-
webe in die Kapillare (Resorption). Dabei kommt es am arteriellen Ende hauptséichlich
zur Filtration und am venodsen Ende zur Resorption. Auf diese Art wird etwa 90% des
filtrierten Wassers zuriickgewonnen. Die restlichen 10% werden iiber das Lymphsystem
abtransportiert. Nachdem das Blut das Kapillarbett verlassen hat, gelangt es iiber die
Koronarvenen in den rechten Vorhof, womit die Mikrozirkulation des Blutes im Herzen
endet.

Eine fiir diesen Prozefl wichtige Kenngrofe ist die Perfusion. Diese gibt an, wieviel
Blut AVy in einem bestimmten Zeitintervall At in einer bestimmten Gewebsmasse
MGewene AUsgetauscht wird:

AVy

P=—" 2.1
mGewebeAt ( )
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Sie wird in [ml/g/min| angegeben. Fiir Mensch und Maus ist der physiologische Bereich
der Perfusion in Tab. 2.1 gegeben. Dabei bedeutet eine hohe Perfusion, dafl das Gewe-
be stark durchblutet und damit gut versorgt wird. Minderperfusion hingegen bedeutet
einen Mangel an Sauersoff- und Néahrstoffen und damit eine potentielle Schiadigung des
Herzmuskels. Dies macht die Perfusion zu einem der zentralen Parameter der Mikro-
zirkulation welcher Auskunft {iber den funktionellen Zustand des Herzmuskels gibt.

2.2 MR-Grundlagen

In diesem Abschnitt werden physikalische Grundlagen zur Magnetresonanz dargestellt.
Dabei beschrankt sich der Umfang auf die fiir diese Arbeit notigen Inhalte, welche in
verkiirzter Form dargestellt werden. Fiir eine ausfiihrliche Darstellung sei dabei auf
Standardliteratur verwiesen, welche dieses Thema umfassend und anschaulich darstel-
len [98, 99, 100, 101, 102, 103].

2.2.1 Blochgleichungen mit Relaxationsterm

Die Grundlage fiir Verfahren der Magnetresonanz bildet die Tatsache, dafl eine Reihe
von Atomkernen einen nicht verschwindenden Kernspin besitzt, mit dem ein magne-
tisches Moment verkniipft ist. In dieser Arbeit werden ausschliefllich Kerne mit Spin-
quantenzahl 1/2 betrachtet (bspw. 'H oder '°F). Befinden sich diese Atomkerne in
einem dufleren Magnetfeld, wechselwirkt deren magnetisches Moment mit diesem, was
bei Spin-1/2-Teilchen zu einer symmetrischen Aufspaltung der Energieniveaus mit

AFE = iwL = ﬁ’yBo (2.2)
2m 27

fiihrt. Dabei ist h das Planck’sche Wirkungsquantum, v das (kernspezifische) gyro-
magnetische Verhiltnis? und By der Betrag der magnetischen Flufidichte des externen
Magnetfelds. Die dieser Energiedifferenz zugeordnete Kreisfrequenz w; wird Larmor-
frequenz genannt. Die Energieaufspaltung im &ufleren Magnetfeld fithrt im thermi-
schen Gleichgewicht zu einer unterschiedlichen Besetzungswahrscheinlichkeit der bei-
den Energieniveaus und damit zu einer makroskopisch beobachtbaren Nettomagneti-
sierung. Fiir typische FluBdichten in der GroBlenordnung von < 20 T sowie Proben bei
Raum- bzw. Kérpertemperatur (7" = 310 K) zeigt sich, dafl k;7 > AF gilt und somit
nur ein kleiner Anteil der Kernspins (< 65 ppm) zur makroskopischen Magnetisierung
beitragt. Fiir die in dieser Arbeit behandelten Systeme gehorcht diese makroskopische
Magnetisierung mlt] den phdnomenologischen Bloch-Gleichungen

dm]t]
Cdt

myft]  myft] —my

— ymlt] x B —
ymlt] x 7 7

(2.3)

Dabei ist B der Vektor des zeitlich konstanten externen Magnetfeldes, m; die Kompo-
nente des makroskopischen Magnetisierungsvektors senkrecht zum dufleren Magnetfeld

?Dieses betrigt fiir Protonen v = 267,54 x 106 s~1T—!
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und my dessen Komponente parallel zu diesem. Die Grofle mgy beschreibt den Vek-
tor der Magnetisierung im thermodynamischen Gleichgewicht mit Betrag mg, welcher
parallel zu B ausgerichtet ist. Die Konstanten 77 und 75 charakterisieren dabei den
Ubergang des Spinsystems von einem gestorten Zustand in das thermodynamische
Gleichgewicht. Dabei bestimmt die longitudinale Relaxationszeit T die Riickkehr von
m, [t] ins thermodynamische Gleichgewicht und die transversale Relaxationszeit T den
Zerfall m [t] mit der Zeit.

Zur Vereinfachung soll im Folgenden B || e, angenommen werden. Sind B, 77 und
T, zeitlich konstant, entkoppelt die z-Komponente (my[t]) aus Gleichung (2.3) und man
findet

dm, |t 2|t] — s
1] == 1] = mo = my[t] =mo+ (m.[0] —mg)e T . (2.4)
dt T
Die Losung fiir die Transversalkomponenten in diesem Fall folgt aus
dmy[t] 1
= |vBy— = t 2.
el (98- - ) mil 25)
dm,[t] 1
I TEE ( v Bo Tg) m[t] (2.6)
in der Form
malt] = (mu[0] coslwyt] + m,[0] sinfw t]) e~ 72 (2.7)
my[t] = (my[0] cos[wyt] — m,[0] sinfw, t]) e T2 | (2.8)

mit der Larmorfrequenz w; = v By. Die hier gefunden Ergebnisse lassen sich in einfacher
Matrixform aufschreiben:

m[t] - Rz [th] . E[ta Tl; TQ] : m[O] + V[ta Tl] ) (29>
wobei R, [w.t] die Drehmatrix um die z-Achse mit dem Drehwinkel w; ¢

X coswit]  sinfwpt] 0
R.[w.t] = | —sinfwpt] cos[wpt] 0], (2.10)

A

E[t, T, T3] die Evolutionsmatrix
Et.T,Tl=| 0 & 0 (2.11)

und v[t,T1] der Vektor

0
v[t, 1] = 0 (2.12)
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sind. Man erkennt, dafl bei dieser freien Losung die transversale Komponente der Ma-
gnetisierung um die Richtung des Hauptfeldes préizediert und dabei ihr Betrag expo-
nentiell mit der Relaxationszeit 75 abnimmt. Im Gegensatz dazu baut sich die lon-
gitudinale Komponente mit der Relaxationszeit T7 zur Gleichgewichtsmagnetisierung
wieder auf. Um die weitere Darstellung zu vereinfachen, ist es sinnvoll in das mitrotie-
rende Koordinatensystem der Transversalmagnetisierung zu wechseln. Mit der zughori-
gen Transformation fiir die Zeitableitungen dm,,,[t]/dt = dm,,[t]/dt + 2 x m][t], wo-
bei das tiefgestellt ,Lab“ fiir das Laborsystem und das tiefgestellte ,,rot* fiir das mit
2 mitrotierende Koordinatensystem steht. Entsprechend gilt fiir ) = —w;, daf das
Kreuzprodukt in Gl. (2.3) verschwindet und man findet

dm[tf]  my o ft]  myft] —mg

= 2.13
dt T Ty ( )

mit der Losung (in Matrixform)
m,.[t] = E[t, T1, T3] - m,.,[0] + v[t, T}] (2.14)

wobei die longitudinalen Komponenten der Magnetisierung (my [¢] und mg) unveréndert
bleiben, da sie durch die Rotation um die z-Achse nicht beeinfluit werden. im Folgenden
wird die Magnetisierung, wenn nicht anders erwéhnt, im mitrotierenden Koordinaten-
system beschrieben und das tiefgestellte ,rot“ weggelassen.

2.2.2 Signalpraparation und -akquisition

Bereits in einigen der ersten Arbeiten zur magnetischen Kernresonanz [104, 104, 105]
beschrieb Felix Bloch die grundlegende Idee der Messung der makroskopischen Kern-
magnetisierung mittels Induktion. Das in den Losungen der Blochgleichung (2.7), (2.8)
und (2.4) beschriebene Verhalten zeigt, daf die longitudinale Komponente my nur ihre
Amplitude mit 7} &ndert. Die Transversalkomponenten m hingegen é&ndern nicht nur
die Amplitude mit 75, sie préazedieren zusétzlich im Laborsystem mit w; um das externe
Magnetfeld. Diese Préazessionsbewegung der Transversalkomponente erlaubt eine reso-
nante induktive Messung der Kernmagnetisierung mit einer geeigneten Empfangsspule.
Weiterhin ergibt sich, da§ im thermischen Gleichgewicht (¢ — oo) nur longitudinale
Magnetisierung my existiert. Fiir eine induktive Messung ist es somit notwendig, die
Magnetisierung in einen Zustand mit Transversalkomponente zu praparieren. Dies wird
mit Hilfe eines magnetischen Wechselfelds erreicht welches mit Larmorfrequenz w;, os-
zilliert und dessen Feldrichtung senkrecht zum externen Magnetfeld By ist. Dieses im
Laborsystem hochfrequente Wechselfeld besitzt im mit der Magnetisierung mitrotie-
renden Koordinatensystem eine konstante Richtung und kann mittels B, [t] = B|t]ep,
beschrieben werden. Dabei liegt ep, in der zu By transversalen Ebene und kann ohne
Beschrankung der Allgemeinheit auf e, gesetzt werden. Die typische Linge des zur
Préparation genutzten transversalen Wechselfeldes liegt dabei < 6 ms. Die fiir Herz
und Blut typischen Relaxationszeiten liegen hingegen im Bereich von 75 ~ 40 — 60 ms
bzw. T7 ~ 900 — 1700 ms und sind damit deutlich ldnger. Entsprechend koénnen zur
Beschreibung der Préparation vereinfachend die Relaxationsterme in den Blochglei-
chungen vernachléssigt werden. Damit nehmen die Blochgleichungen im rotierenden
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Koordinatensystem die Form

M Bl ml] x e (215)

an. Die Losung dieser Gleichung ist durch

m(t] = Re[aft]] - m[0] (2.16)
gegeben. Mit dem Drehwinkel
tPuls
a= /fyBl[t] dt . (2.17)

0

Entsprechend préazediert die Magnetisierung im mitrotierenden Koordinatensystem
um e, mit w; = yB;. Startet man mit ausschliellich longitudinaler Magnetisierung
(m]0] || e.) prizediert diese aus der Richtung von By heraus und es wird in diesem
Fall eine transversale y-Komponente der Magnetisierung erzeugt. Entsprechend ist es
moglich longitudinale und transversale Komponenten der Magnetisierung iiber magne-
tische Wechselfelder zu mischen. Da die Larmorfrequenzen bei géngigen Systemen meist
im Megahertzbereich liegen und die magnetischen Wechselfelder fiir das Erreichen ei-
nes bestimmten a-Wertes nur im Millisekundenbereich geschalten werden, spricht man
in diesem Zusammenhang auch von RF-Pulsen. Ublicherweise werden in der MR die
Pulse nach dem Zweck ihrer Anwendung bezeichnet. Entsprechend wird ein Puls, der
transversale Magnetisierung erzeugen soll, auch Anregungspuls genannt.

Einen Sonderfall stellt in diesem Zusammenhang ein Puls mit dem Flipwinkel
a = 180° dar. In diesem Fall wird keine Transversalkomponente der Magnetisierung
erzeugt, sondern der Magnetisierungsvektor wird antiparallel zum dufleren Feld préapa-
riert. Man spricht in diesem Zusammenhang auch von Inversion der Magnetisierung,
bzw. von einem ,Inversionspuls®. Dieser ist im Zusammenhang mit der Messung der
longitudinalen Relaxation von Bedeutung.

In vielen Fallen reicht fiir die Aufnahme eines Bildes oder einer Bildserie bzw. des
Zeitverlaufs der Magnetisierung nicht ein einzelner Anregungspuls aus [100, 102, 103].
Deswegen wird meist ein grundlegender Block - die sogenannte Pulssequenz - mit einer
festen Abfolge von RF-Pulsen im Zusammenspiel mit einer definierten Abfolge von
Magnetfeldgradienten zur Manipulation der Magnetisierung periodisch wiederholt, um
einen vollstdndigen Datensatz zu erhalten. In dieser Arbeit werden nur sehr einfache
Typen von Pulssequenzen genutzt, bei welchen der Einzelblock nur einen einzigen Puls
enthélt, der im Zusammenspiel mit verschiedenen Gradienten fiir die Bildgebung bzw.
die Magnetisierungspraparation angewandt wird.

In diesem Zusammenhang wird die Wirkung der Bildgebungsgradienten nur als
Werkzeug verstanden, den momentanen Zustand der makroskopischen Kernmagneti-
sierung rédumlich zu kodieren, diese in ihrer eigentlichen zeitlichen Entwicklung aber
so wenig wie moglich zu beeinflussen. Aus diesem Grund ist fiir den weiteren Verlauf
der Arbeit die genaue Implementierung der Bildgebungsgradienten unwichtig und ihr
Einflufl wird im Folgenden nicht weiter betrachtet.
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Damit reduziert sich der Einzelblock einer Pulssequenz auf eine feste zeitliche Ab-
folge von RF-Pulsen und Préparationsgradienten, zwischen denen sich die Magnetisie-
rung frei entwickelt. Mit den Gleichungen (2.14) bzw. (2.16) gibt es jeweils eine einfache
Matrixdarstellung der zeitlichen Entwicklung bei freier Evolution bzw. wéhrend eines
RF-Pulses. Findet man eine zur Wirkung der Préparationsgradienten zugehorige Ma-
trixdarstellung, ist es moglich die zeitliche Entwicklung eines kompletten Sequenzblocks
mit Hilfe von affinen Abbildungen der Form

-~

m,,, =A -m,+v (2.18)

darzustellen, wobei der Index an der Magnetisierung angibt, wie oft der Sequenzblock
durchlaufen wurde.

Somit ist es moglich, den zeitlichen Verlauf der Magnetisierung wihrend einer Puls-
sequenz vollstiandig iiber die rekursive Beziehung (2.18) darzustellen. So stellt sich fiir
hinreichend langes Ausfiihren der Sequenz ein ,,Steady-State“-Wert der Magnetisierung
m,, ein, welcher durch die Bedingung m,,.; = m,, beschrieben wird

m,, = (i . A) Ty (2.19)

Dabei ist 1 die Einheitsmatrix und man findet fiir die Differenz zum ,,Steady-State“
m,=m, —m,=A -m,;=A" m,. (2.20)

Somit kann man unter den oben gemachten Voraussetzungen das Verhalten der Ma-
gnetisierung nach n Sequenzblocken mit

m, = A" (my,—o — my.) + my (2.21)

angeben, was im Allgemeinem einem multiexponentiellen Verhalten entspricht. Die
Bezeichnung n = 0 markiert dabei die Magnetisierung zu Beginn des ersten Blocks der
sich periodisch wiederholenden Pulssequenz?.

Im Folgenden sollen zwei in dieser Arbeit relevante Sequenzen, die FLASH /(spoiled)

GRE- und die bSSFP-Sequenz kurz vorgestellt werden.

2.2.3 GRE/FLASH-Sequenz

Eine der grundlegenden Sequenzen der Bildgebung ist die ,,(spoiled) Gradient Recalled
Echo“ (GRE) oder auch ,Fast Low Angle SHot“(FLASH) genannte Sequenz [106]*.
Diese Sequenz besteht aus einem Block der Lénge Ty an dessen Anfang ein RF-Puls

3Es ist wichtig, m,—o von der Magnetisierung im thermischen Gleichgewicht mg zu unterscheiden.
Der Grund ist, daBl es iiblich ist, vor dem periodischen Teil der Pulssequenz, durch Praparationen die
Magnetisierung in einen definierten Anfangszustand zu bringen. Dies wird spéter beispielsweise bei
der T7- Messung genutzt. Deswegen miissen hier verschiedenen Bezeichnungen gewé&hlt werden.

4Fiir diese Sequenz haben sich abhiingig von Herstellerfirmen unterschiedliche Namen etabliert,
welche aber die gleiche Pulssequenz bezeichnen. Oftmals wird dabei der explizite Zusatz ,,spoiled”
weggelassen aber ,zerstoren“ der Transversalmagnetisierung trotzdem impliziert. Dies soll auch im
weiteren Verlauf hier angewendet werden.
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mit Flipwinkel « steht. Danach folgt eine Periode freier Evolution bevor am Ende
des Blocks mit Hilfe eines ,,Spoiler® genannten Praparationsgradienten, oftmals auch
im Zusammenspiel mit RF-Spoiling, die Transversalkomponente der Magnetisierung
»zerstort wird, ohne deren longitudinale Komponente zu beeinflussen [107, 108, 109]
(sieche Abbildung 2.2). Zur Vereinfachung der Beschreibung kann man annehmen, dafl
die Dauer sowohl des RF-Pulses als auch des Spoilergradienten vernachlassigbar sind.
Damit findet man fiir A und v aus Gleichung (2.18)

A=1I BT, T1,T5] - R.[a] , (2.22)
und
v =v|[Ty,T1] . (2.23)
Dabei ist
) 000
II.=e,e,"=|0 0 0 (2.24)
001

die Matrixdarstellung des Spoilergradienten welcher sich mathematisch als Projektor
auf die Longitudinalkomponente verstehen la83t. Somit gibt es am Anfang eines jeden
Sequenzblocks ausschliefllich Longitudinalmagnetisierung. Um nun das zeitliche Verhal-
ten der Sequenz zu beschreiben, reicht es also aus die Longitudinalmagnetisierung zu
diesem Zeitpunkt im Zeitverlauf zu betrachten, was die Reduktion auf eine eindimen-
sionale Beschreibung bedeutet. Dies vereinfacht das Matrixproblem auf einfache skalare
Operationen. Das zeitliche Verhalten der GRE/FLASH Sequenz ist bereits ausfiihrlich
in der Literatur beschrieben [41, 42, 43], so dafl hier nur die Ergebnisse préisentiert
werden.

Die longitudinalen z-Magnetisierungen direkt vor dem RF-Puls in zwei aufeinan-
derfolgenden Sequenzblocken der Linge Ty sind dann iiber das skalare Aquivalent von

GL (2.18)

m = AmiY, + o (2.25)
miteinander verkniipft. Dabei haben A und v die Form
S £l = —INn|CoS|&x
A=e T cos[a] = 6_(% tafeosf]) (2.26)
bzw.
_Tr
v=1—e T . (2.27)

Mit Hilfe von Gl. (2.21) und GI. (2.26) kann man entsprechend die Relaxationszeit des
Transienten der Longitudinalmagnetisierung in den , Steady-State“finden
1 1 Infcos|al]

T T T

(2.28)

Dabei ist der ,Steady-State“-Wert der Longitudinalmagnetisierung durch (siche Gl.
(2.19))

TS (2.29)
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Abbildung 2.2: Schematische Darstellung eines Grundblocks einer GRE/FLASH-
Sequenz. Die obere Zeile zeigt die Lage der RF-Pulse. In der mittleren Zeile ist der
Verlauf der Longitudinal- m (rot) und Transversalmagnetisierung m  (griin) ohne
Wirkung der Bildgebungsgradienten abgebildet. Die untere Zeile symbolisiert die Posi-
tion der Gradienten (sowohl Bildgebungs- als auch Spoilergradienten) im Sequenzblock.

gegeben, mit der Bezeichnung m fiir den Betrag der makroskopischen Kernmagneti-
sierung im thermischen Gleichgewicht. Die meflbare Transversalkomponente im n-ten
Sequenzblock kann man dabei aus

m,[T] = E[T,, 71, T3] - Ru[a] - my, + v[Ts, T1] (2.30)

ermitteln und man findet®

r (n:l) TR
m M [(n — 1) Ty + Te] = sinfale” (m&” + (m[0] = m@) e n ) . (231)

Die Grofle Ty beschreibt dabei den Zeitpunkt innerhalb eines Sequenzblocks, der mit
dem Zeitpunkt des Bildes assoziiert wird [100, 102, 103].

2.2.4 DbSSFP-Sequenz

Eine andere grundlegende Sequenz der schnellen Bildgebung ist die ,,balanced Steady
State Free Precession®- Sequenz [110, 111, 112, 113, 114, 115]°.

Diese Sequenz ist der vorher beschriebenen GRE/FLASH-Sequenz sehr dhnlich (sie-
he Abbildung 2.3). Auch sie besteht aus einem Block der Lange T an dessen Anfang
ein RF-Puls mit dem Flipwinkel « steht. Danach folgt eine Periode freier Evolution. Im

5Das erste Echo kann bereits nach T, also noch vor Beenden des ersten Blocks aufgezeichnet
werden. Da n den Block bezeichnen soll, in dem das Echo aufgenommen wird, passiert die Aufnahme
bereits nach t = (n — 1) T + Tk.

SFiir diese Sequenz werden abhingig von Herstellerfirmen verschiedene Namen verwendet. So wird
die bSSFP auch , True Fast Imaging with Steady-State Precession“(TrueFISP) oder ,Fast Imaging
Employing Steady-state Acquisition“(FIESTA) genannt.
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Abbildung 2.3: Schematische Darstellung eines Grundblocks einer bSSFP-Sequenz. Die
obere Zeile zeigt die Lage der RF-Pulse. In der mittleren Zeile ist der Verlauf der
Longitudinal- my (rot) und Transversalmagnetisierung m, (griin) ohne Wirkung der
Bildgebungsgradienten abgebildet. Die untere Zeile symbolisiert, die Position der Bild-
gebungsgradienten im Sequenzblock. Der Hauptunterschied zur GRE/FLASH-Sequenz
besteht im Fehlen des Spoilergradienten, so dal am Ende des Grundblocks die Trans-
versalmagnetisierung erhalten bleibt.

Gegensatz zur GRE/FLASH-Sequenz wird aber die Transversalkomponente der Ma-
gnetisierung nicht , zerstort“, sondern bleibt fiir die folgenden Sequenzblécke erhalten.
Dies hat zur Folge, dal die volle vektorwertige Beschreibung erhalten bleibt und zu
jedem Zeitpunkt der Wert aller Vektorkomponenten fiir die weitere Zeitentwicklung
wichtig ist. Die dem Bild zugeordnete Echozeit Ty liegt bei der bSSFP genau zwi-
schen den aufeinanderfolgenden RF-Pulsen, also bei Ty = Ty /2. Aus diesem Grund
verschiebt man fiir Berechnungen den Block um Ty /2, um die Magnetisierung direkt
zum Bildzeitpunkt zu beschreiben. Man findet in diesem Fall dann fiir A und v aus
Gleichung (2.18)

A =E[T. /2, T\, Ty] - R.[a] - R.[x] - B[ Ty /2, T}, T]
_Tr
T 0 0
= ( 0 o T cos|a] 67%<TL1+TL2> sin[a] (2.32)
0 B sinfe] e T coslal

und

_Tr _Tr
e 2T, (1 —e 2T1> sjn[a] . (233)
TR TR
1+ e *i(cosla] — 1) —e T cosa]
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Dabei wurde die iibliche alternierende Pulsfolge angenommen, was einer Abfolge von
ebenfalls alternierenden Flipwinkeln (..., +a, —a, +a, —a, +a, —a, . .. ) entspricht [100,
102, 103]".

Das transiente Verhalten der Magnetisierung iiber mehrere Sequenzblécke bei einer
bSSEP-Sequenz wurde bereits in der Literatur beschrieben [115, 116, 117]. Dafiir ist
eine Eigenvektoranalyse der reellen und symmetrischen Matrix A aus GL (2.32) hilf-
reich. Somit kann man von einem orthogonalen Eigenvektorsystem ausgehen, was diese
Analyse vereinfacht. Fiir den Fall kurzer Repetitionszeiten (T < T1,T5) gilt fir die
Eigenvektoren (links) und die zugehorigen Eigenwerte (rechts):

1
T
er= 10 Alz_eXp(__R>
0 &
0 T,
ey = _—FCOS[[(X?;]] Ay = — exXp <_ T;(b:sFP)> (234)
sin|a
. 0 —TR
e3 = SlIl[Oé/Q] >\3 =€exp | — T*(bssFP) :
cos|ar/2] !

. . . . . . * *
Dabei sind die scheinbaren Relaxationszeiten T, "**"" und T,"**"" durch

]‘ 2 ]- : 92 ]_
W = cos [()z/Q]T1 + sin [04/2]T2
1 2 1 .9 1
—T;(bsspp) = CoS [Q/Q]E + sin [()z/Z]T1 (2.35)

gegeben. Mit Hilfe von Gleichung (2.19) kann man den entsprechenden , Steady-State*-
Wert der Magnetisierung fiir die bSSFP berechnen und erhélt

*(bSSFP)

m " ~ cos[a /2] 1Te3 : (2.36)

was parallel zum dritten Eigenvektor von A ist. Da |\;| < 1 sowie A5 < 0 und A3 > 0
gilt, findet man, dafl der Magnetisierungsvektor in einer Ebene senkrecht zu e; um
diesen mit T, bzw. TQ* ®SSFR) s erfallender Amplitude oszilliert, wihrend sich die Ma-
gnetisierung entlang e; dem ,Steady-State“-Wert mit 7, ®**™ nghert [115, 117]. Um
diese fiir die Bildgebung storenden Oszillationen zu unterdriicken, wird die Magneti-
sierung am Anfang der Sequenz in die Richtung von ez prapariert. In Experimenten
ist dies eine nichttriviale Prozedur und wurde ausfiihrlich in der Literatur diskutiert
[115, 118, 119, 120, 121]. Startet man mit reiner Longitudinalmagnetisierung, 148t sich

"Hier wurde auf die explizite Darstellung von Schwankungen der Larmorfrequenz gegeniiber
der festgelegten Referenzfrequenz des Systems verzichtet. Diese konnen im Bedarfsfall in
die Rotation um die z-Achse welche auch die alternierenden Flipwinkel der Anregungspulse
(..., +a,—a,+a,—a,+a, —«,...) beschreibt absorbiert werden[100, 102, 103, 115]. Der Drehwinkel
um die z-Achse weicht dann entsprechend von 7 ab.
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diese Préparation in sehr guter Ndherung durch eine Drehung um «/2 beschreiben,
welche direkt vor dem ersten durch GIl. (2.32) und Gl. (2.33) beschriebenen Block
geschalten wird
1 0 0
Poe= |0 cosla/2] sinfa/2] | . (2.37)
0 —sin[a/2] cos|a/2]

In diesem Fall 1483t sich der zeitliche Verlauf der Sequenz mittels (siche Gl. (2.21))

m(bSSFP)[n TR,] _ m(;ssw) + (ppmm[O] _ mgssw)) e Tr/ ) (PSSEP) (2.38)

beschreiben.

2.2.5 Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeit T

Eine wichtige Eigenschaft der Kernmagnetischen Resonanz fiir Thre Anwendung in ver-
schiedenen Bereichen der Physik, Chemie, Biologie oder Medizin ist die Moglichkeit,
mehr als nur die Gleichgewichtsmagnetisierung® réumlich darzustellen. So kann bei-
spielsweise die Abhéngigkeit von den Relaxationskonstanten 7T und 75 auf das Signal
so aufgeprigt werden, dafi deren Bestimmung moglich ist. In dieser Arbeit ist dabei
die Quantifizierung der longitudinalen Relaxationszeit 77 von besonderem Interesse.
Ihr Wert kann genutzt werden, um verschiedene physiologische und mikrostrukturelle
Groflen im Herzgewebe zu bestimmen.

Die Losung der Blochgleichungen fiir die Longitudinalkomponente Gl. (2.4) zeigt,
daf} bei einer Priparation der Magnetisierung aus dem thermischen Gleichgewicht, diese
bei freier Evolution einem Exponentialverlauf folgend wieder ins thermische Gleichge-
wicht zuriickkehrt. Dabei ist die Relaxationszeit genau die zu bestimmende 73-Zeit. So-
mit kann man 77 aus einer Serie von Magnetisierungsmessungen mit unterschiedlichen
Zeiten nach der Praparation erhalten (siche Abb. 2.4). Dabei sind als Praparationen
sowohl Siittigung?, als auch Inversion'® der Magnetisierung iiblich [100, 103, 122, 123,
124].

Der Nachteil dieser Methode ist die entsprechend lange Mefzeit, die durch das
Warten zwischen Praparation (,,Pre“) und Datenaufnahme (,ACQ“) entstehen. Bei
Inversionsexperimenten kommt zusétzlich die Wartezeit fiir die Riickkehr ins thermi-
sche Gleichgewicht vor der nichsten Préparation hinzu.

Die Inversion Recovery Look Locker (IRLL) Sequenz

Um das Problem langer Meflzeiten bei der 71-Bestimmung zu verringern, wurde von
Look und Locker eine beschleunigte Methode entwickelt [41]. Dabei wird statt eines
Pulses zur Datenaufnahme eine schnelle Folge von Pulsen mit kleinem Flipwinkel und
Spoiling genutzt. Damit entspricht die Signalentwicklung dem transienten Verhalten

8Da Wassersoff einer der hiufigsten verwendeten Kerne fiir MR-Experimente in biologischen und
medizinischen Anwendungen ist, wird auch oft von Protonendichte gesprochen.

9mit Hilfe eines 90°-Pulses und anschlieBendem Spoiling wird m, = m_ = 0 préipariert

Omit Hilfe eines 180°-Pulses wird m, = —mg und m, = 0 prépariert
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Abbildung 2.4: Schematische Darstellung eines ,,Inversion Recovery® Experiments zur
T1-Bestimmung. a) Diagramm einer Einzelmessung. Nach einer Préaparation mittels
eines Inversionspulses wird die Magnetisierung nach einer dedizierten Wartezeit ¢,,
mit einem Anregungspuls (hier a = 90°) ausgelesen. In der mit RF markierten Zeile
ist die Abfolge der Pulse skizziert. In der mit , Sig* markierten Zeile ist der Verlauf
der Longitudinal- (rot) und Transversalmagnetisierung (griin) abgebildet. Anschlie-
Bend wird gewartet bis die Magnetisierung ins thermische Gleichgewicht relaxiert ist.
b) Diese Messung wird fiir mehrere ¢, wiederholt, so dafl der zeitliche Verlauf der
Longitudinalmagnetisierung moglichst gut abgedeckt wird. ¢) Die gemessenen Werte
(griine Punkte) werden iiber die ¢, aufgetragen und mittels einer Exponentialkurve
gefittet. Die erhaltene Zerfallskonstante ist das gesucht 7.

der im Abschnitt 2.2.3 beschriebenen Sequenz (siehe Gl. (2.29) und Gl (2.31)). In der
urspriinglichen Version nutzten Look und Locker nur den transienten Signalverlauf von
mo nach m{" zur Bestimmung von Tj. Spéter wurde diese Sequenz von Kaptein et
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Abbildung 2.5: Schematische Darstellung eines IRLL Experiments zur 7-Bestimmung.
a) Diagramm einer Einzelmessung. Nach einer Préparation mittels eines Inversionspul-
ses wird die Magnetisierung mit einem Zug dquidistanter Pulse mit kleinem Flipwinkel
abgetastet (mit RF markierte Zeile). Die senkrechten gestrichelten blauen Linien mar-
kieren die Grenzen des aus Abbildung 2.2 bekannten Grundblocks der GRE/FLASH-
Sequenz. In der mit ,,Sig* markierten Zeile ist der Verlauf der Longitudinal- (rot) und
Transversalmagnetisierung (griin) abgebildet. Man erkennt, daf§ die Magnetisierung in
ihrer zeitlichen Entwicklung beeinflut wird. b) Der so erhaltene zeitliche Verlauf des
Signals wird mittels einer Exponentialkurve gefittet. Die bestimmte Zerfallskonstante
T, wird mittels GL. (2.39) auf das wahre T} korrigiert.

al. um eine Préparation mittels Inversionspuls [42] (m[0] = —mg in Gl. (2.31)) und
anschliefend noch von Haase und Deichmann um die Anwendung in der quantitati-
ven Bildgebung [43] erweitert. In dieser Version wird die Sequenz auch als , Inversion
Recovery Look Locker* (IRLL) , bzw. ,Inversion Recovery Snapshot FLASH* (IRSF)
bezeichnet, deren schematischer Ablauf in Abb. 2.5 zu finden ist.

Der Vorteil dieser Sequenz ist, dal die Abtastung des kompletten Zeitverlaufs in
einem Transienten geschieht, was die Messung erheblich verkiirzt. Dies wird dadurch
erkauft, dafl die Zeitkonstante des exponentiell verlaufenden Transienten nicht mehr
das wahre T} ist, sondern das effektive T, ™. Wie aus GL. (2.28) hervorgeht, muf man
dafiir den Flipwinkel o kennen. Obwohl dessen Bestimmung kein prinzipielles Problem
ist, kann es dennoch aus Zeitgriinden notwendig sein, auf dessen experimentelle Be-
stimmung zu verzichten. Aus diesem Grund wurde von Deichmann eine alternative
Korrektur vorgeschlagen, welche sich direkt aus Gl. (2.29) ergibt [43]. Lost man diese
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Abbildung 2.6: Schematische Darstellung der retrospektiven Datenauswahl aus dem
kontinuierlich abgetasteten Transienten. In der oberen Zeile sind die RF-Pulse darge-
stellt (180° Praparationspuls gefolgt vom anschliefenden Auslesepulszug). In der mitt-
leren Zeile sieht man den dazugehorigen Verlauf der Magnetisierung (rot Longitudinal-
griin Transversalmagnetisierung). In der unteren Zeile sieht man schematisch das Re-
ferenzsignals. Dieses kann entweder extern abgegriffen oder aus den Daten selbst be-
stimmt werden. Aus diesem Signal wird die Herzphase gesucht in der sich das Herz am
wenigsten bewegt (grau hinterlegter Bereich). Die in diesem Bereich aufgenommenen
Daten werden dann zur 7i-Bestimmung heran gezogen.

Gleichung nach 7} auf erhélt man

- TR ~ mo

LL * ~ LL

In [1_M<1_6*TR/T1(LL)>:| mes”
mg

Dabei gilt die letzte Niherung fir T, < 7;™ und kleine Flipwinkel, was aber
meist der experimentellen Situation entspricht!!. Sie wird wegen ihrer Einfachheit stan-
dardméfBig genutzt. Der grofie Vorteil dieser Ndherung fiir die IRLL ist, daf sie nur
Parameter enthélt die aus dem MeBdaten direkt gewonnen werden. Bezogen auf einen
3-Parameterfit ergibt sich im Vergleich mit (2.31) und m[0] = —my

T, = T, (2.39)

Si|=A—Be /"™ o 7= (g - 1) e (2.40)

Ein wichtiger Punkt zur T-Quantifizierung am Herzen ist die Synchronisation der
Datenaufnahme mit dem Herzschlag. Nur so kann sichergestellt werden, dafl in einer
Serie von Bildern der T7-Wert korrekt pixelweise ermittelt werden kann. Dies bedeutet,
daBl zur Datenanalyse nicht alle Zeiten genutzt werden.

Eine Moglichkeit dies zu erreichen besteht darin, die Daten kontinuierlich und un-
abhéingig von der Herzphase wihrend des Transienten aufzunehmen. Anschlieend wer-
den die Daten iiber ein externes [125] oder ein aus den Daten selbst gewonnenes [126]
Referenzsignal fiir die entsprechende Herzphase selektiert. Beide Varianten wurden
erfolgreich am Kleintier fiir T7-Quantifizierung genutzt. Dies ist in Abbildung 2.6 skiz-
ziert. Der Vorteil bei dieser Methode ist, dal man die oben beschriebenen Gleichung
(2.39) verwenden kann.

"Dies soll sicherstellen, daf Tl* ") nicht zu stark verkiirzt wird, um eine hinreichend dichte Abta-
stung des Transienten zu erlauben und das ,Steady-State“ Signal der Magnetisierung nicht zu sehr
Zu verringern.
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Abbildung 2.7: Schematische Darstellung der prospektiven Datenauswahl und des
entsprechend getriggert abgetasteten Transienten. In der oberen Zeile sind die RF-
Pulse dargestellt (180° Préparationspuls gefolgt von einzelnen getriggerten Auslese-
pulsziigen). In der mittleren Zeile sicht man den dazugehorigen Verlauf der Magneti-
sierung (rot Longitudinal- griiln Transversalmagnetisierung). In der unteren Zeile sieht
man schematisch das externe Referenzsignal. Mit Hilfe dieses externen Triggersignals
wird wéihrend der Herzphase mit der geringsten Bewegung (grau hinterlegter Bereich)
die Aufnahme der Daten ausgelost, welche zur T;-Bestimmung heran gezogen werden.

Wird alternativ anstelle einer GRE/FLASH-Sequenz eine bSSFP-Sequenz fiir das
Abtasten des Transienten verwendet, mufl anstelle von Gl. (2.39), die auf Gl. (2.36)
basierende Gleichung

1 mo *
T = T, *55F®) 2.41
1 COS[&/Q] m(()l;SSFP) 1 ( )

zur Korrektur der scheinbaren Relaxationszeit genommen werden [117, 127].

Die MOLLI Sequenz

Eine alternative Moglichkeit besteht im Triggern der Sequenz. Dabei wird ein Teil
des Transienten durch eine festgelegte Anzahl an Auslesepulsen auf ein Triggersignal
hin ausgelesen (siche Abb. 2.7). Dabei kann ein Transient auch abschnittsweise iiber
mehrere Trigger gesteuert ausgelesen werden. Daten werden in diesem Fall nur wihrend
einer bestimmten Herzphase aufgenommen. Dazwischen wird die Sequenz unterbrochen
und auf das néchste Triggersignal gewartet. Diese Technik wurde sowohl am Kleintier
91, 93] als auch am Menschen [51, 57| genutzt.

Fiir die Variante mit mehreren Inversionspulsen und einer , Single Shot*“ bSSFP-
Sequenz zum Auslesen der Daten'? hat dabei Messroghli den Namen ,, MOdified Look
Locker Inversion recovery* (MOLLI) geprigt [51]. Dabei wird die bSSFP-Bildgebung
wegen lhrer guten Signalausbeute gewéhlt. Eine schematische Darstellung einer MOLLI
Sequenz findet sich in Abb. 2.8.

12 Single Shot“ meint hierbei, da nach einem Triggersignal eine komplette bSSFP-Sequenz mit
Préparation in es ausgefiithrt wird, welche ein vollstindiges Bild aufnimmt. Diese Aufnahmezeit liegt
in der GroBenordnung von 200ms, was beim Menschen kurz genug ist um in der ruhigen Herzphase
ein komplettes Bildaufzunehmen.
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Abbildung 2.8: Schematische Darstellung des Verlaufs der z-Magnetisierung einer
MOLLI-Sequenz 5(3)3(3)3 (links). Man erkennt, dafl nach der ersten Inversion in den
entsprechenden ruhigen Herzphasen 5 Bilder (blaue Dreiecke), nach der zweiten und
dritten Inversion jeweils 3 Bilder (griine Késtchen, bzw. rote Kreise) getriggert auf-
genommen werden (grau hinterlegt). Nach der letzten Bildaufnahme des jeweiligen
Transienten wird eine Wartezeit eingelegt (braun hinterlegt, hier 3 Herzschlige), bevor
die néchste Inversion prapariert wird. Damit ist sichergestellt, daf3 die Magnetisierung
vor der nédchsten Inversion hinreichend nah am thermischen Gleichgewicht my ist. In
der Datenauswertung (rechts) werden dann die Daten zu einem Transienten zusam-
mengefafit und gefittet (schwarze Kurve rechts).

Obwohl die bSSFP-Bildgebung verglichen zur GRE/FLASH-Sequenz nur einen mo-
deraten Einflufl auf die longitudinale Relaxation besitzt [128], verursacht die bSSFP-
Sequenz trotzdem eine Verdnderung der longitudinalen Relaxation in einen ,,Steady-
State* mit der scheinbaren Relaxationszeit T, "™ (siche G1. (2.38)) mit T} **57 < T}
und mP**™ < my. Eine genaue theoretische Beschreibung des Signalverlaufs der
MOLLI-Sequenz war Bestandteil dieser Arbeit. Wie in Abschnitt 4.3.2 gezeigt wird,
ergeben sich bei konstanter Herzrate aus den Bildserien auch im Fall getriggerter Look-
Locker-Sequenzen wie der MOLLI exponentielle Relaxationskurven. Entsprechend kann
man erwarten, dafl auch deren Werte der longitudinalen Relaxationszeit nicht dem
wahren T;-Wert sondern einem verkiirzten T, ™°**-Wert entsprechen und die Magne-
tisierung gegen einen m{'°***Y-Wert kleiner my strebt. Um auf die wahren 7;-Werte zu
kommen, wurde ohne Begriindung die Verwendung einer analogen Korrektur zu GI.
(2.39) vorgeschlagen [51]?

Ty~ — 0 preuotin (2.42)

(MOLLI)
o
Zur Verbesserung der Abtastung des Zeitverlaufs der Relaxation werden bei der
MOLLI-Sequenz mehrere Transienten mit leicht verschobenen Abtastzeiten nach der
jeweiligen Inversionspraparation aufgenommen. Um diese zu einem Datensatz zusam-
menfiithren zu kénnen (siehe rechte Seite von Abb. 2.8), muf} eine entsprechende Warte-
periode vor der néichsten Inversion eingefiigt werden damit die Magnetisierung wieder
ins thermische Gleichgewicht zuriickkehren kann. Da die Messung in einem Atemanhal-

13In Abschnitt 4.3.2 wird diese Korrektur motiviert und Ihre Einschrinkungen genauer untersucht.
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ter durchgefiihrt werden soll um Bewegungsartefakte durch Atmung zu vermeiden'?,
schrankt dies die Anzahl der abgetasteten Transienten und die Anzahl der Bilder pro
Transient erheblich ein. Die urspriingliche Variante hatte dabei drei Transienten mit
drei Bildern in den ersten beiden und fiinf Bildern im dritten Transienten bei einer
Wartezeit von 3 Herzschlagen zwischen den Transienten. Dies wird durch das Sche-
ma 3(3)3(3)5 verkiirzt dargestellt. Zum Vergleich zeigt Abbildung 2.8 eine 5(3)3(3)3
MOLLI-Sequenz.

2.3 Messung von Mikrozirkulation und Mikrostruk-
tur

In diesem Abschnitt werden die Grundziige des Gewebemodells welches der Parameter-
quantifizierung der Mikrozirkulation im Kapillarbett zugrunde liegt dargestellt. Eine
ausfiihrliche Beschreibung sowie die Annahmen und Grenzen des Modells finden sich
in [21, 46, 129, 130, 131].

2.3.1 Gewebemodell

Das Kapillarbett wird in dieser Arbeit iiber ein Austauschmodell mit vier Kompar-
timenten beschrieben. Ein Schema des Modells ist in Abb. 2.9 dargestellt. Die vier
Kompartimente sind die Kapillaren, das eigentliche Gewebe, das venose System, sowie
das arterielle System. Als arterielles bzw. ventses System werden alle Gefdafle bezeich-
net, welche Blut zum Kapillarbett, bzw. vom Kapillarbett wegtransportieren, bspw.
Arteriolen bzw. Venolen. Es wurde gezeigt, daf§ der Volumenanteil des ventsen und
arteriellen Systems gegeniiber dem Volumen des Kapillarbetts vernachléssigt werden
kann [132], weswegen nur der Signalverlauf der Magnetisierung des Kapillarbetts be-
schrieben werden mufl. Weiterhin wird in diesen Modell angenommen, dafl der Trans-
port von Magnetisierung zwischen diesen Kompartimenten immer an den Transport
von Wasser zwischen diesen gebunden ist.

Die Kapillaren und das umliegende Gewebe bilden dabei im verwendeten Modell
das Kapillarbett. Zwischen diesen Kompartimenten findet ein stdndiger beidseitiger
Austausch von Wasser statt'®. Weder das arterielle, noch das vendse System nehmen
am Wasseraustausch mit dem umliegenden Gewebe teil. Weiterhin wird angenommen,
dal Wasser nur aus dem arteriellen System in die Kapillaren und von den Kapillaren
in das venose System flieit. Der Riickflufl wird explizit ausgeschlossen, was das Modell
deutlich vereinfacht!'®. So mufl die Magnetisierung des vendsen Systems nicht mehr ex-
plizit beschrieben werden, da sie die Magnetisierung im Kapillarbett nicht beeinflufit.
Dieses stellt viel mehr eine Senke der Magnetisierung dar, durch welche Magnetisie-
rung aus dem Kapillarbett abtransportiert wird. Im Gegensatz dazu kann in dieser

Dies bedeutet, dafl der Patient wihrend der ganzen Messung den Atem anhalten muB.

5Dieser Austausch von Wasser ist die in Kapitel 2.1 beschriebene Filtration und Resorption von
Wasser im Kapillarbett.

16Wie in Kapitel 2.1 beschrieben, kann diese Annahme wihrend der Kammersystole im linken
Myokard verletzt sein [63]. Dies geschieht jedoch nur in einem kurzen Zeitraum bezogen auf die
Gesamtlinge des Herzzyklus, weswegen dessen Auswirkungen hier vernachlissigt werden.
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Abbildung 2.9: Schema des Gewebemodells. Im Kapillarbett findet zwischen den Kapil-
laren und den umgebenden Gewebe ein zweiseitiger Austausch statt, welcher mit den
Austauschkonstanten k. und k, beschrieben wird. Das arterielle System dient als Quelle
und das venose System als Senke der Magnetisierung. Der BlutfluBl wird dabei mit der
Perfusion P und dem regionalen Blutvolumen RBV charakterisiert. Die Groflen my, ..o
und 7} (.. sind die Magnetisierung, bzw. longitudinale Relaxationszeit des jeweiligen
Kompartiments.

Néherung das arterielle System als externe Quelle von Magnetisierung aufgefafit wer-
den, welche das Kapillarbett versorgt. Damit kann die Entwicklung der Magnetisierung
effektiv iiber ein System mit zwei Kompartimenten im zweiseitigen Austausch beschrie-
ben werden. Dabei fliefit aus einer externen Quelle Magnetisierung in eines der beiden
Kompartimente ein und im gleichen Kompartiment in eine externe Senke wieder ab.
Dabei sind sowohl der Zufluf} als auch der Abtransport von Magnetisierung in bzw. aus
dem Kapillarbett an die Mikrozirkulation von Blut in den Kapillaren sowie das regiona-
le Blutvolumen des Kapillarbetts gebunden. Der Wasseraustausch zwischen Kapillaren
und umgebenden Gewebe kann dabei mit Hilfe von Austauschkonstanten beschrieben
werden.

Wie in Kapitel 2.3.3 beschrieben, wird in dieser Arbeit eine , Arterial Spin Labe-
ling“ Methode genutzt, welche den Einflufl der Mikrozirkulation auf die longitudinale
Relaxationszeit ausnutzt. Damit gibt T} eine natiirliche Zeitskala vor, mit der die betei-
ligten Prozesse verglichen werden kénnen. Im hier beschriebenen Modell sind Diffusion
und Flufl von Wassermolekiilen die verantwortlichen Transportmechanismen der Ma-
gnetisierung innerhalb der einzelnen Kompartimente. Im Myokard liegt der Abstand
zwischen den Kapillaren bei = 20 pm (siehe Tab. 2.1). Mit einem Diffusionskoeffizienten
fiir Wasser von 1 ym?/ms benétigt der Wassertransport mittels Diffusion < 100 ms um
das Wasser innerhalb des Versorgungsgebietes auflerhalb der Kapillare zu verteilen!”.
Dies ist deutlich kiirzer als die involvierten longitudinalen Relaxationszeiten und man
kann davon ausgehen, dafl Unterschiede in der Magnetisierung innerhalb eines Kompar-
timents hinreichend schnell ausgeglichen werden und somit die zeitliche Entwicklung

1"Das Versorgungsgebiet einer Kapillare beschreibt dabei das hypothetische zylindrische Volumen
um eine einzelne Kapillare mit halben Kapillarabstand (hier ~ 10um) Radius welches primér von der
zentralen Kapillare mit Blut und Nihrstoffen versorgt wird [133, 63].
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der Magnetisierung in einem Kompartiment ohne Betrachtung mikroskopischer raum-
licher Abhéngigkeiten beschrieben werden kann, was die grundlegende Annahme eines
Austauschmodells ohne explizite Betrachtung der Diffusionsgleichung ist [134]. Wei-
terhin zeigt sich, dafl auch der Wasseraustausch zwischen Kapillaren und umliegenden
Gewebe deutlich schneller ist als die involvierten Relaxationszeiten. Dies erlaubt die
Betrachtung im Grenzfall des schnellen Austauschs [135, 94]. Auf die Implikationen
dieser Tatsache wird im n#chsten Abschnitt eingegangen.

2.3.2 Mathematische Beschreibung

Dieser Abschnitt ist der mathematischen Beschreibung des in Kap. 2.3.1 vorgestellten
Gewebemodells gewidmet. Es werden die grundlegenden Gréfien und Gleichungen zur
Modellbeschreibung eingefiihrt. Weiterhin werden einige Implikationen kurz diskutiert.
Das Model basiert im Wesentlichen auf der Arbeit von Bauer et al. [46]. In dieser ist
eine detaillierte Ableitung mit Hilfe von Bilanzgleichungen fiir jedes Kompartiment
angegeben.

In den Betrachtungen von Bauer et al. in [46] wurde der unterschiedliche Was-
sergehalt von verschiedenen Geweben vernachléssigt. Dies ist jedoch von geringer Be-
deutung, da sich alle angegebenen Groflen und Volumenangaben auf den jeweiligen
Wasserpool in den Kompartimenten beziehen lassen. Unter dieser Annahme behalten
die Gleichungen ihre volle Giiltigkeit. Dies erzwingt aber, dal alle Groflen in diesem
Kontext aufgefafit werden miissen. So wird die Perfusion nicht mehr in [ml/g/min]
angegeben. In diesem Zusammenhang wird die Perfusion P’ als Volumenaustauschrate
betrachtet, womit sie das pro Zeiteinheit ausgetauschte Wasservolumen des Blutes pro
Wasservolumen im jeweiligen Gewebe beschreibt

_ AVBIU'ZW&SSEI‘ _ P
B A VGcwcbcwasscr At )\

und in [1/s] angegeben wird. Der Faktor A, welcher P und P’ verkniipft, gibt das
Verhéltnis des Volumenanteils von Wasser im Blutvolumen zum Volumenanteil des
Wassers in der jeweiligen Gewebemasse an.

Die im néchsten Abschnitt beschriebene Methode zur Quantifizierung der Mikro-
zirkulation wird experimentell mit einer IRLL-Sequenz umgesetzt. Wie in Abschnitt
2.2.3 beschrieben, reicht es bei dieser Sequenz aus, die Longitudinalmagnetisierung zu
beschreiben. Im Folgenden werden somit nur noch diese Komponente und ihre zeitliche
Entwicklung in den einzelnen Kompartimenten betrachtet. Effekte auf die Transversal-
magnetisierung, welche beispielsweise durch Suszeptibilitatseffekte verursacht werden
[136, 137, 138], werden dabei vernachléssigt.

Zur Bestimmung der zeitlichen Entwicklung im Austauschmodell betrachtet man
die Bilanz der magnetischen Momente. Der Grund dafiir ist, dafl die magnetischen Mo-
mente an die Anzahl der Teilchen, welche am Austauschprozefl teilnehmen, gekoppelt
ist. Man findet fiir das in Abb. 2.9 dargestellte System

d (Vim [\ = | f+kVi+g=  —kV. m.[] N R 3)
a\viml]) \mgy ) * Vemo.e

lc,c
Tl,e
(2.44)

Pl

(2.43)

—EV. RVt
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mit dem kapillaren Blutflul f, sowie V.., fiir das Kapillar- bzw. extravaskulare Volu-
men im Gewebe. Die mit dem Blut aus dem arteriellen System einstromende Magne-
tisierung ist durch m,, ., — m.,[t] gegeben. Dabei ist my, ., die Magnetisierung die fiir
t — oo im Kapillarbett ankommt und verschieden von der Gleichgewichtsmagnetisie-
rung sein kann (my, ., # My, ), wihrend m,[t] den durch die Priaparation festgelegten
Transienten der einflieBenden Blutmagnetisierung beschreibt (my,[t — oo] = 0). Es
wird angenommen, dafl der Austauschprozel des Wassers im Gleichgewicht ist, wel-
cher auf eine Erhaltung der Gleichgewichtsmagnetisierung hinauslauft:

kV.mg. = k. V.m,, . (2.45)
Die verschiedenen Gleichgewichtsmagnetisierungen my (.., (fiir Kapillaren bzw. extra-

vaskularem Gewebe) tragen dabei dem unterschiedlichen Wassergehalt in verschiedenen
Geweben Rechnung. Damit kann man Gl. (2.44) umschreiben und man erhélt

ol 1 ke : o
g(mc[ﬂ) _(mevithenc e ,(mc[t1)+ gy (Mine — Mult]) + 5
dt \me.[t] —KeNec ke + ﬁ [t TlO 7
(2.46)
wobei f/V, = P'/RBV und
nec = mO,e/mO,c (247)

genutzt wurde. Dabei sind die in Gl. (2.46) gegebenen Parameter (siche auch Abb. 2.9):
M.y [t] — longitudinale Magnetisierung in den Kapillaren bzw. im extravaskularen Ge-
webe, P' die mit dem Regionalen Blutfluf verkniipfte Perfusion, RBV = V,/(V, + V)
— das Regionale Blutvolumen welches die Kapillaren im Gewebe einnehmen'®, T} .., —
die longitudinale Relaxationszeit des Blutes in de Kapillaren bzw. des extravaskularen
Gewebes, k.., — die Wasseraustauschraten fiir den Austausch aus den Kapillaren ins
extravaskulare Gewebe und umgekehrt, 7.. = 7..,/7.., — Verhéltnis des relativen Wasser-
gehalts im extravaskularen Gewebe 7., zum relativen Wassergehalt in den Kapillaren
New.

Analog zu P’ bezieht sich das RBV ausschliefllich auf die beteiligten Wasserpools.
Es gibt also das Verhéltnis von Wasser in den Kapillaren zum Gesamtwassergehalt des
Kapillarbetts an. Auf Gl. (2.46) bedeutet dies, dafl mg (.. = mo und damit 7.. = 1.
Da sich der Wassergehalt zwischen verschiedenen Geweben {iblicherweise dhnlich ist,
und der so entstehende Fehler gering ist, soll im Folgenden auf die Unterscheidung zwi-
schen Wasserpool- und Gesamtvolumen/-gewicht bezogenen Groen verzichtet werden.
Wo notwendig, wird nochmals auf diese Tatsache hingewiesen und entsprechende Kor-
rekturen benannt.

18Figentlich handelt es sich beim RBV um den relativen Volumenanteil der Kapillaren im Gewebe.
Allerdings hat sich fiir dieses Volumenverhéltnis ist englischen der Name ,regional blood volume*
gebriuchlich, dessen deutsche Ubersetzung hier verwendet wird.

9Da die betrachtete Magnetisierung direkt an den Wassergehalt gebunden ist, entspricht dieses
Verhiltnis auch dem Verhéltnis der thermischen Gleichgewichtsmagnetisierungen 7., = mq./mo.c
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Die allgemeine Losung von Gl. (2.46) ist kompliziert und untibersichtlich [21, 47,
131, 130, 135]. Allerdings wurde gezeigt, dafl im Myokard fiir die longitudinale Ma-
gnetisierung der Grenzfall des schnellen Wasseraustausches zwischen Kapillaren umlie-
genden Gewebe realisiert ist [30, 94, 135]. In diesem Fall gilt k. > 1/T, ..;. Dadurch
werden durch den Austausch auf der Zeitskala von 77 die Unterschiede in der Magne-
tisierung zwischen den Kompartimenten ausgemittelt und das gesamte Kapillarbett
148t sich mit einer einzigen Magnetisierung beschreiben. Fiir diesen Grenzfall konnten
Bauer et al. [46] die geschlossene Losung von Gl. (2.46) fiir die Gesamtmagnetisierung
m unter dem Einflul einer GRE/FLASH-Sequenz (durch ein hochgestelltes ,, (LL)“ fiir
die Look-Locker-Sequenz aus Abschnitt 2.2.5 angezeigt)

t
m(LL) [t] — mP(LL) _( m(}:chL) o m(LL) [0])6_ AFLL) ¢ - P// dt'e_ A*(LL)(t_t/)mm [tl] (248)

00
0

mit der ,,Steady-State“-Magnetisierung unter Einflufl der Perfusion (durch ein hochge-
stelltes ,P“ gekennzeichnet)?

P'(mi —mew)) 1—e ATk
P(LL) __ in,c0 0,in
mP ) = <m0 + n oo (2.49)

angeben. Dabei ist A die Relaxationsrate, bzw. deren Gegenstiick unter Einflul einer

GRE/FLASH-Sequenz A", durch

RBV 1-RBV . Infcos[a]]
A=P bow.  AT0D = A - DA
T T T W T,

(2.50)

gegeben.

Im Allgemeinen gilt m(,ff,i # My, Dies ist beispielsweise der Fall, wenn das ein-
stromende Blut bereits einige Zeit von den RF-Pulsen der GRE/FLASH-Sequenz be-
einfluit wird, bevor es ins Kapillarbett gelangt und mit der Gewebemagnetisierung

austauscht [46]. In diesem Fall gilt m{2 < m,.,, wobei die Abnahme von Flipwin-

kel und Repetitionsrate der RF-Pulse, sowie die Dauer des Einflusses vor Austausch
abhéngt [46]. Aus Gl. (2.49) erkennt man, daf§ dies zu einer Abweichung von mZ™
gegeniiber dem erwarteten Wert bei GRE/FLASH-Sequenzen m{" in Gl. (2.29) fiihrt,
wenn man A als longitudinale Relaxationsrate fiir ¢ — oo auffafit. Fiir das Myokard
ist die Zeitspanne unter Pulseinflufl vor Erreichen des Kapillarbetts iiblicherweise kurz
(Mensch: ~ 0,2 — 0,4s [29], Maus: < 0,2s [50]), so dafl die resultierende Abweichung
als klein angesehen wird.

Abschlieflend ist es wichtig zu erwdhnen, daf§ nicht alle Methoden zur Quantifizie-
rung eine Look-Locker-Sequenz zur Bildgebung verwenden. Dies fiir diesen Fall rele-
vante Gleichung ergibt sich aus Gl. (2.48) mit o — 0 und entsprechend A**» — A und

my" — mg aus Gl. (2.48) gewinnen

t
mlt] = mo — (mo — m[0])e ™ — P’/ dt'e M= m 1] (2.51)
0

20Diese Unterscheidung ist notwendig, da der ,,Steady-State“-Wert der Magnetisierung bei Perfusion
nicht mehr durch Gl. (2.29) gegeben ist.
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Dabei ist interessant, dafi sowohl Gl. (2.48) als auch Gl. (2.51) mit den entsprechenden
Gleichungen fiir ein Ein-Kompartiment-Modell im Kapillarbett {ibereinstimmen [45,
48, 139], was eine direkte Folge aus der Annahme des schnellen Austauschs zwischen
Kapillar- und Gewebekompartiment ist.

2.3.3 Perfusionsquantifizierung mittels 7i-basierter FATR-ASL
Messung

Wie aus den Gleichungen (2.48) und (2.51) ersichtlich ist, hingt das zeitliche Verhal-
ten der Longitudinalmagnetisierung des Kapillarbetts direkt vom zeitlichen Verlauf der
Magnetisierung des einflieBenden Blutes ab, wobei die Perfusion den Proportionalitéts-
faktor fiir diese Abhéngigkeit darstellt. Dies eroffnet die Moglichkeit die Perfusion eines
bestimmten Gewebes durch die geeignete Manipulation der Magnetisierung des einflie-
Benden Blutes zu bestimmen. Dieses Vorgehen wird allgemein ,, Arterial Spin Labeling®
(ASL) genannt?!,

Die in dieser Arbeit verwendete spezielle Methode fiir die Praparation der Blut-
magnetisierung ist die ,,Flow-sensitive Alternating Inversion Recovery“ (FAIR), so daf
man von der FAIR-ASL Methode spricht [17, 18, 19, 22, 23]. Sie besteht aus zwei Ein-
zelexperimenten (siche Abb. 2.10). In einem Labelexperiment wird sowohl die Magne-
tisierung in der Mef3schicht, als auch die Magnetisierung des einflieBenden Blutpools
invertiert. Damit flieft aufgrund der Perfusion invertiertes Blut in die Mefischicht.
Demgegeniiber wird im dazugehorigen Kontrollexperiment nur die Magnetisierung in
der Mef3schicht invertiert, so dafl Blut im Gleichgewichtszustand in die Meflschicht
einfliefit. Aufgrund des unterschiedlichen Magnetisierungszustandes des Blutes éndert
sich der zeitliche Verlauf der Magnetisierung in der Mefischicht bei der Riickkehr ins
Gleichgewicht. Diese Riickkehr im Labelexperiment dauert durch das EinflieBen von
invertiertem Blut ldnger als im Kontrollexperiment. Dieser Unterschied wird genutzt
um die Perfusion zu quantifizieren. Dabei hat man die M6glichkeit die Perfusion direkt
iber die Magnetisierungsdifferenz [21, 25, 45, 139] oder iiber den Unterschied in den
longitudinalen Relaxationszeiten messen [25, 26, 93]. Letztere ist vor allem im Klein-
tierbereich bei Ratten [26, 30] oder Mé&usen [32, 33] gebrduchlich, wurde aber auch in
Humanstudien verwendet [27, 28, 29]. Diese von Belle et al. eingefithrte Methode [26]
wurde von Waller et al. [30] und Bauer et al. [31] mit den Ergebnissen aus Mikro-
sphirenmessungen validiert. Sie soll im Folgenden ausfiihrlicher betrachtet werden.

Dazu ist es notwendig, den Magnetisierungsverlauf fiir beide Experimente zu be-
stimmen??. Betrachtet man das schichtselektive Kontrollexperiment (im Folgenden
durch ein tiefgestelltes ,s1“ angezeigt) findet man, dafl in diesem Fall nur ausrelaxier-
te Gleichgewichtsmagnetisierung in die Bildgebungsschicht einflieft und entsprechend
mi[t] = 0 in GL (2.51) gilt und damit

mglt] = mo (1 —2) e, (2.52)

21Dies bedeutet auf Deutsch iibersetzt soviel wie , Arterielle Markierung der Spin“. Ein anderer
dafiir iblicher Begriff ist ,, Arterial Spin Tagging*.

22Fir die Perfusionsquantifizierung wurde dabei in der Literatur der Einflu8 der Bildgebungssequenz
vernachléssigt [26] und wird spéter als Bestandteil dieser Arbeit betrachtet (siehe Kap. 3.1)
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Abbildung 2.10: Schematische Darstellung der FAIR-ASL Methode. a) zeigt den Un-
terschied zwischen beiden Messungen. In der Labelmessung wird mittels eines globalen
(nicht selektiven) Inversionspulses die Magnetisierung sowohl in der Mefschicht als auch
der gesamte Blutpool invertiert. In der selektiven Kontrollmessung wird nur die Magne-
tisierung innerhalb der Mefschicht invertiert, welche zur besseren Sichtbarkeit etwas
breiter als die Bildgebungsschicht dargestellt ist. Dies entspricht auch dem Experiment,
worauf aber spéter in Kap. 3.2 noch genauer eingegangen wird. b) zeigt schematisch
den daraus folgenden zeitlichen Verlauf der Magnetisierung. Im selektiven Experiment
flieft nur Gleichgewichtsmagnetisierung in die Schicht und wird durch den schnellen
Austausch mit der Gewebemagnetisierung vermischt. Dadurch kehrt diese schneller ins
Gleichgewicht zuriick als im globalen Experiment, bei dem invertierte Magnetisierung
in die MeBschicht einflieBt. c) stellt dieses Verhalten tiber den zeitlichen Verlauf der
Longitudinalmagnetisierung dar. Dabei ist links das Verhalten der Magnetisierung des
einflieBenden Blutes und rechts das Verhalten der Gewebemagnetisierung fiir die se-
lektive Kontroll- und die globale Labelmessung gezeigt. Der Unterschied in den beiden
rechten Kurven wird genutzt um die Perfusion mittels Gl. (2.57) zu quantifizieren.
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womit man fiir das schichtselektive Kontrollexperiment

1 1
Tl,sl - K - P/ + % + 17;15?‘/ (253)

findet.

Im global invertierten Labelexperiment (im Folgenden durch ein tiefgestelltes , gl“
angezeigt) folgt der variable Teil der einflieBenden Magnetisierung dem Verlauf my, [t] =
2mO?Be_t/ 712 mit der longitudinalen Relaxationszeit des Blutes T \ 5 sowie dessen Gleich-

gewichtsmagnetisierung m, 5. Damit erhélt man fiir die Magnetisierung des Kapillar-
betts

e—t/ Tns _ e—t/ T1 51

1/ T1,B_1/ Tl,sl

m, l[t] — msl [t] + QmO’BP/

¢ (2.54)
Um die longitudinale Relaxationszeit fiir den bi-exponentiellen Zeitverlauf in Gl (2.54)
zu bestimmen, wird im Folgenden auf die ,Mean Relaxation Time Approximation®
(MRTA) zuriickgegriffen [129, 140]

_ > LS [t] — My [t — OO]
T [ e o (259

und man findet

(2.56)

2T,
Tl.,gl = Tl,sl (1 + P’ —BTTLO) )

moyB

wobei T, aus dem Kontrollexperiment bekannt ist und mg bzw. m, 5 aus den gefitteten
Werten bestimmt werden konnen. Da sich die hier angegebenen Grofien allein auf die
Wasserpools beziehen, gilt fiir die Gleichgewichtsmagnetisierungen my = m, und man
kann Gl. (2.56) nach der Perfusion auflosen und erhilt

1 (T
P = -1 2.57
Tl,B ( Tl,sl ) ’ ( )

welche ausschliellich von den gemessenen Relaxationszeiten abhéngt. Dies ist von Vor-
teil, da somit auf die direkte Verwendung von rausch- bzw. artefaktanfilligen Werten
der Magnetisierung aus Einzelbildern verzichtet werden kann.

2.3.4 Messung des regionalen Blutvolumens

Am Ende von Kap. 2.3.2 wurde die Losung des Zeitverlaufs der longitudinalen Ma-
gnetisierung im Grenzfall des schnellen Austauschs zwischen Kapillar- und Gewebsma-
gnetisierung vorgestellt und ihre formale Analogie zur Losung des Ein-Kompartiment-
Modells erwéhnt. Allerdings 148t sich mit Hilfe des Zwei-Kompartimente-Modells eine
genauere Beschreibung der Magnetisierung im Kapillarbett erreichen (siche Gl. (2.53)).
Sieht man von der Perfusion ab, erkennt man, dafl die inverse Relaxationszeit des Ka-
pillarbetts im schnellen Austausch das volumengewichtete Mittel der inversen Relaxa-
tionszeiten des Kapillarblutes und des umliegenden Gewebes ist. Ist man nun in der
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Lage die longitudinale Relaxationszeit eines der Kompartimente zu beeinflussen, erhélt
man daraus Informationen, die die Bestimmung der relativen Grofle der Einzelpools
erlaubt. Dieses Verfahren wurde aufbauend auf den Arbeiten von Schwarzbauer et al.
[35] und Bauer et al. [46] von Kahler et al. vorgestellt [39] und ist in Abb. 2.11 skizziert.
Es basiert darauf, dal die longitudinale Relaxationszeit in einem schichtselektiven In-
versionsexperiment vor und nach Gabe eines intravaskularen Kontrastmittels gemessen
wird?3. Dabei verkiirzt sich nach Kontrastmittelgabe die longitudinale Relaxationszeit
im Blut und damit auch die gemessene schichtselektive T3-Zeit und man findet (siehe
Gl. (2.53))

1 1

Tl,sl,KM Tl,sl

1 1
= RBV - . 2.58
(Tl,c,KM Tl,c) ( )

Um nun das RBV bestimmen zu kénnen, mufl die Relaxationszeit des Blutes im
Kapillarbett vor (7 ,.) und nach (7, . xy) Gabe des Kontrastmittels bekannt sein. Dazu
wartet man einige Zeit nach der Kontrastmittelgabe mit der Messung, um dem Kon-
trastmittel genug Zeit zu geben, sich in der Blutbahn gleichméflig zu verteilen. Mifit
man nun die longitudinale Relaxationszeit des Blutes in einem grofien Gefafl oder in der
Herzkammer, kann man die Relaxationszeit des Blutes im Kapillarbett gut abschétzen.
Dazu mufl man den Unterschied in den relativen Volumina der festen Blutbestandteile
(Hamatokrit genannt) HCT zwischen Blut in Kapillaren und in grofien Gefiflen bzw.
der Herzkammer beriicksichtigen und findet mit Gl. (2.58):

1 - HCTHerzkammer 1/T1,51,KM - 1/Tl,sl

RBV = .
1 - HCTKapillare 1/7_71,B,KM - 1/7—‘1,13

(2.59)

Diese Korrektur fiir den Hamatokritwertes ist notwendig, da sich das intravaskulare
Kontrastmittel nur im Blutplasma befindet und damit strenggenommen auch nur das
Wasservolumen im Blutplasma bestimmt wird. Erst durch diese Korrektur wird das
komplette Wasservolumen des Blutes beriicksichtigt. Dabei liegt der Wert der Hama-
tokritkorrekturfaktors bei etwa 0,7 [141]. Auch fir das RBV gilt, da sich die hier
gemachten Angaben auf das Verhéltnis der Wasservolumina in den entsprechenden
Kompartimenten bezieht. Will man den unterschiedlichen Wassergehalt der einzelnen
Kompartimente beriicksichtigen, muf3 man analog zur Perfusion eine Korrektur wie
in Gl. (2.43) durchfiithren, wobei hier das Verhiltnis der jeweiligen Wasservolumina
bezogen auf die Kompartimentvolumina genommen werden muf.

23Ein Kontrastmittel bezeichnet eine Substanz welche die Relaxationszeiten der Kernmagnetisierung
in seiner Umgebung verkiirzt. Dariiber hinaus besitzen intravaskularen Kontrastmittel die Eigenschaft
innerhalb der Blutgefifie zu verweilen und nicht oder nur sehr langsam in das die Geféafle umgebende
Gewebe aufgenommen zu werden. Fiir die Messung des RBV wird dabei normalerweise ein Gadolini-
um basiertes Kontrastmittel verwendet, welches einen besonders starken Effekt auf die longitudinale
Relaxationszeit T3 hat.
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Abbildung 2.11: Schematische Darstellung der RBV-Mefimethode. a) Auf der linken
Seite ist die Messung der longitudinalen Relaxationszeit von Blut gezeigt. Dafiir wird
der ganze Blutpool mit einer globalen Inversion préapariert. Dabei muf} ein groies Gefaf3
oder die linke Herzkammer in der Mef schicht liegen. Fiir die Gewebemessung soll
moglichst nur das Kapillarbett prapariert werden. Dies erfolgt durch eine schichts-
elektive Inversion wobei das Kapillarbett sowohl in der Mefischicht als auch in der
Inversionsschicht liegt. Nach Gabe des intravaskuldren Kontrastmittels (blaue Punkte
in der unter Zeile) verkiirzt sich die longitudinale Relaxationszeit im Blut und durch
den Austausch auch im Gewebe des Kapillarbetts. b) Aus den Unterschieden in den
Relaxationszeiten vor und nach Kontrastmittelgabe kann dann mittels Gl. (2.59) das
RBYV bestimmt werden.
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Kapitel 3

T-basierte Quantifizierung von
Perfusion und Mikrostruktur am

Herzen mittels Messungen vom
FAIR-ASL-Typ

3.1 Einflul der Look-Locker-Sequenz auf die Per-
fusionsquantifizierung

Wie in den Grundlagen beschrieben, wird zur Ti-basierten Quantifizierung der Herz-
perfusion Gl. (2.57) genutzt. Diese Gleichung wurde in [26] abgeleitet. Dabei wur-
de eine ungestorte Relaxation der Magnetisierung in das Gleichgewicht angenommen.
Inversion-Recovery-Experimente zur T}-Bestimmung werden aber aus Zeitgriinden, wie
in Kap. 2.2.5 beschrieben, oft mit Hilfe der Look-Locker-Methode oder deren Abwand-
lungen durchgefiihrt, welche die longitudinale Relaxation der Magnetisierung beeinflus-
sen. Die Korrektur auf die ungestorte Relaxationszeit geschieht normalerweise mittels
Gl. (2.39). Die Ableitung dieser Korrektur (siehe beispielsweise [43]) bezieht sich aber
auf nicht-perfundierte Systeme. Da die Perfusion genau der Effekt ist, welcher quantifi-
ziert werden soll, mufl die Anwendbarkeit dieser Korrektur kritisch hinterfragt werden.

Der Einflufl auf die Signaldifferenz bei FAIR-ASL Messungen und darauf aufbau-
ender Perfusionsberechnungen wurde dabei von Pell et al. [44] und Giinther et al. [45]
untersucht. Dabei wurde aber kein Wert auf die Untersuchung der Relaxationszeiten
gelegt. Hingegen untersuchten Bauer et al. [46] und Paudyal et al. [47] den Einflufl
der Sequenz auf die Relaxationszeiten in austauschenden Systemen ohne dabei auf die
Auswirkungen auf Perfusionsquantifizierung einzugehen. Aus diesem Grund soll dies
in folgenden Abschnitt ndher untersucht werden.

Startend mit Gleichung (2.48) findet man fiir die schichtselektiv invertierte Messung
(ms,[t] = 0)

mSJL) [t] _ m(l:O(LL) _( m(}:O(LL) +m0)€_ AF(LL) ¢ : (3.1)

39
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was auch in diesem Fall die Zuordnung

I =1/ A0 (3.2)

1,sl

fiir die scheinbare schichtselektive longitudinale Relaxationszeit rechtfertigt und fiir die
global invertierte Messung findet man (m,,[t] = 2mgze~" T8).

*(LL)
6_t/ s _ 6_t/ T g

1/ Ty —1 T, 09

m[t] = mEV ] + 2mqp P’

gl sl (33>
Dabei wurde vernachléssigt, dafl das Blut auf dem Weg zum Kapillarbett sich be-
reits einige Zeit in der Bildgebungsschicht befindet bevor es ankommt. Dieses Blut ist
wahrend dieser Zeit den Anregungspulsen der Bildgebungssequenz ausgesetzt. Beriick-

*(LL
—(1/T1,<B -1/ Tl,B)tskTT

sichtigt man dies, gilt P" — P’ (e , wobeli t.rr die Transitzeit ist,

die das Blut in der Bildgebungsschicht auf dem Weg zum Kapillarbett braucht [46, 142].
Da diese Transitzeiten innerhalb der Bildgebungsschicht verglichen zu den longitudi-
nalen Relaxationszeiten kurz sind [29, 46, 50] wird sie im Folgenden vernachlissigt'.

Mit Hilfe von Gl. (2.55) findet man fiir die longitudinale Relaxationszeit im globalen
Inversionsexperiment?

T/ = 7700 (1 + P/—m0 fﬂ?g) (3.4)

Diese Gleichung a3t sich nach der Perfusion auflésen und man erhélt eine Gleichung
die den Einflu der GRE/FLASH-Bildgebung beriicksichtigt

1 mP L) T*(LL)
P — 1 20 E— 3.5
2T, s ( + mo > <T:§1LL) (35)

Die hier gewahlte Bezeichnung P’™" soll veranschaulichen, dafl es sich um den mit
Hilfe dieser Gleichung gefundenen Zusammenhang fiir die Perfusion handelt®. Auch
wurde wieder die Tatsache genutzt, daf§ fiir auf die Wasserpools bezogene Grofien
mes = Mo gilt. Im Gegensatz zu Gl. (2.57) gehen in dieser Gleichung aber neben den
Relaxationszeiten auch das Verhéltnis von ,,Steady-State“-Magnetisierung und Gleich-
gewichtsmagnetisierung ein. In Gl. (3.5) ist die von Belle et al. angegeben Gl. (2.57)
als Spezialfall mit @ — 0 enthalten (mX™ — mg, T, — T, und T, — T,,).
Sind die tatsédchlichen Werte der Relaxationszeiten bekannt, sollte die urspriingliche
von Belle et al. angegebene Gleichung also die gleichen Perfusionswerte liefern. Da die
longitudinalen Relaxationszeiten aber mit einer IRLL-Sequenz bestimmt werden, wird

L Als Abschitzung kann dabei die Zeitverzogerungszeit eines Kontrastmittelbolus zwischen Ankunft
in der linken Herzkammer und der spiteren Ankunft im Myokard genutzt werden. Diese ist linger als
als tgrr und wurde in der Maus mit < 0,2s [50] bzw. mit < 0,4s [29] im Menschen angegeben.

2Diese Gleichung ist fiquivalent zur Gleichung (38) in [46]

3Im physiologischen wie im physikalischen Sinne gibt es natiirlich nur eine Perfusion. Es handelt
sich hier lediglich um verschiedene Gleichungen zur Quantifizierung, welche auf diese Art unterschieden
werden sollen.



3.1. EINFLUSS DER LOOK-LOCKER-SEQUENZ 41

die Standardkorrektur aus Gl. (2.39) genutzt, um die wahren Relaxationszeiten zu er-
halten. Aus Gl. (3.1) fiir das schichtselektive Inversionsexperiment und G. (3.4) fiir das
globale Inversionsexperiment ist aber ersichtlich, daf3

mo = mi[t — 0] = m{"[t — 0] (3.6)
myt™ = m{P [t — oo] = miP[t — oo (3.7)
und damit nach Standardkorrektur (2.39)
T _ To” (3.8)
Tl,sl T:ji]LL) .

gilt. Streif et al. argumentierte mit dieser Uberlegung, daB man in G1. (2.57) somit auch
den Quotienten der scheinbaren Relaxationszeiten einsetzen konnte um die richtigen
Perfusionswerte zu erhalten. Der Vergleich von Gl. (2.57) nach Anwendung von GI.
(3.8) und GI. (3.5) zeigt aber, daf sich der EinfluB der Bildgebungssequenz nicht mit
Hilfe der Standardkorrektur herausrechnen 148t*.

Um den durch die Verwendung von Gl. (2.57) auftretenden Fehler bei Verwendung
einer IRLL-Sequenz zu untersuchen, betrachtet man das Verhéltnis der beiden quanti-
fizierten Perfusionswerte

P 2 (3.9)

P ( mcljo(LL) )
1+
mo

Aus Gl (2.49) geht hervor, dafl mZ™ < mgy gilt und damit der Quotient immer
grofler als eins ist. Somit gilt P'™ < P’. Das bedeutet, daf§ die Verwendung von GI.
(2.57) bei der Perfusionsquantifizierung mit IRLL-Experimenten in Verbindung mit der
Standardkorrektur (2.57) zu einer systematischen Uberschitzung der Perfusion fiihrt.
Da der Betrag der Gleichgewichtsmagnetisierung minimal null wird, hat diese eine
obere Grenze beim doppelten Wert der tatséchlichen Perfusion. Man findet damit

P < p <Py (3.10)

In Abb. 3.1 ist diese systematische Uberschiitzung dargestellt. Es zeigt sich, daf
die erwarteten Abweichungen fiir Mensch und Maus dhnlich sind. Dies stimmt mit den
Vorhersagen aus Gl. (2.49) iiberein, nach denen mZ™ nur schwach von der Perfusion
abhéngen sollte. Es zeigt sich, daff mit wachsendem Einflul der Bildgebungssequenz
auf die Relaxationszeit (sich verkiirzendes Ty bei sich vergrofernden «) wichst auch
der Fehler in der Perfusionsquantifizierung. Dabei &ndert sich die Uberschitzung der
Perfusion am Stérksten in einem begrenzten Streifen um die Parameterkombination, bei
welcher im nicht-perfundierten Fall das , Steady-State“-Signal fiir die GRE/FLASH-
Sequenz maximal wird (sieche auch Gl. (2.31) in Verbindung mit GI. (2.29))°. Bei Werten

4Auf die Tatsache, daB die Standardkorrektur (2.39) in perfundierten austauschenden Systemen
nicht angewendet werden sollte, wurde bereits von Bauer et al. in [46] hingewiesen.

®Der Flipwinkel bei welchem bei gegebener Relaxations- (T7) und Repetitionszeit (Tg) ist gegeben
T
durch ag = arccos [e Tl}] und wird Ernstwinkel genannt[100].
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Abbildung 3.1: Darstellung des systematischen Fehlers der T)j-basierten Perfusions-
quantifizierung aus Gl. (3.9) fiir Maus (links) bzw. Mensch (rechts) bei der Ver-
wendung von Gl. (2.57) in Verbindung mit der Standardkorrektur (2.39) und einer
IRLL-Sequenz. Die schwarze Linie markiert die Kombination von Repetitionszeit Ty
und Flipwinkel o bei welcher der Betrag der Transversalmagnetisierung im ,,Steady-
State“ einer GRE/FLASH-Sequenz und damit der Betrag des Mefsignals maximal
wird. Dabei wurde fiir Mause eine schichtselektive Relaxationszeit von T, = 1360 ms
[92] und fiir Menschen von T, = 1175 ms [27, 28] angenommen. Typische Werte fiir
die Perfusion und die longitudinale Blutrelaxationszeit wurden aus Tab. 2.1 entnom-
men. Die Zeit innerhalb der Mef3schicht vor Erreichen des Kapillarbetts wurde mit 0, 1
s (Maus) [50] bzw. 0,2 s (Mensch) [29] angenommen.

auBerhalb dieses Streifens gilt: fiir kleinere a bzw. lingere Ty ist die Uberschitzung
gering, wihrend fiir kiirzere Ty bzw. groBere a die Uberschitzung fast maximal ist. Da
im Experiment hiufig ein Flipwinkel nahe dem Ernstwinkel gew&hlt wird, heifit das,
daB man sowohl am Menschen als auch an der Maus eine systematische Uberschiitzung
der Perfusion von etwa 25% erwartet.

Abschlielende Bemerkungen

Insgesamt erkennt man, dafl bei Beriicksichtigung der GRE/FLASH-Bildgebung an-
stelle der tatséichlichen Relaxationszeiten die scheinbaren Relaxationszeiten und das
Verhiltnis aus ,,Steady-State- und Gleichgewichtsmagnetisierung eingehen. Das heif3t,
in Gl. (3.5) gehen auch Magnetisierungswerte ein, welche aber mit dem Fit mitbe-
stimmt werden. Da die Verwendung der Standardkorrektur Gl. (2.39) entfillt, ist es
nicht mehr notwendig, daf eine vollstandige Inversion der Magnetisierung in der Mef3-
schicht erreicht wird. Dies erlaubt die einfache Anpassung an verschiedene Anfangsbe-
dingungen wie Séttigungspriaparation, oder die Inversion der Magnetisierung aus dem
»Steady-State“heraus, was zu einer Beschleunigung der Perfusionsmessung genutzt wer-
den kann. Diese Toleranz gegeniiber der Préaparation konnte beispielsweise bei der T;-
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basierten FAIR-ASL-Perfusionsquantifizierung an der Niere demonstriert werden[143].
Dort wurde die Inversionsschicht senkrecht zur Mefischicht gelegt um einen moglichst
geringen Einflufl der schichtselektiven Inversion auf den Blutpool zu erreichen. Dabei
wurde aber im Randbereich der Inversionsschicht keine vollstdndige Inversion mehr er-
reicht. Die Verwendung von Gl. (3.5) quantifiziert aber fiir die ganze Niere zuverldssig
die Perfusion.

3.2 Einflu3 der Anatomie des Herzens auf die Mes-
sung der Mikrozirkulation und Mikrostruktur
und deren Korrektur

3.2.1 Blutmagnetisierung bei schichtselektiver Inversion am
Herzen

In diesem Abschnitt soll auf die Besonderheiten der Perfusionsquantifizierung mittels
Ti-basierter FAIR-ASL eingegangen werden, welche bei dieser Methode am Herzen auf-
treten. Dabei ist besonders der Einflufl der schichtselektiven Inversion auf den Blutpool
von Interesse. Wie in Kapitel 2.3.3 beschrieben besteht die Idee der Methode darin,
durch geeignete Manipulation der einfliefenden Magnetisierung den Signalverlauf zu
beeinflussen. Dabei wird davon ausgegangen, dafl bei schichtselektiver Inversion das
einfliefende Blut nicht manipuliert wird und sich darum im thermischen Gleichgewicht
befindet (siehe Abb. 2.10). Bei der verwendeten FAIR-ASL Technik liegt die Bildge-
bungsschicht im untersuchten Bereich vollstdndig in der selektiven Inversionsschicht.
Da bei den meist verwendeten Orientierungen in der Herzbildgebung die linke Herz-
kammer in der Bildgebungsschicht liegt, fiihrt dies zu Problemen. In Abb. 3.2a ist dies
beispielhaft an einem Kurzachsenschnitt etwa auf mittlerer Hohe der linken Herzkam-
mer dargestellt. In dieser Orientierung schneidet die selektive Inversionsschicht sowohl
die linke als auch die rechte Herzkammer. Weiterhin wird auch Blut in der unteren
Hohlvene sowie in einigen Bereichen innerhalb der Lunge invertiert. Das Blut aus der
linken Herzkammer versorgt aber iiber die direkt oberhalb der Aortenklappe abgehen-
den Herzkranzgefifle den Herzmuskel mit sauerstoffreichem Blut. Dabei liegt nur eine
kurze Transitzeit T,,r zwischen linker Herzkammer und Myokard (siehe Tab. 2.1).
Diese liegt bei der Maus deutlich unterhalb der Relaxationszeit von Blut und ist beim
Menschen kleiner oder in deren Groflenordnung. Damit wird das durch die Inversions-
schicht beeinflute Blut das Kapillarbett erreicht haben, bevor dessen Magnetisierung
zuriick ins Gleichgewicht relaxiert ist. Dies ist in Abb. 3.2b schematisch dargestellt. Da
auch der Lungenkreislauf in vergleichsweise kurzer Zeit durchlaufen wird (siehe T, ;v in
Tab. 2.1) ist ebenso davon auszugehen das Blut welches durch den Inversionspuls beein-
fluBt wurde innerhalb kurzer Zeit (¢t < 57} ) die linke Herzkammer und anschlieSend
den Herzmuskel erreicht, so dafl bei schichtselektiver Inversion wiahrend des ganzen
Transienten der Magnetisierung im Herzmuskel durch den Inversionspuls beeinflufites
Blut in das Kapillarbett gelangt. Damit wird aber die Grundannahme fiir das Kon-
trollexperiment der FAIR-ASL Technik verletzt. Daraus resultiert die Notwendigkeit,
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den Zeitverlauf der Magnetisierung des einflieBenden Blutes im schichtselektiven Inver-
sionsexperiment genauer zu beschreiben.

In Abb. 3.2¢ wird dies ausfiihrlicher dargestellt. Man erkennt, dafl ein relativ kom-
plexer zeitlicher Verlauf der Blutmagnetisierung in der Aorta oberhalb der Aortenklap-
pe zu erwarten ist. Da an diesem Punkt die Abzweigungen der Herzkranzgefifie aus
der Aorta liegen, sollte dieser Zeitverlauf mit der Verzogerung durch die Transitzeit
T+ auch im Herzmuskel auftreten. Da 7., aber nur einen mittleren Wert angibt,
kann davon ausgegangen werden, dafl der tatsdchliche zeitliche Verlauf deutlich glatter
ist.

Damit ergibt sich die Frage, wie man die schichtselektive Inversion am Herzen bei
FAIR-ASL und vergleichbaren Methoden behandelt. Da in den kritischen Fillen, in
denen diese Problematik verstarkt auftritt, die Bildgebungsschicht die Herzkammer
schneidet, liegt es nahe, den zeitlichen Verlauf der Magnetisierung des einflieBenden
Blutes, durch den Verlauf in der linken Herzkammer zu néhern. Dieses Vorgehen ist
tatséchlich analog zum Vorgehen im Fall der globalen Inversion. Auch dort wird der
Verlauf der Blutmagnetisierung in der linken Herzkammer genutzt um die longitudi-
nale Relaxationszeit des Blutes zu bestimmen, welches ins Kapillarbett einfliefft. Kon-
sequenterweise bietet es sich fiir die mathematische Behandlung an, den Verlauf der
einfliefenden Magnetisierung auch bei schichtselektiver Inversion mittels einer Expo-
nentialfunktion zu beschreiben. Dabei wird das Blut eine scheinbare Relaxationszeit
T, g aufweisen und nicht vollsténdig invertiert sein:

mB,sl[t] - mO,B + (mqul[O] - mO’B) Git/ Tl’B’Sl . (311)

Damit ergibt sich die Beschreibung bei schichtselektiver Inversion aus der Beschrei-
bung bei globaler Inversion mit 7} 5 — T,y und —mys — myp4[0]. Im Allgemeinen
gilt fiir den Startwert — myp < mp4[0] < myp und fiir die scheinbare longitudinale
Relaxationszeit 7T, p. < 7). Die genauen Werte héngen dabei sowohl von physiolo-
gischen Parametern wie der Dauer eines Herzzyklus, als auch der tatséchlichen Lage
und Dicke der Inversionsschicht sowie anatomischen Parametern ab. Dies bedeutet aber
auch, dafl der auftretende Fehler bei Verwendung von Gl. (2.57) bzw. (3.5) vom Ge-
sundheitszustand des Herzmuskels und den experimentellen Details abhéngen. Fiir eine
quantitative Untersuchung der auftretenden Fehler ist es somit notwendig, anhand von
Modellannahmen sowohl T 5, als auch mg4[0] zu bestimmen. Darauf soll in Anhang
A genauer eingegangen werden. Bei der Anwendung im Experiment hingegen, kénnen
diese Werte direkt aus einem 3 Parameterfit des Blutes in der linken Herzkammer
analog zu Gl. (2.40) gewonnen werden.

Entsprechend zur Anderung des Zeitverlaufs der einflieBenden Blutmagnetisierung,
dandert sich auch der Verlauf der Magnetisierung im Herzmuskel wihrend des schicht-
selektiven Experiments. Da die Magnetisierung des Blutes im schichtselektiven Expe-
riment die gleiche funktionale Form wie wihrend des globalen Inversionsexperiments
besitzt, gilt dies auch fiir die Magnetisierung im realen schichtselektiven Experiment
(markiert durch ein tiefgestelltes PT)

*(LL)
e—t/ T B,sl _ e_t/ T g

1/ T1,B _1 T:SJL)

ms(ll_l;) t] = ms(lLL) [t] + (Mo — mp4[0]) P’ (3.12)
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Abbildung 3.2: Darstellung des Verhaltens des Blutpools bei schichtselektiver Inver-
sionspriaparation. a) Lage von Inversions- und Mefschicht bei typischer Orientierung
senkrecht zur langen Achse der Herzkammer. Die Inversionsschicht beeinflufit nicht
nur die Magnetisierung im Herzmuskel, sondern auch in Herzkammer und Lunge. b)
Waihrend der néchsten Kontraktion der linken Herzkammer durchmischt sich dieses
Blut und wird in die Aorta geprefit. Von dort aus gelangt es direkt in die Herzkranz-
arterien und anschlieflend in das Kapillarbett des Herzmuskels. ¢) Vereinfachter zeitli-
cher Verlauf der Blutmagnetisierung in der Aorta direkt oberhalb der Aortenklappen.
In dunklem rot ist der Verlauf nach globaler Inversion dargestellt. Wegen der Inver-
sion des gesamten Blutpools zeigt die Magnetisierung einen exponentiellen zeitlichen
Verlauf mit 7} 5. Die hellrote Kurve zeigt den Verlauf eines idealen schichtselektiven
Experiments, wo die Blutmagnetisierung nicht beeinfluflt wird und die ganze Zeit im
thermischen Gleichgewicht verbleibt. Die gestufte rote Funktion zeigt einen vereinfach-
ten Verlauf der Blutmagnetisierung im realen schichtselektiven Experiment. Wihrend
der Inversion ist das Blut in der Aorta noch unbeeinflufit. Mit der néchsten Kontrakti-
on wird aber das teilweise invertierte Blut aus der Herzkammer in die Aorta gedriickt,
welches in der Ruhephase des Herzens mit 7'  relaxiert. In der Herzkammer wird nach-
stromendes Blut aus dem Vorhof, welches einen niedrigeren Inversionsgrad als das Blut
in der Herzkammer besitzt, mit dem verbliebenen Blut in der Herzkammer durchmischt.
Bei der néchsten Kontraktion gelangt dieses Blut in die Aorta, was zu der dargestellten
Stufenform fiihrt. Die gestrichelte rote Linie zeigt den dazugehdrigen approximierten
exponentiellen Verlauf mit 7 5.
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Abbildung 3.3: Schematische Darstellung der FAIR-ASL Messung am Herzen im Kurz-
achsenschnitt. a) zeigt die schichtselektive Inversion. Man erkennt, dafi die Inversions-
schicht und die darin liegende Bildgebungsschicht sowohl den Herzmuskel als auch die
Herzkammer schneiden. Dadurch &ndert sich der zeitliche Verlauf des einflieBenden Blu-
tes (vergleich mit Abb. 2.10c). In b) ist das globale Inversionsexperiment dargestellt.
Dabei schneidet die Mefschicht immer noch die Herzkammer, so dafi der Verlauf des
Blutes aus der Herzkammer zur Abschétzung des in das Kapillarbett einflieBenden Blu-
tes genommen werden kann. In beiden Féllen kann man den Verlauf des Blutes durch
einen Exponentialverlauf ndhern. Damit sind beide Fille mathematisch gleich behan-
delbar. Der Unterschied besteht dann ausschlieBlich im Inversionsgrad (myg s — mg4[0])
des Blutes und dessen scheinbaren Relaxationszeit T ..

Es zeigt sich also, dal bei entsprechender Lage der Bildgebungsschicht die Magnetisie-
rung auch bei schichtselektiver Inversion einem bi-exponentiellen Verlauf folgt. Analog
zu Gl. (3.4) findet man mit Hilfe von Gl. (2.55) bei Verwendung der LL-Sequenz

X X Mo — M. |0
= e (14, Tl (3.13)
0 00

fiir die scheinbare longitudinale Relaxationszeit im Herzmuskel.

3.2.2 Auswirkungen auf die Perfusionsquantifizierung
Theoretische Betrachtungen

Im vorangegangenen Abschnitt wurde der Einflufl der anatomischen Besonderheiten
des Herzens auf die schichtselektive Inversion und den darauffolgenden Transienten
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der Magnetisierung in den ,,Steady-State“ untersucht. Dabei zeigte sich, daf§ durch die
Besonderheiten des Blutkreislaufs am Herzen der Wert der longitudinalen Relaxati-
onszeit des schichtselektiven Inversionsexperiments nicht direkt aus dem Experiment
folgt (siehe GIl. (3.13)). Aus den Abschnitten 2.3.3 und 3.1 ist aber bekannt, daff dieser
fir die Quantifizierung der Perfusion benétigt wird (sieche Gl. (2.57) und Gl (3.5)).
Dieses Problem ist in Abbildung 3.3 dargestellt wo der Vergleich mit Abbildung 2.10c
zeigt, dafl die Voraussetzungen fiir die korrekte Bestimmung der Perfusion nicht mehr
gegeben sind.

Bei Betrachtung von Gl. (3.13) zeigt sich, da} zwischen T:;LL) und T:iﬁ L) ein linearer
Zusammenhang besteht. Der Proportionalitédtsfaktor hédngt allerdings vom gesuchten
P’ ab. Bildet man nun einfach den Quotienten aus Gl. (3.4) und Gl (3.13):

2T sm
/ 1,B 'ToB

T*(LL) 1+ P P(LL)

1,gl _ mo + moo (3 14)

* - .
T My — Mg [O]

WP 1+ P T —pan)

mo + Moo

erkennt man, dafl sich das unbekannte T:jilm herauskiirzt und der Quotient nach P’

auflosbar ist. Man erhélt
! (1-%’”3“”) T
2T 3 my T:;LL)

Pty _ * (3.15)
o 1— 1 Tl,,gldL) Tl,B,sl (1 . mB,sl[O])
2 Tl*gluf;% Tl’B Mo,
_ Py (3.16)
1T T (1 B mB,sl[O}) | |
2 T:jilljllgi TLB Mo,

Da unter den gemachten Annahmen alle Groflen auf der rechten Seite aus dem realen
schichtselektiven (7)., Tiiﬁ;i, My und mg4[0]) bzw. globalen Inversionsexperiment
(Tyn, T, mg, m2™9 ) gewonnen werden kénnen, ist Gl. (3.16) geeignet die Perfusion
korrekt aus einem FAIR-ASL Experiment zu bestimmen. Genau genommen kann man
den Zahler in Gl. (3.16) als Korrekturfaktor zu Gl. (3.5) auffassen um den deren Wert
korrigiert werden mu$.

Um die auftretenden Abweichung zu untersuchen, bildet man das Verhéltnis der
Perfusionswerte ohne und mit Beriicksichtigung der partiellen Inversion des Blutpools

P/(LL) 1 T:S‘L) Tl,B,Sl (1 . le[O]) . (317)

My B

N

P 20 Tis

Man erkennt, dafl bei Nutzung von GIl. (3.5) der quantifizierte Perfusionswert den
wahren Wert unterschétzt (|mgq[0]] < mygp).

Die Werte fiir T, %), T, (Y sowie my , hiingen dabei von der Anatomie, der tatséchli-

chen Orientierung der Mef3- bzw. Inversionsschicht sowie physiologischen Parametern
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wie bspw. der Herzfrequenz ab (siche auch Anhang A). Dabei ist my ,[0] ein Parameter
der sich relativ einfach im Experiment {iber Inversionsschichtdicke und Orientierung
einstellen 148t. Die anderen Parameter hingegen sind schwer und meist nur teilweise
kontrollierbar. Um die Abweichungen weitergehend untersuchen zu konnen, bietet es
sich somit an, mit Hilfe von Gl. (3.14) Tiiﬂ;i und T;Sm aus Gl. (3.17) zu eliminieren:

1 m(l;’o(LL)
prn) 2 T1 B 1+ mo
@:l_pr ! ’<1+m§<§LL)/mo>'
P’ Tl,B,sl 1- Mg 1 [0]/ My B

1+

(3.18)

Es zeigt sich, daf§ die Abweichung im quantifizierten Wert von der Perfusion selbst
abhéngt. Dies ist nicht verwunderlich, da die Perfusion die Menge an Blut regelt, wel-
che in das Kapillarbett einflieit und somit bestimmt, wie grof3 der Einflul dessen ist.
Weiterhin geht mi"" ein wodurch eine Abhéngigkeit von Flipwinkel av und Repetiti-
onszeit Txy besteht.

Im Bereich physiologischer Werte wird das Verhéltnis der quantifizierten Perfusions-
werte in Gl. (3.18) vor allem durch die Verhéltnisse von myg 4[0]/ my s und T 5./ Tis
geprigt. Die Abhéngigkeit von diesen beiden Groflen ist in Abb. 3.4 sowohl fiir typische
Werte beim Menschen als auch bei der Maus dargestellt (siche Tab. 2.1). Man sieht,
dal die Perfusion deutlich unterschétzt wird, wenn die Manipulation des Blutpools
bei schichtselektiver Inversion unberiicksichtigt bleibt. Dabei wird um so stédrker un-
terschéitzt, je mehr Blut invertiert wird (mg[0] — — my ). Der gleiche Trend 1a8t sich
beobachten, wenn sich die scheinbare Relaxationszeit des Blutes der wahren néhert
(T)pa — T.g). Dies ist klar, da sich in beiden Féllen die schichtselektive Messung,
vom Verhalten des einfliefenden Blutes her, der globalen Messung annéhert. Damit ist
der Unterschied zwischen beiden Messungen kleiner als angenommen und die Nutzung
von Gl. (3.5) fithrt zu einer Unterschétzung des quantifizierten Perfusionswertes. Im
Grenzfall mg4[0]/ mys = —1 und T,5,/ Tis = 1 betrdgt der Fehler sogar 100%. In
dem Fall ist der Unterschied zwischen beiden Messungen Null was einer verschwin-
denden Perfusion gleichzusetzen wire. In Anhang A werden Abschétzungen fiir 7, 5
und my ,[0] berechnet. Mit typischen physiologischen Werten und Sequenzparametern
ergibt sich fiir die Maus typischerweise T\ 5,/ Tis =~ 0,3 sowie my4[0]/ mys ~ —0,2
und somit eine Perfusionsunterschiatzung von = 25% (siehe Abb. 3.4 links). Fiir Men-
schen wiederum findet man T 5,/ Tix =~ 0,75 sowie mg4[0]/ mep ~ 0,2 was einer
Unterschitzung von =~ 30% entspricht.

Die in Abb. 3.4 erkennbare starke Abhéangigkeit des Quantifizierungsfehlers von
T\ 5. und mg 0] deutet auf eine starke Abhéngigkeit vom tatséichlichen Krankheitsbild
des Herzmuskels hin. So kann eine Erkrankung des Herzmuskels zu einem verminder-
ten Auswurfverhéltnis und verringerter Herzfrequenz fithren, woraus eine verldnger-
te scheinbare Relaxationszeit des Blutes resultiert (siehe Abb. A.3). Ist bereits eine
verminderte Perfusion vorhanden, wiirde diese noch stéirker unterschétzt als in einer
gesunden Kontrollgruppe und damit einen scheinbar stiarkeren Perfusionsdefekt signa-
lisieren.

Abschlieflend soll noch erwéhnt werden, dafl die Behandlung des Blutes in der
schichtselektiven Messung analog zur globalen Inversion keine Erhohung der Komple-
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Abbildung 3.4: Darstellung der systematischen Abweichung der Ti-basierten Perfusi-
onsquantifizierung bei Vernachléssigung der partiellen Inversion des Blutpools wahrend
des schichtselektiven Inversionsexperiments fiir Maus (links) bzw. Mensch (rechts)
berechnet mit Hilfe von Gl. (3.18) (Simulationsparameter fiir beide: Ty = 3,75 ms,
a = 4° und T); = 1700 ms, Simulationsparameter fiir Maus: T}, = 1360 ms [92],
P'=0,15"% tyrr = 100 ms und fiir den Menschen: 7', = 1175 ms [27, 28], P’ = 0,017
s71 tarr = 200 ms, siche auch Tab. 2.1 und Abb. 3.1).

xitét des genutzten Modells darstellt. Es werden in dem Sinne keine anderen Annahmen
gemacht als im Fall globaler Inversion. Tatséchlich ist es nur eine konsequente Gleich-
behandlung der beiden Messungen anstelle der vereinfachten Annahme einer idealen
schichtselektiven Inversion welche den Blutpool unbeeinflufit 1a83t.

Experimente

Der Tierversuch wurde an einer gesunden NMRI-Maus (Charles River Laboratory and
Research Model and Services Germany GmbH, Sulzfeld, Deutschland) durchgefiihrt.
Dies geschah in Ubereinstimmung mit européischen und lokalen Richtlinien fiir die
Versorgung und Verwendung von Labortieren sowie der Genehmigung der Regierung
Unterfranken und Universitdt Wiirzburg (Tierversuchsantrag Anzeige nach §6: 55.2-
2531.01-38/11, Regierung von Unterfranken).

Die Narkose wurde mit 4% Isofluran in 1,5 L/min Sauerstoff eingeleitet und mit
2,5% Isofluran in 1,5 L/min Sauerstoff wihrend der Messungen aufrecht erhalten.
Die Vitalfunktionen des Tiers wurden mit einem an den Vorderpfoten angebrachten
Elektrokardiographen fiir die Herzfunktion, sowie einem Druckballon fiir die Atmung
iiberwacht. Die Messung wurde an einem 7 T Kleintier-Magnetresonanztomographen
(Bruker Biospin, Ettlingen, Deutschland) durchgefiihrt. Als Sendespule wurde eine
'"H Quadratur-Birdcage-Spule mit einem inneren Durchmesser von 72 mm (Bruker
Biospin, Ettlingen, Deutschland) genutzt. Das MR-Signal wurde mit einer am Lehr-
stuhl gebauten 4-Kanal Empfangsspule gemessen [144]. Sowohl das schichtselektive
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als auch das globale Inversionsexperiment wurde mit einer am Lehrstuhl entwickel-
ten retrospektiven IRLL-Sequenz [96, 125] durchgefiihrt. Die verwendeten Mefipara-
meter waren: aufgenommener Bereich FOV=3 cm x 2 cm®, GroéBe der aufgenommenen
Datenmatrix=68x68, Tx = 3,75 ms, Echozeit T = 1,2 ms, wobei das Gradientenecho
bei 25% der Linge der Auslesezeit lag, Aufnahmebandweite BW = 38 kHz, sowie ein
Flipwinkel von o = 6°. Die Dicke der Bildgebungsschicht betrug 2 mm. Es wurden nach
jeder Inversion 3000 Anregungspulse zur Datenaufzeichnung verwendet. Insgesamt wur-
den sowohl von der globalen Inversionsmessung als auch von jeder der schichtselektiven
Messungen jeweils 32 Transienten gemessen. Dabei wurden drei Schichtdicken fiir die
schichtselektive Inversion getestet (4mm, 6mm und 8mm). Zur Auswertung der Daten
wurden am Lehrstuhl entwickelte Auswerteroutinen in Matlab (The Mathworks Inc,
Natick, USA) genutzt. Daten wurden dabei entsprechend der linken Seite von Gl. (2.40)
gefittet. Die entsprechende Zuordnung von (A, B, Tl* 1) ist fiir globale Blutmessung
(Mo, 2mes, Tig), schichtselektive Blutmessung (mg s, mos — Mpal0], Tipa), globa-
le Gewebemessung (m2® | mPM) £mg, T, ) und schichtselektive Gewebemessung
(mgéLL)’ m;;LL) +mo, T1*,£1LL>)'

In Abb. 3.5 sind die Zeitverldaufe der Blutmagnetisierung in der linken Herzkammer
dargestellt. Man erkennt deutlich, dal der Blutpool durch die schichtselektive Inver-
sion beeinflult wird. Dabei wird mit wachsender Schichtdicke der Einfluf stirker und
néhert sich dem globalen Experiment an (schwarze Kurve und Marker in Abb. 3.5).
Damit wird die Differenz zum globalen Experiment kleiner was den quantifizierten
Perfusionswert mit wachsender Schichtdicke sinken 148t (siehe auch Abb. 3.6 rechts).
Bei genauer Betrachtung sieht man, daf fiir die ersten beide Zeitpunkte die Werte der
Blutmagnetisierung, analog zur globalen Inversion (schwarz), dicht bei — m, 5 liegen.
Diese Werte wurden zwischen Inversionspuls und néchsten Herzschlag aufgenommen.
In dieser Zeit bewegt sich das Blut kaum. Da die Bildgebungsschicht aber vollsténdig
in der Inversionsschicht liegt, ist die gemessene Blutmagnetisierung voll invertiert. Erst
nach dem ersten Herzschlag, bei dem das Blut durchmischt wird, sinkt dieser auf den
theoretisch mittels Gl. (3.11), GL. (A.15) und Gl. (A.13) beschrieben Wert. Die einzige
Ausnahme davon stellt der zweite Wert fiir eine Inversionsschichtdicke von 4 mm dar
(griin). Dieser liegt schon deutlich iiber — my, 5, was vermutlich an immer noch leicht
vorhandener Bewegung des Blutes in der Herzkammer liegt. Dadurch kann es auch
zu diesem Zeitpunkt zu einer leichten Durchmischung mit Magnetisierung kommen,
welche wihrend des Inversionspulses auerhalb der Inversionsschicht lag. Dieser Effekt
sollte bei der kleinsten Inversionsschichtdicke am Stérksten ausgeprigt sein.

Im rechten Teil von Abb. 3.5 ist die Differenz der Magnetisierung zum Gleichgewicht
aufgetragen. In der logarithmischen Darstellung ist deren Zeitverlauf in guter Naherung
linear, was die Verwendung des exponentiellen Models in Gl. (3.11) rechtfertigt. Man
erkennt, daf§ die Amplitude der Differenz mit wachsender Schichtdicke immer grofier
wird. Dies ist dem wachsenden Anteil an invertiertem Blut in der linken Herzkammer
geschuldet. Weiterhin erkennt man, dafl der Anstieg fiir die Inversionsschichten mit 4
mm (blau) und 6 mm (griin) Dicke fast gleich ist. Der Anstieg der Gerade fiir 8 mm
(rot) Schichtdicke ist hingegen etwas flacher, aber noch deutlich steiler als der Anstieg

6Aus dem Englischen |, field of view*
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Abbildung 3.5: Zeitverlauf des Blutsignals in der linken Herzkammer fiir verschiede-
ne Dicken der Inversionsschicht. Das Signal wurde dabei iiber die linke Herzkammer
gemittelt. Links: Darstellung des Signalverlaufs. Die durchgezogenen Linien stellen
den gefitteten exponentiellen Verlauf nach dem Model aus Gl. (3.11). Die ersten bei-
den Werte sind vor dem ersten Herzschlag nach der Inversion. Da die Bildgebungs-
schicht in der Inversionsschicht liegt, ist das Blut hier fast vollstindig invertiert. Diese
MeBpunkte miissen bei der Bestimmung von my,[0] vernachldssigt werden. Rechts:
Logarithmische Darstellung des Zerfalls der Magnetisierungsdifferenz zum Gleichge-
wichtswert m, 5. Der ndherungweise lineare Abfall in der logarithmischen Darstellung
rechtfertigt die Nutzung des exponentiellen Modells.

der Gerade fiir das globale Inversionsexperiment (schwarz). Die Werte von T 5, fir 4
mm bzw. 6 mm liegen bei 890 ms bzw. 880 ms. Der Wert fiir die 8 mm Inversionsschicht
liegt bei 960 ms, was immer noch deutlich kiirzer als die 1550 ms der globalen Inversion
ist. Vergleicht man die gemessen und den mit Gl. (A.15) abgeschitzten Wert von 870
ms’ findet man eine gute Ubereinstimmung mit den Werten fiir die 4 mm bzw. 6 mm
Inversionsschichtdicke. Die Ergebnisse bestétigen die Vorhersage, dafl die Schichtdicke
einen untergeordneten Einflul auf die scheinbare Relaxationszeit des Blutes hat. Erst
wenn weitere Blutpools, welche vorher nicht oder nur wenig beeinflufit wurden, nicht
mehr vernachléssigt werden konnen und diese eine ldngere Zeit bis zum Erreichen des
linken Ventrikels brauchen (z.B. das Blut im rechten Vorhof oder den Hohlvenen) sollte
sich T, g, verlingern. Dies ist bei dieser Inversionsschichtdicke vermutlich geschehen®.

In Abb. 3.6 sind die experimentellen Resultate fiir die Perfusionskorrektur nach Gl.
(3.16) abgebildet. Man erkennt, dafl ohne Korrektur die Perfusionswerte mit wachsen-
der Inversionsschichtdicke immer stirker unterschéitzt werden (blaue Marker). Dieser
Effekt wird durch die Korrektur deutlich reduziert (roter Marker). Weiterhin erkennt
man, dal durch die Korrektur der absolute Fehler in den Perfusionswerten deutlich
steigt. Dies ist zu erwarten, da die Korrektur nicht das urspriingliche Signal zu Rausch-
verhéltnis verbessert. Da die Korrektur selbst aus Mewerten gewonnen wird, ist diese

"Der mittlere Wert fiir Trr wurde im Experiment mit 145 ms bestimmt. Die anderen Werte sind
mit Hilfe von Tab. 2.1 und Tab. A.1 abgeschétzt.

8Ein Blick in Tab. 2.1 zeigt, dal diese Schichtdicke in der Nihe der typischen Linge der linken
Herzkammer liegt, so daf fast alles Blut in dieser invertiert werden diirfte. Damit ist es wahrscheinlich
das auch die Vorhofe zu einem deutlichen Anteil invertiert werden.
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Abbildung 3.6: Ergebnisse der Perfusionskorrektur in der Maus. Links: Anatomisches
Bild des Mausherzens im Kurzachsenschnitt mit den eingezeichneten Gebieten iiber
welche gemittelt wurde. Rechts: Perfusionswerte fiir die einzelnen Abschnitte ohne
(blau, nach Gl. (3.5)) und mit (rot, nach Gl (3.16)) Korrektur des Einflusses der
schichtselektiven Inversion auf den Blutpool. Ohne Korrektur ist eine deutliche Ab-
nahme des quantifizierten Perfusionswertes mit zunehmender Schichtdicke beobacht-
bar. Dagegen ist der korrigierte Perfusionswert relativ konstant. Eine Ausnahme da-
von bilden fiir 8 mm Schichtdicke der Abschnitt in der Herzhinterwand (Inf) und der
Herzscheidewand (Sep). Fiir diese Schichtdicke sind die unkorrigierten Perfusionswerte
generell sehr niedrig und damit besonders anfillig fiir Mefirauschen. Dies kénnte die
relativ niedrigen korrigierten Werte in diesen Féllen erkléren.

auch fehlerbehaftet. Es ist also durch die Benutzung der Korrektur, mit einem Anstieg
im relativen Fehler zu rechnen.

3.2.3 Auswirkungen auf die Messung der Mikrostruktur

Neben den funktionellen Parametern wie der Perfusion sind auch mikrostrukturelle
Parameter wie das RBV von Interesse. Wie in Kap. 2.3.4 beschrieben, baut die RBV -
Quantifizierung auf der Bestimmung der Differenz von schichtselektiven Relaxations-
raten vor und nach Gabe von intravaskuldrem Kontrastmittel auf (siche Gl. (2.59)).
Beachtet man, daf3 sich die Differenz der Relaxationsraten vor und nach Kontrast-
mittelgabe bei Nutzung einer LL-Sequenz nicht dndert (siehe auch Gl. (2.50)), findet
man

*(LL) *(LL)
1 - HCTHerzkammer 1/Tl,sl,KM - 1/T1,sl

RBV =
1 - HCTKapillare 1/T1,B,KM - 1/T1,B

(3.19)

Wie in Abschnitt 3.2 beschrieben, wird dhnlich zur Perfusion, auch bei der RBV -
Messung ein Teil des Blutpools bei der schichtselektiven Inversion beeinflult, was zu
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systematischen Abweichungen im ermittelten RBV-Wert fiihrt und Probleme bei des-

sen Quantifizierung am Herzen erwarten 148t. Man kann aber Gl. (3.13) nutzen, um
die ideale schichtselektive Relaxationszeit T:jﬁlLL) durch die dem Experiment zugéngliche

scheinbare Tl*ifﬁz zu ersetzen. Einsetzen in Gl. (3.19) liefert:

1+ P’ Tl,B,sl,KM f%\)/[ . 1+ P’ leB,sl foo

T*(LL) T*<LL>
1,s1,PI, KM 1,s1,PI

RBVyy ~ (3.20)

mit

o _ Mo — Mpg [O] d o _ Mop— Mg [0]
f - (LL) un fKM - (LL)
my + Moo mo + My km

Dabei mufl beachtet werden, daf sich je nach Konzentration des Kontrastmittels mgﬁiM

deutlich von m{" unterscheidet. Man erkennt, dafl aufgrund der teilweisen Inversion
des Blutpools im schichtselektiven Experiment, auch die in [39] vorgestellte Methode
perfusionsabhéngig ist. Dies entspricht den Ergebnissen in [46], wo die Bestimmung
des RBV mittels globalen Inversionsexperimenten untersucht wurde. Tatséchlich ist
Gl (3.20) fir die RBV-Quantifizierung analog zu Gl. (40) in [46] und Gl. (8) in [39].

Um den Fehler in der RBV-Quantifizierung abschétzen zu kénnen betrachtet man
das Verhiltnis aus unkorrigiertem zu korrigiertem RBV-Wert RBV /RBV;,. Dabei wird
fiir den Zéhler in Gl. (3.19) unter Miflachtung der Korrektur die scheinbaren Relaxati-
onszeiten anstelle der idealen eingesetzt. Fiir den Nenner hingegen setzt man den idea-
len Wert ein, da sich dieser aus der scheinbaren Relaxationszeit mit Hilfe der Korrektur
(3.13) berechnen lé6t. AuBerdem findet man mit Hilfe von Gl. (3.13) sowohl 1/ T}, &%) =
1/ ToY =P Typa [ Tl als auch 1/ To 8% an = 1/ Tt —f5 P Tisaen / Trel
und damit

1 P fo Tl,B,sl,KM 1 P fo T1,B,sl
RBV T*(LL) - fKM T*(LL) - T*(LL) + f T*(LL)
o 1,s1,KM 1,s1,PI,KM 1,sl 1,s1,PI
- * *
(LL) (LL)
RBVPI 1/ Tl,sl,KM _1/ T1,51
foo Tl,B,sl . foo Tl,B,sl,KM
/ *(LL) KM *1LL)
P Tl,sl,PI Tl,sl,PI,KM

=1 (3.21)

+
RBV;I 1/ TI,B,KM_l/ Tl,B

Fiir theoretische Untersuchungen kann Gl. (3.21) dabei in Abhéngigkeit von der idealen
schichtselektiven Relaxationszeit ausgedriickt werden, was auf

RBV n P’

RBV,, RBVuy (1) Tyigxn —1/ Tis)

X _ Tl,B,sl foo . _ Tl,B,sl,KM f}?i/[ (322)
Tl,ilLL) (1 + P/ Tl,B,sl fOO) Tl,g-:llé)M (1 + P/ Tl,B,sl,KM CO;)

KM
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Abbildung 3.7: Darstellung des systematischen Fehlers in der Bestimmung des RBV
in Abhéngigkeit von T,/ Tis und mg4[0]/ myp (links) bzw. von T)5,/ T\ s und
T, sxu (rechts) fiir typische Werte bei der Ratte (andere Parameter: P’ = 0,58 s71,
Tvg = 1,728, Ty = 2,25 ms, a = 3°, T\, = 1,31 s, RBV = 0,085 und einer
Blutrelaxationszeit nach Kontrastmittelgabe von T\ g xy = 0,34 (links), entnommen
aus [30]). Da Ratte und Maus dhnliche Verhéltnisse bei den Organgréfien haben [145,
146, 147, 148], wurde Abb. A.3 genutzt um die schichtselektive Blutrelaxationszeit vor
T, 5« und nach T, 5, xu Gabe von Kontrastmittel zu bestimmen.

fithrt. Man erkennt, dal der Fehler in der RBV-Quantifizierung selbst vom tatséchli-
chen RBV, der Perfusion sowie der Anderung der Relaxationsraten nach Gabe des
intravaskularen Kontrastmittels abhéngt. So ist zu erwarten, dafl die Abweichung in
stark perfundiertem Gewebe gréfer ist.

In Ratten wurden intensive Studien zum RBV aufbauend auf FAIR-ASL-Experi-
menten durchgefiihrt (siehe bspw. [30] und [39]). Deren Ergebnisse werden deswegen fiir
konkrete Vergleiche herangezogen. In Abb. 3.7 wird die systematische Abweichung des
ohne Korrektur quantifizierten RBV-Wertes mit Hilfe von RBV/RBV;; — 1 betrach-
tet. Auf der linken Seite wurden die Ergebnisse dabei in Abhéngigkeit von T, 5./ T
und mg 4[0]/ me s dargestellt. Man erkennt die Uberschiitzung des RBV ohne Korrek-
tur welche mit wachsendem Verhéltnis 7' 5, / Ti 5 bzw. mg4[0]/ m, 5 ansteigt. Fiir den
Grenzfall Ty 5,/ Tix — 0 und my4[0]/ my — 1, welcher einem idealen schichtselek-
tiven Experiment entsprechen wiirde, verschwindet der Fehler. Im entgegengesetzten
Grenzfall T, 5,/ Tip — 1 und my,[0]/ mes — —1 betrigt die Uberschitzung dage-
gen bis zu 60%. Dieser Grenzfall entspricht einem globalen Experiment welcher die
starkste Perfusionsgewichtung zeigt. Dieser Wert stimmt gut mit der Abweichung iibe-
rein, welche in diesem Fall von Kahler et al. gefunden wurde [39]. Nimmt man fiir
Tipa/ Tis ~ 0.4 und mg 4[0]/ my s ~ —0.2 an, was typischen Werten fiir die Ratte ent-
sprechen sollte’, erwartet man ohne Korrektur eine Uberschitzung des RBV-Wertes

9Die Anatomie von Ratte und Maus weifit dhnliche Verhiltnisse bei den Organgréfien auf. Darum
sollte es moglich sein, diese Verhiltnisse von der Maus auf den Menschen zu iibertragen [145, 146,
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Abbildung 3.8: Darstellung des systematischen Fehlers in der Bestimmung des RBV
in Abhéngigkeit von T, 5, / Ti und mg4[0]/ m, s fiir typisch Werte bei der Maus und
beim Menschen (siche Tab. 2.1 und Tab. A.1, bzw. [32] fiir Maus und [94] fir Mensch).
Der erwartete Fehler in der RBV-Quantifizierung ist aufgrund der unterschiedlichen
Perfusionswerte bei der Maus deutlich groler als beim Menschen.

von &~ 15%. Dies stimmt mit der verbleibenden Abweichung der Ergebnisse aus [30]
verglichen mit den Ergebnissen von Judd und Levy [132] iiberein.

Auf der rechten Seite von Abb. 3.7 ist die Abweichung fiir unterschiedliche Werte der
Blutrelaxationszeit nach Gabe von Kontrastmittel aufgetragen (7, 5 = 1720 ms). Man
erkennt, daf einen stérkere Verkiirzung der Relaxationszeit nach Kontrastmittelgabe zu
einer Verringerung des Fehlers fiihrt. Dies liegt daran, dafl mit wachsendem Unterschied
zwischen diesen Werten der Einflul der Perfusion auf die Ergebnisse abnimmt.

Wegen der abweichenden Perfusionswerte sollten die Fehler in der RBV-Quantifizie-
rung bei der Maus groier und beim Menschen kleiner sein. So ist bei der Maus aufgrund
der hoheren Perfusion bei einer dhnlichen Kontrastmittelkonzentration eine Verdopp-
lung des Fehlers zu erwarten. Der Fehler im Menschen hingegen sollte etwa um den
Faktor 6 kleiner werden, was neben der niedrigeren Perfusion auch an einem geringeren
relativen Anteil an invertiertem Blut wiahrend des schichtselektiven Experiments liegt.
Dies ist in Abbildung 3.8 dargestellt. Damit ist die Vernachliassigung der Korrektur
beim Menschen deutlich unkritischer als in kleinen Nagetieren. Es mufl entsprechend
nach erwarteten Krankheitsbild und Untersuchungsziel beurteilt werden, ob mdogliche
Perfusionsdefekte eine zu starke scheinbare Verdnderung im RBV-Wert implizieren.

Abschlieflend soll erwéhnt werden, dafl in der Literatur eine grofle Spanne verschie-
dener RBV-Werte angegeben ist (sieche auch Tab. 2.1, bzw. [95, 149, 150]). Die Werte
héngen dabei von den experimentellen Details wie bspw. dem verwendeten Narkose-
mittel ab. Aus diesem Grund ist es schwer, die Auswirkung der teilweisen Inversion des
Blutpools auf die bestimmten RBV-Werte abzuschétzen und gegen den Einflul anderer
in der Literatur beschriebenen Variablen, welche das RBV im Experiment verédndern,

147, 148].
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sauber abzugrenzen.

Die in diesem Abschnitt vorgestellte Methodik 148t sich ohne Anderungen auf die
Abweichung bei der Quantifizierung des extrazelluldren Volumens (FCV)!°, einem an-
deren Mikrostrukturparameter, iibertragen. Die Messung ist dabei identisch zur RBV -
Messung, nur das anstatt eines intravaskuldren Kontrastmittels eines genommen wird,
was aus den Kapillargefiafien heraus in den umliegenden Raum zwischen den Zellen des
Gewebes eindringt. Ist ein Gleichgewicht der Konzentration des Kontrastmittels im
Gefafl und dem Zwischenzellraum im umliegenden Gewebe erreicht, kann das Model
was zur RBV-Quantifizierung genutzt wird, vollsténdig iibertragen werden. Aufgrund
des hoheren EC'V-Wertes, kann man aber von einem geringeren systematischen Fehler
ausgehen. Dies ist insbesondere von Bedeutung, weil typischerweise nur global inver-
tierte Messungen durchgefiihrt werden um Zeit zu sparen [37, 58].

3.2.4 Abschlielende Bemerkungen

In diesem Kapitel wurde der EinfluB der partiellen Inversion des Blutpools wihrend
des schichtselektiven Inversionsexperiments aufgrund der besonderen anatomischen
Gegebenheiten am Herzen untersucht. Die Ergebnisse sagen eine systematische Un-
terschétzung des Perfusionswertes voraus. In der Literatur wurde jedoch fiir Ratten eine
gute Ubereinstimmung des mittels 7} basierter FATR-ASL gefundenen Perfusionswertes
aus Gl. (2.57) mit Perfusionswerten aus Referenzmessungen mit Mikrosphéiren gefun-
den [31]. In der Maus gefundene Perfusionswerte zeigen ebenfalls eine gute Ubereinstim-
mung [15]. Ein moglicher Grund fiir die fehlende Abweichung der Perfusionswerte kann
in dem in Kap. 3.1 beschriebenen Einflul der LL-Sequenz auf die Quantifizierung der
Perfusionswerte liegen. Dieser sollte nach Gl. (3.5) zu einer Uberschiitzung des Perfusi-
onswertes fithren (siehe Abb. 3.1). Diese beiden Einfliisse wirken also entgegengesetzt
und kompensieren sich zumindest teilweise. Nutzt man die fiir die Maus typischen Wer-
te, erkennt man, dafl bei typischen Parametern fiir ein Mausexperiment [32] (a ~ 4° und
Tr = 2,6 ms) die Vernachlissigung der LL-Sequenz zu einer Uberschitzung von = 20%
fithrt. Durch die Beeinflussung des Blutpools wahrend der schichtselektiven Inversion
hingegen, findet man bei einer 6 mm dicken Inversionsschicht my ,[0] = —0, 2 m,; und
Tipa =~ 0,3 T, 5 und damit eine Unterschitzung des Perfusionswertes von =~ 25% (siehe
Abb. A.3). Fiir diesen Fall kompensieren sich beide Fehlerquellen fast vollstdndig und
es ist nur ein kleiner verbleibender systematischer Fehler zu erwarten. Dies konnte die
gute Ubereinstimmung mit den Referenzmessungen erkliren. Die Verwendung anderer
Mefiparameter (Ty, o oder [,) kann aber dazu fiithren, daf sich die Fehler nicht mehr
so gut gegenseitig aufheben.

Fiir die Beschreibung des schichtselektiven Experiments und dessen Einflul auf die
Bestimmung von Perfusion und Mikrostrukturparametern wurden verschiedene Annah-
men getroffen, um das Verhalten des Blutes zu beschreiben. Damit stellt sich die Frage,
was die Grenzen der hier gemachten Annahmen sind. Diese sind von der Annahme eines
exponentiellen Zeitverlaufs der Magnetisierung, welche der Ti-Bestimmung zugrunde
liegt, zu trennen, welche selbst im verwendeten einfachen Model weder bei globaler noch
bei schichtselektiver Inversion erfiillt wird. Aus diesem Grund ist es schwer zu sagen,

03us dem Englischen ,extracellulary volume*
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wie sich eine genauere Modellierung des Systems auswirkt, bzw. ob diese notwendig
ist.

Weiterhin ist zu bedenken, dafl der den Herzmuskel erreichende invertierte Blutbo-
lus im schichtselektiven Experiment zahlreichen Einfliissen bspw. Schichtorientierung,
Schichtdicke, Transitzeiten ins Kapillarbett, Kollateralisierung von Herzkranzarteri-
en u.a. unterliegt. Damit stellt sich natiirlich die Frage nach der Rechtfertigung, ein
einfaches exponentielles Zeitverhalten anzunehmen, um Perfusion oder Mikrostruktur-
parameter zu quantifizieren. Dies kann nur durch eine ausfiihrliche Modellierung der
Héamodynamik und Anatomie der Gefiastruktur geschehen, wie sie beispielsweise in
ersten Arbeiten zur kontrastmittelbasierten Perfusionsquantifizierung [151] zu finden
sind. Einige dieser Aspekte sollen aber im Folgenden kurz diskutiert werden.

So ist beispielsweise zu erwarten, dafl die Menge des invertierten Blutes vom Zeit-
punkt innerhalb eines Herzzyklus bzw. vom aktuellen Atemzustand abhéngt. Wéahrend
in der Enddiastole die Herzkammer vollgefiillt ist, wird zu diesem Zeitpunkt, vergli-
chen mit anderen Zeitpunkten wie beispielsweise der Endsystole, eine groflere Menge
an Blut in der Inversionsschicht liegen. Aulerdem ist es moglich, dafl im ausgeatmeten
Zustand der Anteil des Blutes in der Lunge welches innerhalb der Inversionsschicht
liegt zunimmt. Aus diesem Grund scheint es vorteilhaft, wihrend der Endsystole und
im eingeatmeten Zustand die schichtselektive Inversion durchzufithren. Allerdings ist
dies auch ein Zeitpunkt mit schneller Bewegung des Herzmuskels. Es ist unklar ob
dies einen negativen Einflufl auf die Qualitdt der Inversionsprédparation hat. Weiter-
hin muf} untersucht werden ob sich tatséchlich der Anteil des invertierten Blutes auf
diese Art und Weise effektiv reduzieren 1a8t. Beispielsweise ist bei exakter Zylinder-
form der Herzkammer der Anteil von invertiertem Blut bei Kurzachsenorientierung
der Inversionsschicht immer gleich. Eine genaue Untersuchung der anatomischen und
hdmodynamischen Gegebenheiten wihrend des Herzschlages ist somit zur Kldarung not-
wendig.

Ein weiterer zu klarender Aspekt ist die Annahme eines kontinuierlichen Flusses aus
dem Vorhof iiber die Herzkammer in die Aorta und anschliefend in das Kapillarbett
des Herzmuskels. Wie die gestufte rote Funktion in Abb. 3.2 suggeriert, ist dies nur eine
grobe Annahme, welche mit sinkender Herzfrequenz immer kritischer zu hinterfragen
ist. Wéahrend man in der Maus mit einem Verhéltnis von 7,5/ Tir = 8 — 15 rechnen
kann, ist fiir den Menschen nur noch ein Verhéltnis von T,/ Ty &~ 2 — 3 zu erwarten.
Die Gabe von Kontrastmittel verschiebt dieses Verhéltnis sogar noch zuungunsten der
Annahme eines kontinuierlichen Flusses.

Wie in Abb. 3.2b dargestellt, ist der invertierte Blutbolus aus der Herzkammer nicht
direkt nach der schichtselektiven Inversion im Herzmuskel. Es vergeht erst die Transit-
zeit T..rr bis dieser dort eintrifft. Diese sollte in der Gréf8enordnung eines Herzschlags
liegen. So kann man beim Menschen erwarten, dafl sich der Relaxationszustand des
Herzens wahrend dieser Zeit deutlich dndert und das Blut in der linken Herzkammer
nur noch bedingt genutzt werden kann. Hinzu kommt, dafl das Blut wéahrend des Tran-
sits von der linken Herzkammer ins Kapillarbett nicht mit 7) 5, sondern mit seiner
normalen Relaxationszeit T,y relaxiert. Dies vergroflert die Abweichung noch zusétz-
lich. Die Transitzeit von der linken Herzkammer ins Kapillarbett T . wurde dabei mit
Hilfe von , first-pass“ Bolusmessungen bei der Maus mit T,.rr < 0,3 s [16] bestimmt,
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was deutlich kiirzer als T, ~ 1,7 s ist. Somit ist keine deutliche Anderung der Blut-
magnetisierung wiahrend des Transits zu erwarten. Am Menschen haben Muehling et
al. [13] deutlich langere Werte von 0,3 — 1, 7s abhéingig von der Region im Herzmuskel
und dessen Kollateralisierung gefunden[13]. Dies liegt bereits in der Groenordnung
der Blutrelaxationszeit und konnte zu deutlichen Abweichungen der Magnetisierung
des in das Kapillarbett einflieBenden Blutes vom Blutmagnetisierungswert in der lin-
ken Herzkammer fithren. Beim Menschen ist aber mit einem deutlich gréofleren Wert
von Tipa ~ 0,757, zu rechnen was den Effekt der ldngeren Transitzeit reduzieren
diirfte.

Allerdings wird durch den Inversionspuls das Blut in den Herzkranzgefafien in-
nerhalb der Inversionsschicht mit invertiert. Somit fliet tatséchlich direkt nach der
Inversion die vom Model her erwartete invertierte Magnetisierung in das Kapillarbett
ein. Die Linge dieses initialen invertierten Blutbolus héngt dabei von der Dicke der
Inversionsschicht und vom Blutflufl in den Herzkranzarterien ab. Eine Abschétzung
dieser Boluslidnge ist mit Hilfe der FAIR-ASL Methode prinzipiell moglich und stellt
ebenso eine untere Grenze von T, . dar. Fiir Méause wurde die Lénge dieses initialen
Bolus bei eine Inversionsschichtdicke von 2,5 mm mit < 0,2 s abgeschétzt[50]. Fiir den
Menschen findet man ~ 0,2 — 0,4 s bei einer Inversionsschichtdicke von 3 — 4 cm [29].
Damit hat der initiale invertierte Blutbolus eine Lénge welche einem deutlicher Anteil
an T,.pr entspricht (siehe Tab. 2.1), was die Problematik der Bolusverzogerung durch
die Transitzeit etwas verringert.

Zusatzlich zu dieser Problematik erzeugen rdumlich unterschiedliche Transitzeiten
einen ortsabhéngigen Unterschied zwischen dem Blut in der Herzkammer und dem
einstromenden Blut im Herzmuskel. Eine Korrektur dieses Einflusses mit Hilfe der
FAIR-ASL Methode scheint schwierig, da diese nur eine untere Grenze fiir die Tansitzeit
liefert und kein globaler Korrekturfaktor méglich ist.

Abschlielend soll nochmal herausgestellt werden, dal der Grund fiir die Unter-
schiatzung der Perfusionswerte am Herzen in der Verringerung des Unterschiedes in
den Ti-Zeiten zwischen beiden Praparationen infolge des nicht idealen schichtselekti-
ven Experiments zu suchen ist. Das Rauschen in den quantifizierten 77-Werten bleibt
davon weitestgehend unbeeinflufit. Damit steigt aber der relative Fehler in den Perfu-
sionswerten (siehe Abb. 3.6). Dieses Problem 148t sich nicht mit Hilfe der in diesem
Abschnitt vorgeschlagenen Korrektur 16sen. Der T1-Kontrast ist bei der Messung un-
wiederbringlich verlorengegangen. Da die Korrektur selbst aus den fehlerbehafteten
Mefidaten gewonnen wird, ist sogar zu erwarten, dafl der korrigierte Perfusionswert
ein hoheres Rauschen hat, da nicht nur das Rauschen der Messung iiber die Korrek-
tur hochskaliert wird, sondern zusétzlich auch noch das Rauschen des Korrekturfaktors
hinzukommt. Um diese Problem zu umgehen, mufl man die Beeinflussung des Blutpools
durch die schichtselektive Inversion soweit wie moglich unterdriicken. Neben der mégli-
chen optimalen Wahl des Inversionszeitpunktes in der Herzphase, wire auch die Ver-
wendung raumlich selektiver Inversionspulse denkbar. Diese wiirden idealerweise nur
den Herzmuskel invertieren und den Magnetisierungszustand des Blutes unbeeinfluf3t
lassen. Es ist aber unklar, ob man mit diesen Pulsen die Inversionsqualitit von adiaba-
tischen Pulsen, welche typischerweise verwendet werden, erreicht. Eine andere Alter-
native ist es, auf die schichtselektive Inversion als Préaparation ganz zu verzichten und
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den normalen Transienten der Magnetisierung in den ,,Steady-State® einer LL-Sequenz
zur Bestimmung der ,schichtselektiven® Relaxationszeit 7} 5, zu nutzen. Damit wiirde
die Inversion des Blutpools, sowie deren Auswirkung auf die Perfusionsquantifizierung
komplett umgangen. Dies ist allerdings mit einer reduzierten Amplitude des Transien-
ten verbunden und es mufl untersucht werden, ob die damit einhergehende verringerte
Genauigkeit der 71-Bestimmung die Vorteile gegeniiber dem Standardexperiment wie-
der zunichte macht. Dies gilt besonders fiir die RBV- bzw. EC'V-Bestimmung, da mit
der Gabe des Kontrastmittels eine Verkiirzung der Relaxationszeit einhergeht, welche
die Amplitude des Transienten weiter reduziert (siche Gl. (2.29)).
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Kapitel 4

T1-Quantifizierung am Menschen
mittels MOLLI

4.1 Methode zur T;-Quantifizierung bei beliebigen
Wartezeiten zwischen den einzelnen Inversio-
nen

In diesem Kapitel wird eine verbesserte Methode zur Auswertung der MOLLI Sequenz
vorgestellt. Ziel der Verbesserung ist die korrekte Bestimmung der Fitparameter S, Sy
und 7, ™°"™ unabhéingig von der Wartezeit zwischen den einzelnen Transienten. Der
Algorithmus, welcher in der vorgestellten Methode bei langen T;-Zeiten genutzt wird,
wurde zeitgleich unabhéngig in einer anderen Gruppe entwickelt.. Die hier beschriebene
Methode wurde dabei unsererseits das erste mal 2014 auf der 80. Jahrestagung der
Deutschen Gesellschaft fiir Kardiologie vorgestellt [152]. Die ersten Verdffentlichung
des Algorithmus fiir lange T}-Zeiten als ,Full Paper® erfolgte 2016 durch Sussmann et
al. [153], welcher den Namen , Inversion Group Fitting“ fiir diesen Teil préigte. Dieser
wird hier iibernommen um eine einfache Unterscheidung zum Standardalgorithmus zu
ermoglichen.

4.1.1 ,JInversion Group Fitting* (IGF)

Wie im Abschnitt 2.2.5 beschrieben, besteht die MOLLI aus zwei oder mehr Inversi-
onsziigen die zur Erhéhung der Genauigkeit der T7-Quantifizierung zu einem einzigen
Transienten zusammengefait werden. Dies erfordert, daBl die Magnetisierung vor je-
der Inversion wieder im thermodynamische Gleichgewicht ist. Native Tj-Zeiten sind
im Herz vergleichbar oder linger als eine Herzperiode (7)™ > T,.). Aus die-
sem Grund wurde urspriinglich eine Wartezeit von mindestens 3 Herzschldgen vor dem
néchsten Inversionspuls vorgeschlagen, damit die Magnetisierung wieder ins thermische
Gleichgewicht zuriick findet [51]. Da die MOLLI Sequenz aber wihrend eines einzigen
Atemanhaltens aufgenommen wird, mufl ein Patient fiir die klassische MOLLI mit
3(3)3(3)5 den Atem fiir 17 Herzschldge anhalten, was je nach Herzfrequenz etwa 10-17
s entspricht. Dies kann fiir Patienten mit Herzleiden bereits eine deutliche Belastung
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Abbildung 4.1: Schematische Darstellung des Verlaufs der z-Magnetisierung einer
MOLLI-Sequenz 5(1)3(1)3 (links) und die dazugehorige Fitkurve aus dem Zusammen-
gefafiten Transienten (rechts). Man sieht eine deutliche Abweichung der gefitteten Kur-
ve fiir die zusammengefafiten Transienten (schwarz, durchgezogen) von der gefitteten
Kurve welche ausschlielich den ersten Transienten verwendet (grau, gestrichelt).

darstellen, weswegen eine Verkiirzung der Wartezeiten von groflem Interesse ist.

Dieses Verkiirzen der Wartezeiten fithrt aber dazu, daf§ die Magnetisierung im Herz
bei nativen Ti-Zeiten vor der néchsten Inversion nicht mehr das thermodynamische
Gleichgewicht erreicht. In diesem Fall fiihrt das Zusammenfassen der einzelnen Tran-
sienten zu einer einzigen Relaxationskurve zu deutlichen Abweichung der gefitteten
Kurve vom erwarteten Verlauf (siche Abb. 4.1).

Nimmt man eine konstante Herzfrequenz wéhrend der gesamten Messung an, er-
wartet man, daB sowohl T, ™™ als auch S, fiir alle Transienten gleich sind®. Dies
bedeutet, daf sich die einzelnen Transienten ausschlielich durch Thre Amplitude unter-
scheiden. Sowohl T, ™ als auch S. sind von der Wartezeit vor den Inversionspulsen
unabhéngig. Der Signal-Zeit-Verlauf fiir jede Inversion kann also mittels

tin/ TI*(MOLLI)

S [tin] = Soo — (Son + Seo) €7 (4.1)
beschrieben werden, wobei j der Index des jeweiligen Bildes innerhalb eines Transienten
ist und n die Transienten numeriert. Der Wert von .S ,, ist dabei der Wert der Magneti-
sierung direkt vor dem n-ten Inversionspuls. Ist die Wartezeit zwischen den Inversionen
nicht lang genug, kann die Magnetisierung nicht mehr in den Gleichgewichtszustand
ausrelaxieren. In diesem Fall gilt nur fiir den ersten Transienten Sy = Sp.

Diese Eigenschaften kann man nutzen, um eine genauere Bestimmung der Fitpa-
rameter zu erreichen. Die Idee ist, sowohl Tl* MOLED als auch S, fiir alle Transienten
gemeinsam zu fitten, wihrend jedem Transient sein eigenes Sy, zugeordnet wird (siehe
Abb. 4.2). Fiir die Bestimmung des T3-Wertes mittels Gl. (2.42) wird nur auf Sp; des
ersten Transienten zuriickgegriffen, welcher mit Gleichgewichtsmagnetisierung startet.
Damit kénnen die nachfolgenden Transienten beliebige Startwerte der Magnetisierung
haben, was eine Verkiirzung der Wartezeit erlaubt. Ublicherweise fithrt man fiir den
3-Parameterfit die Amplitude B,, = Sy, + S ein. Die Fitparameter werden dann aus

!Siehe auch Abschnitt 4.3 iiber die Theorie des Signal-Zeit-Verlaufs der MOLLI Sequenz



4.1. WARTEZEITUNABHANGIGE T,-QUANTIFIZIERUNG 63

S[f]ina.u.

04" i

02

‘1.0‘ o
81 [£]= Soo = S+ Spp ) €71

S [£]= Soo= ( Soo+ Sz ) €T
3 [£1= Seo—( Suo # S5 ) €T

Abbildung 4.2: Veranschaulichung der IGF-Idee zur Bestimmung der Ti-Zeiten un-
abhéngig von den Wartezeiten zwischen den Inversionen. Alle Inversionen werden mit
den gleichen Werten fiir S, und Tl* MOLED (magenta) gefittet. Fiir die Startwerte Sp
wird hingegen fiir jede Inversion ein eigener Wert zugelassen (Farbe der jeweiligen Inver-
sionskurve, erster Transit blau, zweiter Transit griin, dritter Transit rot). Damit wird
erreicht, dafl die Magnetisierung nicht den Gleichgewichtswert erreicht haben muf, be-
vor erneut invertiert werden kann. Zum Vergleich ist ebenso die Fitkurve eingezeichnet
(grau, gestrichelt), welche beim Zusammenfiihren aller Transienten entstehen wiirde.
Man sieht, daf§ dies zu deutlichen Abweichungen von den wahren Kurvenparametern
fiihrt.

den MeBsignalen S}, mittels eines ,, Least-Square“-Fits bestimmt, wobei das Funktional

N kn
E (Soo, B,, T:(MOLLI)) _ Z Z <Sj,n B <Soo B Bne_tj»"/ TI(MOLLI)>>2, (4.2)

n=1 j=1

beziiglich der Parameter S, Tl* (MOLLD ynd B,, minimiert wird. Die Anzahl der Bilder
pro Inversion ist dabei durch k,, gegeben. Das heifit fiir eine 5(3)3(3)3 MOLLI Sequenz
ist k1 =5 und ky = k3 = 3.

Um T zu erhalten setzt man Suo, By und T, ™™ in Gl. (2.42) ein:

B *
Tl(IGF) _ <S_1 . 1) Tl (MOLLI) ) (43)

4.1.2 Kurze T} Zeiten und die Grenzen der IGF-Methode

Im vorhergehenden Abschnitt wurde mit der IGF-Methode eine Moglichkeit beschrie-
ben, native T;-Zeiten im Herzen unabhéngig von der Wartezeit vor den Inversionspulsen
zu bestimmen. Dabei wurde angenommen, daf3 alle Transienten zwar mit gemeinsamen
Werten fiir T1* MOMD ynd S, aber mit unterschiedlichen B, gefittet werden. Da jeder
gemessene Signalwert fehlerbehaftet ist, kann dies zu Problemen bei der 7T; M.
Bestimmung fithren. Der Grund ist, dafl nicht alle Inversionszeiten in gleichem Mafle
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Abbildung 4.3: Veranschaulichung der SN R-Problematik der IGF-Methode fiir kurze
Ti-Zeiten. Im linken Bild ist 77 = 350 ms, wihrend im rechten Bild 77 = 450 ms
ist. In beiden Bildern wurden Daten mit der gleichen Rauschrealisierung simuliert
(SNR = 20, Ths = 800 ms). Nach Gl. (4.4) liegt der kritische Wert fiir 7; “°*" ~ 350

ms, was hier einem 7} = 400 ms entspricht. Im linken Bild liegt T{k MO ynter dem
kritischen Wert im rechten Bild dariiber. Man erkennt, dafl die Abweichung im linken

Bild mehr als doppelt so grof ist, obwohl sich 77 nur um etwa 1/4 verringert hat.

zur Bestimmung von T, "™ beitragen (siche [154] und Abbildung B.2 in Anhang
B). Beispielsweise dienen Zeitpunkte mit ¢ > T, ®°" hauptséchlich zur Bestimmung
von Ss. Da mit jedem neuen Transienten eine neue Amplitude eingefiihrt wird, sollten
sich mindestens zwei Bilder pro Inversionsverlauf deutlich vom , Steady-State“-Signal
unterscheiden, um mafBgeblich zur Bestimmung von 7, “°*™ beizutragen. Insbeson-
dere fiir kurze T}-Zeiten, wie sie nach der Gabe von Tj-verkiirzenden Kontrastmitteln
zur Bestimmung des Extrazellularen Volumens (ECV?) auftreten, ist dies aufgrund
der Dauer eines Herzzyklus nur unzureichend gegeben. In diesem Fall koénnen sich
die Ti-Zeiten auf 300 — 400 ms verkiirzen und es gilt 7, ™" < Tun /2 (Tan ent-
spricht der Lénge eines Herzzyklus). Das fithrt dazu, daf8 sich nur die Signalwerte im
ersten Bild des jeweiligen Transienten deutlich vom ,,Steady-State“-Signal unterschei-
den. Abhiingig vom Signal zu Rausch Verhiltnis (SN R?) hat der Fehler im zweiten
Bild somit mehr oder weniger grofien Einflufl auf den bestimmten Tl* (MOED_Wert. Dies
ist in Abbildung 4.3 veranschaulicht. Hier wird der IGF-Fit fiir zwei verschiedene T}-
Zeiten gezeigt. Im linken Bild ist 7} = 350 ms und im rechten Bild gilt 77 = 450 ms.
Fiir den kleineren T;-Wert (links) ist eine deutlich groBere Abweichung des gefitteten
T; ™MD yom theoretischen Wert zu beobachten als im rechten. Dabei verdoppelt sich
die Abweichung obwohl sich T} nur um etwa 25% #ndert.

Bei normalverteiltem Rauschen erwartet man, dafl der Mittelwert von Tl* (MOLED fijy
alle SN R-Werte dem wahren Wert entspricht, die Streuung um diesen aber mit sinken-
dem SN R zunimmt. Dieser Effekt sollte verstiarkt auftreten, wenn die Rauschamplitu-
de im zweiten Bild in die GroBenordnung der Signaldifferenz zum ,,Steady-State“-Wert

2
3

aus dem Englischen: extra cellular volume
aus dem Englischen: signal to noise ratio
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Abbildung 4.4: Darstellung des auf T} normierten Mittelwertes 7' I(Fit) (links) und der
normierten Standardabweichung ATl(Fit) /Ty (rechts). Die senkrechten gestrichelten Li-
nien markieren das Ty /T1-Verhéltnis aus Gl. (4.4). Man erkennt, da8 fiir kiirzere 77 -
Werte der Mittelwert Tl(Fit) zwar richtig bleibt, der erwartete Fehler AT: 1(Fit) um diesen
aber deutlich zunimmt. Dies 148t inakzeptabel hohes Rauschen in den Parameterkarten
erwarten.

kommt oder diesen iibersteigt. In diesem Fall wird die fiir den Fit relevante Signaldiffe-

renz sehr stark vom Rauschen beeinflut und damit auch der bestimmte 7} “*°“*"-Wert.
Mit 20 /Sy < e~ Trr/ Ty MO erhilt man eine grobe Abschiitzung fiir das Verhéltnis

*
Tl (MOLLI) 1

T~ [SNE/Z] (44)

bei welchen die IGF-Methode noch vertrauenswiirdig sein sollte. Es ist zu erwarten, dafl

fiir kleinere T1* MOLLD /T die Schwankung A T' 1* MOLL) der mittels IGF bestimmte Re-

laxationszeiten stark ansteigt. Dies ist auch in Abbildung 4.3 zu erkennen, wo Tl* (MOLLD

im linken Bild unter der kritischen Schwelle liegt im rechten Bild aber dariiber. In Abb.
4.4 ist dieses Problem ausfiihrlicher dargestellt. Dafiir wurden fiir verschiedene Werte
von z = Ty/ Ty Signalverliufe der Form S[j,z, SNR] = 1 — 2 (e7¥/*)” + N0, 0] si-
muliert?. Dabei sind die N[0, o] GauB-verteilte Zufallszahlen mit Mittelwert null und
Standardabweichung o = 1/SNR. Fiir jeden Wert von x und jeden SN R-Wert wurden
100.000 Kurven erzeugt und gefittet. Man erkennt, eine deutliche SN R-Abhéangigkeit
des Fehlers ATl(Fit). Die im rechten Teil von Abb. 4.4 vertikal eingezeichneten Linien
entsprechen dabei den in Gl. (4.4) angegebenen Verhiltnis T, ™" / Ty Fiir kleine-
re Werte beginnt der Fehler ATl(Fit) der gefitteten T1-Werte deutlich zu steigen. Der
Mittelwert Tl(Fit) zeigt hingegen fiir alle Verhéltnisse nur geringe Abweichungen. Dies
bedeutet, dafl bei zu kurzen Ti-Zeiten das Rauschen in Parameterkarten inakzepta-
bel grofl werden kann, insbesondere wenn diese Karten fiir die Quantifizierung anderer
Parameter genutzt werden, bspw. Perfusions- oder FCV-Karten.

4Fiir diese Untersuchung ist das Verhiltnis von Tl* (MOLLD / Trr entscheidend und die absoluten
Groflen der Relaxationszeit oder des ,,Steady-State“-Signals sind von untergeordneter Bedeutung. Um
dies zu verdeutlichen wurden So, — Sp und T; (MOLLD _y 1y gesetzt.
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4.1.3 Kombinierter Algorithmus fiir kurze und lange T}-Zeit

Wie im vorherigen Abschnitt beschrieben, hingt die Giite der mittels IGF bestimm-
ten Fitparameter sowohl vom SNR als auch vom Verhiltnis 7, ™" / Ty, ab. Dabei
steigt die Unsicherheit der Fitparameter mit sinkendem 7, ®°* / Ty... Ursache dafiir
ist das schlechte Abtasten der einzelnen Inversionsverlaufe auf Grund des Triggerns
der MOLLI-Sequenz. Die klassische Methode bietet in diesem Zusammenhang mehr
Stabilitit, da sie die verschiedenen Transienten zu einem einzigen zusammenfafit. Der
Grund dafiir ist, dafl wihrend der einzelnen Transienten die Bilder mit leicht ver-
setzten Inversionszeiten gemacht werden. Man kann damit davon ausgehen, dafl die
effektive Zeitauflosung mit der Kurvenzahl steigt. Bei drei Transienten wie bei der
5(3)3(3)3 MOLLI kann man effektiv mit einem zeitlichen Bildabstand von Ty /3 rech-
nen, wahrend man bei der IGF-Methode einen Bildabstand von Tyy hat. Damit wird
auch fiir kleine Verhiltnisse von T, ™™ / Ty, der Zeitverlauf hinreichend dicht ab-
getastet werden. Infolge der kurzen Ti-Zeiten liefert gleichzeitig die Standardmethode
auch bei kurzen Wartezeiten zwischen den Transienten gute Ergebnisse. Der Grund ist,
daB in diesem Fall die Magnetisierung auch bei kurzen Wartezeiten hinreichend dicht
an das thermische Gleichgewicht relaxiert. Es steht also jeweils ein gut funktionieren-
den Algorithmus fiir kurze und fiir lange T;-Zeiten zur Verfiigung. Eine Kombination
aus beiden Algorithmen sollte deswegen iiber die ganze Bandbreite méglicher T1-Zeiten
hinweg verlaflliche Werte liefern. Dabei wird fiir kurze T3-Zeiten die Standard-Methode
und fiir lange T3-Zeiten die IGF-Methode verwendet. Es stellt sich damit die Frage,
wann von einem auf den anderen Algorithmus gewechselt werden mufl. Wie in Ab-
schnitt 4.1.2 angedeutet spielt dabei das SNR eine entscheidende Rolle. Wére das
Signal rauschfrei, wiirde die IGF-Methode fiir alle T}-Werte verlafiliche Ergebnisse lie-
fern und man koénnte ausschlielich diese verwenden.

Es muf} also ein Kriterium fiir den Wechsel zwischen den verschiedenen Auswerte-
methoden gefunden werden. Wie in Abb. 4.3 und Abb. 4.4 angedeutet, steigt fiir kleine
Verhiltnisse von scheinbarer Relaxationszeit zu Samplingpunktabstand (T, ™ / Typ.)
der Fehler stark an. Es wird damit einen Punkt geben, an welchem die Streuung der
mit IGF bestimmten 7, ™" -Werte grofer wird als die systematische Abweichung der
Standardmethode. In dem Fall kann man argumentieren, dafl in den Parameterkarten
die systematische Abweichung der Standardmethode gegeniiber der grofien Streuung
der IGF-Methode eine untergeordnete Rolle spielt und man deshalb fiir die kleinere
Streuung die systematische Abweichung akzeptiert. Dieser Idee folgend wird in An-
hang B gezeigt, daf} fiir das SN R der durchgefithrten Messungen der Umschaltpunkt
bei 1,5 T, MO ~ Ty liegt. Fiir 1,5 7, M0 > T, wird die IGF-Methode genutzt,
wéahrend im entgegen gesetzten Fall die Standardmethode verwendet wird.

Der sich daraus ergebende schematische Ablauf ist in Abb. 4.5 dargestellt. Als
erstes wird dabei die IGF-Methode verwendet, da die Standardmethode die 77 *°*-
Werte systematisch unterschitzt. Damit wird sichergestellt, dal durch die Wahl der
Fitmethode keine unnotigen systematischen Abweichungen entstehen.
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Abbildung 4.5: Schematische Darstellung des kombinierten Algorithmus fiir kurze und
lange T-Zeiten

4.1.4 Experimente
Validierung am Phantom

Die Messungen wurden an einem klinischen 1,5 Tesla Magnetresonanz-Tomographen
mit einer 32-Kanal ,, Cardiac-Array“-Spule (Achieva, Philips Healthcare) durchgefiihrt.
Zum Testen der Fitmethode wurden sieben 50 ml Nunc Zentrifugenréhrchen mit 2,5%-
tigem Agarosegel gefiillt (Agarose Type I A-6013, Sigma Aldrich) und mit unterschied-
lichen Konzentrationen von Gadobutrol (Gadovist, Bayer Healthcare) versetzt. Das Ziel
war es, den Bereich der im Experiment erwarteten 73-Zeiten zwischen 1700 ms (Blut
vor Kontrastmittelgabe) bis 300 ms (Blut und Gewebe nach Kontrastmittelgabe) ab-
zudecken [37, 51, 155, 156]. Auerdem wurde ein T5-Bereich um die 60 ms angestrebt
[155, 156]. Zur Charakterisierung des Phantoms wurden T3- und T»-Zeiten bestimmt.

Die Referenz T1-Werte wurden mit Hilfe einer vom Hersteller implementierten Sa-
turation Recovery Gradientenecho Sequenz mit verschiedenen Wartezeiten nach dem
Séttigungspuls bestimmt (25, 50, 100, 125, 200, 250, 300, 500, 1000, 1250, 1500, 2000,
2500, 3000, 4000, 5000 ms). Weitere Bildgebungsparameter waren Repetitionszeit: 5020
ms, Echo-Zeit: 2,44 ms, Flipwinkel 15°, Field of View: 250 mm x 250 mm, Auflésung:
1,6 mm x 1,9 mm x 10 mm. Die Ergebnisse der T}-Referenzmessungen sind in Tabelle
4.1 zu finden.

Zur Bestimmung der 75-Werte wurde eine vom Hersteller implementierte Multi
Spin Echo Sequenz mit 32 Echos verwendet. Der Echoabstand betrug 10 ms, so daf
sich Echozeiten von 10 - 320 ms ergaben. Weitere Bildgebungsparameter waren Field of
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| Rohrchen 1 ] 2 [3] 4] 5] 6 | 7|
| Gd-Konzentration [mmol/L] [ 0,84 [ 0,33 | 0,2 [ 0,12 ] 0,07 [ 0,03 | 0 |
T in [ms] 206 | 391 [ 706 [ 920 | 1213 | 1588 | 2266
A TFY in [ms] 9 [ 14 [19] 2 | 36 | 46 | 91
Ty in [ms] 42 [ 43 [ 52 ][ 51 | 51 | 53 [ 53
AT, in [ms] 3 7 1 2 3 1 1

Tabelle 4.1: Referenz T}- und T>-Werte fiir das zur Validierung verwendete Phantom.

View: 370 mm x 370 mm, Repetitionszeit: 4 s, Flipwinkel (Anregung/Refokussierung):
90°/180°, Auflésung: 1,45 mm x 1,45 mm x 8 mm. Die entsprechenden T;, Referenzwer-
te finden sich in Abschnitt 4.1. Die gemessenen 77 und 75 Werte liegen im gewiinschten
Parameterbereich und das Phantom wurde fiir alle Validierungsmessungen verwendet.

Fiir die MOLLI-Messungen wurde eine vom Hersteller zur Verfiigung gestellte Pro-
totypsequenz verwendet, welche ihm Rahmen der vom Hersteller vorgesehenen Ein-
stellmoglichkeiten abgeéindert werden konnte. Als Grundtyp wurde eine MOLLI mit
drei Transienten gewéhlt. Dabei wurden nach dem ersten Inversionspuls 5 Bilder, nach
dem zweiten bzw. dritten Inversionspuls jeweils 3 Bilder aufgenommen. Damit ergibt
sich im Allgemeinen fiir die verwendete MOLLI-Sequenz das Schema 5(n)3(n)3, wobei
n hier fiir die Anzahl der Herzschliage steht, die zwischen dem letzten Bild und dem
néchsten Inversionspuls gewartet wurde. Zum Testen der Fitmethode wurde dieses
MOLLI-Schema fiir verschiedene Wartezeiten (n = 0, 1, 2, 3, 4,10) sowie verschiedene
Herzfrequenzen (40, 60, 70, 80, 110 Schldge pro Minute) gemessen. Die Sequenzpara-
meter wurden so gew#hlt, dafi sie mit dem spéter im Probanden/Patienten verwende-
ten Parametern iibereinstimmen (Field of View: 370 mm x 370 mm, Flipwinkel: 35°,
Repetitionszeit: 2,4 ms, Echozeit: 1,2 ms, Auflésung: 1,9 mm x 1,9 mm x 10 mm, Be-
schleunigungsfaktor der parallelen Bildgebung: 2,3). Fiir die Inversion wurde ein vom
Hersteller implementierter adiabatischer Puls mit der Amplitudenverlauf eines Sekans
hyperbolicus gew#hlt. Alle Messungen wurden sowohl mit der Standardmethode (sie-
he Gl. (2.42)), der IGF-Methode (siehe Gl. (4.3)) als auch der kombinierten Methode
ausgewertet. Es wurde sowohl Mittelwert als auch Standardabweichung bestimmt. Um
die Abweichung der mittels MOLLI bestimmten T}-Werte von den Referenzwerten zu
untersuchen, wurde die relative Abweichung

T
(SR)
1

Error = 1 (4.5)

sowie der Variationskoeflizient

ATy

V(M”K[Tl] = T
1

(4.6)
berechnet.

In Abbildung 4.6 sind die Abweichungen fiir die verschiedenen mittels MOLLI be-
stimmten T;-Werte im Vergleich zu den Referenzwerten T\°™ in Abhingigkeit von
Herzfrequenz und Warteperioden dargestellt. Fiir kurze Relaxationszeiten (7" < 400
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Abbildung 4.6: Relative Abweichung (Error) nach Gl. (4.5) der mit Hilfe der 5(n)3(n)3-
MOLLI-Sequenz bestimmten T,"”-Werte verglichen mit den Referenzwerten T°".
Die Abweichungen sind einzeln fiir die Standard- (7\**¥ aus GI. (2.42)) und die IGF-
Methode ( T\"“" aus GI. (4.3)) sowie der kombinierten Methode. Die Abweichungen sind
fir verschiedene Wartezeiten (in Anzahl von Herzschldgen) sowie der Herzfrequenz (in
Herzschldgen pro Minute) dargestellt.
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ms) zeigt die Standardmethode (linke Spalte) eine geringe Abweichung der Ti-Werte.
Dies ist zu erwarten, da fiir kurze Relaxationszeiten die Wartezeiten vor den Inversi-
onspulsen nur eine untergeordnete Rolle spielen. Selbst nach kurzer Wartezeit ist die
Magnetisierung bereits wieder im Gleichgewicht. Damit konnen die verschiedenen Tran-
sienten zu einem Signalverlauf kombiniert werden. Nur fiir eine Warteperiode von null
Herzschligen zeigt sich bei T\"™ = 391 ms eine leicht erhohte Abweichung. In diesem
Fall reicht die Zeit vor den Inversionspulsen nicht aus, um vollstdndig auszurelaxieren.
Dieser Effekt wird mit steigender Herzfrequenz stérker, da die Zeit zwischen letztem
Bild und folgendem Triggerpunkt fiir die néchste Inversion abnimmt. Fiir wachsende
Relaxationszeiten nimmt dieser Effekt zu, da die Magnetisierung immer langsamer ins
Gleichgewicht zuriickkehrt. Dies fiithrt bei langen Relaxationszeiten zu starken Abwei-
chung von 30 - 40% fiir kurze Wartezeiten. Fiir die in der Literatur gewéhlte Wartezeit
von 3 Herzschldagen fiir Messungen ohne Kontrastmittel ergibt sich im Bereich der 77-
Zeiten von Myokard und Blut etwa eine Abweichung von 5 - 8%. Diese bleibt selbst fiir
10 Warteperioden erhalten und ist auf eine generelle Problematik der Standardauswer-
tung der MOLLI zuriickzufiihren (siehe Kapitel 4.3) und in der Literatur beschrieben
[52, 62, 157, 158].

Im Gegensatz dazu zeigt die IGF-Methode (mittlere Spalte) fiir lange Relaxations-
zeiten (T;°™ > 400 ms) ein konstantes Verhalten fiir die verschiedenen Kombinationen
aus Warteperioden und Herzfrequenz. Nur fiir eine Warteperiode von null Herzschligen
ergeben sich grofere Abweichungen®. Dabei ist die Abweichung besonders fiir kurze
Wartezeiten deutlich geringer als bei der Standardmethode. Auch in diesem Fall gibt
es eine konstante Abweichung von etwa 5 - 6 %, welche die gleichen Ursachen wie bei
der Standardmethode fiir lange Warteperioden hat. Fiir sehr kurze Relaxationszeiten
(T°™ = 206 ms) zeigt sich hingegen eine gegeniiber der Standardmethode deutlich
erhohte Abweichung vom Referenzwert. Diese ist bei niedriger Herzfrequenz besonders
stark ausgepréigt und demonstriert das Problem zu schlechter zeitlicher Abtastung der
Transienten, welche die IGF-Methode bei kurzen Relaxationszeiten zeigt. In diesem
Fall wird der Fit instabil, was auch der grofie Variationskoeffizient in Abbildung 4.8
zeigt.

In der rechten Spalte findet man die systematische Abweichung der kombinierten
Methode. Es zeigen sich die Vorteile der Kombination beider Auswertemethoden, wel-
che die erhohten Abweichungen der jeweiligen Methode fiir bestimmte Kombinationen
aus Herzfrequenz, Wartezeit sowie Relaxationszeit umgeht.

Weiterhin zeigt die IGF-Methode eine unerwartet niedrige Variation der Abwei-
chung der T{'“"-Werte fiir verschiedene Herzfrequenzen. Dies impliziert, daf die syste-
matische Abweichung von T**¥ zu T{°" primér durch die Wartezeit verursacht wird.
Die Anderung der Herzfrequenz wirkt nur indirekt iiber die Verdnderung der Wartezei-
ten. Abbildung 4.7 zeigt die Abweichung fiir verschiedene Ti-Zeiten iiber die Wartezeit
aufgetragen. Man sieht fiir jede Relaxationszeit einen gut abgrenzbaren glatten Verlauf.
Im Limes langer Wartezeiten iiberlagern sich diese Verldufe. Der Grund liegt darin, daf3
die Magnetisierung fiir alle T7-Zeiten vor dem néchsten Inversionspuls ausrelaxiert. Es
werden in diesem Fall leichte Variationen der Abweichung mit der Herzfrequenz sicht-
bar, da der Einflufl der Wartezeit nicht mehr die Abweichung dominiert.

5Der Grund dafiir wird im Zusammenhang mit Abbildung 4.10 genauer beleuchtet.



4.1. WARTEZEITUNABHANGIGE T,-QUANTIFIZIERUNG 71

1
Tim) 1 [/O] L L L L
05 I 5 R 10 byt [$]
up abnding e S0y
-10 - ‘:‘%00000 A T =707ms
o
i N :‘:‘o o® o%o o 7% =923ms
ool A o9 oo 0% o T®=1211ms
= o % o T® =1588 ms
[ ¢
-30. O
K%
40l

Abbildung 4.7: Darstellung der Abweichung T\ / T\*® —1 in Abhingigkeit von der
logarithmisch aufgetragenen Wartezeit vor den Inversionspulsen. Jede abgebildete 77-
Zeit fiir sich zeigt einen gut abgegrenzten einzelnen glatten Verlauf. Dies legt nahe, daf3
die Wartezeit vor den Inversionspulsen die Abweichung in 7} dominiert, wéihrend die
Herzfrequenz eine untergeordnete Rolle spielt.

In Abbildung 4.8 ist der Variationskoeffizient VarK|[T;] dargestellt. Wie erwar-
tet zeigt die Standardmethode einen niedrigeren Variationskoeffizienten als die IGF-
Methode. Die einzige Ausnahme bildet der Wert fiir 7% = 2266 ms, Herzfrequenz 40
min~! und einer Warteperiode von null Herzschlidgen. In diesem Fall weichen die ein-
zelnen Transienten sehr stark voneinander ab. Es ist davon auszugehen, daf fiir diese
Parameter der Fit abhiingig vom Rauschen nicht immer stabil funktioniert und damit

grofie Schwankungen in den T*"-Werten auftreten.

Weiterhin zeigt sowohl die Standard- als auch die IGF-Methode das erwartete An-
steigen des Variationskoeffizienten mit sinkendem T,°*. Dabei steigt der Variationsko-
effizient der IGF-Methode fiir die kiirzesten T{°"-Werte und den niedrigsten Herzfre-
quenzen besonders stark an. Dies 148t sich mit Gl. (4.4) begriinden. In den Messungen
ergab sich ein SN R von etwa 55 - 70. Damit liegen fiir die gegebenen Herzfrequenzen
die kritischen T}, “°*-Werte bei 422 ms (40 min~"), 281 ms (60 min~?), 241 ms (70
min~!), 212 ms (80 min~'), 153 ms (110 min~'). Betrachtet man die Variationskoeffi-
zienten in Abbildung 4.8 fiir T°™ = 206 ms, bestiitigt sich dieses Verhalten. Nur fiir
eine Herzfrequenz von 110 min~!, liegt der zu T*® = 206 ms gehérende 7T} ™.
Wert iiber der kritischen Schwelle aus Gl. (4.4). Fiir alle anderen Herzfrequenzen liegt

T; MOMD Wert darunter, was die deutlich erhdhten Variationskoeffizienten erklért.

Weiterhin zeigt die kombinierte Fitmethode fiir einige Parameter einen im Ver-
gleich zu Standard- und IGF-Methode leicht erhthten Variationskoeffizienten (siehe
bspw. T = 1213 ms, Herzfrequenz = 40 min~!, Wartezeit null Herzschlige oder
bei T = 706 ms, Herzfrequenz = 70 min~!, Wartezeit null Herzschlige). Bei die-
sen Parameterkombinationen gilt 7, ™" a 1,5 Tws. Damit wird je nach Rauschen
wird entweder nach Standard- oder nach IGF-Methode gefittet. Da am Umschaltpunkt
die systematische Abweichung der Standardmethode und statistischer Fehler der IGF-
Methode etwa gleich sind, ist ein leichter Unterschied des Mittelwertes zwischen beiden
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Methoden zu erwarten. Dies fiihrt zwangsldufig zu einer erhéhten Streuung der 7,7-
Werte und damit zu einem hoheren Variationskoeffizienten.

Um das Verhalten am Umschaltpunkt genauer zu betrachten, wurde die Differenz
zwischen der IGF- und der Standardmethode untersucht. Dafiir wurde pixelweise die
Differenz T{'°" — T{*¥ berechnet und anschlieBend Mittelwert und Standardabwei-
chung fiir diese gebildet. Die Ergebnisse finden sich in Abb. 4.9. Bei einer Wartepe-
riode von einem Herzschlag (linke Spalte) zeigt der Mittelwert von T\ — T fiir
Tl* (MOLED > 1,5 Tyy eine systematische Unterschitzung von T\™*" gegeniiber T\"“". Am
Umschaltpunkt verschwindet die Differenz nahezu um fiir 7, ™™ < 1,5 Tys (grau
hinterlegter Bereich) in eine Uberschitzung von T{™¥ gegeniiber T"“" iiberzugehen.
Fiir sehr kleine 7,°*"-Zeiten kommt es dann wieder zu einer Unterschitzung. Dies ist
aber mit den Fitproblemen der IGF-Methode erklérbar (siehe Abb. 4.6 und zugehoriger
Abschnitt).

Hingegen zeigt sich am Umschaltpunkt fiir andere Wartezeiten (rechte Spalte) ein
deutlich anderes Ergebnis. Wird kein zusétzlicher Herzschlag vor der néchsten Inver-
sion gewartet, miiite man den Wartepunkt zu kleineren T °™-Zeiten hin verschieben
(interpolierter Ubergang der Unterschitzung von 7™ in eine Uberschitzung). Dies ist
verstidndlich, da eine kiirze Wartezeit weniger Zeit zum Ausrelaxieren vor dem néchsten
Inversionspuls bedeutet und damit erst bei kiirzen T°™-Zeiten die Standardmethode
eine hinreichend kleine systematische Abweichung zeigt. Fiir lingere Wartezeiten hin-
gegen, kénnte man bereits bei deutlich lingeren T{°™ die Standardmethode verwenden,
da die Magnetisierung in diesen Fall durch ldngeres relaxieren bereits naher am ther-
mische Gleichgewicht ist. So sieht man, daf§ fiir die urspriingliche MOLLI-Sequenz mit
drei Warteperioden, der Umschaltpunkt im Bereich von T\*" ~ 1200 ms liegt, was in
etwa an der erwarteten Obergrenze der T31-Zeiten im Myokard entspricht [51, 155, 156],
was diese Wahl der Wartezeit motiviert.

In Abbildung 4.6 zeigen sich an einigen Stellen unerwartete starke Abweichungen
der Standard- bzw. IGF- in den entsprechenden Giiltigkeitsbereichen und entsprechend
auch in der kombinierten Methode. Diese Abweichungen werden in Abbildung 4.10 un-
tersucht. Dort sind die Abweichungen der einzelnen Fitparameter gegen den jeweiligen
Wert fiir eine Warteperiode von 10 Herzschlédgen aufgetragen. Dieser dient als Referenz-
wert, da dort der Einflufl unvollstdndiger Relaxation vernachléssigbar ist. Man sieht fiir
den Grof3teil der Kombinationen nur minimale Abweichungen zum Referenzwert. Eine
deutliche Ausnahme bilden die Sy-Werte. Hier zeigt sich eine deutliche Abweichung
(Unterschiatzung von etwa 3 - 5%) des Sp-Wertes gegeniiber dem Referenzwert. Die-
ser korrespondiert zu einer héheren Unterschitzung der T,"”-Werte (siche Abbildung
4.6). Diese kann somit auf eine unzureichende Giite der Inversion im ersten Transien-
ten zuriickgefiihrt werden. Ebenso findet sich fiir 7\°® = 391 ms bei einer Wartepe-
riode von null Herzschlidgen eine deutliche Unterschédtzung der 77-Werte, welche auf
eine unvollstdndige Relaxation vor den Inversionspulsen zuriickzufiihren ist. Dies im-
pliziert das fiir ein sicheres vollstéindiges Ausrelaxieren im relevanten Tj-Bereich fiir
die Standardmethode mindestens eine Warteperiode von einem Herzschlag notwendig
ist. Weiterhin erkennt man fiir die Kombination von T\*® = 206 ms, Herzfrequenz =
110 min~! und einer Warteperiode von null Herzschligen sowohl fiir 77 also auch fiir
Sy eine dhnlich groBe Abweichung (Unterschiitzung bei T; und Uberschitzung bei Sp).
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Abbildung 4.8: Logarithmisch skalierte Darstellung des Variationskoeffizient VarK
der verschiedenen Fitmethoden fiir unterschiedliche Wartezeiten (in Anzahl von
Herzschldgen) und Herzfrequenzen (in Herzschliagen pro Minute) gemessen fiir eine
5(n)3(n)3-MOLLI-Sequenz. Die Standardmethode ist in der linken, die IGF-Methode
in der mittleren und die kombinierte Methode in der rechten Spalte zu finden.
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Abbildung 4.9: Darstellung der Differenz zwischen Standard- und IGF-Methode
TP — T fiir a) verschiedene Herzfrequenzen bei gleichbleibender Warteperiode
von einem Herzschlag und b) verschiedenen Warteperioden bei gleichbleibender Herz-
frequenz von 80 min~" fiir die 5(n)3(n)3-MOLLI-Sequenz. Der in grau hinterlegte Be-

reich ist mittels Standardmethode gefittet.
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Diese heben sich bei der Berechnung von T\™" nach Gl. (2.42) wieder auf, so daf8 dort
keine Abweichungen zu finden sind (siehe Abbildung 4.6).

Validierung am Probanden

An einem gesunden 34-jéhrigen ménnlichen Probanden wurde die 5(n)3(n)3 MOLLI
fiir die Wartezeiten n=0,1,2,3,4 getestet. Es wurde das gleiche Gerit sowie die glei-
chen Sequenzparameter wie in den Phantomexperimenten verwendet. Der Herzschlag
wurde iiber ein MR-kompatibles Pulsoximeter abgegriffen und zur Triggerung der Se-
quenz genutzt. Die Dauer eines Herzschlages iiber die Messungen hinweg lag bei durch-
schnittlich 889 ms. Die Ergebnisse sind in Abbildung 4.11 dargestellt. Die kombinierte
Fitmethode liefert iiber alle Wartezeiten hinweg vergleichbare T,""-Werte. Die Stan-
dardmethode hingegen zeigt eine deutliche Unterschétzung bei kurzen Wartezeiten, wie
sie bei unvollstdndiger Relaxation erwartet wird (siehe auch B.1). Erst ab einer Warte-
zeit von 2-3 Herzschldgen zeigen beide Auswertemethoden vergleichbare T;-Werte im
Herzmuskel. Die mit der kombinierten Methode bestimmten T,"*-Werte zeigen auch
bei einer Wartezeit von null Herzschldgen keine besondere Abweichung. Dies bestétigt
die Vermutung, daf} es sich bei den erhchten Abweichungen im Phantomexperiment
tatsidchlich um Probleme mit der Inversion handelt. Dies bedeutet, dafl sobald die
IGF-Methode genutzt wird (Myokard und Blut vor Kontrastmittelgabe), keine zusétz-
liche Wartezeit vor den folgenden Inversionen notwendig ist. Auch fiir Blut gilt, dafl das
mit der kombinierten Methode bestimmte T;™" fiir alle Wartezeiten vergleichbar ist.
Auch hier zeigen die T\**V-Werte fiir kurze Wartezeiten eine deutlich Unterschitzung.
Aufgrund der lingeren 77 in Blut besteht auch bei ldngeren Wartezeiten eine leichte
Unterschitzung.

Folgerungen aus den Validierungsexperimenten

Die Phantomexperimente zeigen, dal die kombinierte Fitmethode die Vorteile von
Standard- und IGF-Methode verbindet. Dies wird am Umschaltpunkt mit einer erhéhten
Standardabweichung sowie einem leichten Sprung in 7, erkauft. Auf Karten iibertra-
gen zeigt sich dies in einem leicht erhdhten Rauschlevel fiir diesen 7T1-Bereich. Zusétzlich
zeigen die Phantomexperimente, dal gerade bei langen T)-Zeiten, die mittels IGF-
Methode bestimmten T;"“"-Werte den eigentlichen Wert deutlich unterschiitzen. Die-
ses Problem tritt auch bei der Standardmethode fiir lange Wartezeiten auf. Es ist
grundsitzlicher Natur und in der Art der Korrektur der T, ™°"-Zeiten auf die T3-
Zeiten bedingt. In Abschnitt 4.3.4 wird dies noch einmal aufgegriffen.

Weiterhin zeigt sich, daf§ auch bei kurzen T}-Zeiten (etwa 300-400 ms nach Kon-
trastmittelgabe) fiir die Verwendung der Standardmethode eine Wartezeit von einem
Herzschlag eingehalten werden sollte. Dadurch wird auch fiir schnellen Herzschlag (kur-
zes Tyr) eine ausreichende Riickkehr der Magnetisierung ins Gleichgewicht vor der
néchsten Inversion garantiert, was eine stabile 71-Bestimmung ermdglicht. Fiir lange
T-Zeiten ist dies Aufgrund der verwendeten IGF-Methode nicht notwendig. In die-
sem Fall kdnnte auch ohne zusétzliche Wartezeiten zwischen den Inversionen gemessen
werden.
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Abbildung 4.10: Darstellung des Betrages der Abweichung der einzelnen Fitparame-
ter bezogen auf den jeweiligen Referenzwert bei 10 Herzschligen Wartezeit fiir die
kombinierte Fitmethode. Die Abweichung wird in Abhéngigkeit von Herzfrequenz und
Wartezeit fiir eine 5(n)3(n)3-MOLLI-Sequenz dargestellt. Man erkennt, daf§ fir alle
Fille S, ohne deutliche Abweichungen bestimmt wird. Hingegen zeigen sich bei 77
und Sy Abweichungen, welche sich auch in T\"™ in Abbildung 4.6 wiederfinden.
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Abbildung 4.11: Resultate der Validierung am Probanden. Links ist eine beispielhafte
T)-Karte des Herzens im Kurzachsenschnitt zu sehen. In der Mitte und rechts sind die
longitudinalen Relaxationszeiten (rot: T{™", blau: T{*") von Myokard und Blut fiir
verschiedene Wartezeiten dargestellt.

Eine Anforderung an eine fiir den klinischen Alltag bestimmte Sequenz war, daf} die-
se sowohl vor als auch nach Gabe von Ti-verkiirzendem Kontrastmittel genutzt werden
kann. Dies wurde gewiinscht um den Arbeitsablauf soweit wie moglich zu vereinfachen.
Dies fiihrte zu einer MOLLI-Variante mit einer Warteperiode von einem Herzschlag
und 3 Transienten. Um auch eine hinreichend gute Abdeckung des Relaxationsverlau-
fes im Blut zu bekommen, werden fiir den langsten Transienten 5 Herzschlige gewéhlt.
Auf Grund der Implementation des Herstellers mufiten die verbleibenden Transienten
die gleiche Léange besitzen. Dabei waren 3 Herzschldge von der Mefzeit her noch ver-
tretbar. Da bei den Patienten Probleme mit der Atmung erwartet wurden, wurde im
Gegensatz zur Originalversion zuerst der ldngste Transient gemessen. Damit wurden
auch lange Inversionszeiten gewéhrleistet, falls der Patient den Atem nicht lang genug
anhalten kann und damit die letzten Daten aufgrund von Atembewegung verworfen
werden miiiten. Dies fithrte schlieBlich zur Verwendung des 5(1)3(1)3-Schemas. Dies
verkiirzt gegeniiber der urspriinglich vorgestellten Variante 3(3)3(3)5 [51] die MeBdauer
um vier Herzschlige (=~ 23%).

Patiententests

Die aufgefiihrten Messungen wurden in Ubereinstimmung mit européischen und lokalen
Richtlinien durchgefiihrt. Alle Teilnehmer gaben ihre schriftliche Zustimmung und es
lag ein positives Votum der Ethikkommission der Universitatsklinik Wiirzburg vor
(75/13).

An einer Gruppe von 5 Personen wurden MOLLI-Sequenzen 5(n)3(n)3 mit n = 1,3
getestet. Dabei stellt die Vergleichssequenz (n=3) die Variation der Originalsequenz
dar, die den langen Transienten zuerst miffit. Dabei wurden die Bildgebungsparame-
ter aus den Validierungsexperimenten iibernommen. Die Patienten waren zwischen 24
und 65 Jahren alt. Bei allen Patienten wurden beide MOLLI-Varianten vor und nach
Gabe von Gadovist (Gadobutrol, Bayer Healthcare, Deutschland), einem 773-verkiirzen-
den Kontrastmittel, gemessen. Die Ergebnisse sind in den Abbildungen 4.12 und 4.14
dargestellt.

In der oberen Reihe von Abbildung 4.12 sind die mittleren T;"" und T,*"-Werte fiir
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Myokard und Blut dargestellt. Im Myokard stimmen die 7\""-Werte fiir beide Warte-
zeiten gut iiberein. Auch im Blut zeigen sich in diesem Fall bis auf Patient 3 und Patient
5 nur geringe Abweichungen. Im Gegensatz dazu zeigen die mit der Standardmethode
ausgewerteten Daten in beiden Féllen groBere Abweichungen der 7*"-Werte zwischen
einem und 3 Herzschligen Wartezeit. Zusitzlich stimmen im Myokard die T*"-Werte
fiir 3 Herzschldge Wartezeit gut mit den Werten der kombinierten Fitmethode iiberein.
Wie erwartet, wird 7™ fiir einen Herzschlag Wartezeit im Myokard unterschétzt. Fiir
Blut hingegen, unterschitzen die T\*-Werte sowohl fiir die kurze als auch die lange
Wartezeit den T1-Wert. Dabei ist die Unterschitzung fiir kurze Wartezeiten grofler.
In der unteren Reihe von Abbildung 4.12 sind fiir 7\™ und T{*" deren Differen-
zen zwischen den verschiedenen Wartezeiten iiber die mittlere Dauer des Herzschlages
Trr aufgetragen. Man sieht, dafl unabhingig von der Wartezeit fiir alle Patienten im
Myokard die relative T\""”-Differenz < 1% betrigt. Die relative T*"-Differenz liegt
hingegen deutlich hoher (> 5%). Zusétzlich beobachtet man einen Trend zu wachsen-
den Differenzen fiir kurze Thr. Dieser Trend ist auch im Blut zu sehen, sowohl fiir
T als auch T\™™. Dabei zeigt sich, daB fiir Thy > 800 ms auch im Blut die relative

Differenz zwischen den verschiedenen Wartezeiten A T\™ /" < 1% ist. Erst bei
kiirzeren Tgy zeigt sich ein Trend zu hoheren Abweichungen mit wachsender Herzfre-
quenz. Dabei liegen die Abweichungen bei den beobachten Herzfrequenzen im Bereich
von < 3%. Die Abweichungen der Standardmethode zeigen ein dhnliches Verhalten wie
im Myokard, wobei die relative Abweichung fiir beide zwischen 3 und 12% mit leicht
geringerer Abweichung im Blut liegt. Dieses Verhalten ist fiir die Standardmethode im
Einklang mit den Phantomexperimenten (siehe Abbildung 4.7).

Der Grund fiir den Trend der kombinierten Methode (7\™) zu wachsenden Ab-
weichungen fiir kiirzeren Tyy ist in Abbildung 4.13 skizziert. Dabei ist der Signalver-
lauf iiber 4 Herzschlidge (entspricht der Zeitspanne zwischen ersten und fiinften Bild)
abgebildet. Die durchgezogene rote Linie entspricht in etwa dem léngsten und die ge-
strichelte blaue Linie dem kiirzesten Ty der Patientenmessungen. Man sieht, daf das
Signal im Myokard fiir beide Herzfrequenzen fast vollstindig das ,,Steady-State“-Signal
erreicht. Somit wird der Verlauf iiber den gesamten dynamischen Bereich abgetastet.
Fiir Blut hingegen, zeigt sich, daB fiir lange Ty die Abweichung vom Gleichgewichtssi-
gnal® relativ gering ~ 10% (=~ 5% des Dynamikbereichs) ist, withrend fiir das kiirzeste
Trr etwa ~ 40% (=~ 20% des Dynamikbereiches) Abweichung vorliegt und damit die
Abtastung des Relaxationsverlaufs noch unvollstédndig ist. Dadurch kann es Aufgrund
des MeBrauschens zu Fehlern in der Bestimmung von T\" kommen. Auerdem be-
deutet dies, dafl bei zu kurzen Wartezeiten, die Zeit zwischen zwei Inversionspulsen
kiirzer als fiinfmal die longitudinale Relaxationszeit von Blut sein kann und somit kei-
ne vollstédndige Relaxation des Blutes stattfindet. Dieser Effekt nimmt ebenfalls fiir
wachsende Tyz ab und kann den Trend hin zu kleineren Abweichungen zwischen den
Wartezeiten fiir die Standardmethode in Blut erkldren.

5Da das Blut bei jedem Herzschlag zu groBen Teilen in den Herzkammern ausgetauscht wird, ist
der Einflufl der Bildgebung stark unterdriickt und die Relaxation kann weitgehend ungestort erfolgen.
Dies liegt daran, dafl das Blut welches neu in die Herzkammer einflie3t, keine RF-Pulse der Bildgebung
erfahren hat. Damit relaxiert das Blut im Gegensatz zum Myokard gegen den Gleichgewichtswert und
es gilt fiir Blut T;(MOLLI) ~ 1.
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Abbildung 4.12: Ergebnisse der Patiententest vor der Verabreichung des Kontrastmit-
tels. Links sind dabei die mittleren Werte im Blut und rechts die mittleren Werte
im Myokard abgebildet. a) Darstellung der mittleren 7\™" und T\*"-Werte fiir die
beiden Wartezeiten von einem und drei Herzschldgen. Die Werte sind fiir die einzelnen
Patienten aufgeschliisselt. b) zeigt die relativen Differenzen der Relaxationszeiten fiir
die unterschiedlichen Wartezeiten sowohl fiir die Standard- als auch die kombinierte
Methode. Die Werte sind hier iiber die mittlere Dauer eines Herzschlages Try aufge-
tragen.
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Abbildung 4.13: Graphische Darstellung des Einflusses von kurzen Ty auf T(" des
Blutes. Im Myokard (links) erreicht das Signal fiir alle Tyy fast den ,Steady-State® -
Wert und der Signalverlauf wird fast vollstandig abgetastet. Fiir Blut (rechts) hingegen
zeigt sich am Ende der Aufnahme eine starke Abweichung des Signals vom Gleichge-
wichtswert. Damit ist der Signalverlauf nur unvollstindig abgetastet, was zu Fehlern
bei der Ti-Bestimmung fiihrt.
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Abbildung 4.14: Graphische Darstellung der Ergebnisse, der T;-Messung nach Kon-
trastmittelgabe. Links sind dabei die mittleren Werte im Blut und rechts die mittleren
Werte im Myokard abgebildet.

In Abbildung 4.14 sind die Ergebnisse nach Kontrastmittelgabe dargestellt. In die-
sem Fall ist im Mittel selbst fiir die lingsten Relaxationszeiten (77" < 450 ms) und
die schnellsten Herzfrequenzen (Txy = 700 ms) das 1,5 T\™ < Tpg. Damit kommt
im kombinierten Fit vorwiegend die Standardmethode zum Einsatz (T\™" ~ T{*").
Weiterhin zeigen sich, sowohl fiir das Blut als auch fiir das Myokard nur kleine Abwei-
chungen zwischen einem und drei Herzschlagen Wartezeit, so dafl in diesem Fall eine
Verkiirzung der Wartezeit moglich wére.

Zusammenfassend, bestétigen die Ergebnisse der Patientenvalidierung die Erkennt-
nisse aus den Phantom- und Probandenexperimenten und demonstrieren die Anwend-
barkeit der kombinierten Fitmethode zur Verkiirzung der Mefzeit.

4.1.5 Abschlielende Bemerkungen

Der in diesem Abschnitt vorgestellte Algorithmus stellt eine Kombination einer Fitrou-
tine fiir lange (IGF) und einer Fitroutine fiir kurze 7'-Zeiten (Standard) dar. Diese wer-
den abhéngig vom SN R bei entsprechenden Verhéltnissen von inverser Herzfrequenz
(Twr) zu scheinbaren Relaxationszeit T; ™" gewechselt um die jeweiligen Vortei-
le bestmoglich ausspielen zu konnen. Dabei mufl bemerkt werden, dafl der Wahl des
Umschaltkriteriums ein gewisser Grad an Freiheit beigemessen werden kann. In dieser
Arbeit wurde die Gleichheit von systematischer Abweichung der Standardmethode und
rauschinduziertem statistischen Fehler der IGF-Methode gewéhlt. So kann diese vor-
ausgesetzte Gleichheit beispielsweise mit einem beliebigen Faktor skaliert werden. Man
konnte alternativ fordern, dafl der statistische Fehler doppelt so grof§ sein mufl wie die
systematische Abweichung, um Spriinge in den Erwartungswerten von T\" iiber ROIs
zu reduzieren. Die genaue Wahl eines solchen Skalierungsfaktors mufl im Einzelfall an
die notwendigen Anforderungen angepafit werden. Auch génzlich andere Kriterien fiir
den Wechsel der Fitmethode wéaren denkbar, wurden hier aber nicht untersucht.

Eine solche adaptive Fitroutine fiir MOLLI-Daten wurde bereits vorher in der Li-
teratur beschrieben. So gibt es Ahnlichkeiten mit der ShAMOLLI Sequenz nach dem
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Schema 5(1)1(1)1 [52]. Bei deren Auswertung werden im ersten Durchlauf nur die Da-
ten des ersten Transienten gefittet. Unterschreitet die so bestimmte Relaxationszeit
die Schwelle von T} < Tyg, werden die ersten beiden Transienten zu einem Zeitverlauf
kombiniert und gefittet. Gilt dann fiir die ermittelte Relaxationszeit T} < 0,4 Ty, wer-
den in einem letzten Durchlauf alle Transienten kombiniert um eine moglichst dichte
Abtastung am Anfang des Zeitverlaufs zu erhalten. Dieses entspricht im Grund dem
Verwenden der Standardmethode bei kurzen Zeitverlaufen wo die verschiedenen Tran-
sienten zu einem Zeitverlauf zusammengefafit werden. Fiir lange Zeiten hingegen gibt
es kein analoges Vorgehen wie bei der IGF-Methode, so daff nur der erste Transient,
fiir den eine moglichst vollstandige Inversion garantiert werden kann, genutzt wird.
Aus diesem Grund reicht es aus, jeweils nur ein Bild in den nachfolgenden Transien-
ten aufzunehmen, da diese die wichtigsten Punkte fiir kurze Ti-Zeiten darstellen, siehe
Abbildung B.2. Somit kann man den hier vorgestellten Algorithmus als Erweiterung
der ShAMOLLI auffassen, bei dem auch fiir lange Relaxationszeiten alle Transienten mit
mehr als einem Bild zur Bestimmung von 77 herangezogen werden.

Ein wesentlicher Unterschied zur ShMOLLI besteht in der Verwendung von ledig-
lich einem Umschaltpunkt. Fiir die Wahl der verschiedenen Umschaltpunkte wurde in
Referenz [52] keine Motivation oder Begriindung geliefert, so daf iiber deren Wahl nur
spekuliert werden kann. In der hier vorgestellten kombinierten Methode, erlaubt die
IGF das Nutzen aller Transienten mit mehr als ein Bild. Damit lohnt es sich mehr
als ein Bild pro Transient aufzunehmen, wodurch die longitudinale Magnetisierung am
dessen Ende deutlich ndher am , Steady-State“-Wert liegt. Dies garantiert, dafl bei
kurzen Relaxationszeiten eine Warteperiode zum Ausrelaxieren der Magnetisierung ins
Gleichgewicht reicht. Bei der sh-MOLLI hingegen wird nur ein Bild aufgenommen. Dies
konnte bei zu langen Relaxationszeiten (0,4 Tyr < T7 < Txr) dazu fiithren, dafl vor
dem dritten Inversionspuls die Magnetisierung noch nicht das Gleichgewicht erreicht
hat und das hinzunehmen des letzten Bildes den Wert fiir 1 eher verfalscht als ver-
bessert. Um dies sicher behaupten zu kénnen sind aber tiefergehende Untersuchungen
des Magnetisierungsverlaufs bei der ShAMOLLI notwendig, was nicht Bestandteil dieser
Arbeit war.

Ein Hauptziel war eine Auswertemethode die es erlaubt, 77-Zeiten unabhéngig von
der Wartezeit zwischen den Inversionen zu bestimmen. Da die Aufnahme in einem
Atemanhalter durchgefiihrt wird, sollte dies erlauben, die Aufnahmezeit zu reduzieren
um die Untersuchung auch bei Patienten durchfithren zu kénnen. Dies kann auch durch
angepafite Protokolle erreicht werden. So wurde die Schemen 5(3)3 vor und 4(1)3(1)2
nach Kontrastmittelgabe vorgeschlagen [157]. Beide Schemen sind kiirzer als das in
dieser Arbeit verwendete. Dabei ist zu bemerken, dafi das hier verwendete 5(1)3(1)3-
Schema vor Kontrastmittelgabe auch auf 5(0)3(0)3 gekiirzt werden kénnte, was der
gleichen Mefzeit entsprechen wiirde. Weiterhin kénnte das 5(3)3-Schema mit der hier
vorgestellten Fitmethode auf 5(0)3 verkiirzt werden, wodurch zusétzlich MeBzeit ge-
spart wiirde. Beziiglich des nach Kontrastmittelgabe verwendeten Protokolls wiirde
hingegen keine Anderung vorgenommen, da in diesem Fall die Standardmethode zum
Einsatz kommt und das Schema bereits fiir dessen Verwendung optimiert ist.

Wie bereits erwahnt, wurde zur Vereinfachung des klinischen Ablaufs auf die Auftei-
lung in zwei optimiert Schemen, eines fiir native Messungen und eines fiir Messungen
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nach Kontrastmittelgabe, verzichtet. Dadurch mufl die Sequenz einerseits fiir native
T1-Zeiten mindestens einen Transienten lang genug abtasten, aber auch mindestens 3
Inversionen mit jeweils einem Herzschlag Wartezeit besitzen, um Ti-Zeiten nach Kon-
trastmittelgabe zu quantifizieren. Dies fithrte auf das verwendete 5(1)3(1)3 Schema.
Die Notwendigkeit T7-Zeiten vor und nach Kontrastmittelgabe bestimmen zu kénnen,

ergab sich aus dem Ziel, da FCV zu bestimmen [37, 58]. Die Methode der ECV-
Bestimmung ist analog zur Methode der RBV-Bestimmung (siche Kap. 2.3.4). Der
Hauptunterschied liegt im verwendeten Kontrastmittel. Wahrend bei der RBV -Bestim-
mung das Kontrastmittel in den Gefafien verbleiben muf, tritt das Kontrastmittel fiir
die EC'V-Bestimmung aus den Gefaflen in den Raum zwischen den Zellen ein. Dadurch
bestimmt nun dieses Volumen die Anderung in der T}-Zeit und nicht mehr das Volumen
der Gefiafle. Somit ergibt sich analog zur Bestimmung des RBV 2.59

1/TLG,KM - 1/Tl,G
1/Tl,B,KM - 1/Tl,B ‘

Dabei ist HCT der Hamatokrit-Wert welcher den Volumenanteil der festen Blutbe-
standteile angibt. Die Groflen T3 ¢ und T ¢ xu beschreiben die longitudinalen Rela-
xationszeiten des Gewebes vor und nach Kontrastmittelgabe, fiir welches das EC'V
bestimmt werden soll und 77 5 und 7} 5« geben diese fiir Blut vor und nach Kontrast-
mittelgabe an. In Abbildung 4.15 sind beispielhaft fiir einen der Patienten die T}-Karten
vor und nach Kontrastmittelgabe sowie die daraus bestimmten FCV-Karten zu sehen.
Man erkennt die deutliche Abweichung zwischen Standard und kombinierter Methode
vor Kontrastmittelgabe. Vor allem im Blut zeigen sich auch bei 3 Herzschldgen noch
deutliche Unterschiede zwischen beiden Methoden.

Es zeigt sich, dafl alle Methoden sehr dhnliche ECV-Karten liefern welche alle im
erwarteten Bereich liegen [37]. Dies bestétigt sich fiir alle Patienten (siehe Abbildung
4.16). Eine Fehleranalyse von Gl. (4.7) liefert eine mogliche Erkléarung. Man kann davon
ausgehen, dafl die systematische Abweichung der Standardmethode am Starksten bei
den T}-Werten vor Kontrastmittelgabe liegt. Damit ergibt sich ndherungsweise

ECV = (1 — HCT)

(4.7)

AECV ATy AT
ECV T127G (1/T1,G,KM - 1/Tl,G> T1273 (1/T1,B,KM - 1/T1,B) ‘

(4.8)

Da die Standardmethode die T}-Zeiten aufgrund zu kurzer Wartezeiten unterschétzt
und es sich bei ATj und AT}z um systematische Abweichungen handelt, kompen-
sieren sich hier die Fehler. Das heifit, beide Differenzen werden &hnlich unterschétzt
(siehe auch die relativen Abweichungen von 7" in Blut verglichen zum Myokard in
Abbildung 4.12b). Somit weichen auch die ECV-Werte fiir die Standardmethode und
einem Herzschlag Wartezeit kaum von den anderen EC'V-Werten ab.

Wie bereits erwahnt, ist die in diesem Abschnitt beschriebene Fitmethode darauf
ausgelegt, die durch kurze Wartezeiten induzierten Fehler zu minimieren. Die Korrek-
turgleichungen (4.3) bzw. (2.42) wurden urspriinglich fiir Transienten mit kontinuier-
licher Gradientenechoaufnahme abgeleitet und stellen nur eine N#dherung niedrigster
Ordnung dar (siche auch Kapitel 4.3). Damit verbundene Fehler kénnen durch die
vorgestellte Fitmethode nicht korrigiert werden.
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Abbildung 4.15: Beispielkarten fiir die Patientenvalidierung. In der oberen Zeile befin-
den sich die Ti-Karten vor Kontrastmittelgabe, in der mittleren Zeile die T}-Karten
nach Kontrastmittelgabe und in der unteren Zeile die daraus berechneten EC'V-Karten.
Wie erwartet liefern nach Kontrastmittelgabe beide Methoden fiir die beide getesteten
Wartezeiten sehr dhnliche Karten. Nur vor Kontrastmittelgabe findet man gréfiere Ab-
weichungen in den Karten welche mit der Standardmethode ausgewertet sind. Dabei
zeigen sich im Blut fiir beide Wartezeiten deutliche Unterschiede, wéhrend im Myo-

kard nur fiir einen Herzschlag Wartezeit grofie Unterschiede zu finden sind (siehe auch
Abbildung 4.12).

In Abschnitt 4.3 wird gezeigt, dal das im Fit-Modell vorausgesetzte exponenti-
elle Verhalten der Transienten, einen regelméfiigen Abstand der Bildgebungsblocke
voraussetzt. Dies bedeutet, dal Unregelméfligkeiten im Triggersignal von der vorge-
stellten Methode nicht kompensiert werden. Dabei ist es egal, ob dies durch ein unzu-
verlassiges Triggersignal oder durch Unregelméafigkeiten im Herzschlag verursacht wird.
Wiéhrend sich leichte zuféllige Unregelméfligkeiten in einem erhéhtem Rauschen dar-
stellen, konnen fehlende Trigger oder Storungen im Herzrhythmus welche zu grofieren
Anderungen im Herzrhythmus und damit zu deutlichen Abweichungen der bestimm-
ten Relaxationszeiten fithren [159]. In diesem Fall werden Simulationen des Signalver-
laufes der Sequenz mit zusétzlichen Informationen wie Flipwinkel, Inversionsgiite, T5-
Relaxationszeit, usw. genutzt um die unbekannte T}-Zeit zu bestimmen [159, 160, 161].
Diese zusétzlichen Informationen miissen entweder geschétzt oder mittels Zusatzmes-
sungen bestimmt werden, was den klinischen Einsatz einschrinken kann. Alternativ
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Abbildung 4.16: Mittlere ECV-Werte der Patienten von Standard- (blau) und kombi-
nierter (rot) Auswertemethode fiir einen und 3 Herzschldge Wartezeit.

finden auch Sequenzen Anwendung die weniger gegen Variationen des Herzschlages
anféllig sind wie beispielsweise die SASHA- [53] oder die AIR-Sequenz [54].

4.2 Methode zur T}-Quantifizierung unabhingig von
der Giite des Inversionspulses

Eine bereits eingangs erwahnte Schwierigkeit der Tj-Quantifizierung mittels Look-
Locker Sequenzen ist, dal nur das effektive 7} gemessen werden kann. Um auf das
ungestorte T zu kommen, wird iiblicherweise auf die von Deichmann eingefiihrte Ent-
wicklung der Gleichgewichtsmagnetisierung zuriickgegriffen welche zu den N&herungen
Gl (2.39) [43] bzw. Gl. (2.41) [117, 127] fiihrt. Bei beiden ist die genaue Bestim-
mung der Gleichgewichtsmagnetisierung My notwendig. Diese wird normalerweise aus
dem 3-Parameterfit des Zeitverlaufs gewonnen. Dieses Vorgehen kann zu Problemen
fithren, da es in der Herzbildgebung schwierig ist Inversionspulse mit hinreichender
Qualitét zu erzeugen [162]. Um M, trotzdem mit ausreichender Genauigkeit bestim-
men zu kénnen, wird der Inversionsgrad des Inversionspulses in Phantomexperimenten
oder mittels Simulationen ermittelt [161, 162]. In diesem Abschnitt soll eine einfache
Anpassung der MOLLI-Sequenz genutzt werden um M, unabhéngig von der Qualitét
des Inversionspulses zu bestimmen.

4.2.1 MOLLI Sequenz ohne Inversionspuls im ersten Bildge-
bungszug

Um M, unabhéingig von der Qualitit des Inversionspulses zu bestimmen, wird eine
von Breuer et al. vorgestellte Idee angepaBit [163]. In dieser Arbeit wurde fiir die 7}-
Quantifizierung mittels Inversion Recovery bSSFP-Sequenz ein Vorexperiment vorge-
schlagen, welches den Verlauf in den ,,Steady-State“ ohne Inversionspuls vermifit um
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Abbildung 4.17: links: Darstellung der z-Magnetisierung einer 6(0)6(0)3 MOLLI Se-
quenz ohne Inversionspuls im ersten ,, Inversionszug“. Die dargestellten Marker stellen
die Bildgebungszeitpunkte in der jeweiligen Inversion dar. rechts: Darstellung eines
IGF-Fits fiir alle Transienten um 7; *°**" und M, zu bestimmen. Wie bereits im Ab-
schnitt iiber diesen Fit beschrieben wird nur der erste Transient fiir die Bestimmung
von M, verwendet.

daraus My zu bestimmen.

Analog dazu wird auch in der MOLLI-Sequenz der erste Inversionspuls weggelas-
sen. Der sich ergebende Verlauf der z-Magnetisierung ist fiir eine MOLLI mit drei
aufgenommenen Transienten in Abb. 4.17 dargestellt.

Da der erste Transient in den ,Steady-State“ ohne Inversionspuls aufgenommen
wird, (blaue Dreiecke in Abb. 4.17) kann der Verlauf mittels

*(MOLLI
e—t/ T )

S1[t] = Seo + (So — So) (4.9)

beschrieben werden. Dabei ist Sy das Signal bei Anregung der Gleichgewichtsmagneti-
sierung. Die anderen beiden Transienten ergeben sich zu

*(MOLLI)

Silt] = Sae + (Si[0] = Sse)e ¥ T . (4.10)

Wie schon im Abschnitt iiber die IGF beschrieben, teilen sich alle Transienten den
gleichen ,Steady-State“ S, und das gleiche effektive 7; *°_ Nur die Anfangswerte
S;[0] der jeweiligen Zeitverldufe unterscheiden sich. Man sieht, dafl nur vor dem ersten
Transienten die Amplitude der z-Magnetisierung den Gleichgewichtswert annimmt. Fiir
alle anderen Startwerte hiangt die Amplitude von der Wartezeit und der Qualitéit des
Inversionspulses ab. Damit lassen sich mit Hilfe des IGF-Ansatzes die unbekannten
GréBen Si[0], S sowie T; ™™ hestimmen und unter Ausnutzung der Néherung Gl.
(2.42) T berechnen.

Der Nachteil bei diesem Vorgehen ist, daf§ fiir Look-Locker-Sequenzen die Ampli-
tude des Transienten ohne Inversionspréiparation, verglichen mit dem Transienten mit
Inversionspréparation, deutlich kleiner ist. Damit ist die Aufnahme des kompletten
ersten Transienten ineffizient (siche auch Abb. 4.17).

Um dieses Problem zu verringern, ist es moglich Anstelle eines kompletten ersten
Transienten nur ein einziges Bild aufzunehmen (siche Abb. 4.18). Dieses Bild kann
dann genutzt werden, um S, zu bestimmen. Bei kurzen Wartezeiten hat der zweite
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Abbildung 4.18: links: Darstellung des Verlaufs der z-Magnetisierung einer 1(0)6(0)3
MOLLI Sequenz mit fehlender Inversionspriaparation vor dem ersten Bild. Nur ein
einzelnes Bild wihrend des ersten Transienten wird aufgenommen (blaues Dreieck).
rechts: Darstellung eines IGF-Fits des zweiten und dritten Transienten zur Bestim-
mung von T; " und S... Fiir die Korrektur Gl. (2.42) werden entweder direkt die
Signalwerte aus dem ersten Bild genommen, oder die Werte fiir S, werden mit Hilfe
von T, M) ynd S, aus dem zweiten und dritten Transienten extrapoliert.

Transient eine groBere Amplitude, was die Genauigkeit der Bestimmung von 7} *©“"
positiv beeinflufit.

Um aus dem ersten Bild den besten Schatzwert fiir Sy &~ Sp; zu erhalten, extrapo-
liert man mit Gl (4.9) und den aus dem zweiten und dritten Transienten bekannten
Werten fiir T1* MOLD ynd S, auf den Zeitpunkt ¢ = 0

MOLLI)

So & Sor = Sae + (Si[t1] — Soo) e/ Tt . (4.11)

Dabei ist t; der Zeitpunkt der Aufnahme des ersten Bildes. Setzt man dies in Gl. (2.42)

ein und entwickelt den Ausdruck fiir kleine Inversionszeiten ¢; <« T 1* (MOHED 56 erhilt
man
. t * *
TfFlt,nolnv) — (1 + (S;[ 1] _ 1) etl/ Tl (MOLLI)) Tl (MOLLI) (412)
Sy [tl] ty *(MOLLI)
~ (1 + <S— —1)1+ roioLn T, (4.13)
oo 1
Si[t1] .« Silt
~ ;[ 1] T, (MOLLL) _ g (1 _ ;[ 1]) . (4.14)

Bei Vernachlassigung der t;-Terme, bspw. fiir sehr kurze Inversionszeiten, erhélt man
den bekannten Ausdruck fiir die Korrektur wobei Sy durch die Amplitude des ersten
Bildes ersetzt wird

T(Sl,no inv)
1 ~

T (MOLD (4.15)
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| Rohrchen | 1 | 2 [ 3] 4 ] 5 [ 6 [ 7]
TFY in [ms] [ 221 | 435 | 764 | 1029 | 1363 | 1787 | 2764
AT infms] | 7 [ 13 ] 19| 32 | 42 | 66 | 108

Tabelle 4.2: Tabelle der Referenzwerte fiir das Phantom (7°"), welche mit einer Sa-
turation Recovery Gradientenecho Sequenz bei 3 Tesla erhalten wurden.

4.2.2 Experimentelle Ergebnisse

Die im vorherigen Abschnitt beschriebene Variation der MOLLI Sequenz war nicht in
die vom Hersteller zur Verfiigung gestellte Sequenz implementiert. Aus diesem Grund
konnte keine direkte Uberpriifung stattfinden. Um dennoch experimentelle Ergebnisse
zu erhalten, wurden zusétzlich zu den MOLLI-Aufnahmen noch bSSFP-Bilder ohne
vorherige Inversionspriaparation mit moglichst dhnlichen Bildgebungsparametern ge-
messen’. Die Messungen wurden mit dem gleichen Phantom wie in Abschnitt 4.1.4
beschrieben vorgenommen. Da zwischenzeitlich eine Aufriistung des Gerétes auf ein
Hauptfeld von 3 Tesla erfolgte, wurden diese Messungen bei diesem Feld durchgefiihrt.
Zur Bestimmung der Referenzwerte T\°™ wurde die vom Hersteller implementierte
Saturation Recovery Gradientenecho Sequenz verwendet. Die benutzten Sequenzpa-
rameter entsprechen dabei den in Kapitel 4.1.4 angegebenen. Die gemessenen T,°% -
Werte sind in Tabelle 4.2 angegeben. Dabei wurden unterschiedliche MOLLI Sequen-
zen getestet. Bis auf den Flipwinkel wurden alle Sequenzparameter wie in Kapitel 4.1.4
iibernommen. Der Flipwinkel wurde dabei von 35° auf 20° verringert. In allen Féllen
wurde die kombinierte Fitmethode verwendet um die Abhéngigkeit von der Wartezeit
zu eliminieren. Aus diesem Grund wurde auf das Testen bei verschiedenen Herzfrequen-
zen verzichtet. Die Herzfrequenz wurde in der Physiologiesimulation auf 70 Schlidge pro
Minute fixiert.

In Abbildung 4.19 bezieht sich die Abweichung der mit Hilfe der MOLLI Sequenzen
bestimmten T™-Werte auf die Referenzwerte T°™. Es zeigt sich eine relativ konstante
Unterschiitzung der T{"“-Werte von etwa 15% fiir alle getesteten MOLLI Varianten.
Nur in der MOLLI Variante 6(1)3 ist eine deutlich stérkere Abweichung zu verzeichnen.

Eine Untersuchung der gefitteten Parameter zeigt, dafi sich diese stérkeren Abwei-
chungen in den T\"“-Werten ausschliefilich in den gefitteten Werten fiir S;[0] wider-
spiegelt (sieh Abb. 4.19 rechts).

Weder in T, ™™ noch in S sind deutliche Abweichungen bei gleichen TV
Zeiten zu sehen (siche Abbildung 4.20 links). Einzig die erwartete Reduktion in den

T, MOMD it wachsendem T ist zu beobachten, da in diesem Fall der Einfluff der

bSSFP-Bildaufnahme groer ist (siche Gl. (4.44) und Gl. (4.45)). Da fiir alle Messungen
die gleichen Sequenzparameter fiir die Bildaufnahme genutzt wurden ist wie erwartet
keine Abhéngigkeit von der verwendeten MOLLI Variante zu beobachten. Dies gilt

"Da die Einstellungsmeniis nicht exakt gleich waren und einige Sequenzdetails, beispielsweise der
Typ des RF-Pulses oder die genaue Art des Startpriparation des bSSFP-Moduls, nicht angegeben
wurden, kann nicht garantiert werden, dafl die erzeugten Bilder exakt den erwarteten Kontrast der
bSSFP Bilder der MOLLI-Sequenz haben. Alle einstellbaren Parameter wurden jedoch gleich gew&hlt.
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Abbildung 4.19: links: Abweichung der aus den MOLLI Messungen bestimmten T\""-
Werte verglichen zu den Referenzwerten. Generell kann eine Unterschitzung der T.""-
Werte von etwa 15% beobachtet werden. Nur fiir die Variante 6(1)3 ist eine deutliche
Abweichung fiir lingere T[""”-Zeiten zu beobachten. rechts: Abweichung der gefitteten
Signalwerte S;[0] verglichen zu den aus der unpréparierten Messung ermittelten Wer-
ten. Auch hier zeigt sich eine generelle Abweichung von etwa 10%. AusschlieBlich fiir
die Variante 6(1)3 zeigt sich eine erhohte Abweichung dhnlich zu den Abweichungen in
den T{"™-Werten.
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Abbildung 4.20: links: Verhéltnis der T, ™ zu den Referenz- T*™-Werten. Fiir glei-
che T{°™-Werte zeigen alle Sequenzen die gleiche Abweichung, welche mit wachsenden
T*"-Zeiten zunimmt. rechts: Verhiltnis der experimentellen S, Werte zu den aus den
unpréaparierten Messungen ermittelten Sy Werten. Es zeigt sich die erwartete Abnahme
des Verhiltnisses mit wachsender T,*-Zeit ist gut zu beobachten.

ebenso fiir die Variante 6(1)3. Im Gegensatz zu dem gefitteten Wert fiir S;[0] kann
keine besondere Abweichung beobachtet werden.

Abbildung 4.21 zeigt die aus den MOLLI Messungen mit Hilfe der Bilder ohne
Inversion bestimmten 7)™ - und T{**"™-Werte. Es zeigt sich eine deutliche Re-
duktion der Abweichung zu den Referenzwerten von 15% zu etwa 5-7%. Weiterhin
ist die erhohte Abweichung fiir die 6(1)3 Variante nicht mehr beobachtbar. Weiterhin
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Abbildung 4.21: Abweichung der mittels MOLLI und dem uninvertierten bSSFP Bild
mittels Gl. (4.15) (links) bzw. Gl. (4.14) (rechts) bestimmten 7; Werte von den Re-
ferenzwerten. Es zeigt sich eine deutlich reduzierte Abweichung gegeniiber den mittels
gefitteten S;[0] Werten ermittelten 77 Zeiten. Ebenso die vorher vorhandene Abwei-
chung der MOLLI 6(1)3 Werte ist nicht mehr vorhanden. Es ist zu erkennen, daf fiir
den genutzten Flipwinkel (20°) und die genutzte Echozeit (~ 99ms) kaum Unterschiede
zwischen beiden Werten (< 1%) auftreten.

zeigen sich fiir das untersuchte Phantom kaum Unterschiede zwischen der nullten Néhe-
rung T1°2*°™ in GI. (4.15) und der einfachsten Korrektur fiir die endliche Echozeiten
T in Gl. (4.14). Die korrigierten Ergebnisse unterscheiden sich um weniger als
ein Prozent, so dafl die einfache Néherung (4.15) bei nicht zu langen Echozeiten (hier
~ 99 ms) genutzt werden kann.

4.2.3 Abschlielende Bemerkungen

Es muf} klargestellt werden, daf§ die Griinde fiir die deutlich erh6hte Abweichung der
6(1)3-Variante nicht bekannt sind. Es zeigten sich immer wieder deutliche Abweichun-
gen bei verschiedenen Messungen, welche auf schlechte Inversion der Magnetisierung vor
dem ersten Transienten zuriickzufithren waren. Diese waren selbst bei Wiederholung
der Messungen (auch bei sofortiger Wiederholung des gleichen Mefprotokolls) nicht
reproduzierbar. Dieses Problem konnte auch mit Hilfe von Philips nicht ausgerdumt
werden.

Der Ansatz mittels eines Bildes ohne Inversionspriaparation einen robusten Wert
fiir Sy zu erhalten ist nicht ohne Probleme. In diesem Fall wird nach Gl. (4.14) und Gl.
(4.15) der Fehler in der Bildamplitude vollstindig in den Fehler von T iibertragen.
Um dieses Problem zu verringern ist es moglich mehr als ein Bild im ersten Transienten
aufzunehmen. Damit wird ein richtiger Fit fiir den ersten Transienten moglich und
damit eine stabilere Bestimmung von Sj. Im Gegenzug bedeutet dies aber auch, dafl die
Amplitude des zweiten Transienten verringert und damit die Bestimmung von 7}
und S, ungenauer wird. Da allerdings am Gerét einzelne Inversionen nicht abgeschaltet
werden konnten konnte dies nicht untersucht werden.

Weiterhin muf} klargestellt werden, dafl auch ohne Inversionspuls der mit Hilfe von
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Gl. (4.11) gewonnene Wert nicht den wahren Wert von Sy darstellt, wie man in Abb.
4.17 rechts sehen kann. Die Ursache dafiir ist, dal wiahrend eines Bildgebungsblocks
die wahre verkiirzte Relaxationszeit durch

1 cosla/2) n sin[a/2]? .

Tl*(bSSFP) - T, Ty (4'16)

gegeben ist. Die scheinbare Relaxationszeit zwischen zwei Bildern ist aber durch die
freien Relaxationsintervalle linger®. Damit ist der Fitwert bei ¢ = 0 geringer als der
erwartete Wert und die Normierung von S, mit Hilfe von Sy nicht exakt. Allerdings ist
auch der Wert fiir S, komplizierter als fiir Sequenzen mit kontinuierlicher Bildgebung,
so dafl dieses Problem ohne vollstdndige Theorie der Signalentwicklung nicht bewertet
werden kann.

Abschlieflend ist noch zu erwdhnen, dafl die gesamte Untersuchung auf der Annah-
me beruht, daB 7™ aus der scheinbaren Relaxationszeit T, ™" mittels Gl. (2.42)
bestimmt werden kann. Diese Annahme wurde damit begriindet, daf3 der Bildgebungs-
block von seiner Wirkung auf die Magnetisierung ndherungsweise der eines einzelnen
Pulses gleicht und damit gleich der Wirkung der Bildgebungspulse bei einem klassi-
schen , Inversion-Recovery-Look-Locker“-Experiment ist [164]. Um die Giiltigkeit die-
ser Annahme zu bewerten ist eine genaue Beschreibung des Signal-Zeit-Verlaufs fiir
die MOLLI-Sequenz notwendig. Dies soll im folgenden Abschnitt genauer untersucht
werden.

4.3 Theoretische Untersuchung getriggerter Look-
Locker-Sequenzen

Die in den bisherigen Abschnitten dieses Kapitels vorgestellten Ansétze ermoglichen
eine robustere Auswertung der Daten von getriggerten Look-Locker-Sequenzen. Dabei
ging es den Einflufl einer unzureichenden Riickkehr ins Gleichgewicht bzw. unvollstandi-
ger Inversion der Magnetisierung zu reduzieren. Fiir die Korrektur der scheinbaren
Relaxationszeit wurde immer auf das Analogon der von Deichmann [43] eingefiihrten
Néherung aus Gl. (2.42) zuriickgegriffen. Wie bereits erwihnt, 1a8t sich diese Korrektur
zwar motivieren, aber es fehlt eine rigorose Behandlung des Signal-Zeitverlaufes aus
welcher diese Naherung mathematisch abgeleitet werden konnte. Im folgenden Kapitel
soll diese analytische Behandlung der getriggerten Look-Locker-Sequenzen sowohl fiir
bSSEP als auch GRE/FLASH Bildgebung erfolgen.

4.3.1 Longitudinale Relaxation wihrend getriggerter Look-
Locker Sequenzen

In diesem Abschnitt sollen allgemeine Gleichung fiir den Signal-Zeit-Verlauf von getrig-
gerten Look-Locker-Sequenzen besprochen werden. Dabei reicht ein einziger Transient

8Eine genaue Beschreibung des theoretischen Verlaufs des Signals einer MOLLI-Sequenz ist im
Abschnitt 4.3 gegeben.



4.3. THEORIE GETRIGGERTER LOOK-LOCKER-SEQUENZEN 91

aus um den Signal-Zeitverlauf der Sequenz zu charakterisieren. Im weiteren Verlauf
soll der Herzschlag periodisch sein, sprich die Herzfrequenz wird iiber den Transienten
hinweg als konstant angenommen. Um Schreibarbeit zu sparen, soll im Folgenden die
Magnetisierung auf Thre Gleichgewichtsamplitude normiert werden, also m/my — m
gelten. Die Richtung des Hauptfeldes wird in z-Richtung gelegt, womit dann my = e,
gilt.

Wie bereits in Abschnitt 2.2.5 beschrieben, besteht eine komplette Periode der Se-
quenz aus einem Bildgebungsblock mit anschlieBender freier Relaxation. Fiir beide Teile
kann die Zeitentwicklung der Magnetisierung mittels einer affinen Abbildung beschrie-
ben werden (siehe Gl. (2.18)), deren Verkniipfung wiederum eine affine Abbildung ist.
Somit 148t sich die Zeitentwicklung rekursiv mit

m,=Um, | +v (4.17)

beschreiben. Dabei ist U eine konstante Matrix und v ein konstanter Vektor. Ent-
sprechend ist die Zeitentwicklung der Magnetisierung auf der Zeitskala der Periodizitét
durch eine Differenzengleichung mit konstanter Koeffizientenmatrix und konstanter In-
homogenitét gegeben. Fiir lange Zeiten entwickelt sich die Magnetisierung hin zu einem
yoteady-State®. Dieser ist dadurch charakterisiert, dafl m,, = m,,_; gilt und man findet
mit Gl. (4.17)

m, =(1-U)'v, (4.18)
mit 1 als Einheitsmatrix. Mit Gleichung (4.18) kann die Losung der Differenzenglei-
chung (4.17) als

m, = U"(m[0] — m,,) + my (4.19)

angegeben werden. Dabei ist m[0] die Anfangsmagnetisierung zum Zeitpunkt ¢ = 0.
Fiir konkrete Rechnungen kann es hilfreich sein, die Eigenwerte und Eigenvektoren
von U zu finden. Dabei ist zu erwarten, dafl im allgemeinen Fall multiexponentielles
Verhalten fiir das Mefisignal beobachtet wird.

Um den Zeitverlauf von getriggerten Lock-Locker-Sequenzen wie der MOLLI zu
charakterisieren, werden zunéchst die Koeffizientenmatrix U und der Vektor v be-
stimmt. Wie im rechten Teil von Abbildung 4.22 zu sehen ist, besteht eine volle Pe-
riode aus zwei Blocken, dem Bildgebungsblock der Lénge t,..q (grau hinterlegter Teil
mit griin eingefirbter Verlauf von M, [t]) und dem Block der freien Zeitentwicklung
tivee = Thr — teaa (weill hinterlegter Teil mit schwarz eingefdrbtem Verlauf von M, [t]),
mit Ty als der Lange eines Herzzyklus. Im Bildgebungsblock wird die Zeitentwicklung
durch Gl. (4.19) beschrieben. Startet man also mit m,,_;, der Magnetisierung vor dem
n-ten Bildgebungsblock, so ist die Magnetisierung nach diesem Bildgebungsblock durch

m, 1 =U"(m,_; —mZ*) +mi* (4.20)

[e.9]

gegeben®. Hier beschreiben U®*Y und m&¥ jeweils die Abbildungsmatrix und den
»Steady-State“-Vektor innerhalb des Bildgebungsblocks, also die Groflen fiir kontinu-
ierliche Bildgebung. Die explizite Form dieser hingt von der gewéhlten Bildgebungs-
sequenz ab. Fiir die beiden hier untersuchten Félle wurden diese bereits im Abschnitt

9Der Index n — 1/2 soll darauf hinweisen, daf es sich um die Magnetisierung direkt nach dem n-ten
Bildgebungsblock handelt und die komplette n-te Periode noch nicht durchlaufen ist, sondern erst die
,Halbe*.
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Abbildung 4.22: Darstellung des Verlaufs der z-Magnetisierung wihrend eines getrig-
gerten Look-Locker Experiments. Links ist eine Ubersicht des gesamten Zeitverlaufes
zu sehen. Die grau hinterlegten Bereiche entsprechen den Bildgebungsblocken, wahrend
die weilen Abschnitte freie Relaxation kennzeichnen. Die blauen Vierecke markieren
hierbei das Ende des freien Relaxationsblockes. Dies entspricht dem Zeitpunkt zu dem
m,, in Gleichung (4.24) bestimmt wird. Die roten Dreiecke zeigen den Bildzeitpunkt
(der Zeitpunkt innerhalb des Bildgebungsblocks, der mit dem Bild identifiziert wird).
Man erkennt das in diesem Fall, zum Zeitpunkt ¢ = 0 die Magnetisierung nicht dem
gefitteten Wert aus den Bildzeitpunkten entspricht (gestrichelte rote Linie). Die gefit-
teten Kurven haben beide die gleiche Relaxationsrate aber unterschiedliche Werte fiir
soteady-State”“- und Amplitudenwert. Der braun eingerahmte Ausschnitt ist im rech-
ten Teil vergroflert. Er zeigt die verschiedenen Teile einer kompletten Periode. Dabei
gehoren die schwarze Kurven zur freien Relaxation und die griinen Teile zum Ver-
lauf wéhrend der Bildgebung. Dazwischen sind in magenta die Praparation von freier
Relaxation nach Bildgebung und orange die Préparation von Bildgebung nach freier
Relaxation markiert.

2.2.5 beschrieben und werden spéater benutzt um explizite Ausdriicke zu finden. Der
zweite Teil der Periode ist freie Relaxation und wird durch die Relaxationsmatrix

e~ trree /T2 0 0
U(free) — O e~ tree /T2 0 (421)
O 0 e~ trree /T1

beschrieben. Da in diesem Fall die ,, Steady-State“-Magnetisierung gleich der Gleichge-
wichtsmagnetisierung ist, findet man fir m{’*¥ = e, und es ergibt sich fiir den zweiten

Block
m, =U"(m,_1—e,) +e, . (4.22)

Einsetzen von Gl. (4.20) in Gl. (4.22) liefert somit
m, = U™ (m,,_; — m™) + mm) | (4.23)
fir die gesamte Periode und entsprechend analog zu Gl. (4.19)

m, = (U)" (ml0] - mE™) + mc™ (4.24)
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wobei der auf der Zeitskala von Tyy effektiv wirkende kombinierte Entwicklungsopera-
tor durch
U(comp) — U(free) U(read) (425)

gegeben ist. Der ,, Steady-State“-Werte fiir eine getriggerte Look-Locker Sequenz ergibt
sich dann mit Hilfe von Gl. (4.18) zu

m(comp) — m(orgad) +(1 _ U(comp))fl(l _ U(free))(ez _ m(orsad))

— (1 _ U(comp)>71 ( U(free)(l _ U(read)) m(or;ad) +(1 _ U(free)) ez) . (426)

Abschlielend zu den generellen Betrachtungen getriggerter Look-Locker Sequenzen
soll noch erwihnt werden, daf§ falls U™ und U"**¥ kommutieren, die Relaxationsra-
ten iiber die gesamte Periode als zeitliches Mittel der Relaxationsraten des Bildgebungs-
blocks und der freien Relaxation gegeben sind. Dies wird ersichtlich, wenn man den
Entwicklungsmatrizen U (i = read -, free -, Gesamtzyklus) die Matrizen R zuordnen
kann, wobei U® = exp[—RW¢;] gilt. Mit t,poq + thee = Trr findet man schlieBlich

[ t
R(Comp) — de R(read) + ﬁ R(free) ) 427

Um dies zu ermdglichen kann es notwendig sein, vor und nach dem Bildgebungs-
block die Magnetisierung geeignet zu praparieren. Um moglichst fehlerfreie Bilder zu
erhalten, wird beispielsweise bei der bSSFP-Bildgebung die Magnetisierung fiir den
»Steady-State® prapariert (in Gleichung (2.34) gegebener Eigenvektor e; des Evoluti-
onsoperators A aus Gleichung (2.32)). Dies entspricht im rechten Teil der Abbildung
4.22 dem magentafarbenen Abschnitt. Eine dhnliche Préparation der Magnetisierung
am Ende des Bildgebungsblocks zuriick in den relevanten Eigenvektor e, der freien
Evolution U™ wird dort durch den orangenen Teilabschnitt symbolisiert. Dabei hat
die Wahl der Praparation Einflu auf R“™.

Wie in Abbildung 4.22 zu sehen, liegt der zugeordnete Bildzeitpunkt iiblicherwei-
se nicht am Rand des Bildgebungsblocks, sondern oft mittig. In diesem Fall muf} die
zusétzliche Evolution bis zum Bildzeitpunkt mit beriicksichtigt werden. Im Allgemeinen
wiederholt sich in einer Look-Locker-Sequenz immer wieder der gleiche grundlegende
Sequenzblock zur Bildgebung. Dieser Grundblock kann ebenfalls durch eine affine Ab-
bildung mit dem Entwicklungsoperator U“*® beschrieben werden, so daf gilt

U(read) — (U(seq)>'flrcad (428)
U™ = (U©e)™m (4.29)

Mit feaq = Nread Ix Und t,, = nyn Tx, wobei Ty die Lange des grundlegenden Blocks
der Bildgebungssequenz ist (siehe Abschnitte 2.2.3 und 2.2.4). Weiterhin findet man

m(read) — m(lm) — m(seq) ) (430)
Man findet also fiir die Magnetisierung zum Bildgebungszeitpunkt

i, = U (D" (m]0] - m) + me™ —me) +me  (431)
— (U(Comp))n (m[tim] _ m(comp)) _|_ m(comp) (432)

00,im 0Q,im
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mit
m(()«foczr;:j) = pUtim (m(ocgmp) _ m(;:)) + mf)ign) (433)
m[t,.] = U™ (m[0] - m{) + m& . (4.34)

Im Falle von kommutierenden U und U™ (inklusive der entsprechenden Prépa-
ration der Magnetisierung) héngt die Relaxationsrate iiber die gesamte Periode also
auch nicht vom Bildzeitpunkt innerhalb des Bildgebungsblocks ab. Wird dieser inner-
halb des Blocks verschoben dndern sich nur die Werte fiir das ,,Steady-State“-Signal
und die Amplitude des Transienten.

Zuséatzlich erkennt man, daf fiir Bildzeitpunkte, welche nicht am Anfang des Bild-
gebungsblocks liegen, der gefittete Wert fiir m[0] nicht dem erwarteten Wert durch die
Praparation entspricht. Dies ist im linken Teil von Abbildung 4.22 durch die gestrichel-
te rote Kurve angedeutet. Der Grund liegt darin, dafl die Evolution der Magnetisierung
iiber die gesamte Periode gemittelt wird, welche den Verlauf im Bildgebungsblock nicht
richtig darstellt. Der aus dem Fit bestimmte Startwert der Magnetisierung m(ocoo, ") st
hingegen durch

im 00,im 0Q,im

-1
m(comp) [0] _ ((U(comp))tim/TRR) (m[tim] _ m(comp)) + m(comp) (435)

gegeben.
Die Ergebnisse dieses Abschnitts werden nun auf die beiden konkreten Anwen-
dungsfille der bSSFP und GRE/FLASH Bildgebung angewandt.

4.3.2 Getriggerte Look-Locker Sequenz mit bSSFP Bildge-
bung (MOLLI)

In diesem Abschnitt soll der Signal-Zeit-Verlauf fiir einen Transienten einer MOLLI

Sequenz beschrieben werden. Die Zeitentwicklung ergibt sich in diesem Fall aus (siehe
Gl (2.32) und (2.37))

Ut = Py A™ Ppe (4.36)

wobei f’post beschreibt wie die Magnetisierung am Ende eines Bildgebungsblocks prapa-
riert wird. Wird keine weitere Prédparation gewéhlt, wird daraus die Einheitsmatrix
f’post — 1 . Wird die Magnetisierung jedoch am Ende des Bildgebungsblocks wieder in
die z-Richtung gedreht, wird aus Ppost die entsprechende Rotationsmatrix. Dieses soll
im Folgenden mit ,flip back® bezeichnet werden.

Damit setzt sich der Entwicklungsoperator fiir die komplette Periode bestehend aus
Bildgebungsblock und freier Relaxation wie folgt zusammen (sieche auch Gln. (4.25) und
(4.36)):

U(Comp) _ U(free) U(read) _ U(free) ijost Am Ppre ) (4'37>

Hier ist zu beachten, dafl die Magnetisierung am Anfang eines jeden Bildgebungsblocks
erneut in Richtung von e3 prapariert werden muf}. Bei kontinuierlicher Bildgebung, wo
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es keine freie Relaxation zwischen den Bildgebungsblocken gibt, ist dies nur vor dem
ersten Bild nétig.

Die freie Relaxation, welche auf den bSSFP Bildgebungsblock folgt, ist bei iibli-
chen Herzfrequenzen deutlich linger als die transversale Relaxationszeit im Herzen
Tar — tieaa > To. Dies vereinfacht die Relaxationsmatrix in Gl. (4.21) deutlich und
man findet fiir diesen Fall

U(free) ~ e*(TRR*tread)/Tl f[:/: , (438)

wo man mit dem Einheitsvektor in z-Richtung e,*°

I, =e,e,’ = (4.39)

S OO
o OO
_ o O

schreiben kann. Dabei ist I, der Projektionsoperator auf die z-Achse. Dies bedeutet,
daf alle Transversalkomponenten der Magnetisierung wéahrend der freien Relaxation
hinreichend stark abgeklungen sind und im néchsten Bildgebungsblock keinen rele-
vanten EinfluB mehr haben. Damit zeigt sich aber auch, dal die Magnetisierung vor
jedem Bildgebungsblock parallel zu e, ist und nur noch longitudinale Magnetisierung
eine Rolle spielt (Gl (4.38)). Damit reicht es vollstéindig aus, den Teil von Py, aus
Gl. (2.37) zu betrachten, welcher die z-Komponente der Magnetisierung manipuliert.
Zusammen mit dem fiir die Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeit relevanten
Eigenvektor ez aus Gl. (2.34) ergibt sich

A

Po.=ese,’ . (4.40)

Nun kann man Ausnutzen das f’pre die Magnetisierung in Richtung des relevanten Ei-
genvektors eg der bSSFP Evolutionsmatrix A (siehe Gl (2.32) und Gl (2.34)) pripa-
riert. Damit vereinfacht sich die Evolutionsmatrix des gesamten Zyklus Gl. (4.37) zu

TRR — tread

U™ =TI, £ \F'e” T, (4.41)

mit A

E=e,"Ppsies . (4.42)
Der genaue Wert von £ hiangt davon ab, ob nach Ende eines einzelnen Bildgebungs-
blocks, die Magnetisierung mittels ,flip back® zuriick in e,-Richtung gedreht wird.
Wenn dies nicht geschieht und die Magnetisierung nach Ende des Bildgebungsblocks
nicht weiter manipuliert wird ist f’post = 1. Wird hingegen die Magnetisierung, mittels

,flip back“von e3 — e, zuriickgedreht, findet man fiir Ppos, = €, €37 = lsgre und damit

fiir Ppost e3 = e,. Damit ergibt sich £ zu

¢ = {cos[a/Q] ohne flip back (4.43)

1 mit flip back .

0Dabei ist e,T der transponierte Vektor.
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Damit kann die scheinbare Relaxation der z-Komponente T, ™™ auf der Zeitskala

. . . _ *(MOLLI) _a .
der gesamten Periode Tyy, mittels U™ = ¢ Trr /Ty I1, beschrieben werden.

Mit dem Einsetzen des Eigenwertes A3 aus Gl. (2.34) in Gl. (4.41) findet man

1 TRR — lieaa 1 t, 1 1
. — RR read . read _ o n[g] ) (444)
Tl (MOLLI) TRR Tl TRR Tl (bSSFP) TRR

Dabei wurde der Zusammenhang ..., = m Ty genutzt. Wie vorhergesagt ist die schein-
bare Relaxationsrate das zeitliche Mittel der Relaxationsraten des Bildgebungsblocks
und der freien Relaxation. Der letzte Summand héngt davon ab, ob am Ende des
Bildgebungsblocks ein , flip back® auf die z-Achse durchgefiihrt wurde oder nicht. Bei
durchgefiihrten ,flip back® verschwindet dieser Term. Ohne , flip back® kommt dieser
Term als zusétzlicher Anteil zur scheinbaren Relaxationsrate hinzu. Dieser entsteht
dadurch, da nur die Projektion der Magnetisierung auf die z-Achse fiir den weiteren
Zeitverlauf wichtig ist (Trp > T).
Den Wert fiir die scheinbare Relaxationsrate kann mit Gl. (2.35) als

1 1 Zfread 2 |:a:| 1 1 ln [g]
_ “ I R P 4.45
Tl*(MOLLI) T, + Trr S 2 T, T Trr ( )

geschrieben werden. Dabei ist der Korrekturterm In[{] / Txr entweder relativ klein
oder verschwindet ganz, wenn Magnetisierung mittels , flip back® zuriickgedreht wird.
Da fiir Menschen Tyy typischerweise in der Groflenordnung von 77 liegt und fiir die
bSSFP Bildgebung bei 1.5 T in etwa Flipwinkel von o ~ 35° genutzt werden, ist der
Unterschied zwischen Anwendung des ,,flip back® oder dem Verzicht auf selbigen ~ 5%.

In Abbildung 4.23 werden die hier gefundenen Ergebnisse mit numerischen Simu-
lationen der MOLLI Sequenz verglichen. Man sieht, dafl Theorie und Simulation sehr
gut iibereinstimmen. Die Abweichung liegt beinahe im gesamten untersuchten Bereich
deutlich unter einem Promille. Nur im linken Teil der Abbildung, welcher die Ergeb-
nisse ohne ,flip back® abbildet sind fiir kurze Tyz-Zeiten deutliche Abweichungen im
Bereich von etwa einem Promille zu finden. Da die Simulationen fiir ein konstantes
T, = 50 ms durchgefiihrt wurden, kann diese mit verbliebener transversaler Restma-
gnetisierung vor dem néchsten Bildgebungsblock begriindet werden. Diese wirkt sich
besonders deutlich bei kurzen Tyy auf das simulierte 7' 1* (MOLLD aus und fiihrt dort zu
erhohten Abweichungen. Der verbleibende Fehler welcher fiir alle Zeiten auftritt liegt
darin begriindet das es sich bei den Gleichungen fiir die Beschreibung der bSSFP als
Bildgebungsblock um N#herungen handelt!!.

Die ,,Steady-State* Magnetisierung kann mit Gl. (4.26) gefunden werden. Dabei
ist festzuhalten, dafl in der gewé#hlten Zerlegung des gesamten Zyklus (erst der Bild-
gebungsblock, danach die freie Relaxation) die Magnetisierung am Anfang eines jeden
Zyklus vollsténdig entlang zur z-Achse ist. Darum reicht es aus, allein diese Komponen-

L Alle Gleichungen in Abschnitt 2.2.4 beziiglich der Eigenvektoren und Eigenwerte sowie der
»oteady-State“ Magnetisierung sind Néherungen fir Ty < 7o, Tj. Siehe dazu auch die Arbeiten
von Scheffler et al. [116] und Schmitt et al. [117, 165].
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Abbildung 4.23: Relativer Fehler der theoretisch berechneten T ™°“™ -Werte aus Gl.
(4.44) (links: £ = cos[a/2], rechts: £ = 1) verglichen mit aus numerischen Simu-
lationen erhaltenen Werten T} ", aufgetragen iiber den physiologisch relevanten
Bereich der Tj-Zeiten und Herzfrequenzen (dargestellt iiber zugehoriges Tyg). (Si-
mulationsparameter: Tz = 2.4 ms, a = 35°, t,..q = 86 Pulse x 2,4 ms = 206,4 ms,

tm = 43 Pulse x 2,4 ms = 103,2 ms und 75 = 50 ms).

te zu untersuchen. Man findet also fiir den ,,Steady-State* Wert der z-Magnetisierung

lread
_ TRR ~ tread — —F(bSSFP)
1—e e (1 . gmg;SSFP) (1 —e T1(b FP)))
(O — . (4.46)

—__T&rr
T (MOLLI)

1—e¢

Unter der Annahme das t,..q / Tl* ®SSFP) hinreichend klein ist, kann der Ausdruck in
linearer Ordnung in t,.q entwickelt werden. Mit dem Einsetzen von m{**"® aus GI.
(2.36) ergibt sich mit Gl. (2.35)

1 — 6_(TRR_tread msinQ[a/2])/T1
m MO~ . (4.47)

00 1 — - Thn / Tl*(MOLLI)

Der Parameter x gibt dabei an, wie die Magnetisierung am Ende des Bildgebungsblocks
manipuliert wurde. Ohne , flip back“ der Magnetisierung ist x = 1. Fiir den Fall, daf}
die Magnetisierung mittels ,,flip back“ auf die z-Achse zuriick gedreht wurde ergibt
sich k = 1/2.

Geht man einen Schritt weiter und nimmt nur die nullte Ordnung in {,.,, erhélt
man

~ Ty /T
i (MOLLD) 1 — e Tor/Ti (4.48)

0o 1| — o Trn/ Tl*(MOLLI)

was die gleiche Form wie die ,,Steady-State“-Magnetisierung einer klassischen Look-

Locker Sequenz hat. Somit 148t sich das Verwenden von Gl. (2.42) motivieren um 7}

*(MOLLI)

aus 1} zu berechnen.
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Abbildung 4.24: Relativer Fehler der theoretisch berechneten m%y?nfLU—Werte aus GIL.
(4.49) (links: £ = cos|a/2], rechts: { = 1) verglichen mit aus numerischen Si-
mulationen erhaltenen Werten m&n5)  aufgetragen iiber den physiologisch rele-
vanten Bereich der T-Zeiten und Herzfrequenzen (iiber zugehoriges Txy). (Simula-
tionsparameter: Ty = 2,4 ms, a = 35°, t.q = 86 Pulse x 2,4 ms = 206,4 ms,

t = 43 Pulse x 2,4 ms = 103,2 ms und 75 = 50 ms).

Mit Gl. (4.33) erhélt man damit auch die ,Steady-State“ -Magnetisierung zum
Bildzeitpunkt (m%?ﬁfm _ mg\g’?:lm) es)

/ Tl*(bSSFP)

(MOLLI) __ ___ (bSSFP) (MOLLI) (bSSFP)\ . — tim
m{ o = mi + (m] e; —m_>" e (4.49)
ol t *(bSSFP)
~ = Ym (MOLLI) ,— tim / T'
~ e <COS [2] T +mi" e 1 > : (4.50)

In der letzten Zeile wurde dabei von Gl. (2.36) gebraucht gemacht. Es ist wichtig
festzuhalten, daB T, ***" direkt mit Hilfe von Gleichung (4.44) eliminiert werden
kann.

Das Ergebnis aus Gl. (4.49) wird in Abbildung 4.24 mit den Werten aus numerischen
Simulationen verglichen. Man erkennt auch hier eine gute Ubereinstimmung beider mit
einer Abweichung von unter einem Promille im gesamten untersuchten Bereich. Wie
schon beim Vergleich der T, ™" -Werte mit den Simulationen zeigt sich auch hier
eine deutlich erhohte Abweichung fiir kurze Tyy-Zeiten wenn die Magnetisierung am
Ende des Bildgebungsblocks nicht zuriick in die z-Richtung prépariert wird. Die im
sonstigen Bereich auftretende Abweichung ist auch wieder in der Tatsache begriindet,
daB fiir das Bildgebungsmodul nur genédherte Gleichungen verwendet wurden.

Wie aus Gl. (4.31) und Gl. (4.41) hervorgeht, befinden sich die Signale zum Bild-
zeitpunkt auf einer exponentiell verlaufenden Kurve (vgl. Gl. (4.19)). Zur vollsténdigen
Signalbeschreibung mufy noch die Amplitude des Transienten B bestimmt werden. Wie
Gl. (4.35) zeigt, reicht es die Intensitét der MOLLI-Sequenz zum Zeitpunkt des ersten
Bildes zu kennen und ausgehend vom , Steady-State“-Wert auf den Zeitpunkt ¢ = 0 zu
extrapolieren. Dabei mufl beachtet werden, dafl der tatsédchliche Zeitpunkt des ersten
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Bildes in den jeweiligen Transienten um {,., verschoben ist und somit der Bildzeit-
punkt durch ¢ = #,,,, + t. gegeben ist'?. Man findet (BMOMD = BMOLLD g,)

tim“’tdelay
*(MOLLI)

BMOUD = 1 (MY — [t + taeray)) (4.51)

mit
_ tim
(MOLLI) __ , _(bSSFP) (MOLLI) (bSSFP) 7. (bSSFP)
micon = mE 4 (mEO —mF)e (4.52)
t,
_ tdelay - *(blsnéFP>
Ml + taetay] = M — (mgfs”’) —1+2 7 ) e N : (4.53)

Einsetzen von Gl. (4.52) und Gl. (4.53) in Gl. (4.51) liefert

o0

tim t fdelay tim tdels
oLy _ eTl(MOLLI) 77 (BSSTP) (m(MOLLI) 149 le) ' (4.54>

Die Entwicklung dieses Ausdrucks in linearer Ordnung in #,,,, und %,, (ohne den Term
in 4, / T, ") liefert bei Vernachlissigung der Kreuzterme zweiter Ordnung

tim
(MOLLI) . , 7 (PSSFP) (MOLLI) bim — laciay bim 1 lactay
B ~e T ma +1+ T + el (4.55)
1

Wie im allgemeinen Teil angedeutet, gilt nicht B = m., + 1, welches man von konti-
nuierlicher Bildgebung her erwartet. Abhéngig von den eingestellten Zeiten t,,,, und
tm zeigt sich, dafl die Amplitude grofler bzw. kleiner als der erwartete Wert sein kann.
Dabei gilt, dafl mit wachsendem {,.,, die Amplitude von einem zu kleinen hin zu ei-
nem zu groflen Wert zunimmt. Ebenso gilt, daf sich das fiir kontinuierliche Bildgebung
erwartete Verhéltnis fir BM°"" ebenso fiir ¢, — 0 und #,,,, — 0 einstellt.

4.3.3 Getriggerte Look-Locker Sequenz mit GRE /FLASH Bild-
gebung

Dieser Teil folgt dem gleichen Ablauf wie der vorangegangene. Der Hauptunterschied
besteht darin, dal der bSSFP Bildgebungsblock durch einen GRE/FLASH Bildge-
bungsblock ersetzt wird. Die daraus folgenden Konsequenzen wurden bereits in den
Grundlagen in den Abschnitten 2.2.3 und 2.2.5 besprochen.

Da bei der GRE/FLASH-Bildgebung die transversale Magnetisierung quasi ,,zerstort
wird, spielt sie fiir die weitere Zeitentwicklung keine Rolle. Weiterhin zeigt sich, dafl
der zeitliche Verlauf der transversalen Magnetisierung bis auf einen Faktor vollsténdig
durch die longitudinale Magnetisierung vor den Anregungspulsen beschrieben werden
kann. Damit vereinfacht sich die Beschreibung erheblich, da nur noch eine Vektorkom-
ponente beschrieben werden muf}. In diesem Fall kann auch die Wirkung der Pulse

2Dabei ist laelay die fiir jeden Transienten verschiedene Zeitverzogerung zwischen Inversionspuls
und dem Start der Bildgebung wie bereits im Kapitel 2.2.5 beschrieben wurde.
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durch eine einfache Projektion beschrieben werden und es ergeben sich skalare Glei-
chungen.

Somit wird in diesem Fall der allgemeine Entwicklungsoperator der freien Relaxa-
tion U™ aus Gl. (4.38) in ein Skalar iiber:

U(freE) — ef(TRR - tread)/Tl . (456)

Nutzt man %4 = m Ty, ergibt sich mit Hilfe von Gl. (4.23) fiir eine Periode des
gesamten Zyklus (Bildgebungsblock und freie Relaxation)

U(comp) — U(free) Am
_ 67( TRR - tread)/Tl 67 tread / TY(LL)

_ o~ Tan /T, (4.57)

bl

welcher ebenfalls ein Skalar ist. Dabei wurde die scheinbare Relaxationsrate fiir getrig-
gerte GRE/FLASH Bildgebungsblocke genutzt:

1 _ TRR - trcad i trcad 1 (4 58)
Tl*(ncLL) TRR Tl TRR Tl*(LL) .
1 In [cos []]
_ L, micosiaf] 4.59
T, Trr )

Auch in diesem Fall zeigt sich, dafl es sich um das zeitgewichtete Mittel der Relaxa-
tionsrate wihrend freier Relaxation und wahrend des Bildgebungsblocks handelt. Aus
Gl. (4.59) 148t sich ablesen, dafl man den kombinierten Einfluff der RF-Pulse auf die
scheinbare Relaxationsrate auch im Sinne eines einzigen Pulses auffassen kann, der nur
einmal pro Ty gegeben wird und um den Winkel arccos [cos [a]™] dreht. Dies entspricht
genau dem effektiv erreichten Flipwinkel nach m RF-Pulsen, wenn man die Relaxation
dazwischen vernachléssigt. Dies begriindet auch die Sichtweise, den Bildgebungsblock
mittels eines einzigen effektiven Pulses zu beschreiben.

Der Vergleich zwischen dem Ergebnis aus Gl. (4.58) und numerischer Simulation
der Sequenz ist auf der linken Seite von Abbildung 4.25 zu finden. Da in der Simulation
exaktes ,,Spoiling® angenommen wurde und es sich in Abschnitt 2.2.3 unter den gegebe-
nen Voraussetzungen um exakte Gleichungen handelt ist die Abweichung ausschlielich
durch numerische Ungenauigkeiten gegeben.

Der ,,Steady-State“-Wert der Longitudinalmagnetisierung direkt vor dem ersten
Anregungspuls des Bildgebungsblocks ergibt sich mit Gl. (4.26) zu

TRR — tread - ti?i%)
l—e T I1-miP|1l—e n
(neL) . (4.60)

o0 _ TRR
1 _e T:(ncLL)

m

Im Gegensatz zur Relaxationsrate kann der Magnetisierungsverlauf nicht einfach im
Sinne von effektiven Pulsen interpretiert werden. Erst wenn man bei hinreichend klei-
nen Flipwinkeln die Lange des Bildgebungsblocks gegen null gehenlafit (.. — 0) findet
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Abbildung 4.25: Relativer Fehler des theoretisch berechneten T}, “** (links) und m&et®
(rechts) fiir getriggerte Look-Locker-Sequenzen mit GRE/FLASH Bildgebung vergli-
chen mit den Werten aus numerischen Simulationen, aufgetragen iiber den physio-
logisch relevanten Bereich von T und Herzfrequenz (iiber zugehoriges Tyy). Da die
Simulation die theoretischen Voraussetzungen einhélt, ist nur eine Abweichung in der
GroBle numerischer Ungenauigkeiten gegeben (Simulationsparameter: Tp = 2,4 ms,
a = 5% t..a = 86 pulses x 2,4 ms = 206,4 ms, t,, = 43 pulses x 2,4 ms = 103,2 ms
und 75 = 50 ms).

man
P
(ncLL) ~_
1 _e T;‘(ncLL)

was sich wieder mit Hilfe eines einzelnen effektiven Pulses beschreiben liele.

Wie bei der Beschreibung der MOLLI Sequenz muf3 hier bedacht werden, daf3 der
dem Bildgebungsblock zugeordnete Bildgebungszeitpunkt nicht am Anfang, sondern
erst nach der Zeitspanne ¢, innerhalb des Bildgebungsblocks liegt. Bis dahin ent-
wickelt sich die Magnetisierung von m{°"" ausgehend wie im kontinuierlichen Fall.
Um auf die fiir die Bildgebung relevante transversale Magnetisierung zu kommen muf
noch die Wirkung der Pulse und die transversale Relaxation bis zum Bildzeitpunkt
beriicksichtigt werden, sprich

mie) = | mE 4+ (mE™ —miP)e N sin[ale” T2 (4.62)
t tim TE
~ (1‘_'“1“ +m(NCLL) Tl(LL)) Sin[aﬁ]e_@ : (4.63)

wobei T} ™ aus Gl. (2.28) bestimmt werden kann.
(ncLL)

Der Vergleich zwischen theoretisch bestimmten my ., aus Gleichung (4.62) und

dem aus numerischen Simulationen bestimmten m{i...., findet sich auf der rechten
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Seite von Abbildung 4.25. Auch hier sind bis auf numerische Fehler keine weiteren
Abweichungen zu finden, da die Theorie im Rahmen des Modells die Simulation exakt
beschreibt.

Die Amplitude fiir den Transienten ergibt sich wieder aus der Extrapolation des
ersten Bildpunktes mit Hilfe der scheinbaren Relaxationszeit in Gl. (4.58) und der
»Steady-State* Magnetisierung aus Gl. (4.62)

tim + tdclay
B(ncLL) —e Tl(ﬂcLL) (mg_c‘)ﬁ)m . m[tim + tdday]) (464)
mit
_ tdelay - :I(IEL) . _Tj
Mt + tiay) = | MY — (MEY —14+2e” 70 Je sin[a]e” 72 . (4.65)

Auch hier ist #4,., die Zeitverzogerung zwischen Inversionspuls und dem Start der
Bildgebung. Mit Gl. (4.62) und Gl. (4.65) ergibt sich aus Gl. (4.64)

o0

e~ D 7
B(noLL) —e N T, (m(ncLL) — 1+ 2¢ T ) Sin[a]e_Tz . (466)

Entwickelt man diesen Ausdruck in linearer Ordnung in #,,, und ¢, (unter Ver-
nachlissigung des Terms in ¢, / Tl* <I‘CLL)) erhalt man ohne die Kreuzterme

tim
ne S ne bim — taa bim + laar .
BO e Ut 1 e g S
1 T,

) sinfaJe % . (4.67)
Wie schon bei der MOLLI Sequenz gilt, daf§ dies nicht das fiir die kontinuierliche
Bildgebung erwartete Ergebnis B = mg, + 1 ist. Auch hier lassen sich die gleichen
Schluifolgerungen wie fiir die MOLLI Sequenz ziehen, z. B., dafl sich das fiir konti-
nuierliche Bildgebung erwartete Verhéltnis fiir B®" erst fiir ¢, — 0 und f4.., — 0
einstellt.

4.3.4 Bestimmung von 7} aus den Fitparametern

Ein grofier Vorteil kontinuierlicher Look-Locker Sequenzen ist die einfache Korrektur
der gemessenen scheinbaren longitudinalen Relaxationszeiten zu den wahren 7T;-Werten
mit Hilfe der anderen bestimmten Fitparameter. Diese konnen bei kontinuierlichen
Look-Locker-Sequenzen aus der Betrachtung der ,,Steady-State“-Magnetisierung ge-
wonnen werden [43, 117, 127]. Dabei wird normalerweise fiir die getriggerte Varianten
die von Deichmann im kontinuierlichen Fall mit GRE/FLASH Bildgebung vorgestellt
Korrektur genutzt. Angepafit auf das oft verwendete Fitmodell m|t] = m, — Be /17,
findet man mg/mo = (B/ms — 1). Diese Methode kann auch auf die Ergebnisse
der vorherigen Abschnitte angewendet werden'®. So liefert eine lineare Niherung der

13 An dieser Stelle sei nochmal auf die in diesem Kapitel verwendete Normierung mo = 1 und damit
Moo/Mo — Mo hingewiesen. Aulerdem gilt fiir die kontinuierliche Variante bei perfekter Inversion
und ohne Wartezeit vor dem ersten Auslesepuls B =1 + m.
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Abbildung 4.26: Relativer Fehler der mit Hilfe der Korrekturgleichungen aus den nume-
rischen Simulationen bestimmten T\"°*"/"")_Zeiten verglichen zu den vorgegebenen
T1-Werten (links: nach Gl. (4.69), mitte: nach Gl. (4.68), beide MOLLI-Simulationen
mit ,flip back®, rechts: nach Gl. (4.70)). Die Werte sind iiber den physiologisch rele-
vanten Bereich der Tij-Zeiten und Herzfrequenzen (iiber zugehoriges Ty ) aufgetragen.
Die Ergebnisse sind fiir den Bildzeitpunkt in der Mitte (obere Zeile) und am Anfang
des Bildgebungsblocks (untere Zeile) dargestellt (Simulationsparameter: Ty = 2,4 ms,
a = 35° (MOLLI) und a = 5° (GRE/FLASH), ...« = 86 Pulse x 2,4 ms = 206,4 ms
und Ty = 50 ms).

Exponentialfunktionen in Gleichung (4.47)

(4.68)

TI(MOLLI) _ (1 B tond K sin? [a/2]> Tl (MOLLI)

(MOLLI)
TRR 0

und unter Vernachlissigung des t...q / Trr-Terms ergibt sich die bekannte Korrektur

*
(MOLLI)
T(MOLLI) o Tl

1 - MOLLI)
MmO

(4.69)

Damit kann Gleichung (4.68) als Entwicklung 1-ter Ordnung und Gleichung (4.69) als
Entwicklung O-ter Ordnung in t.., aufgefaft werden. Analoges Vorgehen fiir GRE/
FLASH Bildgebung liefert aus Gl. (4.61)

T*(LL)
e = (4.70)

In Abbildung 4.26 sind die Simulationsergebnisse der Korrekturen (4.68) und (4.69)
fiir eine MOLLI-Sequenz mit ,flip back® sowie der Korrektur (4.70) dargestellt. Die
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Ergebnisse fiir eine MOLLI-Sequenz ohne ,flip back® sind sehr dhnlich, weswegen der
Ubersichtlichkeit halber, auf deren Abbildungen verzichtet wird. Man sieht die aus
den Experimenten bekannte, deutliche Unterschitzung der T1°"""-Werte, welcher sich
auch fiir T7**" bestiitigt. Der Fehler nimmt dabei mit wachsendem T und wachsendem
Trr zu. Dies ist zu erwarten, da mit wachsendem 7} der Einflufl des Bildgebungsmo-
duls auf die freie Relaxation gréfler wird und mit wachsendem Tyy sich getriggerte
Look-Locker-Sequenzen immer deutlicher von ihrem kontinuierlichen Gegenstiick un-
terscheiden. Dabei zeigen sowohl Gl. (4.68) als auch Gl. (4.69) dhnliche Abweichungen,
mit einem leicht geringeren Fehler fiir die Ergebnisse aus Gl. (4.68). Man kann daraus
schlieflen, daB fiir typische Bildgebungsparameter die Lange des Bildgebungsblocks be-
reits einen Wert erreicht hat, bei dem der Fehler durch die lineare Ordnung groéfer ist
als deren komplette Vernachlissigung.

Weiterhin erkennt man, daf§ insgesamt die Abweichung im untersuchten Bereich
fiir den Bildzeitpunkt t,, = t... /2 kleiner ist als fiir #, = T;. Dabei zeigt T;*°""
fir ¢, = t..a /2 bei kurzen T7-Zeiten sogar eine leichte Uberschéitzung des realen Ti-
Wertes, was fiir 7\""" im dargestellten Bereich nicht gilt.

Als Ursachen fiir die verbleibende Abweichung kommen mehrere Ursachen in Frage.
Eine mogliche Fehlerquelle ist die Annahme B = m{""/»*) +1 in den Korrekturglei-
chungen (4.68), (4.69) und (4.70). Wie aus Gl. (4.67) und Gl. (4.55) hervor geht, gilt
diese Annahme nur fiir vernachléssigbare ¢,,. Um einen Eindruck der dadurch erzeug-
ten Abweichung zu erhalten, wurden fiir Abbildung 4.27 die Normierung der gefitteten
Meo- Werte nicht mit der Amplitude B sondern direkt mit dem in der Simulation ver-
wendeten Wert von mg durchgefithrt. Dies fiihrt fiir ¢, = f...q /2 in grofien Teilen zu
deutlichen Verbesserungen. Nur fiir kurze T}-Werte und niedrige Herzfrequenzen (lan-
ge Tyr) kommt es zu einer leichten Vergrofierung der Abweichung. Die Abweichungen
fiir ¢,, = Ty /2 hingegen verdndern sich nur sehr gering. Diese Ergebnisse lassen sich
dadurch erkliaren, dafl im Falle von t,, = t..q /2 der gefittete Wert fiir die Amplitude
stark von me, + 1 abweicht, fiir t,, = Ty /2 hingegen nicht (siehe Gln. (4.55) und (4.67)
sowie Abb. 4.22 linke Seite).

Um die verbleibenden starken Abweichungen fir ¢, = Ty /2 zu verstehen, sind in
Abb. 4.28 die Abweichungen iiber die Léange von t,.,, aufgetragen. Man erkennt, daf} fiir
kiirzer werdende t,.,q4 die Abweichung in allen Féallen immer kleiner wird. Dies liegt dar-
an, dafl nach Gl. (4.46) die Abweichung von Gl. (4.47) bzw. (4.48) immer kleiner wird.
Gleiches gilt fiir die Abweichung von Gl. (4.60) zu Gl. (4.61). Insgesamt findet man,
da8B fiir ¢,, = Ty /2 der Fehler der korrigierten T;-Werte durch die Normierung von m.,
mit Hilfe der gefitteten Amplitude vernachléssigbar ist. Die Abweichung wird hingegen
von der Lénge des Bildgebungsblocks dominiert. Dies wird auch durch den Vergleich
von Gl. (4.68) und Gl. (4.69) (siche Abbildung 4.26) bestétigt. Dort ist der Bildge-
bungsblock bereits so lang, daf§ nullte und erste Ordnung dhnliche Resultate liefern,
man also Naherungen héherer Ordnung brauchte. Interessanterweise zeigt sich, daf die
Fehler der korrigierten T1-Werte fiir t,, = #,...q /2 eine deutlich geringere Abweichung
auch bei ldngeren Bildgebungsblocken zeigen. Dort wird der Fehler von der falschen
meo-Normierung dominiert. Dieser Aspekt soll noch genauer untersucht werden.

Betrachtet man Gl. (4.50) und Gl. (4.63) erkennt man, dafl beide eine sehr dhnliche
Struktur haben. Dies gilt besonders unter Beriicksichtigung der nullten N&herung fiir
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Abbildung 4.27: Relativer Fehler der mit Hilfe der Korrekturgleichungen aus den nume-
rischen Simulationen bestimmten T}™""/**")_Zeiten verglichen zu den vorgegebenen
T1-Werten (links: nach Gl. (4.69), mitte: nach Gl. (4.68), rechts: nach Gl. (4.70)).
Im Gegensatz zu Abbildung 4.26 wurde nicht mittels der gefitteten Amplitude sondern
mit Hilfe des vorgegebenen Wertes von my der gefittete Wert von m., normiert. Beide
MOLLI-Simulationen sind mit ,, flip back* und die Werte sind iiber den physiologisch re-
levanten Bereich der T}-Zeiten und Herzfrequenzen (iiber zugehoriges Try) aufgetragen.
Die Ergebnisse sind fiir den Bildzeitpunkt in der Mitte (obere Zeile) und am Anfang
des Bildgebungsblock (untere Zeile) dargestellt (Simulationsparameter: Ty = 2,4 ms,
a = 35° (MOLLI) und = 5° (GRE/FLASH), t... = 86 Pulse x 2,4 ms = 206,4 ms
und 7 = 50 ms).

Moo aus Gl (4.48) (MOLLI) und Gl (4.61) (GRE/FLASH). Bedenkt man, da8 typi-
scherweise Flipwinkel mit o < 35° eingesetzt werden, findet man cos|a/2] = £ ~ 1 und
kann beide Fille gleichermafien behandeln. Ausgehend von Gl. (4.50) bzw. Gl. (4.63)
findet man mit &, = t..q /2

t - S

read *(c

Moo ,im = oT +e 2T T Tmgr - (471)
1 - TF

Dabei bezeichnet das hochgestellte ¢ die entsprechende Grofie bei kontinuierlicher Bild-
gebung. Nutzt man nun Gl. (4.44) (mit £ ~ 1) bzw. Gl (4.58) findet man

tread
- =& TRR TRR read

e Y e T e o o (4.72)
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Abbildung 4.28: Relativer Fehler der mit Hilfe der Korrekturgleichungen aus den nume-
rischen Simulationen bestimmten T\"°"*"/"")_Zeiten verglichen zu den vorgegebenen
T1-Werten (links: nach Gl. (4.69), mitte: nach Gl. (4.68), rechts: nach Gl. (4.70)).
Wie in Abbildung 4.27 wurde der gefittete Wert von m, nicht mit der gefitteten Am-
plitude, sondern mit Hilfe des vorgegebenen Wertes von mg normiert. Beide MOLLI-
Simulationen sind mit ,,flip back” und die Werte sind iiber den physiologisch relevanten
Ti-Bereich fiir eine typische Herzfrequenz. Die Ergebnisse sind fiir den Bildzeitpunkt in
der Mitte (obere Zeile) und am Anfang des Bildgebungsblocks (untere Zeile) dargestellt
(Simulationsparameter: Ty = 2,4 ms, o = 35° (MOLLI) und o = 5° (GRE/FLASH),
Trr = 800 ms und 75 = 50 ms).

Entwickelt man den Term in .., /2 bis in erste Ordnung findet man

: TrR : Trr
" sinh [—1] sinh [—1}

Mo A 22t [ T nl (4.73)
2T sinh | 22| | sinh | 252 |

Es zeigt sich, dafl nun die Bedingung fiir die Entwicklung des sinh in linearer Ord-
nung nicht mehr die Bedingung Ty /7} < 1, sondern die schwéchere Bedingung
Trr /217 < 1 zu erfiillen ist. Damit erhdlt man

TV teeaa 17 1Y
oim S —F+ — (1 ——=— | =~ —. 4.74
oo, T1+2T1< T1> T -

Dies entspricht der bekannten und allgemein verwendeten Korrektur aus Gl. (2.39)
bzw. Gl. (2.42) und zeigt somit, daf fiir ¢, = t..q /2 die Voraussetzung fiir diese besser
erfiillt sind, als man im ersten Moment vermuten wiirde. Dies kann als Erklarung fiir
den Erfolg dieser einfachen Nédherung dienen.
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4.3.5 AbschlieBende Bemerkungen

In diesem Abschnitt wurde die zeitliche Entwicklung von getriggerten Look-Locker-
Sequenzen untersucht. Dabei konnten analytische Zusammenhénge zwischen Sequenz-
Parametern (a, T%), physiologischen (Tyy) sowie Gewebseigenschaften (77, T3, mg) und
den gemessen Parametern (77, Moo im, B) hergestellt werden. Diese wurden genutzt um
die allgemein verwendete Korrektur von den scheinbaren Relaxationszeiten auf die
wahren, welche von Deichmann fiir kontinuierliche Bildgebung eingefiihrt wurde [43],
zu motivieren. Ebenso konnte die erstaunliche Genauigkeit dieser Naherung fiir den
Bildzeitpunkt in der Mitte des Bildgebungsblocks zumindest teilweise erkléart werden.

Dabei wurde angenommen, daf iiber den Verlauf eines Transienten die Herzrate
konstant bleibt. Diese Naherung kann bei Patienten mit Herzrhythmusstorungen zu
Fehlern fithren [159]. Sind die entsprechenden Teile des Transienten vor bzw. nach der
Storung hinreichend lang, kann man jeden Teil fiir sich behandeln und das Problem da-
mit umgehen. Dabei konnen die Ergebnisse aus Abschnitt 4.1 verwendet werden. Gerin-
ge zufillige Schwankungen der Herzrate fithren hingegen zu einem erhéhten Rauschen
in den Parameterkarten, da diese nur zu leichten, zufillig schwankenden Abweichungen
zum erwarteten Signal am Bildzeitpunkt fiihren.

Ein anderer Einfluf3, der aufgrund der schnellen Folge breitbandiger Bildgebungspul-
se mit relativ grofen Flipwinkeln besonders fiir die MOLLI relevant ist, ist der Magne-
tisierungstransfer. Dieser zeigt in diesem Fall einen deutlichen Einflul auf die mittels
bSSEFP-Bildgebung quantifizierten Gréfien [62, 166, 167, 168, 169, 170]. Dabei konnten
Gloor et al. [168] in einem einfachen 2-Kompartimentmodell zeigen, dafl auch in diesem
Fall, die Magnetisierung einer Gleichung der Form (4.17) gehorcht. Damit kénnen die
Effekte des Magnetisierungstransfers mit der in Abschnitt 4.3.1 beschriebenen Theorie
behandelt werden. Da die explizite Form von T} in Gl. (4.44) bzw. Gl. (4.58) nur fir
die Elimination 77 aus den Gleichungen fiir m.;,, und B benétigt wird, ist nur der
Einflul auf m{ interessant um die benétigte Korrektur der scheinbaren Relaxationszeit
T} auf T zu erhalten. Dafiir ist es notwendig einen analogen Zusammenhang wie in GI.
(2.36) zu finden. Dies wurde aber im Rahmen dieser Arbeit nicht weiter untersucht.

Weitere Aspekte die in diesem Modell nicht explizit betrachtet wurden sind die end-
liche Liange sowie das Schichtprofil der verwendeten Bildgebungspulse. Effekte endlicher
Léange auf das ,,Steady-State“-Signal wurden von Bieri et al. [171] sowie Crooijmans et
al. [172] beschrieben. Dabei konnte gezeigt werden, dafl der Effekt endlicher Pulsléngen
in sehr guter Niherung iiber ein effektives 75 beschrieben werden kann:

1 TRFE) 1
- ( T 1 (4.75)

Dabei ist Tyry die effektiv wirkende Lange des Bildgebungspulses welche vom zeitlichen
Verlauf des Pulses abhéingt und ¢ beschreibt effektiv die Zeit wéhrend des Pulses, in
der die Magnetisierung entlang des Hauptfeldes zeigt. Da auf die Bestimmung von T3
mittels der MOLLI-Sequenz in dieser Arbeit nicht eingegangen wird, sind diese Effekte
von untergeordneter Bedeutung und wurden in dieser Arbeit nicht weiter untersucht.

Einfliissse des Bildgebungspulses auf das Schichtprofil der Magnetisierung wurden
bereits von Cooper et al. [173] und Ehses et al. [170] untersucht. Wéhrend des Tran-
sienten verursachen sie eine Abweichung vom exponentiellen Zeitverlauf, welche nicht
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ohne weiteres zu korrigieren ist. Bisherige Untersuchungen beschrianken sich dabei auf
numerische Simulationen und das Erzeugen von Korrekturtabellen fiir den effektiv wirk-
samen Flipwinkel. Genaue Untersuchungen zu diesem Thema wurden nicht im Verlauf
dieser Arbeit durchgefiihrt. Allgemein ist aber zu erwarten, dafl die Auswirkungen bei
getriggerten Look-Locker-Sequenzen kleiner sind. Dies liegt daran, dafl die Bildgebung
immer wieder von Phasen freier Relaxation unterbrochen wird, was die Auswirkungen
des Pulses auf das Schichtprofil der Magnetisierung verringert.

Ein weiterer Aspekt der besonders bei hoheren Feldstéarken fiir die MOLLI-Sequenz
eine Rolle spielt, sind lokale Inhomogenitiaten des Magnetfeldes. Der Einfluf dieser auf
die bSSFP-Bildgebung wurde ausfiihrlich von Schmitt et al. [165] untersucht. Auch
in diesem Fall gilt, dafl die Zeitevolution der Magnetisierung durch die Form von Gl.
(4.17) beschrieben werden kann. Entsprechend é&ndert sich an den grundlegenden Er-
gebnissen nichts. Nur die konkrete Form von T, " und m®s*™ miissen angepaft
werden. Auch hier wird wieder die Existenz eines analogen Zusammenhangs wie GI.
(2.36) entscheidend fiir die Bestimmung von Korrekturgleichungen sein. Zusétzlich muf}
in diesem Fall besondere Aufmerksamkeit auf die Préparation der Magnetisierung zu
Beginn des Bildgebungsblocks gelegt werden. Diese ist notwendig, damit die Magne-
tisierung entlang des Eigenvektors fiir den zu untersuchenden Eigenwertes liegt. Nur
damit werden die beschriebenen einfachen Formen der scheinbaren Relaxationszeit und
des ,,Steady-State“-Wertes erhalten. Dafiir sind bereits mehrere Methoden aus der Li-
teratur bekannt [115, 118, 119, 120, 121].

Abschlieflend soll noch auf einen interessanten Punkt eingegangen werden. Bei Be-
trachtung der Gleichungen (4.46), (4.49) und (4.51) erkennt man, dafl die Unbekannten
T, *S5F) und m®SSFP) mit Hilfe von Gl. (4.44) bzw. Gl (2.36) eliminiert werden kénnen
und nur noch 77 als unbekannt bleibt. Alle anderen Parameter sind als Sequenzpara-
meter bekannt, oder ergeben sich als Fitparameter aus den gemessenen Zeitverldaufen.
Analoges gilt auch fiir die getriggerten Sequenzen mit GRE/FLASH-Bildgebung. Es
zeigt sich somit, dafl man auch bei der MOLLI-Sequenz ohne Kenntnis von 75 in der
Lage sein sollte T} zu bestimmen. Weiterhin sollte sich bei der MOLLI-Sequenz dann
unter Verwendung von Gl. (4.44) auch T5, bestimmen lassen. Diese Moglichkeiten wur-
den aber im Rahmen dieser Arbeit nicht untersucht. Es ist unklar ob die dafiir benéctigte
Mefgenauigkeit erreicht wird, bzw. ob systematische oder zuféllige Fehler, z. B. durch
das Schichtprofil des Pulses oder Schwankungen der Herzrate, dies unmoglich machen.



Kapitel 5

Weitere Projekte

Neben den in Kapitel 3 [174] und 4 [175, 176] vorgestellten Themen wurden weitere
Projekte in enger Kooperation mit Kollegen der EP5, der Uniklinik Wiirzburg, des
DKFZ und der Uniklinik Heidelberg bearbeitet. Diese sollen in diesem Kapitel thema-
tisch geordnet kurz aufgelistet werden.

Bestimmung funktioneller Parameter im Kleintier

Die quantitative Bestimmung funktioneller und mikrostruktureller Parameter am Klein-
tier ist eine grofle Herausforderung. So folgen aus den kleinen Strukturgréfien sowie der
hohen Herzfrequenz ganze andere Bedingungen fiir die Bildgebung. So ist es bspw. nicht
moglich, wihrend der ruhigen Phase eines einzelnen Herzschlages ein ganzes Bild auf-
zunehmen. Entsprechend ist eine saubere Synchronisation der Bildaufnahme mit dem
Herzschlag von zentraler Bedeutung. Die prospektive Triggerung fithrt dabei wegen
der hohen Feldstiarke sowie der kurzen Zeitskalen immer wieder zu Problemen. Somit
war es ein Ziel, die Daten unabhéngig von der Qualitédt eines prospektiven Triggers
aufzunehmen. Dazu wurden zwei verschiedene Abtaststrategien zur Datenaufnahme
genutzt. Dabei wurden Daten fiir alle Herzphasen aufgenommen. Die Zuordnung der
aufgenommen Daten zur jeweiligen Herzphase erfolgte dabei einmal iiber ein externes
[125] bzw. ein internes [126, 177] Referenzsignal. Diese Verlagerung der Datenzuord-
nung in die Nachbearbeitung erlaubt es, die Qualitit des Triggersignals nachtraglich
zu optimieren und auf eventuelle Anderungen des Triggerpunktes reagieren zu koénnen.
Dies fiihrte zu deutlich stabileren Messungen und einer Verringerung der Arbeitsbela-
stung wiahrend der Datenaufnahme. Die so verbesserte Mefimethode wurde bspw. auch
zur Bestimmung der Nierenperfusion eingesetzt [143].

Eigene Beitriage zu diesem Projekt umfafiten Untersuchung der theoretischen Grund-
lagen, Entwicklung und Durchfithrung numerischer Simulationen, Entwicklung und
Planung sowie Durchfiihrung von Experimenten, Programmieren von Auswertesoft-
ware sowie Diskussion und Bewertung experimenteller Ergebnisse.

109
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Einflufl von Diffusion und Mikrostruktur auf die Transversal-
relaxation

In den vorhergehenden Kapiteln dieser Arbeit wurde der Einflul der transversalen Re-
laxation auf Tj-Quantifizierung als einfacher exponentieller Zerfall angenommen und
deswegen in den Betrachtungen vernachléssigt. In wie weit die Annahme gerechtfertigt
ist, wurde in weiteren Projekten eingehend untersucht. So wurde, um den Zeitverlauf
des MR-Signals im Myokard besser verstehen zu kénnen, dafl Konzept der Linien-
form auf Gewebe mit beliebigen Diffusionseinfluf erweitert [178]. Fiir kleine Kapilla-
ren stellte sich heraus, dafl die physiologische Diffusion einen exponentiellen Zerfall
der Transversalmagnetisierung rechtfertigt. Um die Anderung des GeféaBdurchmessers
und das Ubertragen auf Gerite mit anderen Magnetfeldstéirken zu erlauben, wurden
allgemeingiiltige Skalierungsgesetze abgeleitet [179]. Im Rahmen der weitverbreiteten
Gauflschen Néherung wird die Frequenzkorrelationsfunktion der diffusionsbedingten
Bewegung von Spins zur Signalbeschreibung benotigt. Deren exakte Form fiir Diffu-
sion um mikroskopische Objekte konnte dabei gefunden werden [180, 181]. Speziell
fiir parallel, im Sinne des Krogh-Modells, angeordnete Kapillaren konnte gezeigt wer-
den, daf} sich die transversale Magnetisierung analog zur Amplitude eines getriebenen
geddmpften harmonischen Oszillator verhilt, wobei Dampfungsterm und Triebkraft so-
wohl von Diffusion als auch von Oxigenierungsgrad und dufleren Magnetfeld bestimmt
werden [136].

Die Zeitentwicklung der Transversalmagnetisierung im 2-dimensionalen Dipolfeld
einer Kapillare wird durch die Bloch-Torrey-Gleichung unabhéngig vom zugrundelie-
genden Diffusionsregime beschrieben. Im Rahmen des Krogh-Modells konnte dafiir eine
analytisch exakte Losung angegeben werden [137, 138], wofiir entsprechende mathema-
tische Vorarbeiten notig wahren [182, 183]. Weiterhin wurde das Konzept des Krogh-
modells analytisch auf Venolen [184] und in numerischen Simulationen auf Kapillar-
netzwerke erweitert [185]. Zusétzlich dazu wurde auch die Dephasierung der Trans-
versalmagnetisierung um sphérische Objekte wie Kontrastmittelpartikel, magnetisch
markierte Zellen und Lungenalveolen untersucht [186, 187].

Neben dem freien Induktionszerfall ist das Hahn’sche Spinecho ein weiterer Me-
chanismus, der zur Beschreibung der Mikrostruktur genutzt werden kann. Die Aus-
wirkung von Suszeptiblitdts- und Diffusionseffekten auf die Transversale Spinecho-
Relaxationszeit wurde dafiir mit Hilfe der ,,Strong-Collision“-N#herung untersucht [188].
Eine Erweiterung des klassischen Hahn-Spin-Echos ist die CPMG-Sequenz. Auch de-
ren Relaxationsrate wurde in Abhéngigkeit von Mikrostruktur und Diffusion untersucht
[189, 190, 191]. Die Ergebnisse fiir Spinechos und FID fanden dabei Anwendung bei
der Bestimmung von mittleren Gefafidurchmessern im Kleintier [192].

Aufler durch ihre Auswirkungen auf die transversale Relaxation, lassen sich Diffusi-
onsprozesse auch direkt mit Hilfe der MRT analysieren. Die Diffusion wird im Sinne der
Brown’schen Molekularbewegung betrachtet, wobei der Diffusionpropagator das zen-
trale Element zur deren Beschreibung ist. Die fiir die Quantifizierung der Mikrostruktur
relevanten Propagatoren fiir Diffusion um zylindrische und sphérische Objekte konnten
dabei gefunden werden [193]. Eine Weiterentwicklung der klassischen Diffusionsexperi-
mente stellte dabei das ,, Multiple Wavevector“-Experiment dar. Mit dessen Hilfe war es
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moglich, den scheinbaren Zellradius in der Wirbelsdule vom Kleintier zu quantifizieren
[194].

Eigene Beitrédge zu diesem Projekt umfafiten theoretische Untersuchung, Entwick-
lung und Durchfithrung numerischer Simulationen, die Entwicklung und Planung sowie
Durchfiithrung von Experimenten, Auswertung von Experimenten sowie Diskussion und
Bewertung experimenteller Ergebnisse.

Darstellung entziindlicher Prozesse mittels Fe-Kontrastmittel
gestiitzter MRT

Neben der Mikrostruktur und Funktion ist auch das Versténdnis {iber den zeitlichen
Ablauf von Entziindungsreaktionen wichtig fiir die Therapiefindung. Dabei sind die
bildliche Darstellung von Entziindungsherden sowie der genaue Ablauf der Entziindungs-
reaktion von entscheidender Bedeutung. Insbesondere die Fragestellung ab wann sich
Markermolekiile auf welche die Immunzellen reagieren nachweisen lassen ist fiir die
frithzeitige Diagnose und das entsprechende Einleiten von Therapiemaf3inahmen wich-
tig. Dabei stellen funktionalisierte Eisenoxid-Nanopartikel einen vielversprechenden
Ansatz dar. Da schon sehr kleine Mengen dieser Nanopartikel lokal akkumuliert zu
deutlicher Signalverringerung fiithren, kénnen unter geeigneten Umsténden selbst ge-
ringe Mengen nachgewiesen werden. Dazu wurden die transversale und longitudinale
Relaxivitdt von Eisenoxid-Nanopartikeln bei besonders hohen Magnetfeldern unter-
sucht [195]. Weiterhin wurde in Tiermodellen die Markierung von atherosklerotischen
Entziindungen getestet [196, 197]. Weiterhin wurde die Moglichkeit untersucht, die
von den Eisenoxid-Nanopartikeln verursachten Verzerrungen des Magnetfelds zu nut-
zen, um flieBendes Blut in der Nahe der Nanopartikel effektiv zu beeinflussen und somit
die Darstellung dieser zu verbessern [198].

Eigene Beitrége zu diesem Projekt umfaiten Planung von Experimenten, Program-
mieren von Auswertesoftware, Auswertung von Experimenten sowie Diskussion und
Bewertung experimenteller Ergebnisse.

Darstellung entziindlicher Prozesse mittels 'YF-MRT

Die Darstellung von Entziindungsprozessen mittels Eisenoxid-Nanopartikeln ist beson-
ders bei hohen Magnetfeldern mit groflen Schwierigkeiten verbunden. Ein besonderes
Problem ist dabei, daf§ Signalausloschungen nicht spezifisch der Akkumulation von
Eisenoxid-Nanopartikeln zuzuordnen ist. Deswegen ist auch die Markierung von Im-
munzellen mit F-Nanopartikeln von grofiem Interesse. Sie spielt beim Visualisieren
von deren Rekrutierung und Migration eine besondere Rolle. Typischerweise sind Im-
munzellen deutlich kleiner als die Auflésung moderner MRT-Scanner und erzeugen
dariiber hinaus keinen besonderen natiirlichen Kontrast in MR-Bildern. Dies erschwert
Ihr auffinden mittels MRT erheblich. Da Fluor natiirlicher weise im Koéper nur in
sehr geringer Konzentration vorkommt, erlaubt die Markierung von Immunzellen mit
YF-Nanopartikeln eine nahezu hintergrundfreie Visualisierung der Fluorverteilung und
damit der Zellen welche das Fluor aufgenommen haben. Ebenso ermdglicht die Ver-
wendung verschiedener F-Nanopartikel die Differenzierung verschiedener Zelltypen.
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Ein Nachteil dieser Methode ist ihr geringes SN R sowie die teilweise komplexen MR-
Signale der F-Nanopartikel. Dies kann zu inakzeptabel langen MeBzeiten fiihren. Aus
diesem Grund wurden Methoden entwickelt, um die MeBzeit zu verkiirzen, ohne die
Méglichkeit der Unterscheidung verschiedener Nanopartikel zu verlieren [199, 200]. Wei-
terhin wurden mit Hilfe von ""F-Nanopartikeln die Immunantwort wihrend einer Tu-
mortherapie [201] sowie nach einem re-perfundierten Herzinfarkt [202, 203] untersucht.
Dariiber hinaus fanden die entwickelten Methoden Anwendung in der Rekonstruktion
von PET-Daten [204].

Eigene Beitrage zu diesem Projekt umfaiten Entwicklung und Durchfithrung nu-
merischer Simulationen, Entwicklung, Planung sowie Durchfithrung von Experimenten,
Programmieren von Auswertesoftware, die Auswertung von Experimenten sowie die
Diskussion und Bewertung experimenteller Ergebnisse.

Der Bloch-Siegert-Effekt und seine Anwendung in der MRT

Um korrekte quantitative Ergebnisse zu erhalten, ist es wichtig, alle Parameter im MR-
Experiment kontrollieren zu kénnen, bzw. hinreichend genau zu kennen. Ein wichtiger
Wert ist dabei die Kenntnis des Anregungsflipwinkels mit dem die Magnetisierung aus-
gelenkt wird, bzw. der Flipwinkel des Préaparationspulses welcher die Magnetisierung
invertiert. So wurde gezeigt, dal es durch das Einstrahlen von offresonanten RF-Pulsen
zu einer Anderung der Larmorfrequenz mit der die Transversalmagnetisierung prize-
diert kommt. Diese Anderung héingt unter anderem von der Stiirke des RF-Pulses ab.
Dies kann genutzt werden, um raumlich aufgelost die Verteilung von Anregungsflip-
winkeln zu bestimmen und damit quantitative Parameterbestimmung robust gegen
Auswirkungen von raumlichen Inhomogenitdten im Anregungsfeld zu machen. Diese
Methode wurde auf CPMG-Sequenzen erweitert um im Hochfeld eine schnelle durch
externe Feldinhomogenitéten weitgehend unbeeinflufite Bestimmung des Anregungsfel-
des zu ermoglichen [205]. Weiterhin wurde diese Methode in eine T»-Messung integriert
[206]. AuBerdem wurde eine Variante mit deutlich reduzierter spezifischer Absorpti-
onsrate implementiert [207]. Dariiber hinaus konnte demonstriert werden, daf sich der
Bloch-Siegert-Effekt fiir die Bildkodierung einsetzen 148t [208].

Eigene Beitrédge zu diesem Projekt umfafiten die Untersuchung theoretischer Grund-
lagen, die Entwicklung und Durchfiihrung numerischer Simulationen, Entwicklung und
Planung sowie Durchfithrung von Experimenten, Sequenzentwicklung und Program-
mierung von Auswertesoftware sowie die Diskussion und Bewertung experimenteller
Ergebnisse.

Ein flexibles Gradientensystem fiir die MRT bei sehr niedrigen
Magnetfeldstirken

In einem weiteren Projekt zur Entwicklung von Gradientensystemen fiir die Niederfeld
MRT wurde die Verwendung eines speziellen Spulenarrays vorgeschlagen, welches die
nahezu beliebige physikalische Ausrichtung des Systems zum Erdmagnetfeld erlaubt
und die zur Richtung des Erdmagnetfelds passenden Gradientenfelder fiir die Bildge-
bung erzeugt [209]. Dies fiihrte zu einer deutlichen Vereinfachung des Versuchsaufbaus,
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da die Notwendigkeit zur exakten Ausrichtung des Gradientensystems beziiglich der lo-
kalen Richtung des Erdmagnetfeldes entfiel.

Der eigene Betrag zu diesem Projekt umfafite die theoretische Beschreibung des
vorgestellten Konzepts zum Aufbau des Gradientenspulenarrays.

Magnetic Particle Imaging - Eine neue Bildgebungsmodalitit
von Eisenoxid Nanopartikeln

Wie bereits erwéhnt, erlaubt die MRT eine sehr sensitive aber gleichzeitig auch sehr
unspezifische Detektion von Eisenoxid-Nanopartikeln. Ein relativ neues Verfahren zur
direkten Darstellung dieser Eisenoxid-Nanopartikel stellt das ,Magnetic Particle Ima-
ging“ (MPI) dar. Es basiert auf der nichtlinearen Antwort der superparamagnetischen
Eisenoxid-Nanopartikel in oszillierenden Magnetfeldern. Es handelt sich dabei um ein
sehr schnelles Verfahren, welches ein grofles Potential fiir Echtzeitanwendungen auf-
weist. So wurden in diesem Projekt die Moglichkeiten von mittels MPI gefiihrter In-
tervention genauer beleuchtet [210, 211] was ebenso verbesserte Datenrekonstruktion
212, 213] sowie optimierte Datenaufnahme [214, 215] umfafite. Nebenbei wurde auch
ein weiteres dem MPI verwandtes Konzept die ,Rotational Drift Spectroscopy® be-
trachtet, welches auf dem nichtlinearen Antwortverhalten von Eisenoxid-Nanopartikeln
in rotierenden Magnetfeldern beruht [216, 217].

Eigene Beitrédge zu diesem Projekt umfafiten die Untersuchung theoretischer Grund-
lagen, das Entwerfen numerischer Simulationen, Planung von Experimenten sowie Dis-
kussion und Bewertung experimenteller Ergebnisse.
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Kapitel 6

Zusammenfassung

Ziel der Arbeit war es die Quantifizierung funktioneller bzw. mikrostruktureller Para-
meter des Herzmuskels mit Hilfe 7;-basierter Methoden zu verbessern. Diese Methoden
basieren darauf, die gewiinschte Information durch eine geeignete Praparation der Ma-
gnetisierung bzw. durch die Gabe von Kontrastmittel in den Zeitverlauf der longitu-
dinalen Relaxation zu kodieren. Aus der Anderung der Relaxationszeit 148t sich dann
die gewiinschte Information bestimmen. Dafiir sollte sowohl der Einflufl der Anatomie
als auch derjenige der Memethodik auf die Bestimmung der longitudinalen Relaxati-
onszeit und damit auf die Quantifizierung der Funktion bzw. Mikrostrukturparameter
untersucht werden.

Speziell der Einflul der Bildgebungssequenz fithrt dazu, dafl nur eine scheinbare
Relaxationszeit gemessen wird. Wéahrend dies keinen Einflufl auf die T3-basierte Be-
stimmung der untersuchten Mikrostrukturparameter hatte, ergab sich fiir die Perfusi-
onsquantifizierung eine deutliche Abhéngigkeit von den Parametern der verwendeten
IRLL-Sequenz. Um diesen Einflul gerecht zu werden, wurden an die Memethodik an-
gepafite Gleichungen zur Bestimmung der Perfusion gefunden mit denen die systema-
tischen Abweichungen korrigiert werden kénnen. Zusétzlich reduzieren die angepafiten
Gleichungen die Anforderungen beziiglich der Inversionsqualitdt im schichtselektiven
Experiment. Dies wurde in einem weiteren Projekt bei der Bestimmung der Nierenper-
fusion im Mausmodell ausgenutzt.

Neben der Untersuchung der Auswirkungen der Mefimethode wurde auch der Ein-
flul der anatomischen Besonderheiten des Blutkreislaufs am Herzen auf die Parameter-
quantifizierung mittels T;-basierter Methoden untersucht. Es konnte gezeigt werden,
daf§ auf Grund der Anatomie des Herzens bei typischen Orientierungen der Bildge-
bungsschicht, auch bei der schichtselektiven Inversionspraparation der Magnetisierung
des Herzmuskels ein Anteil des Blutpools invertiert wird. Daraus folgt, dafl die ver-
einfachende Annahme, nach welcher bei schichtselektiver Préaparation in Folge von
Perfusion nur Blut mit Gleichgewichtsmagnetisierung den Herzmuskel erreicht, nicht
erfiillt ist. Es konnte gezeigt werden, dafl dies bei Perfusion zu einer deutlichen Un-
terschétzung der berechneten Perfusionswertes fithrt. Um mit diesem Problem umgehen
zu konnen, wurde aufbauend auf einem vereinfachten Modell der zeitlichen Entwick-
lung der Blutmagnetisierung eine Korrektur fiir die Bestimmung der Perfusionswerte
gefunden welche den Einflul der anatomischen Besonderheiten beriicksichtigt.

Das fiir die Perfusionskorrektur eingefiithrte Model prognostiziert ebenso, dafl auch
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bei schichtselektiver Inversion die Ti-basierte Bestimmung der untersuchten Mikrostruk-
turparameter von der Perfusion abhingig wird und eine systematische Uberschétzung
der quantifizierten Werte verursacht. Da die Perfusion im Kleintier deutlich héher ist
als im Menschen, ist dieser Einflufl besonders in der préklinischen Forschung zu be-
achten. So kénnen dort allein durch verminderte Perfusion deutliche Anderungen in
den bestimmten Werten der Mikrostrukturparameter erzeugt werden, welche zu einer
fehlerhaften Interpretation der Ergebnisse fithren und somit ein falsches Bild fiir die
Vorgéange im Herzmuskel suggerieren. Dabei bestétigt der Vergleich mit experimentel-
len Ergebnissen aus der Literatur die Vorhersagen fiir das Rattenmodell. Beim Men-
schen ist der prognostizierte Effekt deutlich kleiner. Der prognostizierte Fehler bspw.
im RBV-Wert liegt in diesem Fall bei etwa 10% und wird iiblicherweise in der aktuellen
Forschung vernachléssigt. Inwieweit dies in er klinischen Forschung gerechtfertigt ist,
mufl in weiteren Untersuchungen geklart werden.

Den untersuchten Methoden zur Bestimmung von funktionellen und mikrostruktu-
rellen Parametern ist gemein, daf sie eine exakte Quantifizierung der longitudinalen Re-
laxationszeit 17 benotigen. Dabei ist im Kleintierbereich die klassische IRLL-Methode
als zuverléssige Sequenz zur T}-Quantifizierung etabliert. In der klinischen Bildgebung
werden auf Grund der unterschiedlichen Zeitskalen und anderer technischer Vorausset-
zungen andere Anforderungen an die Datenakquisition gestellt. Dabei hat in den letzten
Jahren die MOLLI-Sequenz grofie Verbreitung gefunden. Sie ist eine Abwandlung der
IRLL-Sequenz, bei der mit einer bSSFP-Bildgebungssequenz getriggert ganze Bilder
wahrend eines Herzschlages aufgenommen werden. Die MOLLI-Sequenz reagiert dabei
empfindlich auf die Wartezeiten zwischen den einzelnen Transienten. Um mit diese Pro-
blematik in den Griff zu bekommen und gleichzeitig die MeBzeit verkiirzen zu kénnen
wurde eine neue Methode zum Fitten der Daten entwickelt, welche die Abhéngigkeit
der scheinbaren Relaxationszeit von der Wartezeit zwischen den einzelnen Transienten,
sowie der mittleren Herzrate fast vollstdndig eliminiert. Diese Methode liefert fiir das
ganze klinisch Spektrum an erwarteten T)-Zeiten, vor und nach Kontrastmittelgabe,
stabile Ergebnisse und erlaubte ein deutliche Verkiirzung der Mefzeit, ohne die An-
zahl der aufgenommenen Mefzeitpunkte zu reduzieren. Dies wurde in einer initialen
klinischen Studie genutzt, um EC'V-Werte in Patienten zu bestimmen.

Ein Nachteil der Verwendung der MOLLI-Sequenz ist, dal nur die scheinbare Re-
laxationszeit aus dem Fit der MeBdaten bestimmt wird. Die standardméfig genutzte
Korrektur benutzt aber den gefitteten Wert der Gleichgewichtsmagnetisierung um den
wahren T1-Wert zu bestimmen. Somit ist es fiir die Bestimmung des T}-Wertes notwen-
dig, die Qualitét der Inversionspriaparation zu kennen. Auf Basis der neuen Fitmethode
wurde eine Anpassung der MOLLI-Sequenz demonstriert, welche die Bestimmung der
Gleichgewichtsmagnetisierung unabhéngig von der Qualitdt der Inversionspréiparati-
on erlaubt. Dafiir verlingert sich die Mefidauer lediglich um einen Herzschlag um in
geeigneter Weise ein zusitzliches Bild aufnehmen zu konnen.

Abschlielend wurde in dieser Arbeit der Signal-Zeit-Verlauf der MOLLI-Sequenz
eingehend theoretische untersucht um ein besseres Versténdnis der getriggerten IRLL-
Sequenzen zu entwickeln. In diesem Zusammenhang konnte eine einfache Interpreta-
tion der scheinbaren Relaxationszeit gefunden werden. Ebenso konnte erklart werden,
warum die fiir ungetriggerte IRLL-Sequenzen abgeleitete Korrekturgleichung auch im
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getriggerten Fall erstaunlich gute Ergebnisse liefert. Weiterhin konnten Fehlerquellen
fiir die verbleibenden Abweichungen identifiziert werden, welche als Ausgangspunkt fiir
die Ableitung verbesserter Korrekturgleichungen genutzt werden kénnen.
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Kapitel 7

Summary

The goal of this work was to improve T3-based methods for quantification of functional
and microstructural parameters of the heart muscle. These methods encode the desired
information in the longitudinal relaxation by a dedicated magnetization preparation or
by due to the administration of contrast agents. Hence, the alteration of the longitu-
dinal relaxation time can be used to determine the desired information. To accurately
quantify these parameters, the influence of the anatomy as well as the data acquisition
on the longitudinal relaxation time and hence the quantification of the functional and
micro structural parameters is investigated.

It is known, that the choice of imaging sequence may influence the recovery of the
magnetization and only an apparent relaxation time can be measured. While this had
no effect on the T} based quantification of the investigated microstructural parameters,
the calculated perfusion value showed a strong dependence on the parameters of the
used IRLL sequence. To take the influence of the imaging sequence into account, adap-
ted equations for perfusion quantification were found. Hence, it was possible to correct
for the systematic deviation by the IRLL sequence. Additionally, it could be shown that
these adapted equations relax some of the requirements on the slice selective inversion
experiment which could be utilized in the quantification of renal perfusion in a mouse
model.

Beside the influence of the imaging sequence also the influence of cardiovascular
anatomy of the heart on the T}-based quantification methods was investigated. It was
shown that for typical orientations of the imaging slice, also for the slice selective prepa-
ration a part of the blood pool magnetization is inverted. This violates the assumption
that in the slice selective case only magnetization in equilibrium state enters the heart
muscle and leads to a drastic underestimation of the quantified perfusion value. Based
on a simplified model of the evolution of the blood magnetization the effects of the
partial blood pool inversion were derived for perfusion quantification.

The same simplified model was used, to investigate the influence of the imperfect
slice selective inversion preparation in the Ti-based quantification of the investigated
micro structural parameters. It was shown, that the inflow of partially inverted blood
into the capillary bed results in a perfusion dependent overestimation of the investi-
gated microstructural parameters. As perfusion in small mammals is higher than in
humans, the resulting bias has to be considered particularly in pre-clinical studies.
In these animal models a reduced perfusion can result in a strong variation of the mi-
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crostructural parameters which could be misinterpreted and hence may lead to a wrong
understanding of the processes in the heart muscle. The predicted bias was compared
with residual errors in the literature neglecting the partial inversion and found a good
agreement in a rat model. For humans the expected bias is much smaller due to the
lower perfusion values. The predicted bias for the RBV value is approximately 10%
and hence, the effect is neglected in the current literature. However, if this justified
must be investigated in further studies.

All investigated methods for parameter quantification require the exact knowledge
of the longitudinal relaxation time 77. For small animals the usual choice is an IRLL
sequence, which have been established and demonstrated to be reliable and robust.
Due to the different timescales and other technical aspects, however, the requirements
in clinical imaging are different for data acquisition. In recent years the MOLLI se-
quence has become popular for T} quantification. The MOLLI sequence is modification
of IRLL sequence with a single shot bSSFP imaging module triggered usually to the
end diastolic heart phase. However, the MOLLI sequence shows a strong dependence on
the waiting times between the inversion prepared transients. To overcome this problem
and provide a robust quantification of the apparent relaxation time with reduced the
overall measurement time a new fitting procedure was developed. Thus, it was able to
almost completely eliminate the dependence on the waiting time between the transi-
ents as well as the mean heart rate. The new method provided robust quantification
over the complete range of clinical relevant longitudinal relaxation times (pre and post
administration of contrast agents). Additionally, it was possible to reduce the measu-
rement time without reducing the number of acquired data. This method was used in
a pilot study to measure ECV in patients.

A disadvantage of the MOLLI sequence is that in only provides an apparent relaxa-
tion time from the data fit and a correction for the real relaxation time is necessary. To
calculate T}, the common correction requires the knowledge of the equilibrium as well
as the steady state magnetization. Hence, the quality of the inversion preparation is
important and must be determined. Exploiting the properties of the new fitting method
an adaption of the MOLLI sequence was proposed which allows the measurement of
the equilibrium magnetization independent from quality of the inversion preparation
by extending the measurement time for only a single heart beat to acquire a single
additional image before the first inversion preparation.

The final part of this work was dedicated improve the understanding of triggered
IRLL sequences as the MOLLI. Hence, the signal evolution of these triggered sequences
was investigated theoretically. Hence, a simple interpretation of the apparent relaxation
time could be found from the results. Furthermore, a better understanding was reached
for the surprisingly good results of the commonly used correction which was derived
from the untriggered continuous case. Additionally, sources of the remaining deviations
were identified and can be used for subsequent investigations to find better correction
equations which allow for a more accurate quantification of 77.



Anhang A

Betrachtung des zeitlichen
Verhaltens der Magnetisierung des
Blutpools nach schichtselektiver
Inversion — ein vereinfachtes Modell

Wie in Kapitel 3.2 beschrieben, liegt ein Teil des Blutpools wihrend des schichtselek-
tiven Experiments innerhalb der Inversionsschicht und wird entsprechend ungewollt
prapariert. Wegen der relativ kurzen Transitzeit T, (siehe Tab. 2.1), wurde dort
auBerdem der zeitliche Verlauf der Blutmagnetisierung in der linken Herzkammer als
Néherung fiir das in das Kapillarbett einflieBende Blut vorgeschlagen (sieche Abb. 3.2
und 3.3). Aus diesem Grund wird in diesem Appendix der Verlauf des Blutsignals in
der linken Herzkammer genauer untersucht.

Dafiir soll ein exponentieller Verlauf der Blutmagnetisierung genutzt werden, wie es
in Abb. 3.2b und 3.2c vorgeschlagen wird. Weiterhin soll der Einflul der LL-Bildgebungs-
sequenz (abgesehen von der Inversionspriaparation) vernachléssigt werden. Nur ein sehr
kleiner Anteil des Blutes liegt fiir langere Zeit innerhalb der Bildgebungsschicht und
der Grofiteil des Blutes welches in den Herzmuskel gelangt wird gar nicht oder nur
gering durch die LL-Auslesepulse beeinfluit.! Mit jedem Herzschlag wird wihrend der
Systole Blut aus der linken Herzkammer in die Aorta gedriickt und anschliefend in der
Diastole durch Blut aus dem linken Vorhof ersetzt (siehe Abb. A.1 oben). Entsprechend
wird der zeitliche Verlauf der Blutmagnetisierung in der linken Herzkammer veréndert
und das Blut zeigt eine scheinbare Relaxation mit verkiirzter Relaxationszeit (siehe
Abb. 3.2¢).

Der Zeitverlauf des Blutes kann mit Hilfe der scheinbaren Relaxationszeit T, g
und der Startmagnetisierung ms ,[0] beschrieben werden. Um diese Parameter berech-
nen zu koénnen, soll eine Analogie zum 1-Kompartimentmodel genutzt werden, welches

!Man kann davon ausgehen, daB der Grofteil des beeinfluBten Blutes den Auslesepulsen in der
Herzkammer ausgesetzt ist. Da das Blut dort aber mit jedem Herzschlag zu einem groflen Teil ausge-
tauscht und dabei auch gut mit dem frischen Blut vermischt wird, ist der Anteil des Blutes das mehr
als die Dauer eines Herzschlages von den Bildgebungspulsen beeinflult wird sehr gering. Weiterhin
wird bei einer LL-Sequenz mit niedrigen Flipwinkeln bei den Auslesepulsen gearbeitet, was den Einfluf3
dieser noch weiter verringert.
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normalerweise bei der Perfusionsbeschreibung Verwendung findet [21]. Jeder Teil des
Gewebemodels entspricht dabei einem Teil des makroskopischen Blutflusses durch das
Herz (siche Fig. A.1). Dabei ibernimmt der linke Vorhof die Rolle des arteriellen Sy-
stems als Quelle von einfliefender Magnetisierung, die Herzkammer entspricht dem
Kapillarbett und die Aorta iibernimmt die Funktion des vendsen Systems als Senke.

A.1 Abschitzung des Zeitverlaufs der Blutmagne-
tisierung im linken Vorhof

In diesem Abschnitt wird der Verlauf der Blutmagnetisierung im linken Vorhof genauer
betrachtet.

Das neben dem in der linken Herzkammer befindliche invertierte Blut in Lunge und
rechter Herzkammer formt im Prinzip zwei Boli. Das Blut aus der rechten Herzkammer
braucht dabei im Schnitt die ldngste Zeit zum linken Vorhof. Fiir den Lungenbolus
hingegen wird eine breite Verteilung der Ankunftszeiten erwartet, welche stark von der
Position des Blutes wéihrend der schichtselektiven Inversion beeinflu3t wird. So wird
beispielsweise Blut in den Lungenvenen deutlich kiirzer zum linken Vorhof brauchen als
Blut in den Lungenarterien. Der tatséchliche Zeitverlauf wird dabei von Dicke und Lage
der Inversionsschicht, sowie der genauen Anatomie und einem moglichen Krankheits-
bild der Lungengefifie abhéngen. Der Einfachheit halber wird aber ein exponentieller
Zeitverlauf der Form

mB,LA [t] — mO’B - mBJ_‘A [O]Q_t/ TLB7LA (A..].)

angenommen. Dabei sind T, 5, und mg,[0] die effektiven Parameter fiir dessen ex-
ponentielle Naherung. Die effektive Relaxationszeit im linken Vorhof T, 5, wird dabei
von T 5 sowie von einer zusatzlichen Zerfallszeit Ty, abhéngen, welche das Verdiinnen
des invertierten Blutbolus im linken Vorhof durch unbeeinfluites Blut beschreibt

1 1 1

= + ) A2
Tl,B,LA Tl,B TBD ( )

Dabei kann man davon ausgehen, dafl Blut was zeitnah nach der Inversion den linken
Vorhof erreicht noch nicht viel Zeit hatte sich mit unbeeinfluftem Blut zu vermischen.
Mit wachsender Zeit erreicht immer mehr Blut aus peripheren Bereichen der Lunge,
primér von auflerhalb der Inversionsschicht, den Vorhof. Damit sollte die Konzentrati-
on des invertierten Blutes abnehmen, was die stark vereinfachte Annahme eines expo-
nentiellen Zusammenhangs motiviert. Um die Ty fiir die exponentielle Naherung zu
nutzen, setzt man an, daf} die Zeit, die es braucht um den beeinfluiten Blutbolus kom-
plett durch den Lungenkreislauf zu schleusen, etwa 5 Typ, ist?. Gleichzeitig wird diese
Zeitspanne auch durch ein Vielfaches der mittleren Durchlaufzeit des Blutes durch den

2Dahinter steht die Idee, da8 fiir eine hinreichend vollstéindige Relaxation etwa das fiinffache der
Relaxationszeit veranschlagt wird. Zu diesem Zeitpunkt ist vom urspriinglich invertierten Blut nur
noch etwa 0, 7% vorhanden. Wenn also alles invertierte Blut durch den linken Vorhof geflossen ist und
nur noch unbeeinfluftes Blut ankommt, entspricht dies einer entsprechend langen Relaxationszeit.
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makroskopischer Blutflufl durch die linke Herzkammer

[ linker Vorhof j Herzschlag linke Herzkammer | Herzschlag [ Aorta j

(mpralfl, Ty pra) (mgylf, Ty pry) (mpglf, Ty z)

arterielles System Perfusion Kapillarbett Perfusion g
——-|  venoses System
(mB,sl[t] s Tl,B,sl) (msl[t] s Tl,sl) y

mikroskopischer Blutflu3 durch das Kapillarbett

Abbildung A.1: Vergleich des Blutflusses durch das Kapillarbett (unten) mit dem Blut-
fluB durch die linke Herzkammer (oben). Das Gegenstiick zum Kapillarbett ist die lin-
ke Herzkammer. Wahrend der Herzmuskel durch den arteriellen Zuflul versorgt wird,
versorgt der linke Vorhof die linke Herzkammer. Fiir den makroskopischen Blutflufl im
Herzen bildet die Aorta die Senke, welche dem vendsen System bei Betrachtung der
Perfusion entspricht. Der Herzschlag sorgt dabei fiir den Austausch des Blutes und
iibernimmt damit die Funktion der Perfusion. Im Gegensatz zur Perfusion verlaufen
in der Herzkammer die Vorgénge zur Befiillung und Entleerung getrennt voneinander
ab. So gehort die Diastole zum Zuflu wiahrend die Systole den Abflufl von Blut aus
der Herzkammer darstellt, was schematisch durch die Herzabbildungen symbolisiert ist.
Die Magnetisierung im linken Vorhof hat dabei die scheinbare Relaxationszeit T} g4
welche im Kapillarbett 7' g, entspricht und 7|5,y ist das Gegenstiick zur idealen
schichtselektiven Relaxationszeit T, bei der Perfusionsquantifizierung. Wahrend die
Magnetisierung im vendsen System der Mikrozirkulation keine Rolle spielt, stellt sie
beim makroskopischen Blutflu} eine Ndherung fiir das Blut im zufiithrenden arteriellen
System zum Kapillarbett dar.
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Lungenkreislauf T, . beschrieben 5 Tsp, = Kk T,,rr. Damit findet man fiir die scheinbare
Blutrelaxationszeit im linken Vorhof
1 1 5

= + . A3
Tl,B,LA Tl,B K TcpTT ( )

Der Startwert der Blutmagnetisierung im linken Vorhof mg;,[0] soll im Sinne der
exponentiellen Ndherung des Blutverlaufes selbstkonsistent gewéhlt werden. Dies wird
durch die Annahme erreicht, dafl die gesamte Menge des durch den linken Vorhof flie-
Benden invertierten Blutes durch die gesamte Menge des invertierten Blutes beschrieben
wird und somit

Vi = Q/ dt €LAe_t/ 18P (A-4)
0

gilt. Die Grofle Viy gibt dabei das Gesamtvolumen des invertierten Blutes, ) die Flu3-
rate und &, den scheinbaren Anteil des invertierten Blutes im linken Vorhof zum
Zeitpunkt ¢ = 0 an, welcher mit der Startmagnetisierung iiber

mB,LA[O] = (1 - 2€LA) My s <A5)

verkniipft ist. Das gesamte Volumen des invertierten Blutes ergibt sich aus der Summe
der invertierten Blutvolumina

‘/;B = gRVVRV + gLVL (A6)

mit der Bezeichnung , L.“ fiir Lunge und ,RV* fiir den rechten Vorhof. Mit der Va-
riablen ¢ wird der Anteil des jeweiligen Blutvolumens V' bezeichnet, welcher in der
Inversionsschicht lag. Als einfache Abschitzung fiir den typischen Kurzachsenschnitt
(siche Abb. 3.2, Abb. 3.3 bzw. Abb. A.2) konnen sowohl die Herzkammern, als auch
die Lunge als zylindrisch angenommen werden, wobei die Zylinderachse senkrecht zur
Inversionsschicht angenommen wird. Damit ergibt sich der jeweilige Anteil des Blutes
in der Inversionsschicht aus dem Quotienten der Inversionsschichtdicke [, und der je-
weiligen ,, Zylinderhéhe®“ der entsprechenden anatomischen Struktur /;. Entsprechend
gilt fiir die rechte Herzkammer (i = RV) und Lunge (i = L) und somit & = [,,/l;. Dies
verkniipft damit & mit anatomischen Groflen und Sequenzparametern (siehe auch Tab.
2.1). Die Anzahl der Blutpools welche zu Vj; beitragen, hingt dabei von der Dicke der
Inversionsschicht ab. Wenn diese breit genug wird, kann dies zur Beeinflussung weiterer
Blutanteile fiithren, welche hier nicht berticksichtigt wurden (siche Abb. A.2).

Weiterhin muf3 die Flufirate () der Magnetisierung durch den linken Vorhof ab-
geschétzt werden. Sie ergibt sich als Verhéltnis aus dem pro Herzschlag ausgeworfenen
Blutvolumen SV?3 und der Linge eines Herzschlages Tyry mit @ = SV/ Tyg.

Damit ergibt die Losung von Gl. (A.6) aufgelost nach & 5:

iB (va RV fLVL) 9 Tkr
= G Tan A.
St ZBDQ R jcpTTS[/ ( 7)

3Wird auch Schlagvolumen, bzw. im englischen ,,stroke volume“ genannt
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Abbildung A.2: Auswirkung der Dicke und Lage der Inversionsschicht auf die Blutma-
gnetisierung im schichtselektiven Experiment. Auf Grund der Anatomie wird nicht nur
Magnetisierung im Herzmuskel sondern auch Blut in der linken und rechten Herzkam-
mer invertiert. Dazu kommen noch Teile des Blutes in der Lunge, welche sich innerhalb
der Inversionsschicht befinden. Dabei hingt die Menge des beeinflufiten Blutes direkt
mit der Dicke der Inversionsschicht zusammen. Wenn die Anderung der Schichtdicke
dazu fithrt, dal hauptséchlich mehr Blut in der Herzkammer beeinflut wird, kann man
davon ausgehen, daf sich die scheinbare Relaxationszeit des Blutes nicht dndert, dafiir
aber der Inversionsgrad steigt (siehe linkes und mittleres Bild in der oberen Reihe,
sowie den durchgezogenen und gestrichelten Funktionsplot). Es kann passieren, daf
die Schicht so grof§ wird, dafl nicht nur der Anteil des beeinflufiten Blutes in der lin-
ken Herzkammer steigt, sondern nun auch vorher unbeeinflufite Gebiete wie der rechte
Vorhof und gréflere Teile der unteren Hohlvene in der Inversionsschicht liegen (rechtes
Bild in der oberen Zeile sowie Funktionsplot mit Strichpunkten). Dadurch wird nicht
nur die Menge des beeinfluten Blutes erhoht, sondern auch die scheinbare Relaxa-
tionszeit verlangert. Das Blut mufl nun nicht nur den Lungenkreislauf, sondern auch
die rechte Herzkammer, bzw. auch den rechten Vorhof durchqueren, wodurch sich die
benotigte Zeit zur linken Herzkammer verlédngert. Ein solcher Fall kann beispielsweise
eintreten, wenn fiir mehrere Schichten T}- oder Perfusionswerte quantifiziert werden
sollen [91, 218, 219].
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Abschlielend sollen noch einige Vereinfachungen vorgenommen werden. So kann
man davon ausgehen, dafl 7,,.r ein vielfaches x der Lénge eines Herzschlages ist
T..vr = X Trr. Weiterhin ist dies aber auch die Zeit welche durchschnittlich gebraucht
wird um einmal das Blut im Lungenvolumen zu tauschen. Kombiniert man beides,
erhilt man Vi, = SV T, / Trr = xSV, wobei man das Schlagvolumen SV durch den
ausgeworfenen Volumenanteil des Blutes aus der linken Herzkammer E'F' sowie deren
Volumen wéahrend der Enddiastole V;, mittels SV = Vi, EF ersetzen kann. Dies fiihrt

auf die beiden Schétzwerte fiir die exponentielle Naherung

= + A8
Tl,B,LA Tl,B RX TRR ( )
5 gRVVRV
= | 2= ) A.
=2 (Lo 16 (A9

Dabei wird Gl. (A.5) zur Bestimmung des Startwertes der Blutmagnetisierung im linken
Vorhof verwendet.

A.2 Abschitzung des Zeitverlaufs der Blutmagne-
tisierung in der linken Herzkammer

A.2.1 Berechnung der scheinbaren Blutmagnetisierungspara-
meter bei alleiniger Betrachtung der linken Herzkam-
mer

Der in diesem Abschnitt berechnete Fall entspricht dem idealen schichtselektiven Ex-
periment bei der Perfusionsquantifizierung (siehe mittlere Spalte in Abb. A.1). Dabei
wird fiir die Berechnung angenommen, daf§ Blut im Gleichgewichtszustand in die linke
Herzkammer gelangt. Vereinfachend fiir die Rechnung kann man annehmen, dafl der
Auswurf des Blutes aus der Herzkammer, sowie deren Wiederbefiillung keine Zeit be-
anspruchen. Die Magnetisierung nach dieser Austauschphase mg ,[t], ergibt sich somit
aus der Magnetisierung vor dieser Austauschphase my ,[t]

My [t]s = EF mos+ (1 — EF) my[t]_ . (A.10)

Fiir die restliche Dauer des Herzschlages wird ausschlieflich longitudinale Relaxation
angenommen. Damit ergibt sich fiir die Verdnderung der Magnetisierung mit einem
Herzschlag (beginnend mit der Auswurfphase)

mB,Sl[t _I_ TRR]— — mO,B _I_ (mBysl [t + TRR]—‘,— — mO,B) 6_ TRR/ TlaB
= mO,B + (1 - EF) (mB,sllit]f — m07B> 67 TRR/ TI,B

= Myp+ (mB,sl [t]— - mO,B) e Trr/ Trp.oy , (A'll)
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wobel in der letzten Zeile

1 1 In[l-EF (A12)
TI,B,LV TI,B TRR '

gesetzt wurde. Man sieht, dal bei konstanter Herzrate unter Vernachlassigung des zeit-
lichen Verlaufs des Blutes im linken Vorhof tatsdchlich ein exponentieller Verlauf der
Magnetisierung ins thermodynamische Gleichgewicht mit der scheinbaren Blutrelaxati-
onszeit T, 51y zu erwarten ist?. Dabei iibernimmt das Auswurfverhéltnis pro Herzschlag
EF/ Ty die Rolle der Perfusion als Volumenaustauschrate®.

Um Fortfahren zu kénnen, mufl noch der Startwert der Magnetisierung my ,[0]
bestimmt werden. Es kann davon ausgegangen werden, dafl das Blut in der linken
Herzkammer durch den Auswurf aus der Herzkammer und das anschlieBende Wieder-
einstromen aus dem Vorhof gut durchmischt wird. Damit ergibt sich fiir den Startwert

Mg = My (1 - 2€L\/) . (A'l?’)

Dabei ist &, der Anteil des Blutes in der linken Herzkammer welcher innerhalb der
Inversionsschicht liegt. In der zylindrischen Ndherung ergibt er sich zu &, = [/l
(siche auch Tab. 2.1).

In diesem Abschnitt wurde angenommen, dafl der Austausch des Blutes in der Herz-
kammer augenblicklich passiert. Diese Annahme ist nicht kritisch, da die longitudinale
Relaxation des Blutes auch ungestort wahrend dieser Zeit stattfindet und sich Relaxa-
tion und Blutaustausch nicht gegenseitig beeinflussen. Die Trennung beider Prozesse ist
somit nur einer einfacheren mathematischen Beschreibung geschuldet. Ebenso ist der
zeitliche Verlauf des Blutaustausches fiir das hier verwendete Modell ohne Bedeutung
und es interessieren nur Anfangs- und Endzustand.

A.2.2 Berechnung der scheinbaren Blutmagnetisierungspara-
meter in der linken Herzkammer unter Beriicksichti-
gung des aus dem linken Vorhof einflieBenden Blutes

Wie bereits in Anhang A.1 beschrieben, ist fiir das Blut im linken Vorhof eine zeitliche
Anderung zu erwarten, der fiir die weiteren Rechnungen als exponentiell angenom-
men wird. Mit den in Anhang A.1 und A.2.1 gefundenen Ergebnissen und der in Abb.
A.1 dargelegten Analogie erhdlt man mit den Ersetzungen P — —1In[l — EF]/ Tyg,
Moo —> Mos, Mo + mgchL) — My — mB,LV[OL 2myp — Myp — mB,LA[O]a Tip — Tigra,

1Setzt man in Gl (A.11) A = ¢~ TRR/ T1BWV yund v = (1 — e~ TRR/ Tl,B,LV) Mo, SO erhilt man

eine Gleichung der Form von (2.18) deren Losung in Gl. (2.21) gegeben ist und im kontinuierlichen
Limes einer Exponentialfunktion entspricht.

°Die eigentliche Ersetzung zwischen Gl. (2.53) und Gl. (A.12) ist P — —In[l — EF]/ Tgr bei
RBV = 1. Der Proze3 der Perfusion wird aber kontinuierlich beschrieben sprich fiir den Grenz-
fall Tgg — 0. Damit wird auch das im Mittel in dieser Zeitspanne ausgetauschte Blut klei-
ner und somit EFF — 0. Entwickelt man nun den Logarithmus um EF = 0 ergibt sich P =
limryy 50 —In[l — EF)/ Tggr = EF/ Tgg.
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und 7, % — T, 5.y aus GL (3.3) die Gleichung fiir den zeitlichen Verlauf der Magne-
tisierung in der linken Herzkammer:

Mp.alt] = mop — (Mys — My 1y [0]) ot/ Tipy

(moyB - mBYLA [0]) 11’1[1 - EF] €_t/ Tl’B’LA - €_t/ Tl’B’LV
TRR 1/ Tl,B,LA _1/ Tl,B,LV

Nutzt man die MRTA aus Gl. (2.55), erhélt man die scheinbare Blutrelaxationszeit in
der linken Herzkammer bei schichtselektiver Inversion

In[ll — EF
Tl,B,sl — T1,B,Lv <1 - ?_A % T1,B,LA) . (A15)
LV RR

Fiir weitere Untersuchungen ist es sinnvoll, Gl. (A.15) weiter umzuformen. Dabei
nutzt man die Gln. (A.8), (A.9) und (A.12). Mit &y = 1y /liy, &av = la/lry, & =~ 1y /1L,
sowie x = V,/SV =V, /(Vi,wEF) und findet

TRR ~ TRR 5 ‘/LV

(A.14)

Tl,B,LA Tl,B k Vi ( )
S5ly (Vav | lay

~ — — A7

Eua mm(%+h) (A.17)

was substituiert in Gl. (A.15) zu

. 5 lLV (VRV le> 111[1 - EF}
T1,B,sl _ K lry Vi L TRR/ Tl,B,LA
TRR TRR

T1,B,LV

L

=5+t 7 5V,
K lry Vi Ly, % + p %EF
! _In[l — EF)
1,B

fithrt. Dabei wurden als unabhingige Variablen EF und T, 5/ Tar gewéhlt. Beide
Parameter beschreiben den funktionellen Zustand des Herzen. Der erste beschreibt
die Effizienz eines Herzschlages, wiahrend der zweite die Herzfrequenz und damit den
Belastungszustand in Relation zur longitudinalen Relaxationszeit des Blutes setzt.

Der Parameter T / Tyr beschreibt das Verhéltnis der beiden ,, Relaxationskanéle*,
welche die Riickkehr des Blutpools in den fiir das ideale schichtselektive Inversionsex-
periment angenommenen Gleichgewichtswert beschreibt. Liegt das Verhé&ltnis auf der
Seite von T}y wird die scheinbare Blutrelaxation von der Funktion des Herzens domi-
niert, da der schnelle Herzschlag und damit schnelle Blutaustausch die Dynamik do-
miniert, wenn E'F' nicht verschwindet. Im umgekehrten Fall hingegen dominiert 7' g,
womit die Funktion des Herzens und damit £'F an Bedeutung verlieren sollte.

Wie bereits beschrieben und in Abb. A.2 veranschaulicht, hingt Gleichung (A.18)
im gewéhlten Modell nicht explizit von der gewé&hlten Schichtdicke [, ab. Vielmehr
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H Mensch

H Maus

|

H Wertebereich \ Quelle

H Wertebereich \ Quelle ‘

L. 3-4cm 29] 2,5 - 8mm | [32, 33]
% 5 14 [221, 222] || 5 - 10
& 0,1 0,25 0,104
&t 0,3-0,7 0,3 -1
! 0,3-0,7 0,6"
€t 0,62 0,71
Typoat | 1,15s 0,43 s
maal0" | g o 20,2
My B
Tisa 14s 0,59 s
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Tabelle A.1: Typische Werte anatomischer und sequenzbedingter Parameter fiir Mensch
und Maus fiir die Abschiatzung des Einflusses der schichtselektiven Inversion auf den
Blutpool. [,, — Dicke der Inversionsschicht, x = T.,rr / Tar — Anzahl der Herzschlige
die notwendig sind um das Blut wéhrend der Zeit 7., durch den Blutkreislauf zu
schleusen, &, =~ [,/l, — Anteil des invertierten Blutes in der Lunge, &\ ~ [/l —
Anteil des invertierten Blutes in der linken Herzkammer, &, ~ [, /1,y — Anteil des in-
vertierten Blutes in der rechten Herzkammer, &, (Gl (A.9)) — Anteil des invertierten
Blutes im linken Vorhof, 7' 5. (Gl. (A.8)) — scheinbare Relaxationszeit des Blutes im
linken Vorhof, my ,[0]/ my s (Gl. (A.13)) — normierter Startwert der Blutmagnetisierung
in der linken Herzkammer, 7' 5, (Gl (A.15)) — scheinbare Relaxationszeit des Blutes
bei schichtselektiver Inversion. ¥ — Werte wurden mit Hilfe der hier oder in Tab. 2.1 ge-
geben Werte nach den entsprechenden Gleichungen berechnet. Aus diesem Grund sind
keine Quellenangaben vorhanden. T — Fiir einen der Werte, aus denen dieser Parameter
berechnet wurde, waren keine Literaturangaben auffindbar. Der Parameter wurde aus
dhnlichen Groflen geschétzt (siehe auch Tab. 2.1).

ist diese Abhéngigkeit mit dem Parameter x indirekt gegeben. Die Dicke der Schicht
bestimmt in welchen Bereichen das Blut beeinflufit wird. Wenn die Dicke beispielsweise
ausreicht um einen deutlichen Anteil des Blutes im rechten Vorhof zu invertieren, wird
die Zeit vom rechten Vorhof bis zur linken Herzkammer den Wert von s bestimmen
und sich damit vergroflern. Wird hingegen nur ein gréerer Teil der bereits beriicksich-
tigten Blutpools beeinflufit, ist davon auszugehen, dafl sich 7}y, nicht &ndert, da x
unveriandert bleibt.

Mit diesen Ergebnissen ist man in der Lage, Schétzwerte der scheinbare Blutrela-
xationszeit im schichtselektiven Fall 7 5 sowohl fiir Mensch als auch Maus zu bestim-
men. Dafiir miissen aber Werte fiir die anatomischen Gréfien in Gl. (A.18) angegeben
werden. So findet man Schétzwerte fiir £ beim Menschen in Abbildung 1 und 4 in [67].
Die entsprechenden Werte fiir Mause sind in Abb. 8a und ¢ in [220] gegeben. Aus diesen
Abbildungen findet man den Wertebereich k &~ 1,5 — 2, 5.

In Tab. A.1 sind weitere Parameterbereiche fiir Mensch und Maus aufgefiihrt (die
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Tipa TiBsl
(Maus) (Mensch)
T8 T8
[%] [%]
15 15
80 | 80
& &
ﬁ 10 [5 10
= =
= =
5 5
0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8
EF EF

Abbildung A.3: Darstellung des Verhéltnisses aus scheinbarer Relaxationszeit des Blu-
tes bei schichtselektiver Inversion und tatséchlicher Blutrelaxationszeit 7' 5. / T 5 ge-
geben in Gl. (A.18) in Abhéngigkeit der auf die Herzschlagdauer normierten Blutre-
laxationszeit T,/ Tre und des Auswurfverhéltnisses FF. Die anderen Simulations-
parameter sind: k = 2,25, l;y/lpy = 1 sowie die typischen Parameter aus Tab. 2.1.
Das Blutvolumen der Lunge wurde dabei mittels V; = x;Viy;EF; bestimmt, wobei 7
entweder fiir Mensch oder Maus steht.

in Klammern gegebenen Werte werden dabei fiir Rechnungen verwendet), welche bei
den weiteren Untersuchungen hilfreich sind. Nutzt man Gl. (A.8), Gl. (A.9), Gl. (A.13)
und Gl. (A.18), konnen die Werte fiir &, und T, 54 sowie mgy[0]/ mos und T 5,
bestimmt werden. Diese Schéitzwerte sind in den letzten beiden Zeilen von Tab. A.1
angegeben. Sie konnen genutzt werden, um mit Hilfe von Abb. 3.4 die Abweichung des
Perfusionswertes aufgrund der Inversion von Teilen des Blutpools im schichtselektiven
Experiment zu bestimmen. Die grofle Differenz von T 5, zwischen Mensch und Maus
wird durch die deutlich héhere Herzfrequenz bei der Maus verursacht. Dadurch ist die
Zeit fiir das Durchlaufen des Lungenkreislaufs in der Maus deutlich kiirzer, so dafl
der invertierte Blutbolus deutlich schneller in der linken Herzkammer ankommt. Dies
resultiert in einem kiirzeren T 5, (siche auch Abb. A.3).

Um den Einflufl der anatomischen und funktionellen Parameter auf die scheinbare
Relaxationszeit des Blutes im schichtselektiven Experiment darzustellen, ist es vorteil-
haft, daB8 Verhéltnis T, 5, / Ti s gegeben durch

| Bhy (VRV +zﬂ) In[l — EF]
T sa Klew \ Vo Ly 1+3 V%LEF

T’ = 7 r L (A.19)
LB 1-— TRR In[l — EF]

1,B

zu untersuchen. Dies ist in Abb. A.3 in Abhéngigkeit von T3, /TRR und EF zu
finden. Man erkennt, dafl die Ergebnisse fiir typische Werte bei Maus und Mensch
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ghnlich sind. Das zeigt das die Absolutwerte der anderen physiologischen und ana-
tomischen Parameter, solange sie dhnliche Verhéltnisse haben (bspw. liy/lry, Viv/Vi,
Viav/ VL oder Iy /1), keinen starken Einflul auf das Verhalten von T, 5, haben. Wenn
diese Verhéltnisse sich aber auf Grund von Krankheit stark éndern kann dies zu deut-
lichen Anderungen in 7,5, / T.s fithren. Die Form der Abhingigkeit von T,/ Txr
und E'F bleibt dabei aber erhalten. Wie bereits beschrieben zeigt sich fiir schnelle
Herzraten verglichen mit der Blutrelaxationszeit, und fiir hohe Werte von E'F, daf3 die
scheinbare Relaxationszeit T, deutlich kleiner als die wahre Blutrelaxationszeit T 5
ist (fiir die gesunde Maus mitunter nur 30%). Trotzdem fiihrt dies schon zu deutlichen
Abweichungen in der Perfusionsquantifizierung wie in Abb. 3.4 zu sehen ist. Fiir kleine
Verhéltnisse von T,y / Tyr hingegen, wenn der Herzschlag in der Gréfienordnung der
Blutrelaxationszeit liegt®, ist das Verhiltnis von scheinbarer zu tatsichlicher Relaxati-
onszeit des Blutes jedoch nahe bei eins. Das liegt daran, daf3 das Blut schon deutlich
relaxiert ist, bevor der Herzschlag invertierte Magnetisierung in der Herzkammer durch
neues Blut ersetzen kann. In diesem Fall spielt der Wert von EF' nur eine untergeordne-
te Rolle, da er den ausgetauschten Anteil des Blutes in der Herzkammer pro Herzschlag
beschreibt. In diesem Fall ist auch die Annahme eines kontinuierlichen Prozesses, wel-
che fiir die Analogie von Abb. A.1 und zur Begriindung von Gl. (A.14) herangezogen
wurde, weniger gerechtfertigt. Es ist aber zu erwarten, daf§ die Abhéngigkeiten alles
in allem korrekt wiedergegeben werden, auch wenn es zu Abweichungen der numeri-
schen Ergebnisse kommt. Dabei beziehen sich die Abweichungen aber auf den Fehler
der Perfusionsquantifizierung und nicht auf den Perfusionswert selbst. So wiirde eine
10%-tige Abweichung eines Fehlers von 10% eine Abweichung von nur einem Prozent
im eigentlichen Wert bedeuten.

6Dies ist beim Menschen der Fall oder bei der Maus nach Gabe von Kontrastmittel.
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Anhang B

Bestimmung des Umschaltpunktes
zwischen Standard-Methode und
IGF

In Kapitel 4.1.3 wurde ein kombinierter Algorithmus aus der IGF- und der Standard-
methode zur Bestimmung der T}-Zeiten aus MOLLI-Messungen vorgestellt. Dafiir muf3
eine Bedingung fiir das Umschalten zwischen beiden Methoden gefunden werden. Als
mégliche Bedingung wurde das Verhltnis aus 7, ™" und Ty, festgelegt, bei dem
die Standardabweichung der IGF-Methode in etwa die Gréfle der systematischen Ab-
weichung hat. Die Idee dahinter ist, dafl in Karten dann der systematische Fehler der
Standard-Methode gegeniiber der Standardabweichung der IGF-Methode in den Hin-

tergrund tritt. Dafiir miissen

1. Die systematische Abweichung der Standardmethode

2. Die erwartete Standardabweichung sowohl der IGF- als auch der Standardme-

thode

untersucht werden. Diese beiden Aspekte werden in diesem Anhang genauer untersucht
und daraus die in Kapitel 4.1.3 angegebene Bedingung fiir die durch die Messung
vorgegebenen Voraussetzungen abgeleitet.

B.1 Systematische Abweichung der Standardmetho-
de zur Bestimmung der 7}-Zeiten aus MOLLI-
Messungen

Dafiir betrachten wir N Transienten nach Inversionspulsen, welche aus k,, Bildern mit
n = 1---N erzeugt werden. Mit der ,Least-Square“-Methode werden die Parameter
aus der Minimierung des Funktionales (analog zu Gl. (4.2) aber mit einheitlichem Y
fiir alle Inversionen)

N  ky
E. XY, Z]=> (X — Yelan/#))* (B.1)

n=1 j:1

133
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beziiglich der Parameter X (,,Steady-State“-Signal), Y (Amplitude des Signalverlaufs)
und Z (scheinbare Relaxationszeit) bestimmt. S;,, ist das Signal zu den Mef3zeitpunkten
tjn im n-ten Transienten. Fiir die Standardmethode zur Auswertung von MOLLI Daten
wird angenommen, dafl die Magnetisierung vor jeder Inversion wieder ins thermische
Gleichgewicht relaxiert ist. In diesem Fall sollte X — S, Z — T,™°" und Y —
Seo + So (So Gleichgewichtssignal) gelten. Unter diesen Annahmen ergibt sich analog

zu Gl. (2.42)

So o«
Tl(std) _ S_O T, (MoLLy) (B.2)

Aufgrund kurzer Wartezeiten ist aber mit unvollstindigem Ausrelaxieren vor dem
nédchsten Inversionspuls und deswegen mit einer Abweichung des Signalverlaufs vom
angenommen Modell in Gl. (B.1) zu rechnen. Dies wird ebenso zu einer Abweichung
in den zu bestimmenden Parametern fiihren. Bei gleichbleibender Herzfrequenz (Txy
konstant) folgt das Signal in jedem Transienten einem exponentiellen Zeitverlauf

*(MOLLI)

Sjn = Soo + (8a[0] = Se) ™0/ T : (B.3)

Zwischen den Transienten mit den Auslesepulsen fiir die Bildaufnahme relaxiert das
Signal exponentiell mit der ungestorten Relaxationszeit T7 gegen das thermische Gleich-
gewichtssignal. Damit ergibt sich fiir den Startwert des Signals nach dem n-ten Inver-
sionspuls S, [0] aus dem Startwert des vorherigen Transienten .S,_1[0] mittels

Sn[O] =—5) — (Sn—l [tknfhn—l] — SO) @ twait /T
*(MOLLI)

= Sy (SOO 4 (Sp1[0] = Sop) e tn-rm=1/ T - SO> o=t /T (B.4)

wobei fiir die erste Inversion S1[0] = —Sy gilt.

Fiir ein konstantes Txy und einer gleichméflig mit der Inversionsnummer n wach-
senden Verschiebung des Inversionszeitpunktes At sowie der kleinsten Inversionszeit
nach dem ersten Inversionspuls #,.., ergeben sich die Inversionszeiten der Messung zu

thn = tdelay +(] - ].) TRR —I'_(n - ].)At . (B.5>
Dabei kann f,.,, normalerweise gegeniiber ) ™™ vernachlissigt werden. Mit den
Abkiirzungen
T t

—_Trr
T (MOLLI)

QT:e ) QT:ei



B.1. SYSTEMATISCHE ABWEICHUNG DER STANDARDMETHODE 135

sowie Gl. (B.3) ergibt sich aus Gl. (B.1)

N kp—1
Estd[X,Y,Z :ZZ A Qn IQ +YQ,Z_1QJZ)2
n;l’:n:—ol N knp—1
=D .0 (S =X) =23 > (8= X) AQTQ;
n=1 j=0 n=1 j=0
N k,—1 N kp—1
123 (S = X)YQQL+ 30 Y A,2Q2 N0
n;l kjn:—ol = ]]\(f) kn—1
0 Y ALY (QQ) (@) + Y Y VIQRTIQY . (B)
n=1j=0 n=1 =0

Der vierte Summand enthélt weder X noch Y oder Z und kann damit fiir weitere
Rechnungen vernachléssig werden. Das Auswerten der Summe iiber j fiithrt auf

N

EalX,Y, Z] = (Se = X)* ) "k — Z A, Q" i1

n=1
- n—ll_
_X)YZQC 1-Q

B n— 11 (QTQZ 2 2(n—1) Qz"
QYZA (Q-Qc) —om0, 7Y ZQ o (B.8)

1—QT

n=1 n=1

Fiir ein weiteres analytisches Vorgehen sind weitere Vereinfachungen in Gl. (B.8)
hilfreich. So kann man die Magnetisierung vor dem ersten Inversionspuls im Gleichge-
wicht und somit 5,[0] = —S, annehmen. Zusétzlich kann man die Annahme treffen,
daB jeder Transient vollstindig abgetastet wird und damit das Signal im letzten Bild
nur wenig von S,, abweicht womit k. Trr > {Z, T' ) MOLE und damit

Qi ~ 0 (B.9)

gilt. Das hat zur Folge das OE.., JOX = 0 fiir X = S, gilt. Arbeitet man zusétzlich
mit konstanten Warteperioden zwischen den Transienten, gilt in dieser Ndaherung, daf
alle Transienten mit n > 1 dem gleichen Signalverlauf gehorchen. Damit ergibt sich fiir

Gl (B.4)
Sps1[0] = S5[0] = —Sp + (Sp — Sao) @ twait /T1 (B.10)

und somit fiir die jeweiligen Amplituden des Signalverlaufs mit Gl. (B.6) in Gl. (B.8)
Ay =S54+ 5
Aoy = Ag = Sao + S — (Sp — S )e™ bwaie/T1 (B.11)

Abschlieflend soll noch genutzt werden, dafl die ersten Inversionszeiten in jedem
Transienten viel kiirzer als T} F(MOLLD sind, was in niedrigster Ordnung auf @), = Q¢ =~ 1
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und damit zu

~ 2Y NY?
Estd(XaYaZ) ~ _m (Al + A (N - 1)) + 1_—Q22

fithrt. Damit erhilt man aus der Minimierungsbedingung fiir das Funktional das Glei-
chungssystem

(B.12)

0.,  2NY  2(A + Ay (N —1))

Sy T1o02 T 1-QiQs (B.13)
OF. .4 A1Qr + AQr (N — 1) NYQz

0= =2Y [ — . B.14
0Qz ( (1-QrQyz) " (1- QZQ)2> ( )

Dabei kann die Ableitung nach Z auch beziiglich Q; durchgefiihrt werden, da )z eine
monotone Funktion in Z ist. Dieses Gleichungssystem hat die Losung:

Rz =Qr (B.15)
A+ Ay (N —1)
N .

Es zeigt sich also, dal unter den gemachten Annahmen sowohl die scheinbare Rela-
xationszeit T; "™ also auch das ,Steady-State“-Signal S richtig bestimmt werden.
Weiterhin erhélt man eine Schitzwert fiir Y welcher allerdings nicht dem erwarteten
Wert Sy + S, entspricht. Erst fiir lange Wartezeiten wiirde A, in A; iibergehen und
damit Y den erwarteten Wert annehmen.

Um T} zu erhalten nutzt man Gl. (B.2). Einsetzen der Ergebnisse liefert

Y =

(B.16)

w Y -X A+ Ay (N —1) «
T(std,est) _ 7 — 1 1) 7 (MOLLI) B.1
1 X ( NSQO 1 ) ( 7)
was sich mit Gl. (B.11) und Gl. (B.2) zu
So N -1 S, e So
T(std,est) -7 (MOLLI) 1— Moo twait /T1 20 T (MOLLI) B.18
1 Soo 1 N SO € Soo 1 ( )
N —1 S,
=Ty — ——— (1 - =2 ) e /I B.19
TN ( So ) ¢ ! (B.19)
umformen 1a8t. Damit ergibt sich die geschétzte systematische Abweichung AT} =
T{4*Y —Ty und damit der geschiitzte relative systematische Fehler zu
ATy N -1 S,
T = — 1— =2 ) e hwait/T1 B.20
T, N < So ) ¢ (B.20)

Wie erwartet, unterschétzt die Standardmethode T}, wobei fiir lange Wartezeiten bzw.
kurze T diese Abweichung abnimmt.

Um die Giite von 7" aus Gl. (B.19) zu testen, lohnt es sich, die systematische
relative Abweichung zu T\**¥ zu betrachten:

(std)
Asys,stdj-'l o Tl
(std,est) (std,est)
Tl Tl

~1. (B.21)
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Diese wird in Abbildung B.1 untersucht. In der oberen Zeile ist die experimentell be-
stimmte relative Abweichung der Standardmethode zum Referenzwert T\ / T*™ —1
zum Vergleich dargestellt. Man erkennt eine wachsende Unterschitzung der T>"-Werte
gegeniiber der Referenzwerte T\°® mit Verringerung der Wartezeit und Erhéhung der
Herzfrequenz, da beide Effekte die Zeit zwischen dem Ende der Aufnahme des letzten
Bildes und dem Inversionspuls des nédchsten Transienten verkiirzen. In der mittleren
Zeile ist A, aTh/ T4 dargestellt, wobei T**" aus den Referenzwerten T\°" er-
mittelt wurde. Es zeigt das T den Wert fiir T"" iiberschiitzt, entsprechend TV
kiirzer als erwartet ist. Betrachtet man die obere Zeile erkennt man, dafl auch im expe-
rimentellen Vergleich zum Referenzwert T{°™ der Wert fiir T{** auch fiir lange Warte-
zeiten und niedrige Herzfrequenz unterschétzt. Diese verbleibende Abweichung ist nicht
durch unvollstéindige Relaxation vor dem Inversionspuls zu erklédren, sondern stellt ein
prinzipielles Problem von Gleichung (B.2) dar, welche fiir Look-Locker-Sequenzen mit
kontinuierlicher GRE-Bildgebung gefunden wurde!. Um diesen verbleibenden Fehler
zu beriicksichtigen, wurde in der unteren Zeile von Abbildung B.1 die Abweichung der
mittels Gl. (B.2) fiir Herzfrequenz 40 min~! und einer Wartezeit von 10 Herzschligen
T4 gegeniiber T{°™ korrigiert?

(std) (SR)
Asys,korrizjl _ Tl Tl o 1
Tl(std,est) - Tl(std,est) Tl(std,ref) )

(B.22)

was eine deutlich geringere Abweichung mit dem experimentellen Ergebnis zeigt. Fiir
den korrigierten Wert in der unteren Zeile zeigt sich eine geringe Abweichung des theo-
retisch vorhergesagten Wertes vom experimentell bestimmten T\**¥, welche die syste-
matische Unterschitzung aufgrund zu kurzer Wartezeiten grofiteils korrigiert. Groflere
Abweichungen finden sich nur fiir eine Wartezeit von null Herzschligen. Diese ist wie
in Kap. 4.1.4 erwdahnt auf Probleme mit der Inversion zuriickzufiihren.

An dieser Stelle soll erwéhnt werden, dafl das fiir die theoretische Betrachtung ver-
wendete vereinfachte Modell einer MOLLI Sequenz die korrekten Werte fiir S,, und
T1* (MO yorhersagt und der ganze Fehler im Schitzwert fiir die Amplitude zu finden
ist. Genaueres Betrachten von Abb. 4.2 sowie numerische Untersuchungen zeigen, dafl
dies strenggenommen nur gilt, wenn die Inversionszeiten des ersten Bildes in jedem
Transienten verschwinden. Schon relativ kleine Abweichungen davon fiithren schon zu
verkiirzten T, ™°"_Zeiten. Allerdings zeigt sich, daB in diesem Fall die Amplitude
tiberschétzt wird. Damit heben sich die durch die Verwendung von Gl. (B.2) verur-
sachten Fehler teilweise auf und man erhélt einen guten Schétzwert fiir den Fehler von
T aufgrund unvollstandiger Relaxation vor den Inversionspulsen.

'Siehe dazu auch Kapitel 4.3

2Bei diesen Parametern sollte der geringste Einfluf der Wartezeit auf den korrigierten T f“d) vor-
liegen. Damit dient dieser Wert als Referenz, um ausschliellich die Abweichung durch verkiirzte War-
tezeiten untersuchen zu konnen.
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Abbildung B.1: Test des einfachen Modells zur systematischen Abweichung durch kur-
ze Wartezeiten bei der Standardmethode bei drei beispielhaften T,°™-Zeiten (Links:
= Blut und Myokard nach Kontrastmittelgabe, Mitte: = Myokard vor Kontrastmit-
telgabe, Rechts: = Blut vor Kontrastmittelgabe). In der oberen Reihe ist die experi-
mentell bestimmte Abweichung TV / T*™ —1 abgebildet. Die mittlere Zeile zeigt die
unkorrigierte relative Abweichung zwischen experimentell bestimmten und theoretisch
vorhergesagtem Wert A, . 71/ T . In der unteren Zeile ist die um den Fehler von
T4 gegeniiber T\™ korrigierte Abweichung A, o Th/ T dargestellt.

B.2 Statistischer Fehler in den 7}-Zeiten aus M OLLI-
Messungen aufgrund von Mefirauschen

Um den statistischen Fehler aufgrund des Mefirauschens zu bestimmen, wird die Cramer-
Rao-Ungleichung genutzt. Diese verkniipft die untere Grenze des zu erwartenden sta-
tistischen Fehlers mit der Fischer-Informationsmatrix [154]. Im Fall, dal das Rauschen
einer Gauf3-Verteilung folgt, sind die Varianzen der Meflgréflen durch die zugehorigen
Diagonalelemente der Inversen der Fisher-Informationsmatrix gegeben. Das Signalm-
odel fiir die MOLLI-Sequenz ist sowohl fiir die IGF als auch die Standardmethode eine
Exponentialfunktion mit Konstante

*(MOLLI
) T )’

[t S A, TTOH| = 5 = Ae (B.23)
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Dabei ist die Konstante der ,,Steady-State“-Wert S, die Amplitude der Exponential-
funktion A und die scheinbare Relaxationszeit 7, ™°""". Damit gilt fiir das MeBsignal

S [tka Soo, A, Tl*(MOLLI)’gki| — f [tk; Sooa A, TI*(MOLLI) + g, (B.24)

mit dem Rauschen g, zum Inversionszeitpunkt t;. Dabei ist g GauB-verteilt mit dem
Erwartungswert null und Standardabweichung o. Jedes Bild wird als unabhéngige
Einzelmessung angenommen. Die Fisher-Informationsmatrix dieses Modells ist durch

(Xv’ _ (Soan; Tf(MOLLI))T)
Fij =Y Fylti] (B.25)
tg

5 ae[fa[ig x| aé[fa[ig %] s,

=2 % il [;;X] afgt ;jX] (B.27)

tg

gegeben. Dabei bedeutet E das der Erwartungswert gebildet werden mufl und

é[f [tk)?ﬂ =In \/%exp — (S[tk’)?’gk;(; f[tkj]) (B.28)

ist die Log-Likelihood-Funktion des Signalmodells f(tk,)z> Fiir die Eintrdge der

Fisher-Informationsmatrix (Fj; = F};) erhilt man

~ 1

Filte] = 2

~ 1 *(MOLLI)

Fialty] = — 52¢ /Ty

~ 1 4,/ r(MOLLI) tr

Fislty] = — ;Ae w/ Ty g —
T

1
~ 1 *(MOLLI)
—2t/ T
Fylty] = —e K/ Ty
g
—oty) TI*(MOLLI) tr

Tl*(MOLLI) 2

* 2
T (MOLLI) tk

~ 1
F23 [tk] = ;Ae

~ 1
Fgg[tk] = §A2672tk/ (B29)

Tl*(MOLLI)4 ’

Dabei gehort der Index 1 zu Sa, der Index 2 zu A und der Index 3 zu T, " Fiir

weitere Betrachtungen muf iiber alle Inversionszeitpunkte ¢; summiert werden.
Durch die Bewegung des Herzens werden bei der MOLLI-Sequenz die Bilder im zeit-

lichen Abstand von Ty aufgenommen. In Abbildung B.2 ist erkennbar, dal nicht alle
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@?F;infau] ?F; in[aul]

Abbildung B.2: Diagonalelemente der Fisher-Informationsmatrix iiber die Inversions-
zeit t. Auf der linken Seite fiir 7; ™™ = 1,1 T}, (lange Relaxationszeit, entspricht
etwa nativen Myokard) und auf der rechten Seite fiir T 1* MOLM) = 0,4 Tyy (kurze Re-
laxationszeit, entspricht etwa Myokard oder Blut nach Kontrastmittelgabe). Die blaue
Kurve zeigt die Fisher-Information fiir Fi; (Sw), die griine Kurve fiir Fyo (A) und die
rote Kurve fiir Fyg (T, M)
aufnahme. Die senkrechte gestrichelte rote Linie markiert den Wert fiir
Es zeigt sich, daB der Informationsgehalt beziiglich T} "™ fiir ¢ ~ T, MO

wird.

. Die Symbole zeigen die jeweiligen Zeitpunkte der Bild-
t = T*(MOLLI)
=T, .

maximal

Inversionszeiten die gleiche Information beitragen. Die Bilder werden etwa bei ganz-
zahligen Vielfachen von Ty aufgenommen. Entsprechend tréagt fiir lange scheinbare
Relaxationszeiten (T, ™" > Ty,,) nicht nur das Bild mit ¢ = Ty relevante Informa-
tion, sondern auch spétere Bilder. Bspw. tragen in Abb. B.2 auf der linken Seite die
Bilder zu t = Tqy, 2 Thn, 3 Thn deutlich zur Bestimmung von 75 " bei. Fiir kurze
Relaxationszeiten (T FMOLLD. Trr) triagt nur das Bild mit ¢ = Ty noch relevante
Information iiber T, ™" (siche rechte Seite von Abbildung B.2).

Wenn man eine MOLLI-Sequenz mit N Inversionen nutzt, mufl man fiir die IGF-
Methode ein Minimierungsproblem mit N + 2 Parametern losen. Dies fiithrt auf eine
N + 2-dimensionale Fisher-Informationsmatrix und entsprechend auch auf eine N + 2
dimensionale Kovarianzmatrix. Dies ist schwer allgemein zu behandeln. Da es hier
nur um eine Abschétzung geht, soll vereinfachend angenommen werden, dafl jeder der
N-Inversionsziige als Mittelung angenommen wird und die Bilder zeitlich mit Ty aus-
einander liegen. Damit gilt

tere = (k—1) Toe  mit k=1.. kn.. . (B.30)

Nimmt man als weitere Vereinfachung an, dal nach jeder Inversion die gleiche Anzahl
an Bildern aufgenommen werden erhilt man fiir die IGF-Methode die Elemente der
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Fisher-Informationsmatrix:

N
Fiar11 = =5 Fax
ag
N 1 _ kmax
FIGF,12 = - ;%
- T
pooo_ N ATw Qr —Qr"™™ (Qr + kuwx (1 — Q1))
1GF,13 = ™ F *(MOLLI) 2 _ 2
T, (1-Qr)
N 1 _ QTZ kmax
Fiappp = 5 ——F————
01— Qn1cr
F _ N A TRR QT2 - QTkaaX (QT2 + kmax (1 - QT2>)
1GF,23 = ; *(MOLLI) 2 1 2\ 2
T ( - Qr )
2
N A2Tg.2 Qr’ (1+ Qr*) — Qr*h= (QT2 +(Q7° + ke (1 — Q17)) >
Fierss = o2 m*omoLins 2\ 3
S (1- Q7%

(B.31)

Die Varianz fiir die entsprechenden Parameter ergibt sich dann aus den zugehdrigen
Diagonalelementen der Inversen der Fisher-Informationsmatrix.

Die Bestimmung der Untergrenze der Varianz kann analog fiir die Standardmetho-
de durchgefiihrt werden. In diesem Fall werden die einzelnen Inversionen aber nicht
gemittelt, sondern die Kurve wird dichter abgetastet, was wegen der unterschiedlichen
Informationsbeitrage von unterschiedlichen Zeitpunkten nicht gleichwertig ist (siehe
Gl (B.2)). Fiir die Standardmethode wird der Abstand zwischen den Einzelbildern der
kombinierten Mefdaten vereinfachend mit

toar =k =1 Ta /N mit k=1.. Nk (B.32)

angenommen?®. Deswegen mufl der Wert fiir () an diese gleichmiiflig verringerten Abstéinde
angepafit werden:
T

—— TrR
NT, (MOLLI)

QnNsta =€ ~ Q. (B.33)

Damit kann man die Fisher-Informationsmatrix der IGF-Methode in die der Standard-
methode iibertragen

1
Fstd,ij = NFIGF,Z'j [kmax — N kmax7 QT — QN,std] . (B34)
In Abbildung B.3 sind die Standardabweichungen fiir die IGF (blau, gestrichelt) und
die Standardmethode (rot) abgebildet. Es zeigt sich, daf im relevanten Bereich Ty 2

1,5 T, ™" die Standardabweichung der Standardmethode deutlich kleiner ist als die

3Da alle Transienten zu einem zusammengefafit werden, umfat der Laufindex jetzt alle jeweils
knax-Bilder der N Transienten
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Abbildung B.3: Vergleich der geschétzten Standardabweichung von T, ™™™ fiir die
Standardmethode (rot) und die IGF-Methode (blau, gestrichelt). Die Abschétzung gilt
fiir drei Inversionen mit jeweils fiinf aufgenommenen Bildern (So, = 0, 855)).

Standardabweichung der IGF. Fiir die anderen Bereiche sind die Standardabweichun-
gen vergleichbar. Die rechte Seite von Abbildung B.2 zeigt, dafl in diesem Fall das Ma-
ximum des zu Tl* (MOLED gehgrenden Diagonalelements der Fisher-Informationsmatrix
bereits vor dem zweiten Bild mit ¢ = Ty liegt. In diesem Fall ist das Mitteln dieses
kleineren Wertes weniger effektiv, als die Kurve mit kleinerem Abstand abzutasten,
wie es effektiv bei der Standardmethode passiert. Fiir Ty < T, M gilt dhnliches.
Wegen der endlichen Anzahl von Bildern (k. Thr < T1>k <MOLLI)) wird grofiteils der auf-
steigende Teil der Kurve aufgenommen. Im aufsteigenden Teil der Kurve bieten die
spiter aufgenommenen Bilder aber mehr Information und es lohnt sich nicht wie bei
der IGF die zeitigen Bilder zu mitteln, sondern die Verschiebung der Bilder zu spéteren
Zeitpunkten in der Standardmethode zu nutzen. Nur wenn Try ~ Tl* (MOLED gi]t also
das zweite Bild dicht beim Maximum der Fisher-Information fiir 7, "™ aufgenom-
men wird, ist die IGF besser als die Standardmethode, da es sich hier lohnt diesen
groflen Informationswert zu mitteln, anstatt verschobene Bildgebungszeitpunkte mit
weniger Information zu nutzen. Daraus kann man schlielen, daf es tatséchlich sinnvoll
ist, die IGF-Methode durch die Standardmethode zu ersetzen um den Vorteil kleiner
Fehler fiir Tl* MOLE) hutzen zu konnen.

Da die sich ergebenden Ausdriicke fiir die Kovarianzmatrix kompliziert und uniiber-
sichtlich sind, ist es sinnvoll fiir die weitere Behandlung zu ndhern. Die linke Seite von
Abbildung B.2 zeigt, dafl auch fiir Tl* MOMD ~ Tyr die Fisher-Information fiir die Am-
plitude A in den ersten drei Bildern konzentriert ist (¢ < 2 Tgyg). Spétere Bilder tragen
beinahe keine Information zur Bestimmung von A bei, womit Q™ < 1 (siehe GI.
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(B.6)) gilt. Damit erhilt man fiir die Elemente der Fisher-Informationsmatrix Fj; ~ Fj;

~ N

IGF,11 = o2 i
5 N 1
E )
IGF,12 g2 1 — QT
orss =~ ATw __Qr
1GF,13 o2 TI*(MOLLI)Z (1-— QT)2
. N 1
Fiep a2 = o2 1_—QT2
B N A Trr QT2
Fieros = 02 oLLn2 2)2
Tl (1 - QT )
N N AQT 2 4 + 2
e RR QT QT (B35)

o2 Tl*(MOLLI)4 (1 i QT2)3
und die Diagonalelemente der Kovarianzmatrix fiir die IGF-Methode werden damit

’ 1 —Qr

2_ 0
(ASe)" = N ke =2 = (2 + ko) Q7 (B-36)
s (1= Q") 0% (ke (1— Q7) (14 Q") — (14 Qr)°)
(AA)” = N b2 (k)0 (B.37)
*(MOLLI 2 _ o’ Tl*(MOLLI)4 (kmax (1 B QT) - (1 + QT)) (1 - QT2)3
(A Ty >) TN AT Qr? (kuax —2 — (24 ko) Q1) ‘ (B.38)

Wie zu erwarten ziehen sich die Mittelungen der Inversionsziige fiir die IGF-Abschétzung
vollstandig durch alle Varianzen. Wie bereits erwéhnt, wird die Amplitude A aber ef-
fektiv nicht gemittelt. Damit erwartet man eine um N gréfere Varianz

(AA)? = N(AA)?. (B.39)

Diese wird im Folgenden fiir weitere Berechnungen verwendet. Eine einfache Abschétzung
des Gesamtfehlers erhilt man mit der Fehlerfortpflanzung aus 7" = T, ™" Sy /S, =
TI*(MOLLI) (Al/Soo . 1) -

2

(AA)" +

Tl*(MOLLI)

Soo

Tl*(MOLLI) A 2
2
Soo

A Tl(IGF) _ i

2 . 9
S <A Tl (MOLLI)) +

(ASL)?.

(B.40)

In Abb. B.4 ist die relative Abweichung des gendherten vom vollstandigen Ausdruck
fiir den T1* (MOLED_FEehler gegeben. Man sieht, daf fiir den erwarteten relevanten Be-
reich (Twr > 1,3 T, “°""), die Niherung gute Ergebnisse liefert und sie fiir weitere
Untersuchungen genutzt werden kann.
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Abbildung B.4: Vergleich der geschétzten Standardabweichung der Relaxationszeit
AT{EY, bestimmt aus der vollen Fisher-Informationsmatrix Gl. (B.31) und der
Standardabweichung AT fﬁ?ox aus deren Nidherung in Gl. (B.35). Die dargestellte

Abschitzung gilt fiir drei Inversionen mit jeweils fiinf Bildern (S, = 0,855)).

B.3 Vergleich der Systematischen Abweichung der
Standardmethode mit dem statistischen Fehler
der IGF-Methode

Die in den vorangegangenen beiden Abschnitten gefundenen Ergebnisse kénnen genutzt
werden um die Umschaltbedingung aus Gleichheit des statischen Fehlers der IGF-
Methode und der systematischen Abweichung der Standardmethode zu bestimmen.
Wie aus den Abbildungen B.2 und B.3 zu schen ist, ist das Verhéltnis Ty / 77 %
eine verniinftige Wahl fiir die Fisher-Informationsmatrix. Weiterhin ist die Linge eines
Herzzyklus im Experiment einfach zugénglich und T, ™" kann direkt aus den IGF-
Ergebnissen entnommen werden.

Um die in dieser Arbeit gewihlte Umschaltbedingung zu untersuchen setzt man
nun die systematische Abweichung der Standardmethode (B.20) mit dem zufilligen
Fehler des IGF-Postprocessings (B.40) gleich

AT = AT . (B.41)

Um den Umschaltpunkt bestimmen zu kénnen, miite die Gleichung nach A = Ty, / Ty M
aufgelost werden. Dafiir konnten aber keine Ausdriicke gefunden werden. Aus diesem
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Grund wurde nach SNR = Sy/o aufgelost und man findet

—NwpSoo /S0 2
avp VNG ><(1+i) 1= 0Qr

(N o 1) (1 _ %;.; Soo kmax -2 — (2 —+ ]{Zmax) QT

1 (e (1= Q) = (1 + Q1)) (1 = Qr?)°
(1 + %%:)2 A2 QT2 (kmax -2 - (2 + kmax) QT)

+

+ N (1-Qr°)

ke (1= Qr) (14 Q7%) — (14 QT)?’); ‘ (B.42)

Fax —2 — (2 + knax) Qr

Fiir ein gegebenes A und S../Sp gibt diese Gleichung an, welches SNR minimal er-
reicht werden mufl um die IGF-Methode zu nutzen. Fiir kleinere SNR-Werte ist die
systematische Abweichung |A,,. 71| kleiner als A T{'“" und rechtfertigt die Nutzung
der Standardmethode um vom geringeren Rauschen in den Tj-Karten zu profitieren.

Diese Abhéngigkeit ist in Abbildung B.5 graphisch dargestellt. Auf der linken Seite
sind die SN R-Werte ab welchen die Verwendung der IGF-Methode vorteilhaft ist, dar-
gestellt. Man sieht, dafl fiir ein grofler werdendes A mehr SN R benétigt wird um die
IGF zu nutzen. Dies ist verstdndlich da fiir gréfler werdendes A der Transient schlech-
ter abgetastet wird. Im Grenzfall kleiner Werte findet man hingegen das umgekehrte
Verhalten. Mit kleiner werdendem A wird nur noch ein kleiner Teil am Anfang der
Relaxationskurve abgetastet. Die Magnetisierung erreicht folglich nicht den ,,Steady-
State“-Wert und Bestimmung der Kurvenparameter wird ungenau. Weiterhin erkennt
man das fiir wachsendes ,Steady-State“-Signal S, /Sy das benétigte SNR ebenfalls
grofer wird. Dies 148t sich damit erkldren, dafl in diesem Fall die systematische Ab-
weichung der Standardmethode verschwindet und man immer besseres SNR in der
Messung braucht, um bessere Ergebnisse mit der IGF-Methodik zu erzielen. Fiir sehr
kleine Werte von S, /Sy wichst der Fehler ebenfalls an, In diesem Fall sorgen bereits
sehr kleine Schwankungen in S, fiir grofe Fehler in 7} und man braucht gutes SNR
um die systematische Abweichung nicht zu iiberschreiten.

In der rechten Abbildung sind die Konturen dazu abgebildet. Der graue Bereich gibt
den SN R-Bereich wieder der im Phantomexperiment gefunden wurde (55 < SNR <
70). Man sieht, daf fiir die gemessenen Werte von Sy, /Sy ~ 0, 85 ein Wert von A = 1, 5,
genau in dem SN R-Bereich liegt, welcher im Experiment erreicht wurde. Entsprechend
wurde dieser \-Wert als Umschaltbedingung im kombinierten Algorithmus zur Auswer-
tung der Daten gewahlt.
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Abbildung B.5: Darstellung des notwendigen SN R fiir das Umschalten zwischen IGF-
und Standardmethode. Links ist das SNR in Abhéingigkeit von A\ = Tyg / T, M
und S, /Sy dargestellt. Auf der rechten Seite sind die Konturen gleichen SNR zu
finden. Der graue Bereich zeigt den im Phantomexperiment erreichten SN R-Bereich
(55 < SNR < 70). Fiir das experimentell gefundene S..,/Sy ~ 0,85 ergibt sich somit
ein Umschaltpunkt bei A &~ 1,5 (Anzahl der Inversionen N = 3, Anzahl der Bilder pro
Transienten k., = 5, Anzahl der Warteperioden n,,, = 1, T1* (MOLED — 0, 7 ).
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