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Abstract

The current gold standards in lung imaging are computer ggaphy (CT) as well as perfusion
and ventilation scintigraphy. The drawback of these methethat they both employ radiating
isotopes which hampers their routine clinical use. In @stirMRI is completely non-invasive
and allows for both functional and morphological imaging.

The purpose of this work was to investigate new imaging teghes for MRI in the human
lung. The specific methods developed during the course of mywork are detailed below.

Oxygen Enhanced Proton Imagingusing T

Magnetic susceptibility gradients caused by tissue/ag@rirfaces lead to very short, Times
in the human lung. These susceptibility gradients are didg@ron the magnetic susceptibility
of the respiratory gas and therefore should influenteelaxation. In this work, a technique
for quantitative T mapping of the human lung during one breath hold is presehlsidg this
method, the lung J relaxation time was measured under normoxic (room air, 21%0a®d
hyperoxic (100% @) conditions to verify this assumption. The meahdifference between
room air and 100% ©is about 15 % and contains ventilation information, since gantilated
regions contribute to signal change due to different suguéfy gradients.

Single-Shot Perfusion Imaging

The major drawback to quantitative perfusion imaging usirigrial spin labeling (ASL) tech-
niques is the need to acquire two images (tag and controlzhahust be subtracted in order
to obtain a perfusion-weighted image. This can potentiedBult in misregistration artifacts,
especially in lung imaging, due to varying lung inflationéévin different breath-holds. In this
work two perfusion preparation schemes are presented:.cA silective double inversion re-
covery (ss-DIR) technique, and the so called spin echo gohperfusion image (SEEPAGE)
technique. Both schemes yield perfusion-weighted ima@#sechuman lung in a single shot
(using a HASTE image acquisition module). Both techniquesuee the complete suppressi-
on of background tissue while preserving signal from theo8ld-urthermore, the perfusion-
weighted images and an additional (independent) acquefedance scan can be used to obtain
guantitative perfusion information from the lungs.

Free breathing lung imaging

In pulmonary MRI, respiratory motion and blood flow caus&acts and degrade image quali-
ty. Therefore, lung imaging is usually performed duringdtiehold in the end-diastole phase,



which limits the total acquisition time and the achievabdRS Furthermore, most patients do
not have the ability to hold their breath for several secofidsovercome these limitations,
additional respiratory gating/triggering devices can bedj such as respiratory belts or navi-
gator echos. While respiration belts have a poor gatindu&ea, conventional navigator echos
(pencil beams) induce saturation artifacts in the lungnauln this work, we propose different
free-breathing navigator (NAV) echo approaches, whichdiféerent parts of the imaging slice
or volume (= part or whole lung volume) for navigation. Inrgriple, these techniques enable
not only correction for respiratory motion, but also trigge to the heart cycle.



Vorwort

Im Jahre 1945 wurden von Purcell [Pur46] und Bloch [Blo4@ disten erfolgreichen NMR-
Experimente durchgefihrt, was im Jahre 1952 mit dem Nobmlpir Physik belohnt wurde.
Aber erst knapp drei Jahrzehnte spater, ist es moglich gimmatiesen Effekt in einem bildge-
benden Verfahren zu nutzen. Wesentlichen Anteil an degbidénden NMR, oder MRT (Ma-
gnetresonanztomographie), wie sie spater genannt wuatteniPaul C. Lauterbur und Sir Pe-
ter Mansfield (die im tbrigen im Jahre 2003 gemeinsam den Igadie flir Medizin erhielten).
Paul Lauterbur gelang es, durch Nutzung von Gradientesrfieleine rAumliche Zuordnung der
NMR-Resonanzen durchzufiihren. Fir die praktische Umegtrieser grundlegenden Idee
half die Entwicklung von schnellen und zuverlassigen mattéschen Rekonstruktionen, so-
wie experimentelle Vorschlage zur schichtselektiven Aorgy durch Mansfield. Jedoch ver-
gingen noch einige Jahre bis die MRT Einzug in den klinischltag erhielt. Dies lag einer-
seits an den enormen Voraussetzungen an die Tomographdw#ta, als auch an die damals
noch nicht vorhandene Rechenleistung von Computern. Eterge wesentlicher Nachteil des
damaligen Verfahren waren die sehr langen Messzeiten, nem d)atensatz mit ausreichen-
dem Signal-zu-Rausch-Verhaltnis aufnehmen zu kdnnerenrsgaten achtziger Jahren wurde
dann durch die schnelle MR-Bildgebung der Durchbruch hiklmisch vertretbaren Unter-
suchungszeiten gemacht [Haa85, Hen86] und der breiteiséfian Anwendung stand nichts
mehr im Wege.
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1 Einleitung

Ein wichtiger Bestandteil der modernen Pulmologie ist diagdose von Lungenpathologien
unter Verwendung von modernen Bildgebungsverfahren. DeeWvon Bildgebungsverfahren
im Vergleich zu anderen diagnostischen Werkzeugen (z.Bo®etrie), ist die Mdglichkeit
regionalelnformation tber die Lunge und ihre Funktion zu erhaltenb&&ann bei Einsatz
dieser Techniken, neben der rein anatomischen Darstafleinigunge, auch eine Untersuchung
der Lungenfunktion stattfinden.

Der momentane Goldstandard zur Lungenbildgebung ist dregDieertomographie (CT) und
Perfusions- bzw. Ventilationsszintigraphie. Mit diesesrfehren ist es mdglich die Lunge so-
wohl anatomisch, als auch funktionell zu beurteilen. DeciiNeil dieser Verfahren liegt jedoch
in der Anwendung radioaktiver Substanzen (Inhalation bajgktion radioaktiver Partikel bei
der Szintigraphie), bzw. Rontgenstrahlung (konventi@sdRontgen und CT), was eine Belas-
tung fur den zu untersuchenden, schon geschwéchten Ratidatstellt. Damit ist nattrlich
auch die Anwendung fiir Mehrfachuntersuchungen nur eitg@skt durchfihrbar (z.B. zur
Berurteilung von Therapieverlaufen).

Im Gegensatz dazu ist die Magnetresonanz-Tomographie [M&lkommen nichtinvasiv und
erlaubt nicht nur die Darstellung der Lungenmorphologandern auch die Darstellung der
Funktion der Lunge [Ede96, Gef93, McF87, Vin88Jedoch haben die hohen Kosten von
MRT-Untersuchungen und die technischen Limitationen inldengenbildgebung den routi-
nefahigen Einsatz bislang verhindert. Ein Hauptnach&iRfotonen-MRT in Bezug auf Lun-
genuntersuchungen ist die geringe Protonendichte im Lngeyeebe und der rasche Signalzer-
fall nach Anregung des Spinsystems [Hat99b]. Dies fuhrtimare_imitation der erreichbaren
Ortsaufldsung und zu einem schlechten Signal-zu-Rausdiéheis im Lungengewebe. Des
weiteren schranken Herz- und Atembewegung, bzw. Flusaeffenduziert durch die pulsatile
Lungenperfusion) die Datenakquisition ein [KniO1].

Wegen diesen Einschrankungen wurde innerhalb der letateme &rhebliche Bemihungen in
der Grundlagenforschung betrieben, um eine Verbessemwmg\ruentwicklung von Lungen-
bildgebungstechniken mittels MRT zu erreichen. Im Beregiehmorphologischen Bildgebung
wurden schnellere Bildgebungsmethoden entwickelt bzgeaendet und eine Erhéhung des
Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses bzw. der Sensitivitéiekr[Bie01, Ohn04, Bie02]. Gerade

Im Rahmen dieser Arbeit werden nur Protonen-MR-Technikeeaendet, weswegen auf nahere Erlauterun-
gen zu MR-Verfahren mittels hyperpolarisierten Gasenigbtet wird.
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1 Einleitung

der Einsatz von Turbospinecho-Techniken im Einschusakesh, auch in Verbindung mit mo-
dernen Akquisitions- und Rekonstruktionstechniken bieeiine erhebliche Verbesserung der
Bildqualitat [Hei03]. Desweiteren wurden verschiederiat@éparationsmodule eingesetzt bzw.
entworfen, um diverse Pathologien besser von gesundemlfeexvekontrastieren. Der hohe
Weichteilkontrast und die Fahigkeit diverse Gewebe mietsthiedlichen Kontrasten abzubil-
den, gibt der MRT gegenuber der Computertomographie eiaetsgen Vorsprung. Selbst bei
Zugabe von Kontrastmitteln ist es bei heutigem Stand dehriikmnicht mdoglich den hohen
Weichteilkontrast bzw. die grof3e Kontrastpalette der MBE&hanur annahernd mit der CT zu
erreichen. In der MRT ist der Einsatz von Kontrastmittelninei wenigen Anwendungen not-
wendig (z.B. Perfusionsmessungen, Angiographie), woleererwendeten Kontrastmittel, im
Vergleich zu den jodhaltigen Kontrastmitteln der CT, fiUndeenschlichen Organismus sehr
gut vertraglich sind.

Auch in der funktionellen Lungenbildgebung mittels PragorMRT wurden innerhalb der letz-
ten Jahre erhebliche Fortschritte gemadiit Hilfe der sauerstoffgestitzten MR-Bildgebung
und der Nutzung von Bildregistrierungsmethoden, ist eslitidgeworden Rickschlisse auf
die Ventilationseigenschaften des Lungengewebes zu rzigfee96, Zap06]. Aufgrund der
Tatsache, dass die Signalgewinnung in der Protonen-MRARio¢onen des Blutes vonstatten
geht, ist aber nur eine indirekte Darstellung der Ventlatimdglich (im Gegensatz zu MR-
Verfahren, die hyperpolarisierte Gase einsetzen und djea®jewinnung direkt Gber das in-
halierte Gas stattfindet). Dies hat zur Folge das EinflisseLumgenperfusion bzw. Diffu-
sion auf die Messung nicht ausgeschlossen werden kénnk@4JdDaher ist eine Weiter-
entwicklung der bisherigen Techniken erforderlich, umeeirklinischen Einsatz der Venti-
lationsbildgebung mittels Protonen-MRT zu erméglicheebbin der Ventilation ist flr eine
funktionstlichtige Lunge auch die Lungendurchblutungf(i&on) ausschlaggebend. Diese ist
ebenfalls mittels Protonen-MRT zugénglich. Dabei kanbgmeeiner rein qualitativen Beurtei-
lung der Lungenperfusion, auch eine Absolutquantifizigrdar Perfusion durchgefiihrt wer-
den [Hop06, Fin04]. Problematisch ist bei heutigem Standidehnik die lange Messzeit zur
Aufnahme von perfusionsgewichteten Lungenbildern bzw Rerfusionskarten. Fur Perfu-
sionsmessungen sind Gesamtmesszeiten von ca. 10 bis 20d8ekye nach angewendetem
Verfahren, notwendig. Die Versuchsperson muss dabei wdhdes kompletten Experimen-
tes die Luft anhalten. Gerade bei Patienten mit Funktiémgsgen der Lunge ist die lange
Messzeit und der damit verbundene lange Atemstopp eineesehiggende Limitation, die die
routinemanige, klinische Anwendung verhindert. Dieseitigrung gilt nattrlich nicht nur fur
Perfusionsmessungen, sondern im Grunde fur alle Lungigdbungsverfahren der Protonen-
MRT, die im Atemstopp stattfinden.

Ziel dieser Arbeit ist es, die methodischen und technis&r@wicklungen weiter voranzutrei-
ben und die Lungenbildgebung mittels Protonen-MRT dem d&sl routinefahigen Einsatzes

2Der groRte Fortschritt zur Ventilationsbildgebung wurtlerdings mittels hyperpolarisierten Gasen erzielt.
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1 Einleitung

ein Stuck naher zu bringen. Das Ziel ist also eine verbess$eniktionelle und anatomische
Darstellung der Lunge zu ermdglichen und damit gegenuberSdandardverfahren konkur-
renzfahig zu werden.

1.1 Ubersicht tiber die vorliegende Arbeit

Nach eine kurzen Einfiihrung in die physikalischen Grunettader Protonen-MRT und die
physiologischen Grundlagen der menschlichen Lunge inti€biwerden in den folgenden
drei Kapiteln die Schwerpunkte dieser Arbeit abgehandelt.

Im ersten Teil wird ein neuer Ansatz zur Ventilationsbildgeg vorgestellt. Bei dieser Metho-
dik wird unter Wechselatmung von Raumluft und reinem Sda#rdie effektive transversale
Relaxationszeif’; quantifiziert und daraus Ruckschlusse auf die Ventilatiezogen. Neben
der experimentellen Umsetzung und Entwicklung geeigr@tentifizierungsmethoden, wird
eine theoretische Betrachtung des untersuchten Effekigerommen, um ein besseres Ver-
standnis Uber die vorliegenden Zusammenhéange zu errewsfiedie gemessenen Effekte zu
verifizieren.

Im darauf folgenden Kapitel werden zwei neue Verfahren aufugionsbestimmung der Lunge
mittels Spinlabeling eingefiihrt, mit welchen neben einaldativen Beurteilung der Lungen-
perfusion, auch eine Quantifizierung derselbigen mégbthGrundprinzip dieser vorgestell-
ten Techniken ist, dass im Gegensatz zu bisher verwendgiataBeling-Experimenten, die
Perfusionswichtung in einem und nicht wie sonst in zwei Expenten erzielt wird. Beide
Verfahren ermdglichen damit in einer aul3erst kurzen Masgze Sekunden) ohne Zugabe
von Kontrastmitteln die Bestimmung des Blutflusses in demdas Die Qualitat der Daten-
satze hinsichtlich Bewegungsartefakten ist dabei koh$tach, da ein einziger Datensatz zur
Perfusionswichtung genugt.

Im letzten Kapitel werden verschiedene Verfahren zur Bewwggkorrektur in der Lungen-
bildgebung vorgestellt. Diese Techniken erlauben die Abime von hochaufgelosten Daten-
satzen des Lungenvolumens unter freier Atmung. Basis ®irvdrgestellten Schemata bil-
den sogenannte Navigatorechos, die bislang keinen Eimsdéz Lungenbildgebung gefunden
haben. Neben der Korrektur der Atembewegung kann mit degegtellten Verfahren auch
eine Triggerung auf den Herzzyklus erfolgen, was den Emestes herkommlichen EKG-
Geréates zur herzgetriggerten Datenakquisition unnotighmals erstes Anwendungsbeispiel
fur die funktionelle Lungenbildgebung wird eine Implemening des Navigatorechos fur die
T5-Quantifizierung gezeigt. Mit Hilfe dieser Messmethode deth Einsatz von Sauerstoff als
Atemgas, ist es moglich wesentlich genauere Aussagen idb®edtilation zu treffen, als mit
dem Standardverfahren im Atemstopp.

16



2 Grundlagen

2.1 Grundlagen der MR-Bildgebung
2.1.1 Kernspin und magnetisches Moment

Quantenmechanische Beschreibung

Der Gesamtdrehimpuls, oder Kerns;fiaines Atomkernes ist bestimmt durch seinen Bahndre-
himpulsL und seinen Eigendrehimputs Durch vektorielle Addition ergibt sich der Kernspin
damitzul = L+ S. Dieser kann, da Nukleonen nur Spin 1/2 Teilchen sind nur-gaaher halb-
zahlige Werte annehmen. Das magnetische Momedes Atomkernes ist mit dem Kernspin
folgendermaf3en verknupft:

fi=nT (2.1)

wobei~ als gyromagnetisches Verhaltnis bezeichnet wird und €inédn Atomkern charakte-
ristische Konstante ist. Aus den Kommutator-RelationerDiighimpulse folgt fir den Betrag
des Kernspins:

(I?) = B2I(I +1) (2.2)

hierbei gibt/ die Quantenzahl des Kernspins an. Weiterhin ergibt siclliéiz-Komponente
des Kernspins, wenn der Kernspin in ein Magnetfeld entlargeRichtung gebracht wird:

(L) = hm (2.3)

wobei die sogenannte magnetische Quantenzadskakt2/ + 1 ganz- oder halbzahlige Werte
annehmen kann{I < m < I).! Das Anlegen eines duRReren Magnetfeldes flhrt nicht nur zu
einer Ausrichtung der Kernspins (parallel bzw. antipatgllsondern auch zu einer Aufhebung
der Entartung der Energieniveaus (siehe Abbildung 2.1).Hrdtonen, die einen Spin von

Der quantenmechanische Zustand des Kernsf)irrsMagnetfeld ist mit Angabe der Quantenzahleandm
vollstandigbeschrieben (Notation/m)).
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2 Grundlagen

Abbildung 2.1: Aufhebung der Entartung der Energieniveausxternen Magnetfeld. Hier am
Beispiel eines Spin 1/2 Systems

I = 1/2 besitzen fuhrt dies zu einer Aufspaltung in zwei Energieaiss mitm = +% und
m = —%. Die Nettomagnetisierung die dabei entsteht errechnletdson zu:

M:%ZJ (2.4)

Die Verteilung der Spins in die beiden Energieniveaus istibent durch die Boltzmannvertei-
lung im thermodynamischen Gleichgewicht:

U ewp(7h|§°|)
N, kT

und unter Verwendung von Gleichung 2.4 folgt fur die Magsietung im Gleichgewicht:

(2.5)

272
~ poyRI(I+1) 5
My = 3k, T By (2.6)

hierbei istkp die Boltzmannkonstante unﬁo die magnetische Flussdichte des aul3eren Ma-
gnetfeldes.Die GroR3g, ist die Spindichte des beobachteten Systems. Die Spingdigizn
dabei um das angelegte Feld mit der sogenannten Larmoeingqgy :

Da sich bei den in dieser Arbeit betrachteten Systemen uim $gins handelt kann ihre Dy-
namik im wesentlichen durch Betrachtung der makroskopis¢hnd damit klassischen) Ma-
gnetisierung\/ beschrieben werden, weswegen auf eine detaillierteretequaechanische Be-
schreibung verzichtet wird und die Zeitentwicklung desnSpstems alleine durch die klassi-
sche Darstellung beschrieben wird. Eine ausfiihrliche Bedoung der quantenmechanischen
Grundlagen kann in [Haa99] nachgelesen werden.
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2 Grundlagen

Klassische Beschreibung

Klassisch betrachtet zeigt die makroskopische Magnetisiel/, in Richtung des Magnetfel-
desB,, wobei die elementaren Teilmagnetisierungen eine Priaresst der Larmorfrequenz

um das angelegte Feld vollfiihréiufgrund der Phasendekoharenz der elementaren Teilma-
gnetisierungen ist die Transversalmagnetisierung imoBggwicht null.

Durch Anwendung eines magnetischen Wechselfe]ﬂeéHochfrequenzfeldkurz HF-Feld)
senkrecht zu3, wird die Probe angeregt und die Magnetisierung aus dem I@jeigichtszu-
stand ausgelenkt. Dabei konnen entweder die Resonanefregu global (bezogen auf den
L H-Kern), durch einen kurzen HF-Puls (Pulslanges) hoher Leistung angeregt werden, oder
es konnen mit frequenzselektiven, langen und besonderslraddn HF-Pulsen (Pulslange
ms) Resonanzen eines wohldefinierten Frequenzintervallsraggwerden. Der Anregungs-
winkel o aus dem Gleichgewicht ist hierbei gegeben durch:

a= 7/0 By (t)dt (2.8)

wobei t die Dauer des HF-Pulses uBg die Starke des angelegten Wechselfeldes zur Erzeu-
gung des Pulses ist. Nach Abschluss der Anregung relaxirtSpinsystem wieder in das
Gleichgewicht zuriick.

Die zeitliche Entwicklung des Spinsystems wird dabei milféHder Blochgleichungen be-
schrieben [Blo46]:

dM, - . Mx
=~v(M x B), — —
o (M x B) T
dM, - - M,
=~(M x B), — =% 2.9
dM, - - My — M,
=y(M x B), — ———,
o = /(M xB) 73

wobeiT; die sogenannte Spin-Spin-Relaxationszeit iindie Spin-Gitter-Relaxationszeit dar-
stellt.

Relaxation

Prinzipiell ist die Relaxation der Magnetisierung wahrendes Experimentes in zwei von-
einander unabhangige Prozesse unterteilt, die longileliRelaxation (reprasentiert durch
T1) und die transversale Relaxation (reprasentiert dutgh Ursache fur di€l’}-Relaxation

ist bei Protonen vorwiegend die Dipol-Dipol-Wechselwinku Durch zuféllige Translations-

2Es ist in der MRT Konvention das Magnetfeld entlang der zaRing anzulegen.
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2 Grundlagen

bzw. Rotationsbewegung der Protonen relativ zum au3ergmétseld variiert der relative Ab-
stand der Protonen zueinander und fihrt so zu lokalen Feldstkungen. Diese Fluktuationen
im Feld fihren zu Zustandsanderungen der Protonen, wob#littel dabei mehr Protonen
vom energetisch héheren Zustand in den energetisch negdrigZustand Ubergehen. Bei die-
sem Prozess wird Energie vom Spinsystem an die UmgebungGitéexr”, daher Spin-Gitter-
Relaxation) abgegebén.

Diese zufalligen Feldfluktuationen fihren neben den Zuistanderungen der Spins weiterhin
noch zu einem Verlust der Phasenkoharenz. Diese “Dephagiedes Spin-Ensembles mit
der Zeit wird durch die transversale RelaxationsZgibeschrieben. Aufgrund des zufalligen
Charakters der (dynamischen, zeitabhangigen) Feldfltiahen (induziert durch Brownsche
Molekularbewegung) ist dieser Verlust der Phasenkohéireexersibel. Neben dieser direk-
ten Spin-Spin-Wechselwirkung existieren noch eine Reiederer Effekte, die zu einer De-
phasierung der transversalen Magnetisierung fuhren.deéerader Lungenbildgebung haben
statische Magnetfeldinhomogenitaten aufgrund von Faldignten einen grof3en Einfluss auf
die zeitliche Entwicklung der TransversalmagnetisierumgGegensatz zu den zeitabhangigen
Inhomogenitaten, kdnnen statische, zeitunabhangigdarnhelchogenitaten wieder rephasiert
werden. Die effektive transversale Relaxationszeit wallet als Summe statischér;{ und
dynamischerd,) Relaxation beschrieben und mi} bezeichnet:

L _1 .1

Ty Ty T
Eine ausfihrlichere Beschreibung der effektiven trarsalen Relaxationszeit, speziell fur
Lungengewebe, wird in Kapitel 3 stattfinden.

(2.10)

2.1.2 MR-Bildgebung

Zur Ortsauflésung des MR-Signals wird die Abhangigkeit deséhanzfrequenz vom Betrag
des Magnetfeldes ausgenutzt. Wird dem externen Magneﬁ@ld: (0,0, By) ein vom Ort
abhangiges Fe@(?) Uberlagert, so folgt fir den Betrag des am Otteerrschenden Magnet-
feldesB,.; = |§0 + §|:

Bges = \/B;% + Bg + (BO + Bz>2 (211)

mit |By| > |B@)| = |Byes| ~ \/ B +2BoB.(7) ~ By + B.(7)

Dies fuhrt zu einer vom Ort abhangigen Resonanzfrequenzsiedgibt sich fur diese:

3Neben dieser reinen Dipol-Dipol-Wechselwirkung kann edern in biologischem Gewebe noch zu einer Wech-
selwirkung der Protonen mit Makromolekilen (z.B. Fett) koem, die zudem dig; -Relaxation beeinflusst.
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2 Grundlagen

Aw(F) = vB(F)F (2.12)

wobei B(7) das lokale Magnetfeld beschreibt.

2.1.2.1 Ortskodierung

Die einfachste Mdglichkeit, um eine eindeutige Zuordnuag ¥requenz und Ort zu erhalten,
ist die Uberlagerung des externen Magnetfeldes mit einemnidideldgradienten (dessen z-
Komponente wachst linear in einer Raumrichtung an). Winktselcher Feldgradient auf ein

Objekt, so erfahrt jeder Punkt in Richtung des Gradientae anterschiedliche Resonanzfre-
guenz. Die Schaltung von Magnetfeldgradienten in allem Reimrichtungen ermdglicht so

eine vollstandige Ortskodierung des MR-Signals.

Schichtselektion

Legt man wéahrend der Anregung eines (frequenz)selektiierPtids einen zusatzlichen Ma-
gnetfeldgradienten in z-Richtung tUber die Probe, so egfatire Kerne eine vom Ort abhéangige
Resonanzfrequenz. Folglich werden nur Kerne an den Origgragt, deren Resonanzfrequenz
im schmalen Frequenzbamlf des Anregungspulses liegt. Die Anregung findet damit nur in
einer Schicht statt. Die Schichtdicke: betragt, bei einer Gradientenstarke des Schichtgra-
dienten dabei:

2rAf
~ G,
Im Falle, dass verschiedene Resonanzen mit unterschiedidhemischer Verschiebung vor-
liegen (Beispiel Wasser und Fett) fuhrt dies zu einer Vagding der Schichten relativ zuein-
ander.

Az (2.13)

Phasenkodierung

Die Zeitspanne zwischen Anregung und Detektion bezeiahaetals Evolutionsintervall. Hier

findet neben der Lamorprazession der transversalen Magratig auch longitudinale bzw.

transversale Relaxation statt. Die folgende Betrachtwageiht sich auf das rotierende Koordi-
natensystem (Rotationsfrequeny und vernachlassigt Relaxationseffekte.

Legt man wahrend dieser Phase des Experimentes einen Neldgetdienten’, fur eine
Zeitdauert, in y-Richtung an, so prazedieren die Magnetisierungsvektan Orten entlang
der y-Richtung mit unterschiedlichen Frequenzen. Wird ardeedes Evolutionsintervalls der
Gradient abgeschaltet, so hat der Vektor einer Teilmagjeeting am Ort y eine Phasko
beziglich seiner Anfangsphase zu Beginn des Evolutiomsialis eingenommen. Fur diesen
Phasenwinkel gilt:
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Ap(y) = 7Gptpy (2.14)

Nach dem Ausschalten des Phasengradienten prazedierdektiieen der Teilmagnetisierun-
gen in y-Richtung wieder mit gleicher Frequenz. Das heifdgzig die wahrend dieser Evolu-
tionsphase erhaltene Phasenverschiebung relativ zuranisam wird sich in der Amplitude
und Phase des Gesamtmagnetisierungsvektors ausdriicken.

Detektiert man das MR-Signal nach Abschalten des PhasdiegtanG, und wiederholt das
Experiment mit unterschiedlichen Gradientenstéaikenso ist der Ort in y-Richtung in Ampli-
tude und Phase der Magnetisierung eindeutig kodiert. Wirgeweils um den gleichen Betrag
AG, erhoht, so erhalt man die Projektion der Spindichte auf eielyse durch Fouriertrans-
formation des erhaltenen Signals. Inkrementiert man desétigradientefV,-mal so ergibt
sich fur die Ausdehnung des Messbereiches (= field of view/)R@y-Richtung:

N,
FOV, = K

- v (2.15)
v Gp,ma:v : tp

wobeiG,, ... den maximal angelegten Gradienten angibt. Die nominell&ung des Expe-
rimentes ist damit gegeben durch:

Ay — _ ‘ (2.16)

Frequenzkodierung

Wahrend der Detektion des MR-Signals werden sowohl Phissaueh Amplitude einer jeden
Frequenzkomponente detektiert. Dies geschieht durchsédstaron/V, Punkten in aquidistan-
ten ZeitintervallemAt. Detektiert man nun das MR-Signal wahrend dem Anliegensdirese-
gradienten7 in Xx-Richtung, so wird die vom Gradienten hervorgerufenegbenzanderung
entlang der x-Richtung (daher die Bezeichnung Frequenekaa) direkt in der fouriertrans-
formierten des Signales sichtbar sein. Fir das Gesictitsfed-Richtung erhalt man:
N,
FOVy,= ——~ 2.17

v-Gr- Tag ( )
wobei die Akquisitionszeil'so = N, - At fur einen Lesevorgang eingefuhrt wurde. Die nomi-
nelle Auflosung in x-Richtung ergibt sich zu:

FOV, 1

Ax: pr—
N, v-Gr-Tag

(2.18)
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2.1.2.2 Der reziproke Raum (k-Raum)

Hat das Protonen-Spinensemble die Diglite y) in der angeregten Schicht, so ist das gesamte
Signal, unter Vernachlassigung von Relaxationseffelgegeben durch

S(t):// p(x,y)e”Gthe”prt”dxdy (2.19)
xy

Das Konzept deg-Raums ist eine formale Verallgemeinerung fur die Orts&ngig durch
Gradienten. Dabei ist der Vektardefiniert als:

—

t
k= 7/ G(t)dt' mit G(t') = const. — k = Gt (2.20)
0

Die Dimension de&-Raums entspricht somit der Anzahl der im Experiment kaeieRaum-
richtungen. Jedem zum Zeitpunkt t detektierten Amplituded Phasenwert des zeitabh&n-
gigen SignalsS(¢) kann somit nach obiger Gleichung ein eindeutiéé#ektor zugeordnet
werden, siehe Abbildung 2.2.

S(ky, ky) = // plx, y)e*=e*v dydy (2.22)
mit k, = yGrt undk, = vG,t,.
-— k
— TR — v

Abbildung 2.2: k-Raum Pfad eines symmetrischen Gradieuieos. Der Auslesepfad ist durch
die schwarze durchgezogene Linie dargestellt. JedesitRmstntervall wird
im k-Raum Zentrum begonnen. Dies ist typisch flr gespoiltadizntenecho-
sequenzen (hier realisiert durch HF-Spoiling).
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2.1.2.3 Gradienten- und Spinecho

Die elementaren Bildgebungsverfahren in der MRT stellen@i@dienten- bzw. Spinecho dar
Alle Bildgebungsverfahren beruhen auf eine dieser beidahiiken. Beim Gradientencho fin-
det nach der Anregung die Ortskodierung in der Bildgeburigsht statt. Hierzu wird einer-
seits ein Phasenkodiergradient geschalten und andesezseVordephasierer in Leserichtung.
Nach Abschluss dieses Zeitintervalles wird die Datenaditjon unter einem Lesegradienten
begonnen, wobei dieser mit umgekehrtem Vorzeichen desepbiasierers geschalten wird.
Die Zeit von Mitte der Anregung bis zum Maximum des Echos vailslEchozeifl E bezeich-
net. Das Maximum des Signales wird erreicht, wenn die Gradidlache des Vordephasierers
durch den Lesegradienten kompensiert wurde. Dies istdhiprsveise im Zentrum des Akquisi-
tionsfensters der Fall, jedoch kann dieses Echomaximumaargezogen werden, um kirzere
Echozeiten zu gewahrleisten. Dies ist besonders sinrwelin Proben mit kurzen effektiven
transversalen jFZeiten vorlieger?.

Im Jahre 1986 gelang Haaskal. eine erhebliche Beschleunigung der Gradientenechos durch
Einsatz kleiner Anregungswinkel und kurzer Repititionsimalle’R [Haa86]. Diese Entwick-
lung war, neben der Entwicklung der Turbospinechos (sieben) wesentlich, um Lungenbild-
gebung mittels MR-Verfahren tGiberhaupt durchfiihren zu kdnBis zu diesem Zeitpunkt war
das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis aus dem Lungengeweligruad der geringen Spindichte
und der extrem kurzen effektiven transversalen Relaxation Grof3enordnungen zu gering
und die Bildakquisitionszeiten zu lang.

Einer weitere Moglichkeit Proben mit kurzenj mit hohem Signal-zu-Rausch-Verhaltnis ab-
zubilden, ist der Einsatz von Spinecho-Techniken [HahBQjrch Applikation eines 180°-
Pulses (Inversionspuls) mittig zwischen Anregung und Kieia des Echomaximums werden
statische Inhomogenitaten refokusiert. Dies fuhrt aué@rhohtes SNR wahrend der Detek-
tion, da einzig die irreversible;TRelaxation zum Signalverlust beitragt und die statischign
Komponenten refokusiert werden. Eine erhebliche Mesgaiiirzung wurde durch Entwick-
lung von Turbospinecho-Sequenzen erreicht [Hen86]. Beseti Art von Spinecho wird nach
der Anregung ein kompletter Zug von Spinechos ausgelesas zw einer erheblichen Mess-
zeitverkirzung, um den Faktor der angewendeten 180°-Hilse

In der Lungenbildgebung werden sogenannte HASTE (HalfEowkquisition Single-Shot
Turbo Spin Echo)-Sequenzen bevorzugt verwendet, da hidraber Bildqualitat und Aufl6-
sung Datensatze unter einer Sekunde aufgenommen werdearkd@arundprinzip diese TSE-
Sequenztyp ist, dass nach einmaliger Anregung der koredlettensatz aufgenommen wird.
Um dies zu erreichen wird der k-Raum asymmetrisch akquinesbei das k-Raum Zentrum

“4In der Lungenbildgebung ist es von gréRtem Interesse dag@erur Verfiigung stehende Signal moglichst
effizient zu nutzen, um Bilder mit mdglichst groRem SignalRausch-Verhaltnis zu akquirieren. Typischer-
weise werden in der Lungenbildgebung daher schnelle Grtetiechos und Turbospinechos eingesetzt.

SDies ist eine gangiges Verfahren in der LungenbildgebunmgSINR optimierte Datensétze aufzunehmen.
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K
k p 7
V. max
Asymmetrisch
gesampled
Ky.s —
Symmetrisch _
gesampled ky
o ky.s: |
Ky, L e 3

Abbildung 2.3: Abtastschema der HASTE-Sequenz. Nur die gekennzeichneten Bereiche
des k-Raums werden akquiriert. Das Zentrum (dunkelgrang) zvir Erzeugung
einer Phasenkarte benutzt, um die fehlenden Punkte im kaRaurekonstru-
ieren (aus [Fis06]).

nach einer ZeiflE. sy ausgelesen wird. In Abbildung 2.3 ist das Abtastschema @e3THE-
Sequenz dargestellt. Um aus einem derart abgetasten k-Biauantefaktfreies Bild zu gene-
rieren, ist es notwendig den k-Raum zu vervollstdndigeesvird durch folgende Symme-
triebeziehung maoglich:

S(ky, ky) = S*(=ky,, —ky) (2.22)

S gibt hier die Signalintensitat im k-Raum an. S* ist das kt@xkonjugierte Signal. Diese
Beziehung gilt aber nur, sofern die Fouriertransformatienakquirierten Daten reell ist. Dies
ist in der Praxis aufgrund von Phasenfehlern nicht der BEalher werden iterative Verfahren
zur Rekonstruktion der vollstdndigen Datensatze angeetdiMhr85], [Bie90]. Grundprinzip
dieser iterativen Verfahren ist, dass aus dem symmetrisgbi@erten Teil des k-Raums ei-
ne niederaufgeloste Phasenkarte erstellt wird, um einsdpikarrektur durchzufiihren. Der
vollstandige k-Raum wird nun unter Ausnutzung der niedigielsten Phasenkarte und der
Symmetriebeziehung aus Gleichung 2.22 iterativ rekorestru
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2 Grundlagen
2.2 Physiologische Grundlagen

In diesem Abschnitt sollen die fiir diese Arbeit notwendigéygsiologischen Grundlagen der
Lunge dargestellt werden. Eine ausfuhrliche und zugleethitliertere Darstellung findet sich
beispielsweise in [Dre94, Sch97].

Die Lunge (lat. Pulmo, -onis m.) ist ein paariges Organ, aas kungenfell Pleura viscerali$
Uberzogen ist und im Thorax mehr oder weniger frei bewegliogebettet ist. Zwischen dem
Lungen- und Rippenfell, dem sogenannten Pleuraspalt,detfaich Flissigkeit und es herrscht
ein relativer Unterdruck, der ein Zusammenfallen des, ufiigefilliten Organs verhindert. Die
Aufgabe der Lunge besteht in Gasaustausch zwischen derelwmd)dem Blut und der pH-
Wertregulierung durch Abgabe von Kohlendioxid (§)@n die Umgebung.

2.2.1 Anatomie der Lunge

Prinzipiell l1asst sich die Lunge in einen rechten bzw. Imkeingenfliigel unterteilerPulmo
dexter/siniste). Der rechte Lungenfligel kann weiterhin in drei LungenkEppnterteilt wer-
den (obus superior/medius/inferiprder linke in zwei (Ober- bzw. Unterlappen).

Luftréhre (Trachea) mit Bifurkation
_~ in rechten und linken Hauptbronchus

it

Rechte Lunge

(Pulmo dexter) Linke Lunge

(Pulmo sinister)

. Oberlappen

Oberlappen — __ 2~ (Lobus superior)

(Lobus superior)

Mittellappen —— —
(Lobus medius)

Unterlappen —

(Lobus inferior) (Lobus inferior)

Abbildung 2.4: Darstellung der Lunge und der Bronchialdates [Spe98]).

Die innere Struktur der Lunge ist gepragt durch ihr lufteiales R6hrensystem (die Bronchi-
en), welche nach vielfaltiger Verzweigung in den Lungesblin Alveolen typischer Durch-
messer ca. 0,2-0/4m) enden. Dieser sogenannte BronchialbaBnochioli terminalig wird
durch die Luftrohre Tracheg mit Atemluft versorgt. Er wird in einen lufttransportiergen

26



2 Grundlagen

Bronchiolus

Lymphknoten Luftrdhra Milchbrusigang terminalis

das Lungenhilus (Trachea) (Ductus thoracicus)
Aaria |

Ast der Arteria
= pulmonalis
Lungenarterie)

rachter Haupt- {
bronchus (Bronchus |
principalis dexter) |

N i

linker Haupt-
bronchus (Bronchus
/ principalis sinister)

rechts linke
Lungenarterie "
(A. pulmonalis # (A, pulmonalis
dexira) / sinistra)

linke:
~ Lungen-
vene
(V. pulmo
nalis sinisira)
— . Bronchioli
respiratorii
Sacculus
alveolaris
~ (Alveolar-
sdckchen)
Alveolenwand

(Interalveolar-
septum)

Aorta <

e
I
|
|
I
|
|

/ / 4 b | |
rachter Vorhot unters. rechte Kammer  linke Kammer linker Vorhof Ast der Kapillametz Elastischer Faserkorb
(Atrium dextrum)  Hohlvene (Ventriculus des Herzens (Atrium Vena pulmonalis der Alveolen
(V. cava inferior)  dexter) (YDnllm)ulus sinistrum)
sinister

Abbildung 2.5:Links: Schematische Darstellung der blutfiihrenden Gefal3e degd.un
Rechts: Darstellung des Lungenkapillarbettes (aus [Dre94)).

(konduktiven) und einen gasaustauschenden Abschnitttaiitteln Abbildung 2.4 ist eine
schematische Darstellung der luftfihrenden BronchierLdage gezeigt.

Neben dem Bronchialtrakt gibt es ein weitverzweigtes B¥agsystem, welches sich von den
beiden Pulmonalarterien ausgehend immer weiter zu denokdxapillaren verzweigt. Die
Alveolarkapillaren umhtllen die Alveolen, um eine mdghtlgrol3e Kontaktoberflache mit
den Alveolen herzustellen (siehe Abbildung 2.4). An di€Sehnnittstelle zwischen Alveolar-
und Kapillarraum findet der eigentliche Gasaustausch(siatie Abbildung 2.5) .

2.2.2 Funktion der Lunge

Die Hauptfunktion der Lunge besteht im Gasaustausch zerstthalierter Atemluft und Blut.
Die Atemluft wird durch Erzeugung eines Unterdruckes tUberAtemwege in die Alveolen
befordert. Von dort aus diffundiert der in der Atemluft esitene Sauerstoff in die Lungen-
kapillaren und wird dort im Blut an das Hamoglobin gebundsiahe Abbildung 2.6. Uber
den Blutkreislauf wird nun der Sauerstoff zu den verscmedeGeweben im Korper transpor-
tiert. Der eigentliche Prozess des Gasaustausches zwikohgengewebe und Blutbahn kann
durch drei Parameter beschrieben werden: Die alveolarélaton, die pulmonale Perfusi-
on und die pulmonale Diffusion. Diese drei wesentlichen,ldingenfunktion beschreibenden
Grol3en sollen nun im weiteren kurz beschrieben werden.

Alveolare Ventilation

Die alveolare Ventilation ist definiert als das in den Ahaobereitgestellte Gasvolumen pro
Minute (Einheit:ml/min). Sie bestimmt den Partialdruck der am Atemprozess bgteiliGa-
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Luftrohre

Bronchien

Alveolen
Gasaustausch

Kapillarnet;

Abbildung 2.6: Schematische Darstellung des Gasaustassehsches Atemgas gelangt tber
die Luftrohre tber die Bronchien in die Alveolen. Dort wirga\Diffusion der
Sauerstoff an das Blut abgegeben arid, vom Blut aufgenommen. Anschlie-
Bende wird das verbrauchte Gasgemisch ausgeatmet (veréabdenommen
aus [Jak01]).

se (Sauerstoff, Kohlendioxid) in den Alveolen. Berechnetiwlie alveolare Ventilation durch
Multiplikation der Atemfrequenz mit dem Atemvolumen an t,wfelches tatséchlich am Gas-
austausch teilhat. Wahrend jeder Inhalation wird frischeiuft via Konvektion zu den Al-
veolen transportiert. Das Atemzeitvolumen liegt im Beneion 5 I/min (Ruhezustand) bis hin
zu 120 I/min (Anstrengung).

Unter Verwendung des Gesetzes von Dalton kann der Gesarktdes inhalierten Atemgases
als die Summe der Teildriicke der Einzelgase errechnet werde

DPtotal = ZpGase (223)

Gase

Hierbei setzt sich die Atemluft aus ca. 21% Sauerstoff, 78kkStoff und ca. 0.03% Koh-
lendioxid zusammen. Der alveolare Sauerstoffpartiakipu@, kann mittels der sogenannten
alveolaren Gasgleichung errechnet werden:

paOs = p1Os — paCO2/ RQ (2.24)

wobei p;O, der Parialdruck des inhalierten Sauerstoffs wnd'O, der alveolare Kohlendi-
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2 Grundlagen

oxidpartialdruck ist. Der Paramet&d) wird Respirationsquotient genannt und beschreibt das
Verhéltnis zwischer' O, Produktion und), Verbrauch (RQx~0,8-1). Unter Verwendung des
Gesetzes von Dalton fur die Partialdricke des inhaliertasgémisches, kann der alveolare
Sauerstoffpartialdruck in Abh&ngigkeit der inhalierteau8rstofffraktion folgendermafien er-
rechnet werden:

paO02 = FiOs(Patm — pr,0) — paCO2/RQ (2.25)

Hier istp,.., der atmosphéarische Druck upg,, der Dampfdruck des Wassers (eingefiigt, um
die Befeuchtung der Luft in der Trachea zu beschreiben)hBaendigung des Gasaustausches
wird die verbrauchte (deoxygenierte) Atemluft ausgeatamet der Atemzyklus beginnt von
neuem.

Pulmonale Diffusion

Diffusion ist die treibende Kraft fir den Gasaustausch ehés Alveolen und dem kapillaren
Blut. Der Diffusionsprozess wird dabei angetrieben vorgirGradienten des Sauerstoff- bzw.
Kohlendioxidpartialdruckes. Unter Normbedingenungetndug der Sauerstoffpartialdruck in
den Alveolen 100 mmHg wéhrend der Partialdruck im saudestaen (arteriellen) Lungenblut
nur 40 mmHg betragt. Der resultierende Diffusionsfluss amegsoff von den Alveolen zum
Kapillarbett wird durch das Ficksche Gesetz beschrieben:

I= Dc * ApO2 = Dc * (pAOQ - paOQ) (226)

A
Dc = d02 X 0o, X T (227)

wobei D.die Diffusionskapazitat ist undpo, die Differenz der Partialdricke des Sauerstoffs
zwischen Alveolen und Lungenkapillaren ist. Die Diffusstapazitat hangt ab von der Alveolar-
Kapillar-Barriere (A: Flache der Membran, |: Lange der Mear) und den Eigenschaften der
diffundierenden Partikel, welche in diesem Fall Sauefstofekiile sind {o, :Diffusivitat von
Sauerstoffay,: Loslichkeit von Sauerstoff in Blut).

Die eigentliche Konzentration von Sauerstoff, (in mmol/l) welche physikalisch im Blut
geldst ist, ergibt sich nach Henrys Gesetz zu:

Co, = oy X paO2 (228)

Nach diesem Diffusionsprozess des Sauerstoffs von deroklnen die Lungenkapillaren be-
findet sich der Sauerstoff zunachst physikalisch geldstluh Bon dort aus wird er, wiederum
durch Diffusionseffekte, an Hamoglobinmolekiile gebundeabei herrscht ein dynamisches
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2 Grundlagen

Gleichgewicht zwischen physikalisch geléstem und an Hdabig-gebundenen Sauerstoff.
Der gesamte Sauerstoffgehalt im Blut ist damit bestimmtllwen Partialdruck des Sauer-
stoffs im Blut, de Hamoglobinsattigung und natirlich demmté&lobingehalt [Law99].

Pulmonale Perfusion

Die pulmonale Perfusion, oder der Blutfluss durch das puliteo8ystem gewahrleistet, dass
das sauerstoffarme (arterielle) Lungenblut im Kapilldriderch den oben erwahnten Diffusi-
onsprozess mit Sauerstoff angereichert wird. Die Lungdagen ist im allgemeinen global
definiert, als das Herzschlagvolumen multipliziert mit tierzrate (das sogenannte Herzzeit-
volumen, HZV). In Ruhe betragt die durchschnittliche Lumgerfusion ungeféahr 6 I/min, kann
aber unter Belastung bis auf 20 I/min ansteigen. Lokal sRé&rfusion in der Lunge allerdings
aul3erstinhomogen und von der Lage abhangig. Im Liegergstudigenperfusion weitaus we-
niger inhomogen als im Stehen, was auf Effekte der Grawiafinduzierte Druckdifferenzen
im Kapillarsystem) zurtickzuftihren ist, siehe Kapitel 4.

Ventilation/Perfusion Verhaltnis

Fur einen effizienten Gasaustausch ist es notwendig, das¥ethaltnis von Ventilation zu
Perfusion ausgeglichen ist, oder in anderen Worten deri@uawischen Ventilation und Per-
fusion in Ruhe naherungsweise 1 ist ( ca. 0,8, unter Verwegdier Durchschnittswerte fur
Ventilation und Perfusion, s.0.). Dieser Wert ist ein gleb&Vert und variiert regional in den
verschiedenen Lungenabschnitten, selbst in gesundenebgewebe.

In schlecht ventilierten Regionen kann die Perfusion eetdpend angepasst werden, um die
Funktion der Lunge aufrechtzuhalten.
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3 Sauerstoffgestitzte T5-Bildgebung

3.1 Motivation

Die quantitative Darstellung der Ventilation ist ein wiigjgr Baustein zur Beurteilung des Gas-
austausches in der Lunge. Direkt zuganglich und quantifiaremittels MRT ist die Ventilation
bislang nur mit den hyperpolarisierten Edelgagde bzw.!?°Xe und durch Anwendung von
Schwefelhexafluorid (S [Ebe96, Sch00, Wag98]Die Bildgebungstechniken mit Edelgasen
sind jedoch teuer und nicht weit verbreitet. Daher wurdenaiterer Ansatz zur Ventilations-
bildgebung mittels Protonen-MRT von Edelmeinal. propagiert [Ede96]. Bei diesem Verfah-
ren wird reiner, inhalierter Sauerstoff als Kontrastnhitegwendet. Wechselt man das Atemgas
von Atemluft (21% Q) zu reinem Sauerstoff (100%,Dflhrt dies, aufgrund der paramagne-
tischen Eigenschaft des Sauerstoffs zu einev@rkirzung im Lungenblut und damit zu einer
T,-Verkirzung im Lungengewebe. Somit kann man bei Messun{ g¥%ertes der Lunge vor
und nach Atemgaswechsel zwischen Raumluft und reinem SaffeiRickschlisse auf die
Ventilation ziehen.

Physiologisch kann man den Effekt folgendermal3en erki@em Gaswechsel von Luft auf
reinen Sauerstoff erhoht sich die Sauerstoffkonzentranoden Atemwegen. Dies fuhrt im
gesunden bzw. ventilierten Lungenparenchym (den Alvgdareiner Sauerstoffpartialdruck-
erhohung, welche dann eine Erh6hung des Sauerstoffgehiaiteungenblut zur Folge hat.
Dieser Effekt resultiert aus dem Gesetz von Henry, welclessadt, dass die Konzentration an
physikalisch geléstem Sauerstoff in einer Fllissigkegrt das Blut) proportional zum Dampf-
druck des Gases uber der Flussigkeithée(: der Sauerstoffpartialdruck (p®in der Alveole),
siehe physiologische Grundlagen in Kapitel 2.2.

Das Problem dieses Ansatzes zur Ventilationsbildgebundass der Effekt auf die;fRelaxa-
tion bei Gaswechsel nur indirekt die Ventilationseigerdétn des jeweiligen Lungenareals
widergibt, da der Nachweis des geatmeten Sauerstoffsmr&ungenblut stattfindet. Folg-
lich ist die T;-Anderung abhéngig vom kompletten Prozess des Gasauses,senn die F
Relaxation ist neben der Ventilation signifikant abh&ngig zungenperfusion bzw. Lungen-
diffusion. Dieser Zusammenhang wurde erstmals von Jakabbeschrieben und experimen-
tell verifiziert. Im Rahmen jener Arbeit wurde die sogenan8auerstofftransferfunktion zur

1Ein komplett neuer Ansatz zur Ventilationsbildgebung uerwendung von Bildregistrierungsmethoden wur-
de von Zapkeet al.[Zap06] vorgeschlagen.
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3 Sauerstoffgestitzig; -Bildgebung

Beschreibung dieses Effektes eingefihrt [Jak04]. In Ahbig 3.1 sind zwei -Messungen
unter Raumluft und Sauerstoff an einem MukoviszidoseelR&th dargestellt. Deutlich zu er-
kennen ist der der Sauerstofftransferdefekt in der redhteage (konstanter ;FWert). .

Mukoviszidose-Patient

Abbildung 3.1: T,-Messung an einem Mukoviszidose-Patienten unter Luft-Seneerstoffgabe
(verandert ibernommen aus [Jak01]).

Als Losung fur dieses Problem wurde vorgeschlagen den @ayaetischen Effekt des Sauer-
stoffs direkt in der Alveole auszunutzen [Jak02b]. Die Glidee ist dabei, die effektive trans-
versale Relaxationszeit,Tan Stelle von T als Kontrastparameter zu verwenden, da diese auf
Suszeptibilitatsdnderungen (die durch den Gaswechsadljeziert werden) sensitiv ist. Damit
wirde bei einer J-Anderung die paramagnetische Eigenschaft des Sauersiioékt in der
Alveole ausgenutzt.

Um jedoch einen wesentlichen Vorteil gegeniiber deiMEthode zu gewinnen, ist es not-
wendig dass der Einfluss des Sauerstoffs einzig auf die Adwneloeschrankt bleibt und die
Suszeptibilitatsdnderung im Lungenblut beim Gaswecheeiachlassigbar bleibt. Bei einer
Insensitivitat defl;;-Relaxationszeit des Lungenblutes, sollte so eine Ausghgedie Venti-
lation mdglich sein.

Zusammenfassend kann man die Grundidee und damit die drendge Problemstellung in
drei Fragen formulieren:
« Andert sich T, im Lungengewebe unter Sauerstoffgabe, wenn ja, welcheakziigehen

Mechanismen stecken dahinter?

« Ist die Anderung von * im Lungengewebe berechenbar und allein durch die Gasauf-
nahme in den Alveolen bestimmt?

32



3 Sauerstoffgestitzig; -Bildgebung

* Ist To* in der Lunge regional (mit einer typischen Auflosung fir MRperimente) quan-
tifizierbar?

Die Punkte eins und zwei sind gleichbedeutend mit der Fragegine Anderung von ;F
im Lungengewebe bei Gaswechsel ein Mal} fir die Ventilatiarstellt. Punkt 3 betrifft die
technische Umsetzbarkeit des Vorhabens.

Im folgenden Kapitel werden neben einer theoretischen lBeg#mung der J-Relaxation in
der menschlichen Lunge (basierend auf dem Static-Depdrdgiproach von Yablonskigt al.
[Yab94]) die entwickelten Verfahren zur lokalen, quariitan Bestimmung von Jvorgestellt.

3.2 Theorie

3.2.1 Ty*-Relaxation in der Lunge und ihre Mechanismen

Wird eine Probe in einen MR-Tomographen eingebracht, filBreszeptibilitatseffekte an Grenz-
flachen mit unterschiedlicher Suszeptibilitat (beismeise Luft-/Gewebegrenzflachen in or-
ganischen Proben) zu Inhomogenitaten im magnetischen Bedd fuhrt in einem Gradien-
tenechoexperiment in guter Naherung zu einem exponentiSlignalverlauf in Abhangigkeit
von der Echozeit{FE) des Bildgebungsexperimentes:

S(TE) = S(0) - e TE/T5 (3.1)

wobei S(0) das MR-Signal direkt nach der Anregung, bAWI'E) das Signal zum Echozeit-
punkt widergibt.

Die Effekte der suszeptibilitatsinduzierten Relaxatidp*{Relaxation) in der menschlichen
bzw. tierischen Lunge sind schon einige Jahre bekannt. Eaf8@il der frihen Ergebnisse
basiert zumeist auf spektroskopischen Experimenten dgeti Experimenten wurde die Lini-
enbreite bzw. Linienform des Protonensignales der kortgridtunge untersucht und hieraus
globale T,*-Relaxationszeiten approximiert. Neben den experimirtéJntersuchungen wur-
de das Lungengewebe auch durch theoretische Modelle zoal8iglution in der Lunge ana-
lysiert [Cas87, Dur89]. Hierzu wurde das Lungengewebeldusrschiedene (einfache) geo-
metrische Modelle dargestellt und das Signalverhaltew, das Dephasierungsverhalten des
MR-Signales mittels numerischen Simulationen an diesedé¥igystemen untersucht. Bei-
spielsweise wurde die Abhangigkeit des Signalzerfallats(gicht dem Dephasierungsverhal-
ten durch T) vom Inflationslevel der Lunge untersucht [Cut91], jedoalrde die Verbindung
zwischen T und der Sauerstoffkonzentration bis dato nicht betrachtet

Im Rahmen dieser Arbeit wurde im Gegensatz zu den frihereamaieten numerischen Mo-
dellen ein analytischer Ansatz gewahlt um das Dephasisuanbalten des MR-Signales in der
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Lunge unter Gabe von verschiedene Sauerstoffkonzemeatiou beschreiben. Das Lungenge-
webe wird in dieser Arbeit mittels eines Zwei-Kompartimeisystems beschrieben, welches
auf dem Ansatz des “Static-Dephasing-Approaches” vonofaMiy basiert [Yab94]. Yablons-
kiy charakterisiert die effektive transversale Relaxaflg* wie folgt:

— + — +AB, (3.2)

wobei sich die effektive transversale Relaxation in dresekRiedene Regime unterteilen I&asst:

Makroskopische Inhomogenitaten  AB

Makroskopische Feldinhomogenitaten wirken Uber Distanam einigen Bildgebungsvoxeln
und werden, beispielsweise durch Imperfektionen des Magneder durch die Kérper-Luft

Grenzflache induziert. Diese Art von Inhomogenitaten tnakgine anatomische oder physio-
logische Information bei und werden daher im weiteren nigsiter betrachtet.

Mikroskopische Inhomogenitaten T

Mikroskopische Feldverzerrungen werden durch Feldvanan auf der Langenskala von Ato-
men bzw. Molekullen erzeugt und fuhren zur irreversiblenieperung von Magnetisierung.
Diese Art von Signalzerfall resultiert aus der zeitabhgagiDipol-Dipol Wechselwirkung des
Spinsystems (im Gegensatz zu den statischen, zeitunabeanguszeptibilitatseffekten) und
wird durch das “Motional Narrowing” beschrieben [Zie05].

Mesoskopische Inhomogenitaten T,

Mesoskopische Effekte sind groéf3er als die typische Motgkie, sind jedoch auf die Gro-
Benordnung der Aufldsung des Bildgebungsexperimentesitdgdgd. Damit fallen die meso-

skopischen Effekte in das Regime der statischen Dephagjettagen jedoch, im Gegensatz
zu makroskopischen Inhomogenitaten physiologische mmédion. Mesoskopische Inhomoge-
nitaten hangen ab von Suszeptibilitatsdifferenzen irsdbres Bildgebungsvoxels und fuhren
zu einer Feldverzerrung, die zur sogenannten inhomogeiméenkzerbreiterung fiihrt. Dieses
Regime wird durch den “Static-Dephasing Approach” von ¥alkkiy [Yab94] beschrieben.

Die Ty*-Relaxation des Lungenparenchyms ist dominiert von diestatischen, mesoskopi-
schen Relaxationseffekten. Dieser Effekt ist auf zahtreicuft/Gewebegrenzflachen im Lun-
genparenchym zurtckzufiihren. Da das Lungengewebe diatisgite Eigenschaften besitzt,
im Gegensatz zur paramagnetischen Atemluft in den Alvealenden erhebliche Feldgradi-
enten zwischen Alveolar- und Kapillarraum induziert, sié&bbildung 3.2.
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Ort

o =mit Luft geflllt o =mit O, gefullt

Abbildung 3.2: Schematische Darstellung der Feldgradiemivischen Alveolar- und Kapillar-
raum.Links: Bei RaumluftatmungRechts: Bei Sauerstoffatmung (verandert
tibernommen aus [Jak01]).

3.2.2 T,-Relaxation in der Lunge und der “Static-Dephasing
Approach”

Aufgrund der mikroskopischen Geometrie des Lungengewgdieise Abbildung 3.3) wird im
folgenden das Lungengewebe durch den “Static-Dephasimyoaph” von Yablonskiy be-
schrieben [Yab94]. Dieses Modell beschreibt Zwei-Kompaghte-Systeme mit unterschied-
lichen Suszeptibilitaten und wird im weiteren auf das Lumgmvebe angewendet. Das Lun-
genparenchym wird dabei durch homogenes Gewebe (Kommantilnoder Umgebung) mit
der Suszeptibilitaty ..., Und der Gasraum (kugelférmige Alveolen, Kompartiment 2) mi
der Suszeptibiliték .., approximiert. Die Verteilung der Alveolen ist dabei gleicéi3ig tber
das Medium. Der Inflationslevel des Lungengewebes wirdrdden Parameterausgedrickt,
der das relative Volumenverhaltrig,,s / Vesam: VON Alveolen zu Gesamtvolumen beschreibt
(Vaas: Nettovolumen der Alveolern/g.....: Gesamtvolumen der Lunge).

Das magnetische FelB,,, dass durch die Summe aller Alveolen am Ort einer gegebenen
Alveole erzeugt wird, hdngt neben dem relativen Volumeméknis, natirlich auch vom Sus-
zeptibilitatssprung zwischen Alveole und Gewebe ab undastiber hinaus linear verknipft
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Abbildung 3.3:Links: Mikroskopische Aufnahme des Lungengewebes (aus [CutBéphts:
Schematische Darstellung des Lungenparenchym als Zwmiplddimente
Modell. Die kugelférmigen Alveolen (dunkelgrau) sind gllemafig im Lun-
gengewebe (hellgrau) verteilt (zur Berechnung werden dvedlen ins Un-
endliche fortgesetzt um Randeffekte zu vermeiden).

mit der externen Magnetfeldstark® des Tomographef:

BGas X n(XGewebe - XGas) : BO (33)

Fir die Lunge giltygewebe, Xaas < 1 und damit istBg,s < By und damit vernachlassigbar.
Dies hat zur Folge, dass die Magnetisierung beider Kompartte wie folgt dargestellt werden
kann:

X Gewebe
MG’ewebe =

-By, Mg = X¢% . B, (3.4)
Ho Ho

Da der Gasraum keine signalbeitragenden Protonen enthids zur Berechnung des Gesamt-
signales nur das AulRengewebe beriicksichtigt werden:

S(t):%-p-/v &r - expl—i - w(7) - 1], (3.5)

ewebe

wobei die Konstante verschiedene Parameter, wie Spindichte, Bildgebungsypaes, exter-

ne Feldstarke usw. in sich vereinigi(7) stellt die lokale Resonanzfrequenz dar, wobei das
Integral Uber das GewebevolumBa,cre = Vaesamt — Vaas €Frechnet wird. Die lokale Reso-
nanzfrequenz am Ortergibt sich aus Beitrdgen des Gewebes und der Alveolen:

W() =7 Bo+ Y _wali—17), (3.6)

2By ist die z-Komponente des Magnetfeldes.
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wobeir, den Ort der n-ten Alveole mit lokaler Resonanzfrequepangibt. Fur lokalen Re-
sonanzfrequenzen, der kugelférmigen Alveolen gilt:

wn (F) = dw - (%)3(3co§9 —1) (3.7)

mit » = |7} undd dem Winkel zwischen externem Magnetfeld und Ortsvekt@ie fur dieses
System charakteristische Frequenzverschiebung wirchdieo Parametexv dargestellt:

ow = v % ' (MGewebe - MGas)a (38)

was der Resonanzfrequenz im é&quatorialen magnetischerefspricht{ = 7/2,r = R,,).

Um den Static-Dephasing-Approach anwenden zu kénnen nims$at betrachtete System
folgende Beziehung gelten [Yab94]:

dw-Tp >n 3 (3.9)
Dabei gibt der Parametey, die mittlere Diffusionszeit an:

R2
6-D
mit dem mittleren Alveolenradiug und dem Diffusionskoeffizienb von Wasser in Blut. Der
DiffusionskoeffizientD von Wasser betragt caum?/ms und der mittlere Alveolenradius liegt
bei ca.300m in Endexspiration. Verwendet man die im nachsten Abscheitechneten Sus-
zeptibilitaten fir die verschiedenen Atemgase und das énggwebe, so ist die Forderung von
Gleichung 3.9 in der menschlichen Lunge im kompletten Bérder Inflationslevel (maximale
Inspiration bis Endexspiration) fir klinische Feldstarke,2-3 Tesla) erfiillt.

(3.10)

D =~

Berechnet man mit Hilfe von Gleichung 3.5 den Signal-Zeltug durch Lésung dieses Inte-
grales, so erhalt man nédherungsweise:

St)~p-(1—n) expg—R, -] (3.11)
mit der statischen Relaxationsrate (entspricht%):

;2T 5 2w AXB
= — oW = —— _— .
WODbEIAX = Xaeweve — Xcas die Suszeptibilitatsdifferenz zwischen Alveolar- und Klapraum
angibt.

(3.12)

Um die statische Relaxation im Lungengewebe angeben bzechieen zu kénnen, ist es not-
wendig die Suszeptibilitdt des Lungengewebes zu kennewa®d.ungengewebe zu ca. 90%
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| Atemgas| pOy/kPa| pN./kPa| pCOy/kPa| pH,O/kPa|
Raumluft| 13,3 74,1 53 6,3
reiner G 88,4 0,0 5,3 6,3

Tabelle 3.1: Mittlere Partialdriicke der Einzelgase in déreAlen unter Ruheatmung. Die An-
gaben gelten fur die Atmung von Raumluft bzw. reinem Sao#r&tus [Law99]).

aus Blut besteht, wird die Suszeptibilitdt des Blutes alw&xresuszeptibilitat der Lunge ange-
nommen kGew ~ XBlut)'

3.2.3 Einfluss des Atemgases auf das Lungenblut
Berechnung der Suszeptibilitat des alveolaren Gases

Um die Suszeptibilitat des Atemgases in den Alveolen zudberen, muss das Mischverhéltnis
der Einzelgase bekannt sein. Die eingeatmete (trockenanké (20,9 % Sauerstoff, 79,1%
Stickstoff) bzw. der eingeatmete reine Sauerstoff (100 #e&doff) wird auf dem Weg in die
Alveolen mit Wasserdampf gesattigt (entspricht einem Didmyck von 6,3 kPa bei Kérper-
temperatur). Weiterhin findet ein Austausch von Sauersitudf Kohlendioxid in den Alveolen
mit dem Kapillarblut statt, siehe Kapitel 2. Dabei ist die e der umgesetzten Atemgase
(Oy, CO,) extrem abhangig vom Belastungsgrad der Person. Fur Rubagtist in Tabelle
3.1 sowohl fur Raumluft als auch fur reinen Sauerstoff dasdverhaltnis der einzelnen Gase
angegeben (enthnommen aus [Law99]). Hieraus folgt unterehulung der molaren Suszep-
tibilitaten der Einzelgase ([Lan86, Tab57]) fur die Sugiwslitat des Alveolarraumes unter
Raumluftatmungycas,zus: = 0,17 ppm und unter Atmung von reinem Sauerstaff.s o, =
1,73ppm (alle spater dargestellten Messungen fanden unter Rubegtrd.h. ohne Belastung
statt).

Berechnung der Suszeptibilitat des Lungenbluts

Das Lungenblut in homogenem Lungenparenchym besteht unéd@reise aus einem Anteil
von 50% arteriellem und einem Anteil von 50% vendsem Blueddiegt in der Tatsache be-
grindet, dass das in einem kleinen Volumen ankommenderstafi@rme Blut, dieses Volu-

men nach Sauerstoffanreicherung wieder verlasst. Da sedié/olumen Massenerhaltung gilt
kann man ndherungsweise von einer Gleichverteilung vamialiem und vendsem Blut aus-
gehen (dies gilt naturlich nicht fir Volumina, die von graf®lutgefal3en durchsetzt werden).

Die Suszeptibilitat von Blut errechnet sich nach Spetesl. unter Berticksichtigung des physi-
kalisch gelosten Sauerstoffs zu :
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XBlut = Hect XRBC + (1 — Het — ) * X Plasma + COsy * XO9» (313)

gesamt

wobei der letzte Termcp, - xo,) zusatzlich eingefuhrt wurde, um den physikalisch geldste
Sauerstoff (mit der Konzentratiafy,, Einheit: mol /ml) zu berucksichtigen [Pra05]. Bislang

wurde der letzte Term in allen Veroffentlichungen vernaskigt, da die Ldslichkeit von Sau-

erstoff in Blut &ul3erst gering ist. Da in dieser Arbeit abgrlit gezeigt werden soll, dass der

physikalisch geléste Sauerstoff im Blut keinen Einflusscheftransversalen Relaxationszeiten
hat, wird dieser Anteil auch

explizit berticksichtigt.

Die Konzentration des physikalisch gelésten Sauerstoifd wnter Anwendung des Geset-
zes von Henry (Grundlagen, Gleichung 2.28) berechnet, wbbéd oslichkeit von Sauerstoff
in Blut unter Kérperbedingungen (BTPS -Bedingungen: bagderature pressure saturated)
verwendet wird.H ct beschreibt den Hamatokrit,zz- die Suszeptibilitat der roten Blutkor-
perchen bzwy pi.sme die Suszeptibilitat des Blutplasmas. Unter physiologgscBedingungen
erhalt man dann fir die Suszeptibilitdt des Blutes, untemw@adung der Abschéatzungen fur
X rec UNd X prasma VON Speeet al. [Spe01]:

XBit = Het - (—0.736 1075+ (1 —=Y)-0,26- 10"+ (1 — Het) - (—0,722-107%)) 4+ co, - X0,

Zur Berechnung der Suszeptibilitat des Blutes wurde ein &tékmit von H ¢t = 0,4 angenom-
men und eine Sauerstoffsattigurgder Blutkdrperchen voir = 0, 56 fur vendses Blut bzw.

Y = 0,96 fur arterielles Blut (Y = 1 fur arterielles Blut unter Sauerstoffatmung). Hieraus re-
sultiert eine Suszeptibilitat fur Blut unter Raumluftatn@vony iy, o = —8, 823 ppm bzw.
eine Suszeptibilitat vor g0, = —8, 819 ppm unter Sauerstoffatmung.

Damit ergibt sich eine Suszeptibilitaitsanderung des Lohfyges bei Atemgaswechsel von
< 1%.2 Folglich ist die Anderung der Suszeptibilitat des Lungengees bei Atemgaswech-
sel vernachlassigbar. Weiterhin impliziert diese vertésgigbare Suszeptibilitditsdnderung des
Blutes auch einen vernachlassigbarerEffekt auf das Lungenblut bzw. Lungengewebe bei
Gaswechsel, da die Anderung in derRelaxationszeit des BluteST, proportional zum Qua-
drat der Suszeptibilitatsanderung ist [Cal91, Pac73]. Dkamn die Anderung von JF in der
Lunge, da sie unabhangig von dynamischen Relaxationseffe&t, wie folgt dargestellt wer-

den:
(1) (), (), 28,25, o
T2 T2 Luft T2 0o T2 Luft TZ Oo

In anderen Worten ist die Anderung voi ifn Lungengewebe einzig bedingt durch statische

3Diese vernachlassigbare Suszeptibilititsanderungtiesidus der schlechten Loslichkeit des Sauerstoffs in
Blut.
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Relaxationseffekte, die durch den Suszeptibilitatsspawischen Alveolar- und Kapillarraum

induziert wird (eine Konstanz des Inflationslevels bzw. deternen Magnetfeldes wahrend
des Experimentes wird vorausgesetzt). Unter VerwendungGleichung 3.12 erhélt man als
Ergebnis der Betrachtung folgenden Zusammenhang zwisgbeRelaxationszeitdnderung
und den Suszeptibilitaten der Atemgase:

A (T%*) = 92—\7/%77(XLuft — X0.) - Bo. (3.15)
Die Anderung von T ist demnach direkt proportional zur Suszeptibilitatstiéinz der Atem-
gase. Es ergibt sich bei einer Feldstarke Yoh Tesla des externen Magnetfeldes in Endex-
spiration (§ = 0,7) durch Einsetzen in Gleichung 3.15 eine theoretische Antgder T*

-Relaxation von 7%.

Physiologisch betrachtet kann diese Anderung dérRelaxationszeit damit auf eine Ande-
rung des Sauerstoffpartialdruckes der Alveolen zuridkggfwerden, ohne einen weiteren
Einfluss bzw. Beitrag des Lungenblutes bzw. Lungengewebenthalten. Somit sind die in
der Motivation aufgefiihrten Punkte 1+2 flr dieses Modd#pahomogenes Lungengewebe
bzw. Lungenparenchym erfullt. Fur die Absolutwerte vomiiter Luft- und Sauerstoffatmung
ergibt sich unter Verwendung von Gleichung 3.12 und einend@r Lunge von ca. 6@hs
([Pra03]): T 1, 5,= 0,96ms und T, g,ep5107 = 0,82ms.

3.3 Experimente

Im folgenden Abschnitt wird die Realisierung eines Expetines beschrieben, die den eben
theoretisch dargelegten-Effekt bei Atemgaswechsel in der Lunge nutzt. Um die thesch
errechneten JFWerte des Lungengewebes unter Luft- bzw. Sauerstoffagnzurverifizieren,
ist es notwendig T quantitativ zu erfassen. Die Quantifizierung vohii der menschlichen
Lunge wird durch die auf3erst geringe Protonendichte, dreekli;-Relaxationszeit und die
eingeschrankte Messzeit erschwert. Daher war es nétigpeiniell auf die Lunge optimiertes
Quantifizierungsverfahren zu entwickeln und anschliefzenidnplementieren.

3.3.1 Sequenzentwicklung

Zur lokalen T,*-Quantifizierung des Lungengewebes, wurde eine Sequewiakelt, die durch
Auslese mehrerer Gradientenechos mit unterschiedlichkozeiten {F), aber gleichen Rep-
titionszeiten {'R) die Abtastung desF-Zerfalles erlaubt. Aufgrund des sehr geringen Signal-
zu-Rausch-Verhéltnisses in der Lunge, der kurzgnZeiten und des pulsatilen Blutflusses,
musste ein modifiziertes Sequenzkonzept entwickelt wengd@neine robuste Quantifizierung
der transversalen Relaxation zu erméglichen. Hierzu wumméachst Betrachtungen zu den
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Parametern des Bildgebungsmodules gemacht und anscidieéRserlegungen zum Abtas-
tungsprozess des; Zerfalles angestellt.

Das Bildgebungsmodul

Zunachst ist es notwendig ein auf die MR-Parameter der Langepasstes optimiertes Gradi-
entenechomodul zu implementieren. Hierzu gilt es folgeBelguenzparameter bezlglich des
SNR zu optimieren: Anregungswinke] Akquisitionszeit Ty (bzw. Auslesebandbreite F) und
EchozeitT’E. Der optimale Anregungswinkel ist durch den Ernstwinkejefgen:

COSQAU et = € T/TL (3.16)

wobei TR die Repetitionszeit des Bildgebungsexperimentes dérdded optimale Bandbrei-
te bzw. Akquisitionszeit der einzelnen Gradientenechpegtxnente wurde unter Verwendung
von folgendem Zusammenhang zwischen Signal und Rauschechoet [Poh97]:

§ . Escanner - f(TAQ7 F)
(0> _ A , (3.17)

N gibt die Anzahl der akquirierten Punkte wéahrend des Legmrgys an und F die Bandbreite
fur den Lesevorgang (es giltyp = NAt = N/F, wobeiAt die Dwelltime des Experimentes
ist). Der Parameteks......vereinigt alle Parameter der Sende- und Empfangskettae sbev
Spindichte und alle Sequenzparameter, die nicht explait der Bandbreite abhédngen. Die
Funktion f(Taq, F') spiegelt die Flache unter dem akquirierten MR-Signal wieatel ist fur
ein Gradientenecho mit Echoz€it’ wie folgt gegeben:

1 TE+TAQ/2 i}

f(Tag, F) = _/ 6[_t/T2]dt,
At TE-Tag/2

mit der Akquisitionszeifl’ s = N - At. Die Berechnung dieses Integrales, eingesetzt in Glei-

chung 3.17 ergibt:

= < VTg , (3.18)

mit der Randbedingungt’ > T“‘TQ. Diese Randbedingung folgt aus der Tatsache, dass bei mi-
nimaler RepetitionszeitR (TR = TFE) die maximale Akquisitionszeit der doppelten Echozeit
entspricht. Das grof3te Signal-zu-Rausch-Verhaltnis eiman also flfl 4, = 27E erhalten,

da in diesem Fall Giber die komplette Repetitionszeit furRi¢enakquisition genutzt werden
wuirde. Im realen Experiment ist dies natirlich nicht mdglida Gradienten fiir die Ortsko-
dierung geschalten werden missen. Das optimale SNR erhalateo, wenn man die Bildge-
bungsgradienten mdglichst kurz appliziert und alle relsélizur Verfligung stehende Zeit flr

<S) Eiscanner - Tye” P 3/T5 (1 — e~ Tel/ )
g
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0.7 H =

05+ i
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Abbildung 3.4: SNR in Abhéngigkeit von der Akquisitiongzéir verschiedene jFZeiten (T;-
Werte von 1 bis 3ns im Abstand von 0,5ns). Die in den Experimenten ver-
wendete Akquisitionszeit ist ebenfalls eingezeichnat(%.,)

die Datenakquisition nutzt.

Da mit kirzer werdender Echozeit auch die vorhandene Akeunszeit kiirzer wird stellt
sich die Frage, fur welche Echo- bzw. Akquisitionszeit, inhangigkeit von T das Signal-
zu-Rauschen maximal wird. In Abbildung 3.4 ist das SNR uberAkquisitionszeitl ¢, fur
verschiedene transversale Relaxationszeiten aufgetragdei immer von der maximal mog-
lichen Akquisitionszeit ausgegangen wurde und Gleichuid@ angewendet wurde (die be-
notigte Zeit zur Ortskodierung des Bildgebungsexperi@emiurde zuvor abgezogef =

2 - TE — tg.qier)- Die Kodierzeit fur das verwendete Gradientenecho be#&g.s. Um eine
maoglichst hohe Signalausbeute zu gewéhrleisten, wurdeaezeitpunkt vor das Zentrum des
Akquisitionsfensters gelegt, um damit die effektive Eatibder Bildgebungsexperimente zu
verkirzen ohne einen SNR-Verlust zu induzieren (das EckRoman erfolgte bei einem Vier-
tel der Gesamtakquisitionszeit flr einen Lesevorgang).diéiverwendete Hardware war es
nicht moglich die theoretisch optimale Akquisitionszeitrmitzen, da Akquisitionszeiten unter
einer Millisekunde mit diesem Gerat in dieser Gradientandenplementierung nicht méglich
sind. Daher wurde die minimal mégliche Akquisitionszeitvibyg= 1,28ms gewahit.

Aufgrund der asymmetrischen Datenakquisition war es urénglich ein Monoecho-Experiment
durchzufiihren (d. h. pro Anregung wurde nur ein Echo ausgaleund nicht, wie Ublich ein
Multiecho-Experiment zur Quantifizierung vor). Die Verwendung des Monoecho-Experimentes
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Abbildung 3.5: Schematische Darstellung der verwendetdssBquenz zur Quantifizierung
von T;. Gezeigt sind die ersten drei Echos fur einen Phasenkotigtts

hat weiterhin den Vorteil, dass flussinduzierte Artefakiaimiert werden, da die Ortskodie-
rung fur jedes Echo separat durchgefuhrt wird.

Damit der pulsatile Fluss des Lungenblutes und die damhureten Schwankungen in der
Magnetisierung moglichst keinen weiteren Einfluss auf deldakquisition haben, wurde ein
spezielles Phasenkodierschema angewendet. Hierzu wurdelzst fur den jeweiligen Pha-
senkodierschritt ALLE Echos ausgelesen und erst dann deselPkodierer inkrementiert (sie-
he Abbildung 3.5). Dieses Schema verteilt die Akquisitien Binzelbilder Gber die komplette
Messzeit und mittelt damit Perfusionseffekte effektiv.aus

Abtastung des Relaxationsprozesses

Das optimale Abtastschema fur die Relaxation wurde mieHl#r Cramer-Rao-Lower-Bounds
bestimmt, wobei die Ergebnisse von Joeeal. herangezogen wurden [Jon96]. In dieser Ver-
offentlichung werden verschiedene Abtastschemata fliomgoonentielle Zerfalle untersucht.
Das Abtastschema ist dabei erheblich von der Streuungjdéferte abhangig. Falls eine gro3e
Streuung von J-Werten vorliegt, ist die optimale Abtaststrategie die Waaquidistant an flnf
Punkten abzutasten. Die erste Abtastung findet optimaisewaim Zeitpunkt,,;, = 0 statt
und die letzte bei [Jon96]:

tmaz = 17 93 - \/ TZ*,min : T2*,mam (319)

Verwendet man ein minimales; Von ca. 1ms und ein maximales ;Tvon ca. 2,5ns fur die
menschliche Lunge bei 1,5 Tesla, so ergibt sich flir dendet2tbtastpunkt eine Zeit von ca.
3 ms.* Da in der Praxis fur die Gradientenechobildgebung der deipnull nicht abgetastet

4Der Minimal- bzw. Maximalwert fir dasin der Lunge ergab sich als Messergebnis aus einer erstetopic
timierten Sequenz zur Quantifizierung voj. T
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werden kann, wurde fur den ersten Abtastpunkt die mininteiegtbare Echozeit verwendet.

Fur die vorliegenden Experimente war selbst nach Optimgaller Parameter das SNR der
Einzelbilder nicht ausreichend, un§-Werte in der Lunge zu quantifizieren. Daher wurde das
Experiment mehrmals wahrend eines Atemstillstandes ¢geir(iDie Gesamtmesszeit flr eine
Ty*-Messung ist limitiert durch die mdgliche AtemstoppzesisdProbanden/Patienten).

Unter Verwendung der eben abgeleiteten und berechneteani#usnhange ergeben sich fol-
gende Bildgebungsparameter zgrQuantifizierung (in der menschlichen Lunge, bei 1,5 Tes-
la): Anregungswinkehr = 6 (Ernstwinkel, bestimmt nach Gleichung 3.18% = 4,2ms,
Bildgebungsmatrix 64 x 128, Akquisitionszeityd=1,28 ms (entspricht einer Bandbreite F
von 781, 2H z/ Pixel).®> Das Gesichtsfeld (FOV) wurde Zi0 x 500 mm? gewahlt, was einer
Auflésung von 7,81 x 3,9inm? entspricht. Die Anregung wurde mit einem Gausspuls mit ei-
ner Lange vor384 us bei einer Schichtdicke vo20 mm durchgefihrt. Insgesamt wurden funf
Echos ausgelesen (1; 1,5; 2; 2,5 und 3ms) und sechsmal giemiiis einer Gesamtmesszeit
von 12 Sekunden pro,F-Messung entspricht.

Probandenmessungen
Versuchsaufbau

Die Messungen wurden an einem Siemens VISION (Siemens kleS8mutions, Erlangen,
Deutschland) durchgefiihrt. Gesendet wurde mit der fastiresten Ganzkorperspule und emp-
fangen mit einer Thoraxspule (4 Elemente Oberflachensgeleffirma Siemens. Alle Proban-
den wurden in Rickenlage untersucht und vor jeder Untetsugivurde eine Einwilligungs-
erklarung unterzeichnet.

Die Atemgasversorgung wurde Uber eine Konstruktion naatzlRder et al. durchgefihrt
[Pen98], siehe Abbildung 3.6. Bei diesem Aufbau wird daswgas Uber ein Mundsttick zuge-
fuhrt, um eine geatmete Sauerstoffkonzentration von 100¢yewahrleisten. Um sicherzustel-
len, dass nur Gas aus dem Leitungssystem geatmet wird digifersuchsperson zusatzlich
noch eine Nasenklammer. Die Gasversorgung findet aus Ditickkzw. medizinischen Sau-
erstoffflaschen statt bei einer konstanten Flussrate voiiniih. Alle Messungen wurden in
Endexspiration durchgefihrt, um ein ausreichendes Sign&ausch-Verhaltnis fir die Mes-
sungen zu gewahrleisten.

Messprotokoll

Nach Positionierung der Versuchsperson wurde zunaches &erie von zehn,T-Messungen
unter Atmung von Raumluft durchgefiihrt. AnschlieRend veudds Atemgas auf reinen Sau-

SDies war die kiirzest mogliche Akquisitionszeit, die mit derhandenen Hardware erreicht werden konnte.
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Reservoir
Filter Ventil

Inspiration

Exspiration

Filter Ventil

Abbildung 3.6:Links: typischer Versuchsaufbau fir eine ProbandenmesgRechts: Sche-
matische Zeichnung der Versorgungskonstruktion

erstoff umgestellt und eine Warteperiode von ca. 5 Minutagedegt. Dieser Zeitspanne wird
bendétigt, um zu gewahrleisten, dass zu Beginn der nachsemsig reiner Sauerstoff in den
Alveolen vorliegt [Arn04]. Danach wurde eine weitere Seq® zehn *-Messungen aufge-
nommen. Jede Messung wurde in derselben Schicht (typiselsr eine dorsale Schicht in
koronaler Ausrichtung), wéhrend eines Atemstopps in Esplieation aufgenommen.

Auswertung

Die aufgenommenen Datensatze wurden nach Beendigung desphM&okolls zunachst fou-
riertransormiert und, unter Verwendung von Matlab (Mathwdnc., Natick, MA, USA), zu
Ty*-Karten rekonstruiert. Hierzu wurde eine Kurvenanpagsaonit Hilfe einer quadratischen
Minimierung an den Signalverlauf (Gleichung 3.1) der Elbizder durchgefihrt.

Anschliel3end wurden Mittelwerte Uber verschiedene ArdaleLunge gebildet (gesamter-,
mittlerer-, oberer-, und unterer Lungenfiigel) und re#nderungen vof; zwischen Luft
und Sauerstoff errechnet.

3.4 Ergebnisse

Die optimierte Gradientenecho-Sequenz erlaubt eine {izaenung der T*-Werte in der Lun-
ge auf regionaler Basis. Es gelingt, sowohl fur Raumlu&,alch fur reinen Sauerstoff den
Parameter J* zu quantifizieren. In Abbildung 3.7 ist eine Serie vog*¥yewichteten Gra-
dientenechos dargestellt. Es sind keine Artefakte durchuiy oder Perfusion festzustellen.
Nach Anwendung derjFKurvenanpassung auf die Datensétze bei Luft-bzw. Saaftashung
erhalt man die quantifizierten,-Werte in To*-Karten (siehe Abbildung 3.8).
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TE=1,0ms TE=1,5ms

Abbildung 3.7: Darstellung der ersten vier Gradientensatiaer L*-Messung an einem ge-
sunden Probanden. Die Abnahme des Lungensignales benyerling der
Echozeit ist deutlich zu sehen. Im Vergleich dazu nimmt dga&@ des Fett-
bzw.Muskelgewebe auf dieser Zeitskala nicht merklich ab.
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Abbildung 3.8: T*Karten eines Probanden unter Atmung von Luft (links) undu&atoff
(rechts).

In Tabelle 3.2 sind die Ergebnisse der Untersuchung fuRatdanden dargestellt. Dabei wur-
de zur Quantifizierung des Effektes in den Karten Uber vézdelme Regionen der Lunge ge-
mittelt und ein Vergleich angestellt. Es zeigte sich, dassrdittlere T,-Wert in der linken
Lunge geringfugig hoher ist, als in der rechten Lunge, wasiaem dichteren Gefal3netz nahe
des Herzens liegt. Die mittlere Anderung vohZvischen Luft- und Sauerstoffatmung betragt
zwischen 10 und 20% (theoretische Vorhersageé7%). In Abbildung 3.9 ist eine Serie von
20 Experimenten fur eine Probanden aufgetragen. Man kautfickedie T -Verklrzung nach
Atemgaswechsel erkennen . Die gemessengWarte liegen im Bereich 1-2.5:s und sind

2101 To'/ms

2,007 —*— Gesamte rechte Lunge
—%— Gesamte linke Lunge

—®—Obere linke Lunge

1,90

1,807

1,70

1,60

1,50 : : : : -
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20

Nummer des Experimentes

Abbildung 3.9: Eine Serie voniTMessungen eines Probanden bei Luft- und Sauerstoffgabe.
Nach den ersten 10 Messungen wird das Atemgas von RaumfiSaaerstoff
umgestellt.
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| Proband| 75 (ms) unter Raumluff| T3 (ms) unterO, | AT; (%) |

1 1,8 1,6 -11
2 1,8 1,6 -11
3 19 1,7 -11
4 19 1,7 -11
5 1,8 1,6 -11

| Proband| T (ms) unter Raumluff| T3 (ms) unterO, | AT; (%) |

1 1,8 1,5 -17
2 19 1,6 -16
3 1,7 1,2 -18
4 2,0 1,6 -20
5 2,0 1,6 -20

Tabelle 3.2: T-Messungen an 5 verschiedenen gesunden Probanden geifi#ell0 unab-
hangige Experiment®ben: Gesamte rechte LungEinten: Obere linke Lunge.
Die Streuung Uber den Mittelwert vorj Tiber alle Messungen lag b£0,1ms.

im Durchschnitt héher als die theoretisch errechnetené\éreoretische Vorhersage; 1, .=
0,96ms und T; 5,510 = 0,82ms). Die relative Anderung der gemessenen\Werte ist in
den meisten Regionen Lunge zu gering. Jedoch liegen diegpemen J-Werte bzw. die T-
Anderungen in parenchymdominierten Regionen im Bereiclihimretischen Vorhersage.

3.5 Diskussion

In den letzten Jahren wurde von vielen Arbeitsgruppen wiitsmittels MRT Information
Uber die Lungenventilation zu bekommen, um auf regionaleme Aussagen lber die Funk-
tionsttchtigkeit der Lunge zu machen. Der weitverbrestieteAnsatz unter Anwendung von
Protonen-MRT ist die sauerstoffgestutzteMlessung. Nachteil dieser Methode ist, dass die
T,-Anderung bei Atemgaswechsel eine Funktion vieler Parameate Ventilation-Perfusions-
Verhaltnis und Diffusionskapazitat ist. Folglich ist estrdieser Methode nur mdoglich den
Prozess des Sauerstofftransfers als Gesamtes darzaustetlenicht, wie urspringlich ange-
nommen, einzig die Ventilation.

In diesem Kapitel wurde die potentielle Moglichkeit aufgieg mittels sauerstoffgestutztes-T
Messungen eine Ventilationsmessung durchzufiihren. Dabes erstmals gelungen, an der
menschlichen Lungén-vivo) T; lokal zu quantifizieren. Die vorgestellten Ergebnisse dé&r T
Quantifizierung bei Raumluftatmung korrespondieren mihér veréffentlichten global ge-
messenen Werten [Hat96]. Weiterhin konnte gezeigt werdass T unter Sauerstoffatmung
verkurzt wird. Diese Verkurzung von;Tbei Atemgaswechsel resultiert aus einer Modulati-
on der Feldgradienten, induziert durch die Anderung dez&utshilitatsdifferenz zwischen

48



3 Sauerstoffgestitzig; -Bildgebung

Alveolar- und Kapillarraum. Anderungen vorj im Lungengewebe bzw. Lungenblut kénnen
im Rahmen der Messgenauigkeit vernachlassigt werden. tDsingier Ansatz Ventilationsde-
fekte durch eine Anderung von; Zu bestimmen moglich. Im Vergleich zu der sauerstoffge-
stitzten T-Methode ist dieser Ansatz die Ventilation zu bestimmenendih direkter, da
der Effekt der Relaxationszeitanderung in der Alveoletfstatet, im Gegensatz zu eineg-T
Anderung im Lungenblut bei der;IMethode.

Unter Voraussetzung eines homogenen Lungengewebes iginaipgPauch eine Quantifizie-
rung der Ventilation unter Verwendung von Gleichung 3.1Ecttiihrbar. Jedoch ist eine Ab-
solutquantifizierung der Ventilation bis dato nicht mogliDies liegt zum einen an der bislang
schlechten Auflésung der,-Karten. Die einzelnen Voxel der Messdaten enthaltengaurd
ihrer schlechten Auflésung, nicht nur Lungenparenchymgdsomauch grof3e BlutgeféalRe. Dies
fihrt zu einem Partialvolumeneffekt, was in den jeweiligéxeln zu einem gewichteten;T
Wert fuhrt. Um aber das entwickelte Modell bedenkenlos amdee zu kénnen, muss eine
Auflésung im Bildgebungsexperiment erreicht werden, die @rennung zwischen Parenchym
und (grof3en) BlutgefalRen erlaubt. Zum anderen wiirde eingldonskarte aus mindestens
zwei (unabhéngigen) Messungen berechnet werden (durcina®tibn der Datensatze). Das
heil3t es missen Experimente in verschiedenen Atemstogpsiakt werden und die Differenz
aus den Datensatzen gebildet werden. Dies resultiert skdurfgg in Bildregistrierungsartefak-
ten, da Bewegung zwischen den einzelnen DatenséatzennstattfDiese Bildregistrierungs-
fehler fallen bei einer *-Messung besonders ins Gewicht, da die Streuung gieiWerte auf
kleinem Raum sehr grol3 ist. Hier wirde sich zumindest alba&serung eine Inflationslevel-
gesteuerte Datenakquisition anbieten, um den Fehler ddis$registrierung der unabhangi-
gen Datensatze zu minimieren. Hierzu wurden kurzlich éfsggerimente durchgefiihrt, siehe
Ausblick.

3.6 Ausblick

Um die angestrebte hohere Ortsauflosung zu erreichen esEeihohung des Signal-zu-Rausch-
Verhaltnisses notwendig. Hierzu gibt es verschiedene txasa

Niedrige Feldstarke

Die zur Verfiigung stehende Gleichgewichtsmagnetisierstiogi niedrigeren Feldstarken zwar
reduziert, jedoch ergibt sich aus den erniedrigten Graelrepwischen Alveolar- und Kapillar-
raum der Lunge eine um ein Vielfaches verlanged®Helaxation (bei 0,2 Tesla betragt die
mittlere T;-Zeit in der Lunge bei Raumluftatmung ca. 10 ms). Dies etlaubht nur eine
verlangerte Abtastung des Zerfallsprozesses, sonderdgéinint auch eine Modifizierung des
Abtastschemas wahrend der Bildgebung, was auf eine erls@mstivitat der Quantifizierung
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fuhrt. Hierzu wurden schon einige Vorexperimente an einéem8&ns OPEN mit einer Feld-
starke von 0,2 Tesla unternommen, wobei ein auf diese ekdsiodifiziertes Abtastschema
implementiert wurde. Die gemessenepnWerte & 10 ms) stimmen gut mit den theoretischen
Voraussagen Uberein, genauso liefert die Differenzmegsiim erwartete J-Anderung von
ATy ~ 12% [Sta06]. Jedoch ist es nicht gelungen die Ortsauflosungrgihen. Dies liegt pri-
mar an der schlechteren Sende- und Empfangskette und antdendgenitat des Magneten.
Im Gegensatz zum Siemens VISION steht fur den Signalempfangine Volumenspule mit
einem Kanal zur Verfligung, was im Vergleich zu der 4 Kanali@®&ehspule des VISION auf
eine reduzierte Sensitivitat und damit auf einen reduare8ignalempfang fuhrt.

UTE-Bildgebung

Die “Ultrashort-Echotime”-Bildgebung, kurz UTE-Bildgebg ermdglicht Datenakquisitionen
mit Echozeiten im Mikrosekundenbereich. Dies wird erredtirch eine im k-Raumzentrum
beginnende radiale Abtastung des k-Raumes. Mit dieser ddethvurden schon Echozeiten
von 25us erreicht und erste Aufnahmen der menschlichen Lunge wauindgvo durchgefiihrt
[Loh06]. Damit ist es moglich die Relaxationskurve mit emeehr hohen SNR direkt nach
der Anregung auszulesen. Ein weiterer Vorteil dieses Yeefas ist eine sehr geringe Emp-
findlichkeit gegentuber Bewegung und Flussartefakten,idane Oversampling des zentralen
k-Raums. Nachteil dieses nichtkartesichen (radialen)udditionsschemas ist, dass man, um
einen herkdmmlichen Bilddatensatz zu rekonstruierengahst ein sogenanntes “Regridding”
angewendet werden muss. Um dieses Regridding fehlerfrehdufiihren ist eine aul3erst ge-
naue Kenntnis der akquirierten Trajektorie im k-Raum noiuive.

Aufhebung der Messzeitbeschrankung

Ein weitere Ansatz besteht darin dig"@IKarten nicht mehr in einem Atemstopp, sondern unter
freier Atmung aufzunehmen. Um allerdings unter freier Atrgartefaktfreie Daten aufzuneh-
men ist eine Synchronisation der Datenakquisition mit dem#bewegung notwendig. Hierzu
wurden in der Vergangenheit schon verschiedene Verfaloageschlagen (externe Sensoren,
Respirationsgurtel, Spirometer, etc...), um Atemartiefaki eliminieren. Am einfachsten und
unkompliziertesten hat sich dabei die Navigation auf MReDaherausgestellt, da hier keine
externe Hardware notwendig ist und die Bewegung direkt ansviR-Daten extrahiert werden
kann (siehe Kapitel 5). Die damit aufgehobene Messzeitivéakung fihrt auf die Méglichkeit
wesentlich langer Daten akquirieren zu konnen. Damit kaan dann einerseits die Auflosung
erhdéhen, anderseits aber auch die Anzahl der Mittelundehen, um das Signal-zu-Rausch-
Verhaltnis konstant zu halten bzw. zu verbessern. Das Mafeder Navigation ist im Prinzip
auf jedes Bildgebungsverfahren anwendbar, ob kartesideh mchtkartesisch und kann da-
mit sowohl auf die UTE-Bildgebung, als auch auf das Mess¥een bei niedriger Feldstarke
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Abbildung 3.10: T-Karten unter Luft- (links) und Sauerstoffatmung (rechBip Akquisition
fand unter freier Atmung statt, wobei nur der Inflationslemdé=ndexspiration
zur Rekonstruktion herangezogen wurde.

angewendet werden.

Zum Ende dieser Arbeit ist es, Dank der Entwicklungen austkbp erstmals auch gelungen
die T;-Relaxation auch unter freier Atmung zu bestimmen. In Adiloiig 3.10 ist eine erste
Messung mittels dieses Verfahrens unter Luft- und Sauggatze dargestellt (Akquisitionspa-
rameter siehe Kapitel 5).
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4 Perfusionsbildgebung mittels
Spinlabeling

4.1 Motivation

Prinzipiell 1&sst sich die Perfusionsmessung in der Lungels MR in zwei Gruppen untertei-
len. Zum einen in die Gruppe der Kontrastmittel-gestutgkev) Experimente [Hat96, Lev01],
zum anderen in die Gruppe der Arterial-Spin-Labeling (A&lxperimente [Rob95, Det92].
Bei den KM-Experimenten wird, Uber die Ein- bzw. Auswascigtik eines exogen applizier-
ten Markers (typischerweise Gd-DTPA), die Perfusion undexe dynamische Parameter des
Blutflusses bestimmit.

So kdnnen, neben der Bestimmung der Perfusion weitere R&sgrwie regionales Blutvolu-
men und mittlere Transitzeiten des Kontrastmittelbolusifis Lungengewebe bestimmt wer-
den [Hat99, Lev01, Fin04]. Diese erganzenden Parametengebiteren Aufschluss Uber den
Zustand und die Funktionsfahigkeit des Lungengewebeditdides kontrastmittelgestitzten
Verfahrens ist einerseits die Notwendigkeit einer Koritraselinjektion und andererseits die
lange Akquisitionszeit der Datensatze20-30 Sek). Dabei muss die gesamte Akquisition des
Datensatzes wahrend eines (!) Atemanhaltestopps aufgeanmwerden, um eine Quantifizie-
rung der Lungenperfusion durchfiihren zu kdnnen. Dies lreggesunden Probanden zu For-
schungszwecken im Rahmen des Méglichen, jedoch sind Ratiemt Lungendefekten nicht
bzw. kaum in der Lage einen Atemstopp Uber einen derart fadg&raum durchzufihren.
Eine Verkirzung der Gesamtmesszeit ware daher winschengie weiterer Nachteil der
KM-gestitzten Technik ist die Tatsache, dass das Kontitistminige Zeit im Korper verweilt
und damit kurz aufeinanderfolgende Mehrfachuntersucenmgcht moglich sind.

Als Alternative zu den KM-Verfahren bieten sich ASL-Expeénte an, in welchen Wasser-
protonen des Blutes als endogenes Kontrastmittel genaztem. Im Gegensatz zu den KM-
gestitzten Verfahren erlauben die ASL-Verfahren einetivekairze Gesamtmesszeit (ca. 10
Sekunden und weniger). Prinzipiell ist auch bei diesema¥edn die Quantifizierung der Per-
fusion maoglich, jedoch wird im allgemeinen nicht dieselben@uigkeit der Messwerte erzielt,
was einerseits an dem niedrigen Kontrast-zu-Rausch \faibd@er Messmethode und ande-
rerseits an der Notwendigkeit eines Differenzexperimefiegt. Da aber die Lungenperfu-
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sion um eine Groéfienordnung gréf3er ist als in anderen Gewgdg@nHirngewebe) und so
gut wie kein Hintergrundgewebe vorhanden ist, ist bei elfenfusionsmessung in der Lunge
das Kontrast-zu-Rausch-Verhaltnis nicht der limitieef@ktor. Problematisch ist allerdings
die Tatsache, dass ein Differenzexperiment durchgefiérden muss (Referenzexperiment-
Markierungsexperiment, siehe Abschnitt 4.2). SpeziedlenLungenbildgebung ist dieser Fak-
tor ausschlaggebend, da die zwei notwendigen Experimenteezfusionsmessung zumeist in
verschiedenen Atemanhaltezustdnden akquiriert werdessenil was zu erheblichen Bewe-
gungsartefakten fuhrt. Uberhaupt unterscheidet sich dituBionsmessung in der Lunge von
Messungen in anderen Geweben, was an den speziellen mgisaiien Bedingungen liegt.
Einerseits ist die Perfusion hochgradig pulsatil, wobei erfusions-Zeit-Verlauf sich peri-
odisch mit dem Herzzyklus wiederholt. Andererseits findeGrunde keine “echte” Perfusion
statt, da kein Blutaustausch mit umgebenden Gewebe siiettfsondern nur ein Blutfluss vom
Herzen weg in die Kapillaren (wo Sauerstoff aufgenommew)aind zurtick zum Herzen.

Ziel dieser Arbeit war es daher eine Methode zur Perfusi@ssomng der Lunge zu entwickeln,
die es erlaubt:

1. das perfusionsgewichtete Bild in einer Aufnahme zu alengn
2. die Perfusion mittels einesabhangigeriReferenzexperimentes zu quantifizieren

Hierzu wurden zwei ASL-Praparationsmodule fir die Lundkelgebung entwickelt, die am
Ende der Préparationphase rein perfusionsgewichtete dlisgarung zur Verfigung stellen.
Diese praparierte Magnetisierung wird anschliel3end deirainalige Anregung in einem Bild-
gebungsexperiment ausgelesen. Auf diesen beiden Prapnasthemata aufbauend wurde
weiterhin ein Modell zur Absolutquantifizierung der Pertuserstellt, wobei die Referenz-
messung zur Quantifizierung in einem unabhangigen Expatichechgefuhrt wird.

4.2 Grundlagen

Arterielles Spinlabeling

Grundlage des ASL-Experimentes ist die magnetische Mankge der Wasserprotonen im
Blut, um diese als endogenes Kontrastmittel nutzen zu kirbiese Markierung wird durch
Applikation von speziellen HF-Pulsfolgen erreicht. Pimell kann man zwei Arten von Spin-
labeling-Verfahren unterscheiden, einerseits das komihiche Spinlabeling (CASL, [Det94])
andererseits das gepulste Spinlabeling (PASL, [Kwo92d)irDdieser Arbeit ausschliel3lich ge-
pulste Experimente durchgefiuhrt wurden, werden alle Bedailingen sich im folgenden auf
gepulste Verfahren beziehen.

Beim gepulsten ASL-Experiment wird durch Anwendung einegz&n HF-Pulses in, oder nahe
an der Bildgebungsschicht das Blut magnetisch markierscAlel3end wird nach einer War-
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tezeitTL (= Einflusszeit, typischerweise 1-3 Sekunden) das Bildggbexperiment durchge-
fuhrt. Um einen rein perfusionsgewichteten Datensatz halem, muss weiterhin noch ein
Referenzdatensatz akquiriert werden. Dieser Refereeasatz wird dabei mit den gleichen
Bildgebungsparametern wie das Markierungsexperimergeaammen, jedoch ohne vorheri-
ge Markierung der Wasserprotonen im Blut. Subtrahiert marbeide Datenséatze voneinander
so erhalt man ein rein perfusionsgewichtetes Bild, da sietsthatischen Gewebeanteile nach
der Subtraktion aufheben. Das anschaulichste Beispisbiih ein Experiment ist die Anwen-
dung eines einzelnen Inversionspulses in der Bildgebwhgds zum Erzielen der Spinmar-
kierung und wurde erstmals von Kworg al. beschrieben [Kwo92]. Dieses Konzept wurde
von Kim und Tsekos weiterentwickelt und von diesem ZeitgamkFlow-sensitive Alternating
Inversion Recovery (FAIR) genannt [Kim95]. Fur dieses Expent wird zunachst ein Bild
nach schichtselektiver Inversion aufgenommen. Die Eisfleg 7. des Blutes in die Bildge-
bungsschicht ist dabei gegeben durch die InversiongZeialso die Zeit zwischen Inversion
und Bildakquisition. Anschlie3end wird ein weiteres Bildsaderselben Schicht nach globaler
Inversion (gleiche Inversionszeéitl) aufgenommen. Subtrahiert man nun den Referenzdaten-

satz vom Markierungsdatensatz, so heben sich die statigatiteile weg und man erhalt einen

perfusionsgewichteten Datensatz. Veranschaulichen keamsich den Mechanismus dieses
Perfusionsexperimentes an einem einfachen Beispielgewdalss sich in einem Bildgebungs-
voxel befindet und durch ein Blutgefal? versorgt wird (sielbdifdung 4.1).

ol
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Abbildung 4.1: Schematische Darstellung des FAIR-Expernite an einem einfachen Beispiel-
gewebe. Die hellgrauen Pfeile symbolisieren den Wassenassh zwischen
Gewebe und Blutkapillare. Die schwarzen Pfeile stellenNBtomagnetisie-
rung dar. In der oberen Reihe ist das globale, in der untaasischichtselektive
Experiment dargestellt (siehe Text).

Veranschaulichen kann man sich den Mechanismus diesassiP@gexperimentes an einem
einfachen Beispielgewebe, dass sich in einem Bildgebungs$befindet und durch ein Blut-
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gefald versorgt wird: Zunachst befindet sich das System (=eGewnd Blutgefal3e) im ma-
gnetischen Gleichgewicht. Zum Zeitpunkt= 0 wird ein globaler (Referenzexperiment) bzw.
schichtselektiver (Markierungsexperiment) Inversiansappliziert. Wahrend der Einflusszeit
TL fliel3t arterielles Blut Gber eine Arterie in das Gewebe untbges Blut verlasst das Gewebe
durch eine Vene. Dabei selbst findet ein Austausch von Was&arstoffen und Abfallproduk-
ten des Stoffwechsels zwischen Blut und Gewebe statt. Naclkyldbalen Inversion relaxie-
ren Blut und Gewebe mit ihren jeweiligdn- Relaxationszeiten in ihr Gleichgewicht zuriick.
Anders verhalt es sich nach der schichtselektiven Inverddas invertierte Blut im Bildge-
bungsvoxel verlasst dieses und wird nicht weiter beacheetoch flie3t neues, nichtinvertiertes
Blut aus der Arterie nach. Dies fuhrt zu eiriBrVerkirzung im Bildgebungsvoxel. Dabei ist
die T}-Verkiirzung bzw. die Anderung der daraus resultierendetoNegnetisierung ein MaR
fur die Perfusion. In einer Verdffentlichung von Buxtehal. wird gezeigt, dass der Zusam-
menhang zwischen Magnetisierungdifferenz (erhalt manld8ubtraktion von Referenz- und
Markierungsexperiment) und Perfusionsrate wie folgt dsigjlt werden kann [Bux98]:

AM(TL) = 2MO,Blutf -TL - e_t/Tl’Blutq<T1,GewTL>7 (41)

mit der Gleichgewichtsmagnetisieruig, 5., des Blutes, der Perfusionsrafeder Einfluss-
zeit7TL, der T;-Relaxationszeit des Blutes F;,. und einem Parameter, der alle Gewebeab-
hangigkeiten in sich vereint.

4.3 Material und Methoden

Im folgenden werden die zwei flr die Lungenbildgebung eckeiten Préparationsschema-
ta zur Perfusionsbildgebung im Einschussverfahren veetiedDas eine Verfahren wird Spin
echo entrapped perfusion image@HEPAGE) genannt, das andere Verfahren besteht aus ei-
nem Doppelinversionsexperiment und wird daher sliceesigke double inversion recovery (
ss-DIR) genannt. Beide Verfahren wurden in dhnlicher Form vorganiJahren zur Perfusi-
onsbildgebung am Hirn vorgeschlagen [Blam00, DuyQ1]. Sienten sich jedoch, aufgrund
zu schlechter Unterdriickung des statischen Gewebes imniitinh gegen die Standard ASL-
Methoden durchsetzen. Im Gegenteil zur HirnbildgebunigesAnwendung der Sequenzen auf
die Lungenbildgebung eine komplette Unterdriickung dessteen Gewebes moglich, was ei-
nerseits an der niedrigen Protonendichte und andereeseiter kurzerl;-Relaxation des
Lungengewebes liegt. Ferner ist der Kontrast zwischenuBierissignal und Hintergrundge-
webe (Lungengewebe) um Gréf3enordnungen grof3er, da diesRertder Lunge die Perfusion
des Hirns um ein Vielfaches tibersteigt(,, ~0,5ml/(min-ml), frunge =2 ml/(min-ml)).

Beide vorgestellten Verfahren basieren auf einem FAIRsten Spinlabel-Experiment, bei
welchem die Bildgebungsschicht zur Markierung genutztwi@rundprinzip beider Verfah-
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ren ist, dass zum Start des Bildgebungsexperimentes Sigede des statischen Gewebes
komplett unterdriickt werden, bei gleichzeitiger Konservng des Perfusionsignales. Wich-
tig hierbei ist, dass das Bildgebungsexperiment nach digaraAnregung akquiriert wird, um
die Aufnahme des Datensatzes innerhalb eines Herzzyklassehfliihren zu kénnen. Die Pa-
rameter zur Perfusionspraparierung werden dabei so gevd#ss zum Beginn des Bildge-
bungsexperimentes

1. die Gewebemagnetisierung in der BildgebungsschichtuidNrchgang ist
2. die Einflusszeit moéglichst gleich der RR-Intervalllanste

3. der Betrag der Magnetisierung des Blutes maximal istgleechzeitiger Gultigkeit von
Punkt 1+2)

Im Rahmen dieser Arbeit wurde das Konzept fur diese Prapagsschemata auf die Lun-
ge verallgemeinert und eine theoretische UntersuchungSigmalverhalten beider Praparie-
rungstypen angestellt.

4.3.1 Perfusionspréaparierung

SEEPAGE

In Abbildung 4.2 ist die Pulssequenz des SEEPAGE-Experieseschematisch dargestellt.
Zunachst wird in der Bildgebungsschicht die komplette Maerung gesattigt. Dazu wird,

Einflusszeit
A —
90° : 180° :
TEfl el e}
HASTE
Schichtauswahl Spoiler

Abbildung 4.2: Schematische Darstellung der SEEPAGE-&szju mit initialem
Sattigungsmodul-Modul (zwei 90°-Anregungen und ans@diele Dephasie-
rung) und vier globalen, adiabatischen Inversionspuldaschlie3end findet
die Bildgebung mittels eines HASTE-Experiments statt {§digradienten
sind schwarz und Spoilergradienten sind grau dargestellt)
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nach einer 90° Anregung in der Bildgebungsschicht die gteeliransversalmagnetisierung
mittels Crusher-Gradienten dephasiert. AnschlieRend machmals angeregt und dephasiert.
Mit Abschluss des Sattigungsmoduls liegt daher weder wexsale, noch longitudinale Ma-
gnetisierung in der Bildgebungsschicht vor. AulRerhalbRlkelgebungsschicht liegt Gleichge-
wichtsmagnetisierung vor.

Nun folgt ein Zug global applizierter Inversionspulse nquéistantem Pulsabstafdr. Um
eine vollstandige Inversion zu gewahrleisten werden adisthe Pulse verwendet. Nach Be-
endigung des Pulszuges wird das Bildgebungsexperimetalsndines HASTE-Experimentes
durchgefuhrt. Dabei beginnt die Einfluss- oder LabelZé&itnach Abschluss des CHESS-
Moduls und endet mit Beginn der Bildgebungssequenz. In l8bhg 4.3 ist die Signalent-
wicklung, sowohl fur statische Spins (Gewebe), als aucliligi®ende Spins (Blut) dargestellt.
Dieser Signalverlauf ergibt sich aus der Losung der Blagileglngen fir die longitudinalen
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Abbildung 4.3: Darstellung des Signalverlaufs fur flielerdestrichelte Linie) und statische
(durchgezogene Linie) Anteile. Fur beide Komponenten wudig Gleichge-
wichtsmagnetisierung auf eins normiert. Man beachte, das$ ungengewebe
in der Praxis eine um GroRRenordnungen kleinere Gleichdgsntagnetisie-
rung als das Blut hat. Trotzdem ist eine Unterdriickung desdrtjrundgewe-
bes im einstelligen Prozentbereich moglich.

Komponentel/, der Magnetisierung (mit/? = 0 fur statisches Gewebe bzwWl? = M; gy,
flieBendes Blut). Im Falle einer parallelen Ausrichtung eignetisierung zum externen Ma-
gnetfeld B, ergibt sich fur die longitudinalen Komponenten:

M™(TE) = My + (M., — My) - e " M,, = M Y(TE) (4.2)
und im antiparallelen Fall:

M™TE) = My — (M., — My) - e Y"1 M,,, = M YTE), (4.3)
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wobei M, ,, die longitudinale Magnetisierung direkt nach dem- ten Inversionspuls angibt
undTE den Pulsabstand zwischen zwei Inversionspuldénbezeichnet die Gleichgewichts-
magnetisierung fur statisches Gewebe und flieBendes BrIEiDflusszeitl L zwischen Satti-
gung der Bildgebungsschicht und Bildakquisition ergibhszu

TL:¥+N-T180+(N—1)-TE, (4.4)
wobeiT90 bzw.T'180 die Pulslangen der 90°- bzw. 180°-Pulse darstellenNirlile Anzahl der
applizierten Inversionspulse angibt. Die Berechnung degitudinalen Magnetisierung nach
der Einflusszeifl L wird numerisch inV Schritten berechnet, da ein analytischer Ausdruck fur
die longitudinale Magnetisierung zu lang und unibersichtivare. Fir die Magnetisierung
ergibt sich unter Anwendung von Gleichungen 4.1, 4.2 und4463fur die flieRenden Spins
nach der EinflusszeitL:

M,(TL) = M,i,VBzut(TE) -TL- f-q(Th Gew.,TL) (4.5)

Statische Gewebeanteile tragen nicht zum Signal bei, thedsése zum Zeitpunkt der Bildak-
quisition im Nulldurchgang befinden, weswegen nur die fifreleAnteile (Blut) eingeheh.
Der Faktorg wird in Abschnitt 4.3.3 genauer betrachtet.

Um nachzuweisen, dass es sich bei dem akquirierten Signegines Perfusionsignal handelt,
wurde eine Validierungssequenz entwickelt. Diese Segeetspricht der SEEPAGE-Sequenz,
jedoch wird die Sattigung der Magnetisierung zu Beginn dép&ation global ausgefitirt.
Dies fuhrt dazu, das neben der Magnetisierung in der Bildggbschicht auch alle Magneti-
sierung aul3erhalb gesattigt wird. Damit ist aber auch daespinflie3ende Blut gesattigt, da
der Zug der globalen Inversionspulse die MagnetisierurggRlates am Nulldurchgang hélt.
Somit kann, unter der Voraussetzung, dass nur Rauschem Bildgebungsschicht im Vali-
dierungsexperiment akquiriert wird, gezeigt werden, dassSEEPAGE-Signal reines Perfusi-
onssignal darstellt. In Abbildung 4.4 ist ein perfusionsmphtetes SEEPAGE-Bild dargestellt.
In der rechten Teilabbildung ist das zugehérige Validigaexperiment zu sehen, in welchem
sowohl statische, als auch flieRende Magnetisierungsaktenplett unterdrickt sind. Die Si-
gnalbeitrage im Lungengewebe entsprechen dem Rauschlesdildes, was zeigt, dass im
eigentlichen Perfusionsexperiment nur flieRende Sigitedige akquiriert wurden. Da die Pra-
paration auf eine Unterdriickung des statischen Gewebesrihuhge optimiert ist, werden
Signalbeitrage von Fett auRerhalb der Lunge nicht voltigianterdriickt und erscheinen im
Referenzdatensatz hell [BlamQO].

Daher fallt auch der Faktor zwei aus Gleichung 4.1 heraukeiteDifferenzexperiment durchgefiihrt wird.

2Man konnte dieses Experiment als Referenzexperimentsagifg wie es bei FAIR notwendig ware. Da jedoch
keine Gewebemagnetisierung detektiert wird, ist eine@ibbn vom Markierungsexperiment (dem eigentli-
chen SEEPAGE-Experiment) unnétig
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Abbildung 4.4:Links: Perfusionsgewichtetes Bild aufgenommen mit SEEPAREEhts: Das
dazugehdrige Validierungsexperiment zeigt keinen sigguifien Signalbeitrag
in der Lunge.

ss-DIR

Dieses Praparationsverfahren beruht auf einem Doppedioresexperiment (slice-selective
double inversion recovergs-DIR). Im Gegensatz zur SEEPAGE-Préparierung wird zu Be-
ginn des Experimentes die Bildgebungsschicht nicht ggsasondern invertiert. Nach einer
WartezeitTl; wird ein zweiter, aber globaler Inversionspuls appliz{siehe Abbildung 4.5).

Einflusszeit
:180°
Tl, Tl,

HASTE

‘ Schichtauswahl

Abbildung 4.5: Schematische Darstellung der ss-DIR-Segue

Nach einer weiteren Wartezéit, wird das Bildgebungsexperiment gestartet. Dieses Schema
hat zur Folge, dass statische Spins in der Bildgebungssd@ewebe) zweimal invertiert wird,
wobei einflieRendes Blut nur durch den zweiten Inversiolssipuertiert wird.

In Abbildung 4.6 ist der Entwicklung der longitudinalen Megisierung wahrend einer Ein-
flusszeit von 1200 ms skizziert. Dabei wurde, sowohl fir dasgengewebe, als auch flr das
Lungenblut eiril; von 1500 ms angenommen [Tad97]. . Da die statischen Anteil&dgneti-
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0 200 400 600 800 1000 1200
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Abbildung 4.6: Signalverlauf der ss-DIR-Sequenz fir fliegeAnteile (gestrichelte Linie) und
statische Anteile (durchgezogene Linie). Die Gleichg&amagnetisierung
beider Komponenten wurde auf eins normiert. Blut fliel3t ia Bildgebungs-
schicht erst nach dem ersten Inversionspuls ein, weswegedi@ statische
Komponente beide Inversionspulse “sieht” und damit deridynthgang zum
Ende der Einflusszeit (b&R00 ms) passiert.

sierung am Ende der Einflusszeit den Nulldurchgang passezgbt sich fur die Zeitentwick-
lung, nach Losung der Blochgleichung der longitudinalerghisierungskomponente, und
Anwendung von Gleichung 4.1 folgender Zusammenhang:

M_(TL) = My gt (1 — 2e™ T2/t L TL . f (T} gew., TL), (4.6)

wobei sich die EinflusszeifL als Summe der beiden Inversionszeiten erdilat= 71, + T1.

Um, analog zur SEEPAGE-Sequenz, die vollstandige Untekadmig des Gewebehintergrun-
des zu demonstrieren, wird ein Validierungsexperimenthigefiihrt. Hierzu wird an Stelle
des schichtselektiven Inversionspulses ein globalenapgl Dies hat die Folge, dass sowohl
Blut, als auch das Lungengewebe bei geeigneter Wahl densioveszeiten, zu Beginn des Bild-
gebungsexperimentes, den Nulldurchgang passieren. Végme kerbleibende Magnetisierung
des Lungengewebes im Validierungsexperiment detektied; Wann daraus geschlossen wer-
den, das im eigentlichen ss-DIR-Experiment das akquéigignal allein durch Perfusion in-
duziert wird, siehe Abbildung 4.7 (analog zu SEEPAGE).

Da die T;-Relaxationszeiten von verschiedenen Probanden bzverfat variieren kdnnen,
mussen vor den eigentlichen Perfusionsexperimenten dexdionszeiten manuell angepasst
werden. In Abbildung 4.8 sind zwei Validierungsexperingeehei Anwendung verschiedener
Inversionszeiten dargestellt. Erst nach manueller Anpassler Inversionszeiten auf die je-
weilige Versuchsperson kdnnen die eigentlichen Perfgsixperimente beginnen.
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Abbildung 4.7:Links: Perfusionsgewichtetes ss-DIR-ExperimeRechts: Validierungsauf-
nahme nach zweimaliger globaler Inversion. Es wurde kestd$Rgnal im Lun-
gengewebe detektiert.

Abbildung 4.8: Validierungsexperimenteinks: Nicht angepasste Inversionszeiten. Es wird
Restmagnetisierung detektieRechts: Nach Anpassung der Inversionszeiten
wird keine verbliebene Magnetisierung im Lungengewebelditrt.

4.3.2 Bildgebungsmodul

Zur Bildgebung wurde ein konventionelles klinisches HASEEperiment mit kurzer Echozeit
gewabhlt, wie es typischerweise in der Lungenbildgebung émiung findet. Dieses Bildge-
bungsverfahren erlaubt die Akquisition eines Datensataes nur einer Anregung innerhalb
der Diastole eines RR-Intervalls. Bildgebungsparamétégrechozeitl' E;,,;..=4,2ms , effek-
tive EchozeitlE, ;; = 43ms, Schichtdicke 10nm, FOV = 500 x 500nm?. Die Bildgebungs-
matrix wurde zu 128 x 256 gewahlt, wobei die Daten im “HaldFer”-Verfahren aufgenom-
men wurden, bei einer Echozuglange von 72. Dies fuhrt zur éd@samtakquisitionszeit des
reinen Bildgebungsexperimentes von 30€. Die akquirierten Daten wurden entweder mittels
eines Margosian Algorithmus [Mar85] direkt am MR-Tomodrakonstruiert, oder offline
unter Verwendung des POCS-Algorithmus [Bie90], siehe Glagen Kapitel 2.
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Um Respirationsartefakte zu vermeiden, wurden alle Expante innerhalb eines Atemstopps
durchgefuhrt. Weiterhin wurde die Bildakquisition in derdeliastole durchgefuhrt, da der pul-

satile Blutfluss im Lungengewebe ansonsten Flussartefakien akquirierten Daten induziert
(siehe Abbildung 4.9).

400 -‘ ( a )
< maximale
L Flussgeschwindigkeit

200 -

Volumenstrom (ml/s)

4

s diastolischer Fluss

A e e e e e - _m——_——— -

=200

Beschleu- Zeit nach R-Zacke

Abbildung 4.9: (a) Schematische Darstellung des Blutflsigsder aufsteigenden Aorta (Aorta
descendens) Uber die Zeit. Die Flussgeschwindigkeit dete8lst in der Sy-
stole maximal und in der Diastole minimal. Die Verhaltnigseler Brustaor-
ta bzw. dem Lungengewebe sind ahnlich. In den Teilabbildar(®)-(d) wur-
de die Bildakquisition in der Systole (b), bei schlechtgrynd bei optimaler
EKG-Triggerung (d) durchgefuhrt.

Der Start der Bildakquisition wurde zu diesem Zweck Uber EKG-Geréat gesteuert. Bei
schneller und signifikanter Anderung des Herzpulses, kanmoegkommen, dass trotz Trig-
gerung das Bildgebungsexperiment nicht komplett in derdiasiole aufgenommen werden
kann. Dies fuhrt zu erhebliche Artefakten in den Datensétael zu einer Unterschétzung des
Perfusionssignales aufgrund von flussinduzierter Phasgerion. Derartige Datensétze wer-
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den daher von einer Auswertung ausgeschlossen und verworfe

4.3.3 Modell zur Quantifizierung

Die grundlegende Idee zur Quantifizierung der Lungenpenfusiittels der beiden vorgestell-
ten Spinlabel-Verfahren beruht auf einem Vergleich vom8igtensitaten. In einem beliebi-
gem Voxel der abgebildeten Schicht eines Perfusionseaxpetes ist zum Zeitpunkt des Starts
der Bildakquisition nur Magnetisierung aus Beitragen #iefer Anteile vorhanden. Der Betrag
der vorhandenen Magnetisierung ist dabei direkt propoatiaur Perfusionsratgé und zudem
abhangig von der Einflusszéii.. Anders ausgedrickt findet wahrend der Einflusszeiei-

ne partielle Flllung der Bildgebungsvoxel mit Blut statefe Abbildung 4.10). Dabei findet

Vergleich

-

1
Lungenvoxel Lungenvoxel Referenzvoxel
(vor Bluteinfluss) (nach Bluteinfluss) (unabhéangige Messung)

Abbildung 4.10: Schematische Darstellung des Modells awar@fizierung der Lungenperfu-
sion. Wahrend der Einflusszdit. fillen sich die Voxel in der Bildgebungs-
schicht mit Blut. Ein Vergleich der Signalintensitaten wollstandig blutge-
fullten Voxeln erlaubt die Absolutquantifizierung der Resibn in Lungenge-
webe, siehe Text.

keine vollstandige Durchdringung der BildgebungsschishitBlut statt, da die Perfusionsra-
ten im Lungenparenchym zu gering sind, um die Voxel volldigrzu fullen. Dies folgt aus
Betrachtungen zur Blutflussgeschwindigkeit, wie sie belspreise in [Rob95] zu finden ist.
Vergleicht man daher Voxel des Lungenparenchym mit Voxednvdllstandig mit Blut gefullt
sind, so ist es moglich einen quantitativen Wert der Pesfusu errechnen. Die Signalintensitat
des perfusionsgewichteten Bildes ergibt sich nach Gleighu5 und 4.6 zu:

SPerf = kScanner : Mz (TL) ' Q(TLGeun TL) : 6_TEeff/T2’Blut (47)

wobeiks...ner €iNe Proportionalitdtskonstante darstellt und alle Toraplgenparameter in sich
vereint (Eigenschaften der Empfangskette bzw. Sendeéinhe Skalierungskonstanten der
Rekonstruktion). Der letzte Term berucksichtigt dieWichtung des HASTE-Experimentes.
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M, (TL) gibt die vorhandene longitudinale Magnetisierung (Péofusignal) zum Start des
Bildgebungsexperimentes an (siehe Gleichungen 4.5 und 4.6

Die Gewebeabhangigkeit in der Funkti@fi’ ..., 7L) kann, wie von Buxton gezeigt wurde,
fur kurze Einflusszeiten (1-3 Sekunden) vernachlassigtareund auf eins gesetzt werden.
Dies ist insbesondere in der Lunge gerechtfertigt, da beunciifluss des Blutes durch das
Lungengewebe kein Austausch von Protonen mit dem Lungeslyestattfindet.Weiterhin
unterscheiden sich die Relaxationszeiten flr Lungengeweb Lungenblut kauni{ ¢, ~

T\, 5.t)- Daher ist die Anderung der Nettomagnetisierung wahrémesePerfusionsexperimen-
tes im Lungengewebe allein durch den Einfluss von Blut in diedenkapillaren bedingt, im
Gegensatz zum Beispielgewebe in Abbildung (z.B. Hirngexyebl. Damit ist die gemesse-
ne Perfusionsraté¢ direkt proportional zur vorhandenen longitudinalen Magsierung zum
Beginn der Bildakquisition.

Referenzexperiment

Fur das Referenzexperiment wurden Messungen in der Aorgemommen. Fur die Auswer-
tung wurden nur Voxel im Zentrum der Aorta verwendet, um iBadlumeneffekte auszu-
schlieBen und damit eine vollstandige Fillung dieser Billghgsvoxel mit Blut zu gewahr-
leisten. Um exakt die gleiche Wichtung,(TT,, Spindichte) im Referenzdatensatz zu erzielen,
wurde einfach das Perfusionsexperiment in der Aortenbtiiederholt.

Die Signalintensitat des Referenzexperimentes ergibt démit durch ersetzen val, (7L)
durchM, 4o, in Gleichung 4.7:

SRef = kScarmer : Mz,Am"ta : e_TEeff/TQ’Blut (48)
wobei M, 4.1, die longitudinale Magnetisierung des Aortenblutes nactiekater Einflusszeit
angibt. Aufgrund der identischen Wichtung des Refereneexpentes im Vergleich zu Perfusi-
onsexperiment kdnnen Referenz und Perfusionsmessun@ihélthis gesetzt werden. Damit
folgt fur die Perfusionsratg durch Einsetzen von Gleichung 4.7 in Gleichung 4.8:

Sper
f= W (4.9)
Damitist die Perfusionsratéeinzig durch die Signalintensitaten aus Perfusions- uridrRez-
experiment berechenbar, ohne die Notwendigkeit der Kesiatm der Gleichgewichtsmagne-
tisierung des Blutes Wg,.bzw. der T-Relaxation des Bluts bzw. des Lungengewebes. Der
zusatzlich eingefiihrte Faktor 2 berticksichtigt die Tdisaclass die vorgestellten Verfahren,
sowohl arterielles, als auch venoses Blut markieren (e wihomogenem Lungenparenchym

3Dies ist eine Besonderheit der Lunge. Nur der vernachliasigkleine Blutkreislauf versorgt das Lungenge-
webe
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von einer Gleichverteilung an arteriellem und venésem Buggegangen). Dies gewahrleistet
die Vergleichbarkeit des Verfahrens mit dem Goldstandard-itst-Pass Methode, die nur die
arterielle Komponente berucksichtigt.

In der Praxis wurden fur die Referenzmessung aus den zemtradllstandig gefillten Aorten-
voxeln nur die Voxel zur Referenzmessung zugelassen, dim@m Bereich von 85% der Ma-
ximalintensitat der Aorta lagen. Dies liegt in der Tatsabbgrindet, dass aufgrund von gerin-
gen Flussen des Blutes, selbst in der Enddiastole, Phapensiion in den HASTE-Datensétzen
induziert wird. Diese Phasendispersion flihrt zu einer 8igmterschatzung des Aortenblutes,
die durch die obengenannte Korrektur minimiert wird.

4.4 Ergebnisse

4.4.1 Vergleich zwischen ss-DIR und SEEPAGE

Da beide Préparierungstypen dasselbe Bildgebungsmodukrden, kann fir einen SNR-
Vergleich bzw. fir einen Vergleich der Hintergrunduntéickung ausschlie3lich die vorliegen-
de longitudinale Magnetisierung direkt vor Akquisitioegfinn des HASTE-Moduls betrachtet
werden. Fur die folgende Analyse wurden flieBende und steidagnetisierungsanteile ge-
trennt betrachtet und auf eins normied( 5. (t = 0) = My gew(t = 0) = 1). Die absolute
Trennung in statische und flieRende Anteile ist durch diesjghggischen Randbedingungen in
der Lunge und das angewendete Modell zur Quantifizierungchéertigt.

Hintergrundunterdriickung

In Abbildung 4.11 ist die Gewebeunterdriickung fur versdare7;-Relaxationszeiten des
Lungengewebes fiir SEEPAGE und ss-DIR aufgetragen.

Fir diesen Plot wurde eine Einflusszeit fur beide Prapargsschemata vohlL = 1200 ms
angenommen. Die ss-DIR Praparierung wurde in diesem Extigpf einen typischef;-Wert
des Lungengewebes optimieft (.., =~ 1500 ms, daraus folgt7]; = 1120 ms, TT, = 80 ms).
Fur die SEEPAGE-Préaparierung wurde ebenfalls eine aufrglesuLungengewebe optimierte
Sequenz verwendet (Anzahle Inversionspuléex: 13, Pulsabstand’E’ =80ms). Deutlich zu
erkennen ist eine starke Abh&ngigkeit der Unterdriickursgrtiatergrundgewebes fiir ss-DIR
im Vergleich zur SEEPAGE-Praparierung, welche eine nelatmogene Unterdriickung des
Gewebes Uber einen weiten Bereich vigaWerten erlaubt.
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Abbildung 4.11: Darstellung der Gewebeunterdriickung ozent der Gleichgewichtsmagne-
tisierung. Die SEEPAGE-Sequenz (gestrichelte Linie)udriaine homogene
Gewebeunterdrickung tber einen grof3en BereichiyeWwerten. Im Gegen-
satz dazu unterdriickt die ss-DIR-Sequenz (durchgezogeie) Inur einen
kleinen Teilbereich vod;-Werten um den optimiertefy -Wert.

Signal-zu-Rausch-Verhaltnis (SNR)

Das Signal-zu-Rausch Verhéltnis ist bei der ss-DIR-Sezjdeekt Gber physiologische Rand-
bedingungen festgelegi{-Relaxationszeit des Lungengewebes, Perfusiongraiad Ein-
flusszeitTL, die ungefahr der Herzrate entspricht), da sich die Ingessieiten eindeutig aus
den Randbedingungen zur Hintergrundunterdriickung ergéhe fur 77, = 1120 ms UND
TI, = 80 ms bei einerl;-Relaxationszeit des Hintergrundgewebes ¥pr= 1500 ms gelingt
eine vollstéandige Hintergrundunterdriickung und damie dderfusionswichtung). Fur die an-
gegebenen Parameter ergibt sich eine longitudinale Meggreing flr das Perfusionssignal
von Mp,; = 0,9 - M, wobei zur Vereinfachung die Perfusion auf eins normientdeu

Im Gegensatz dazu ist es bei der SEEPAGE-Préaparierung chpgki konstanter Einflusszeit
TL, die Anzahl der Inversionspuls&/{j und den Pulsabstand’®) zu variieren und trotzdem
eine vollstandige Hintergrundunterdriickung zu gewasidsi. Die Variation von Pulsabstand
und Anzahl der Inversionspulse erlaubt eine Optimierursg®NR. In Abbildung 4.12 ist das
Signalverhalten der SEEPAGE-Praparierung in Abhangiglesi Inversionspulsanzahl darge-
stellt, wobei wiederum eine Einflusszeit voh = 1200 ms angenommen wurde (Die Echozeit
TE ergibt sich aus der Randbedinguiiy = N - TFE). In den dargestellten Plots wurde eine
instantane Inversion angenommen. Aus dieser Betrachtgiiof sich fir ein Experiment mit
ungerader Pulsanzahl (> 10 Pulse) eine longitudinale M&gering fir das Perfusionssignal
VOoN Mpe,r = 0,45 - My prut

Vergleicht man nun die die vorhandene longitudinale Maigrerting von SEEPAGE und ss-
DIR direkt nach der Praparierung im Verhaltnis zur Gleichightsmagnetisierung des Blutes
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Abbildung 4.12:0ben: Darstellung des Signalverhaltens von SEEPAGE fir flieRémdeile
in Abhangigkeit von der Anzahl an Inversionspulsenten: Darstellung der
zugehorigen Beitrage an Hintergrundmagnetisierung. §enade Anzahl von
Pulsen ist mit * eine ungerade Anzahl ist mit + gekennzeithne

Mo, s, SO stellt man fest, dass die ss-DIR Praparierung (ca. 90% l@échgewichtsmagne-
tisierung bleibt erhalten) im Vergleich zur SEEPAGE-Prégrang (ca. 45% der Gleichge-
wichtsmagnetisierung bleibt erhalten) ein wesentlichdnés SNR in den perfusionsgewich-
teten Bildern erméglicht. Aufgrund der notwendig langetsBauer flr die adiabatischen In-
versionspulse (10,24 ms pro Inversionspuls) findet wahdemdHF-Einstrahlung transversale
Relaxation statt [Nor91, Kin98], was in der Praxis bei bei@eaparierungsmethoden zu einer
Reduzierung des theoretisch erwarteten SNR fuhrt. Aufijder geringen Anzahl an Inver-
sionspulsen bei ss-DIR kann dieser Effekt hier vernaclgtegrden. Anders bei SEEPAGE,
da hier zwischen 10 und 20 Inversionspulse fir eine Penfgssi@ssung appliziert werdén.
Da eine Berechnung des Einflusses der Relaxatiosivo nicht mdglich ist, wurde bei SEE-
PAGE die optimale Pulssequenz empirisch ermittelt [FisB¢rbei zeigte, bei vollstandiger
Unterdriickung des Hintergrundsignales, eine Sequenz 3rirulsen und einem Pulsabstand
vonTE = 80 ms die besten Resultate.

4Aufgrund dieser Eigenschaft von SEEPAGE verschlechtelt@as SNR gegeniiber ss-DIR weiter.
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4.4.2 Qualitative Perfusionsbildgebung

Nach der Implementierung der Perfusionssequenzen wurggichst qualitative, perfusions-
gewichtete Tomogramme aus der Lunge aufgenommen. In Abigldl.13 ist eine sagittale
Perfusionsmessung in In- und Exspiration an einem gesuRd#randen dargestellt. Wie von
anderen Gruppen schon beobachtet ist die Perfusion deshgagebes erheblich abhangig
vom Inspirationslevel und der Gravitation [Fin04, Sto98]der linken Teilabbildung ist deut-
lich der dorsale Perfusionsanstieg zu erkennen. Diesdiegten durch die Gravitation indu-
zierten Druckgradienten, die von ventral nach dorsal ageste

Vergleicht man beide Teilabbildungen, so kann man die Reolukler Perfusion nach Inspi-
ration erkennen. Dies liegt. ahnlich wie im Falle der Graiin, an unterschiedlichen Druck-
verhaltnissen zwischen In- und Exspiration. Die Ausdelgdes Lungengewebes in der Inspi-
rationsphase fuhrt auf einen erhéhten Druck in den Lungat&een, was wiederum auf eine
Reduktion der Perfusion fuhrt. Fur die Abschatzung derddsshsénderung zwischen In- und
Exspiration wurde die Volumenénderung zwischen den bdidationsleveln flr verschiedene
Teilbereiche der Lunge abgeschétzt und es ergab sich, rex¢icl&ichtigung dieses Volumen-
effektes eine Restanderung der Perfusion von ca. 40%, wdseneits verdffentlichten Werten
in guter Ubereinstimmung ist [Fin05].

Abbildung 4.13: Perfusionsgewichtete Aufnahmen in safgittRichtung in Rickenlage. Links
in Exspiration und rechts in Inspiration

Im Rahmen einer Patientenstudie wurde SEEPAGE erstmalsnamePatienten mit Bron-
chialkarzinom (Alter 51, mannlich, nichtkleinzelliges BEngewendet. Aufgrund der kurzen
Messzeit war es selbst fur den Patienten kein Problem dieilhér die komplette Akquisi-
tionszeit anzuhalten (< zwei Sekunden). Der deutlich erkare Tumor in der anatomischen
Aufnahme (TL-gewichtetes HASTE-Experiment) korreliert mit dem mirgkfundierten Be-
reich der entsprechenden SEEPAGE-Aufnahme, siehe Abitgldul4 . Dartber hinaus zeigt
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Abbildung 4.14Links: Anatomische HASTE-Aufnahme eines Patienten mit Bronkhiai-
nom.Rechts: Zugehdrige qualitative Perfusionsmessung mittels SEEPAG

die Perfusionsaufnahme einen wesentlich gré3eren miadarglierten Bereich, als die anato-
mische Aufnahme. Dies zeigt, dass in Karzinompatientea Eumktionsstérung des Lungen-
gewebes weit Uber die Tumorgrenzen hinaus stattfindet.

4.4.3 Quantitative Perfusionsbildgebung

Zur Quantifizierung der perfusionsgewichteten Tomogramunele die in Abschnitt 4.3.3 dar-
gestellte Methode angewendet. Um einen mdglichst gerikgéier in der Quantifizierung zu
erhalten, wurden die Referenzexperimente finfmal wiealermd der Mittelwert der Refe-
renzwerte als Referenz verwendet. Vor Ermittlung der RBasfiswerte wurden grol3e Blutge-
falRe von der Auswertung ausgeschlossen wurden, sieheddibigid.15 . Der Ausschluss der

ml/min/mil ml/min/ml

Abbildung 4.15: Quantitative Perfusionskarten aufgen@mmit SEEPAGELinks: Perfusi-
onskarte vor (entfernen der grofl3en BlutgefdRechts: Nach Ausschluss der
grol3en Blutgefal3e. Einheitil /(min - ml) .

grol3en Gefale wurde mittels eines iterativen Algorithmwshefihrt, welcher sukzessive
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die hdchsten Perfusionswerte von der Auswertung ausgthbes die Verteilung der Perfusi-
onswerte eine gau3férmige Verteilung ergibt [Fis06]). bbAdung 4.16 ist die Verteilung der
Signalintensitaten im Lungenvolumen eines typischenuBarhsexperimentes vor und nach
entfernen der grof3en Blutgefal3e dargestellt. Zur quéineta Analyse wurden verschiedene
Regionen der Lunge ausgewahlt und dariiber gemittelt.

Verteilung der Messwerte in der Lunge
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Abbildung 4.16:Oben: Verteilung der Signalintensitaten in der Lunge vor entéerder Blut-
gefalRe.Unten: Nachdem die groRen Lungengefal3e sukzessive verworfen
wurden, erhalt man in sehr guter Naherung eine Gaul3verteidier Paren-
chymvoxel (siehe [Fis06]).
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4 Perfusionsbildgebung mittels Spinlabeling

In Tabelle 4.1 sind die quantifizierten Perfusionswerter ieeschiedene Lungenareale an vier
gesunden Probanden dargestellt. Diese SEEPAGE-Messtay#en in Endexspiration statt,
wobei die Messschicht koronal orientiert war und im domsdéereich der Lunge akquiriert
wurde.

Analog zu den SEEPAGE- Experimenten wurden auch fir ss-DHhgtative Perfusionsmes-
sungen durchgefihrt. In Abbildung 4.17 ist eine Perfudtante fir das ss-DIR-Experiment
dargestellt. Die Ergebnisse sindnil/(min - ml) angegeben. Auch hier wurde eine Analyse

| Proband | 1 | 2 | 3 | 4 |

Rechte Lunge | 1,96+0,39| 2,30+-0,46| 1,94+0,39 | 1,94+0,39
Untere rechte Lunge 2,08+0,42 | 2,42+0,48 | 2,03+0,41| 1,93+0,39
Obere rechte Lunge 1,86+0,37| 2,26+0,44 | 2,02+0,40| 2,00+0,40
Obere linke Lunge| 1,66+0,33| 2,14+0,43| 1,80+0,36| 1,50+0,3

Tabelle 4.1: Quantifizierte Perfusionswerte an gesundebaPden gemessen. Die Messungen
wurden mittels SEEPAGE durchgefihrt in einer coronalen®tin Endexspira-
tion (inml/(min - ml)).

mil/min/ml

Abbildung 4.17: Darstellung einer Perfusionskarte aufgemen mit ss-DIR.

der Perfusionswerte Uber verschiedene Regionen der Lusrgenommen, wobei die grol3en
BlutgefalRe wiederum mit dem bereits beschriebenen Algouits entfernt wurden. In Tabelle
4.2 sind die quantifizierten Perfusionswerte fir die ss-SHuenz an funf gesunden Proban-
den dargestelit.

Aus den errechneten Perfusionsraten wurde ein mittlenesy®umen Uber das RR-Intervall
aus der Perfusionsrafeermittelt:
VBlut = f . TRR
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4 Perfusionsbildgebung mittels Spinlabeling

| Proband |

1

| 2

| 3

| 4

| 5

Rechte Lunge

2,114+0,42

2,31+0,46

2,95+0,64

3,21+0,64

2,47£0,49

Untere rechte Lungg

22,15+0,43

2,42+0,48

3,17+0,63

3,14+0,63

2,62+£0,52

Obere rechte Lunge

> 1,99+0,39

2,22+0,44

2,68+0,54

3,1740,63

2,68+0,54

Obere linke Lunge

1,81£0,36

2,34+0,47

3,12+0,62

3,230,66

2,50+0,50

Tabelle 4.2: Mittlere Perfusionswerte an Probanden in ksyieation einer coronalen Schicht
(in ml/(min - ml)). Die Messungen erfolgten mit ss-DIR.

Der Wert ist fur alle gemessenen Probanden in der GréReangdvon 5mi/100ml, bei Ver-
wendung der durchschnittlichen ermittelten Perfusion2«8wnl/(min - ml) und einem mitt-
leren RR-Intervall von 100@:s. Dieser Wert entspricht sehr gut den physiologischen Bedin
gungen in der Lunge unter Ruheatmung.

4.5 Diskussion

In den letzten Jahren wurden einige Verfahren zur qualéatbzw. quantitativen Darstellung
der Lungenperfusion vorgestellt. Wahrend kontrastngéstitzte Verfahren eine solide Quan-
tifizierung erlauben, fihren die langen Akquisitionszeite einer erheblichen Einschréankung
bei der klinischen Anwendung. Im Gegensatz dazu, ist es piitl&el-Methoden méglich
in Akquisitionszeiten kleiner 10 Sekunden perfusionsgévate Bilder aufzunehmen. Jedoch
fuhren Bewegungsartefakte zu einem erheblichen Qualédtsst der Bilder und erschweren
die quantitative Auswertung bzw. machen diese unmdglich.

Die in dieser Arbeit vorgestellten “Einschuss”-Methoden Rerfusionsmessung mittels Spin-
labeling erméglichen nun erstmals eine Akquisition vonfys@onsgewichteten Bildern ohne
Bewegungsartefakte in einer Gesamtakquisitionszeirumtei Sekunden.

Im gesunden Probanden ist ss-DIR durch sein hohes SNR intei&hhggu SEEPAGE zu be-
vorzugen, da aufgrund der homogeriBnWerte des Lungengewebes eine vollstandige Hin-
tergrundunterdrickung im Lungengewebe moglich ist. Aurigreiner relativen grof3en Band-
breite vonT;-Werten in pathologischem Lungengewebe ist im PatienterAdwendung von
SEEPAGE zu bevorzugen. Im Klinisch relevanten Bereich YpiWerten ist hier eine voll-
standige Unterdrickung des Hintergrundgewebes madglichzipiell kann auch mit ss-DIR
jedes Gewebe unterdrickt werden, jedoch ist die Bandkagiig-Werten flr eine vollstandi-
ge Unterdriickung zu gering. Das heil3t es mussten fir diekiez Gewebetypen jeweils die
Inversionszeiten neu angepasst werden, was in der KliemsBhaxis nicht durchfiihrbar ware.

Aufgrund der sehr kurzen Akquisitionszeiten und der pagieschonenden Messmethode (kei-
ne KM-Injektion ist notwendig) ware SEEPAGE eine sinnvaited nutzenbringende Erweite-
rung zu den klinischen Gold-Standard- Methoden.
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4 Perfusionsbildgebung mittels Spinlabeling

Neben der rein qualitativen Betrachtung der Lungenpesfukbnnen die erhaltenen perfusi-
onsgewichteten Aufnahmen durch Akquisition einer unagfgen Referenz quantifiziert wer-
den. Dabei ist das vorgestellte Modell zur Quantifizierundaeh und schnell anzuwenden.
Dabei ist die gemessene Perfusionsrate ein Mittelwert éilben kompletten Herzzyklus. Geht
man von einem Herzminutenvolumeri/Gnin aus [Wes95] und einem Gewicht der Lunge von
1 kg , so erhalt man einen globalen Wert fur die Perfusion veniB(min - g), was auf eine
mittlere Perfusionsrate von can2 /(min - ml) fuhrt, bei einer angenommenen Lungendichte
von 0.4g/ml in Endexspiration. Vergleicht man weiterhin die gemeseéterfusionswerte, so-
wohl bei SEEPAGE, als auch bei ss-DIR, mit bereits verofigiien Werten so stellt man eine
sehr gute Ubereinstimmung fest [Hat00, Fin05]. Die Quiditr ermittelten Perfusionswerte
ist dabei hauptséchlich durch die Messung des Blutsigralé\drta bestimmt. Aufgrund der
Abhangigkeit des HASTE-Signales von Blutfluss und Herzphasd der relativ langen Ak-
quisitionszeit der Bildgebung im Vergleich zur diastotiea Phase, ist das Zeitfenster wahrend
des RR-Intervalls &ul3erst kurz. Verbleibender Blutfluskrefd der Bildakquisition resultiert
daher in einer Reduktion (induziert durch Phasendispeysies Aortensignales. Dies fihrt
zu einer Uberschatzung der Perfusion. Daher gilt als Haeldtr eine weitere Optimierung
dieser Perfusionsmethodik die Bildakquisitionszeit et reduzieren. Insbesondere der Ein-
satz von parallelen Bildgebungsmethoden [Gri02] ist hielversprechend und kénnte zu einer
erheblichen Reduzierung der Akquisitionszeit beitragesh damit die Uberschatzung der Per-
fusionswerte reduzieren.

4.6 Ausblick

Die vorgestellten Verfahren kénnen durch ImplementataihMR-Scannern der neusten Ge-
neration erhebliche Optimierungen erfahren. Eine weshit|\Verbesserung der bisherigen
Methodik wére die automatische Anpassung der Praparaidoasieter auf das RR-Intervall
(ss-DIR: TT; und T1,. SEEPAGE:TE und N). Damit kénnte man auch Perfusionsmessun-
gen mit variierenden Pulsraten miteinander vergleichandid vorgestellten Perfusionsmes-
sungen immer nur den Mittelwert der Perfusion Uber ein Rigri@ll bestimmt. Auch kann,
wie in der Diskussion angesprochen, durch Einsatz von R&wTiken, der Fehler in der
Perfusionsquantifizierung erheblich reduziert werdenmDavare es dann auch madglich in
die verklrzten Echozlige weitere Gradienten einzufligengitie zusatzliche Flusskompen-
sation bewirken. Weiterhin wéare eine Erweiterung der vstglten Praparationsverfahren auf
ein Multischichtexperiment denkbar. Hier mussten allegdiHyperechobildgebungsmethoden
zum Einsatz kommen, da man sich momentan, aufgrund der bauf®0°-Puls Applikation,
schon am SAR-Limit bewegt.

Neben rein technischer Weiterentwicklungen steht ein éerly der vorgestellten Methoden
mit Goldstandard-Methoden, wie kontrastmittelgestiitktessungen noch aus. Auch die Er-
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4 Perfusionsbildgebung mittels Spinlabeling

probung dieser Techniken bei verschiedensten Krankhieiésh der Lunge in mehreren Stu-
dien ist notwendig, um die klinische Relevanz zu beurteilen
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5 Lungenbildgebung unter freier
Atmung

5.1 Motivation

Ein grundlegendes Problem bei der Akquisition von MRT-Datgzen ist Bewegung, die wéh-
rend des Bildgebungsexperimentes stattfindet [Yam84,8i@aBm84, Ail92]. Bewegung wah-

rend des MR-Experimentes resultiert in einer Reduktiorfdeiosung bzw. Artefakten, die die

Qualitat der resultierenden Bilder herabsetzen. QuekgmBdwegung in der Ganzkorper MRT
rihren beispielsweise von einer Bewegung der Versuchspens sich (Translation und/oder
Rotation des Thorax bzw. der Extremitaten), oder aber vorsiptogischen Prozessen, wie
Atem- und Herzbewegung her. Bewegungen der Versuchsp@rsonsich werden im weiteren
nicht bertcksichtigt und als vernachlassigbar betrachtet

Hauptursache von Bewegungsartefakten in der MR-Lungegéiiung sind Herz- und Atembe-
wegung. Durch die Atembewegung findet nicht nur eine Traioslales abzubildenden Objek-
tes statt (wie es beispielsweise der Fall bei der Herzbildgg wére, wo das Herz einfach eine
Verschiebung entlang der Kopf-Fu3-Richtung erfahrt) deon das komplette Lungenvolumen
dehnt und kontrahiert sich und erfahrt eine (nichtline&@weformation. Dies induziert wahrend
eines Atemzyklusses eine massive Anderung der Spindightd/(ttel ist die Spindichte in
Endexspiration um ca. einen Faktor vier grof3er, als in hasjpin). Neben der Atembewegung
fuhrt die Bewegung des Herzens zu massiven Artefakten, ddddez mitten im Lungenvo-
lumen und damit in oder nahe des Bildgebungsvolumens Iizgjei fihrt nicht nur die rein
anatomische Bewegung des Herzens zu Artefakten, sondeindan durch den Herzschlag
induzierte, pulsatile Blutfluss.

Da aufgrund der ungunstigen Bildgebungssituation in dangeu(niedrige Protonendichte,
kurze effektive transversale Relaxation, eingeschrébktenakquisition) ein hochaufgelstes
Bildgebungsexperiment langer als die Zeitdauer eineloBervon Atmung und Herzphase an-
dauert, ist es notig, Herz- und Atembewegung zu kompensiégch werden fur viele funktio-
nelle Anwendungen Differenzexperimente durchgefihB.(gauerstoffgestiitzte Messungen).
Die dabei haufigste Methode zur Kompensation der Atembemgept der Atemstopp. Da die
Experimente aber unabhangig in verschiedenen Atemstdqosreert werden missen, unter-
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5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

scheiden sich die Inflationslevel, mit der Konsequenz, das&rgebnis Artefakte durch die
Subtraktion der Datensatze entsteht. Ein weiterer NdateeiAtemstopp-Methode ist die ein-
geschrankte Akquisitionszeit fur das Experiment. Im gesmPProbanden ist ein Atemstopp bis
maximal 30 Sekunden denkbar (in Exspiration). Der Lunganke hingegen kann im Mittel
eine Atemstoppzeit von NUR ca. acht bis zehn Sekunden beejohne schnelle Ermidungs-
erscheinungen zu zeigen. Diese Tatsache limitiert die i@&sasszeit und damit das SNR und
die erreichbare Auflosung.

Eine L6sung dieses Problems liegt darin den Proband bzverRatahrend der Datenakquisi-
tion Atemmandver durchfiihren zu lassen. Die standardmédigendete Methode in der MR-
Lungenbildgebung ist der Einsatz eines Respirationsigliidéeser hat allerdings den Nachteil,
dass er den Inflationslevel nicht genau genug bestimmt, emimbewegung komplett aus
den MR-Daten zu eliminieren. Fir die Korrektur der Herzbgwey und Eliminierung von
Flussartefakten des Blutes wird herkbmmlicherweise ek@&Hriggerung verwendet und die
Datenakquisition auf die Enddiastole beschrankt. Dieszfalren ist aul3erst robust, hat aber
den Nachteil, dass bei dickleibigen Versuchspersonerm, Belesonen mit geringen Blutdruck
das EKG-Signal zu schwach zur Triggerung werden kann.

Ziel der in diesem Kapitel dargestellten Verfahren ist ésvierschiedene Anwendungen der
Lungenbildgebung, die freie Atmung der untersuchten Pevgihrend des gesamten Experi-
mentes zu ermdglichen, wobei die Atembewegung nach Rekitisin der Datenséatze ganz-
lich eliminiert sein soll. Dazu wurden verschiedene Akgioasschemata, basierend auf dem
sogenannten Navigatorecho, fur die Lungenbildgebungiekalt. Im nun folgenden Abschnitt
werden zunachst die grundlegenden Zusammenhange zwiBdlgiebungsexperiment und
Bewegung kurz zusammengefasst, um dann verschiedenedgisanr Bewegungskorrektur
fur unterschiedliche Sequenztypen der Lungen-MRT zu gdbieise Losungsansatze erlauben
es prinzipiell, nicht nur die Atem-, sondern auch die Hevzdbgung in Echtzeit aufzunehmen
und damit die komplette physiologische Bewegung aus daetgBbungsdatensatzen zu elimi-
nieren.

5.2 Grundlagen

5.2.1 Bewegung in der MRT

Im folgenden soll kurz anhand einfacher Beispiele erldwterden, welche Einflisse die Be-
wegung des Messobjektes auf die Datenakquisition hat uncheéduswirkungen dies auf
die rekonstruierten Datensétze nach durchgefuhrter &dansformation hat. Zunachst wird
daher eine starre Translationsbewegung und ihre Auswgdsuim der Fourier-Bildgebung be-
trachtet. AnschlieRend werden am Beispiel der periodis€iaphragma-Bewegung (= Atem-
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bewegung) die daraus resultierenden Konsequenzen fur BieéBi\dlgebung diskutiert. Die
vorgestellten Beispiele sind abgewandelt und gekirzt\a@$96] Gbernommen.

Translation des starren Korpers (in der Bildebene)

Bei einer zweidimensionalen Bewegung eines starren Kéiipater Bildebene erhalt man eine
zeitabhangige Spindichte

p(z,y,t) = p(r — Az(t),y — Ay(t)), (5.1)

wobei Az(t) und Ay(t) Verrickungen von der urspriinglichen Position zum Zeitpurdar-
stellen. Damit erhé@lt man durch Anwendung von Gleichundl Zdlgendes gestdrtes MR-
Signal

S(ky, ky) / / 2, y, 1) 2 kv tkuy) g gy (5.2)

Fuahrt man die GroRRen = x — Ax(t) (y = y — Ay(t)) ein und verwendet Gleichung 5.1 so
erhalt man

Slhek) = [ [ ptapietessinduay (5.3)

Daraus folgt
Sk ky) = S(ky, ky)e?m o ky) (5.4)

mit dem ungestorten Signal(k,, k,), dem eine durch die Bewegung induzierte Phasge
Uberlagert ist:
AD = k,Ax(t) + k,Ay(t) (5.5)

Das resultierende gestorte Bild erhalt man durch Fouaesfiormation des gestorten Signals
I(x,y) = Fi o, {S(kar k) } = Fi o, {S (o, by )e2ma0 Gk}, (5.6)

Diese Beziehung kann durch Anwendung einer Faltung undatgrannten Punktverbreite-
rungsfunktionP S F'(x, y) vereinfacht werden

I(z,y) = I(x,y) x PSF(z,y), (5.7)
mit
PSF(z,y) = ka’ky{ei%Aqh(k””’ky)} (5.8)

Die Punktverbreiterungsfunktion gibt an, wie und in welth®ald Signalbeitrage eines Vo-
xels (bzw. eines Ortes) in anderen Voxeln (bzw. Orten) eisem. Mit Hilfe dieser Darstel-
lung kann man zeigen, dass beliebig komplizierte Bewegumngeer Bildebene (z. B. Herz-
und Atembewegung) in Teilbewegungen von starren Koérpelegtewverden konnen und diese
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wiederum ein gestortes Bild ergeben, welches aus eineldafisgung der Phasen der gestorten
Teilbilder zusammengesetzt ist.

Beispiel: Harmonische Bewegung des Diaphragma

Am Beispiel der periodischen Bewegung des Diaphragma sofl #er Einfluss eines bewe-
gungsinduzierten Phasenfehlers gezeigt werden. Be#taelrid die harmonische Bewegung
des Diaphragma in x-Richtung (Kopf-Fuf3 Richtung) mit deriédendauet 4., = %’T der
Atmung und der Atemamplitudd. Die Verschiebung verschiedener Voxales Diaphragma
ist dann gegeben durch:

Azx;(t) = Asin(wt) (5.9)

Fir ein Bildgebungsexperiment mit der AkquisitionsZEi, = N, - At und der Repetiti-
onszeitl’R (N, Phasenkodierschritte) erhalt man fur die VerschiebungeMafsystem des
Bildgebungsexperimentes:

Ax;(t) = Asinjw(N, - At + N, - TR)] (5.10)

Damit folgt fuir die Phasenmodulation unter Anwendung voei&lung 5.5 und unter Verwen-
dung der Beziehungen 2.15, 2.17 und 2.21 (siehe Kapitel 2):

AD(ky, ky) = kpiAa; = ky i Asin{w(k, - FOV, - At + k, - FOV, - TR)} (5.11)

Setzt man dies in Gleichung 5.8 ein und entwickelt den Exptarenach Besselfunktionen,
erhalt man nach einer kirzeren Rechnung fur die Punktvézbmagsfunktion

PSF(z,y) = Y 6(zx —mzy)d(y — my,) %o, i, {Jn(2m Ak;)}, (5.12)

wobei F, die fouriertransformierte der Besselfunktion darstefitld die Diracsche Deltafunk-
tion. Weiterhin gilt fir die Konstanten,undy,:

FOV, Tug
= — " 5.13
"o N:c TAtmung ( )
FOV, T
—_ 'Yy g% 5.14
Ya Ny TAtmung ( )

unter Verwendung der Auslesezgit, = N, - At und der Gesamtmesszéj.; = N, - TR.

KoNSEQUENZENTfuUr Bildrekonstruktion:

IMan beachte, dass Gleichung 5.6 impliziert,dass der Emilas Bewegung unabhangig vom Objekt ist.
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1. Der erste Term der Punktverbreiterungsfunktion in Gleng 5.12 beschreibt ein soge-
nanntesshostingdenn die Faltung mit den Deltafunktionen fuhrt auf eine ¥kisbung
der Ortsraumpunkte umuz,und my,, wobei m die Ordnung deShostesangibt. Die
GroéRenordnung der Verschiebung liegt unter Verwendung@lerchung 5.13 und 5.14

bei
. Taq
~ 5.15
Yo TAtmung ( )
bzw.
~ Tges
~ 5.16
Ye TAtmung 7 ( )

Das heif3t,z, wird bei physiologischen Bewegungen vernachlassigban K, ~

1 — 10 ms), abery, kann bei langer Bildakquisitionszeit einen signifikantenflass
nehmen. Folglich wird in der Praxis ein Ghosting immer nuPimasenkodierrichtung
auftreten.

2. Der zweite Term der Punktverbreiterungsfunktion in Gleing 5.12 beschreibt ein so-
genannte8lurring. Durch die Faltung dieses Termes mit der fouriertransfertean der
Besselfunktion kommt es zu einer Verschmierung der veesigmien Teilbilder (Ghosts).
Dies fuhrt zu einer Reduzierung der Ortsauflosung.

Die Bewegungseinflisse wahrend der Datenaufnahme in der RdRiien prinzipiell in zwei
Klassen der Bewegung unterteilt werden. Die Unterschgcduingt davon ab, zu welchem
Zeitpunkt des Experimentes die Bewegung stattfindet.

Intra-view-Bewegungen

Intra-view Bewegungen finden zwischen einer Anregung umdideugehorigen Datenakqui-
sition statt. Sie verursachen Bildartefakte, wenn die Rpwg wahrend des Anliegens eines
Gradienten stattfindet. Dies hat zur Folge, dass eine Sydruder Ortskodierung sowohl in
Phasen-4,), als auch in Leserichtung:f) auftreten kann. Dies fuhrt in Phasenkodier- und
Leserichtung zu einer Verzerrung des Bildes und obendreireserichtung zur Akkumula-
tion eines Phasenfehlers. Ferner kann auch die Schicktiseldeeinflusst werden und das
Schichtprofil gestort werden.

Diese Art von Bewegung wird im folgenden vernachlassighelanodernen Tomographen und
schnellen Bildgebungssequenzen die Zeitskala der BewgagurGrol3enordnungen grof3er ist,
als die Schaltzeiten der Gradienten (Beispiel: Herzrate;5—1, 5 s, Atemfrequenzz 3—6 s,
Schaltzeit der Gradienter: 100 us — 10 ms).
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Inter-view-Bewegungen

Diese Art von Bewegung findet zwischen verschiedenen Amgegu statt. Dies hat zur Fol-
ge,dass die Abhangigkeit der Stérung einzig durgheschrieben werden kann und sich in der
Akkumulation eines Phasenfehlers im Signal auf3ert und tdeumoben beschriebene@hos-
ting undBlurring fuhrt. Herz- und Atembewegung gehéren zu dieser Klasse wveBungen.
Die spater vorgeschlagenen Techniken zur Bewegungskaapen sind fur diesen Fall kon-
zipiert.

5.2.2 Vermeidung von Bewegungsartefakten

Innerhalb der letzten Jahre wurden verschiedene StrategieVermeidung von Bewegungs-
artefakten entwickelt. Diese kénnen in zwei Hauptkatesggotinterteilt werden:

Erzwingen eines Bewegungsstopps

Wie im vorherigen Kapitel gezeigt, ist die GréRenordnung Bewegungs-Zeitskala im Ver-
haltnis zur Zeitskala des Experimentes ausschlaggebéstte(&leichungen 5.15 und 5.16).
Daher ist der erste und einfachste Schritt zur Bewegungskinir das Verhaltnis der Zeitskalen
moglichst glinstig zu gestalten (dy,, y, < 1). Dies kann prinzipiell auf zwei verschiedene
Arten geschehen. Einerseits durch Verlangerung der Bevwgsperiode. Hier sei als Beispiel
der Atemstopp in der Lungenbildgebung, oder die Verwendhimes stereotaktischen Rahmens
(Fixierung des Schadels) in der Hirnbildgebung genanntieherseits kann nattrlich auch das
Bildgebungsexperiment verkirzt werden. Auch hier wurdeden letzten Jahren erhebliche
Fortschritte erzielt [Pal86, Rub94, Bie01].

Triggering und Gating

Ein vollkommen anderer Ansatz Bewegungsartefakte zu reterzverfolgt die Idee einer Syn-
chronisierung der Bildakquisition mit der Bewegung [Leh8%ierzu wird die (periodische)
Bewegung aufgezeichnet und aus der Bewegungsinfomatioflkgjuisitionsschema abgelei-
tet, welches eine artefaktfreie Bildakquisition erlauBgim Triggering wird die eigentliche
Bildakquisition nur dann ausgel6st, wenn der richtige Bguveyszustand vorliegt. Da aber ei-
ne Akquisition nur dann ausgeldst wird, wenn der richtigesBgungszustand vorliegt, variiert
die Repititionszeit wéahrend eines Experimentes betristhDies fuhrt, abhéangig von der aktu-
ellen Bewegungsperiode zu verschiedenen Wichtungen desrixentes, bzw. zu Artefakten
durch Verlassen des Gleichgewichtzustandes$beady-Stat&equenzen).

Beispiele fir ein Triggerverfahren waren der Einsatz eRespirationsgurtels bzw. eines EKG-
Triggers in der MRT. Die Bildakquisition bei der EKG-Triggmg wird typischerweise auf die
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Enddiastole gelegt, da hier nur eine minimale Bewegung degdtis stattfindet. Dabei wird
der Start der Bildakquisition durch eine feste Verzoger(figlay”) relativ zur R-Zacke des
EKG-Signales festgelegt. Beim Respirationgurtel hingeged die Akquisition bei erreichen
eines bestimmten Inflationslevels gestartet. Das Triggefrdie Atmung ist schematisch in
Abbildung 5.1 dargestellt.

Abbildung 5.1: Schematische Darstellung der Atemkurve.BBeeichen des gewiinschten In-
flationslevels (gestrichelte Linie) wird eine Akquisitigestartet.

Beim Gating hingegen findet eine kontinuierliche Datenaitjan statt. Messungen die nicht

| - |

t

e

Abbildung 5.2: Schematische Darstellung des Gating wéhfezier Atmung. Nur Daten in
den weil3en Feldern (entspricht dem Exspirationszustaedjem zur Rekon-
struktion genutzt.

im gewlnschten Bewegungsfenster liegen werden verwdbfenAkquisitionsschemata kann
dabei in zwei grofRe Klassen eingeteilt werden: prospektivel retrospektives Gating. Beim
retrospektiven Gating wird das komplette Bildgebungserpent mehrmals wiederholt, um
zu gewabhrleisten, dass im gewiinschten Bewegungsfensier Jeil des k-Raumes zumin-
dest einmal akquiriert wurde. Anschliel3end werden (nactkal@pletten Akquisition) nur die
Daten zur Rekonstruktion genutzt, die innerhalb des vodeéinierten Fensters liegen. Auf-
grund der Tatsache, dass das komplette Experiment mehwiealsrholt wird, ist die zeitliche
Effizienz sehr gering. Daher ist man in den letzten Jahren dbergegangen sogenannte pro-
spektive Akquisitionsverfahren anzuwenden. Hierbei wid Akquisitionsschema dynamisch,
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5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

wéhrend der Bildakquisition angepasst, wobei nur Phaskatschritte wiederholt gemessen
werden, die bei vorhergehender Messung nicht im richtigequdsitionsfenster lagen.

5.2.3 Navigation mittels MR-Daten

EECJA‘ 4\ i Snl [ 1

. —M MRS =00
o 1
00° 180 .
y|_
X

Abbildung 5.3: Anregung des Pencil-Beam in der SpinechaliBierung. Links: Darstellung
der Schichtpositionierung des Navigators. Rechts: Sctisoh@ Darstellung
der Navigatorsequenz, einschlie3lich Bildgebungserpanies. Dabei wird
die Anregung und Refokusierung unter einem spitzen Winketlgefihrt.
Nur Spins die sowohl von dem 90°- als auch vom 180° HF-PulsnBasst
wurden, tragen zum Navigatorecho bei (in schwarz sind deegeadienten fur
Navigatorecho und Bildgebung dargestellt).

Um Uberhaupt ein Triggering bzw. ein Gating durchfihrend@arien, muss der Bewegungszu-
stand des Messobjektes vor jeder Datenakquisition belsaimt Fir die MRT kann zwischen
externen und internen Verfahren zur Bewegungsermittlumigrachieden werden. Externe Ver-
fahren, wie EKG-Triggerung und Respirationsgurtel messe&bhangig vom MR-Experiment
den Bewegungszustand und geben diese Information an da&&i&-weiter. Dieses wertet
die Bewegungskurve aus und gibt dann den Befehl zu Akqoimsiti

Die interne Navigation auf die Atmung mittels MR-Daten égtaiber sogenannte Navigato-
rechos, diese wurden erstmals im Jahre 1986 vorgeschlAgeB6]. Erste Anwendungen die-
ses Vorschlages wurden dann zur Herzbildgebung und Caongagraphie eingesetzt [Cup85,
Hin88]. Unter einem Navigatorecho versteht man die Aufnalamer eindimensionalen Pro-
jektion der Versuchsperson entlang der maximalen Ausdeidar Atembewegung. Die opti-
male Akquisitionsrichtung liegt dabei entlang der KopfB-Richtung, wobei die Grenze zwi-
schen Diaphragma und Lungengewebe zur Feststellung deeddeg genutzt wird. Dabei

wird die Akquisition der Projektion herkdmmlicherweiseeiildlie Aufnahme eines “Pencil-
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5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

Beam” realisiert (Abbildungen 5.3, 5.4 links), um ein m@gkt grol3es Kontrast-zu-Rausch-

Abbildung 5.4: Darstellung des angeregten “Pencil-Bealimk¢). Nach einer Fouriertrans-
formation erhéalt man die Projektion der Bewegung in x-Ricigt (rechts).
Man beachte das nur Signal des Diaphragmas beitragt un@l&igeile aus
dem Lungenparenchym im Rauschen untergehen (verandertaibeen aus
[Haa99])).

Verhaltnis zwischen Diaphragma und Lungengewebe zu erziénschlie3end werden die
Projektionen entlang der Bewegungs- bzw. Akquisitiorigriog fouriertransformiert, siehe
Abbildung 5.4 rechts. Die Atemposition wird Uber eine eafifa Kantendetektion der Dia-
phragmagrenze bestimmt (= Grenze zwischen Diaphragma umgengewebe).

Dieses Verfahren ist in dieser Form auf die Lungenbildggmioht anwendbar. Einerseits liegt
der Pencil-Beam-Navigator zwangslaufig im Bildgebungsn@n bzw. kreuzt er die Bildge-
bungsschicht(en). Andererseits unterscheiden sich deiskionsparameter fir das Naviga-
torecho (Anregungswinkel, Repetitionszeif’R) erheblich von den Bildgebungsparametern.
Dies fuhrt zu einem erheblichen Qualitatsverlust der MRadgramme durch:

1. Sattigungseffekte im Bildgebungsvolumen

Der Anregungswinkel und die Repetitionszeit des PencdrBéNavigator sind zwangs-
laufig grol3er, als die der Bildgebung. Dies fuhrt aufgrund Yo Relaxationseffekten zu
einer Sattigung und so zu einer Signalausléschung am Orfdalegatorpulse.

2. Artefakte bei “Steady-State”-Sequenzen

Durch die Unterschiede der Parameter in der Anregung demyatavs zur Bildgebung
fuhrt dies zu einem Verlust des Gleichgewichtzustandes at®m d2s Navigators. Dies
wird sowohl durchT?-, als auchl;-Relaxation verursacht und fuhrt, abhéngig von den
Relaxationszeiten zu mehr oder minder schweren Artefaktéden resultierenden Daten-
satzen (z.B. Phasenspriinge im k-Raum, Wichtung des k-Ratimerachiedenen, vom
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5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

Ort abhangigen Relaxationsraten ...). Dies aul3ert siathcein Blurring und Streifen in
den Datenséatzen.

5.3 Material und Methoden

Grundlegende Idee fur die Lungenbildgebung war es das Kdmias “Pencil-Beam” zu ver-
werfen und ein Akquisitionsschema fir das Navigatorechergwickeln, welches die beiden
oben genannten Probleme fiur die 3D-Lungenbildgebung bbwvMiltischicht-Bildgebung

|6st. Die naheliegende Lésung des Problems war es, den &taviginfach in das Bildge-
bungsexperiment zu integrieren und dabei die Anregungspuid Repititionszeiten des Bild-
gebungsexperimentes zu verwenden. In Abbildung 5.5 isBidgebungs- bzw. Navigator-
volumen fiir ein 3D-Volumenexperiment dargestellt. Fur Binltischicht-Experiment hinge-

Abbildung 5.5: Position des Bildgebungs- bzw. des Navigetiomens zur Akquisition eines
3D-Gradientenechos.

gen wird eine Schicht zur Navigation verwendet, die keineataleren Bildgebungsschich-
ten schneidet. siehe Abbildung 5.6. Das heil3t, es werdemplatta Schichten bzw. Volumi-
na zur Navigation genutzt. Dieses Vorgehen fuhrt natidigleinem wesentlich schlechteren
Kontrast-zu-Rausch-Verhaltnis zwischen Lunge und Diaghra im Vergleich zur Pencil-Beam-
Technik. Dies liegt an der Tatsache, dass die ProjektiorNawigation nun eine komplette
koronale Schicht bzw. das gesamte Thoraxvolumen ein&thlied daher Signalanteile des
Rumpfes und der Arme auf Hohe der Grenzflache zwischen Dagpiet und Lungengewebe
projiziert werden, siehe Abbildung 5.7. Daher kann zur Bestung der Diaphragmaposition
keine einfache Kantendetektion mehr durchgefuhrt werdiedje Kante Parenchym/Diaphrag-
ma nicht mehr wohldefiniert ist.
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Abbildung 5.6: Schematische Darstellung der Navigatdtipmen fur ein Multischichtexperi-
ment. Links in koronaler und rechts in sagittaler Ausricigtu

Aus Abbildung 5.7 ist eine interessante Eigenschaft desfin@iten Navigatorschemas zu er-
sehen. Neben der niederfrequenten Modulation des Sigeilan der Diaphragmakante exis-
tiert eine hoherfrequente Intensitatsmodulation UberZai¢ auf Hohe des Lungenvolumens.
Diese Signalvariationen spiegeln zum einen den pulsdiless des Blutes im Lungenvolumen,
zum anderen die Bewegung bzw. Volumenanderung des HerzedsmDabei entspricht die
Periode der Fluktuationen exakt einem RR-Intervall. DidS&ekt wird im weiteren genutzt,
um neben der Navigation auf die Atmung, auch noch Infornmatiber die Herzphase zu er-
halten. Diese Information wird spéter eingesetzt, um auafilderzschlag zu triggern, um den
Einsatz eines externen EKG-Gerates unnoétig zu machen.

5.3.1 Bestimmung des Inflationslevels

Die Bestimmung des Inflationslevels der Lunge wurde mittghes “Least-Squares-Verfahr-
ens” durchgefiihrt [Wan96], um dem verminderten Kontrasselen Lungenparenchym und
Diaphragma Rechnung zu tragen. Hierzu wird zunéachst ausN@eigatormessungen eine
Messung (Projektion) als Referenzposition gewahlt. Dieeéerenzposition (des Diaphrag-
mas) liegt typischerweise in oder Nahe der Mitte der Ateméoge, da diese Position bei
jeder Exspiration bzw. Inspiration Uberquert wird. Um éi®eferenzposition wird ein Fenster
der LangeL definiert, welches die Gesamtamplitude der Atmung Ubecsitré Nun wird der

Referenzdatensatz. (=) mit den einzelnen Navigatorakquisition&,, (z) verglichen. Dies

geschieht durch Verschieben des Testfensters der Reffieessung und gleichzeitiger Bestim-

2Da typischerweise eine Vormessung zur Bestimmung der Befeosition und der Atemamplitude durchge-
fuhrt wird, wird das Fenster gréRer als die maximale Ampligewahlt, um spatere tiefere Exspirations-
Inspirationszustande auch mittels dieser Methode siobstiromen zu kénnen.
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5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

| Herzfenster

Abbildung 5.7: Zeitverlauf einer Serie von 3D-Navigatossengen. Der Navigator
wurde als Gradientenecho ausgelesen, anschlieBend wurde ID-
Fouriertransformation in Kopf/Ful3-Richtung durchgeti(f £ = 1,8 ms,
TR = 12ms, a = 8, Auflosung Kopf/Ful3-Richtung\z = 1,7mm). Man
beachte den Kontrastverlust zwischen Diaphragma und lngeyeebe im
Vergleich zu der Pencil-Beam-Technik (vgl. Abbildung 5.4)

mung des Fehlerquadratés')( D), wobei D die Verschiebung des Testprofiles angibt:

z=L/2

LSQ(D) = Y |Ines(x + D) = Ina(w)[*.

x=—L/2

Bei einer Verschiebun@ = Az des Diaphragmas wird das Fehlerquadrat minimal und die
Position des Diaphragmas entspricht der Referenzpoggiehe Abbildung 5.8). Die Genau-
igkeit der Positionsbestimmung des Diaphragmas, die regain Verfahren bestenfalls erreicht
werden kann, liegt bei einer Standardabweichung+arPixel, da nur ganzzahlige Werte der
Verschiebung ermittelt werden kénnen. In Abbildung 5.%ise Vergré3erung der Navigato-
rechos um die Diaphragmagenze dargestellt. Die weil3e kgt dabei die aktuelle Position
des Diaphragmas, welche durch die Fehlerquadratmethctieninet wurde.

Basierend auf der erstellten Atemkurve (= Position des iagmas) kann ein Histogramm
angefertigt werden, welches die relativen Haufigkeitenvéeschiedenen Atempositionen an-
gibt, siehe Abbildung 5.10. Die Effizienz flr eine retrosiekavigiertes Experiment kann

definiert werden als:

Anzahl aller rekonstruierter Phasenkodierschritte

-1
Anzahl aller akquirierter Phasenkodierschritte 00 []

Die mittlere Effizienz liegt bei cg30+10)% im gesunden Probanden bei Ruheatmung. Jedoch
ist die Effizienz stark von der Atemfrequenz und der Verl@dder im Exspirationszustand
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Abbildung 5.8: Schematische Darstellung der Fehlerguadithode. Das Diaphragma ist
schematisch durch das graue Rechteck dargestellt undhignssich gegen-
Uber der Referenzmessung um:.

Pixel
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Abbildung 5.9: Vergré3erung eines Bildausschnitts ausildbohg 5.7. Die weil3e durchgezo-
gene Linie zeigt die Diaphragmaposition, die mittels denl&euadratmini-
mierung ermittelt wurde.

abhangig und variiert von Proband zu Proband bzw. von MesgurMessung. Die Atmung
des Menschen in Ruhe ist so angelegt, dass ein Verhaltniederildauer in Exspiration zu
Inspiration ca. 1:2 entspricht, wobei die mittlere Diaghmeposition in Exspiration auf1
Pixel genau ist und damit ein globales Maximum in der Haufigéi@nimmt (siehe Abbildung
5.10). Aus diesem Grund und der Tatsache, dass die SpiadithEndexspiration maximal
wird, wird diese am haufigsten vorkommende Position des [D&gmas zur Rekonstruktion
der Datenséatze verwendet.

Geht man von einer Gleichverteilung der verschiedenendpikaslierschritte tber alle Dia-
phragmapositionen und einer Effizienz von 25% aus (als dreéaee), so genugt ein “Over-
sampling” um Faktor vier (entspricht einer viermaligen Aalime aller Phasenkodierschritte),
um im Mittel ein Bild zu rekonstruieren, in welchem pro k-Razeile mindestens eine Akqui-
sition in Optimalposition des Diaphragmas stattgefundan Bollte eine unginstige Atemfre-
guenz eine Rekonstruktion des kompletten k-Raums verhinde ist es moglich Nachbarpixel
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Abbildung 5.10Links: Darstellung des zeitlichen Verlaufs der Diaphragmapasitn Ein-
heiten der RepititionszeifR. Rechts: Relative Haufigkeit der Atempositio-
nen. Deutlich zu erkennen das (globale) Maximum um den Espiextions-
zustand. Zwei weitere Maxima\z = 5, 9) markieren zwei verschiedene In-
spirationszustande.

der Optimalposition zur Rekonstruktion zuzulassen.

5.3.2 Bestimmung der Herzphase

Zur Bestimmung der Herzphase wurde das sogenannte “Cefnkéass’-Verfahren angewen-
det. Hierzu wird analog zur Inflationslevelbestimmung zin#h ein Fenster festgelegt, tber
welches die Berechung der Herzphase erfolgt. Es hat sidwaskmé&Rig erwiesen das Fens-
ter beginnend bei der Schulter, bis Uber den Aortenbogeaganl da hier die gro3ten ortlichen
Fluktuationen der Signalintensitat stattfinden (sieheildoing 5.7). Nun wird innerhalb dieses
Fensters das Zentrum der maximalen Signalintensitatrelam Ort (analog zum Massenzen-
trum in der Mechanik) bestimmt:

_ szFx -I(x)
CME==""T0)

wobei /(x) die Pixelintensitat am Ort darstellt undf” das Fenster bzw. Intervalt,,;,,, .|
angibt, Uber welches das Massenzentrum bestimmt wird.eBi¥erfahren hat den Vorteil,
im Gegensatz zu einer einfachen Summierung der Signadiitéden, dass die niederfrequente
Modulation der Atmung gering gehalten wird (siehe Abbildinl1).

In Abbildung 5.11 sind einfache Summierung und “Massemnzemt der Signalfluktuationen
aufgetragen. Der eigentliche Herzschlag wird nun Gber®amvellwertbestimmung bzw. Gber
einen Hochpassfilter festgelegt.
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Abbildung 5.11: Darstellung der errechneten Summe (oluy errechneten Center of Mass
(Mitte) und der daraus abgeleitete Herzzyklus (unten).

5.3.3 Akquisitions- bzw. Navigationsschemata

Im folgenden Unterabschnitt werden die verschiedenenamphtierten Akquisitionsschemata
vorgestellt. Die vorgestellten Verfahren wurden zum Zwdek “Proof-of-Principles” imple-
mentiert. Einige der vorgestellten Verfahren wurden awttos fur die morphologische bzw.
funktionelle Bildgebung eingesetzt.

Fur alle dargestellten Experimente wurde die Navigation. liie Datenrekonstruktion retro-
spektiv durchgefuhrt.

5.3.3.1 Gradientenechos

In Abbildung 5.12 ist das Akquisitionsschema fur ein Gratk@echoexperiment dargestellt.
Diese Schema des Navigators kann sowohl auf 3D-, als audeguafentierte 2D-Experimente
angewendet werden (Multischicht-Experimente bzw. Mudtiientenechos). In der 2D-Bildgebung
kénnen die einzelnen Segmente dabei aus mehreren Schizchtermehreren Echos einer
Schicht (mit unterschiedlicher;IWichtung) bestehen. Die Zeitauflosung des Navigators ist
dabei Uber die Segmentgrofe bzw. die Anzahl der Schichtenezhos gegeben.

Fur die 3D-Bildgebung wird Ublicherweise nach jedem Natog&in Phasenkodierschritt fur
alle Partitionen aufgenommen/( = N,)). Dabei ergibt sich fur die Zeitauflosung des Naviga-
torsTvay = TR - (Np + 1), wobei TR die Repititionszeit des Bildgebungsexperimentes ist
und Np die Anzahl der aufgenommenen Partitionen darstellt.
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Abbildung 5.12: Akquisitionsschema des NavigatorechceefiirtGradientenechoexperiment.

5.3.3.2 Turbospinechos

Im Gegensatz zu den Gradientenecho-Techniken kann beSEg§Henzen die Restmagnetisie-
rung eines Echozuges zur Navigation genutzt werden. Nachghimg und Auslese des kom-
pletten ortskodierten Echozuges wird einfach ein weitargstphasenkodiertes Echo am Ende
des Echozuges ausgelesen. Dieses Echo wird zur Navigatimurtzy. Die Zeitauflosung des
Navigators ist durch die Repititionszeit des Bildgebunxgseimentes gegeben. Jedoch ist fur
Genauigkeit des Navigators die Zeitspafiig, zwischen Anregung und Auslese des Naviga-
torechos ausschlaggebend:
Tnaw = TEimper - (ETL 4 1)

Das heifl3t, je kirzer der Echozug des TSE-Experimentes) destauer die Inflationslevelbe-

stimmung. Um eine Anderung des Inflationslevels zwischeregung und Auslese des Navi-

gators auszuschlielR3en, kann zuséatzlich ein weiterer ldemigin Form eines Gradientenechos)
vor der Anregung platziert werden (siehe Ausblick am EndeKigpitels).

5.4 Ergebnisse

Die vorgestellten Methoden zur BewegungskompensatiorAttaung in der Lungenbildge-
bung wurde zunéchst an einem Siemens VISION (Feldstarkéekfa) bzw. Siemens OPEN
(Feldstarke 0,2 Tesla) Ganzkorpertomograph implemenfeifgrund der Tatsache, dass die-
se Gerate Uber nicht gentigend Arbeitsspeicher verflgesstmauf eine kombinierte Atem-
[Herztriggerung verzichtet werden. Daher wurden die Nawglaten nur zur retrospektiven
Respirationskorrektur verwendet. Zur Herztriggerungdeyumwenn nétig, ein herkbmmliches
externes EKG-Geréat verwendet. Die Auswertung und Rekokistn der Datensatze erfolgte
offline mittels Matlab (Mathworks Inc., Natick, MA, USA).
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5.4.1 2D-Turbospinecho

In Abbildung 5.13 ist das Ergebnis einer TSE-Messung d&etiedn der linken Teilabbil-

Abbildung 5.13: TSE-Experiment unter freier Atmurgnks: Alle Daten wurden zur Rekon-
struktion verwendetRechts: Nur Daten in Exspiration wurden rekonstruiert

dung wurden die Echos ohne Bertcksichtigung des Inflagwetd rekonstruiert, in der rech-
ten Teilabbildung wurden nur Daten in Exspiration zur Redtarktion verwendet. Die Daten
wurden in der Enddiastole unter Verwendung eines exterkéa-Eriggers aufgenommen. Fur
beide Datensétze wurde pro Phasenkodierschritt ein EchBekonstruktion verwendet, die
Anzahl der Mittelungen entsprach also fir den komplettétakim (alle Phasenkodierschrit-
te) Nayve = 1. Der Datensatz wurde hierzu zehnfach oversampelt, widbelie dargestellte
Rekonstruktion ein Oversampling von vier genlgte. Bildgefsparameter: Anregungswinkel
90°, Refokusierungswinkel 180°, Repititionszeit 3508, Interechozeit 4,3»s, Echozuglan-
ge ET L=13+1, Schichtdicke 8&:m, FOV 400mm?, Matrix 252 x 256, was einer Auflésung
von 1,59 x 1,56nm? in der Schicht entspricht. In der “navigierten”, in Endeixapion rekon-
struierten Sequenz sind keine Atmungsartefakte (GhostsAlzasing) und Flussartefakte zu
erkennen.
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5.4.2 2D-Gradientenechos
5.4.2.1 Multigradientenecho

Fur die Anwendung des in Kapitel 3 vorgestellten Verfahrmirsventilationsbestimmung wur-
de eine Multigradientenecho-Sequenz zgBEstimmung unter freier Atmung implementiert.
Bildgebungsparameter: Anregungswinket15°, Repetitionszeif R = 41 ms, Matrix 64 x
128, FOV 500mm?(4/8 Rect FOV), Schichtdicke 1mm. Es wurden finf Echos mit einer
minimalen Echozeit vo’E = 2,61 ms und einer Interechozeit vVohE;, .., = 4,4 ms. Der
Navigator wurde gemal Abbildung 5.6 rechts positioniert.

Die Daten des Multigradientenecho-Experimentes wurdewesmdet, um T-Karten zu rekon-
struieren. Hierzu wurden zunachst die Einzelbilder mit demgestellten Algorithmus zur In-
flationslevelbestimmung rekonstruiert und anschlieleand® eine Kurvenanpassung an die
Daten vorgenommen. In Abbildung 5.14 ist das Ergebnis deya@®é&rekonstruktion als¥

Abbildung 5.14: T-Karten unter Luft- (links) und Sauerstoffatmung (rechBie Akquisition
fand unter freier Atmung statt, wobei nur der Inflationslemd=ndexspiration
zur Rekonstruktion herangezogen wurde.

Karte dargestellt. In der linken Karte atmete der Probandnitaft und in der rechten Ab-
bildung reinen Sauerstoff. Das Experiment wurde insgesaantig-mal wiederholt, um das
notwendige SNR fur di€’;-Quantifizierung zu erreichen. Nach Rekonstruktion deeDatar
die durchschnittliche Mittelung der Daten pro k-Raumzb#eca. 8, was fur die Kurvenanpas-
sung ausreichend war.

In Abbildung 5.15 sind zwei Differenzkarten aus ein und delimsn Datensatz dargestellt.
Da die beiden Einzelmessungen Uber einen Zeitraum von nedimr [dinuten auseinanderla-
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Abbildung 5.15: Differenzkarte der oben gezeigten Luft/&stoffmessung. Links: Diffe-
renzkarte ohne Beriicksichtigung der Translationsbewggi@s Probanden.
Rechts: Mit Korrektur der Probandenbewegung erstellteeBahzkarte.

gen fand eine leichte Bewegung des Probanden in Kopf-FaRtRig statt. Dies ist an dem

Missregistrierungsartefakt am Ubergang zwischen Diagrheund Lungengewebe zu erken-
nen (siehe Abbildung 5.15 links). Nach Korrektur dieser Bgung durch eine einfache Ver-
schiebung der Datensatze in Kopf-Ful3 Richtung gegeneanareigt die Differenzkarte keine

Missregistrierungsartefakte mehr (Abbildung 5.15 rechts

5.4.2.2 Multischicht-Experiment

In Abbildung 5.16 sind zwei repréasentative Schichten elnegewichteten Multischichtexperi-
mentes dargestellt. Bildgebungsparameter: Anregundg®hin= 50°, RepetitionszeifR = 60
ms, TE = 2,3ms Matrix 128 x 256, FOV 500nm?(8/8 Rect FOV), Schichtdicke 1&m, bei
einer Anzahl von 14 Schichten in koronaler Ausrichtung. Navigator wurde gemaf Abbil-
dung 5.6 links in eine koronal ausgerichtete, dorsale Stlgielegt. Die Bildgebungsschichten
wurden nach jeder Navigatorakquisition “interleaved”gelesen, wobei der Phasenkodiergra-
dient jeweils inkrementiert wurde. Dieses Akquisitiortssma beruht auf einer fur die Lungen-
bildgebung optimierten Sequenz [Oec06]. Aufgrund der éamigepititionszeiten zwischen der
Akquisition der einzelnen Schichten kénnen relativ groeeyungswinkel verwendet werden
und so ein verbessertes SNR erreicht werden (im Vergleickemquentiellen Schichtakquisiti-
on). Es sind weder Artefakte durch Herz- noch durch Atemigewg zu erkennen.
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Abbildung 5.16: Multischichtexperiment. Dargestelltgivier reprasentative Schichten einer
fur die Lungenbildgebung optimierten Gradientenechou8egq.

5.4.3 3D-Gradientenecho

Die Rekonstruktion dieser am VISION aufgenommenen Dateasifolgte online, wobei die
Atemposition wiederum durch das Least-Squares-Verfabestimmt wurde. In Abbildung
5.17 ist ein typisches Ergebnis einer derartigen Messungedeellt. Bildgebungsparameter:
EchozeitTE = 2,7ms, Repetitionszei’R = 830ms, Anregungswinkelx = 8, Matrix-
grofRe254 x 256 x 24 (Leserichtung/Phasenrichtung/Partitionsrichtunggoeer Auflosung von
1,7x1,7x4,0mm?3. Es sind keine Atmungsartefakte im Lungenvolumen zu er&genmd die
BlutgefalRe werden selbst nahe des Diaphragma noch schag Rlurring dargestellt. Weiter-
hin sind auch Sattigungseffekte durch das modifizierte ¢tionsschema verhindert worden,
wie deutlich in der Maximum-Intensity-Projection (MIP) Abbildung 5.17 zu erkennen ist.
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5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

Abbildung 5.17: Reprasentative Schichten eines dreidaosalen Gradientenechos unter Ver-
wendung von Respirationsnavigation und externer EKGgigng (a-c).
Maximum Intensity Projection (MIP) des kompletten dreidmsionalen Da-
tensatzes (d).

5.4.3.1 Kombinierte Atem-Herztriggerung

Um die kombinierte Navigation auf Respiration und Herzmgkiu erproben wurde an einem
Siemens AVANTO Ganzkérpertomograph (Siemens Medical tiwis, Erlangen) eine drei-
dimensionale Gradientenecho-Sequenz programmiert. Zatenempfang wurde eine Kom-
bination aus Spine-Array und Large-Flex Spule verwendel (BEmpfangskanale). Die Bild-
gebungsparameter wurden analog zu den 3D-Experimenteni&8f®N verwendet. Die Aus-
wertung und Rekonstruktion der Datensatze erfolgte offimigels Matlab (Mathworks Inc.,
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5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

Natick, MA, USA), wobei die vorher beschriebenen Verfaheem Bestimmung des Inflati-
onslevels und der Herzphase eingesetzt wurden. In Ablgldub8 sind zwei reprasentative
Schichten in koronaler Ausrichtung eines gesunden Pradyagdzeigt. Man kann eine deutli-
che Artefaktreduktion zwischen den nicht bewegungskiamrign Datensétzen und den respi-
rationskorrigierten Datensétzen erkennen. Eine weiteredséserung wurde durch die zusatz-
liche Korrektur auf die Herzphase erreicht. Dies ist begosdeutlich in Abbildung 5.19 zu
erkennen. Nach Korrektur des Datensatzes auf die Herzghasdie Ghosts im Herzvolumen
fast vollstandig eliminiert. Jedoch konnten die Artefattée Herzbewegung nicht vollkommen
unterdrickt werden, da die zeitlich Auflésung dieses Nawigazu schlecht ist, um eine genaue
Bestimmung des Herzzyklusses zu gewahrleidBemnoch ist die Qualitat der hier vorgestell-
ten Ergebnisse hoch genug, um die prinzipielle Funktidngkeit des vorgestellten Verfahrens
zur simultanen Bewegungskorrektur auf Atmung und Herzlgenwg zu demonstrieren.

Abbildung 5.18: Darstellung des 3D-Gradientenechos ini zweschiedenen Schichten. Die
Rekonstruktion erfolgte ohne Bewegungskorrektur (linksit Respirations-
korrektur (Mitte) und mit Korrektur auf Atmung UND Herzpleagechts).

3Anmerkung: Dies ist nur mit prospektiven Techniken moglgiehe Ausblick

96



5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

Abbildung 5.19: Darstellung des 3D-Gradientenechos iaregthicht durch das Herz. Die Re-
konstruktion erfolgte ohne Bewegungskorrektur (linksit, Respirationskor-
rektur (Mitte) und mit Korrektur auf Atmung und Herzphasedmts). Es ist
deutlich eine Reduzierung an Ghosts nach Korrektur auf demyklus zu
erkennen.

5.5 Diskussion

In diesem Kapitel wurden verschiedene Akquisitions- bzavijationsschemata fur die Lun-
genbildgebung unter freier Atmung vorgestellt. Unter Autzang dieser Verfahren wurden
erstmalig Datensatze aus dem Lungenvolumen bzw. einz8lcigichten der Lunge unter freier
Atmung gewonnen, ohne die sonst Ubliche Artefakte, @f®stingund Aliasing in den Da-
tensétzen zu induzieren. Im Vergleich zu den Atemstoppatten Techniken erlauben diese
Verfahren einerseits eine Aufhebung der Messzeitbeskbrinund andererseits die Moglich-
keit den Inflationslevel genau zu bestimmen. Hieraus eryslmh eine Vielzahl von Vorteilen
bzw. Anwendungsmaoglichkeiten fir die MR-LungenbildgegpuiDer Hauptvorteil dieser Ver-
fahren unter freier Atmung ist, dass eine sehr hohe Aufloslengatensatze bei gleichzeitig
hohem SNR erreicht werden kann. Da die Messungen unter fkéieung stattfinden, stellen
diese auch kein Problem fur Patienten mit erheblichen kom&storungen der Lunge dar. Die
Qualitat der Datensétze hinsichtlich Artefakten ist dddogistant hoch, da wahrend des gesam-
ten Experimentes die Bewegung der Versuchspersonengeufud diese in der Rekonstruktion
bertcksichtigt wird.

Speziell fur die funktionelle Lungenbildgebung erschéie(sich komplett neue Moglichkei-
ten, da viele der dort durchgefiihrten Experimente auf Bafigexperimenten aus unabhan-
gigen Messungen bestehen. Diese Einzelmessungen wurgldatbiim Atemstopp bzw. mit
einem Respirationgurtel durchgefihrt. Die resultierenBéferenzkarten sind besonders im
Lungenareal nahe des Diaphragmas von Registrierungsadafdominiert. Dieses Problem
kann nun umgangen werden, indem man nur Datensatze aus EIWEMLDEFINIERTEN
Atemzustand rekonstruiert. Dies gilt natrlich auch fig dikquisition von hochaufgeldsten
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5 Lungenbildgebung unter freier Atmung

Parameterkarten, die bis dato, aufgrund der extremen Mitisszchréankung, nicht akquiriert
werden konnten. So ist es in dieser Arbeit erstmals gelurgen T;-Parameterkarte unter
freier Atmung zu akquirieren. Dies erbrachte einerseits derteil, dass aufgrund der Auf-
hebung der Messzeit im Prinzip beliebig lange akquirientdea konnte. So war es mdglich
durch Erhéhung der Anzahl der Mittelungen, ein ausreichsr®NR zu erreichen, um auch
hochaufgelOste JFParameterkarten zu berechnen. Andererseits konnte diirchenaue In-
flationslevelbestimmung eine Differenzkarte aus zwei hidalgigen Experimenten gewonnen
werden. Die Ubereinstimmung des Inflationslevels in beilgperimenten war dabei so gut,
dass keine Missregistrierungsartefakte im Lungenvolumenziert wurden.

Aufgrund von technischen Limitationen der Tomographendguaralle Schemata bis dato nur
retrospektiv auf die Atemtriggerung angewendet. Das heiRtwurden zunachst mit einem
vorher festgelegtem Oversampling die Daten akquiriertdiedRekonstruktion der Bilder erst
nach Akquisition aller Daten durchgefiihrt. Mit modernemmbmraphen ist es mdglich diese
Verfahren auch prospektiv anzuwenden und so Datensataglddeiner (oder besserer) Bild-
qualitat in erheblich kiirzeren Messzeiten zu akquirieren.

Alle hier vorgestellten Verfahren kénnen, wie gezeigt, imBp neben der Navigation auf
die Atmung zusatzlich auch auf die Herzphase triggern. Damd externe Sensoren, wie
Respirationsgurtel und EKG-Gerét, zur Bewegungsdetektamplett Uberfliissig geworden,
und die Probanden bzw. Patienten erfahren dadurch einemtlies héheren Komfort wahrend
der Untersuchung.

5.6 Ausblick

In der Zukunft sollen die vorgestellten Verfahren prospekbplementiert werden, um die Ge-
samtakquisitionszeit fur die Datensatze weiter zu veaingDurch die prospektive Implemen-
tierung wird auch die Zeitauflosung des Navigators hoch gemerden, um eine genaue Be-
stimmung des Herzzyklusses zu garantieren. Damit kann ieloen dem Verzicht auf externe
Geratschaften (EKG, Respirationsgtrtel) potentiell auttl bisher unmaégliche, Akquisition
von dreidimensionalen SSFP-Sequenzen (TrueFisp) stitfirSSFP-Sequenzen sind aul3erst
anfallig auf flussinduzierte Artefakte, da die transvexddhgnetisierung iber mehrerer Repiti-
tionsintervalle zur Datenakquisition genutzt wird. Widésn in der Niederfeld 2D-Bildgebung
gezeigt wurde, verfiigen aber gerade SSFP-Sequenzen abetzeillentes Kontrastverhalten
(T1/T,-Wichtung), um Lungenpathologien mit hohem Kontrast géfpen gesundem Lungen-
gewebe abzubilden.
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Trotz erheblicher Fortschritte in den letzten Jahrentsié! Lungenbildgebung mittels Proto-
nen-MRT immer noch eine Herausforderung dar. Dies ist lggdinrch die unginstigen Eigen-
schaften des Lungengewebes, die aus der anatomischerubpktohellen Struktur der Lunge

resultieren. So ist das MR-Signal des Lungenparenchymsergl&ch zu anderen Organen
(Gehirn, Herz etc..) um GrolRenordnungen kleiner. Dies uaeextrem kurze transversale Re-
laxationszeit des Lungengewebes fuhrt auf ein aulRerstgesiSignal-zu-Rausch-Verhaltnis.
Ein weiteres grundlegendes Problem bei der Akquisition M&rLungendatensatzen stellen
Herz- und Atembewegung dar, was zu einer Einschrankung demiakquisition fuhrt.

Im Rahmen dieser Arbeit sollten neue funktionelle bzw. rhotpgische Methoden zur Lun-

genbildgebung mittels Protonen-MRT entwickelt werdenMondergrund stand dabei die Ent-
wicklung neuer Techniken zur Darstellung der Funktion demge (Perfusion und Ventilation).

Ein weiterer wesentlicher Aspekt dieser Arbeit war die Kemgation von Bewegungsartefak-
ten und die Entwicklung von Bildgebungsverfahren unteefrétmung.

Zunachst wurde ein Verfahren zur quantitativen Messundakeden?’; -Werten im Lungenge-
webe entwickelt. Diese Methode bestimmt robust die efielttiansversale RelaxationsZéjt,
wobei, zumindest bei 1,5 Tesla, eine Messung nur in Endextsgm, aufgrund von SNR Limi-
tationen durchfuhrbar ist. Die gemessenen Werte wurdechieBend durch theoretische Be-
trachtungen und Berechnungen bestatigt. Im weiteren wadadesben beschriebene Verfahren
und das theoretische Modell, sowohl bei Raumluft- als awidiner Sauerstoffatmung ange-
wendet. Hintergrund dieses Ansatzes war die Idee, subigatsinduziertel;-Anderungen
zur Ventilationsdarstellung zu verwenden. Experiment @ihdorie lieferten im Rahmen der
Messgenauigkeit die erwarteten Ergebnisse, jedoch ifRéakschluss auf die Ventilation bis
dato nur eingeschrénkt (qualitativ) moglich. Dies liegtegseits an der grof3en Bandbreite von
T,*-Werten im Lungenvolumen und der relativ schlechten Auth@sder?:; -Karten. Hieraus
resultiert bei Betrachtung des Lungenparenchym ein systsamer Fehler ifiy, aufgrund von
Partialvolumen-Effekten, welche durch Blutgefal3e in déldd&bungsvoxeln induziert wer-
den. Andererseits ist zur Bestimmung der Ventilation eiffeDbénzexperiment nétig, was zu
Missregistrierungsartefakten in den resultierenden itezen fuhrt. Dennoch konnten, durch
Anwendung einer zuvor entwickelten Navigatortechnik aredérfeld erste Differenzkarten
(= qualitative Ventilationskarten) erstellt werden. Diegg&bnisse sind vielversprechend, der
Stellenwert dieser Methode gegenuber dem Goldstandardjkdnch erst in noch folgenden
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6 Zusammenfassung

klinischen Studien am Patienten bestimmt werden.

Neben der Ventilation stellt die Perfusion der Lunge einaiteven wichtigen Parameter der
Lungenfunktion dar. Um die Perfusion in der menschlichemdeirobust quantifizieren zu
kénnen, ist es notwendig ein Messverfahren zur Verfligungtellen, welches eine schnel-
le Akquisition der Datenséatze erlaubt. Ziel war es ein lada zu entwickeln, welches eine
Akquisitionszeit der perfusionsgewichteten Datensatzernfinf Sekunden erlaubt. Dies ist
eine Zeitdauer die auch Patienten mit Funktionsdefiziterdage im Atemstopp verbringen
kénnen. Hierzu wurden zwei Spinlabelverfahren fir die Lemgldgebung entwickelt, welche
perfusiongewichtete Bilder der Lunge in einer Gesamtaditjanszeit von unter zwei Sekun-
den erlauben. Diese aul3erst kurze Gesamtakquisitiongreidladurch erreicht, dass der sonst
in Spinlabel-Verfahren notwendige ReferenzdatensafalinDieser Referenzdatensatz elimi-
niert in den Ublichen Verfahren, nach Subtraktion vom Meamnkingsexperiment, die statischen
Anteile in den Perfusionsdatensétzen. In den vorgesteliefahren hingegen werden in einer
einzigen Praparation die statischen Anteile des Lungeagesrkomplett eliminiert und einzig
perfusionsinduziertes Signal am Ende der Einflusszeit Zguisition zur Verfligung gestellt.
Durch Akquisition eines (unabhangigen) Referenzdatersast es weiterhin moglich die per-
fusionsgewichteten Datensatze zu quantifizieren und atesBerfusionswerte anzugeben und
das mittlere Blutvolumen pro RR-Intervall zu errechnen diese Techniken auf Spinlabelver-
fahren beruhen, ist eine Injektion von Kontrastmittel uigpéwas zu einer erheblichen tech-
nischen Erleichterung in Studien und bei Patientenmessufighrt. So ist es beispielsweise
maoglich, an ein und demselben Tag mehrere Untersuchungehaliiihren, ohne das Ergeb-
nis durch im Korper verbliebenes Kontrastmittel zu vexdibn.

Einer der erheblichsten Einschrankungen in der Lungen-stiellt die Atem-bzw. Herzbewe-
gung der Versuchspersonen dar. Seit Jahren wird auf diesétorSchon geforscht und es
wurden bereits flr diverse Organe Kompensationsmethoalsviakelt, die bereits Einzug in
den klinischen Alltag erhalten haben. Diese Verfahrenubga die Aufnahme von hochauf-
geldsten Datensatzen unter freier Atmung, ohne Beweguegmite zu induzieren (z.B. Ko-
ronarangiographie). Das am haufigsten verwendete und genderfahren ist das sogenann-
te Navigatorecho. Jedoch ist dieses Verfahren nicht ohrienge auf die Lungenbildgebung
anwendbar, da die HF-Pulse zur Navigation Sattigungsteffiek Lungengewebe induzieren.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde daher basierend auf dem Navegzho alternative Akqui-
sitionsschemata entwickelt, welche dieses Problem unmyébeindprinzip der entwickelten
Verfahren ist, dass der Navigator mit den gleichen Paramete das Bildgebungsexperiment
akquiriert wird. Diese Methodik verhindert Sattigungséte im Lungenvolumen und hat den
weiteren Vorteil, dass neben der Navigation auf die Atmumchgorinzipiell eine Triggerung
auf die Herzphase stattfinden kann. Dies ist méglich, da imeGgatz zum herkémmlichen
Navigator (“Pencil-Beam”) komplette Bildgebungsscherhtozw. Volumina zur Navigation
verwendet werden. Damit sind prinzipiell fir die Aufnahn@nhochaufgeldsten Datensatzen
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keine externen Sensoren mehr notig, was den Untersuchomdsk fur die Patienten betracht-
lich erhéht. Die vorgestellten Methoden wurde bislang miraspektiv implementiert, sollen
jedoch in naher Zukunft auch prospektivimplementiert uediwgzt werden. Eine erste Anwen-
dung dieses Verfahrens war die Quantifizierung ¥pmnter freier Atmung fur die funktionelle
Lungenbildgebung. Die akquiriertéfj -Karten konnten dabei in wohldefinierten Inflationszu-
standen akquiriert bzw. rekonstruiert werden und es kanetste Differenzkarten zwischen
Luft- und Sauerstoffatmung erstellt werden. Dabei zeigtenDifferenzkarten nahezu keine
Missregistrierungsartefakte, was das Potential der wbedjeen Methodik fur die funktionel-
le Lungenbildgebung allgemein demonstriert, da die mei&iaktionellen Anwendungen auf
Differenzexperimenten beruhen.

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass in der vorliegé&nieih Methoden entwickelt und
optimiert wurden, die eine erweiterte und verbesserte &i{dtarisierung der Lunge und ihrer
Funktion erlauben.
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