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Einleitung

In der Lunge findet der Gasaustausch zwischen Blut und Atemluft statt. Da-
durch ist die Lunge in besonderem MafSe den dufleren Umwelteinfliissen aus-
gesetzt. Im globalen Vergleich hinsichtlich der Kriterien Sterblichkeit, Inzi-
denz, Privalenz und Kosten nehmen Lungenkrankheiten bereits den zweiten
Platz hinter den kardiovaskuldren Krankheiten ein. In einigen Lindern stehen
sie bereits an erster Stelle und es wird davon ausgegangen, dass die Zahl der
durch Lungenkrankheiten verursachten Todesfille weiter ansteigt
(http://www.de.european-lung-foundation.org). Vor diesem Hintergrund ist
eine Verbesserung und Weiterentwicklung der Lungendiagnostik von enormer

Wichtigkeit.

In der modernen Lungendiagnostik stehen diverse Untersuchungsverfahren
zur Verfiigung. Dabei sind einerseits Informationen {iber die Lungenfunktion
und andererseits die morphologische Darstellung des Lungengewebes von me-
dizinischem Interesse.

Die Lungenfunktion kann mittels Spirometrie oder Ganzkorperplethysmogra-
phie untersucht werden, wobei jedoch nur globale Lungenfunktionswerte be-
stimmt werden kénnen. Eine regional aufgeloste Darstellung der Ventilation
und der Perfusion wird mittels der Lungenszintigraphie erméglicht. Dabei
werden dem Patienten radioaktive Tracer verabreicht, wodurch der Patient
einer Strahlenexposition ausgesetzt wird. Zur Darstellung der Lungenmorpho-
logie kommen Réntgenthoraxaufnahmen oder die Computertomographie
(CT) zum Einsatz. Beide Verfahren sind wiederum mit einer nicht unerhebli-
chen Strahlenexposition verbunden. Jedoch erméglicht besonders die CT eine
sehr gute, schichtweise Darstellung des Lungengewebes.

Ein weiteres Verfahren, dass fir Lungenuntersuchungen eingesetzt wird, ist die
Magnetresonanztomographie (MRT). Sie basiert auf dem physikalischen Prin-
zip der Kernspinresonanz, das erstmalig von Otto Stern im Jahr 1933 experi-
mentell nachgewiesen wurde. Seit der technischen Weiterentwicklung zu ein-
em bildgebenden Verfahren (1973 durch P.C. Lauterbur und P. Mansfield)
hat sich die MRT in der Medizin zu einer der wichtigsten Techniken der mo-
dernen Diagnostik entwickelt. Dies wurde unter anderem durch die Entwick-
lung schneller Bildgebungssequenzen [Haa86, Hen86, Opp88] ermdoglicht, die
eine Bildakquisition innerhalb klinisch akzeptabler Messzeiten erlauben.

Der grofie Vorteil der MRT besteht in einer Vielzahl an Techniken, wodurch

die unterschiedlichsten Kontrastierungen zwischen verschiedenen Geweben
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und Flissigkeiten ermoglicht werden. Durch den variableren Weichteilkon-
trast ist sie sogar der CT tiberlegen. Neben der morphologischen Bildgebung
bietet die MRT auch die Moglichkeit funktionelle Gewebeinformationen dar-
zustellen und zu quantifizieren. Ein weiterer Vorteil liegt darin, dass eine
MRT-Untersuchung keine Strahlenexposition fiir den Patienten verursacht.
Dem steht jedoch der vergleichsweise erhohte technische Aufwand gegentiber,
der auch hohere Kosten fir die Untersuchung bedingt.

Im Vergleich zu anderen Organen stellt die Untersuchung der Lunge mittels
MRT eine besondere Herausforderung dar. Das liegt zum einen an der gering-
en Protonendichte des Lungenparenchyms und den Magnetfeldgradienten, die
an den Luft-Gewebe-Grenzflichen entstehen und zu einer schnelle Signalde-
phasierung fithren. Zum anderen fiihrt die Atem- und Herzbewegung wih-
rend der Messung zu Bildartefakten. Daher werden Lungenaufnahmen tbli-
cherweise im Atemstopp durchgefiihrt, wodurch jedoch die Bildakquisitions-
zeit beschrinkt wird, was wiederum zu einer geringeren Auflésung oder aber

zu stirkerem Bildrauschen fiihrt.

In den letzten Jahrzehnten sind deutliche Fortschritte auf dem Gebiet der
Lungen-MRT zu verzeichnen. So kann durch den Einsatz von Gradienten-
echosequenzen mit sehr kurzen Echozeiten eine deutliche Signalverbesserung
des Lungenparenchyms erreicht werden [Hat99b]. Unter Verwendung einer
schnellen HASTE-Sequenz kénnen in sehr kurzer Zeit Bilder der Lunge ak-
quiriert werden [Hat99c]. Die Entwicklung paralleler Bildgebungstechniken
[Gri02] erméglicht eine deutliche Verkiirzung der Akquisitionszeit, wodurch
wiederum eine verbesserte Darstellung der Lunge méglich wird [Hei03]. Die
Bildakquisitionszeit kann mittels MR-Navigation oder Atemtriggerverfahren
weit {iber einen Atemstopp hinaus verlingert werden, die zudem eine artefakt-
freie Bildrekonstruktion erméglichen [Ehm86, Spr89].

Des Weiteren gibt es eine Reihe unterschiedlicher Ansitze zur Untersuchung
der Lungenfunktion. Die Lungenperfusion kann mittels intravends verabreich-
ten MR-Kontrastmitteln sowohl qualitativ dargestellt [Hat96] als auch quanti-
fiziert werden [Hat99]. Mittels Spin-Labeling-Techniken ist die Untersuchung
der Lungenperfusion auch ohne Kontrastmittelgabe innerhalb sehr kurzer
Messzeiten moglich [Mai99, Pra06]. Bei der Untersuchung der Ventilation
kommen hyperpolarisierte Edelgase (z.B. °He, '**Xe) zum Einsatz [Mid95,
Alb94]. Diese ermdglichen eine gute Quantifizierung verschiedenster Funkti-
onsparameter, sind jedoch mit einem hohen technischen und monetiren Auf-
wand verbunden. Eine kostengiinstigere Alternative setzt Sauerstoff als Kon-

trastmittel [Ede96] ein. Dieses Verfahren fithrt jedoch zu einer indirekten
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Messung, da sich der Einfluss des Sauerstoffs auf die Wasserstoffprotonen im
Blut im Messsignal widerspiegelt. Zudem wird das Ergebnis sowohl von der
Perfusion, als auch von der Ventilation und der Diffusion beeinflusst und ist
deshalb als Sauerstofftransfer in der Lunge zu interpretieren [Jak04].

Eine Reihe von Arbeitsgruppen hat in den letzten Jahren versucht Lungen-
untersuchungen, speziell von Kindern und Jugendlichen, an einem offenen
Niederfeldtomographen bei einer Feldstirke von 0,2 Tesla weiterzuentwickeln
[Dei00, Wag01, Rup02, Abo04]. Aufgrund der offenen, patientenfreundliche-
ren Bauweise und den geringeren Betriebskosten eines solchen Systems, wur-
den diese Untersuchungen als Alternative zum Rontgenthorax vorgeschlagen.
Trotz des groflen Potentials, das die Lungenuntersuchung mittels MRT bietet,
sind diese Techniken bisher jedoch kaum in die klinische Routine vorgedrun-

gen.

Das Ziel dieser Arbeit war es, Methoden und Techniken sowohl fiir die mor-
phologische als auch fiir die funktionelle Bildgebung der menschlichen Lunge
fur Tomographen der Feldstirke 0,2 Tesla und 1,5 Tesla zu entwickeln und zu
optimieren.

Im ersten Kapitel werden zunichst die Grundlagen der NMR (nuclear magne-
tic resonance) und die Verfahren zur Bildgebung, sowie relevante Aspekte der
Anatomie und Physiologie der Lunge erldutert.

Das zweite Kapitel beschiftigt sich mit Verfahren zur morphologischen und
funktionellen Bildgebung an einem offenen Niederfeld-MRT bei 0,2 Tesla.
Im ersten Schritt wurden Techniken zur Messung der Relaxationszeiten bei
0,2 Tesla entwickelt und optimiert. Mit Hilfe der gemessenen Relaxationszei-
ten wurde eine 2D und eine 3D Gradientenechosequenz optimiert, die im
Vergleich zur etablierten 2D TrueFISP Sequenz ein héheres SNR und somit
eine verbesserte Darstellung des Lungengewebes erméglichen. Diese Sequen-
zen kamen bei ersten Patientenuntersuchungen erfolgreich zum Einsatz. Des
Weiteren wurden Sequenzen zur sauerstoffgestiitzten Messung der Lunge bei
0,2 Tesla entwickelt. Durch die Akquisition von T1 und T, Parameterkarten
bei Inhalation von Raumluft, bzw. 100% Sauerstoff, konnte jeweils eine deut-
liche Verkiirzung der Relaxationszeiten gemessen werden. Zur Messung der
Lungenperfusion mittels Spin-Labeling wurde eine ss-DIR Sequenz fiir die
Messungen bei 0,2 Tesla modifiziert. Die neu entwickelte Sequenz ermdéglicht
sowohl eine qualitative als auch eine quantitative Darstellung der Lungenper-
fusion am offenen Niederfeld-MRT.

Das dritten Kapitel beschiftigt sich mit der Quantifizierung der Lungenper-

fusion bei 1,5 Tesla. Ein Problem der Absolutquantifizierung ist Signalsitti-
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gung, die bei einer zu hohen Kontrastmittelkonzentration entsteht und zu feh-
lerbehafteten Ergebnissen fihrt. Die Signalsittigung tritt im Blut bei einer an-
deren Kontrastmittelkonzentration auf, als im Parenchym. Zur Untersuchung
diese Sachverhalt wurden Probandenuntersuchungen mit verschiedenen Kon-
trastmitteldosen durchgefiihrt und die Pribolus-Technik zur Perfusionsquanti-
fizierung der Lunge angewandt. Messungen mit einer 2D Sequenz und einer
3D Sequenz zeigten, dass eine Signalsittigung im Blut bereits bei geringeren
Kontrastmittelkonzentrationen einsetzt als in der Lunge und das die Pribolus-
Technik eine akkurate Perfusionsquantifizierung erméglicht. Zusitzlich wurde
eine Sequenz zur Perfusionsquantifizierung bei 0,2 Tesla entwickelt und an-
hand von Probandenuntersuchungen konnte gezeigt werden, dass eine solche
Untersuchung auch am offenen Niederfeld-MRT durchgefiihrt werden kann.
Im vierten Kapitel werden zwei Techniken zur Lungenuntersuchung unter
freier Atmung mittels MR-Navigation vorgestellt. Durch die zusitzliche Ak-
quisition eines Navigatorechos oder weniger Messpunkte des FID konnen
Informationen iiber die Atembewegung und den Herzschlag extrahiert wer-
den. Dadurch ist es moglich, Lungenuntersuchungen unter freier Atmung
durchzufiihren und retrospektiv artefaktfreie Bilder zu rekonstruieren. Beide
Techniken konnen in eine Vielzahl an MR-Sequenzen implementiert werden
ohne dadurch die Bildaufnahme zu beeintrichtigen und die Gesamtakquisiti-
onszeit fiir die Lungenuntersuchung kann somit betrichtlich verlingert wer-
den. Beide Verfahren wurden sowohl bei 1,5 Tesla als auch bei 0,2 Tesla fiir
Probandenuntersuchungen angewandt. Fiir verschiedene Sequenzen konnten
artefaktfreie Bilder mit einem verbesserten SNR, bzw. einer hohen morpholo-
gischen Auflésung des Lungengewebes rekonstruiert werden. Selbst sauerstoff-
gestiitzten T, -Parameterkarten konnten mit dieser Technik unter freier At-
mung akquiriert werden, wodurch eine bessere Reproduzierbarkeit der Atem-

position zwischen aufeinander folgenden Messungen gewihrleistet wird.
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1 Grundlagen

1.1 Grundlagen der NMR

Der Atomkern besitzt einen Gesamtdrehimpuls T, der auch als Kernspin be-
zeichnet wird. Dieser ergibt sich durch die vektorielle Addition des Bahndreh-
impulses L und des Eigendrehimpulses S . Der Kernspin ist gequantelt und
kann Werte in positiven, halbzahligen Schritten von 0, 1/2, 1, 3/2,... anneh-
men. Atomkerne mit gerader Anzahl an Nukleonen besitzen keinen resultie-
renden Kernspin (1=0). Bei Atomkernen mit 7 >0 ist mit dem Kernspin ein

magnetisches Dipolmoment [i verkniipft:

(1.1) =i

Das gyromagnetische Verhiltnis Y ist eine spezifische Grofle des Atomkerns

und berechnet sich aus der Kernmasse m, und der elektrischen Ladung e:

y= e
(1.2) 2m,

Der Betrag des Kernspins wird mittels der Kommutator-Relationen fiir Dreh-

impulse berechnet und man erhilt:

(1.3) <TZ> = hJ1(1+1)

Hierbei ist I die Quantenzahl des Kernspins und 7 ist das Plancksche Wir-
kungsquantum. Wird nun ein dufleres homogenes Magnetfeld entlang der z-

Richtung angelegt, so ergibt sich fiir die z-Komponente des Kernspins:

(1.4) <IZ> =hm

Die magnetische Quantenzahl m kann dabei ganz- oder halbzahlige Werte im
Bereich -1 < m < +I annehmen. Mit jedem dieser Werte ist ein Energiezustand
verkniipft, den der Kernspin besetzen kann. Im Magnetfeld spalten die entar-
teten Energieniveaus durch den Zeemaneffekt in 2-I+1 dquidistante Energie-
niveaus auf, wobei die Energiecigenwerte E., dieser Zustinde von der magnet-

ischen Flussdichte By des Magnetfelds abhingen:



14
(1.5) E, =-yiB,m

Die Energiedifferenz zwischen zwei benachbarten Energieniveaus betrigt so-

mit: AE =—yhB,.

AE = —yhB, oy

Abb. 1.1: Energieaufspaltung eines Kernspins mit I=1/2 im Magnetfeld (links) und Spinprizession eines
Kernspins mit I=1/2 im Magnetfeld (rechts)

Die Besetzung der Energieniveaus N, und N.eines Spinsystems wird bei
Raumtemperatur durch die Boltzmannverteilung beschrieben.

(1.6) N, 7

+ — g kT

N

Hierbei bezeichnet k den Boltzmannfaktor und T die Temperatur. Ersetzt
man AE durch (1.5) und verwendet die ,Hochtemperaturniherung” ¢*~1-x,

so ergibt sich fiir das Verhiltnis der Besetzungszahl der beiden Energieniveaus:

(1.7) AN =—= ==

Die Besetzung der Energieniveaus kann durch die Stirke des Magnetfeldes
und der Temperatur beeinflusst werden. Aus der unterschiedlichen Besetzung
der Energieniveaus resultiert eine makroskopische Gesamtmagnetisierung M,
die sich aus der Summe der einzelnen magnetischen Dipolmomente eines Vo-

lumens zusammensetzt:

(1.8) W=t
Vv

Zum Betrag der Gesamtmagnetisierung trigt nur die Differenz der Spins in

den verschiedenen Energiezustinden bei. Fiir ein System aus Spins bei Raum-
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temperatur und einer Magnetfeldstirke von einigen Tesla fillt das Besetzungs-
zahlverhiltnis zwischen den Energieniveaus sehr gering aus, es trigt nur ca. je-
der 10°te Kernspin zu einer effektiven Gesamtmagnetisierung bei. Die Sensiti-
vitdit von NMR-Experimenten ist daher relativ gering und man bendétigt stets

eine sehr grofle Anzahl an Kernspins fiir NMR Messungen.

Die Gesamtmagnetisierung aller Spins in einem Magnetfeld hingt von der
Spindichte po, dem gyromagnetischen Verhiltnis y, dem Magnetfeld Bo und
der Temperatur T ab:

I(T+1)Y*A* -
Po(+)Y B

(1.9) M =
3kT 0

"H Protonen haben einen Kernspin I = 1/2. Aufgrund ihres hohen gyroma-
gnetischen Verhiltnisses (¥ = 42.58 MHz/T) und ihrer groflen natiirlichen
Hiufigkeit von 99,98 % sind sie fiir Messungen mit NMR besonders gut ge-

eignet und wurden in dieser Arbeit zur Signalerzeugung verwendet.

1.2 Die Blochgleichungen

Bringt man ein Ensemble von Kernspins mit magnetischem Moment i in ein
homogenes Magnetfeld B, , so wirkt durch das Magnetfeld ein Drehmoment

D auf die magnetischen Momente und somit auf die Gesamtmagnetisierung

M:
(1.10) B = MxB,

Das Drehmoment ist die zeitliche Ableitung des Drehimpulses D =dL/ dt,
und der Drehimpuls ist definiert als L = M /y . Damit erhilt man die Dif-
ferenzialgleichung:

LY
(1.11) _t:YMXBo
Wihlt man das Magnetfeld nach Konvention in z-Richtung, B, =(0,0,8, ), so
ergibt sich:
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(1.12) dt

Diese Differentialgleichungen haben die Lésungen:

M, (0)cosm,t
(t)=M (0)sin @,t
M,

(1.13) M, (t)=M, = const.

Der Vektor der Gesamtmagnetisierung M prizediert um die Richtung des

magnetischen Feldes B, mit der Larmorfrequenz e, :

(1.14) @, =—YB,

Dabei bleibt der Wert der Magnetisierung in z-Richtung, die Longitudinal-

magnetisierung M _, zeitlich konstant.

Abb. 1.2: Priizession der Magnetisierung im statischen Magnetfeld Bo.

Bei einer Messung wird der Gleichgewichtszustand der Magnetisierung gezielt

gestort. Um das System aus seinem Gleichgewichtszustand auszulenken, schal-

tet man zusitzlich zu B, fiir eine kurze Zeit ein Hochfrequenzmagnetfeld B,.
Dieses Magnetfeld wird mit einer Hochfrequenzspule, orthogonal zu B, in

der xy-Ebene erzeugt. Das linear oszillierende Magnetfeld B, kann in zwei
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entgegengesetzt rotierende Felder zerlegt werden, wobei lediglich die Kompo-

nente, die mit dem Feld rotiert, die Magnetisierung beeinflusst:

(1.15) B, (t) =B, {cos(wt)€, +sin(wmt)e ]

Das HF-Feld El wird in den Gleichungen (1.11) beriicksichtigt:

%t(t) = y{My (t)BZ -M, (t)B1 Sin(wlt)}
%yt(t) =v{M, (t)B, cos(wt)-M, (t)B,}
(1.16) %t(t)ﬂ{Mx(t)Blsin(wlt)-My(t)BICOS(‘”It)}

Mit diesen Gleichungen wird die Bewegung der Gesamtmagnetisierung in
einem homogenen Magnetfeld klassisch beschrieben. Die Bewegungsgleich-
ungen werden auch als Blochgleichungen bezeichnet, wobei hier Relaxations-
prozesse noch nicht beriicksichtigt wurden. Um die Auswirkungen des HF-
Feldes El auf die Magnetisierung genauer zu betrachten ist es zweckmif3ig, ein
geeignetes Koordinatensystem zu wihlen. Man fiihrt eine Koordinaten-
transformation vom Laborsystem in ein rotierendes Koordinatensystem durch,
welches um die z-Achse des Laborsystems rotiert. Die Rotationsfrequenz des
rotierenden Koordinatensystems wihlt man gleich der Frequenz des HF-Feldes
®;. Das B-Feld ist in diesem System statisch. Fiir das effektiv wirkende Ma-

gnetfeld im rotierenden Koordinatensystem erhilt man:
= = = O
(1.17) Beff :Bl+(BO+_1j

Im Offresonanz-Fall (o, # o) ergibt sich ein effektiv wirkendes Magnetfeld

B o das sich aus der Vektorsumme von El und dem wirkenden Feld in z-

Richtung, B, + @, /y , zusammensetzt (Abb. 1.3 a). Der Vektor der Magne-
tisierung wird in Richtung des effektiv wirkenden Magnetfeldes ausgelenkt

und prizediert um Eeﬂ.. Der Winkel zwischen B, und Eeﬂ. ist:

Bl

(1.18) tan®@ = ————
B,+w /Yy
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Im Onresonanz-Fall entspricht die Winkelgeschwindigkeit des HF-Feldes él
der Larmorfrequenz des Magnetfelds B,: ®1 = wo. Fiir das effektiv wirkende

Magnetfeld Eeﬁ gilt dann (Abb. 1.3 b):
(1.19) B,, =B,

Das in z-Richtung anliegende Magnetfeld EO hat keinen Einfluss auf die Ma-

gnetisierung. Durch das HF-Feld B, wird die Magnetisierung in die Trans-
versalebene ausgelenkt. Der Winkel o, um den die Longitudinalmagnetisier-
ung aus der z-Richtung ausgelenkt wird, ist durch die Pulsdauer t und die

Magnetfeldstirke B festgelegt:
(1.20) a=yBt

Die maximale Transversalmagnetisierung und damit das grofite Signal erhilt

man bei einer Auslenkung um o = 90°.

a) z b) 7
0
- M _
B, ! A By

A

Abb. 1.3: a) off-resonantes HF-Feld und b) on-resonantes HF-Feld im rotierenden Koordinatensystem

Das Magnetfeld B, wird mit einer Hochfrequenzspule erzeugt, in der sich die
zu untersuchende Probe befindet. Die erzeugte Transversalmagnetisierung
induziert nun wiederum eine Spannung in der HF-Spule, die als Signal gemes-

sen wird. Die HF-Spule dient somit sowohl als Sender als auch als Empfinger.
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1.3 Relaxation

Findet bei einem System, das sich im Gleichgewicht befindet, eine Stérung
durch einen kurzzeitigen HE-Puls der Stirke B, statt, so wird das System nach
Ende der St6rung wieder in den Gleichgewichtszustand zuriickkehren. Diesen
Vorgang bezeichnet man als Relaxation. Die Relaxationszeit der Magnetisier-

ung wird von den Wechselwirkungen der Spins beeinflusst.

1.3.1 Spin-Gitter Relaxation Ti

Die Spin-Gitter Relaxationszeit T charakterisiert die Riickkehr der Longitu-
dinalmagnetisierung ins thermische Gleichgewicht. Die Longitudinalmagne-
tisierung M, wird durch einen HF-Puls aus der Gleichgewichtslage ausgelenkt.
Dabei werden Ubergiinge zwischen den Energieniveaus der Spins induziert
und dem Spinsystem wird Energie zugefiihrt.

Uber Dipol-Dipol-Wechselwirkungen findet ein Energieaustausch mit der
Umgebung, dem ,,Gitter” statt. Das lokale Magnetfeld eines Spins wird durch
fluktuierende Magnetfelder der benachbarten Spins, aufgrund von Brown-
scher Bewegung, auf zufillige Art und Weise beeinflusst. Wenn diese fluktu-
ierenden Felder Frequenzen im Bereich der Larmorfrequenz erzeugen, kann
ein Ubergang induziert werden. Dadurch findet ein Energieausgleich im Sys-
tem statt und die Longitudinalmagnetisierung relaxiert mit der Relaxationszeit

T\ in ihren Gleichgewichtszustand zuriick.

1.3.2 Spin-Spin Relaxation T2

Die Relaxationszeit T beschreibt den Signalverlust, den die Transversalma-
gnetisierung aufgrund der Spin-Spin Wechselwirkung in der Transversal-
ebene erfihrt. Das lokale Magnetfeld, das auf die Spins wirkt, wird von den
magnetischen Momenten der umliegenden Spins beeinflusst. Fiir ein Spin-
ensemble ergibt sich daher eine Verteilung der Larmorfrequenzen woraus eine
Dephasierung der Spins resultiert. Der damit verbundene Kohirenzverlust ist

irreversibel. Bei der T>-Relaxation findet kein Energieaustausch statt. Der
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Signalverlust der Transversalmagnetisierung M,, durch die T>-Relaxation wird

mittels eines exponentiellen Abfalls beschrieben.

-t

(1.21) M,, (t)=M,, (0)-c"

Beriicksichtigt man den Einfluss der Relaxation auf die Komponenten der

Magnetisierung, so erhilt man die Blochgleichungen in folgender Form:

dM(;t(t) = Y{My (t)B,—M, (t)B, sin ((olt)}_ M}(t)
deyt(t) =v{M, (t)B, cos(wt)-M, (t)B,}- M,}z(t)
nay o (s, (5 s )

1.3.3 T2"-Relaxation

Wird die Longitudinalmagnetisierung in die Transversalebene ausgelenkt, so
beobachtet man ein schnelles exponentielles Abklingen der Signalamplitude.
Dieses Abklingen wird durch die Relaxationszeit T, beschreiben. Zum einen
wird der Signalabfall durch die T,-Relaxation verursacht. Ein weitaus stirkerer
Beitrag entsteht jedoch durch statische Inhomogenititen des Magnetfeldes B.
Dadurch werden in der Probe lokal variierende Magnetfelder erzeugen, die
eine Verteilung der Larmorfrequenzen bewirken. Diese fithren zu einem zu-
sitzlichen Kohirenzverlust und einem schnelleren Signalabfall.

Die Relaxationszeit T, setzt sich sowohl aus dem irreversiblen Anteil durch
die Spin-Spin-Dephasierung als auch einem reversiblen Anteil durch die Ma-

gnetfeldinhomogenititen AB, zusammen.

1 1
—=—+7AB
(1.23) T, T, YAB,

Die durch einen HE-Puls erzeugte Transversalmagnetisierung klingt mit der
Relaxationszeit T, ab. Dieses abklingende Signal wird auch als FID (Free In-
duction Decay) bezeichnet und kann mittels Fouriertransformation in ein fre-
quenzabhingiges Signal umgewandelt werden. Im Frequenzspektrum erhilt

man eine Lorentzkurve mit der Linienbreite AV :
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AV =
(1.24) 2nT,

b
? 90° FID )

Abb. 1.4: a) Abklingendes FID mit der Relaxationszeit T, . b) Darstellung des FID im Fre-

quenzraum durch eine Lorentzkurve

1.4 NMR-Bildgebung

Durch eine ortsaufgeloste Signalakquisition kann man ein Bild erzeugen. Dazu
werden die Spins an ihren jeweiligen Orten kodieren, um sie positionsabhing-

ig auflosen zu konnen. Fiir die Kodierung der Spins verwendet man orthogo-

nale Magnetfeldgradienten:
0B, /dx
G=| dB, /dy

(1.25) 0B, / 0z

Das statische Magnetfeld By wird mit diesen Gradienten tiberlagert, wodurch

die Stirke des lokalen Magnetfeldes abhingig vom Ort T wird:

(1.26) B(f)=B,+GTF

Auf die Spins wirkt somit ein ortsabhingiges Magnetfeld wodurch die Reso-

nanzfrequenz der Spins ebenfalls ortsabhingig wird.
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1.4.1 Schichtselektion

Die Auswahl der zu untersuchenden Schicht erfolgt mit dem Schichtgradi-
enten Gy . Dieser Gradient wird in z-Richtung, parallel zu By geschaltet. Da-

durch wird die Resonanzfrequenz der Spins in z-Richtung ortsabhingig.

(1.27) o(z)=7v(B, +Gsz)

Der Schichtgradient wird wihrend der Anregung durch den HF-Puls geschal-
tet. Somit werden lediglich Spins angeregt, deren Resonanzfrequenz im Fre-

quenzband des HF-Pulses liegt. Die Schichtdicke Az wird durch die Gradi-

entenstirke Gs und die Bandbreite Awnr des Anregungspulses festgelegt:

A,

YGs

Die Position der anzuregenden Schicht in z-Richtung wird durch einen Fre-

(1.28) Az =

quenzoffset des HF-Pulses eingestellt. Durch den Schichtgradient prizedieren
die Spins wihrend der Gradientendauer mit unterschiedlichen Lamorfrequen-
zen, was zu einer Dephasierung der Spins fithrt. Durch das Schalten eines

zweiten, negativen Gradienten, werden die Spins in z-Richtung wieder repha-

siert.

1.4.2 Der k-Raum

Die Larmorfrequenz der einzelnen Kernspins hingt von der Stirke des lokalen
Magnetfeldes ab. Das empfangene Signal S(t) ergibt sich aus der Uberlagerung
der Signale aller Spins.

S(t) e Ip(r).eimo(r)tdSr
(1.29) S(t) o eim"tjp(r)-emﬂd3r

Hierbei ist p(r) die ortsabhingige Spindichte. Diese ist mit der Signalstirke

S(¢) tber die Fouriertransformation verkniipft. Um diesen Zusammenhang

genauer zu beschreiben, definiert man den Vektor k :

(1.30) i

YGt



23

Durch Einfithrung des k-Raumes ergibt sich fiir die Fouriertransformation

zwischen Signal und Spindichte folgende Relation:

S(k) o eimotj‘p(r)‘eikrdSr

(1.31) p(r) o eimoth(k)-e_ikrd3r

Durch Auslesen des k-Raumes kann die Spindichte bestimmt werden. Der k-
Raum kann sowohl durch Messung des zeitabhingigen Signals bei konstanter
Gradientenstirke, als auch durch schrittweise Anderung der Gradinentenstirke

bei konstanter Zeitdauer abgetastet werden.

1.4.3 Frequenzkodierung

In x-Richtung werden die Spins mit dem Lesegradienten G, kodiert. Der

Gradient G, bewirkr eine Dephasierung der Spins, die somit alle mit einer

ortsabhingigen Frequenz prizedieren.

(1.32) o(x)=v(B,+G, x)

Durch das Schalten eines zweiten Lesegradienten mit entgegengesetztem Vor-
zeichen werden die Spins wieder rephasiert. Gleichzeitig wird das Signal akqui-
riert. Die maximale Signalstirke ergibt sich, wenn die Flichen (Gy-t) des

Dephasierungs- und des Rephasierungsgradienten gleich grof3 sind.

1.4.4 Phasenkodierung

Mit dem Phasenkodiergradienten Gp wird die Kodierung der Spins in y-

Richtung durchgefiihrt. Dieser Gradient wird fiir eine feste Zeit t, zwischen

dem Anregungspuls und der Datenakquisition geschaltet. Wihrend der Gra-
dientendauer t, prizedieren die Spins mit der entsprechenden ortsabhingigen
Frequenz. Nach Abschalten des Gradienten prizedieren die Spins alle wieder

mit der Larmorfrequenz, behalten aber in y-Richtung eine ortsabhingige Phase
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®(y) bei. Die Phase wird durch die Gradientenstirke G, und die Gradienten-

dauer t, festgelegt.

159 D(y) =161,y

Der k-Raum wird zeilenweise abgetastet. Der Lesegradient legt die Position in
x-Richtung fest und der Phasengradient Gp bestimmt das Auslesen in y-Rich-

tung. In mehreren hintereinander folgenden Experimentdurchliufen wird die
Gradientenstirke verindert. G, wird dabei schrittweise im Intervall von -G,
bis +G,, variiert. Die Anzahl der Signalakquisitionen wird durch die Phasen-
kodierschritte N, festgelegt. Die Phasenkodierschritte wirken sich unmittelbar
auf die Messzeit aus. Zur Akquisition von Np k-Raum Zeilen muss die Bild-
gebungssequenz N, mal wiederholt werden.

Bei neueren Verfahren der schnellen Bildgebung konnen Messzeitverkiirzung-
en durch Reduktion des k-Raums erzielt werden. Dabei nutzt man die Sym-
metrieeigenschaften des k-Raums um weniger Zeilen aufnehmen zu miissen.
Auch ein alternatives Auslesen der k-Raumzeilen kann zu einer Messzeitver-

kiirzung beitragen.

1.4.5 Datenakquisition

Das Auslesen des Signals in Leserichtung erfolgt an Ny diskreten Stiitzstellen.
Der zeitliche Abstand der Abtastpunkte wird durch die dwell time tpw festge-
legt. Die Bandbreite Af ist der reziproke Wert der dwell time. Die Akquisiti-
onszeit Taq berechnet sich aus dem Produkt der dwell time und der Anzahl

der Abtastpunkte.

(1.34) Ty =Ny tpy =—2

1.4.6 Auflosungsvermogen

Durch die Abtastung des k-Raumes erhilt man Ny - Np Bildpunkte (=Matrix).
Die Auflésung, die man im Ortsraum erreichen will, hingt von den Schritten

im k-Raum ab. Fiir die Voxelgrofe ergibt sich:
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27 27
AX = =
kxmax YGLNLtDW
Ay = 27 _ 27
(135) kymax ’YGpNPtp

Ax und Ay geben das Auflosungsvermdgen an. Der k-Raum kann nicht konti-

nuierlich abgetastet werden, sondern nur in diskreten Schritten. Durch die

Schrittweite Ak wird das Sichtfenster im Ortsraum, das Field Of View (FOV),

vorgegeben:
FOV, = 2n _ 2¢m
Ak,  YG tpy
2n 21
(1.36) FOV, =

Aky ’Y(}PmaxtP

1.5 Bildgebende Methoden

1.5.1 Das Gradientenecho

Beim Gradientenecho wird das detektierte Signal durch das Schalten von Ma-

gnetfeldgradienten erzeugt.

90° Echo

S

Abb. 1.5: 2D Gradientenecho Sequenz

Ein HF-Puls lenkt die Longitudinalmagnetisierung in die Transversalebene
aus und sorgt, in Verbindung mit dem Schichtgradient, fiir eine schichtselek-
tive Anregung. Die Dephasierung der Spins durch den Schichtgradienten wird

anschlieffend wieder rephasiert. Gleichzeitig wird der Phasengradient zur Ko-
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dierung in y-Richtung geschaltet und der Lesegradient dephasiert die Spins in
x-Richtung. Durch Umpolen des Lesegradienten werden die Spins wieder
rephasiert. Die Phasenkohirenz nimmt zu und es entsteht ein Echo zum Zeit-
punkt der Echozeit TE. Die Echoamplitude erreicht ihren Maximalwert, wenn
die Flichen der beiden Lesegradienten gleich grof§ sind. Da das Echo durch
Schalten von Gradienten erzeugt wird, wird dieses Verfahren als Gradienten-
echo bezeichnet. Eine sehr viel schnellere Variante dieser Sequenz wurde 1986
in Ref. [Haa86] vorgestellt. Durch die Verwendung kleiner Flipwinkel und

kurzer Repetitionszeiten ist es moglich, Bilder in weniger als 1 s aufzunehmen.

1.5.2 Das Spinecho

90° 180° Echo

A TE/R /\ TE/2 .
HF i "ﬂﬁ ‘uﬁﬂ

Abb. 1.6: 2D Spinecho Sequenz

Das zweite wichtige Verfahren zur Signalerzeugung ist das Spinecho. Zunichst
wird mit einem 90°-Puls die Transversalmagnetisierung erzeugt. Gleichzeitig
wird der Schichtgradient zur schichtselektiven Anregung geschaltet und die
Dephasierung der Spins anschliefSend mit einem negativen Schichtgradienten
wieder rephasiert. Der Lesegradient dephasiert die Spins in x-Richtung. Nach
der Zeit TE/2 wird die Phase der Spins durch einen 180°-Puls invertiert.
Wihrendessen wird wieder der Schichtgradient geschaltet. In y-Richtung wer-
den die Spins anschliefSend durch den Phasengradienten kodiert. Der Lesegra-
dient sorgt fiir die Rephasierung die Spins in x-Richtung und nach einer wei-
teren Zeit TE/2 entsteht das Spinecho. Im Gegensatz zur Gradientenechose-
quenz, bei der die Echoamplitude mit T, abklingt, wird die Signalamplitude

beim Spinecho durch die Relaxationszeit T, bestimmt. Eine deutliche Mess-
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zeitverkiirzung konnte durch die Entwicklung der Turbo-Spinecho Sequenz
(TSE/RARE) erzielt werden [Hen86]. Dabei werden durch das Schalten einer
Reihe von 180°-Pulsen viele Spinechos erzeugt und ausgelesen, was zu einer

Messzeitverkiirzung um den Faktor der Anzahl an 180°-Pulsen fiihrt.

1.6 Die Lunge des Menschen

Die Energiegewinnung des Menschen findet durch die Verbrennung von Sau-
erstoff in den Mitochondrien der Zellen statt. Als Restprodukte des oxidativen
Abbaus von Nahrung entstehen H,;O und CO,. Die Versorgung der Zellen
mit O; und der Abtransport des CO; erfolgt tiber den Blutkreislauf, wobei das
Blut in der Lunge tiberschiissiges CO; abgibt und O, aufnimmt. Durch die
Atmung gelangt der Sauerstoff aus der Luft in die Lunge, wihrend CO, aus
dem Korper an die Umgebung abgegeben wird. Auf die Lungenatmung und

die dabei ablaufenden Prozesse wird im Folgenden genauer eingegangen.

1.6.1 Anatomie der Lunge

Die Lunge besteht aus zwei Lungenfliigeln, die iber die Aufspaltung der Tra-
chaea miteinander verbunden sind. Zwischen den Lungenfliigeln befindet sich
das Mediastinum. Die rechte Lunge unterteilt sich in 3 Lungenlappen, die
linke Lunge lediglich in 2 Lungenlappen. Das Herz liegt zwischen den Lun-
genfliigeln und ragt typischerweise mit 2/3 seiner Grofle in die linke Thorax-
halfte hinein. Von auflen ist die Lunge vom Brustfell (Pleura) umgeben, das
wiederum an der Thoraxwand haftet. Unterhalb der Lunge befindet sich das
Zwerchfell (Diaphragma). Die Atmung kann sowohl durch Kontraktion des
Diaphragmas als auch durch das Heben und Senken des Brustkorbs erfolgen,
wobei durch die Volumeninderung Luft in die Lunge eingesaugt oder heraus-
gepresst wird. Dementsprechend unterscheidet man zwischen Bauchatmung
und Brustatmung.

Die Atemluft gelang {iber das luftleitende System (Nase, Rachenraum, Kehl-
kopf und Luftréhre (=Trachaea)) in die Lunge. Dabei teilt sich die Trachaea in
einen rechten und linken Hauptbronchus auf, die beide am Lungenhilum in

die Lunge eintreten. Diese gabeln sich weiter in die Lungenlappen auf. Die
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Ventilation

Schildknorpel

Trachea

Oberlappen

Linker
Hauptbronchus

Mittellappen

Unterlappen

Abb. 1.7: Schematische Darstellung der Lungenanatomie (links, Abb. iibernommen aus [Spo04]) und der
Lungenfunktion (rechts, Abb. iibernommen aus [The97]).

Bronchien gehen in die Bronchioli iiber und weiter in die Bronchioli termi-
nales. Ab hier beginnt der Ubergang in das gasaustauschende System. Zu die-
sem zihlt man den Bronchiolus respiratorius, den Ductus alveolaris und die
Alveolen. Die Alveolen haben je nach Atemlage einen Durchmesser von ca.
0,2-0,3 mm. In beiden Lungenfliigeln befinden sich ca. 300 Mio. Alveolen,
deren Oberfliche von einem dichten Kapillarnetz umgeben ist. So entsteht
eine grofle Kontaktfliche zwischen dem durchfliefenden Blut und den Alve-
olen, die lediglich durch die alveolokapillire Membran mit einer Dicke von

weniger als 1 um von einander getrennt sind. Der Gasaustausch erfolgt mittels

Diffusion.

1.6.2 Physiologie der Lunge

Die Hauptfunktion der Lunge ist der Gasaustausch. Sauerstoff, der durch die
Luft eingeatmet wird, diffundiert an der Grenzfliche zwischen Alveolen und
Kapillargefiflen ins Blut, wihrend Kohlendioxid aus dem Blut in die Alveolen
diffundiert und ausgeatmet wird. Dabei sind drei Prozesse fiir den Gasaus-

tausch von wesentlicher Bedeutung: die Ventilation, die Perfusion und die

Diffusion.

Ventilation

Die alveoldre Ventilation Vj ergibt sich aus dem Produkt aus Atemzugvolu-

men und Atmungsfrequenz, wobei zwischen dem inspiratorischen und exspira-

Perfusion
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torischen Atemzugvolumen unterschieden wird. Das Atemzugvolumen ist de-
finiert als die Menge Luft die bei normaler Inspiration ein-, bzw. bei Exspira-
tion ausgeatmet wird. Zudem muss beriicksichtigt werden, das ein Anteil des
Atemvolumens nicht am Gasaustausch teilnimmt, dass sogenannte Totraum-
volumen. Das Atemzugvolumen eines Erwachsenen betrigt ca. 0,5 L bei Ru-
heatmung. Bei einer mittleren Atmungsfrequenz von 14/min erhilt man fur
das Atemzeitvolumen ca. 7 L/min.

Die ausgetauschte Gasmenge resultiert aus der inspiratorisch zugefithrten Gas-
menge, von der die exspiratorisch abgefiihrte Gasmenge subtrahiert wird. Fiir
die alveoliren Gasfraktionen von Sauerstoff (Fao02) und Kohlendioxid (Facoz)
ergeben sich folgende Gleichungen:

&)

1%
(1.37) F =F —--%2.F =

A, 1 > T A
02 (%) %]
VA VA

(F;, = inspiratorische Gasfraktion, V,, = O, Aufnahme, V,,, = CO, Abga-

be). Die eingeatmete Luft ist ein Gemisch aus verschiedenen Gasen (z.B.
Stickstoff (N,) ~ 78 %, Sauerstoff (O,) - 21 %, Kohlendioxid (CO,) - 0,04
%). In einem Gasgemisch iibt jedes Gas einen Partialdruck aus, der nach dem

Gesetz von Dalton beschrieben wird:

(1.38) Fs :FGux'(PB_PHzo)

Hierbei muss zusitzlich vom Barometerdruck Ps der Druck des vorhandenen
Wasserdampfs Pizo (- 47mmHg) abgezogen werden. Unter Normalbeding-
ungen betragen die alveolidren O,- und CO,-Partialdriicke: Po, = 100 mmHg
und Pco, = 40 mmHg (Inspiration).

Diffusion

Wihrend in den Alveolen ein hoher Sauerstoffpartialdruck aufrechterhalten
wird, ist der O,-Partialdruck des vendsen Bluts deutlich geringer (Po, ~ 40

mmHg). Mit CO; verhilt es sich genau entgegengesetzt (Pco, - 46 mmHg).
Diese Partialdruckdifferenzen sind die treibende Kraft fiir die O,- und CO,

Diffusion und somit fiir den Gasaustausch in der Lunge.
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Nach dem Fick’schen Diffusionsgesetz ist der Teilchenfluss m direkt propor-
tional zur Konzentrationsdifferenz AC und der Austauschfliche A und umge-
kehrt proportional zum Diffusionsweg Ax:

(1.39) m=—p.A.2C
Ax

Der Diffusionskoeffizient D ist eine vom Diffusionsmedium, der Teilchenart
und der Temperatur abhingige Konstante. In der Lunge betrigt der Diftusi-

onsweg Ax ca. 1 pm und die gesamte Austauschfliche ca. 85 m*.

Perfusion

Die Durchblutung der Lunge wird als Perfusion (Q) bezeichnet. Uber die
Pulmonalarterien flieft vendses Blut in die Lunge. Durch die Diffusion wird
das Blut mit Sauerstoff angereichert und flieft dann in den linken Vorhof des
Herzens. Die gesamte Durchblutung der Lunge ergibt sich aus dem Herz-
schlagvolumen, multipliziert mit der Herzfrequenz und betrigt bei Ruheat-
mung ca. 5-6 I/min. Jedoch weist die Lungenperfusion erhebliche regionale
Unterschiede auf, die mafigeblich durch die Kérperposition beeinflusst wer-
den. In aufrechter Position werden die basalen Lungenareale sehr viel stirker
durchblutet als die Lungenspitze. In Riickenlage ergibt sich ein Perfusions-

gefille von ventral nach dorsal.

Arterialisierung des Blutes

Die Arterialisierung des Blutes in der Lunge geschieht durch den Gasaus-
tausch. Dabei indern sich die Partialdriicke des Sauerstoffs und des Kohlen-
dioxids im Blut und aus dem vendsen wird arterielles Blut. Dieser Vorgang
wird durch die alveolire Ventilation, die Diffusion und die Perfusion bewirkt,
wobei diese Faktoren nicht unabhingig von einander sind. Die O, Aufnahme
und die CO, Abgabe sind proportional zur Lungenperfusion Q, dementspre-
chend sind auch die alveoliren Gasfraktionen vom Ventilations-Perfusions-
Verhiltnis Va/ Q abhingig. Auch die Diffusionskapazitit Dy wird auf die Per-
fusion bezogen und das Verhiltnis D1/ Q beschreibt die Effektivitit des Gas-

austauschs.
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1.7 Verwendete Materialien und rechtlicher Rahmen

Die in dieser Arbeit beschriebenen Untersuchungen wurden alle an klinischen
MR-Ganzkorpertomographen des Instituts fiir Rontgendiagnostik am Univer-
sitdtsklinikum Wiirzburg durchgefihrt. Untersuchungen bei 1,5 Tesla erfolg-
ten entweder an einem Magnetom Symphony' oder an einem Magnetom
Avanto'. Zum Signalempfang stand am Magnetom Symphony eine 8-Kanal
Phased Array Spule' zur Verfigung. Am Magnetom Avanto wurde eine 32-
Kanal Cardiac Phased Array Spule® verwendet. Die Untersuchungen bei 0,2
Tesla wurden an einem offenen Magnetom Open' Tomographen durchge-

fithre. Die Signaldetektion erfolgte mittels einer 1-Kanal Kérperspule'.

Die Untersuchungen von Probanden und Patienten waren vorab von der loka-
len Ethikkommission genehmigt worden. Alle Probanden und Patienten, bzw.
deren gesetzlicher Vormund, wurden vor Beginn der Untersuchung genau-

estens aufgeklirt und gaben ihr schriftliches Einverstindnis zur Durchfithrung

der Untersuchungen.

Die Datenauswertung erfolgte, falls nicht anders angegeben, mit der Software

Matlab’ und selbstgeschriebenen Programmen.

! Siemens Medical Solutions, Erlangen, Germany
2 Rapid Biomedical, Rimpar, Germany
3 the MathWorks Inc., Natick, Maryland, USA
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2 MRT der Lunge am Niederfeld (0,2 Tesla)

Im folgenden Kapitel werden verschiedene Techniken zur Untersuchung der
Lunge an einem offenen 0,2 Tesla Tomographen vorgestellt. Wihrend 1,5
Tesla der klinische Standard ist und der Trend zu hoheren Feldstirken geht
(3,0 und 7,0 Tesla), konnte dennoch in den vergangenen Jahren gezeigt wer-
den, dass Lungenuntersuchungen an offenen Niederfeld-Tomographen durch-
aus von klinischem Interesse sind. Neben den geringeren Betriebs- und An-
schaffungskosten ist speziell die offene Bauweise von Vorteil, welche die Un-
tersuchung klaustrophob veranlagter Patienten und speziell die Untersuchung
von Kindern vereinfacht. Die im Folgenden vorgestellten Techniken zur mor-
phologischen und funktionellen Lungenbildgebung wurden fiir die verinder-
ten Gegebenheiten bei 0,2 Tesla entwickelt angepasst und sollen demonstrie-
ren, dass auch an einem offenen Niederfeld-Tomographen klinisch relevante

Untersuchungen der Lunge durchgefithrt werden kénnen.

2.1 Morphologische Bildgebung der Lunge bei 0,2 Tesla

Einleitung

Die Untersuchung der Lunge mittels Kernspintomographie bringt, im Ver-
gleich zu anderen Organen, verschiedene Herausforderungen mit sich. Bedingt
durch den groflen Anteil an Luft in der Lunge (Alveolen) ist die Protonen-
dichte relative gering. Zusitzlich gibt es in der Lunge sehr viele Luft-Gewebe-
Grenzflichen mit Suszeptibilititsspriingen. Durch diese inhomogene Struktur
des Lungengewebes entstehen Magnetfeldgradienten, die zu einem schnellen
T, -Signalabfall fithren. Dementsprechend findet man bei 1,5 Tesla in der Li-
teratur sehr kurze T, -Relaxationszeiten in der Gréflenordnung von 0,9 - 2,5
ms [Pra05, Hat99b]. Ein weiteres Problem stellen Bewegungsartefakte dar, die

durch die Atmung, den Herzschlag oder den Blutfluss induziert werden kon-
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nen [Bie02]. Zur Vermeidung bzw. Reduktion dieser Artefakte wird die MR-
Lungenbildgebung tiblicherweise wihrend eines Atemstopps durchgefiihrte (<
20 s) [Pal86]. Durch die Notwendigkeit des Atemstopps wird jedoch die Zeit
fur die Datenakquisition beschrinkt. All diese Faktoren machen die Lungen-
untersuchung mittels MRT zu einer Herausforderung. Wechselt man von 1,5
Tesla zu einer niedrigeren Feldstirke von 0,2 Tesla, so hat man den Nachteil
einer um den Faktor 7,5-fach geringeren Ausgangsmagnetisierung, da die Ma-
gnetisierung proportional zum statischen Magnetfeld By ist (Gleichung 1.9).
Auch die Relaxationszeiten T; und T hingen von der Stirke des Magnetfel-
des ab. So ist die Relaxationszeit T mit ca. 650 ms deutlich kiirzer [Sto99] als

bei 1,5 T, die Relaxationszeit T  deutlich linger (ca. 12-14 ms) [Mar06].

In den letzten Jahren wurden von verschiedenen Arbeitsgruppen vielver-
sprechende Ergebnisse zur Untersuchung der Lunge am offenen Niederfeld-
MRT (Bo = 0,2 Tesla) vorgestellt [Mar06, Sto99, Wag01, Abo04, Mue01,
Heu02, Rup02, Sch02, Zap06]. Als geeignete Bildgebungssequenz bei 0,2
Tesla wurde eine schnelle 2D TrueFISP Sequenz vorgeschlagen [Opp86,
Dei00]. Auch mit einer 2D CISS Sequenz konnten erfolgreich Studien zur
Lungenmorphologie durchgefithrt werden [Abo04, Anj08]. Um das geringere
Signal bei 0,2 Tesla zu kompensieren wird iiblicherweise mit einer reduzierten
Ortsauflésung gemessen (Schichtdicke ca.10-30 mm [Wag01, Abo04,
Anj08]). In diesen Arbeiten konnte unter anderem gezeigt werden, dass die
Niederfeld-MRT der Lunge bei Kindern und Jugendlichen sehr gut als Alter-
native zur Rontgenthoraxaufnahme eingesetzt werden kann, da sie keine Strah-
lenexposition fiir den Patienten verursacht.

Die offene Bauweise ist im Vergleich zu den geschlossenen Systemen bei 1,5
Tesla patientenfreundlicher und wird von klaustrophobisch veranlagten Pa-
tienten besser toleriert. Die Untersuchung von Kindern wird vereinfacht, da
die Eltern wihrend den Messungen direkt bei ihrem Kind bleiben und beruhi-
gend einwirken kénnen. Zudem ist die Gerduschentwicklung sehr viel ge-
ringer, so dass Untersuchungen auch ohne Gehorschutz durchfiihrbar sind.
Durch die Verwendung eines Elektromagneten kann auf die Kithlung mit flis-
sigem Helium verzichtet werden. Daher sind Niederfeldsysteme kostengiin-

stiger als klinische Standardtomographen (1,5 Tesla oder 3,0 Tesla).

Ein erstes Ziel dieser Arbeit war es, Gradientenechosequenzen fiir die Unter-
suchung der Lunge bei 0,2 Tesla zu optimieren. Dazu wurden zunichst die
Relaxationszeiten Ty, T, und T,  gemessen. Mittels theoretischer Uberle-

gungen wurden anschlieffend die optimierten Sequenzparameter berechnet.
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Hierbei war zu beachten, dass die Bildakquisition innerhalb eines Atemstopps
(< 20 s) durchgefiihrt werden muss. Die Ergebnisse der optimierten GE Se-
quenzen wurden mit einer 2D TrueFISP Sequenz verglichen und im Rahmen
einer klinischen Studie wurden erste Untersuchungen von Lungenpatienten

durchgefiihrt.

2.1.1 Grundlagen

Optimierung des Signal-zu-Rausch Verhiltnisses im MR-

Bildgebungsexperiment

Im Folgenden wird die Berechnung und Optimierung des Signal-zu-Rausch
Verhiltnisses (SNR) fiir typische MR-Experimente behandelt. Die theore-
tischen Herleitungen und Uberlegungen wurden weitestgehend aus Ref.
[Poh94, Poh97] tibernommen. Dabei sind sowohl die Gewebeeigenschaften
der zu untersuchenden Probe, als auch der Einfluss der Empfangskette und die
Parameter der Bildgebungssequenz von Bedeutung. Zudem spielt die akqui-

rierte Signalform (FID, Gradientenecho, Spinecho) eine wichtige Rolle.

Das Messsignal einer Gradientenechosequenz kann mittels der Sequenzpara-
meter Repetitionszeit (TR), Flipwinkel (o) und der Relaxationszeiten T; und
T, beschrieben werden. Bei einem Bildgebungsexperiment wird die Longitu-
dinalmagnetisierung M, zunichst durch einen HF-Puls um den Winkel o aus-
gelenkt. Wihrend des Zeitintervalls TR relaxiert die Magnetisierung wieder
gegen den Gleichgewichtszustand. Diese Relaxation wird durch die Blochglei-
chungen beschrieben (Gleichung 1.22). Da sich wihrend eines MR Experi-
ments dieser Ablauf stetig wiederholt, wird die Entwicklung der Longitudinal-
magnetisierung M, unter der fortlaufenden Einstrahlung von HE-Pulsen und

den kurzen Relaxationsphasen durch folgende Gleichung beschrieben:

_TR TR

2.1) M_(n)=M,-(—e ")+M_(n—1)-cos(a)-e "
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Unter der stetigen Einstrahlung der HF-Pulse stellt sich ein Gleich-

gewichtszustand der Magnetisierung M, einen [Ern66].

M-

e, Sina

(2.2) M

° l-cosx-e

Fiir ein gegebenes TR und T erhilt man, nach Ableiten der Gleichung 2.2
nach o, den Anregungswinkel, fiir den M, den Maximalwert annimmt. Dieser

Winkel a, auch Ernst-Winkel genannt, ergibt sich zu [Ern66]:

_IR
(2.3) cos(a,,,, ) =e "
In Abb. 2.1.1 ist der Ubergang der Magnetisierung in den Gleichgewichts-
zustand und die Gleichgewichtsmagnetisierung in Abhingigkeit von o dar-

gestellt.

a) 04

— TR=6ms,a=7°
“““ TR=30ms,a=17°

— TR=5ms
---- TR=30ms

Signal [a.u.]

° 0 50 100 150 200 250 300 c0 20 40 60 80

HF-Pulse al’]
Abb. 2.1.1: Ubergang der Magnetisierung in den Gleichgewichtszustand in Abhingigkeit der Anzahl der
HE-Pulse (a) und Signal in Abhingigkeit des Winkels a (b).

Durch die Auslenkung der Magnetisierung um den Winkel o wird ein FID
erzeugt. Dieses oszillierende Signal klingt mit der Relaxationszeit T expo-

nentiell ab und wird beschrieben durch:

nat

(24) s(n 'Al) — ]‘4Z X e2m‘v0nAz e 7,

Die Abtastung des Messsignals erfolgt in n diskreten Zeitintervallen At (=

dwell time), entsprechend dem Shannon Kriterium: At = 1/Af (Af = Bandbrei-
te). Mittels der Fouriertransformation werden die gemessenen Daten vom Fre-
quenzraum in den Bildraum transformiert. Dabei ist die diskrete Fouriertrans-

formation gegeben durch:
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2.5) S(v) = 2 £ ()
n=0

Hierbei ist S(v) die Signalamplitude der Frequenz v und N die Anzahl der
Messpunkte. Durch Einsetzen von Gleichung 2.4 in 2.5 ergibet sich fiir das
Signal S bei der Frequenz vo:

nat TAQ t

Nl —— 1 —
Sw)=M_-Ye" = — | e dt
) =M., |
(2.6) =M_-F(T,yaf)

Hierbei ist Taq die Zeit, in der das Signal aufgenommen wird. Der Ubergang
der Summe in ein Integral ist unter der Voraussetzung maglich, dass At viel
kleiner ist als T>". Der Term F(Tq, Af) beinhaltet die Form des aufgenom-
menen Signals und kann unter Beriicksichtigung der Integrationsgrenzen be-
rechnet werden. Fiir die Aufnahme eines FIDs und der Integrationsgrenzen
von 0 bis Taq erhilt man:

_Tao

2.7) F(T,yof)=T, af (1-e ™)

Bei der Aufnahme eines Gradientenechos werden nach dem HF-Puls zusitz-
lich Gradienten zur Orts- und Frequenzkodierung geschaltet. Die Zeitdauer
hingt dabei von der Leistungsfihigkeit des Gradientensystems und den Gradi-
entenschaltzeiten ab. Diese Zeit wird berticksichtigt, indem man von TE-
Taq/2 bis TE+ Taq/2 integriert, mit der Randbedingung: TE > Txq/2. Fiir ein

Gradientenecho ergibt sich somit:

_Twe

(=e ™)

Thoo
—(TE—TQ)/TZ

(2.8) F(T,,.af)=T, af -e

Zur Berechnung eines Spinechos wird iiber ein ganzes Echo integriert, von

il

-Taq /2 bis +Taq /2, mit der Exponentialfunktion e ™" Man erhile:

_Tao

(2.9) F(T,yaf)=2T," af -(1-e¢ %
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Des Weiteren ist ein Term zu berticksichtigen, der den Einfluss der Em-
pfangskette beinhaltet. In diesen Term flielen Eigenschaften der Empfangs-
kette und der Probe mit ein. Die Standardabweichung dieses Rauschens be-

rechnet sich zu [Hou76]:

(G ) =+ [4kT RN & f
=a\Naf

(2.10)

Dabei ist Tc die Temperatur der Spule und R beinhaltet Widerstinde der Spu-
le und der Probe. Das SNR, definiert als das gemessene Signal dividiert durch
die Standardabweichung des Rauschens [Ern87], lisst sich wie folgt berech-

nen:

S(TR,@)- F(T,,, Af)

<O-noise>

Unter Verwendung von Taq = NAt = N/Af und Einsetzen von Gleichung 2.6,
2.8 und 2.10, erhilt man fiir das SNR eines Gradientenechos:

(2.11) SNR =

—TRIT, . *  —(TE=Tyo/2)ITy “Tyo!Ty
:MO-(l—e ")-sinaT, -e (I-e )

—TRIT,
(I—cosax-e )-aJTAQ

(2.12) SNR

Die Verwendung eines asymmetrisch aufgenommenen Echos bewirkt hierbei

eine Verkiirzung von TE und somit eine Verbesserung des Signals.

Wenn man Messungen miteinander vergleichen méchte, die mit unterschied-
lichen MR-Sequenzen durchgefiihrt wurden, ist die Sensitivitit ¥ eines Ex-
periments ein geeigneter Parameter [Bru79]. Diese beriicksichtigt neben dem
SNR auch die Gesamtaufnahmezeit Tra eines Experiments. Die Sensitivitit ¥

erhilt man aus:

(2.13) g - SNR

VT

Aus den Gleichung 2.3 und 2.12 ist ersichtlich, dass, bei Kenntnis der Relax-
ationszeiten T; und T, des zu untersuchenden Gewebes, die Sequenzpara-

meter o und Taq fiir eine maximales SNR optimiert werden miissen.



39

2.1.2 Material und Methoden

2.1.2.1 Messung der Relaxationszeiten bei 0,2 Tesla

Messung der Relaxationszeit T,

Die Relaxationszeit T kann mit einem Inversion Recovery Experiment gemes-
sen werden. Zunichst wird ein 180°-Inversionspuls appliziert, der die Longitu-
dinalmagnetisierung invertiert. Die Longitudinalmagnetisierung relaxiert nun
gegen ihren Ausgangswert zuriick. Schaltet man nach dem Inversionspuls, zum
Zeitpunkt ¢, einen 90°-Puls, so wird die zu diesem Zeitpunkt vorhandene
Longitudinalmagnetisierung M,(t) in die Transversalebene ausgelenkt und das
Signal wird detektiert. Dieses Experiment wiederholt man mit jeweils steigen-
den Zeitabstinden zwischen Inversion und Akquisition. Durch Auftragen der
Signalamplitude gegen die Zeit nach der Inversion erhilt man einen Signalver-
lauf, der die Relaxation der Longitudinalmagnetisierung in den Ausgangszu-
stand wiedergibt. Die freie Relaxation der Longitudinalmagnetisierung nach

einem 180°-Inversionspuls wird durch folgende Formel beschrieben:
;l
(2.14) Mz(t):Mo(l—ZeT‘J

Hierbei ist Mo der Wert der Longitudinalmagnetisierung vor der Inversion.
Die Zeit zwischen zwei aufeinander folgenden Inversionspulsen wird Repetiti-
onszeit (TR) genannt. Nach der Wartezeit TD > 5T erreicht die Longi-
tudinalmagnetisierung M,(t) nahezu wieder ihren Ausgangswert Mo. Aufgrund
der einzuhaltenden Wartezeiten ist diese Methode jedoch sehr zeitaufwendig
und am Patienten kaum durchfithrbar. Im Folgenden wurde daher auf eine

schnellere Technik zuriickgegriffen.
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Abb. 2.1.2: Relaxation der Longitudinalmagnetisierung nach einem 180°-Inversionspuls. In a) ist die freie Relaxation der Magne-

tisierung in die Ausgangslage (gestrichelte Kurve) und die Relaxation ins Gleichgewicht (durchgezogene Linie) unter dem Einfluss

kontinuierlich applizierter HE-Pulse dargestellt. Das segmentierte Aufnahmeschema ist in b) dargestellt.

Inversion Recovery Snapshot FLASH

Ein schnelles Verfahren zur Messung der Relaxationszeit T bietet die Invers-
ion Recovery FLASH Sequenz [Dei92]. Durch einen 180°-Puls wird die Lon-
gitudinalmagnetisierung invertiert. Direkt im Anschluss wird eine Serie von
Bildern mit einer sehr kurzen Bildaufnahmezeit gestartet. Hierzu wird eine
schnelle FLASH (Fast Low Angel Shot) Sequenz [Haa86] mit sehr kurzer
Repetitionszeit und kleinem Flipwinkel a verwendet. Durch die kleine Auslen-
kung wird geniigend Transversalmagnetisierung zur Signaldetektion erzeugt
und die restliche Longitudinalmagnetisierung kann sofort zur erneuten Anre-
gung verwendet werden. Das maximale Signal bei bekanntem TR und T, er-
halt man, wenn die Auslenkung mit dem Ernst-Winkel erfolgt (siche Gleich-
ung 2.3) .

Unter dem kontinuierlichen Applizieren der HF-Pulsen relaxiert die Magneti-
sierung in einen Gleichgewichtszustand. Es entsteht eine Sittigungsmagneti-
sierung My, die kleiner ist als die Ausgangsmagnetisierung Mo. Die Relaxation
in den Gleichgewichtszustand M, findet mit der effektiven Relaxationszeit T’
statt, die kiirzer ist als T1. Der Zusammenhang zwischen T} und T, wird

durch folgende Gleichung beschrieben [Dei92]:

! —i—i-ln(cosa)
(2.15) T, _Tl

Unter der Annahme, dass TR << T; und TR << T} ist, kann die Sittigungs-

magnetisierung abgeschitzt werden.
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(2.16) ' T,

Die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung in einem Snapshot FLASH

Experiment ergibt sich aus den Blochgleichungen:

(2.17)

Unter Verwendung von Gleichung 2.16 und 2.17 kann T} schliefSlich mittels

eines 3-Parameterfits der Messdaten an die Funktion

t

(2.18) M(t)=A-B-e "

berechnet werden. Dabei gilt: A = My = Mo-T1/T1 und B = Mo+ My =
Mo'(1+T1*/T1).

Alle T -Messungen wurden mit einer Inversion Recovery Snapshot FLASH
Sequenz [Jak01] durchgefiihrt. Dazu wurden Probanden in Exspiration und in
Inspiration untersucht und aus den Bilderserien T;-Parameterkarten nach

Gleichung 2.18 berechnet.

In Ref. [Std07] wurde fiir T1-Messungen eine IR Snapshot FLASH nach Ref.
[Jak01] mit zentrisch angeordneter k-Raum Akquisition verwendet. Aufgrund
des schlechteren SNR bei 0,2 Tesla wurde die Messung dreimal innerhalb
eines Atemstopps wiederholt und die Daten gemittelt. Das fiihrt jedoch zu
langen Messzeiten von ca. 18 s. In dieser Arbeit wurde daher ein segmentiertes
Akquisitionsschema implementiert, so dass bei gleicher zeitlicher Auflésung
mit einer sehr viel kleineren Bandbreite gemessen werden konnte. Durch die
Aufspaltung der Messung in zwei Segmente wurde zudem die Messzeit um ein
Drittel reduziert. Ein Schema der segmentierten Datenaufnahme ist in Abb.

2.1.2 dargestellt.

Die Parameter der segmentierten IR Snapshot FLASH Sequenz waren:

TR =12,6 ms, TE = 3,6 ms, a = 12°, Schichtdicke = 20,0 mm, FOV = 250 x
500 mm?, Matrix 34 x 128, zero-filling auf 256 x 256.

Die Sequenz wurde in zwei Segmenten aufgenommen, wobei nach einem

Inversionspuls je 17 k-Raum Linien pro Bild akquiriert wurden. Zwischen der
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Aufnahme der beiden Segmente wurde eine Wartezeit von 3,0 s eingehalten,
damit bis zur nichsten Inversion die gesamte Magnetisierung wieder ins
Gleichgewicht relaxieren konnte. Bei jeder Messung wurden 14 Bilder in sagit-
taler Schichtorientierung aufgenommen. Die Inversionszeit des ersten Bildes
betrug 113,4 ms, der zeitliche Abstand zwischen den Bildern 214,2 ms. Die
Messungen wurden sowohl in Inspiration als auch in Exspiration durch-
gefithrt und mittels eines 3-Parameterfits (Gleichung 2.18) aus den Bilder-

serien pixelweise T-Karten berechnet.

Messung der Relaxationszeit T,

Die Relaxationszeit T, kann mit der Technik des Hahn Spinechos [Hah50]
gemessen werden. Mit einem 90°-Puls wird die Transversalmagnetisierung
erzeugt. Die Spins werden aufgrund von Magnetfeldinhomogenititen und
dem Einfluss der benachbarten Spins dephasiert. Nach einer Echozeit TE/2
schaltet man einen 180°-Puls. Durch diesen Puls wird der Einfluss der Ma-
gnetfeldinhomogenititen invertiert, wodurch die Spins rephasieren und ein
Spinechos nach der Echozeit TE entsteht. Der Kohirenzverlust durch die
Spin-Spin Relaxation ist irreversibel. Wiederholt man dieses Experiment mit
variierendem TE und trigt die gemessenen Signalamplituden gegen die Echo-

zeit auf, so ergibt sich ein in der Regel exponentieller Abfall:

-TE

(219) Mxy(t):Mxy (O)e "

Nach jeder Messung muss man die Wartezeit TR > 5.T abwarten, bis die
Longitudinalmagnetisierung wieder niherungsweise in ihren Gleichgewichts-
zustand relaxiert ist, wodurch dieses Messverfahren sehr zeitaufwendig ist.
Eine deutliche Verkiirzung der Messzeit erreicht man mit einer Multi-Spin-
echosequenz [Car54, Mei58]. Zuerst wird die Magnetisierung mit einem 90°-
Puls in die Transversalebene geklappt und die Spins dephasieren. Nach einer
Interechozeit TEinw/2 schaltet man orthogonal zum 90°-Puls einen 180°-Puls.
Die Spins rephasieren, erzeugen das Spin-Echo zum Zeitpunkt TEi. und de-
phasieren wieder. Durch wiederholtes Schalten von n 180°-Pulsen nach je-
weils gleichen Zeitabstinden TEin. wird somit ein Spinechozug erzeugt. Der
Abfall der Echoamplituden in einer Multi-Spinechosequenz wird durch fol-

gende Funktion beschrieben:

_n TE

"> Einter

(2.20) M, (t)=M_,(0)-e "
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180° 180° 180°

Bild 1 Bild 2

Abb. 2.1.3: Sequenzschema der segmentierten TSE Sequenz. Es wurden jeweils die k-Raum Linien von drei, aufeinander
folgenden Spinechos fiir ein Bild verwendet. Der Kontrast des jeweiligen Bildes wird durch die Echozeit des mittleren der drei

Spinechos bestimmt.

Durch die Notwendigkeit des Atemstopps bei Lungenuntersuchungen steht
nur ein eingeschrinktes Zeitfenster zur Datenaufnahme zur Verfiigung. Zu-
dem sind Spinecho-Sequenzen besonders sensitiv auf Blutfluss. Daher hingt
das gemessene Signal in der Lunge von der Herzphase ab, in der die Datenauf-
nahme erfolgt. Um die Datenaufnahme immer in der gleichen Herzphase
durchzufihren, wurden die Messungen mit einer EKG-Triggerung durchge-
fithre. Wie in [Hat99¢] untersucht wurde, liegt die Relaxationszeit T, bei 1,5
Tesla zwischen 60-80 ms in der Systole und 90-100 ms in der Diastole.

Fiir die folgenden T,-Messungen wurde eine modifizierte RARE Sequenz
[Hen86] verwendet. Bei dieser Sequenz wird nach einem 90°-Puls jeweils ein
Echozug von 9 Spinechos aufgenommen, wobei je drei aufeinander folgende
Echos mit unterschiedlichen Phasenkodierschritten akquiriert werden, die am
Ende jeweils einen k-Raum fiillen. Der Bildkontrast wird dabei durch die mit-
tleren k-Raum Zeilen bestimmt. Somit erhilt man bei der Aufnahme eines
Echozuges aus 9 Echos drei Bilder mit unterschiedlichem T,-Kontrast. Das

Aufnahmeschema ist in Abb. 2.1.3 schematisch dargestellt.

Die Sequenzparameter waren wie folgt:

TEine = 15,0 ms TR = 1500 ms, Matrix: 33 x 128, FOV: 225 x 450 mm?, 15

mm Schichtdicke, sagittale Schichtorientierung. Die effektiven Echozeiten der
drei Bilder betrugen 15,0 ms, 105,0 ms und 195,0 ms.

Bei allen Probanden wurde die Relaxationszeit T, mit einer Wartezeit von 400
ms nach der R-Zacke aufgenommen, was in etwa dem Beginn der Diastole

entspricht. Die Messungen erfolgten jeweils in Exspiration und in Inspiration.
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Um den Einfluss der Herzphase auf die T>-Quantifizierung zu untersuchen
wurde bei drei Probanden eine zusitzlich Messreihe durchgefiihrt. Dabei wur-
de eine Serie von T>-Messungen mit unterschiedlichen Wartezeiten nach der
R-Zacke aufgenommen, wobei die Wartezeit, beginnend bei 0 ms, jeweils in
Schritten von 100 ms verlingert wurde. Die Bilderserien wurden pixelweise
mit einer exponentiell abfallenden Funktion gefittet (Gleichung 2.19) und T>-

Parameterkarten berechnet.

Messung der Relaxationszeit T,

Die Relaxationszeit T,  wurde mittels einer Multi-Gradientenecho Sequenz
gemessen (Abb. 2.1.4). Bei dieser Sequenz wird die Magnetisierung mit einem
HF-Puls ausgelenkt und durch Dephasieren und Rephasieren der Spins mit
dem Lesegradienten ein Gradientenecho erzeugt. Nach Ende des Auslesevor-
gangs wird der gleiche Gradient erneut geschaltet, aber mit invertiertem Vor-
zeichen, so dass die dephasierenden Spins erneut rephasiert werden und ein
zweites Gradientenecho entsteht. Dieser Vorgang wird mehrmals wiederholt
und die erzeugten Echos werden detektiert. Das Signal fillt dabei, aufgrund

der T,'-Relaxation, exponentiell ab:

t

@21 M, () =M, (0)-¢ ™

Um die optimale Abtastrate fiir einen gegebenen T, -Wertebereich zu erhalten
wurde auf die Ergebnisse aus Ref. [Jon96] zuriickgegriffen. In dieser Arbeit
wurde mittels der Cramer-Rao Lower Bounds Theorie die optimale Abtastrate
fiir ein monoexponentiell abfallendes Signal bestimmt. Es wurde gezeigt, dass
tir einen groflen Wertebereich Tiin < Timean < Tmax der Signalabfall idealerweise
mit fiinf dquidistanten Messpunkten abgetastet wird, wobei der erste Mess-

punkt zum Zeitpunkt t = 0 ms erfolgen sollte und der letzte bei:
(2.22) t..=L93-yT . T

Da in einem NMR Bildgebungsexperiment Zeit fiir das Schalten der Ortsko-
diergradienten bendotigt wird, kann der erste Messpunkt nicht zum Zeitpunke ¢
= 0 ms akquiriert werden. Daher wurde die Zeit bis zum ersten Echo so kurz

wie moglich gehalten.

Das optimierte Abtastverfahren mit fiinf Gradientenechos wurde in Ref.

[Sta07] mit dem Abtasten des kompletten Signalabfalls mittels 15 Gradienten-
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echos verglichen. Die Ergebnisse dieser Messungen zeigten, dass beide Techni-
ken die gleichen T, -Werte liefern. Wie aus Simulationen hervorging, fiihrt
das optimierte 5-Echo Abtastverfahren zu einer Verbesserung der Fitgenauig-
keit, da die fiinf Messpunkte mit weniger Rauschen behaftet sind, als es die
letzten Messpunkte der Abtastung des gesamten Signalabfalls sind [Sta07].
Auflerdem resultiert das 5-Echo Abtastverfahren in einer kiirzeren Repetitions-
zeit und somit in einer geringeren Messdauer. Daher wurden alle folgenden

T>'-Messungen mit diesem Verfahren durchgefiihrt.

Bei Voruntersuchungen mit der Multi-Gradientenecho Sequenz wurde ein

T, -Wertebereich in der Lunge von ca. 7,0 bis 16,0 ms gemessen, wobei grofle
Gefifle fiir die Auswertung ausgeschlossen wurden. Nach Gleichung 2.22 wur-
de die Echozeit fiir das fiinfte Bild daher auf 20,2 ms festgelegt. Um das best-
mogliche Signal zu akquirieren, wurde wiederum der Ernst-Winkel verwendet
(Gleichung 2.3) und es ergaben sich schliefflich folgende Sequenzparameter:
TR = 25,0 ms, TEqw = 2,6 ms, TEiner = 4,4 ms, o = 16°, Schichtdicke = 15,0
mm, FOV = 250 x 500 mm?, Matrix 64 x 128, zero-filling auf 256 x 256.

Die Messungen wurden in sagittaler Schichtorientierung sowohl in Inspira-
tion als auch in Exspiration durchgefiihrt. Ein Gradientenschaltbild der Se-
quenz ist in Abb. 2.1.4 dargestellt. Die akquirierten Bilderserien wurden pixel-
weise mit einer monoexponentiell abfallenden Funktion nach Gleichung 2.21

gefittet und T, -Parameterkarten berechnet.
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Abb. 2.1.4: Multi-Gradientenecho Sequenz zur Messung der Relaxationszeit T, nach dem optimierten 5-

Echo Abtastverfahren [Jon96].
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2.1.2.2 Optimierte Sequenzen fiir die Lungenbildgebung

Anhand der theoretischen Uberlegungen aus Kapitel 2.1.1 und den Messung-
en der Relaxationszeiten Ty und T, (Kapitel 2.1.3.1) wurden die Parameter
fur die Gradientenecho Sequenzen nach Gleichung 2.3 und 2.12 berechnet.
Da die Sequenzen fiir Patientenuntersuchungen im Inspirationszustand opti-
miert wurden, wurden die Ti- und T, -Werte der Inspirationsmessungen he-
rangezogen. Das Ziel war es, ein moglichst hohes Signal des Lungenparen-
chyms zu detektieren. Unter Beriicksichtigung der Gradientenstirke und der
Schaltzeiten des Tomographen wurden folgende Sequenzparameter fur die

Untersuchung der Probanden und der Lungenpatienten verwendet:

2D FLASH:
TE = 3,6 ms, TRefeiv = 13,0 ms - Anzahl der Schichten, o = 40° - 45°, Band-
breite = 97,7 Hz /Pixel.

3D FLASH:
TE = 3,6 ms, TR = 13,0 ms, o = 12°, Bandbreite = 97,7 Hz /Pixel.

Bei beiden Sequenzen wurde ein asymmetrisches Ausleseverfahren verwendet,
wobei das Gradientenecho nach 25 % der Akquisitionszeit aufgenommen

wurde.

Probandenmessung

Zunichst wurden die optimierten Sequenzen in einer Probandenstudie eva-
luiert. Alle Untersuchungen wurden sowohl in Inspiration als auch in Exspi-
ration durchgefiihrt. Die Bilderserien wurden mit einer Matrix von 112 x 256,
einem FOV von 394 x 450 mm* und einer Schichtdicke von 10,0 mm aufge-
nommen, was einer Aufldsung von 3,5 x 1,8 x 10,0 mm? entspricht.
Zusitzlich wurden Messungen mit einer 2D TrueFISP Sequenz durchgefiihrt:
TR = 6,1 ms, TE = 3,0 ms, o = 80°, Matrix 112 x 256, FOV von 394 x 450
mm?, Schichtdicke 10 mm, Auflésung 3,5 x 1,8 x 10,0 mm’. Es wurde die

gleiche Auflssung wie bei den Gradientenecho Sequenzen verwendet.
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Bei allen Probanden wurde das SNR in einer mittleren, koronaren Schicht
bestimmt (Abb. 2.1.5 b). Dazu wurden jeweils vier ROIs (region of interest)
in den oberen und unteren Teil des rechten und linken Lungenfliigels einge-
zeichnet und daraus das mittlere Signal berechnet. Die Standardabweichung
im Rauschen wurde aus ROIs im Hintergrund (Luft) bestimmt. Unter Ver-
wendung des SNR und der Messdauer der Sequenzen wurde schliefSlich die

Sensitivitit der Messungen nach Gleichung 2.13 berechnet.

k— ~ 5
Abb. 2.1.5: Positionierung der ROlIs in sagittalen und koronaren Schichten zur

Bestimmung der Relaxationszeiten (a) und des SNR (b).

Patientenuntersuchungen

Um die Wertigkeit und Anwendbarkeit der Gradientenecho Sequenzen fiir
klinische Untersuchungen zu testen, wurden Patienten mit verschiedenen Er-
krankungen der Lunge untersucht. Insgesamt wurden 39 Patienten im Alter
von 0 - 76 Jahren gemessen, wobei der mittlere Altersdurchschnitt bei 15 Jah-
ren lag. Die Patientenuntersuchungen wurden mit den Gradientenecho Se-
quenzen und der 2D TrueFISP Sequenz durchgefiihrt. Dazu wurde die Lunge
in koronaren, transversalen und sagittalen Schichten aufgenommen. Die Ma-
trix und das FOV wurden an die jeweilige Grof3e des Patienten angepasst:
Matrix 64-128 x 256, FOV 200-450 x 350-450 mm?®. Alle Untersuchungen
wurden im Atemstopp in Inspiration durchgefiihrt. Die Aufnahmezeiten be-
trugen fiir die Gradientenecho Sequenzen ca. 10-20 s, je nach Schichtorientie-
rung und Patientengréfle. Auflerdem wurde das Atemanhaltevermégen der
Patienten berticksichtigt und gegebenenfalls die Anzahl der Schichten pro
Atemstopp verringert. Bei Patienten, die aufgrund ihres Alters (< 4 Jahre)
nicht in der Lage waren ein Atemmandver durchzufithren, wurden die Bilder
unter freier Atmung aufgenommen. Die Aufnahmen wurden von einem erfah-

renen Radiologen begutachtet und nach ihrer Qualitit beurteilt.
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2.1.3 Ergebnisse

2.1.3.1 Relaxationszeiten bei 0,2 Tesla

T:-Messung

Die Relaxationszeit T konnte, trotz der lingeren Aufnahmedauer von ca. 14 s
im Vergleich zu 1,5 Tesla (ca. 4 s [Jak01]), erfolgreich gemessen werden. Das
mittlere SNR im ersten Bild betrug in Exspiration 20,14 + 5,89 (1. Bild) und
22,20 + 5,90 im letzten Bild (14. Bild). In Inspiration wurde ein um ca. 40 %
geringeres SNR gemessen. Dabei betrug das mittlere SNR 14,46 + 3,37 (1.
Bild) und 15,42 + 2,63 (14. Bild).

Eine Bilderserie, die mit der segmentierten IR Snapshot FLASH Sequenz auf-
genommen wurde, ist in Abb. 2.1.6 gezeigt. Man erkennt den sehr schnellen
Signalabfall bereits im zweiten Bild und den folgenden Signalanstieg bis in den

Gleichgewichtszustand.

Abb. 2.1.6: Serie von 14 FLASH Bildern nach cinem Inversionspuls, aufgenommen mit

der segmentierten IR Snapshot FLASH Sequenz. Das erst Bild zeigt den Kontrast 113,4
ms nach dem 180°-Puls. Der zeitliche Abstand zwischen den Bildern betrigt 214,2 ms.

In Tab. 2.1.1 und 2.1.2 sind die gemessenen T:-Relaxationszeiten in Exspi-
ration und in Inspiration aufgefithrt. Zur Auswertung wurden ROIs in die
Parameterkarten in den dorsalen, ventralen und kranialen Teil der Lunge ein-

gezeichnet (Abb. 2.1.5 a). Der mittlere T-Wert aller Probanden betrug
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668,46 + 44,38 ms in Exspiration und 652,11 + 42,46 in Inspiration. Ein

zweiseitiger Mann-Whitney-Test ergab keinen signifikanten Unterschied zwi-

schen Exspiration und Inspiration (p = 0,234).

T+ - Exspiration [ms]

Proband

dorsal ventral kranial gesamt

1 727,30 £ 28,56 78535+31,97 806,4+29,91 760,37 + 30,04

2 691,72 + 24,09 715,04 £ 38,29 728,97 + 28,87 704,95 + 29,99

3 697,32+ 25,38 728,22 +41,35 74559 +21,77 711,86 +31,83

4 659,96 + 43,40 639,05+ 40,85 657,93 +38,96 650,19 + 39,74

5 632,36 + 34,00 602,95+39,04 658,03+49,34 622,35+38,11

6 605,05 +31,68 612,67 £4598 654,23 +42,88 614,02 + 37,52

7 620,26 +31,55 671,62 £32,59 653,81 +31,15 630,23 + 30,94

8 686,74 +36,23 702,51 £ 46,71 679,07 £35,52 688,16 + 31,97

9 734,29 £31,03 732,65 £34,06 758,02 +3592 72591 +33,65
Mittelwert 665,96 675,59 691,96 668,46
Std 44,26 51,95 44,66 44,38

Tab. 2.1.1: T1-Werte von 9 gesunden Probanden in Exspiration
T1 - Inspiration [ms]
Proband

dorsal ventral kranial gesamt

1 709,12 +73,21 711,27+ 78,14 813,42+ 61,11 729,31+ 71,38

2 694,46 £ 50,59 673,47 £ 65,29 683,16 + 75,25 664,35 + 61,94

3 684,01 £ 43,68 715,03 +59,38 706,15 +38,23 691,13 +51,05

4 656,88+ 55,08 624,89 +54,35 635,59 + 75,39 631,42 +63,07

5 619,94 £ 58,60 608,09 + 63,07 613,15+ 62,76 605,45 + 64,82

6 620,99 £ 55,44 595,75+ 49,96 614,00 + 49,38 607,43 £ 57,06

7 623,40 £ 38,63 633,93 £34,01 663,51+ 44,53 622,29 + 70,79

8 669,90 £50,82 685,03 £ 66,11 655,92 + 48,44 671,35 + 64,27

9 731,78 £+ 51,12 725,21 + 68,76 758,96 + 42,99 723,44 + 57,77
Mittelwert 662,67 657,68 666,31 652,11
Std 40,41 48,96 49,39 42,46

Tab. 2.1.2: T1-Werte gesunder Probanden in Inspiration

Abbildung 2.1.7 zeigt die berechneten T)-Parameterkarten zweier Probanden

in Exspiration und in Inspiration.
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Abb. 2.1.7: Ti-Parameterkarten zweier gesunder Probanden, aufgenommen in Exspiration (a, ¢) und in

Inspiration (b, d).

T2-Messung

In Abb. 2.1.8 sind drei T,-gewichtete Bilder eines Probanden mit unterschied-
lichen Echozeiten gezeigt, die mit der segmentierten TSE Sequenz aufgenom-

men wurden. Die Echozeiten betrugen 15,0 ms, 105,0 ms und 195,0 ms.

Abb. 2.1.8: Ts-gewichtete Bilderserie cines Probanden, aufgenommen mit der segmentierten TSE Sequenz

in Exspiration. Die Echozeiten betrugen 15,0 ms, 105,0 ms und 195,0 ms.

Die Ergebnisse der To-Messung in Abhingigkeit der Wartezeit TD nach dem
Triggersignal sind in Abb. 2.1.9 dargestellt. Die Messungen wurden im Atem-
stopp in Exspiration durchgefiihrt. Bei einem TD von 100 ms nimmt T stark

ab und steigt mit zunehmendem TD wieder an. Bei ca. 500 ms ist erneut
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Abb. 2.1.9: Abhingigkeit der T2-Relaxationszeit von der Wartezeit (delay)

nach dem EKG-Triggersignal. Dargestellt sind drei Messkurven von Pro-

banden in Exspiration mit unterschiedlicher Herzfrequenz (HP).

ein kleiner Abfall zu erkennen, dann folgt wieder ein Anstieg. Zum Ende des

Herzzyklus fillt T, wieder ab. Die kiirzeren T>-Werte bei kurzen und langen

TD-Zeiten kénnen durch den verstirkten Blutfluss in der Systole erklirt wer-

den. Spins die ihre Position dndern oder gar aus der Bildgebungsschicht flie-

3en kénnen nicht refokusiert werden, wodurch die Signalamplitude der Spi-

nechos schneller abfillt. Bei lingerem TD ist die Blutbewegung in der End-

Diastole geringer, was zu grofleren To-Werten fithre.

T2 - Exspiration [ms]

Proband

dorsal ventral kranial gesamt

1 153,08 + 29,07 147,14 £32,34 158,68 +27,32 153,88 + 29,91

2 141,73+ 21,30 150,16 £ 23,56 146,56 + 16,46 146,42 + 24,96

3 158,96 + 28,59 157,69 +23,01 160,67 +20,86 157,68 + 28,81

4 128,80+ 27,80 135,85+ 47,09 140,54 +25,60 134,62 + 36,36

5 132,49 + 23,99 133,44 +£32,43 136,21 +22,94 135,46 + 30,99

6 136,81+ 26,02 137,55 +25,69 140,01 +25,28 139,53 + 29,09

7 149,22 + 19,43 133,72+ 20,52 155,67 + 28,27 145,50 + 24,82

8 123,78 + 27,20 134,39 £36,13 137,50 + 26,07 131,60 + 35,90
Mittelwert 140,61 141,24 146,98 143,09

Std 12,37 9,20 9,97 9,42

Tab. 2.1.3: To-Werte gesunder Probanden, gemessen in Exspiration.
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T2 - Inspiration [ms]

Proband

dorsal ventral kranial gesamt

1 160,63 + 28,34 152,99+ 33,65 156,38+ 31,04 156,57 + 33,68

2 141,70 + 68,14 144,41 +52,21 141,55+ 35,44 145,77 + 51,05

3 161,01 +35,49 161,48 +31,92 156,68+ 22,97 158,62 + 33,02

4 139,17 +30,32 149,53+ 49,81 143,94+ 31,52 145,88 + 43,33

5 128,50 + 24,63 144,13+ 43,98 132,03+ 30,81 132,64 + 34,10

6 139,81 +27,39 139,17 £ 40,57 149,01 37,74 143,49 + 36,72

7 131,54 +37,36 141,74+ 37,99 143,85+ 31,96 139,86 + 36,07

8 132,11+ 47,38 138,94+ 57,61 134,13+30,33 134,23 + 43,21
Mittelwert 141,81 146,55 144,70 144,63

Std 12,60 7,74 9,12 9,39

Tab. 2.1.4: T>-Werte gesunder Probanden, gemessen in Inspiration.

Bei den Ergebnissen der T>-Quantifizierung wurde stets ein TD von 400 ms
verwendet. Die aus den Parameterkarten mittels ROIs bestimmten T,-Werte
fur alle Probanden sind in Tab. 2.1.3 und Tab. 2.1.4 aufgelistet. Der Mittel-
wert aller Probanden in Exspiration betrug 143,09 + 9,42 ms. In Inspiration
ergab sich ein mittleres T, von 144,63 + 9,39 ms, wobei der Unterschied der
T,-Werte zwischen Exspiration und Inspiration nicht signifikant war (Mann-
Whitney-Test: p = 0,713).

Das mittlere SNR im ersten Bild der Bilderserien betrug 26,8 + 7,4 in Exspira-
tion und 19,2 + 3,5 in Inspiration. Abbildung 2.1.10 zeigt die berechneten T>-

Parameterkarten zweier Probanden in Exspiration und in Inspiration.

240

[sw] ¢1L

20

Abb. 2.1.10: T>-Parameterkarten zweier Probanden in Exspiration (a, ¢) und in Inspiration (b, d).



Abb. 2.1.11: T, -Serie eines Probanden, aufgenommen mit der Multi-Gradientenecho Sequenz in Exspiration.

T;*-Messung
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In Abb. 2.1.11 ist eine Bilderserie mit den fiinf Gradientenechos eines Proban-

den in Exspiration dargestellt. Die Echozeit des ersten Bildes betrug 2,6 ms

und der zeitliche Abstand zwischen den Bildern 4,4 ms.

Die T, -Parameterkarten zweier Probanden zeigt Abb. 2.1.12. Zwischen Ex-

spiration und Inspiration ist eine deutliche Verkiirzung der Relaxationszeit T,

zu erkennen. Die aus den Parameterkarten bestimmten T, -Werte sind in Tab.

2.1.5 und 2.1.6 aufgelistet.

T2" - Exspiration [ms]

Proband
dorsal ventral kranial gesamt
1 12,09 + 1,40 11,34+ 1,36 11,13+ 1,46 11,52 + 1,41
2 15,24 + 1,39 13,41 1,44 14,43 + 1,37 14,36 + 1,40
3 12,07 + 1,65 11,37 + 2,09 10,75+ 1,50 11,40 £ 1,75
4 13,03 + 1,44 11,32+ 1,70 11,79 + 1,59 12,05+ 1,58
5 10,93 + 1,48 11,58 + 1,58 10,92 + 1,49 11,14 + 1,52
6 14,98 + 1,64 12,27 + 1,55 13,11+ 1,82 13,45+ 1,67
7 11,53+ 1,82 11,60+ 1,88 10,90+ 1,52 11,34+ 1,74
8 16,32+ 1,93 10,96 + 2,16 13,67 + 1,85 13,65+ 1,98
9 15,16 + 1,69 11,70 + 1,57 12,04 + 1,25 12,97 + 1,50
10 11,57 £ 1,74 10,97 + 1,76 12,99 + 1,94 11,84+ 1,81
Mittelwert 13,29 11,65 12,17 12,37
Std 1,94 0,72 1,31 1,14

Tab. 2.1.5: T2"-Werte gesunder Probanden in Exspiration.



54

T2" - Inspiration [ms]

Proband
dorsal ventral kranial gesamt

1 11,02+ 1,37 10,04 + 1,24 9,93 +£1,23 10,33+ 1,28
2 10,37 + 0,87 10,39 + 1,52 11,14+ 1,20 10,63+ 1,20
3 10,07 + 1,68 10,57 + 2,36 9,38 £ 1,62 10,01+ 1,89
4 10,04 + 1,73 9,18 £ 1,90 9,53 £ 1,42 9,58 + 1,68
5 9,36 £ 2,04 9,78 + 1,87 9,64 1,80 9,59 £ 1,90
6 9,98 £ 1,61 10,16 + 1,79 10,21 + 1,41 10,12 + 1,60
7 11,15+ 2,17 10,21+ 2,23 10,09 + 1,63 10,48 + 2,01
8 11,79 + 2,06 9,77 £ 2,19 10,38 + 1,60 10,65+ 1,95
9 11,85+ 1,79 10,16 + 1,66 9,99 + 2,03 10,67 + 1,83
10 9,05 + 1,52 10,57 + 2,21 9,14 + 2,08 9,59 £ 1,94

Mittelwert 10,47 10,08 9,94 10,16
Std 0,96 0,42 0,57 0,45

Tab.2.1.6: T2 -Werte gesunder Probanden in Inspiration.

In Exspiration wurde ein mittleres T, von 12,37 + 1,14 ms bestimmt. In In-
spiration betrug der Mittelwert 10,16 + 0,45 ms. Der Unterschied zwischen

T, in Exspiration und Inspiration war signifikant (p = 0,001).

16

[sw] .21

Abb. 2.1.12: T, -Parameterkarten zweier Probanden in Exspiration (a, b) und in

Inspiration (c, d).
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2.1.3.2 Morphologische Lungenbildgebung

Optimierte FLASH Sequenzen

Aus den Ergebnissen der Relaxationszeitmessungen wurden die optimierten
Sequenzparameter fiir die 2D multislice interleaved FLASH und die 3D
FLASH Sequenz berechnet. Simulationen zum Flipwinkel und der Akquisiti-
onszeit sind in Abb. 2.1.13 gezeigt. Bei einem T, von ca. 10,0 ms (Inspira-
tion) betrigt die optimale Akquisitionszeit 12,6 ms. Um jedoch die Aufnah-
medauer zu verkiirzen, wurde eine etwas kiirzere Akquisitionszeit von 10,2 ms

gewihlt. Der daraus entstehende theoretische Signalverlust liegt bei ca. 2 %.

Unter Berticksichtigung des HF-Pulses und der Gradientenschaltzeiten ergab
sich fiir beide FLASH Sequenzen eine Repetitionszeit von 13,0 ms. Entsprech-
end wurde fiir die 3D FLASH ein Ernstwinkel von 12° berechnet. Fiir die 2D
multislice interleaved FLASH muss zur Berechnung die effektive Repetitions-
zeit verwendet werden, die zusitzlich die Anzahl der Schichten beriicksichtigt.
Bei einer typischen Messung von 14 Schichten in einem Atemstopp ergibt sich
demnach ein Ernst-Winkel von 42°. Bei abweichender Schichtanzahl wurde

der Winkel entsprechend angepasst.

0.12 1
—— FLASH 3D b)
— FLASHZD F\
08
—0.08 —
= 306
S, o,
i o
P4 Z 0.4
@ 004 n
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% 20 40 60 80 % 5 10 1 20 25 30
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Abb. 2.1.13: Simulationen zum Ernst-Winkel und zur Akquisitionsbandbreite. Abbildung a) zeigt den SNR
Verlauf in Abhingigkeit des Flipwinkels a. Fiir ein TR von 13,0 ms liegt der optimale Flipwinkel der 3D
FLASH bei 12° und fiir die 2D FLASH bei 42° (14 Schichten). In Abbildung b) ist das SNR in Abhingig-
keit der Akquisitionszeit Tacq nach Gleichung 2.12 aufgetragen. Fiir ein T2 von 10,0 ms ergibr sich eine
optimale Akquisitionszeit von 12,6 ms (gestrichelte Linie). Fiir die Messungen wurde eine Akquisitionszeit

von 10,2 ms verwendet (durchgezogene Linie).
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2D TrueFISP 2D FLASH 3D FLASH
Proband

Exsp. Insp. Exsp. Insp. Exsp. Insp.
1 3,76 2,66 8,13 5,08 7,01 5,10
2 4,59 2,38 10,80 5,06 10,04 3,63
3 2,37 1,85 5,24 4,68 5,00 3,46
4 3,03 2,61 6,37 5,32 6,46 4,27
5 3,20 2,34 5,76 4,28 5,32 3,52
6 2,49 1,55 6,82 3,13 5,78 2,86
7 1,54 1,49 4,93 2,82 4,33 2,40
8 3,09 1,94 6,78 4,18 6,30 4,51
Mittelwert 3,01 2,10 6,85 4,32 6,28 3,72
Std 0,92 0,46 1,89 0,92 1,75 0,88

Tab. 2.1.7: SNR-Werte gesunder Probanden in Exspiration und Inspiration fiir die 2D und 3D FLASH und die 2D TrueFISP Sequenz.

' ih \

Abb. 2.1.14: 2D TrueFISP und 2D/3D FLASH Aufnahmen einer gesunden Probandin in
Exspiration (a, ¢, ) und in Inspiration (b, d, f). Die 2D TrueFISP (a, b) erreicht bei gleicher
Auflésung ein ca. 50 % geringeres SNR im Lungenparenchym als die 2D (c, d) und die 3D
FLASH Sequenz (e, f).
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Probandenmessung

Das in den Probandenmessungen ermittelte SNR in Exspiration und Inspira-
tion ist in Tab. 2.1.7 gezeigt. Bei den FLASH Sequenzen wurde im Vergleich

zur TrueFISP Sequenz ein annihernd zweifaches SNR gemessen.

Betrachtet man die Sensitivitit des Experiments, so ergibt sich in Exspiration
ein Faktor von 1,56 zwischen der 2D FLASH und der 2D TrueFISP und 1,43
zwischen 3D FLASH und 2D TrueFISP. In Inspiration betrigt der Faktor
1,41 (2D FLASH vs. 2D TrueFISP) und 1,21 (3D FLASH vs. 2D TrueFISP).
In Abb. 2.1.14 sind koronare Aufnahmen einer Probandin in Exspiration und
in Inspiration dargestellt. Das héhere SNR der FLASH Sequenzen im Ver-
gleich zur 2D TrueFISP Sequenz ist deutlich zu erkennen und fiithrt zu einer

verbesserten Bildqualitit.

Patientenuntersuchung

In Abb. 2.1.15 sind Aufnahmen von Mukoviszidosepatienten gezeigt, die mit
der 2D FLASH und 3D FLASH Sequenzen akquiriert wurden. Die Bildquali-
tdt war bei allen Patienten fiir eine diagnostische Beurteilung gut. Strukturelle
Veridnderungen des Lungengewebes sowie Sekretanlagerungen oder Atelekta-

sen sind deutlich zu erkennen.

Abb. 2.1.15: 2D (a, ¢, h) und 3D FLASH Bilder (b, d, ¢, f, g) von Lungenpatienten in Inspiration. Alle Aufnahmen stammen von

Mukoviszidosepatienten. Verinderungen der Lungenstruktur sowie Sekretablagerungen an den Gefifiwinden sind deutlich zu

erkennen.
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In Abb. 2.1.16 sind Aufnahmen von Siuglingen mit Lungenerkrankungen
dargestellt (Alter: 3-17 Monate). Alle Untersuchungen wurden ohne Sedie-
rung der Patienten und unter freier Atmung durchgefiihrt. Die Mutter konnte
wihrend der Untersuchung direkt neben dem Kind sitzen und beruhigend
einwirken. Auf diese Weise waren selbst Untersuchungen solch junger Patien-
ten durchfiihrbar. Die Aufnahmen lieferten einen wichtigen Beitrag zur Dia-

gnostik und der folgenden Therapieplanung fiir die Patienten.

b) c)

-

— L’\‘

Abb. 2.1.16: 2D (e, f) und 3D FLASH (a-d) Aufnahmen von Siuglingen (Alter: 3-17 Monate). Die Unter-

suchungen wurden unter freier Atmung und ohne Sedierung durchgefiihrt.
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2.1.4 Diskussion

Messung der Relaxationszeiten

Die Relaxationszeiten T4, T, und T, konnten bei 0,2 Tesla sowohl in Exspi-
ration als auch in Inspiration bestimmt werden. Die Werte fiir die Relaxa-
tionszeit T in Inspiration liegen etwas iiber den in Ref. [St0o99] veréffent-
lichten T1-Werten (Mittelwert: 632 + 54 ms), die mit einer IR singleshot TSE
Sequenz an Probanden in tiefer Inspiration gemessen wurden. In Exspiration
wurden bisher bei 0,2 Tesla keine T1-Zeiten berichtet. Bei 1,5 Tesla wurden
ca. zweifach groflere T1-Werte von verschiedenen Gruppen publiziert (1250-
1350 ms) [JakO01, Jak04, Sta05].

Der Mittelwert der Ti-Messungen ergaben eine Differenz zwischen Exspira-
tion und Inspiration, die jedoch nicht signifikant war. In Ref. [Sta05] wurde
bei Ti-Messungen bei 1,5 Tesla eine Differenz zwischen Exspiration und In-
spiration von ca. 10 % gemessen, die auch eine Signifikanz zeigte. Eine mogli-
che Erklirung fiir die T1-Anderung zwischen Inspiration und Exspiration kon-
nte der Einfluss der Lungenperfusion auf das Signal der Messsequenz sein.
Wie in Ref. [Fin05] festgestellt wurde, ist der Blutfluss im Atemstopp in Inspi-
ration deutlich geringer als in Exspiration. Das kénnte vom grof3eren Volu-
men der Alveolen in Inspiration resultieren, wodurch der Druck auf die Kapil-
laren erhdht wird und die Flussgeschwindigkeit des Blutes abnimmt.

Die geringe Differenz der T1-Werte zwischen Inspiration und Exspiration in
dieser Arbeit konnten méglicherweise auf Fehler in der T1-Quantifizierung
aufgrund des geringen SNR in Inspiration zuriickzufiithren sein. Das SNR der
Experimente hat einen Einfluss auf die Genauigkeit der berechneten T'-Wer-
te. In Ref. [Sti07] wurden Simulationen zur Fitgenauigkeit der Relaxations-
zeiten T; und T durchgefiihrt, wobei gezeigt wurde, dass bei SNR Werten <<
20 die Genauigkeit der Fits nicht mehr gewihrleistet ist, was zu Fehlern fiihrt
und die Abweichungen zu den Ergebnissen aus Ref. [Sta05] erkliren kdnnte.
Zur T -Quantifizierung wurde in Ref. [Std07] ebenfalls eine Snapshot FLASH
Sequenz verwendet [Jak01]. Um bei 0,2 Tesla ein ausreichendes SNR zu erzie-
len wurde diese Messung jeweils dreimal in einem Atemstopp wiederholt, wo-
raus sich eine Gesamtmessdauer von > 20 s ergab. In dieser Arbeit wurde die
Datenakquisition segmentiert durchgefiihrt, wodurch bei gleicher zeitlicher
Abtastrate mit einer kiirzeren Bandbreite gemessen werden konnte. Die Da-

tenaufnahme wurde auf zwei Messungen aufgeteilt, woraus eine kiirzere Ge-
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samtmesszeit von ca. 14 s resultiert. Speziell fiir Patientenuntersuchungen ist
diese Messzeitverkiirzung wiinschenswert. Jedoch ist die segmentierte Daten-

akquisition anfilliger fiir Bewegungsartefakte.

Die T,-Relaxationszeit der Lunge wurden bei 0,2 Tesla bisher noch nicht pub-
liziert. Bei 1,5 Tesla wurden T,-Zeiten von 60-80 ms in der Systole und 92-98
ms in der Diastole gemessen [Hat99c¢]. Dabei wurde ebenfalls der Einfluss der
Herzphase auf die T>-Werte untersucht. Aufgrund des hoheren Blutflusses in
der Systole sind die T>-Werte geringer als in der Diastole. Diese Beobachtung
wurde durch die Ergebnisse dieser Arbeit bestitigt. Daher ist die Verwendung
einer EKG-Triggerung fiir die T>-Messung eine wichtige Voraussetzung fiir
eine gute Reproduzierbarkeit der Messungen. Ein Vergleich der Relaxations-
zeit T, zwischen Inspiration und Exspiration ergab keine signifikante Ande-
rung. Die Atemlage hatte bei diesen Messungen demnach keinen Einfluss auf
die gemessenen T>-Relaxationszeiten. Die Relaxationszeit T, wurde in dieser
Arbeit nicht fiir Sequenzoptimierungen eingesetzt. Jedoch konnte z.B. die
Echoakquisition einer Multi-Spinecho Sequenz auf die Gegebenheiten der

Lunge hin optimiert werden [Poh97].

Die gemessenen T, -Werte zeigen sowohl in Exspiration als auch in Inspira-
tion eine gute Ubereinstimmung zu Literaturwerten [Mar06, Bos08]. Ebenso
wurde eine signifikante Differenz zwischen Exspiration und Inspiration ge-
messen. Eine mogliche Ursache kénnte der grofere Luftanteil in der Lunge in
Inspiration sein, wodurch die Luft-Gewebe-Grenzfliche zwischen Alveolen
und Kapillaren vergréfert wird und die Magnetfeldgradienten in der Lunge
stirker ausgeprigt sind. Demnach ist bei der Quantifizierung von T, die
Atemlage von grofler Bedeutung und stellt eine mégliche Fehlerquelle dar.

Bei 1,5 Tesla wurden sehr viel kleinere T, -Werte im Bereich von 0,8- 2,1 ms
gemessen [Pra05, Hat99b]. In Ref. [Kve88] wurde T, bei verschiedenen Feld-
stirken an Tierlungen gemessen. Dabei wurde eine lineare Abhingigkeit von
der Magnetfeldstirke By festgestellt. Diese lineare Abhingigkeit ist auch im

T, -Modell aus Ref. [Pra07] enthalten (siehe Kapitel 2.2.1). Bei einem T von
ca. 12,4 ms (Exspiration) bei 0,2 Tesla wiirde sich bei 1,5 Tesla ein T, von
1,7 ms ergeben, was gut mit den Ergebnissen aus [Pracht, Hat99b] iiberein-
stimmt.

Aufgrund des langsameren Signalabfalls bei 0,2 Tesla ist die T, -Quantifizie-
rung sehr gut mit einer Multi-Gradientenecho Sequenz durchfiihrbar. Unter
Verwendung des optimierten Abtastschemas [Jon96] wurde die Akquisitions-

bandbreite so klein wie méglich gewihlt um das bestmégliche SNR zu erzielt.
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Bei 1,5 Tesla ist eine T2 -Messung der Lunge aufgrund der sehr kurzen T, -
Zeit schwieriger und bedarf sowohl einer guten Hardware als auch spezieller

Sequenztechniken [Pracht, Hat99b].

Optimierte Sequenzen

Die optimierten FLASH Sequenzen erzielten sowohl bei Probanden als auch
bei Patienten eine gute Bildqualitit. Wegen des relative langen T, von ca. 10
ms (Inspiration) wurde mit einer niedrigen Akquisitionsbandbreite gemessen.
Daraus resultiert wiederum eine lingere Repetitionszeit, was zu verldngerten
Bildakquisitionszeiten fiihrt. Dennoch kénnen im Atemstopp diagnostisch re-
levante Untersuchungen durchgefiihrt werden. Bewegungsartefakte sind hier-
bei in der 2D Sequenz stirker ausgeprigt als in der 3D Sequenz, aufgrund der
lingeren effektiven Repetitionszeit. Der Vergleich zwischen 2D und 3D
FLASH ergab ein geringfiigig hoheres SNR der 2D FLASH Sequenz. Wie in
Ref. [Joh99] gezeigt wurde, kann mit der verschachtelten Datenakquisition ein
vergleichbares SNR erreicht werden wie mit einer 3D Sequenz.

Variationen der Exspirations- bzw. Inspirationstiefe konnen das gemessene
Signal beeinflussen. Wie in Ref. [Ban04] berichtet wurde, treten zwischen
Exspiration und Inspiration Signalunterschiede von ca. 40 % auf. In dieser
Arbeit lag die Differenz in der gleichen Groflenordnung (33 % - 41 %). Die
Abhingigkeit des SNR von der Atemlage ist eine mdgliche Fehlerquelle beim
Vergleich der Sequenzen. Obwohl die Probanden angewiesen wurden jeweils
die gleiche Atemlagen zu erreichen, konnen kleinere Variationen zwischen den
Messungen nicht ausgeschlossen werden. Groflere Unterschiede in der Atem-
lage wurden durch optische Beurteilung der Aufnahmen ausgeschlossen.

Das Ziel der Sequenzoptimierungen war es, ein méglichst hohes SNR im Lun-
genparenchym zu erzielen. Andererseits kann es fiir die Diagnostik auch von
Interesse sein, Pathologien mit einem mdoglichst groflen Kontrast darzustellen.
Viele Lungenerkrankungen gehen mit Fliissigkeitsansammlungen oder Gewe-
beverdichtungen einher, was stets zu einer Signalerh6hung fithrt. Wenn die
Relaxationszeiten bekannt sind, konnte man daher die Sequenzen auch fiir
einen optimalen Kontrast bestimmter Pathologien optimieren.

Die 2D TrueFISP Sequenz, die bei 0,2 Tesla von verschiedenen Gruppen
verwendet wird [Dei00, Wag01], ist aufgrund der kurzen Akquisitionszeit und
der sequentiellen Bildaufnahme kaum anfillig fir Bewegungsartefakte. Der
SNR Vergleich mit den FLASH Sequenzen ergab jedoch ein ca. 50 % gering-

eres SNR im Lungenparenchym. Auch die Berechnung der Sensitivitit unter
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Berticksichtigung der Aufnahmedauer [Bru79] ergab im Vergleich zu den
FLASH Sequenzen deutlich geringere Werte (60-80 %). Eine Verbesserung
wiirde eine 3D TrueFISP Sequenz liefern. Diese ist jedoch wiederum anfilliger
fur Bewegungsartefakte. Bei einer Beurteilung ist natiirlich auch zu bertick-
sichtigen, dass die TrueFISP im Vergleich zur T Gewichtung der FLASH
Sequenzen eine T1/T; Kontrast besitzt.

Die Patientenuntersuchungen zeigten, dass die FLASH Sequenzen eine gute
Darstellung verschiedener pathologischer Lungenverinderungen erméglichen
und zur diagnostischen Beurteilung geeignet sind. Selbst die Untersuchung
von Kleinkindern und Siuglingen war ohne Sedierung méglich. Nach den
Ergebnissen dieser Arbeit sind die optimierten FLASH Sequenzen zur Unter-
suchung von Lungenpatienten bei 0,2 Tesla sehr gut geeignet und sind mehr

als eine gute Erginzung zur etablierten 2D TrueFISP Sequenz.
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2.2 Funktionelle Lungenbildgebung bei 0,2 Tesla

Einleitung

Die Untersuchung der Lungenfunktion spielt eine wichtige Rolle in der Lun-
gendiagnostik. Untersuchungsverfahren wie die Spirometrie und die Body-
plethysmographie sind etablierte Techniken, die globale Aussagen tiber die
Lungenfunktion ermdglichen. Wiinschenswert ist jedoch eine ortsaufgeldste
Lungenfunktionspriifung, um defekte Lungenareale abzugrenzen und somit
eine gezielte Therapie zu ermoglichen. Die Lungenszintigraphie ist der klini-
sche Standard zur Untersuchung der Lungenventilation und Perfusion. Aber
auch mittels SPECT, PET und CT werden Ansitze zur funktionellen Lungen-
untersuchung verfolgt. Diese Verfahren gehen jedoch mit einer nicht unerheb-
lichen Strahlenexposition fiir den Patienten einher.

Auf dem Gebiet der MRT wurde eine Reihe von Techniken erforscht, die eine
ortsaufgeloste Untersuchung der Lungenfunktion erméglichen. Mittels funk-
tioneller Bildgebung werden aus den aufgenommenen Bilderserien Informati-
onen tiber die Gewebefunktion extrahiert. Dabei sind besonders die Lungen-
ventilation und die Lungenperfusion von Bedeutung.

Zur Messung der Lungenventilation werden verschiedene Ansitze erforscht,
unter zu Hilfenahme exogener Kontrastmittel, wie hyperpolarisierte Edelgase
(*He, '*’Xe [Mid95, Alb94]) oder Fluorgase [Sch00]. Dabei inhaliert der Pati-
ent ein entsprechendes Gasgemisch, wobei das Messsignal direkt vom In-
halationsgas stammt. Die klinische Anwendung dieser Techniken ist jedoch
mit einem hohen Kosten- und Arbeitsaufwand verbunden. Eine kostengiins-
tigere Alternative bietet die Verwendung von 100 % Sauerstoff als Kontrast-
mittel [Ede96]. Bei dieser Technik wird jedoch nicht der Sauerstoff direkt,
sondern der Einfluss des Sauerstoffs auf die Wasserstoftkerne gemessen.

Die Messung der Lungenperfusion mittels MRT kann unter Verwendung von
Gadolinium-basierten Kontrastmitteln durchgefithrt werden. Dabei wird der
Durchfluss des Kontrastmittelbolus durch die Lunge zeitaufgelost abgetastet
[Hat96] (siche Kapitel 3). Aus der entstehenden Signalinderung kann die
Lungenperfusion dargestellt und auch quantifiziert werden. Perfusionsmessun-
gen mittels MRT, die ohne die Applikation exogener Kontrastmittel auskom-
men, ermdglichen sogenannten Spin-Labeling Verfahren [Det92, Kwo92].
Dabei werden flieffende oder stationire Spins durch MR-Pulse geeignet pripa-

riert, so dass nur durchblutete Lungenareale Signal aufweisen.
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In den folgenden Abschnitten werden verschiedene Techniken zur funkti-
onellen Lungenbildgebung bei 0,2 Tesla vorgestellt. Eine indirekte Bestim-
mung der Lungenventilation erfolgte mittels Messung der Relaxationszeiten T}
und T, unter Verwendung von 100 % Sauerstoff. Zur Darstellung der Lun-
genperfusion wurde eine Spin-Labeling Technik implementiert. Die ange-
wendeten Techniken wurden dabei an die physikalischen Bedingungen bei 0,2

Tesla angepasst und weiterentwickelt.

2.2.1 Sauerstoffgestiitzte Messung der Relaxationszeiten Ti
und T2’

2.2.1.1 Grundlagen

Sauerstoffgestiitzte T1-Messung

Die Verwendung von 100 % Sauerstoff als natiirliches Kontrastmittel in der
Lungen MRT wurde erstmals von Edelman in Ref. [Ede96] vorgeschlagen.
Dabei werden Ti-gewichtete Bilder der Lunge aufgenommen, zunichst unter
Atmung von Raumluft (-21 % Sauerstoff), anschlieffend bei Atmung von 100
% Sauerstoff.

Durch die Erhéhung der Sauerstoftkonzentration im Atemgas erhoht sich die
Sauerstoftkonzentration im Blut. Im Blut liegt Sauerstoff einerseits in gebun-
dener Form als Oxyhimoglobin vor, andererseits ungebunden im physikalisch
gelosten Zustand. Das Oxyhimoglobin ist diamagnetisch, der physikalisch ge-
16ste Sauerstoff ist schwach paramagnetisch. Durch die Wechselwirkung des
Blutes mit dem physikalisch gelsten Sauerstoff kommt es zu einer Verkiir-
zung der Relaxationszeit T}, die proportional zur lokalen Sauerstoftkonzen-

tration ist [Jak04].

1
(2.23) —=—t¢,, R,

Hierbei ist T e die Relaxationszeit unter Normalbedingungen und T 02 die

Relaxationszeit bei Sauerstoffatmung. Diese Zeit hingt linear von der Rela-
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xivitit Ro, des Sauerstoffs und der lokalen Sauerstoffkonzentration cioka ab.
Werden Messungen bei unterschiedlicher Sauerstoffkonzentration im Atemgas
durchgefiihre, so entsteht aufgrund der Anderung der Relaxationszeit T eine
Signaldifferenz. Diese erlaubt Riickschliisse tiber den lokalen Gasaustausch.
Wie jedoch gezeigt wurde [Jak04], ist die Sauerstoffverstirkte MRT keine di-
rekte Ventilationsmessung, da das Messsignal nicht vom Atemgas stammt.
Vielmehr fithrt die Anderung der lokalen Sauerstoffkonzentration zu einer
Relaxationszeitverkiirzung des Lungenbluts, die durch den physikalisch ge-
l6sten Anteil des Sauerstoffs im Blut verursacht wird. Ob und wie gut der
Sauerstoff aber tatsichlich ins Blut gelangt, hingt vom Ventilations-
Perfusions-Verhiltnis sowie von der Diffusionskapazitit der Lunge ab. Sowohl
eine defekte Ventilation als auch eine verminderte Perfusion bewirke, dass der
Sauerstoffaustausch zwischen dem Lungenblut und den Alveolen gestort ist.
Des Weiteren kann bei einer defekten Diffusion ebenfalls kein Sauerstoffaus-
tausch zwischen Blut und Alveolen stattfinden. Die sauerstoffverstirkte MRT
der Lunge gibt demnach Informationen {iber den Sauerstofftransfer in der
Lunge wieder [Jak04].

Im Laufe der Jahre haben sich zwei Messverfahren fiir die sauerstoffverstirkee
Lungen-MRT etabliert. Einerseits die Messung der Signalinderung mit einer
Ti-gewichteten Sequenz bei unterschiedlichen Sauerstoftkonzentrationen
[Ede96, Che98], andererseits die direkte Quantifizierung der Relaxationszeit
T, [Jak01, Sta05].

Die Messung der Signalinderung mittels einer T-gewichteten HASTE zeich-
net sich durch die kurze Messzeit (~1s pro Bild) und einer besseren Ortsauflos-
ung aus. Die Magnetisierung wird dabei mit einem Inversionspuls invertiert
und nach einer Inversionszeit TI wird das Bild akquiriert. Jedoch ist die ge-
messene Signalinderung keine linear abhingige Funktion von T. Deshalb
konnen bei dieser Methode Fehlinterpretationen der Ergebnisse entstehen und
Messungen verschiedener Patienten sind nur bedingt miteinander vergleichbar
[Arn04].

Die direkte Quantifizierung der Relaxationszeit T, ist ebenfalls innerhalb einer
sehr kurzen Messzeit moglich (- 4 s) [Jak01], jedoch auf Kosten einer gering-
eren Ortsauflosung (siche Kapitel 2.1). Wegen der Bestimmung von Absolut-
werten sind auch die Werte verschiedener Patienten miteinander vergleichbar.
Zudem kann durch die Messung der Ti-Anderung bei verschiedenen Sauer-
stoffkonzentrationen die Sauerstofftransferfunktion (oxygen transfer function,

OTF) als Parameter bestimmt werden [Jak04].
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Sauerstoffgestiitzte T, -Messung

Wie im vorangegangenen Abschnitt beschrieben, kann die Anderung der Re-
laxationszeit T bei Atemgaswechsel auf 100 % Sauerstoff zur Messung der
Lungenfunktion herangezogen werden. Diese Ti-Anderung beschreibt jedoch
weniger die Lungenventilation, als vielmehr den Sauerstofftransfer in der Lun-
ge [Jak04]. Eine in Ref. [Pra05] vorgestellte Methode beruht stattdessen auf
der Messung der Relaxationszeit T bei unterschiedlichen Sauerstoffkon-
zentrationen im Atemgas. Die folgende theoretische Darstellung zum Einfluss
der Sauerstoftkonzentration auf die Relaxationszeit T, in der Lunge ist wei-

testgehend aus Ref. [Pra07] ibernommen.

Die Lunge kann vereinfacht als Zwei-Kompartimente-Modell betrachtet wer-
den, entsprechend des ,static dephasing approach® von Jablonskiy [Yab94].
Demnach kann die effektive transversale Relaxationszeit T, geschrieben wer-
den als:

1 I 1

(2.24) —=—+—+
T2 T2 7—.2 }ABmakm

Dabei setzt sich T, aus den folgenden Regimen zusammen:

Makroskopische Feldinhomogenititen (ABmako): Magnetfeldinhomogenititen,
die z.B. durch ein inhomogenes Bo-Feld oder grofie Suszeptibilititsspriinge,
wie an der Kérper-Luft-Grenzfliche, verursacht werden. Diese Inhomogen-
itdten sind zeitlich konstant und somit reversibel. Ihre Reichweite kann meh-

rere Voxel betragen.

Mikroskopische Inhomogenititen (T5): Zufillige Feldfluktuationen, die aus
zeitabhingigen Dipol-Dipol Wechselwirkungen des Spinsystems resultieren.
Diese Wechselwirkungen liegen im Bereich der Atom- und Molekiilgréf8en

und fiihren zur irreversiblen Spindephasierung.

Mesoskopische Inhomogenititen (T2): Inhomogenititen die aus Suszeptibi-
licatsdifferenzen innerhalb eines Voxels resultieren. Sie sind grof3er als typische
Molekiilgrofien und zeitlich invariant und somit reversibel. Mesoskopische
Inhomogenititen konnen durch den ,static dephasing approach® [Yab94]

beschrieben werden.
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Aufgrund der zahlreichen Luft-Gewebe-Grenzflichen zwischen den Alveolen
und den Kapillaren, sind mesoskopische Inhomogenititen in der Lunge der
dominierende Beitrag. Da die Lunge hauptsichlich aus Blutkapillaren und
Alveolen besteht, kann sie vereinfacht als Zwei-Kompartimente-Modell be-
trachtet werden. Das erste Kompartiment wird von den Alveolen gebildet,
wobei das Atemgas in den Alveolen selbst kein Signal liefert. Die magnetische
Suszeptibilitit des Atemgases setzt sich aus den Suszeptibilititen der einzelnen
Gaskomponenten zusammen und betrigt bei Raumluft 1 = 0,17 ppm”
[Law99]. Stellt man das Atemgas auf reinen Sauerstoff um, so dndert sich die
magnetische Suszeptibilitit zu ) 02 = 1,73 ppm.

Das zweite Kompartiment, das Lungengewebe, besteht zu ca. 90 % aus Blut,
der Rest wird aus Kollagenfasern gebildet. In guter Niherung kann daher die
Suszeptibilitit des Lungenbluts fiir das Gewebe verwendet werden. Eine Ab-
schitzung der Suszeptibilitit des Bluts wurde in Ref. [Spe01] durchgefiihrt.
Unter Beriicksichtigung des physikalisch gelosten Anteils des Sauerstoffs im
Blut ergibt sich fiir die Suszeptibilitit des Bluts bei Raumluft: ygiur, 1uf = -8,823
ppm und bei 100% Sauerstoff ¥pi, 02 = -8,819 ppm [Pra07]. Die Differenz
liegt bei « 1 % und kann somit vernachlissigt werden.

Nach Ref. [Cal91] ist die Anderung der T>-Relaxationszeit im Blut propor-
tional zum Quadrat der Suszeptibilititsinderung. Demnach ist dieser Einfluss
ebenfalls vernachlissigbar. Bei einer Erhohung der Sauerstoffkonzentration im
Atemgases kann die T>-Anderung in der Lunge demnach auf mesoskopische

Effekte zuriickgefiihrt werden und es ergibt sich:

1 1 1
Al = |=|7=| -7
(2.25) (Tz j £T2 jLuﬁ (T2 j02

Die Berechnung von T2’ wurde in Ref. [Pra07] durchgefiihrt. Als Ergebnis

erhilt man:

1 2t Ay
- = _B
(2'26) TZ' 3\/5 177 3 0

Hierbei gibt 1 das Verhiltnis des Gasvolumens (Alveolen) zum Gesamtvolu-
men der Lunge an und betrigt in Endexspiration n - 0,7. Die Suszeptibili-
tatsdifferenz Ay ergibt sich aus der Differenz Ycewebe - Ycas. Mit Gleichung 2.25
und 2.26 lisst sich die Relaxationszeit T, berechnen. Fiir die Differenz von

T, zwischen Luft- und Sauerstoffatmung erhilt man:

* Bei Ruheatmung, ohne Belastung
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1 1 1 27
Al — |=| —= i =—7=1nYB - 1
(2.27) (Tz j (Tz luﬂ (Tz joz 93 nyb, (?(o2 XL )

Setzt man fiir T; = 143 ms ein (siche Kapitel 2.1.3.1) und vernachlissigt ma-
kroskopische Feldinhomogenititen, so ergeben sich bei 0,2 Tesla in Exspirat-
ion ( = 0,7) folgende Werte: T3 Lut = 7,1 ms und T2 02= 6,1 ms. Die relative
T,-Anderung zwischen Luft und Sauerstoff betrigt ca. 14 %. In Inspiration,
mit 1 ~ 0.83, erhilt man: T, 14 = 6,1 ms und T3 0, = 5,2 ms. Die relative An-
derung zwischen Inspiration und Exspirationszustand betrigt ca. 15 % und

liegt somit in der gleichen Gréflenordnung wie der Effeke des Sauerstoffs.

2.2.1.2 Material und Methoden

Die sauerstoffgestiitzten Ti- und T>-Messungen wurden an gesunden Pro-
banden durchgefithrt. Zur Berechnung der Relaxationszeiten wurden Bilder-
serien akquiriert, zunichst bei Atmung von Raumluft und anschlieffend bei
Atmung von 100 % Sauerstoff. Alle Messungen wurden wihrend eines Atem-
stopps in Exspirationsatemlage durchgefiihrt. Wenn das Atemgas von Raum-
luft auf 100 % Sauerstoff umgestellt wird, findet in der Lunge ein Einwasch-
vorgang statt und nach einer gewissen Zeit erreicht die Sauerstoftkonzentrati-
on eine Sittigung [Arn04, HatO1]. Bei den Messungen wurde nach dem Um-
schalten auf Sauerstoffatmung stets eine Wartezeit von ca. 5 min eingehalten,

so dass die Sauerstoffsittigung stets erreicht war.

Die Sauerstoftkonzentration der Atemluft wurde mit dem Beatmungsgerit
CPAP F-120* geregelt, wobei der Sauerstoff aus dem Versorgungsnetz der
Klinik entnommen wurde. Der Sauerstoffanteil des Atemgases ist von 21 %
bis 100 % stufenlos einstellbar. Ebenso kann der Atemgasstrom iiber das
CPAP F-120 stufenlos geregelt werden. Wie bereits in Ref. [Mai02] gezeigt
wurde, kann ein zu geringer Atemgasstrom zu Fehlern bei der Messung fiih-
ren. Daher wurde bei allen Messungen der Atemgasstrom auf 25 L/min ein-

gestellt. Das Atemgas wurde den Probanden iiber ein Schlauchsystem mit

#B + P Beatmungs-Produkte, Neunkirchen-Seelscheid, Germany
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einer Atemmaske zugefiihrt. Die Atemmaske wird dabei mit einem Gummi-
band am Kopf des Probanden befestigt, so dass die Maske dicht auf dem Ge-
sicht des Probanden aufliegt und nur Luft durch das Schlauchsystems einge-
atmet werden kann. Ein T-Ventil auf der Atemmaske verhindert, dass ausge-
atmete Luft wiederholt eingeatmet wird. Die Atemmaske mit Schlauchsystem

ist in Abb. 2.2.1 gezeigt.

Abb. 2.2.1: Proband im Magnetom Open (links) und Proband mit Atemmaske (rechts).

Zur Messung der T-Parameterkarten wurde die segmentierte IR Snapshot
FLASH Sequenz verwendet (siche Kapitel 2.1.2.1):

TR =12,6 ms, TE = 3,6 ms, a = 12°, Schichtdicke = 20,0 mm, FOV = 250 x
500 mm?, Matrix 34 x 128, zero-filling auf 256 x 256. Die Sequenz wurde in
zwei Segmenten aufgenommen, wobei nach einem Inversionspuls je 17 k-
Raum Linien pro Bild akquiriert wurden. Zwischen der Aufnahme der beiden
Segmente wurde eine Wartezeit von 3,0 s eingehalten, damit bis zur nichsten
Inversion die gesamte Magnetisierung wieder ins Gleichgewicht relaxiert. Bei
jeder Messung wurden 14 Bilder aufgenommen. Die Inversionszeit des ersten
Bildes betrigt 113,4 ms, der zeitliche Abstand zwischen den Bilder ist 214,2
ms. Die Messungen wurden sowohl unter Beatmung mit Raumluft als auch
bei 100 % Sauerstoff durchgefiihrt. Die Aufnahmen der Lunge erfolgten in
sagittalen Schichten.

Die Parameterkarten wurde mittels eines Drei-Parameterfits nach Gleichung
2.18 berechnet. Zur Bestimmung der mittleren T-Zeiten wurden ROIs in die
Parameterkarten in den dorsalen, ventralen und kranialen Teil der Lunge ge-
zeichnet (Abb. 2.1.5). Aus diesen Werten wurde schlieSlich der Mittelwert der

Probanden berechnet.
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Die Relaxationszeit T,  wurde mit der optimierten Multi-Gradientenecho

Sequenz (siche Kapitel 2.1.2.1) und folgenden Sequenzparametern gemessen:
TR = 25,0 ms, TEgu = 2,6 ms, TEine = 4,4 ms, o = 16°, Schichtdicke = 15,0
mm, FOV =250 x 500 mm?, Matrix 64 x 128, zero-filling auf 256 x 256.

Die Messung wurde 10-mal pro Atemstopp wiederholt und die Messungen bei

der Datenauswertung gemittelt. Alle Bilder wurden in sagittaler Orientierung

aufgenommen. Die Bilderserien wurden pixelweise mit einer monoexponen-

tiell abfallenden Funktion gefittet (Gleichung 2.21) und T,'-Parameterkarten

berechnet. Analog zur T;-Auswertung wurden ROIs in die T, -Karten in den

dorsalen, ventralen und kranialen Teil der Lunge gezeichnet und daraus der

Mittelwert bestimmt.

2.2.1.3 Ergebnisse

Die Mittelwerte der Relaxationszeit T aller Probanden sind in Tab. 2.2.1 auf-

gelistet. Bei Luftatmung ergab sich eine mittlere T1-Zeit von 687,0 + 29,4 ms.

Bei Atmung von 100 % Sauerstoff wurde ein T, von 623,7 + 23,0 ms gemes-

sen. Die relative Ti-Anderung (AT)) zwischen Luft und Sauerstoffatmung be-

trige 9,2 %.

T1 [ms]
Proband AT [%]
Luft Sauerstoff
1 648,47 £ 47,24 595,58 + 45,03 8,22
2 664,83 £ 42,78 614,75 + 41,01 8,64
3 683,27 £ 56,96 622,89 + 57,86 9,72
4 709,12+ 61,32 635,73 + 42,82 9,96
5 709,71 £ 40,69 639,31 + 37,21 9,77
6 733,67 £+ 49,34 660,62 + 48,73 9,10
7 640,37 £ 70,61 593,41 + 69,41 7,52
8 674,14 £32,92 611,50 + 33,54 9,71
9 683,15 £ 43,74 613,82 + 45,10 10,04
Mittelwert 686,97 623,70 9,19
Std 29,40 22,97 0,88

Tab. 2.2.1: T1-Werte gesunder Probanden in Exspiration, gemessen unter Atmung von

Luft und 100 % Sauerstoff.
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Abb. 2.2.2: T1-Karten zweier gesunder Probanden, gemessen in Exspiration bei At-
mung von Luft (a, ¢) und 100 % Sauerstoff (b, d). Man erkennt deutlich die Ver-

kiirzung der Ti-Relaxationszeit in den Sauerstoftkarten.

Abbildung 2.2.2 zeigt Ti-Parameterkarten zweier Probanden bei Atmung von
Luft und 100 % Sauerstoff. Bei Sauerstoffatmung ist eine deutliche Ti-Ver-
kiirzung zu erkennen.

Die Ergebnisse der T, -Messungen sind in Tab. 2.2.2 dargestellt.

T2" [ms]
Proband AT2" [%]
Luft Sauerstoff
1 10,95+ 1,75 9,32 + 1,54 14,86
2 10,82+ 1,97 9,89 +1,28 8,57
3 10,35+ 1,53 9,65+ 1,50 6,77
4 10,96 + 1,66 9,51+ 1,48 13,23
5 10,01+ 1,80 8,80+1,73 12,09
6 10,69 + 1,41 8,96 + 1,02 16,18
7 11,62 + 1,46 10,49 + 1,32 9,75
8 10,49 + 1,67 9,81+1,26 6,48
9 13,29 + 1,61 12,19 + 1,45 8,30
10 11,93 + 2,09 10,39 + 1,89 12,94
Mittelwert 1,1 9,90 10,92
Std 0,95 0,97 3,41

Tab. 2.2.2: T2'-Werte gesunder Probanden in Exspiration unter Atmung von Luft und

100 % Sauerstoff.
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Genmittelt iiber alle Probanden ergab sich ein T, -Mittelwert bei Luftatmung
von 11,11 + 0,95 ms. Der Mittelwert bei Sauerstoffatmung betrug 9,90 + 0,97
ms. Hieraus ergab sich eine relative Differenz zwischen Luft- und Sauerstoff-
atmung von 10,92 %. Im Vergleich zu den nach Gleichung 2.27 berechneten
Werten (T3 Lut = 7,1 ms und T2 02= 6,1 ms) sind die gemessenen Werte deut-
lich hoher, die relative Anderung zwischen Luft und Sauerstoff liegt jedoch in
der gleichen Groflenordnung (ca. 14%). Die berechneten T, -Karten zweier
Probanden sind in Abb. 2.2.3 gezeigt. Auch hier fiithrte die Inhalation von 100

9% Sauerstoff zu einer erkennbaren Verkiirzung von T5'.

[sw] .21

Abb. 2.2.3: T, -Karten zweier gesunder Probanden, aufgenommen in Exspiration

unter Atmung von Luft (a, ¢) und 100 % Sauerstoff (b, d).

2.2.1.4 Diskussion

Mit den in Kapitel 2.1.2 vorgestellten Sequenzen zur Messungen der Relaxa-
tionszeiten T1 und T konnte auch die sauerstoffverstirkte MRT bei 0,2 Tesla
erfolgreich durchgefithrt werden. Bei allen Probanden war eine gute Quantifi-
zierung der Relaxationszeiten bei Atmung von Luft und 100 % Sauerstoff
moglich. Der Mittelwert der bestimmten T,-Zeiten bei Luftatmung stimmt
gut mit den in Kapitel 2.1.3.1 gemessenen Werten innerhalb der Standardab-

weichung tiberein.
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Bisher verdffentlichte Ti-Werte bei 0,2 Tesla in Inspiration [Sto99] lagen bei
632 + 29 ms (Luftatmung) und 586 + 41 ms (Sauerstoffatmung) und sind ge-
ringfiigig kiirzer als in dieser Arbeit. Die relative Ti-Anderung lag bei ca. 8 %.
Bei 1,5 Tesla betragen die Ti-Anderungen bei Sauerstoffatmung ca. 10 %
[Jak01, Arn07], was gut mit den hier gemessenen Werten iibereinstimmt (AT,
= 9,2 %).

Bei 1,5 Tesla wurde zwischen Inspiration und Exspiration eine signifikante
relative Ti-Anderung von ca. 10 % berichtet [Sta05]. Demnach kénnte eine
durch die Atemlage bedingte Ti-Anderung in der gleichen Gréfenordnung
liegen wie die durch die Sauerstoffatmung verursachte Relaxationszeitverkiir-
zung. Daher ist bei der sauerstoffverstirkten Ti-Quantifizierung eine gute
Ubereinstimmung der Atemposition bei den Messungen einzuhalten. Eine
Technik zur Vermeidung dieser Ungenauigkeiten wurde in Ref. [Arn07d]
vorgeschlagen. Dabei wird eine Serie von IR Snapshot FLASH Messungen
unter freier Atmung akquiriert und anschlieflend die Diaphragmaposition der
Einzelbilder bestimmt. Die T;-Parameterkarten werden nur aus Bildern mit
gleichen Atempositionen berechnet. Somit kdnnen Parameterkarten in defi-

nierten Atempositionen aufgenommen werden.

Der Mittelwert der T, -Relaxationszeiten bei Luftatmung ist um 1,27 ms kiir-
zer als in Kapitel 2.1.3.1 gemessen wurde. Eine Erklirung dafiir kénnte in der
unterschiedlichen Instruktion der Probanden liegen. Bei den Messungen in
Kapitel 2.1.3 sollte T,  in tiefer Inspiration und Exspiration quantifiziert wer-
den und ein entsprechendes Atemkommando wurde den Probanden gegeben.
Bei der sauerstoffverstirkten MRT wurde lediglich das Kommando gegeben,
die Luft im Exspirationszustand anzuhalten. Méglicherweise war deshalb die
Tiefe der Exspirationslage geringer, was zu kiirzeren T, -Zeiten fiihrt (Kapitel
2.1.3.1).

In Ref. [Bos08] wurden ebenfalls T,-Werte bei 0,2 Tesla fiir Luft- und Sauer-
stoffatmung berichtet. Dabei wurde eine groflere relative T>-Anderung von ca.
17 % gemessen als in dieser Arbeit (ca. 11 %). Wihrend in Ref. [Bos08] je-
doch kleine ROIs dorsal und ventral in der Lunge platziert wurden, wurde in
der vorliegenden Arbeit der Mittelwert aus groffen ROIs dorsal, ventral und
kranial ermittelt (Abb. 2.1.5). GrofSe GefifSe mit lingeren T, -Zeiten liefern
einen starken Beitrag zum Mittelwert, was den Unterschied in den Ergebnis-
sen erkldren konnte.

Sowohl in Ref. [Bos08] als auch in dieser Arbeit wurden deutlich grofere T -
Werte gemessen als nach dem Model aus Ref. [Pra07] berechnet wurde. Dies

wird vermutlich durch grofle Blutgefifle verursacht, die sich in den ROIs zur
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Auswertung befinden und zu einem héheren T, fithren. Auch innerhalb eines
Voxels kann der Einfluf§ groferer Gefifle nicht ausgeschlossen werden, wo-
hingegen das theoretische Model von einem Volumen ausgeht, das nur mit
Alveolen und Blut gleichmifig gefiillt ist.

Der Einfluss der Atemlage auf die T,'-Zeiten ist ebenfalls zu beriicksichtigen.
Da die relative T, -Anderung zwischen Inspiration und Exspiration in der
gleichen Gréflenordnung liegt, wie die durch den Sauerstoff verursachte T -
Verkiirzung (ca. 10 %, Kapitel 2.1.4), ist auch hier auf die Einhaltung gleicher
Atemlagen zwischen den Experimenten zu achten. Eine Moglichkeit diesen
Fehler zu vermeiden liefert die T, -Quantifizierung unter freier Atmung mit-
tels MR-Navigationstechnik [Sta07, Oec09]. Damit kdnnen Bilder ohne Be-
wegungsartefakte in definierten Atempositionen rekonstruiert werden. Diese
Technik wird in Kapitel 4 ausfiihrlich vorgestellt.

Im Vergleich zu T, -Literaturwerten bei 1,5 Tesla (ca. 1,4 - 2,0 ms [Pra05,
Hat99b]) sind die T,'-Zeiten bei 0,2 Tesla ca. 7 mal linger. Daher konnte der
Signalabfall bei der T>-Messung sehr gut mit fiinf Messpunkten abgetastet
werden. Bei 1,5 Tesla miissen aufgrund des sehr schnellen Signalabfalls Se-

quenzen mit extrem kurzen Echozeiten verwendet werden.

Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen, dass die sauerstoftverstirkte MRT der
Lunge bei 0,2 Tesla gut durchfiihrbar ist. Sowohl Ti- als auch T,-Parameter-
karten konnten bei gesunden Probanden im Atemstopp in akzeptablen Mess-
zeiten akquiriert werden. Im nichsten Schritt sollten diese Techniken zur Un-
tersuchung von Lungenpatienten eingesetzt werden, um die Prakrikabilitit
und den Informationsgehalt fiir eine klinische Nutzung zu evaluieren. Die
ersten Ergebnisse einer Patientenstudie wurden kiirzlich in Ref. [Bee09] verof-

fentlicht.

2.2.2 Perfusionsmessung mittels Spin-Labeling

Einleitung

Die Durchblutung der Kapillargefifle in der Lunge (= Perfusion) erméglicht

den Gasaustausch zwischen dem Lungenblut und den Alveolen. Zur Untersu-
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chung der Lungenperfusion bietet die MRT verschiedene Techniken, die so-
wohl qualitative als auch quantitative Messungen ermdéglichen.

Ein Verfahren ist die kontrastmittelverstirkte Perfusionsuntersuchung. Dabei
wird ein MR Kontrastmittel in die Armvene injiziert und der Durchfluss des
Kontrastmittelbolus durch die Lungengefifle mittels dynamischer Bildgebung
zeitaufgelost abgetastet [Hat96]. Dynamische Kontrastmitteluntersuchungen
sind in vielen Bereichen der MRT schon weit fortgeschritten bzw. etabliert,
wie z.B. in der neurologischen oder der kardialen Bildgebung. Unter Verwen-
dung mathematischer Modelle ist neben einer qualitativen Darstellung auch
die Quantifizierung von Funktionsparametern, wie dem Blutfluss, dem Blut-
volumen oder der mittleren Durchflusszeit moglich [Ros90]. Die Kontrastmit-
telgestiitzte Perfusionsmessung der Lunge wird in Kapitel 3 eingehender be-
handelt.

Jedoch ist die Verwendung von MR-Kontrastmittel nicht bei jedem Patienten
moglich. So sind MR-Kontrastmittel bei Patienten mit Kontrastmittelunver-
triglichkeit oder Niereninsuffizienz nicht anwendbar [Hei07]. Des Weiteren
miissen diese Messungen zur Vermeidung von Bewegungsartefakten im Atem-
stopp durchgefiihrt werden. Um den kompletten Kontrastmitteldurchfluss
durch die Lunge zu erfassen, miissen die Patienten in der Lage sein, die Luft
fur ca. 15-20 s anzuhalten, was speziell fiir Lungenpatienten problematisch
sein kann.

Die MRT erméglicht aber auch die Darstellung und Quantifizierung der Per-
fusion ohne die Verwendung exogener Kontrastmittel. Bei den sogenannten
arteriellen Spin-Labeling Verfahren (ASL) wird das Blut als endogenes Kon-
trastmittel genutzt [Det92]. Durch geeignete Priparationstechniken kénnen
flieffende Blutspins signalintensiv oder signalunterdriickt gemessen werden.
Dadurch ist es moglich, Informationen iiber die Gewebedurchblutung zu
erhalten. Unter Verwendung geeigneter Modelle kénnen zudem physiolo-
gische Parameter quantifiziert werden.

Zur Messung der Lungenperfusion mittels ASL wurden in der Literatur bereits
verschiedene Verfahren vorgestellt [Hat99d, Mai99, Wan03]. In den letzten
Jahren wurden in Wiirzburg zwei sogenannte ,single shot“ Techniken entwi-
ckelt, die es ermdglichen, mit einer Bildakquisition in weniger als 2 s ein per-
fusionsgewichtetes Bild der Lunge aufzunehmen [Pra06, Fis08]. Mit einer ein-
zigen Messung kann die Lungenperfusion dabei sowohl qualitativ als auch
quantitativ dargestellt werden.

Auf der Basis dieser Techniken wurde im Folgenden eine Spin-Labeling Se-
quenz zur Messung der Lungenperfusion bei 0,2 Tesla entwickelt und evalu-

iert.
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2.2.2.1 Grundlagen

Spin-Labeling

Bei den Spin-Labeling-Verfahren werden die Spins des Lungenbluts als endo-
genes Kontrastmittel verwendet. Durch ein geeignetes Priparationsverfahren
ist es moglich, fliefende Spins signalintensiv zu messen oder ihr Signal zu
unterdriicken. Spin-Labeling-Verfahren konnen prinzipiell in zwei Klassen
aufgeteilt werde. Die eine Klasse verwendet das kontinuierliche Einstrahlen
von HF-Pulsen (CASL) [Det94], die andere Klasse verwendete gepulste Ein-
strahlung (PASL) [Kwo092]. Bei der im Folgenden vorgestellte Technik werden
nur wenige HF-Pulse zur Spinpriparation verwendet und sie gehort somit zu
den PASL Techniken.

Beim PASL werden flieende Spins durch einen Priparationspuls markiert
und ein Bild aufgenommen. Als Referenz wird anschlieflend ein Bild ohne
Spinmarkierung akquiriert und dieses vom ersten Bild subtrahiert. Dadurch
wird das statische Gewebe, das von der Priparation unberiihrt bleibt, ausge-
16scht und nur flielende Spinanteile liefern ein Signal. Die Spinpriparation
kann z.B. durch einen schichtselektiven Inversionspuls erfolgen [Kwo092].
Dieser wird appliziert und nach einer Wartezeit TI wird das Signal mit einer
schnellen Bildgebungstechnik akquiriert. Durch die Inversion werden alle
Spins in der Schicht invertiert und relaxieren mit der Relaxationszeit T'. Spins,
die nach dem Inversionspuls in die Schicht einfliefen, bleiben davon unbe-
rithrt. Eine Weiterentwicklung dieses einfachen Verfahrens ist die Flow-
sensitive Alternating Inversion Recovery (FAIR) Technik [Kim95]. Dabei wer-
den zwei Experimente durchgefiihrt, zum einen mit einem schichtselektiven
Inversionspuls, zum andern mit einem globalen Inversionspuls. Durch eine
Subtraktion der beiden Bilder erhilt man ein Differenzbild, das nur Signalan-
teile von Spins aufweist, die nach dem schichtselektiven Inversionspuls in die

Bildgebungsschicht eingeflossen sind und somit die Perfusion widerspiegeln.

Die Blutmenge, die nach dem Inversionpuls in die Schicht einflief3t und das

perfusionsgewichtete Signal ausmacht, wird durch die Wartezeit T1 zwischen
Inversionspuls und Bildakquisition bestimmt. Bei dieser Technik miissen je-

doch stets zwei Experimente hintereinander durchgefiihrt werden, unter Be-

riicksichtigung einer Wartezeit, damit die Magnetisierung wieder in den

Gleichgewichtszustand relaxieren kann.
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SS-TIR Priparation

Auf der FAIR-Priparationstechnik aufbauend, wurde in Ref. [Pra06] eine
schnelle Technik zur Messung der Lungenperfusion vorgeschlagen. Dabei wird
in der Priparationsphase eine Doppelinversionspriparation (slice-selective
double inversion recovery, ss-DIR) verwendet. Zunichst wird ein schichtselek-
tiver Inversionspuls appliziert, der die Spins in der Bildgebungsschicht inver-
tiert. Nach einer Wartezeit T1; wird ein zweiter, globaler Inversionspuls einge-
strahlt. Dieser invertiert sowohl die statischen Spins der Schicht, als auch
frisch in die Schicht eingeflossene Spins. Nach einer weiteren, kiirzeren Warte-
zeit T1, wird die Bildaufnahme gestartet. Der zweite globale Inversionspuls
bewirke dabei eine bessere Signalunterdriickung fiir einen etwas grofleren Ti-
Bereich. Zur Bildakquisition wurde eine HASTE Sequenz verwendet. Die
Spinpriparation der ss-DIR Sequenz ist in Abb. 2.2.4 dargestellt. Die Einfluss-
zeiten Ty und TI, werden so angepasst, dass die Relaxation der statischen
Magnetisierung beim Start der Bildgebungssequenz durch den Nulldurch-
gang liuft und keinen Signalbeitrag liefert. Das gemessene Signal wird durch
die Einflusszeit TT; bestimmt.

Aufgrund der verinderten Gegebenheiten bei 0,2 Tesla mussten an dieser ss-
DIR Sequenz einige Modifikationen vorgenommen werden. Wegen der kur-
zen Ti-Relaxationszeit (ca. 670 ms, siche Kapitel 2.1.3.1) wire die Einflusszeit
der Spins bei der ss-DIR Priparation auf ca. 530 ms beschrinkt. Um eine
lingere Einflusszeit des Blutes in die Bildgebungsschicht zu erzielen, wurde
daher ein Priparationsverfahren mit drei Inversionspulsen entwickelt. Zu-
nichst wird ein globaler Inversionspuls geschaltet, der alle Spins invertiert.
Direkt im Anschluss wird ein schichtselektiver Inversionspuls appliziert, der
die Spins in der Bildgebungsschicht wieder in den Grundzustand umklappt.
Die Spins auflerhalb der Schicht relaxieren mit der Relaxationszeit T;. Nun
fliefen relaxierende Blutspins in die Bildgebungsschicht. Nach einer Wartezeit
TT, wird ein weiterer globaler Inversionspuls geschaltet. Die Zeit T1; wird so
gewihlt, dass die in die Schicht einflieffenden Blutspins wihrend des Inver-
sionspulses gerade durch den Nullpunkt relaxieren und von der Inversion
,unberiihrt” bleiben. Die Spins des statischen Gewebes der Bildgebungsschicht
werden invertiert und beginnen zu relaxieren. Nach einer weiteren Wartezeit
TL, wenn die Magnetisierung der Spins des statischen Gewebes gerade bei
Null liegt, wird das Bildgebungsexperiment gestartet. Blutspins, die nach dem
zweiten Inversionspuls in die Schicht eingeflossen sind, relaxieren unterdessen
weiter. Zum Zeitpunkt der Bildaufnahme kénnen somit nur eingeflossene

Spins ein messbares Signal liefern.
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Abb. 2.2.4: Priparationsverfahren der ss-DIR (links) und der ss-TIR Sequenz (rechts). Darunter ist das

Verhalten der Magnetisierung fiir flieSendes Blut und statisches Gewebe dargestellt.

Das Priparationsschema der ss-TIR Sequenz (slice selective triple inversion
recovery) wird in Abb. 2.2.4 gezeigt. Auerdem ist die Entwicklung der Ma-
gnetisierung fiir das statisches Gewebe und flieflende Blutspins dargestellt.
Da das gemessene Signal von den eingeflossenen Spins stammt, bestimmt die
Einflusszeit TL, die sich aus der Summe von T1I; und T1 ergibt, die Anzahl

der Spins, die zum Signal beitragen.

(2.28) TL=TI, +TI,

Als Randbedingung ist jedoch eine effiziente Signalunterdriickung des sta-
tischen Gewebes erforderlich. Daher muss T1, auf die Zeit des Nulldurch-
gangs der Magnetisierung des statischen Gewebes eingestellt werden. Bei einer
Ti-Relaxationszeit von ca. 670 ms (Kapitel 2.1.3.1) erhilt man fiir TI, ca. 460
ms. Die Zeit T1, beeinflusst das Signal der flielenden Spins, einerseits durch
die Relaxationsdauer bis zum dritten Inversionspuls, andererseits durch die Be-
grenzung der Blutmenge, die in die Schicht einfliefSt und Signal liefert. Die
Zeit zwischen den ersten beiden Inversionspulsen betrigt lediglich einige Mil-

lisekunden und wird daher in allen weiteren Betrachtungen vernachlissigt.
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Vergleich

-

Lungenvoxel Lungenvoxel Referenzvoxel
(vor Bluteinfluss) {nach Bluteinfluss) (unabhingige Messung)

Abb. 2.2.5: Modell zur Perfusionsquantifizierung. In die Bildgebungsschicht cinfliefSendes Blut fiillt in der Einflusszeit TL das
Lungenvoxel. Das Signal dieses Voxels wird dann mit dem Signal eines Voxels verglichen, das komplett mit Blut gefiillt ist. Als

Referenz dient dabei ein Voxel aus der Aorta. (Abbildung iibernommen aus [Pra07]).

Quantifizierungsmodell

Zur Quantifizierung der Lungenperfusion wurde das Modell aus Ref. [Pra06]
tibernommen. Dabei wird angenommen, dass durch die Sequenzpriparation
Spins der Bildgebungsschicht in der Lunge keinen Signalbeitrag liefern. Das
komplette Signal stammt von Spins, die nach dem zweiten Inversionspuls in
die Schicht eingeflossen sind. Diese Situation ist in Abb. 2.2.5 schematisch
veranschaulicht.

Die gemessene Magnetisierung ist demnach proportional zur Einflussrate der
flielenden Spins und der Einflusszeit TL. Aufgrund der relativ geringen Perfu-
sion in der Lunge koénnen die einflielenden Spins das Voxel bei den hier ver-
wendeten Einflusszeiten nicht vollstindig durchflieflen [Rob95].

Die Lungenperfusion kann nun quantifiziert werden, indem man die Signal-
intensitit eines partiell gefiillten Voxels der Lunge mit einem vollstindig mit
Blut gefiilltem Voxel vergleicht. Die Magnetisierung M(t)si, die nach der Pri-
paration in einem Lungenvoxel in der Bildgebungsschicht vorhanden ist, ldsst
sich in folgender Form schreiben:

B TE,;

229 M), =K-Q-TL-M(TL),, -¥(T, TL) e Tt

Gewebe >
Hierbei ist Q die Perfusion und TL die Einflusszeit. Der Faktor ¥ beriicksich-
tigt gewebespezifische Effekte aufgrund der Wechselwirkung zwischen den
Blutprotonen und dem Gewebe. Bei kurzen Einflusszeiten kann dieser Faktor
niherungsweise =1 gesetzt werden [Pra07, Bux98]. Der Faktor K beinhaltet
den Einfluss der Empfangskette und der Bildrekonstruktion und der Exponen-
tialterm beschreibt den Signalabfall der Magnetisierung wihrend der Bildak-
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quisition mit einer Turbo Spinecho Sequenz. Die Magnetisierung M (TL)p1
ergibt sich aus der T)-Relaxation der einflieflenden Spins, unter Beriicksich-
tigung der applizierten Inversionspulse und der Wartezeiten TT, und TL.
Nach der Wartezeit TT; ist die Magnetisierung des Blutes:

TI,

(2.30) M (TL) gy = My gy - (1=2-€ "7

Zu Beginn der Bildakquisition kann die Magnetisierung folgendermaflen be-

schrieben werden:

A

(2.31) M(TL)y,, = M(TI, +T1,)y,, =My, —(M ,, + M(TI,)p,,)-€ s

Hierbei ist T i die Relaxationszeit und Mo . die Gleichgewichtsmagneti-
sierung des Blutes. In einem Voxel, das wihrend der Priparationsphase voll-
standig mit Blut gefiillt wird, haben die Einflusszeit und die Perfusionsrate
keinen Einfluss auf das Signal. Diese Situation findet man z.B. in der Aorta
vor. Die Magnetisierung eines solchen Voxels lisst sich daher folgendermaflen

beschreiben:

TE ;

(232) M(TL)Aorta =K 'M(TL)Blut e e

Setzt man Gleichung 2.29 in Gleichung 2.32 ein, so kann man die Perfusion
aus den gemessenen Signalintensititen S der Magnetisierung M(TL)gj. und

M(TL)Aora und der Einflusszeit TL berechnen:

S

2. — Blut
(2.33) 0=~ 7

Aorta

Da sowohl arterielles als auch vendses Blut von beiden Seiten in die Schicht

einflieflt, wurde nach Ref. [Pra06] der Korrekturfaktor 2 hinzugefugt.

2.2.2.2 Material und Methoden

Sequenzparameter

Die ss-TIR Sequenz wurde an sechs gesunden Probanden evaluiert (2 weiblich,

4 minnlich, Alter: 24 + 3). Alle Untersuchungen wurden in Exspiration
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Abb. 2.2.6:

Tl Tl,
T B

Sequenzschema der ss-TIR Sequenz unter Beriicksichtigung der EKG-Triggerung. Nach Ausldsen des

Triggersignals wurde eine Wartezeit Tiigger eingefiigt, damit die Akquisition der k-Raum Linien stets in der Diastole

erfolgt.

durchgefiihrt. Aufgrund des geringeren SNR bei 0,2 Tesla wurde zur Bildauf-
nahme eine segmentierte TSE Sequenz verwendet. Durch die Segmentierung
ist es notwendig innerhalb eines Atemstopps das Experiment viermal zu wie-
derholen. Nach der Akquisition eines k-Raum Segments wurde daher eine
Wartezeit von 2,5 s eingehalten, damit die Magnetisierung wieder ins Gleich-
gewicht relaxieren kann. Auflerdem wurde eine EKG-Triggerung implemen-
tiert, um die Bildaufnahme jeweils in der Enddiastole zu starten. Uber ein
Zeitintervall Tiigeer wurde der Sequenzstart entsprechend angepasst. Das Se-
quenzschema ist in Abb. 2.2.6 dargestellt. Die Sequenzparameter waren wie
folgt:

TR =2,5s, TEinwer = 5,2 ms, TEer = 41,6 ms, Echozuglinge = 15, Schichtdicke
= 10,0 mm, FOV = 438 x 500 mm?, Matrix 60 x 128, zero-filling auf 256 x
256. Die Sequenz wurde in vier Segmenten aufgenommen, wobei zwischen
den Segmenten einen Wartezeit TD von 2,5 s eingehalten wurde. Die Warte-
zeiten T1; und TI, wurden so angepasst, dass die Magnetisierung des stati-
schen Gewebes bei der Bildaufnahme gerade durch den Nulldurchgang rela-
xiert. Als Kontrollexperiment wurden Messungen durchgefiihrt, bei denen der
schichtselektive Inversionspuls durch einen globalen ersetzt wurde. Bei optimal
gewihlten Zeiten TT; und T1, sollte dann eine Signalausléschung des Lungen-
gewebes erfolgen.

Des Weiteren wurden Messungen durchgefiihrt, bei denen die Wartezeit zwi-
schen den Segmenten auf 4 s verlingert wurde. Wihrend dieser Zeit bekamen
die Probanden Ateminstruktionen, um einmal ein und wieder aus zu atmen.
Mit dieser Technik sollte getestet werden, ob die Messung auch mit kurzen
Atemstoppintervallen durchfihrbar ist, was fiir Patientenuntersuchungen von
Vorteil wire.

Die Perfusionswerte wurden nach Gleichung 2.33 berechnet. Zur Bestim-
mung des Referenzsignals (Saora) wurde zunichst ein ROl in die Aorta ge-

zeichnet. Anschlieffend wurden Perfusionskarten durch pixelweise Berechnung
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der Lungenperfusion erstellt. In die Perfusionskarten wurden ROIs in die linke
und rechte Lunge eingezeichnet aus denen schliefllich der Mittelwert der Per-

fusion gebildet wurde.

2.2.2.3 Ergebnisse

Eine Simulation zur Signalunterdriickung des statischen Gewebes in Abhin-
gigkeit der Relaxationszeit T} ist in Abb. 2.2.7 dargestellt. Das Signal des Bluts
und des Gewebes wurden nach Gleichung 2.31 berechnet. Die Einflusszeiten
TI, und T, wurden dazu auf 460 ms festgelegt um eine vollstindige Signalun-
terdriickung fir eine mittlere T, Zeit des Lungengewebes von 650 ms zu erzie-
len. Wie aus der Abbildung zu erkennen ist, betrigt das Signal von Gewebe

mit Relaxationszeiten zwischen 600 — 700 ms weniger als 5 % des Blutsignals.

0.7 T T T
— Blut
— Gewebe
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Abb. 2.2.7: Simulation der Signalunterdriickung der ss-TIR Priparation. Dargestellt ist das Signal des
Gewebes in der Bildgebungsschicht und des einflieSenden Blutes. Die Einflusszeiten TIi und TI> wurden
auf 460 ms festgelegt, entsprechend einer Gewebeunterdriickung fiir T1,Gewebe = 650 ms. Innerhalb eines T:
Bereichs von ca. 600-700 ms fillt das Signal des Gewebes auf unter 5 % seines Ausgangswertes ab (gestri-

chelte Linie).

Die Herzphase, in der die Bildaufnahme erfolgt, hat einen entscheidenden
Einfluss auf die Bildqualitit. Abbildung 2.2.8 zeigt perfusionsgewichtete Auf-
nahmen die zum einen in der Systole, zum anderen in der Diastole gemessen
wurden. Aufgrund des starken Blutflusses werden bei Aufnahmen in der Systo-
le Ghost Artefakte induziert. Die Bildaufnahme sollte daher in der Enddiastole
durchgefiihrt werden, in der der Blutfluss am geringsten ist.

Die Inversionszeiten T1; und TI, wurden durch Kontrollexperimente ermittelt.
Dazu wurden Messungen mit drei globalen Inversionspulsen durchgefiihrt

und die Signalunterdriickung fiir verschiedene TT, , Zeiten analysiert.
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Abb. 2.2.8: Perfusionsgewichtete Bilder, akquiriert in der Systole (links) und in der Enddiastole (rechts). In
der Systole wird die Bildqualitit durch Flussartefakte stark becintrichtigt (siche Ref. [Sti07]).

Ein Vergleich zwischen einem Experiment mit schichtselektiven und globalen
Priparationspulsen wird in Abb. 2.2.9 gezeigt. Bei geeigneter Wahl von TT;»

wird das Signal im Lungengewebe gut unter-driickt. Da die Verwendung un-
terschiedlicher T, und TI, Zeiten keinen messbaren Signalgewinn brachte,

wurde zu Gunsten der Zeitersparnis bei allen folgenden Experimenten stets

TIl = TIZ gewahlt

n . -§

Abb. 2.2.9: Perfusionsgewichtete Bilder, akquiriert mit schichtselektiver (a) und globaler Inversion (b). Die

TL,» Zeiten wurden so gewihlt, dass bei drei globalen Inversionspulsen das Lungensignal minimal wird.

Die Quantifizierung der Lungenperfusion wurde an 6 Probanden durch-
geftihrt. In Tab. 2.2.3 sind die berechneten Perfusionswerte aller Probanden
aufgelistet, wobei die Perfusion jeweils in einer Schicht auf Héhe der Aorta
bestimmt wurde. Die mittlere Perfusion aller Probanden betrug 295 + 95
ml/min/100ml.

Abbildung 2.2.10 zeigt drei Perfusionskarten die bei einer Probandin ge-
messen wurden. Die Perfusionskarten wurden fiir drei unterschiedliche
Schichtpositionen berechnet, aufsteigend von dorsal nach ventral. Es ist deut-
lich zu erkennen, das die Perfusionswerte von dorsal nach ventral abnehmen,

wie man es aufgrund des Gravitationseffekts erwarten wiirde.
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Perfusion [ml/min/100ml]

Proband
li. kranial li. kaudal re. kranial re. kaudal gesamt
1 263 £ 119 313 £ 157 297 £ 140 322 £ 148 299 £ 141
2 378 £ 146 327 +128 420 £ 135 455 + 248 395 £ 164
3 300 + 157 228 + 138 255+ 135 309 £ 128 273 £ 140
4 365 + 160 359 £187 470 £ 199 430 £ 241 414 £197
5 201 £103 159 + 84 248 £ 111 198 + 98 202 £ 99
6 256 £ 155 145 + 86 177 £ 97 174 + 83 188 + 105
Mittelwert 293 257 31 319 295
Std 67 94 112 120 95

Tab. 2.2.3: Perfusionswerte gesunder Probanden in Exspiration.

In Abb. 2.2.11 ist ein Vergleich zwischen perfusionsgewichteten Aufnahmen
im Atemstopp und mit Zwischenatmung dargestellt. Bei der Technik mit
Zwischenatmung wurde die Wartezeit zwischen der Akquisition der Segmente
auf 4 s eingestellt und den Probanden an dieser Stelle ein entsprechendes A-
temkommando gegeben. Der Vergleich zur Aufnahme im Atemstopp zeigt
deutlich, dass auch mit dieser Technik artefaktfreie perfusionsgewichtete Bil-
der aufgenommen werden kénnen. Die Untersuchungsdauer fiir eine Auf-
nahme erhohte sich durch die Zwischenatmung um ca. 10 s. Dabei betrug die
Dauer der kurzen Atemstopps maximal 2 s. Das Atemmandgver wurde von

allen Probanden als angenehm empfunden und bereitete keinerlei Probleme.

Abb. 2.2.10: Perfusionskarten einer Probandin in Exspiration [ml/min/100ml]. Die Perfusionskarten wurden fiir drei verschiedene Schichtpo-

sitionen berechnet und sind aufsteigend, von dorsal nach ventral, angeordnet.
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Abb. 2.2.11: Perfusionsgewichtete Aufnahmen im Atemstopp (a) und mit Zwischenatmung (b). Die Zwi-
schenatmung erméglicht ebenfalls artefaktfreie Aufnahmen und wurde von den Probanden als angenchm

beurteilt (siche Ref. [Sti07]).

2.2.2.4 Diskussion

Die vorgestellten Ergebnisse zeigen, dass es auch bei 0,2 Tesla moglich ist, die
Lungenperfusion mittels Spin-Labeling-Technik zu quantifizieren. Aufgrund
der kiirzeren T\-Relaxationszeit und der geringeren Gleichgewichtsmagneti-
sierung bei 0,2 Tesla mussten jedoch einige Modifikationen an der urspriing-
lichen ss-DIR Sequenz [Pra06] vorgenommen werden. Wegen der kiirzeren
T1-Zeit bei 0,2 Tesla wurde ein zusitzlicher Inversionspuls hinzugefiigt, wo-
durch die Einflusszeit TL fiir frische Spins in die Bildgebungsschicht verling-
ert wurde. Wegen des geringen SNR bei 0,2 Tesla konnte die SS-TIR Se-
quenz auch nicht als Single-Shot-Messung mit einer HASTE Sequenz imple-
mentiert werden, bei der nach einer 90°-Anregung alle benétigten k-Raum
Linien in einem Echozug aufgenommen werden. Stattdessen wurde eine seg-
mentierte TSE Sequenz implementiert und die k-Raum Segmente in vier auf-
einanderfolgenden Messungen innerhalb eines Atemstopps aufgenommen.
Dies erforderte einen Atemstopp von ca. 16-20 s. Da diese Zeitspanne fur viele
Lungenpatienten zu lange ist, wurde eine Variante mit kurzen Atemphasen
zwischen der Segmentakquisition getestet. Die Ergebnisse zeigen, dass eine
Messung mit Zwischenatmung artefaktfreie Aufnahmen liefern kann, wobei
jedoch eine gute Mitarbeit des Probanden erforderlich ist. Insbesondere muss
eine gute Reproduzierbarkeit der Atemlage bei den Atemstopps gewiahrleistet
sein, um Bildartefakte zu vermeiden.

In einer fritheren Arbeit zur Messung der Lungenperfusion bei 0,2 Tesla wur-
de eine FAIR Priparationstechnik mit TrueFISP Bildakquisition vorgeschla-
gen [Mar06]. Zur Verbesserung des SNR wurden 25 Messungen durchgefiihrt
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und die Daten anschlieffend gemittelt. Dadurch entstanden jedoch lange
Messzeiten von bis zu 9 Minuten.

Prinzipiell kénnte die Verwendung einer Navigationstechnik eine Verlinge-
rung der Messzeit bei guter Reproduzierbarkeit der Atemlage erméglichen.
Hierbei ist ein wichtiger Aspekt eine gute EKG-Triggerung, um eine Daten-
aufnahme in der Enddiastole zu gewihrleisten. Die Implementierung von
MR-Navigationstechniken, wie sie in Kapitel 4 vorgestellt werden, wiirde eine
retrospektive Datenrekonstruktion erlauben, erfordert aber eine ausreichend
grofle Anzahl an Messungen, damit alle benétigten k-Raum Linien in einer
tibereinstimmenden Atemlage akquiriert werden. Vorstellbar wire auch die
Kombination mit einem MR-ABC [Arn07b], das mittels kombinierter Atem-
und EKG-Triggerung reproduzierbare Atemlagen iiber einen langen Untersu-
chungszeitraum erméglicht.

Die quantifizierten Perfusionswerte der Probanden in Exspiration stimmen gut
mit Literaturwerten iiberein [Fin05, Pra06]. Auch der Gravitationseffekt, der
dorsal zu grofleren Perfusionswerten fiihrt [Sto99b, Lev01], konnte in den
Parameterkarten dargestellt werden (Abb. 2.2.10).

Ein wichtiger Aspekt der Perfusionsquantifizierung mittels ss-TIR ist eine gute
Gewebeunterdriickung in der Lunge. Wie aus Abbildung 2.2.7 hervorgeht, ist
dies bei einer TI,, Zeit von 460 ms fiir einen T;-Wertebereich von ca. 600-
700 ms gut erfiillt. Bei T Messungen an Probanden (Kapitel 2.1.3.1) lagen
die Mittelwerte in Exspiration zwischen 614 ms und 760 ms. Ob bei einer
Untersuchung eine gute Gewebeunterdriickung gewihrleistet ist, sollte daher
stets mit einem Validierungsexperiment (3 globale Inversionspulse) tiberpriift
werden um die TT,, Zeiten gegebenenfalls anzupassen.

Wie in Ref. [Pra07, Fis08] gezeigt wurde, kann mit einer SEEPAGE Pripara-
tion das Signal des Lungengewebes iiber einen groferen Ti-Bereich unter-
driickt werden, als es mit der ss-DIR bzw. der ss-TIR Technik méglich ist. Bei
0,2 Tesla wurde die SEEPAGE Priparation jedoch nicht verwendet, da neben
dem Gewebe auch das Blutsignal stirker unterdriickt wird, woraus ein deutich
geringeres SNR der SEEPAGE Sequenz resultiert [Pra07]. Bei 0,2 Tesla wire
dieses SNR fiir eine Quantifizierung nicht mehr ausreichend.

Obwohl es nicht méglich ist Perfusionsmessungen mit der ss-TIR Sequenz als
Single-Shot-Messung durchzufiithren und eine relativ lange Akquisitionszeit
erforderlich ist, zeigen die hier vorgestellten Ergebnisse, dass man dennoch die
Lungenperfusion bei 0,2 Tesla darstellen und quantifizieren kann. Der nichste
Schritt wiren Untersuchungen von Lungenpatienten, um eine klinische An-

wendung und Relevanz der ss-TIR Technik zu evaluieren.



87

3 Kontrastmittelgestitzte Quantifizierung
der Lungenperfusion

Einleitung

Ein wesentlicher Aspekt der Lungenfunktion ist die Lungenperfusion (Per-
fusion = Blutversorgung der Organe). Eine gute Durchblutung der Kapillar-
gefifle ist die Voraussetzung fiir einen effizienten Gasaustausch in der Lunge.
Zur klinischen Beurteilung der Lungenfunktion sind Informationen iiber die
Perfusion somit von grundlegender Bedeutung.

Verschiedene Messverfahren bieten die Moglichkeit, sowohl qualitative als
auch quantitative Erkenntnisse tiber die Lungenperfusion zu gewinnen. Bei
der Szintigraphie wird dafiir ein radioaktives Priparat verabreicht und dessen
Anreicherung in der Lunge gemessen. Auch mittels Computertomographie
kann die Lungenperfusion durch Injektion eines iodhaltigen Kontrastmittels
und dynamischer Abtastung des Kontrastmitteldurchflusses durch die Lunge
dargestellt und quantifiziert werden. Diese Verfahren gehen jedoch mit einer
nicht unerheblichen Strahlenexposition einher.

Die MRT hingegen erméglicht eine nicht-invasive Darstellung und Quanti-
fizierung der Lungenperfusion ohne Strahlenexposition. Dies kann einerseits
mittels Spin-Labeling durch geeignete Priparation der Blutspins erfolgen, wo-
durch eine perfusionsbedingte Signalinderung entsteht (siche Kapitel 2.2.2).
Andererseits konnen auch exogene MR-Kontrastmittel injiziert werden. Dabei
kommt es zu einer Wechselwirkung des Kontrastmittels mit den Wasserstoff-
protonen. Diese Wechselwirkung beeinflusst die Relaxationszeiten T, T, und
T,". Dabei verkiirzen sich die Relaxationszeiten und es kommt zu einem Sig-

nalanstieg (T1) oder einen Signalabfall (T, T5).

Im Folgenden werden Methoden zur Quantifizierung der Lungenperfusion
mittels MRT unter Verwendung klinischer MR-Kontrastmittel vorgestellt.
Die Lungenperfusion wurde sowohl mit unterschiedlichen Sequenzen (SR
TrueFISP, 3D FLASH) als auch mit unterschiedlichen Kontrastmitteln und

bei verschiedenen Feldstirken (1,5 Tesla und 0,2 Tesla) untersucht.
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Grundlagen zur Quantifizierung der Lungenperfusion

3.1.1 Messung der Lungenperfusion

Zur Messung der Lungenperfusion wird das MR-Kontrastmittel in die Arm-
vene injiziert. Um ein gutes Bolusprofil zu erzeugen, wird direkt darauf eine
physiologische NaCl-Lésung hinterher gespiilt (20-30 ml). Kontrastmittel und
NaCl-Losung werden iiblicherweise mit einem automatischen Injektor verab-
reicht, um eine gute Reproduzierbarkeit zu gewihrleisten.

Der Durchfluss des Kontrastmittelbolus durch die Lunge wird mittels konti-
nuierlicher Aufnahmen von dynamischen MR-Bilderserien mit einer hohen
zeitlichen Auflésung (< 1,5 s) abgetastet. Typischerweise werden dazu schnelle
Bildgebungstechniken (TrueFISP, FLASH) verwendet. Zur Messung der Lu-
ngenperfusion wird die Verkiirzung der T,-Relaxationszeit des Blutes durch
das Kontrastmittel in Form einer Signalerhohung detektiert. Daher miissen die
verwendeten Sequenzen eine starke T1-Wichtung aufweisen. Um eine stirkere
T,-Wichtung zu erreichen, kénnen auch zusitzliche Priparationsverfahren wie
SR oder IR verwendet werden [Schr02, Ris06]. Zudem kann die Stirke der
T1-Wichtung durch die Sequenzparameter (a, TR, TI) eingestellt werden.
Aufgrund des nativ sehr kurzen T, in der Lunge wird die Verkiirzung der
Relaxationszeit T, in der Lunge iiblicherweise nicht detektiert.

Beim Einflieffen des Kontrastmittels verursacht der Kontrastmittelbolus einen
Signalanstieg, gefolgt von einem Signalabfall, wenn das Kontrastmittel wieder
ausfliefSt. Da die Lunge kaum Interstitium aufweist, fliefSt das Kontrastmittel
nahezu komplett wieder aus und das Signal erreicht niherungsweise wieder

seine Ausgangsintensitit.

Die Anderung der Relaxationszeit T1 xu, die durch das Kontrastmittel ver-

ursacht wird, kann durch folgende Formel beschrieben werden [Gad85]:

= +Cy 'Rl,KM

(3 1) ’TI,KM 1,nativ

Hierbei ist T’ naev die urspriingliche Relaxationszeit der Lunge, cxu ist die Kon-
zentration und R, xv die Relaxivitit des Kontrastmittels. Demnach besteht ein
linearer Zusammenhang zwischen der Relaxivitit des Bluts und der Kontrast-

mittelkonzentration.
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3.1.2 MR-Kontrastmittel

Zur Messungen der Lungenperfusion wurden klinisch zugelassene MR-Kon-
trastmittel verwendet. Diese Kontrastmittel basieren auf dem Lanthanoid Ga-
dolinium (Gd), welches in einem Chelatkomplex gebunden ist. Dadurch wird
verhindert, dass sich das giftige Gadolinium im Kérper ablagert. Die Wirkung
des Kontrastmittels wird durch die Wechselwirkung des paramagnetischen Gd
mit den Wasserstoffprotonen verursacht, woraus eine Verkiirzung der Relaxa-
tionszeit T} resultiert (Gleichung 3.1). Die verschiedenen Gadolinum-basier-
ten Kontrastmittel haben unterschiedliche chemische Strukturen, aber ihn-
liche pharmakokinetische Profile und physiochemische Eigenschaften. Im Fol-

genden sind die in dieser Arbeit verwendeten Kontrastmittel aufgefiihrt.

Magnevist (Gd-DTPA; Schering AG, Berlin, Germany)
Ein extrazellulires Kontrastmittel, dessen Wirkung auf dem paramagnetischen
Gadolinium basiert, das in einem Diethylen-Triamin-Pentaazetat Komplex ge-

bunden ist. Magnevist war das erste klinisch zugelassene MR-Kontrastmittel.

MultiHance (Gd-BOPTA; Bracco Imaging SpA, Mailand, Italien)
Die Wirkung von MultiHance beruht auf den paramagnetischen Eigenschaf-
ten des Gadobenat-Dimeglumin. MultiHance interagiert schwach und rever-

sibel mit dem EiweifSstoff Albumin im Blut, was zu einer hoheren Relaxivitit

fiihre.

Vasovist (Gadofosveset Trinatriumsalz; Schering AG, Berlin, Germany)

Vasovist ist ein Gadolinium-basiertes intravaskuldres Bloodpool Kontrastmit-
tel. Das Gadolinium ist dabei im Gadofosveset Trinatriumsalz enthalten. Es
bindet reversibel an Albumin, woraus eine deutlich héhere Relaxivitit resul-
tiert als bei anderen Kontrastmitteln. Aufgrund dieser Bindung verbleibt Vaso-

vist linger im Blut.

In Tab 3.1 sind einige Literaturwerte zu den Relaxivititen der Kontrastmittel

aufgelistet.
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0,2 Tesla 1,5 Tesla

R1 [L-mmol-1.s-1] R1 [L-mmol-1.s-1]

39°
Magnevist 4,7%* 4,3+
4,95 #

*
MultiHance 10,9 * 9.6
6,7%
19+

Vasovist -
898

Tab. 3.1: Relaxivititen der Kontrastmittel bei verschiedenen Feldstirken nach Ref.

[Pin06(*), Roh05(+), Blo08(S), 'Schering Produktinformation(#)]

3.1.3 Perfusionsquantifizierung

Die Quantifizierung der Lungenperfusion basiert auf der Losungsmittel-Ver-
diinnungstheorie fiir intravasale Kontrastmittel [Mei54]. Es wird angenom-
men, dass das Kontrastmittel in den Gefiflen verbleibt und nicht ins Intersti-
tium austritt. Diese Annahme ist im gesunden Lungenparenchym gerechtfer-
tigt, da das Interstitium nur einen sehr geringen Volumenanteil einnimmt.
Zudem zeigt der Signalverlauf nach dem Durchfluss des Kontrastmittels einen
steilen monotonen Abfall und das Signal fillt annihernd wieder auf das Aus-
gangsniveau ab.

Bei der Perfusionsquantifizierung wird ein Gewebevolumen betrachtet, wobei
man annimmt, dass das Kontrastmittel instantan in dieses Volumen einflief3t.
Der Ausfluss des Kontrastmittels aus dem Volumen wird durch eine Ausfluss-
funktion R(t) beschrieben mit der Eigenschaft: R(t=0) = 1. Das Signal in der
Lunge Si(t) ldsst sich durch die Faltung einer Arterielle Input Funktion (AIF)

mit der Ausflussfunktion R(t) beschreiben.

(3.2) S,(t)=PBF - j AIF(t)-R(t—7)dt = PBF - (AIF (1) ® R(1))

Der Blutfluss PBF (pulmonary blood flow) ist definiert als das Gewebesignal
zu Beginn des Kontrastmittelausflusses (t = 0 s) und kann durch Entfaltung
der AIF(t) mit dem Gewebesignal Si(t) berechnet werden.

Wenn man die Fliche der Signalkurve Si(t) durch die Fliche der AIF-Kurve

dividiert, erhilt man das Blutvolumen PBV (pulmonary blood volume):
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[BAG
PRV =2

AIF (t)d
(3.3) !

Die mittlere Durchflusszeit MTT (mean transit time) des Kontrastmittels

ergibt sich nach dem Zentralvolumen-Theorem [Ste93] aus PBV und PBF.

PBV
(3.4) MIT =0

Ein Problem, das bei der kontrastmittelgestiitzten Perfusionsquantifizierung
auftreten kann, ist eine Sittigung des Signals mit zunechmender Kontrastmit-
telkonzentration. Das Auftreten dieser Sittigung hingt von der Messsequenz
und den Parametern bzw. der Priparation ab. Zudem beeinflusst das zu unter-
suchende Gewebe das Sittigungsverhalten [Can95, Eps02].
Grundvorrausetzung bei der Perfusionsquantifizierung ist die Annahme eines
streng monotonen Signalanstiegs in Abhingigkeit der Kontrastmittelkonzen-
tration. Bei in vivo Experimenten beschrinkt man sich fiir gewdhnlich auf
einen Bereich, in dem ein annihernd linearer Zusammenhang zwischen Signal
und Kontrastmittelkonzentration besteht. Ist diese Annahme aufgrund von
Signalsittigung durch zu hohe Kontrastmittelkonzentration nicht mehr erfiillt,
fuhre dies zu Fehlern in der Quantifizierung. Jedoch resultiert eine grofSe Kon-
trastmitteldosis in einer Erh6hung des SNR. Besonders bei der Erstellung von
pixelweise berechneten Parameterkarten ist diese Verbesserung wiinschenswert.
Wie in Ref. [Eps02] berichtet wurde, tritt Signalsittigung im Gewebe bei an-
deren Konzentrationen auf als im Blut. So wird bei der Herzperfusion die Sit-
tigung im Blut des linken Ventrikels bereits bei viel geringeren Kontrastmittel-
konzentrationen erreicht als im Myokard.

Bisher haben sich bereits verschiedene Arbeitsgruppen mit dieser Thematik
beschiftigt und Verfahren vorgeschlagen, um diesen Effekt zu nutzen bzw. zu

kompensieren [Bel01, K502, Gat04].

3.1.4 Die Prabolus-Technik

In den Arbeiten von [Chr04] und [K6s04] wurde eine Technik vorgestellt die

es ermdglicht, die applizierte Kontrastmitteldosis auf das zu untersuchende
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Gewebe abzustimmen. Bei dieser sogenannten Pribolus-Technik (bzw. Dual-
Bolus-Technik) werden zwei Messungen mit unterschiedlichen Kontrastmit-
teldosen durchgefiihrt. Fiir die erste Messung wird eine kleine Kontrastmittel-
dosis verwendet, die so gewihlt wird, dass keine Signalsittigung im Blutsignal
auftritt. Aus den Daten dieser Messung wird die AIF bestimmt. Da das Signal
im Blut tiblicherweise auch bei kleinen Dosen grof$ genug ist, kann daraus die
AIF hinreichend genau bestimmt werden. Fiir die anschlieflende zweite Mes-
sung wird eine groflere Kontrastmitteldosis appliziert und der Signalverlauf im
Parenchym bestimmt. Da zur Perfusionsquantifizierung jedoch eine ungesit-
tigte AIF der gleichen Dosis benétigt wird, muss diese aus der Niedrigdosis-
messung konstruiert werden. Dabei wird angenommen, dass sich eine Hoch-
dosis AIF aus der Uberlagerung einer entsprechenden Anzahl an Niedrigdosis
AlFs zusammensetzt, wobei die Injektionszeit des Kontrastmittels berticksich-
tigt werden muss. Die rekonstruierte AIF kann nach Ref. [K6s04] mit folgen-

der Formel berechnet werden:

X

x—1
(3.5) AIF, , =Y AIF, . (t+n-At)
n=0

Die zeitliche Verzogerung At berechnet sich nach folgender Gleichung:

Af = Dosis  (ml)
(3.6) Injektionsrate(ml / s)

In Abb. 3.1 ist die Konstruktion einer Hochdosis AIF aus einer Niedrigdosis
AIF mittels Pribolus-Technik dargestellt. Die Perfusion berechnet sich
schlieflich unter Verwendung des Lungensignals, der rekonstruierten AIF und

der Ausflussfunktion nach Gleichung 3.2.

3,0 ml AIF
« rekonstruiert

1,0 ml AIF

Signal

|
|
i
R
S
|
]

At Zeit
Abb. 3.1: Schematische Rekonstruktion einer 3,0 ml AIF aus einer

1,0 ml AIF mittels Pribolus-Technik.
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3.2 Quantifizierung der Lungenperfusion mittels SR TrueFISP

3.2.1 Signalverhalten der SR TrueFISP

Im Folgenden wurde die Pribolustechnik verwendet, um die Lungenperfusion
mittels einer 2D Saturation Recovery (SR) TrueFISP Sequenz zu untersuchen.
Diese Sequenz wird auch zur Quantifizierung der Herzperfusion verwendet
[Schr02]. Bei einer SR TrueFISP Sequenz kann das Verhalten der Magneti-
sierung nach den Gleichungen aus Ref. [Schm04] beschrieben werden. Bei
kontinuierlicher Einstrahlung von HE-Pulsen relaxiert die Magnetisierung mit

der scheinbaren Relaxationszeit T,

(3.7)

Die Gleichgewichtsmagnetisierung Ss; wird durch folgende Gleichung be-

schrieben:

s, = M, sino
I T
—++1|—-|—-1|-cosx
(3.8) T, T,

Fiir ein Saturation Recovery Experiment lisst sich die Magnetisierung S nach

dem n-ten Anregungspuls nach der Sittigung folgendermaflen berechnen:

_nTR

(3.9) S(nTR)=S,| 1—exp T

Die Zeit nTR entspricht hierbei der Dauer von der Applikation des Sictti-

gungspulses bis zur Akquisition der mittleren k-Raum Linie.

Einen besonderen Einfluss auf das Signalverhalten hat der Flipwinkel o und
die Inversionszeit T, welche sich aus dem zeitlichen Abstand zwischen dem
Sittigungspuls und der Akquisition der mittleren k-Raum Zeile ergibt. Die
Repetitionszeit wird bei der TrueFISP Sequenz so kurz wie moglich gehalten.
In Abb. 3.2 sind Simulationen fiir die Magnetisierung einer 2D SR TrueFISP
Sequenz in Abhingigkeit der Kontrastmitteldosis fiir verschiedene Sequenz-

parameter gezeigt. Die kontrastmittelbedingte Signalinderung ist bei grof$en
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Abb. 3.2: Signalverhalten einer SR TrueFISP Sequenz fiir verschiedene Kontrastmitteldosen in Abhingigkeit verschiedener Sequenzparameter. In a)

sind Signalverldufe fiir verschiedene Flipwinkel o dargestellt, in b) ist die Magnetisierung fiir eine unterschiedliche Anzahl an Phasenkodierschritten

aufgetragen und c) zeigt den theoretischen Verlauf der Magnetisierung fiir die bei den Messungen verwendeten Sequenzparametern. Zusitzlich ist in

¢) ein linearer Signalanstieg dargestellt. Eine Abweichung von ca. 10 % zwischen linearem und theoretischem Signalanstieg tritt bei einer KM-Dosis

von ca. 1,3 ml Magnevist auf (schwarz gestrichelt).

Flipwinkeln am stirksten und der lineare Signalanstieg ist steiler (Abb. 3.2 a).
Eine zunehmende Anzahl an Phasenkodierschritten fiihrt ebenfalls zu einem
steileren Signalanstieg, wobei eine Abweichung vom linearen Verlauf hier be-

reits bei geringeren Kontrastmitteldosen auftritt (Abb. 3.2 b).

3.2.2 Material und Methoden

Messungen

Alle Untersuchungen wurden an einem Magnetom Symphony Tomographen
durchgefiihrt. Dabei wurden in einer Vorstudie 3 Probanden untersucht. Die-
se Untersuchungen dienten zur Ermittlung einer passenden Kontrastmitteldo-

sierung. In der anschlieffenden Hauptstudie wurden 11 Probanden gemessen.

Fiir die Untersuchungen wurde das Kontrastmittel Magnevist (Gd-DTPA,
Schering, Germany) verwendet, wobei den Probanden jeweils Dosen von 0,5
ml, 1,0 ml, 2,0 ml und 3,0 ml injiziert wurden. Die Kontrastmittelinjektion
erfolgte iiber einen Zugang in der rechten Armvene mit einem Powerinjektor
(Medrad, Volkach, Germany) bei einem Fluss von 4 ml/s. Direkt im An-
schluss wurden stets 20 ml physiologischer NaCl-Losung appliziert, um das
Bolusprofil des Kontrastmittels kompakt zu halten.

Der Bolusdurchfluss wurde mit einer SR TrueFISP Sequenz aufgenommen.

Die Sequenzparameter waren wie folgt:
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TR =2,6ms, TE = 1,1 ms, TI = 156 ms, a = 50°, Schichtdicke = 8,0 mm,
FOV = 380 x 380 mm?, Matrix: 128 x 128, interpoliert auf 256 x 256, Auf-
nahmezeit pro Bild = 300 ms.

Insgesamt wurden 180 aufeinanderfolgende Bilder einer einzelnen Schicht
aufgenommen, wobei die Gesamtaufnahmedauer pro Experiment 54 s betrug.
Die Schicht wurde so positioniert, dass sie durch die Pulmonalarterien und
beide Lungenfliigel verlduft (Abb. 3.3 a). Alle Messungen wurden im Atem-
stopp in Exspiration durchgefiihrt. Die Messung wurde jeweils zeitgleich mit
der Kontrastmittelinjektion gestartet und zwischen den Messungen wurde eine
Pause von ca. 5 min eingehalten. Alle Probanden wurden angewiesen den
Atem in Exspiration so lange wie méglich anzuhalten. Da der komplette Kon-
trastmitteldurchfluss durch die Lunge stets weniger als 25 s benétigte, waren
alle Probanden in der Lage ihren Atem fiir mindestens diese Zeitdauer anzu-

halten. Zur Auswertung wurden schliefflich nur Messdaten innerhalb dieses

Zeitfensters verwendet.

\ rii —
Abb. 3.3: Positionierung der ROIs zur Bestimmung der AIF und des Lungensignals (a), des Herz-Zeit-Vo-

lumens (b) und des Lungenvolumens (c).

Auswertung

Die Perfusionsdaten wurden mit der Software IDL (Interactive Data Langua-
ge, Research Systems, Boulder, CO, USA) und selbstgeschriebenen Program-
men ausgewertet. Zur Bestimmung der AIF wurde ein ROI in die Pulmonalar-
terie eingezeichnet. Der Signalverlauf in der Lunge wurde aus ROlIs in beiden
Lungenfliigeln ermittelt (Abb. 3.3 a). Dabei wurden grofle Gefifle nach visuel-
ler Beurteilung ausgeschlossen. Eine Basislinienkorrektur wurde bei allen Sig-
nalkurven durchgefiihrt. Dazu wurde das mittlere Signal vor Kontrastmittel-
ankunft berechnet und alle Werte durch dieses dividiert. Die Perfusionswerte
wurden nach Gleichung 3.2 berechnet, wobei als Ausflussfunktion R(t) eine

monoexponentiell abfallende Funktion gewihlt wurde.
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PBF und PBV wurden zunichst fiir alle Messungen als “ Single-Bolus ” be-
rechnet, d.h. AIF und Lungensignal wurden fiir 0,5 ml, 1,0 ml, 2,0 ml und
3,0 ml aus jeweils der gleichen Messung bestimmt.

Zusitzlich wurden PBF and PBV mit Hilfe der Pribolus-Technik berechnet.
Dazu wurde aus der 1,0 ml AIF eine 2,0 ml und 3,0 ml AIF nach Gleichung
3.5 konstruiert und mit dem Lungensignal der 2,0 ml und 3,0 ml Messung
entfaltet. Die Pribolus-Werte werden im Folgenden als 1,0 — 2,0 ml bzw. 1,0
— 3,0 ml bezeichnet.

Von allen Probanden wurden PBF and PBV fiir den rechten und linken Lu-
ngenfliigel bestimmt und anschlieflend der Mittelwert gebildet. Zusitzlich
wurden pixelweise gefittetet Parameterkarten fiir PBF und PBV erstellt, so-
wobhl fiir Single-Bolus (0,5 ml und 1,0 ml) als auch fiir Pribolus (1,0 — 2,0 ml
und 1,0 — 3,0 ml). Pixel die nicht zur Lunge gehdren wurden mittels eines

Schwellenwerts ausgeschlossen und auf Null gesetzt.

Globale Lungenperfusion

Als zusitzlicher, kontrastmittelunabhingiger Wert wurde die globale Lungen-
perfusion GLP (global lung perfusion) berechnet. Dazu wurde das Herz-Zeit-
Volumen (HVZ) und das Lungenvolumen mittels MRT gemessen. Die Be-
stimmung des Herz-Zeit Volumens mittels CINE TrueFISP ist mittlerweile
klinischer Standard [San00] und wurde mit einer EKG-getriggerten, segmen-
tiert aufgenommenen CINE TrueFISP Sequenz durchgefiihrt. Die Sequenzpa-
rameter waren wie folgt:

TE = 2,1 ms, TR = 4,2 ms, o = 70°, Schichtdicke = 8 mm, FOV = 285 x 380
mm’, Matrix: 154 x 256, Segmentierungsfaktor 11. Die Schichten entlang der
kurzen Herzachse wurden in 12-14 aufeinander folgenden Messungen im

Atemstopp akquiriert.

Zur Bestimmung des Lungenvolumens wurde eine EKG-getriggerte HASTE
Sequenz verwendet:

TEer = 42 ms, Echoabstand = 4,6 ms, Echozuglinge = 66, Schichtdicke = 8
mm, Anzahl der Schichten = 10, FOV = 240 x 320 mm?, Matrix: 111 x 256,
TA =13.3 5. Um die gesamte Lunge abzudecken, wurden jeweils 10 Schichten
in 3-4 aufeinanderfolgenden Messungen im exspiratorischen Atemstopp aufge-
nommen.

Das Lungenvolumen (Viung) und das Herz-Zeit Volumen wurde mittels der

semi-automatischen Segmentierungssoftware ARGUS (Siemens Medical Solu-
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tions, Erlangen, Germany) ausgewertet. Dazu wurden ROIs in die CINE Auf-
nahmen gezeichnet (Abb. 3.3 b) und HZV und Vi durch die Summation
der ROI-Volumina in allen Schichten berechnet. GLP ergibt sich schlieflich
aus der Division von HZV durch Vi

GLP:E

(3 1 O) VLung

Statistik

GLP und PBF wurden mittels Wilcoxon Test auf statistische Signifikanz un-
tersucht. Zur Berechnung wurde die Software SPSS 13 verwendet (SPSS Inc.,
Chicago, Illinois, USA). Ein Wert p < 0,05 wurde als statistisch signifikant
festgelegt. Zusitzlich wurde die Ubereinstimmung zwischen GLP und PBF
mittels Bland-Altman Grafiken analysiert [Bla86]. Dazu wurde der Mittel-
wert aus GLP und PBF gegen die Differenz aus GLP and PBF aufgetragen.

Zudem ist die zweifache Standardabweichung eingezeichnet.

3.2.3 Ergebnisse

Der mittlere PBF-Wert der drei Probanden der Vorstudie betrug 698 + 174

ml/min/100ml fiir 8,0 ml Single-Bolus und 74 + 15 ml/min/100ml fur 1,0 —
8,0 ml Pribolus. Da diese Werte im Vergleich zu Literaturwerten deutlich zu
hoch, bzw. zu niedrig waren, wurde die maximale Kontrastmitteldosis fiir alle

weiteren Untersuchungen auf 3 ml reduziert.

Magnevist [ml]

0,5 1,0 2,0 3,0 1,0-2,0 1,0-3,0
PBF 190 + 73 193 + 63 263 + 87 365 + 148 192+ 70 165 + 52
[ml/min/100ml] - - - - - -
PBV 7,03 + 2,40 7,24 +1,79 8,92 + 2,84 9,99 + 2,39 7,95 + 2,31 7,40 + 1,53
[ml/100ml]
p-value 0,72 0,66 0,008 0,003 0,53 0,18

Tab. 3.2: Ubersicht der berechneten Werte fiir PBF, PBV und p-Werte (Wilcoxon Test) fiir verschiedene Kontrastmitteldosierungen.
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Abb. 3.4: Balkendiagramme zeigen die berechneten PBF- und GLP-Werte aller Probanden. PBF fiir 0,5 ml, 1,0 ml (Single-Bolus), 1,0 —

2,0 ml und 1,0 — 3,0 ml (Pribolus) erzielt eine gute Ubereinstimmung zu GLP (a, ). Kontrastmitteldosierungen von of 2,0 ml and 3,0

ml (Single-Bolus) resultieren in deutlich héheren PBF-Werten (b).

In der Hauptstudie wurden folgende Werte berechnet: Der Mittelwert von
GLP betrug 187 + 34 ml/min/100ml, PBF (Single-Bolus) ergab 190 + 73
ml/min/100ml (0,5 ml) und 193 + 63 ml/min/100ml (1,0 ml). Kontrastmit-
teldosen von 2,0 ml und 3,0 ml fithrten zu héheren PBF-Werten von 263 +

87 ml/min/100ml und 365 + 148 ml/min/100ml.
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Abb. 3.5: Bland-Altman Grafiken zeigen die Differenz zwischen GLP und PBF, aufgetragen gegen den
Mittelwert. Die Daten aller Probanden sind fiir Single-Bolus (a, b, e, f) und Pribolus (c, d) dargestellt. Die
durchgezogene Linie gibt die mittlere Differenz zwischen GLP und PBF wieder. Die gestrichelten Linien

reprisentiert das 95 % Vertrauensintervall (+ 2*SD). Man beachte die unterschiedliche Skalierung in Gra-

phik €) und f).
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PBF-Werte, die mit der Pribolus-Technik berechnet wurden, ergaben 192 +
70 ml/min/100ml (1,0 — 2,0 ml) und 165 + 52 ml/min/100ml (1,0 — 3,0 ml).
Diese Werte zeigen eine gute Ubereinstimmung zu GLP und den Single-
Bolus-Werten fiir 0,5 ml und 1,0 ml. Der Unterschied zwischen GLP und 2,0
ml und 3,0 ml Single-Bolus war statistisch signifikant, wohingegen der Ver-
gleich zwischen GLP und 0,5 ml, 1,0 ml (Single-Bolus), 1,0 — 2,0 ml und 1,0
— 3,0 ml keine Signifikanz zeigte (Tab 3.2). Die berechneten PBF-Werte aller
Probanden sind in Abb. 3.4 als Balkendiagramme gezeigt.

lung-signal; 0.5 ml = lung-signal; 1.0 ml
w0 e flt %0 fn
% oy .
S 3
S, 204 =
:
2 10 B
0"
T T
0 10 12 14 16 18 20 22 0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22
time [s] time [s]
lung-signal; 2.0 ml = lung-signal; 3.0 ml
Ml e fit 0 . —
30 30
5 3
S, 20 S, 20
:
2 0] w104
04
T 1
0 10 12 14 16 18 20 22 10 12 14 16 18 20 22
time [s] time [s]
—s=—AIF 1.0ml —=—AIF 1.0ml
8007 ——AIF30ml 8007 ——AIF1.0-30ml
\
700 700 VY
600+ 600 / v
—_ e Y
5 5004 S 500 4 \
S, 400 N & 4004 / %
= oy = .
g 3004 .«’_‘:’:.».\ 2 300 . »
D ! o, > » Y
@ 200 /./'h ‘_hh':“.. B 2004 I_/'\- ..H. ‘w‘
o, '/ e, ou
100 ] — o %% 100 s o ".-"w""o‘u'"";
e S S e e
0-peapmeamn LR PO
T o
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 0 2‘ “l é é 1b 1'2 14 16 1‘8 Zb 2‘2
time [s] time [s]

Abb. 3.6: Signal-Zeit-Verliufe in einem Voxel im Lungenparenchym nach der Injektion von Gd-DTPA (a-
d). Dargestellt sind die Signalkurven eines Probanden fiir 0,5 ml (a), 1,0 ml (b), 2,0 ml (c) und 3,0 ml (d).
Die zugehérige Fitkurve ist als gestrichelte Linie eingezeichnet. Zusitzlich sind die Signal-Zeit-Kurven der

AIF fiir 1,0 ml und 3,0 ml (e) und die konstruierte AIF fiir 1,0 — 3,0 ml (f) dargestellt.

Der mittlere PBV-Wert fiir die Single-Bolus-Messungen lag bei 7,03 + 2,40
ml /100 ml (0,5 ml) und 7,24 + 1,79 ml /100 ml (1,0 ml) (Tab.3.2). Kon-
trastmitteldosen von 2,0 ml und 3,0 ml ergaben hohere PBV-Werte (8,92 +
2,84 ml /100 ml und 9,99 + 2,39 ml /100 ml). Mit der Pribolus-Technik
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wurde PBV zu 7,95 + 2,31 ml /100 ml (1,0 ml — 2,0 ml) und 7,40 + 1,53 ml
/100 ml (1,0 ml — 3,0 ml) bestimmt.

Die Bland-Altman Grafiken (Abb. 3.5) zeigen eine geringe Differenzen zwi-
schen GLP und PBF fiir 0,5 ml, 1,0 ml (Single-Bolus), 1,0 — 2,0 ml und 1,0 —
3,0 ml (Pribolus). Die Single-Bolus-Messung fiir 2,0 and 3,0 ml resultiert in

einer deutlich zunehmenden Differenz.

In Abb. 3.6 sind Signal-Zeit-Verldufe aufgetragen, die in einem einzelnen Vo-
xel im Lungengewebe fiir verschiedene Kontrastmitteldosen gemessen wurden.
Mit zunehmender Dosis ist ein Anstieg der maximalen Signaldnderung zu er-
kennen. Zusitzlich sind Signal-Zeit-Verlidufe der AIF fiir 1,0 ml, 3,0 ml und
1,0 — 3,0 ml dargestellt. Im Vergleich zur 1,0 ml Dosis resultiert aus der 3,0
ml Dosis lediglich ein geringer Signalanstieg, aufgrund von Signalsittigung.

Die konstruierte AIF fiir 3,0 ml erreicht eine deutlich héhere Signalamplitude.

mi
0 min-100ml
700

I mi
0 min-100ml

Abb. 3.7: PBF-Karten eines Probanden, berechnet mit verschiedenen Kontrastmitteldosierungen von 0,5 ml

(a), 1,0 ml (b), 1,0 — 2,0 ml (c) und 1,0 — 3,0 ml (d).

I mi
0 100ml

s

I mi
0 100ml

Abb. 3.8: PBV-Karten eines Probanden, berechnet mit verschiedenen Kontrastmitteldosierungen von 0,5 ml

(a), 1,0 ml (b), 1,0 — 2,0 ml (c) und 1,0 — 3,0 ml (d).




101

Pixelweise berechnete PBF- und PBV-Parameterkarten eines Probanden fiir
Single-Bolus (0,5 ml und 1,0 ml) und Pribolus (1,0 ml — 2,0 ml und 1,0 ml —
3,0 ml) zeigt Abb. 3.7 und 3.8. Die hohere Kontrastmitteldosis der Pribolus-
Messung im Lungengewebe resultiert in einer verbesserten Fitqualitit auf-
grund des besseren SNR. Daher sind die Parameterkarten glatter und weniger

verrauscht.

3.2.4 Diskussion

Ein wichtiger Punkt der Quantifizierung der Lungenperfusion ist die Verwen-
dung geeigneter Kontrastmitteldosierungen. Einerseits muss eine deutliche Si-
gnalinderung auftreten, andererseits darf keine Signalsittigung entstehen.

Wie in [K6s04] berichtet wurde, konnten bei der Messung der Herzperfusion
gute Ergebnisse mit einer Gewebedosis von 8,0 ml Magnevist erzielt werden.
Die Ergebnisse erster Probandenmessungen mit Dosen von 1,0 ml und 8,0 ml
ergaben deutlich tiberhohte Werte fiir 8,0 ml Single-Bolus und zu niedrige
Werte fiir 1,0-8,0 ml Pribolus, was auf Signalsittigung fiir die 8,0 ml Dosis
schlieflen lasst. Daher wurde fiir die in dieser Arbeit vorgestellte Studie die
Dosis auf maximal 3,0 ml begrenzt.

Die durchschnittlichen PBF- und PBV-Werte der Single-Bolus-Auswertung
ergaben deutlich erhdhte Werte fiir 2,0 ml und 3,0 ml. Die Ursache dafiir ist
offensichtlich Signalsittigung der AIF. Eine zu niedrig bestimmte AIF resul-
tiert in iiberhéhten PBF- und PBV-Werten. Bei Single-Bolus-Messungen wird
die Maximaldosis zur Vermeidung von Signalsittigung durch die Bestimmung
der AIF festgelegt. In den hier durchgefiithrten Messungen liegt diese Dosis bei
weniger als 2,0 ml.

Andererseits ist die Verwendung einer hohen Dosis zur Verbesserung des Si-
gnals in der Lunge wiinschenswert. Die gute Ubereinstimmung der PBF Wer-
te fiir 0,5 ml und 1,0 ml Single-Bolus und 1,0-2,0 ml und 1,0-3,0 ml Pribolus
lasst darauf schlieffen, dass bei diesen Kontrastmitteldosierungen noch keine
Sittigung im Lungenparenchym auftritt. Die Ergebnisse fiir PBV bestitigen
diese Einschitzung. Single-Bolus-Messungen mit 2,0 ml und 3,0 ml ergeben
hohere Werte, wohin gegen die Pribolus-Werte eine gute Ubereinstimmung
zu 0,5 und 1,0 ml Single-Bolus aufweisen. Der Vorteil eines Verbesserten
SNR bei héheren Dosen im Lungenparenchym zeigt sich in den Parameter-

karten. PBF- und PBV-Karten, die mit der Pribolus-Technik berechnet wur-
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den, zeigen eine bessere Bildqualitit mit einer glatteren Werteverteilung zwi-
schen benachbarten Pixel.

Es ist zu berticksichtigen, dass die hier gezeigten Ergebnisse im besonderen
Maf3e von der verwendeten Bildgebungssequenz und den verwendeten Para-
metern abhingen (TR, TI, o). Daher ist ein Vergleich zu Ergebnissen aus der
Literatur schwierig. So wurde von anderen Autoren die Verwendung von deut-
lich héheren Dosierungen fiir Single-Bolus-Messungen berichtet [Nik04,
Ohn07].

Die Atemlage hat ebenfalls Einfluss auf die Lungenperfusion. Es wurden signi-
fikant niedrigere Perfusionswerte in Inspiration berichtet als in Exspiration
[Fin05]. In dieser Arbeit wurden alle Messungen in Exspiration durchgefiihrt,
um eine bessere Reproduzierbarkeit zwischen aufeinanderfolgenden Messun-
gen zu erzielen. Die hier vorgestellten Werte sind deutlich niedriger als Werte,
die in Ref. [Fin05] in Exspiration gemessen wurden (316 + 59 mil/min/100ml).
Ein Grund kénnte das unterschiedliche Einzeichnen der ROIs in der Lunge
sein. Im Vergleich zu Ref. [Fin05] wurden in dieser Arbeit ROIs lediglich in
die dufleren Lungenfliigel gezeichnet und grof3e Gefifle ausgespart. Auch das
mogliche Auftreten von Signalsittigung wurde von den Autoren in Ref.
[Fin05] diskutiert. Deutlich niedrigere Perfusionswerte wurden hingegen in
Inspiration gemessen (123 + 26 ml/min/100ml) [Ohn04] und 134 + 37
mlfmin/100ml) [Fin05]). Auch bei PET Messungen liegen die Werte in der
dieser Groflenordnung (121 + 32 ml/min/100ml) [Sch95]. In einer weiteren
Arbeit wurde bereits eine Moglichkeit der Anwendung der Pribolus-Technik
tur die Lungenperfusion gezeigt. Die berichteten PBF-Werte, gemessen in
End-Inspiration (211 + 32 ml/min/100ml) [Ris006], liegen in der gleichen Gro-
enordnung wie die Ergebnisse dieser Arbeit. Aufgrund der methodischen
Unterschiede zu dieser Arbeit (Bildgebungssequenz, Parameter, Kontrastmit-
teltyp, Auswertung) ist ein Vergleich jedoch schwierig.

Fiir die Absolutquantifizierung ist aber nicht nur eine fehlerfreie Bestimmung
der AIF ist notwendig, sondern auch eine sittigungsfreie Messung des Lungen-
signals. Mittels Pribolus-Technik kann sowohl eine passende Dosis fiir die
AIF als auch fir das Lungengewebe bestimmt werden. Die in dieser Arbeit
verwendeten Dosierungen von 2,0 und 3,0 ml ergaben, nach Berechnung mit
der Pribolus-Technik, eine gute Ubereinstimmung zu 0,5 und 1,0 ml Single-
Bolus. Aus diesen Messungen kann jedoch keine Aussage tiber die maximal
mogliche Dosis fiir das Lungengewebe getroffen werde.

Die Ergebnisse der globale Lungenperfusion (GLP), als kontrastmittelunab-
hingiger Referenzwert, zeigen eine gute Ubereinstimmung zu 0,5 ml, 1,0 ml

(Single-Bolus) und 1,0-2,0 ml und 1,0-3,0 ml Pribolus. Die signifikanten
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Unterschiede zu 2,0 ml und 3,0 ml Single-Bolus bestirken die Annahme von
fehlerbehafteten Werten aufgrund der Signalsittigung der AIF. GLP wurde
dabei mit PBF einer zentralen Schicht auf Hohe der Pulmonalarterie verglich-
en. Der Einfluss der Gravitation auf die Lungenperfusion wurde bereits in frii-
heren Arbeiten untersucht [Lev01, Ohn04, Nik04, Sto99b] und ergab eine
ansteigende Perfusion in Gravitationsrichtung. Daher wiirde eine systemati-
sche Differenz entstehen, wenn PBF aus ventral oder dorsal gelegenen Schich-
ten mit GLP verglichen werden wiirde.

Die bei den Messungen verwendete SR TrueFISP Sequenz ist eine etablierte
Technik fiir die Quantifizierung der Herzperfusion [Schr02, K6s04, K5s08].
Die SR-Priparation bewirkt eine starke T1-Wichtung. Das fiihrt zu einem
starkeren Signalanstieg fiir kleine Dosierungen, aber auch zu einem fritheren
Auftreten von Signalsittigung (Abb. 3.2). Bei den durchgefithrten Untersu-
chung wurde jeweils eine einzelne Schicht mit einer hohen zeitlichen Aufls-
sung (300 ms) aufgenommen. Wie in anderen Arbeiten berichtet wurde, ist es
durch die Verwendung einer 3D FLASH Sequenz in Kombination mit paral-
leler Bildgebung [Gri02] moglich, die gesamte Lunge in einer Messung aufzu-
nehmen [Ohn04, Fin04]. Die 3D FLASH Sequenz ist somit fiir den klini-
schen Einsatz von Vorteil, da das gesamte Lungenvolumen mit einer einzigen
Untersuchung erfasst wird. Messungen mit einer 3D FLASH Sequenz in

Kombination mit der Pribolus-Technik werden in Kapitel 3.3 vorgestellt.

Zusammengefasst lisst sich sagen, dass die Prabolus-Technik fiir die Quan-
tifizierung der Lungenperfusion gut geeignet ist. Durch Verwendung von un-
abhingig optimierten Kontrastmitteldosen fur die AIF und das Lungengewebe
ermdglicht sie eine Verbesserung des Lungensignals bei gleichzeitiger akkurater

Perfusionsquantifizierung.
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3.3 Quantifizierung der Lungenperfusion mittels 3D FLASH

Im Folgenden wurde zur Quantifizierung der Lungenperfusion eine 3D
FLASH Sequenz eingesetzt [Ohn04]. Unter Verwendung einer parallelen
Bildgebungstechnik [Gri02] und sehr kurzen Repetitionszeiten, ist es mit die-
ser Sequenz mdoglich, das gesamte Lungenvolumen in einer einzigen Messung
aufzunehmen [Fin04]. Zur Perfusionsquantifizierung wurden drei klinisch
zugelassenen Kontrastmitteln eingesetzt (siche Tab. 3.1), um mogliche Unter-
schiede zu vergleichen. Im Laufe der Messungen hat sich gezeigt, dass durch
die Verwendung von Arrayspulen das Signal mit der Schichttiefe variiert. Da
die AIF stets in einer medial gelegenen Schicht bestimmt wird und mit dem
Lungensignal beliebiger Schichten verglichen wird, muss dieser Effekt korri-

giert werden.

3.3.1 Material und Methoden

Signalverhalten der 3D FLASH Sequenz

Das Signalverhalten der 3D FLASH Sequenz bei unterschiedlichen Kontrast-
mitteldosen wurde unter Beriicksichtigung von Gleichung 2.2 und 3.1 simu-
liert. Dabei wurde angenommen, dass sich die Magnetisierung stets im Gleich-
gewicht befindet. Sequenzparameter, die einen Einfluss auf das Signal haben,
sind der Anregungswinkel o und die Repetitionszeit TR. Die Echozeit wird
stets so kurz wie moglich gehalten. In Abb. 3.9 ist die Signalintensitit gegen
die Kontrastmitteldosis fiir verschiedene Sequenzparameter der 3D FLASH
Sequenz aufgetragen. Dabei ist zu erkennen, dass bei Variation des Flipwinkels
ein flacherer Signalanstieg mit zunehmendem Flipwinkel erfolgt. Fiir grofle
Flipwinkel erstrecke sich der Bereich des linearen Signalanstiegs hin zu ho-
heren Kontrastmitteldosen. Kleine Flipwinkel resultieren in einem rascheren
Anstieg und Signalsittigung bei geringeren Dosen. Mit zunehmender Repeti-
tionszeit erfolgt ebenfalls ein steilerer Signalanstieg und die Signalsittigung

setzt bereits bei kleineren Dosen ein.
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Abb. 3.9: Signal-Dosis Verliufe einer 3D FLASH Sequenz bei Variation der Sequenzparameter o (a) und TR (b). Graph (c) zeigt den Signal-Do-
sis-Verlauf fiir die bei den Messungen verwendeten Sequenzparametern (TR = 1,7 ms und o = 20°). Zudem ist ein linearer Signalanstieg und die

Schwelle fiir eine Abweichung von 10 % eingezeichnet (gestrichelte Linie).

Die Gesamtaufnahmedauer fiir ein 3D Volumen setzt sich aus der Repetiti-
onszeit, der Anzahl der Phasenkodierschritte und der Partitionen zusammen.
Dabei sollte eine gute zeitliche Abtastung des Kontrastmitteldurchflusses ge-
wihrleistet sein. Wenn ein grofles Messvolumen mit kurzer zeitlicher Auflo-
sung abgedeckt werden soll, ist man daher bei der Repetitionszeit limitiert und
es muss eine moglichst kurze Repetitionszeit gewihlt werden. Die Simulation
mit verschiedenen Flipwinkeln zeigt, dass bei einem grofSen Flipwinkeln auch
eine groflere Kontrastmitteldosis verabreicht werden kann ohne dass Sitti-
gungseffekte auftreten. Zudem ist der lineare Bereich grofler und es kann eine
héhere Signalinderung erzielt werden. Wenn jedoch grof3e Flipwinkel in
Kombination mit kurzen Repetitionszeiten verwendet werden, st63t man
schnell an die Grenze der erlaubten spezifischen Absorptionsrate (SAR). Dabei
spielt auch das Kérpergewicht des Probanden eine Rolle. Um die Untersu-
chungen bei allen Probanden mit den gleichen Sequenzparametern durchfiih-
ren zu kénnen, wurde daher ein Flipwinkel von 20° verwendet. Abbildung
3.9c¢ zeigt den Signal-Dosis-Verlauf fiir die bei den Messungen verwendeten

Parametern (TR = 1,7 ms, a = 20°).

Kontrastmittelmessung

Alle Messungen wurden an einem Magnetom Avanto (Siemens Medical So-
lutions, Erlangen, Germany) bei 1,5 Tesla durchgefithrt. Zur Signaldetektion
wurde eine 32-Kanal Cardiac Array Spule verwendet (Rapid Biomedical, Rim-
par, Germany). Es wurden insgesamt 10 Probanden (6 minnlich, 4 weiblich)
in jeweils drei Messungen an unterschiedlichen Tagen untersucht. Bei jedem
Probanden wurde die Lungenperfusion mit Magnevist, Vasovist und Multi-

Hance quantifiziert und alle Messungen erfolgten im Atemstopp in Exspirati-
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on. Pro Untersuchungstermin wurden Messungen mit Dosen von 1,5 ml, 3,0
ml, 6,0 ml und 12,0 ml Magnevist, bzw. 0,8 ml, 1,5 ml, 3,0 ml und 6,0 ml
MultiHance oder Vasovist durchgefithrt. Das Kontrastmittel wurde iiber einen
Armvenenzugang mit einem automatischen Powerinjektor (Medrad, Volkach,
Germany) bei einem Fluss von 4 ml/s injiziert und mit 20 ml physiologischer
NaCl-Losung nachgespiilt. Gleichzeitig mit der Kontrastmittelinjektion wurde
die Bildakquisition gestartet. Der Kontrastmitteldurchfluss wurde mit einer
3D FLASH Sequenz dynamisch abgetastet, wobei folgende Sequenzparameter
verwendet wurden:

TR =1,7 ms, TE = 0,7 ms, a = 20°, Schichtdicke = 140 mm, 28 Partitionen,
Partial Fourier 6/8, FOV = 440 x 480 mm*, GRAPPA Faktor 3, Matrix: 100
x 192, Interpoliert auf 352 x 384, Auflosung: 4,4 x 2,5 x 5,0 mm?, Zeitliche
Auflésung der Schichten: At = 1,5s, 18 Messungen, TA - 26s.

Bei allen Probanden erfolgte der komplette Bolusdurchfluss innerhalb dieser
26 s. Zwischen aufeinanderfolgenden Messungen wurde eine Wartezeit von

mindestens 5 min eingehalten.

Messung der Korrekturfaktoren

Bei der Quantifizierung der Lungenperfusion wird das Signal der AIF in einer
Schicht bestimmt, welche durch die Pulmonalarterien verliduft. Bei der 3D -
Quantifizierung wird dieses Signal auch zur Berechnung der Perfusion in dor-
sal oder ventral gelegenen Schichten verwendet. Da das Messsignal der Array
Spule jedoch einen tiefenabhingigen Verlauf aufweist, muss dieser Effekt ent-
sprechend korrigiert werden [Jer04].

Die im Tomographen integrierte Krperspule besitzt ein Messvolumen, in
dem das Signal (Spodaycoi) homogen detektiert werden kann. Aus dem Quotien-
ten einer Messung mit der Korperspule und der Array Spule (Sarayspute) kann
man einen Korrekturfaktor Kspue fiir jede Schicht berechnen und somit den

Signalverlauf korrigieren.

_ SBodyCoil

K ule ~
(31 1) A ArraySpule
Daher wurden bei 5 Probanden zusitzliche Messungen durchgefiihrt. Mit
einer 3D FLASH Sequenz wurde nochmals das gleiche Volumen mit der glei-
chen Partitionsdicke akquiriert, wie bei den Kontrastmittelmessungen, zu-

nichst mit der Array Spule, anschlieflend mit der Kérperspule. Beide Messun-
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gen erfolgten im Atemstopp in Exspiration, um die gleichen Schichtpositionen
zu reproduzieren. Die Sequenzparameter der 3D FLASH Sequenz waren wie
folgt:

TR =3,5ms, TE = 0,8 ms, a = 6° Schichtdicke = 140 mm, 28 Partitionen,
Partial Fourier 6/8, FOV = 440 x 480 mm?, Matrix: 100 x 192, interpoliert
auf 352 x 384, Auflosung: 4,4 x 2,5 x 5,0 mm’, TA - 7,4 s.

Auswertung

Die Quantifizierung der Lungenperfusion wurde mittels Pribolus-Technik,
der Beschreibung aus Kapitel 3.2.2 entsprechend, durchgefiihrt. Bei allen Pro-
banden wurde die Perfusion in einer zentralen Schicht auf Hohe der Pulmona-
larterie quantifiziert. Zusitzlich wurde bei 5 Probanden je eine Schicht im
Abstand von 40 mm nach ventral und dorsal ausgewertet. Fiir diese Proban-
den wurden die Korrekturfaktoren Kspue nach Gleichung 3.11 berechnet und
die Signal-Zeit-Verldufe der AIF und des Lungensignals mit diesen multipli-
ziert.

Die AIF wurde analog zu Abb. 3.3 in einer zentralen Schicht in der Pulmonal-
arterie bestimmt. Das Lungensignal wurde aus ROIs im rechten und linken
Lungenfliigel ermittelt. Aus der Messung mit der kleinsten Kontrastmitteldosis
(0,8 ml MultiHance oder Vasovist, bzw. 1,5 ml Magnevist) wurde eine pas-
sende Hochdosis-AlIFs nach Gleichung 3.5 rekonstruiert und damit die Lun-
genperfusion nach Gleichung 3.2 berechnete, wobei jeweils aus den Werten
des rechten und linken Lungenfliigels einer Schicht der Mittelwert gebildet

wurde.

3.3.2 Ergebnisse

Korrektur der Spulensensitivitit

Zur Korrektur der Spulensensitivititen wurde die Bilderserie, die mit der Kor-
perspule aufgenommen wurde, durch die mit der Arrayspule gemessenen Bil-
derserie dividiert. In die Differenzbilder wurde ein ROI in die Leber gelegt

und somit fiir jede Schicht ein Korrekturfaktor bestimmt. Abb. 3.10 zeigt die
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Differenzkarte einer Schicht und das eingezeichnete ROI. Daneben sind die
Korrekturfaktoren aller Schichten aufgetragen. Die gemessenen Signalverliufe
in der Lunge und die AIF wurden jeweils mit den entsprechenden Korrektur-

faktoren der passenden Schichten multipliziert.

b) 0,35 1

0,30 4 o .
0,25 4 ] N\
0,204 | | m
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Korrekturfaktor [a.u.]
]
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Abb. 3.10: Korrekturkarte eine Schicht mit einem in die Leber eingezeichneten ROI (a). Daneben ist ein

typischer Verlauf der fiir alle 28 Schichten ermittelten Korrekturfaktoren dargestellt (b).

Signalverlaufe

Abbildung 3.11 zeigt die maximale Signalinderung der AIF und des Lungen-
parenchyms in Abhingigkeit der Kontrastmitteldosis. Das Signal wurde auf
das Signal der kleinsten Dosis normiert. Bei allen drei Kontrastmitteln weist
das Signal der AIF fiir die beiden kleinsten Dosierungen eine gute Uberein-
stimmung zu einem angenommenen linearen Signalanstieg auf. Eine groflere
Kontrastmitteldosis fiihrt zu einer deutlichen Abflachung des Signals. Dieser
Effekt ist bei Vasovist stirker ausgeprigt, als bei den anderen beiden Kontrast-
mitteln. Im Lungenparenchym ist ein dhnlicher Verlauf erkennbar, wobei das
Signal erst deutlich spiter und langsamer abflacht als in der AIF. Demnach ist
der Dosisbereich, fiir den die Annahme eines linearen Zusammenhangs zwi-
schen Kontrastmitteldosis und Signalinderung gegeben ist, im Lungenparen-
chym grofer als in der AIF. Sowohl in der AIF als auch im Lungenparenchym

ist die Abflachung des Signalanstiegs fiir Vasovist am grofiten.

Perfusionsquantifizierung

Die nach dem Pribolus-Verfahren berechneten Perfusionswerte sind in Tab.
3.3 aufgelistet. Der Mittelwert der Messung mit Magnevist betrug 287 + 152
ml/min/100ml (1,5-3,0 ml), 244 + 110 ml/min/100ml (1,5-6,0 ml) und 185
+ 95 ml/min/100ml (1,5-12,0 ml). Fiir MultiHance ergaben sich folgende
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Abb. 3.11: Maximale Signalinderung in Abhingigkeit der Dosis fiir verschiedene Kontrastmittel. Die Werte wurden jeweils auf den

Wert der kleinsten verabreichten Dosis normiert. Gezeigt sind die Signalinderungen der AIF (a-c) und des Lungensignals (d-f). Zusitz-

lich wurde ein linearer Signalanstieg eingezeichnet (gestrichelte Linie) und das theoretisch berechnete Signal nach Gleichung 2.2 und 3.1

(a-c). Bei allen Kontrastmitteln tritt die Signalsittigung der AIF frither auf als in der Lunge.

Werte: 334 + 151 ml/min/100ml (0,8-1,5 ml), 265 + 110 ml/min/100ml
(0,8-3,0 ml) und 196 + 77 ml/min/100ml (0,8-6,0 ml). Mit Vasovist wurden
diese Perfusionswerte berechnet: 305 + 137 ml/min/100ml (0,8-1,5 ml), 190
+ 65 ml/min/100ml (0,8-3,0 ml) und 124 + 58 ml/min/100ml (0,8-6,0 ml).
Bei allen drei Kontrastmitteln ist mit zunehmender Dosis im Lungenparen-
chym ein kleinerer Perfusionswert verbunden. Dies wird durch die Sittigung
des Signals im Lungenparenchym bei grofleren Dosierungen verursacht. Bei
Vasovist ist diese Sittigung stirker ausgeprigt als bei Magnevist und Multi-

Hance.

Der Einfluss der Korrekturfaktoren auf den Verlauf der Perfusionswerte tiber
alle Schichten ist in Abb. 3.12 dargestellt. Ohne Korrektur ist die Perfusion in
den ventralen Schichten gréf3er als in den medialen Schichten und steigt nach
dorsal hin wieder an. Die korrigierten Perfusionswerte hingegen zeigen einen
Anstieg von den ventralen bis zu den dorsalen Schichten, wie es aufgrund des

Gravitationseinflusses zu erwarten ist.
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Magnevist [ml] MultiHance [ml] Vasovist [ml]
Proband
3,0 6,0 12,0 1,5 3,0 6,0 1,5 3,0 6,0
1 59 86 A b4 151 82 78 72 A
2 139 99 125 245 185 152 171 119 73
3 239 206 137 523 408 302 259 198 118
4 269 247 158 342 355 277 389 239 144
5 439 399 354 418 406 265 493 211 182
6 202 228 209 294 208 168 217 198 74
7 324 310 208 494 368 252 511 311 244
8 422 297 153 318 186 176 270 166 118
9 561 402 331 489 269 199 363 206 134
10 214 172 130 155 118 88 296 178 108
M\:ltet(:tl- 287 244 185 334 265 196 305 190 124
Std 152 110 95 151 110 77 137 65 58

Tab. 3.3: Perfusionswerte [ml/min/100ml] fiir verschiedene Dosierungen von Magnevist, MultiHance und Vasovist, berechnet nach

dem Pribolus-Verfahren.

In Tab. 3.4 sind Perfusionsmittelwerte unterschiedlicher Schichtpositionen
von 5 Probanden aufgetragen, die mit und ohne Korrekturfaktoren berechnet
wurden. Ohne Korrektur wird die Perfusion in den ventralen Schichten deut-
lich iiberschitzt. Da in den medialen Schichten sowohl die AIF als auch das

Lungensignal bestimmt wird, bleibt die Perfusion hier unbeeinflusst.

—m— mit Korrektur
- -®- - ohne Korrektur

PBF [ml/min/100ml]

-—T—r—-r--r—-r—r--r--r--r—r--_r—r—r—
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28
Schicht
Abb. 3.12: PBF-Werte, berechnet fiir alle 28 Schichten mit (schwarz) und ohne
Korrektur (grau). Der Abfall in Schicht 27 und 28 entsteht, da in diesen Schich-
ten kaum noch Lunge enthalten ist und somit auch kaum Signalinderung durch

das Kontrastmittel verursacht wird.
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Magnevist [ml] MultiHance [ml] Vasovist [ml]

Korrektur
ventral medial dorsal ventral medial dorsal ventral medial dorsal
ohne 489 316 346 402 291 322 332 257 259
mit 289 316 382 255 291 346 237 257 350

Tab. 3.4: Perfusionsmittelwerte von 5 Probanden aus drei unterschiedlichen Schichten. Ohne Korrektur wird PBF in den ventralen

Schichten deutlich {iberschitzt.

mjn 100}%1:|

Abb. 3.13: Perfusionskarten cines Probanden. Dargestellt sind alle 28 Schichten die mittels der Pribolus-Technik (1,5-3,0 ml Magne-

vist) und unter Verwendung der Korrekturfaktoren berechnet wurden.

Pixelweise berechneten Perfusionskarten eines Probanden fiir 1,5-3,0 ml
Magnevist sind in Abb 3.13 dargestellt. Mit der 3D FLASH Sequenz ist es
mdglich, die gesamte Lunge mit einer hohen Ortsauflosung von 4,4 x 2,5 x

5,0 mm? zu messen.

Abbildung 3.14 zeigt Perfusionskarten, die bei einem Patienten mit Sarkoidose
gemessen wurden. In beiden Lungenfliigel sind Areale mit stark reduzierter,
bzw. fehlender Lungenperfusion deutlich zu erkennen. Die Messungen wur-

den mit 0,8-3,0 ml MultiHance durchgefiihrt.
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Abb. 3.14: Perfusionskarten eines Sarkoidose Patienten. Gezeigt sind 28 Schichten, berechnet mit der Pribolus-Technik fiir 0,8-3,0 ml

MultiHance. Es ist eine Vielzahl an minderperfundierten Arealen zu erkennen, die aufgrund von Entziindungsherden entstanden sind.

3.3.3 Diskussion

In diesem Kapitel wurde gezeigt, dass die Pribolus-Technik zur Quantifizie-
rung der Lungenperfusion auch sehr gut mit einer 3D FLASH Sequenz ein-
gesetzt werden kann. Die Untersuchung der Lungenperfusion mittels 3D
FLASH [Ohn04, Nik04], in Kombination mit paralleler Bildgebung [Gri02],
ermoglicht die Aufnahme des gesamten Lungenvolumens in einem Atem-
stopp. Diese Technik ist daher besonders gut fiir den klinischen Einsatz geeig-
net.

Die Messungen mit unterschiedlichen Kontrastmitteldosen zeigten, dass die
Signalsittigung in der AIF bereits bei einer geringeren Dosis einsetzt, als im
Lungengewebe (siche Kapitel 3.2). Dosen von 3,0 ml Magnevist bzw. 1,5 ml
Multihance oder Vasovist stimmen gut mit einem linearen Signalanstieg tiber-
ein. Bei grofleren Dosen tritt eine deutliche Signalsittigung der AIF auf. Im
Lungengewebe verhilt es sich entsprechend, wobei die Sittigung nicht so stark
ausgeprigt ist. Ein Vergleich der verwendeten Kontrastmittel zeigt, dass bei
MultiHance die Signalsittigung spiter einsetzt als bei der entsprechenden
Dosis Vasovist. Das entspricht auch den Erwartungen aufgrund der grofleren

Relaxivitit von Vasovist (Tab. 3.1).
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Fiir die Quantifizierung der Lungenperfusion hingt die zu verabreichende
Dosis demnach vom jeweiligen MR Kontrastmitteln ab und sollte vorher eva-
luiert werden.

Die nach dem Pribolus-Verfahren berechneten Perfusionswerte fiir 1,5-3,0 ml
Magnevist, 0,8-1,5 ml Multihance und Vasovist zeigen eine gute Ubereinstim-
mung mit Literaturwerten, die ebenfalls mit einer 3D FLASH Sequenz in Ex-
spiration gemessen wurden (316 + 59 ml/min/100ml [Fin05]). Grofere Kon-
trastmitteldosen im Lungengewebe fiihren, aufgrund von Signalsittigung, zu
kleineren Perfusionswerten.

Wie sich in den Messungen gezeigt hat, muss der Effekt der Spulensensitivitit
korrigiert werden. In dieser Arbeit wurden Korrekturfaktoren fiir jede Schicht
berechnet wodurch sich der durch die Gravitationswirkung erwartete Perfu-
sionsanstieg von ventral nach dorsal einstellte. In anderen Arbeiten wurden die
Signal-Zeit-Kurven in Konzentrations-Zeit-Kurven umgerechnet, um die Spu-
lensensitivitdt zu kompensieren [Fin05, Ris06, Ohn07].

Die ersten Patientenuntersuchung mit der 3D FLASH Sequenz konnten trotz
der Notwendigkeit eines langen Atemstopps (~20 s) erfolgreich durchgefiihrt
werden. Perfusionsdefekte in der Lunge sind mittels der Parameterkarten gut
darstellbar und man erhilt eine lokal aufgeldste, quantitative Information tiber
die Lungenperfusion. Daher sollten im nichsten Schritt Patientenstudien
durchgefiihrt werden [Ohn07], um den Einsatz dieser Technik fiir die klini-

sche Routine eingehend zu evaluieren.
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3.4 Quantifizierung der Lungenperfusion bei 0,2 Tesla

Das Ziel des folgenden Kapitels war es, die Quantifizierung der Lungenperfu-
sion bei 0,2 Tesla zu verwirklichen. Neben der kleineren Magnetfeldstirke
und dem daraus resultierenden schwicheren Signal sind die technischen Mog-
lichkeiten hinsichtlich Gradientenstirke und Gradientenschaltzeit einge-
schrinkt. Fiir dynamische Kontrastmittelmessungen und die Untersuchung
des Lungenvolumens sind jedoch schnelle Sequenzen erforderlich, um den
Durchfluss des Kontrastmittelbolus gut abzutasten. Daher wurde im Folgen-
den eine geeignete Sequenz zur Perfusionsquantifizierung bei 0,2 Tesla pro-

grammiert und evaluiert.

3.4.1 Material und Methoden

Kontrastmittel bei 0,2 Tesla

Die Perfusionsmessungen wurden mit einer 3D FLASH Sequenz durchge-
fuhrt. Analog zu Kapitel 3.3.1 wurde das Signalverhalten der Sequenz fiir ver-
schiedene Sequenzparameter simuliert. Fiir die native T)-Relaxationszeit wur-
de ein Wert von ca. 650 ms angenommen (siche Kapitel 2.1.3). Da die Relaxi-
vitdt des Kontrastmittels von der Magnetfeldstirke abhingt, wurde fiir die Re-
laxivitdt von Magnevist bei 0,2 Tesla der Literaturwert aus Ref. [Pin06] tiber-

nommen (R; = 4,7 L-mmol™.s").

8D FLASH-02T, TR=3.5ms
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Abb. 3.15: Signal-Dosis-Verliufe einer 3D FLASH Sequenz (Magnevist). In a) wurde das Signal fiir ver-

schiedene Anregungswinkel berechnet, in b) wurde die Repetitionszeit variiert.
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Da Perfusionsmessungen mit einer hohen zeitlichen Aufldsung durchgefiihrt
werden miissen, wurde eine Sequenz entwickelt, die es unter den gegebenen
Hardwarebedingungen ermdéglicht, bei einer Repetitionszeit von 3,5 ms und
einem Anregungswinkel von 20° acht Partitionen in 1,6 s zu akquirieren. Ab-
bildung 3.15 zeigt Signalkurven fiir verschiedene Sequenzparameter unter

Berticksichtigung der bei den Messungen verwendeten Parametern.

Kontrastmittelmessungen

Insgesamt wurden 6 Probanden (4 minnlich, 2 weiblich, Alter: 25 + 3) an
einem Magnetom Open Tomographen bei 0,2 Tesla untersucht. Das Kon-
trastmittel Magnevist (Gd-DTPA) wurde mittels eines automatischen Injek-
tors (Angiomat 6000, Medicor, Kerpen, Germany) bei einem Fluf§ von 4 ml/s
in die rechte Armvene injiziert und mit 20 ml physiologischer NaCl-Losung
nachgespiilt. Alle Untersuchungen wurden im Atemstopp in Exspiration
durchgefiihrt. Der dynamische Kontrastmitteldurchfluss wurde mittels einer
3D FLASH Sequenz, unter Verwendung folgender Sequenzparameter abgetas-
tet:

TR = 3,5 ms, TE = 1,5 ms, a = 20°, FOV = 394 x 450 mm?, Matrix 56 x 128,
interpoliert auf 112 x 256, Partitionsdicke 10 mm, 8 Partitionen, interpoliert
auf 16 Partitionen, Bandbreite = 781Hz/Pixel.

Zeitgleich mit der Kontrastmittelinjektion wurde eine Serie von 20 aufeinan-
derfolgenden Messungen gestartet. Die zeitliche Abtastrate fiir jede Partition

betrug 1,6 s woraus sich eine Gesamtaufnahmedauer von TA ~ 32 s ergab.

Auswertung

Die Auswertung wurde, wie in Kapitel 3.2.2 beschrieben, durchgefiihrt. Die
AIF wurde in der Pulmonalarterie in einer zentralen Schicht bestimmt und der
Signal-Zeit-Verlauf im Lungengewebe wurde aus ROIs ermittelt, die in den
rechten und linken Lungenfliigel eingezeichnet wurden. Die Berechnung der
Perfusionswerte erfolgte nach Gleichung 3.2 nach dem Single-Bolus-Verfah-
ren. Fiir jeden Probanden wurde der Mittelwert der Lungenperfusion in einer

dorsalen, medialen und ventralen Schicht berechnet.
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Abb. 3.16: Dynamisch akquirierte Bilderserie einer Schicht wihrend des Kontrastmitteldurchfluss von 2,0 ml Mag-

nevist durch die Lunge. Der zeitliche Abstand zwischen den Bildern betrigt 1,6 s.

3.4.2 Ergebnisse

In Abb. 3.16 sind dynamisch akquirierte Bilder einer Schicht wihrend des
Kontrastmitteldurchfluss zu sehen. Das Kontrastmittel verursacht eine deut-
liche Signalzunahme, die mit dem Kontrastmittelausfluss wieder abnimmt.
Der ermittelte Signal-Zeit-Verlauf der AIF und des Lungensignals ist in Abb.
3.17 dargestellt.

Magnevist [2,0 ml]

Proband
ventral medial dorsal
1 320 378 464
2 323 338 386
3 256 311 411
4 239 278 337
5 245 278 372
6 300 325 341
Mittelwert 281 318 385
Std 48 38 38

Tab. 3.5: Perfusionswerte von 6 Probanden, gemessen mit 2,0 ml Magnevist bei 0,2

Tesla [ml/min/100ml].
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Die berechneten Perfusionswerte aller Probanden zeigt Tab. 3.5. Angegeben

sind die Perfusionswerte in einer zentralen Schicht auf Héhe der Pulmonal-

arterien, einer ventralen und einer dorsalen Schicht. Der mittlere Perfusions-

wert aller Probanden in der zentralen Schicht betrug 318 + 38 ml/min/100

ml. Zudem ist ein Anstieg der Perfusionswerte von ventralen nach dorsalen

Schichten hin zu erkennen.
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Abb. 3.17: Signal-Zeit-Verlauf der AIF und des Lungensignals nach der Injektion von 2,0 ml Magnevist.
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Abb. 3.18: Perfusionskarten eines Probanden, gemessen mit 2,0 ml Magnevist bei 0,2 Tesla.
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Die berechneten Perfusionskarten aller 16 Schichten eines Probanden sind in
Abb. 3.18 dargestellt. Auch bei 0,2 Tesla ist die Berechnung und Darstellung
der Lungenperfusion mittels Parameterkarten moglich. Mit der 3D FLASH

Sequenz kann somit das gesamte Lungenvolumen in einer einzigen Messung

erfasst werden.

3.4.3 Diskussion

In diesem Kapitel wurde gezeigt, dass die kontrastmittelgestiitzte Quantifizie-
rung der Lungenperfusion auch bei 0,2 Tesla moglich ist. Mittels einer 3D
FLASH Sequenz wurde der Kontrastmitteldurchfluss abgetastet und die Lun-
genperfusion quantifiziert. Selbst Parameterkarten konnten pixelweise berech-
net werden.

Aufgrund der lingeren Gradientenschaltzeiten und geringeren Gradienten-
stirke bei 0,2 Tesla ergab sich fiir die Sequenz eine ca. zweifach lingere Repe-
titionszeit als bei 1,5 Tesla. Zudem verfiigt das System nicht tiber die Még-
lichkeit der parallelen Bildgebung. Um den Kontrastmitteldurchfluss dennoch
mit einer hinreichenden zeitlichen Aufldsung abzutasten, musste die Anzahl
der aufgenommenen Partitionen auf 8 begrenzt werden und die Ortsauflosung
wurde ebenfalls deutlich reduziert (Matrix: 56 x 128).

Da lediglich die Durchfiihrbarkeit der Perfusionsquantifizierung bei 0,2 Tesla
tiberpriift wurde, erfolgten die Messungen und Auswertungen mit 2,0 ml
Magnevist nach dem Single-Bolus-Prinzip. Ebenso konnte man hier die Pri-
bolus-Technik anwenden, wobei man noch die angepasste Kontrastmitteldosis

evaluieren miisste.
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4 Lungenuntersuchung unter freier Atmung
mittels MR-Navigatoren

Einleitung

Die Untersuchung der menschlichen Lunge mittels MRT bereitet nicht nur
wegen der geringen Protonendichte und der inhomogenen Struktur der Lunge
Probleme. Bewegungen und Blutfluss kénnen zu Artefakten fithren und die
Bildqualitit bis hin zur Unbrauchbarkeit der Aufnahmen verschlechtern. Be-
wegungsartefakte entstehen durch die Atmung, wobei sich der Thorax perio-
disch hebt und senkt. Dabei kommt es, in Abhingigkeit vom Atemzustand, zu
betrichtlichen Volumeninderungen in der Lunge. Durch diese Volumeninde-
rung findet eine dreidimensionale Bewegung statt, die ihre stirkste Auspri-
gung in kraniokaudaler Richtung und von anterior nach posterior aufweist.
Der periodische Herzschlag kann die Bildqualitit ebenfalls stark beeintrichti-
gen und auch der pulsatile Blutfluss und die damit verbundene Bewegung der
Aorta kdnnen zu Artefakten fithren.

Zur Vermeidung von Atmungsartefakten werden Lungenuntersuchungen iib-
licherweise im Atemanhaltezustand durchgefiihrt [Pal86]. Dadurch wird die
Datenaufnahme jedoch auf die Zeitdauer eines Atemstopps begrenzt. Zudem
hingt die mogliche Bildakquisitionszeit vom Atemanhaltevermdgen und der
Mitarbeit der Patienten ab.

Zur Vermeidung von Artefakten durch die Herzbewegung kann ein Elektro-
kardiogramm (EKG) verwendet werden [Haa86b]. Dabei wird der Herzzyklus
mittels eines elektrischen Signals aufgezeichnet und der Ausschlag der grofien
Herzzacke als Triggerpunkt verwendet. Die Datenaufnahme kann somit z.B.
in der Diastole durchgefiihrt werden, in der die geringste Herzbewegung statt-
findet. Doch auch bei dieser Technik kann es z.B. bei einer Herzarrhythmie
oder durch Stérungen des EKG-Signals durch den Tomographen [Abi07] zu
Problemen kommen. Zudem wird bei dieser Aufnahmetechnik die Messzeit
auf die diastolische Herzphase begrenzt (ca. 300-600 ms).

Um diese Limitationen und Probleme zu umgehen, wurden verschiedenste
Techniken zur MRT Untersuchung unter freier Atmung vorgestellt. So kén-
nen externe Messeinheiten verwendet werden [Ehm84] um die Atembewe-
gung und den Herzschlag aufzuzeichnen und mittels adaptierter Aufnahme-

techniken oder Bildrekonstruktionsverfahren artefaktfreie Bilder zu erzeugen.
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Ein weiterer Ansatz besteht darin gemessene MR-Daten zu verwenden um
Informationen tiber den Bewegungszustand wihrend der Datenaufnahme zu
gewinnen [Ehm89]. Diese Technik wird auch als Selbst-Navigation bezeich-
net. Mit Hilfe dieser Informationen kann man die gemessenen Daten selek-
tieren und Bilder ohne Bewegungsartefakte rekonstruieren.

In den folgenden Abschnitten werden zwei Selbst-Navigationstechniken zur
Untersuchung der Lunge unter freier Atmung vorgestellt. Diese Techniken
wurden in verschiedene Bildgebungssequenzen implementiert und bei 0,2

Tesla und 1,5 Tesla an Probanden getestet.

4.1 Bewegung in der MRT

4.1.1 Theorie

Findet wihrend der Datenaufnahme eines NMR Experimentes Bewegung
statt, so entstehen Artefakte im Bild. Es ist daher von Interesse, wie die Bewe-
gung mit dem Signal zusammenhingt, welche Bildgebungsparameter fiir das
Artefaktverhalten eine Rolle spielen und in welcher Form sich die Bewegung
im rekonstruierten Bild darstellt. Im Folgenden wird die Auswirkung von Be-
wegung auf 2D FFT Messverfahren aufgezeigt, wie sie in dieser Arbeit verwen-
det werden. Dazu wird der Einfachheit halber die zweidimensionale Bewegung
eines starren Korpers betrachtet. Der theoretische Hintergrund dieser Betrach-

tung ist im Wesentlichen aus Ref. [Wo0085, Wei96] iibernommen.

Zunichst wird der vereinfachte Fall einer Translationsbewegung in der Bild-

ebene analysiert. Translationen, die wihrend der Messung entstehen, werden

durch Ax(t) und Ay(t) beschrieben. Fiir die Spindichte ergibt sich:

(4.1) p(x, y,1) = p(x—Ax(r), y = Ay(1))

Bewegungen, die wihrend der Gradientenschaltzeit stattfinden werden dabei
nicht berticksichtigt. Durch Einsetzen von Gleichung 4.1 in Gleichung 1.31

erhilt man:
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42) Sk =] [ plr=Ax(@).y = Ay dxdy

Mit Hilfe der Substitution: x* = x - Ax(t), y’ =y - Ay(¢), lasst sich Gleichung
4.2 schreiben als:

(43) S '(kx,ky) — eier(k;AX(tHkVA)’(l)) . II,O(-X" y |) . ei2ﬂ'(kxx'+k],y')dxdy
Diese Gleichung lisst sich nach Gleichung 1.33 wiederum umschreiben zu:

(44) S '(kx,ky) — S(kx,ky) . ei2m<l>(kx,ky)

S(ks, ky) ist das ungestorte Signal, das von der Storphase A® tiberlagert wird,

mit:
(4.5) AD(k_, ky) =k Ax(t)+ kyAy(t)

Eine Verschiebung Ax(t) und Ay(t) des Objekts zum Zeitpunkt der Messung

des Signals S(ky,ky) fithrt demnach zu einer Phasenmodulation des Signals.

Durch Anwendung der Fouriertransformation auf Gleichung 4.4 erhilt man

fiir das gestorte Bild I'(x,y):

(4.6) I'(x,y)= Fkx,k,. {S (k.. k, )} = Fk“ky {S(kx’ky)'ei2m¢(kx,k],)}

Durch die Anwendung einer Faltung und der Punktverbreiterungsfunktion

PSE(x,y) lasst sich Gleichung 4.6 vereinfachen zu:

(4.7) I'(x,y)=1(x,y)® PSF(x, y)
Dabei ist PSF(x,y):
(4.8) PSF(x,y)=F, , {e"**"*]

Mit dieser Formulierung kann der Einfluss der Bewegung unabhingig vom
abgebildeten Objekt beschrieben werden. Die Punktverbreiterungsfunktion
gibt den Signalbeitrag eines Voxels in andere Voxel an und beinhaltet den

durch die Verschiebung induzierten Phasenfehler. Im Idealfall wird die PSF

eines ungestorten Signals durch eine Deltafunktion beschrieben.
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Die Bewegungen eines Objekts wihrend der Aufnahme eines NMR-Bildes
lassen sich prinzipiell in zwei Fille unterteilen, je nachdem zu welchem Zeit-

punke sie stattfinden.

Intra-view Bewegung

Dazu zihlen Bewegungen, die wihrend der Signalerzeugung (HF-Puls) und
dem Auslesevorgang stattfinden. Da in dieser Zeit iiblicherweise die Kodier-
gradienten geschaltet werden, kann diese Storung zu Bildverzerrungen in Lese-
und Phasenkodierrichtung fithren. Zudem kann das Schichtprofil gestort sein
und in Leserichtung kann es zur Akkumulation eines Phasenfehlers kommen.
Da die in der Lunge vorkommenden Bewegungen jedoch deutlich langsamer
sind (ca. 0,6 - 5,0 s) als die tiblicherweise fiir die Kodierung und die Datenauf-
nahme einer k-Raum Linie benétigte Zeit (< 10,0 ms), wird auf eine genauere

Betrachtung im Folgenden verzichtet.

Inter-view Bewegung
Hierbei treten Bewegungen lediglich zwischen der Aufnahme verschiedener k-
Raum Linien auf. Es entsteht ein Phasenfehler, der mit jeder neuen Linie zu-

nimmt und alleine durch k; beschrieben werden kann.

Im Folgenden wird anhand einer periodischen Bewegung die Auswirkung der
resultierenden Phasenmodulation auf das rekonstruierte Bild gezeigt. Diese Si-
tuation entspricht z.B. der Atembewegung des Diaphragmas. Die Bewegung

findet mit der Periode Taumung = 270/ und der Amplitude A in Kopf-Fuf3-Rich-

tung statt. Die Verschiebung der Diaphragmavoxel i wird beschrieben durch:

49 Ax(t) = A-sin(ar)

Im Maf3system eines NMR-Bildgebungsexperiments ergibt sich mit der Ak-
quisitionszeit Taq= Nyt und der Aufnahmedauer Tta = TR-Ny:

(4.10) Ax,(1)=A-sin{a(N,-At+ N -TR)}



123

Unter Verwendung von Gleichung 4.5 und den Gleichungen 1.35 und 1.36
erhilt man fir die Stérphase A®:

(4.11)

A®k, k) =k, -Ax =k, - A-sinfaxk, - FOV,-At+k - FOV, -TR))

Setzt man nun Gleichung 4.11 in Gleichung 4.8 ein und entwickelt den Ex-
ponenten nach den Besselfunktionen [Wei96], so erhilt man fir die Punkt-

verbreiterungsfunktion folgenden Ausdruck:

(4.12)
PSF(x,y)= z 5(x—mxg)-5(y—myg)®xiFkl J,2rA )}

m=—oo

Hierbei ist Fi; die Fouriertransformierte der Besselfunktion und 8 die Dirac-

sche Deltafunktion. Die Konstanten X, und y, lassen sich schreiben als:

(4.13) v, =EOV. T
13 == 5
¢ Nx TAtmung

(4.14) v = Fov, T,
¢ Ny TAI‘mung

Die Anteile der PSF und ihre Auswirkungen auf die Bildrekonstruktion kén-

nen zu den folgenden Bildartefakten fiithren.

Ghosting

Durch die Faltung mit den beiden Deltafunktionen entsteht eine Verschie-
bung der Ortsraumpunkte um mx, und my,, das sogenannte Ghosting. Dabei
gibt m die Ordnungszahl des Ghosts an. Die zeitliche Periodizitit der Bewe-
gung des Messobjekts verursacht demnach im Bild eine riumliche Periodizitit.
Anhand von Gleichung 4.13 und 4.14 lasst sich schlussfolgern, dass bei typi-
schen Akquisitionszeiten (Taq < 10 ms) x, vernachlissigbar klein wird. Bei
Messungen mit lingeren Aufnahmezeiten (Tta > 1 s) wird jedoch der Einfluss
von y, relevant, weshalb Ghosting-Artefakte tiblicherweise in Phasenkodier-

richtung auftreten.
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,. 3 ‘

Abb. 4.1: Bewegungsartefakte in der Lungen-MRT. Blurring (a) kann durch die Atembewegung verursacht werden. Ghosting Artefakte

s

kénnen durch die periodische Herzbewegung (b) oder den pulsatilen Blutfluss in der Aorta (c) entstehen.

Blurring

Der hintere Term in Gleichung 4.12 stellt eine Faltung in Bewegungsrichtung
dar. Das fiihrt zu einer Verschmierung eines jeden Punktes iiber den Bewe-
gungsbereich und wird als Blurring bezeichnet. Anders als das Ghosting, ent-
steht Blurring nicht durch die Periodizitit der Bewegung, sondern alleine

durch die Positionsinderung der Messsignale.

Beispiele fiir Ghosting und Blurring Artefakte in der Lungen-MRT sind in
Abb. 4.1 dargestellt.

4.1.2 Techniken zur Vermeidung von Bewegungsartefakten

Die einfachste Technik zur Vermeidung von Atmungsartefakten in der MRT
ist der Atemstopp [Pal86]. Dabei wird dem Patienten ein Atemkommando ge-
geben, die Luft anzuhalten, und wihrend des Atemstopps wird die Messung
durchgefiihrt. Die Aufnahmezeit wird durch das Atemanhaltevermégen des

Patienten begrenzt und liegt typischerweise zwischen 10-20 s.

Externe Messsysteme

Eine sehr verbreitete Technik ist das EKG mit dem die Herzbewegung aufge-
zeichnet wird. Ublicherweise wird beim Signalausschlag der R-Zacke ein Trig-
gersignal erzeugt, dass zur Auslésung der Messung dient. Die Datenaufnahme

erfolgt meist in der Diastole, weil in dieser die geringste Herzbewegung statt-

findet.
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Die Messung der Atembewegung kann mit einem Atemgiirtel durchgefiihrt
werden. Dieser wird um den Thorax des Patienten gelegt und registriert die
Anderung des Thoraxumfangs wihrend der Atmung.

Mit einem Spirometer wird das Atemvolumen direkt gemessen. Der Patient
atmet dabei durch eine Detektoreinheit, die den Verlauf des Atemvolumens
aufzeichnet. Anhand der gemessene Atemkurve kann ein Inflationslevel festge-

legt werden, bei dessen Erreichen die Datenaufnahme gestartet wird.

Eine Kombination aus einer synchronisierten Messung der Atembewegung
und des Herzschlags wurde als MR-ABC (Active Breathing Control) vorge-
stellt [Arn07b, Wei09]. Dabei werden simultan der Herzschlag mit einem
EKG und das Atemvolumen mit einem Spirometer gemessen. Zusitzlich ist
am Spirometer eine Verschlusseinheit installiert, mit der fiir eine vorgegebene
Zeit die Luftzufuhr verschlossen werden kann, wodurch die Atemlage des Pa-
tienten sozusagen eingefroren wird. Wenn das Spirometer bei einer Messung
ein definiertes Volumen registriert, wird die Luftzufuhr mit dem Verschluss-
system fiir 1-2 s unterbrochen. Sobald nun das nichste Triggersignal des EKG
auftritt, wird eine kurze Datenaufnahme gestartet und anschlieflend die Luft-
zufuhr wieder gedffnet. Mit dieser Technik ist es moglich, tiber einen langen
Zeitraum in einer reproduzierbaren Atemlage und Herzphase Daten fiir die

Lungenbildgebung zu akquirieren.

MRT-Techniken

In der MRT wurden eine Reihe von Techniken entwickelt um Bewegungs-
artefakte in den rekonstruierten Bildern zu unterdriicken oder zu vermeiden.
Eine Moglichkeit besteht darin, Messdaten zu akquirieren, die eine Bewe-
gungsinformation des Messobjektes liefern. So wird z.B. bei der Pencil-Beam-
Technik [Fei85] ein zusitzliches Spinecho erzeugt, wobei eine Schicht mit
einem 90°-Puls angeregt wird und eine zweite Schicht, die mit einem 180°-
Puls angeregt wird, diese kreuzt. Am Schnittpunkt beider Schichten erhilt
man ein Spinechosignal mit einem stiftférmigen Profil. Dieses Signal wird
ohne Phasenkodiergradienten aufgenommen, so dass jedes einzelne Echo eine
Projektionslinie ergibt. Tritt im aufgenommenen Volumen Bewegung auf, so
entsteht eine Signalinderung (Abb. 4.2). Anstelle zweier gekreuzter Schichten
kann man auch spezielle 2D-Pulse verwenden, die ein zylinderférmiges Anre-
gungsprofil erzeugen [Har89, Pau89]. Zur Bewegungsdetektion wird das ange-
regte Profil durch die Lunge und das Diaphragma gelegt. Diese Techniken
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sind jedoch relativ zeitaufwendig und verursachen Bereiche mit Signalsitti-
gungen in der Lunge. Zudem wird bei Steady-State-Sequenzen der Gleichge-
wichtszustand gestort. Fiir die Lungenbildgebung sind jedoch Techniken not-
wendig, bei denen keine Stérung des Gleichgewichtszustands der Magnetisie-

rung stattfindet und keine Bereiche mit gesittigtem Signal in der Lunge ent-

stehen.
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Abb. 4.2: Pencil-Beam Technik zur Vermeidung von Bewegungsartefakten in der MRT (links). Mittels

-

Fouriertransformation erhilt man die Projektion des Signals (rechts), anhand dessen sich die Bewegung des

Diapragmas ableiten lisst (Abbildung verindert iibernommen aus [Haa99]).

Triggering und Gating

Ein Technik zur Datenaufnahme in definierten Bewegungszustinden ist das so
genannte 77iggering [Len89]. Dabei wird ein Signal aufgezeichnet, das die pe-
riodische Bewegung eines Objekts widerspiegelt. Anhand der Bewegungsinfor-
mation wird nun ein Zeitfenster festgelegt, innerhalb dessen die Datenaufnah-
me erfolgt. Die Gesamtakquisition erstreckt sich dabei meist tiber mehrere Be-
wegungszyklen. Ausgelost wird die Datenakquisition, sobald ein definierter
Schwellenwert erreicht wird. Beispiele hierfir sind z.B. die EKG-Triggerung

oder die Atemtriggerung mittels eines Atemgurts oder Spirometers.

Beim Gating Verfahren hingegen werden kontinuierlich iiber einen lingeren
Zeitraum Daten akquiriert. Gleichzeitig wird ein Signal zur Bewegungsdetek-
tion aufgenommen. Anhand dieses Signals werden die Messdaten sortiert und
zur Bildrekonstruktion werden nur Daten zugelassen, die in einem passenden
Bewegungszustand gemessen wurden. Man unterscheidet hierbei zwei Arten
des Gatings.

Beim retrospektiven Gating wird bei der Messung eine ausreichend grofie Da-

tenmenge akquiriert. Anschlieffend werden die Daten mit dem Bewegungs-
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signal verglichen und fiir die Bildrekonstruktion selektiert. Um sicherzustellen,
dass alle benétigten Daten mindestens einmal in einem passenden Bewegungs-
zustand aufgenommen werden, muss die Messung mehrmals wiederholt wer-
den. Das retrospektive Gating ist daher ein zeitineffizientes Aufnahmeverfahren.
Zeitlich effizienter ist das prospektive Gating, bei dem die gemessenen Daten in
Echtzeit selektiert werden und die Datenakquisition an die noch fehlenden

Daten angepasst wird.

In der MRT kénnen die Bewegungsinformationen fiir das Gating-Verfahren
mittels MR-Navigationstechniken aufgenommen werden. Diese bieten den
Vorteil, dass keine externen Messeinheiten verwendet werden miissen. Idealer-
weise sollte die Navigatorakquisition so in die Sequenz integriert sein, dass die
Gesamtmesszeit fiir eine Patientenuntersuchung méglichst kurz bleibt, keine
Signalsittigung durch den Navigator im relevanten Bildgebungsvolumen auf-
tritt und bei Steady-State-Sequenzen der Gleichgewichtszustand nicht gestort

wird.

4.2 Nicht-phasenkodiertes Navigatorecho

4.2.1 Theorie

In Ref. [Ehm89] wurde ein Verfahren vorgestellt bei dem nicht-phasenko-
dierte Navigator-Echos akquiriert werden, mittels derer eine Bewegungskor-
rektur durchgefiihrt werden kann. Dazu wurde in einer Spinecho Sequenz ein
zusitzliches Echo mit den gleichen Bildgebungsparametern erzeugt, das jedoch
ohne das Schalten von Phasenkodiergradienten akquiriert wird. Das detektier-
te Signal setzt sich aus der Magnetisierung aller Spins in der angeregten
Schicht zusammen. Bei diesem Signal wird anschlieffend in Leserichtung eine
eindimensionale Fouriertransformation durchgefiihrt. Da lediglich eine Orts-
kodierung in Leserichtung stattfindet, ist das gemessene Signal die Projektion
der Spins der angeregten Schicht in eine einzelne Linie. Durch die Aneinan-
derreihung dieser kontinuierlich aufgenommenen Projektionen ergibt sich ein
zeitlicher Verlauf der Signalintensititen, wie er in Abb. 4.5 dargestellt ist. In
den Projektionen ist die periodische Bewegung des Diaphragmas wihrend der
Atmung zu erkennen. Zusitzlich treten oberhalb des Diaphragmas Signalfluk-

tuationen auf. Diese Fluktuationen werden durch den pulsatilen Blutfluss und
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die Herzbewegung induziert. Aus diesen Signalfluktuationen lisst sich zusitz-

lich ein Signal zur Triggerung des Herzschlags ableiten [Spr90].

In dieser Arbeit wurde die Akquisition von nicht-phasenkodierten Navigator-
Echos in eine Vielzahl an Sequenzen zur Lungenbildgebung implementiert. So
kann das nicht-phasenkodierten Navigator-Echo entweder als Gradientenecho
oder als Spinecho ausgelesen werden. Die Erzeugung des Echos ist mittels
eines zusitzlichen Anregungspulses oder durch Gradientenrefokusieren mog-
lich. Der Vorteil dieser Navigationstechnik fiir die Lungenbildgebung besteht
darin, dass sowohl die Atembewegung als auch die Herzbewegung dargestellt
werden kann. Die Echoakquisition kann in die Bildgebungssequenzen imple-
mentiert werden, ohne das durch zusitzliche HF-Pulse oder Gradienten uner-
wiinschte Bereiche mit gesittigten Spins in der Lunge entstchen, die zu Signal-
ausléschungen fiihren. Bei Steady-State-Sequenzen ist eine Implementierung
mit den gleichen Bildgebungsparametern méglich, wie sie fiir die Bildakquisi-
tion verwendet werde, wodurch keine Stérung des Gleichgewichtszustands

entsteht.

4.2.2 Material und Methoden

Alle Untersuchungen wurden an gesunden Probanden unter freier Atmung
durchgefiihrt. Vor Beginn der Messungen wurde das schriftliche Einverstind-

nis der Probanden eingeholt, den Regeln des Instituts entsprechend.

4.2.2.1 Sequenzen

Die Aufnahme eines nicht-phasenkodierten Navigatorechos wurde in verschie-
dene Sequenzen fiir die Lungenbildgebung bei 1,5 Tesla und 0,2 Tesla imple-

mentiert.

Doppel-Gradientenecho (1,5 Tesla)

Zur Untersuchung der Lunge unter freier Atmung bei 1,5 Tesla wurde eine

Doppel-Gradientenecho Sequenz implementiert (Abb. 4.3 a). Dabei wird zu-



129

nichst, mittels der Lesegradienten, ein Echo zur Bildgebung erzeugt. Da zur
Verkiirzung der Echozeit das Gradientenecho asymmetrisch ausgelesen wird,
wird nach dem ersten Lesegradienten ein negativ geschalteter Gradient ange-
legt. Gleichzeitig werden die Spins in Phasenkodierrichtung und in Schicht-
richtung rephasiert. Anschlieffend wird ein zweiter positiver Lesegradient ge-
schaltet und das Navigatorecho wird ohne Phasenkodierung akquiriert. Es
wird zu jeder k-Raum Linie des Bildes ein Navigatorsignal aufgenommen, an-
hand dessen die k-Raum Linie fiir die Bildrekonstruktion zugelassen oder ver-

worfen wird.

Die Messungen bei 1,5 Tesla wurden an einem Magnetom Symphony’ Tomo-
graphen mit einer 8-Kanal Empfangsspule’ durchgefiihrt. Fiir die Doppel-
Gradientenecho Sequenz wurden folgende Bildgebungsparameter eingestellt:
TEgia = 1,6 ms, TExuigaor = 5,4 ms, TR = 8,1 ms, o = 6°, Bandbreite: 490 Hz
/Pixel, Matrix: 320 x 141, FOV = 420 x 336 mm?, Partitionsdicke 3,0 mm. Es
wurden 40 Schichten mit einer reduzierten Schichtauflésung von 75 % gemes-
sen. Um sicherzustellen, dass jede k-Raum Linie mindestens einmal in einer
akzeptablen Atemlage aufgenommen wird, wurden die Messungen 18-mal

wiederholt. Somit ergab sich eine Gesamtaufnahmedauer von 10 min 17 s.
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Abb. 4.3: Implementierung der Akquisition eines nicht-phasenkodierten Navigatorechos in verschiedene Bildgebungssequenzen: a)

Doppel-Gradientenecho, b) segmentierte Turbo-Spinecho Sequenz, ¢) Doppel-Gradientenecho Sequenz mit variierter Bandbreite,

d) Multi-Gradientenecho Sequenz mit Navigatorakquisition in einer frei positionierbaren Schicht.

5 Siemens Medical Solutions, Erlangen, Germany
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Doppel-Gradientenecho (0,2 Tesla)

Zur Lungenuntersuchung bei 0,2 Tesla wurde das Navigatorecho in eine 3D
FLASH und eine 2D Multischicht FLASH Sequenz implementiert. Fiir die
3D FLASH wurde das gleiche Doppel-Gradientenecho Schema verwendet,
wie bei 1,5 Tesla (Abb. 4.3 a). Auch hier wurde das Echo zur Messzeitverkiir-
zung asymmetrisch ausgelesen. Die Akquisitionszeit und der Flipwinkel wur-
den den Berechnungen aus Kapitel 2.1.2 entsprechend gewihlt. Somit ergaben
sich folgende Parameter: TEgjq = 3,4 ms, TENaviguor = 14,2 ms, TR = 18,5 ms,
Anregungswinkel o = 13°, asymmetrische Echoakquisition 25%, Matrix: 256 x
112, FOV = 450 x 394 mm?, Partitionsdicke 10 mm. Daraus ergibt sich eine
Auflésung von 3,5 x 1,8 x 10,0 mm®. Fiir das Bildecho wurde eine Bandbreite
von 97,7 Hz /Pixel verwendet, das Navigatorecho wurde mit einer héheren
Bandbreite von 195,3 Hz /Pixel aufgenommen (Abb. 4.3 ¢). Aufgrund der be-
grenzten Speicherkapazitit des Rekonstruktionsrechners konnten bei 12 Parti-
tionen nur 16 Messungen durchgefiihrt werden. Dementsprechend betrug die

Gesamtaufnahmedauer TA = 6 min 36 s.

Das Doppel-Gradientenecho Schema kénnte in gleicher Weise fiir die 2D
Sequenz verwendet werden. Im Folgenden wurde jedoch eine andere Imple-
mentierung gewihlt. Dabei wurde nach jedem Anregungspuls ein einzelnes
Gradientenecho ausgelesen. Die k-Raum Linien werden fiir alle Schichten
wechselweise akquiriert, wobei das Navigatorecho in einer frei positionierba-
ren, separaten Schicht mit den gleichen Bildgebungsparametern aufgenommen
wird. Die Messung des Navigatorechos erfolgt jeweils erst, nachdem fiir alle
Schichten eine k-Raum Linie akquiriert wurde. Daraus ergibt sich fiir jede
Schicht eine effektiv lingere Repetitionszeit. Durch Anpassen des Anregungs-
winkels (Kapitel 2.1.2) wird somit das bestmdogliche SNR erzielt. Die Sequenz-
parameter der 2D multislice interleaved FLASH Sequenz waren:

TEgiq = 3,4 ms, TR = 13,0 ms, Anregungswinkel a = 13°, asymmetrische E-
choakquisition 25 %, Bandbreite 97,7 Hz /Pixel, Matrix: 256 x 128, FOV =
450 x 450 mm?, Schichtdicke 10,0 mm. Daraus ergibt sich eine Aufldsung von
3,5 x 1,8 x 10,0 mm’. Insgesamt wurden pro Messung 15 Schichten aufge-
nommen und die Messung 18-mal wiederholt. Die Aufnahmedauer fur diese

Untersuchung betrug 7 min 29 s.
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Turbo-Spinecho (0,2 Tesla)

Bei der Implementierung des Navigatorechos in eine Turbo-Spinecho Sequenz
wurde das letzte Spinecho des Echozugs ohne Phasenkodierung aufgenom-
men (Abb. 4.3 b). Bei der Bildrekonstruktion wurde dieser nicht akquirierte
Bereich des k-Raums mit Nullen aufgefiillt. Die Sequenzparameter der Turbo-
Spinecho Sequenz waren:

TEine = 8,2 ms, TEcfrerev = 41,0 ms, Echozuglinge 11, TR = 1,8 s, Matrix: 256
x 121, FOV = 450 x 450 mm?2, Bandbreite 186,0 Hz /Pixel, Auflésung 3,5 x
1,8 x 10,0 mm’. Insgesamt wurden 18 Schichten aufgenommen. Die Mes-
sungen wurden 18-mal wiederholt, woraus sich eine Gesamtaufnahmedauer

von 5 min 56 s ergab.

Multi-Gradientenecho (0,2 Tesla)

Um T,-Karten unter freier Atmung aufzunehmen wurde die Multi-Gradien-
tenecho Sequenz aus Kapitel 2.1.2.1 modifiziert. Vor der Aufnahme eines
Gradientenechozuges wird in einer separaten, frei positionierbaren Schicht ein
nicht-phasenkodiertes Navigatorecho aufgenommen (Abb. 4.3 d). Die Auf-
nahmen der k-Raum Linien erfolgt im interleaved Modus, so dass bei mehre-
ren Schichten jeweils ein Navigatorecho und anschlieflend ein Echozug einer
Schicht gemessen wurde. Daraus ergibt sich fiir jede Schicht eine effektiv ling-
ere Repetitionszeit und somit eine Verbesserung des SNR. Fiir die Multi-Gra-
dientenecho Sequenz wurden folgende Sequenzparameter verwendet:

TE: = 2,6 ms, TEine = 4,4 ms, Echozuglinge = 5, TR = 30,9 ms, a = 44°,
Matrix: 64 x 128, FOV = 250 x 500 mm?, Schichtdicke 15 mm. Es wurden
bis zu sieben Schichten gemessen, wobei die Datenaufnahme 20-mal wieder-
holt wurde. Die resultierende Gesamtaufnahmedauer betrug 4 min 37 s. Die

Schicht- und Navigatorpositionierung der einzelnen Sequenzen sind in Abb.

4.4 dargestellt.
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Abb. 4.4: Schichtpositionierung des Navigators fiir verschiedene Sequenzen zu Messung
unter freier Atmung: a) 3D FLASH, b) 2D multislice interleaved FLASH, c) 2D TSE, d)

Multi-Gradientenecho.

4.2.2.2 Datenauswertung
Bestimmung der Diaphragmaposition

Da bei der Aufnahme eines Echos ohne Phasenkodierung alle Spins des ange-
regten Volumens zum Signal beitragen, erhilt man keine scharf abgetrennte
Kante des Diaphragmas. Deshalb wurde zur Bestimmung der Diaphragma-

position ein Verschiebeverfahren angewandt [Wan96].

Fenster L \\ Herz

\
\

\ Diaphragma

Fufi
I ————————————

Abb. 4.5: Projektionen der nicht-phasenkodierten Navigatorechos, gemessen mit der 3D

FLASH Sequenz unter freier Atmung bei 1,5 Tesla.
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Man definiert zunichst ein Fenster der Hohe L, welches den Bereich der Dia-
phragmabewegung abdeckt (Abb. 4.5). Nun wihlt man eine Projektionslinie
Ire(x) als Referenz aus. Alle Navigatorlinien In.(x) werden gegen diese Refer-
enzlinie pixelweise verschoben und fiir jede Verschiebung D wird das Fehler-
quadrat LSQ(D) zwischen den Pixeln Ire(x) und Ine(x+D) berechnet (Abb.
4.0). Das Fehlerquadrat erhilt man nach folgender Gleichung:

x=L/2 2
(4.15) LSQ(D)= Y. Iy, (x)= 1y, (x+D)|

x=—L/2

Fiir jede Navigatorlinie ergibt sich eine Verschiebungsposition Doy, bei der
LSQ(D) minimal wird. Die Bilddaten wurden anschliefend anhand dieser
Verschiebungsposition sortiert. Zur Bildrekonstruktion wurden nur k-Raum
Linien zugelassen, die mit der am hiufigsten vorkommenden Position Dy + 1
Pixel {ibereinstimmten. Da bei einem normalen Atemzyklus die Lunge am

lingsten in der Exspirationslage verweilt, war dies stets die hiufigste Position.

Bestimmung der Herzphase

Zur Auswertung des Herzsignals wurde ein Fenster im Projektionsbild ausge-
wihlt, innerhalb dessen die Signalfluktuationen der Herzbewegung gut zu er-
kennen sind (Abb. 4.5). In diesem Fenster wurde fiir jede Linie n das mittlere

Signal berechnet.

Xmax

(4.16) Spxe (M= 1,(x)

*min

Hierbei ist Sgxg der Mittelwert der Signalintensititen einer Linie innerhalb des
Fensters von Xmin bis Xma. Durch die Festlegung eines Schwellenwerts konnen
Linien ausgeschlossen werden, deren Signalintensitit Sexe unterhalb des
Schwellenwertes liegt. Linien, deren Signalintensitit oberhalb des Schwellen-

werts liegt, werden zur Bildrekonstruktion verwendet.
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Referenzlinie

Fenster L

1 Verschiebung
I
Linie N

Abb. 4.6: Verschiebeverfahren zur Bestimmung der Atemposition. Die Navigatorli-
nie N wird pixelweise gegen eine Referenzlinie verschoben und fiir jede Position
wird im Fensterbereich L das Fehlerquadrat nach Gleichung 4.15 berechnet. Jeder
Linie wird schliefSlich eine Verschiebung Doy zugeordnet, die dem kleinsten Fehler-

quadrat entspricht.

4.2.3 Ergebnisse

4.2.3.1 Messungen bei 1,5 Tesla

Die Untersuchungen bei 1,5 Tesla wurden mit einer 8-Kanal Empfangsspule
durchgefiihrt. Da jede Spule einen eigenen Sensitivitdtsbereich hat, hingt auch
das gemessene Navigatorecho von der Spulenposition am Thorax ab. Rekon-
struierte Einzelbilder aller 8 Spulen und die zugehérigen Navigatorprojektio-
nen sind in Abb. 4.7 dargestellt. Aufgrund der unterschiedlichen Sensitivitits-
bereiche der Einzelspulen wird auch die Bewegung der Lunge und des Herzens
unterschiedlich wiedergegeben. So zeigen Spulen, die den Diaphragmabereich
detektieren, eine deutliche Signalinderung durch die Atembewegung (z.B.
Spule 2, 3 u. 5). Spulen, die den Bereich des Herzens und der groflen Blutge-
fifle (Aorta, Pulmonalarterien) abdecken, zeigen starke Signalschwankungen

durch die Herzbewegung und den Blutfluss (z.B. Spule 1, 6 u. 8).
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Spule 6 Spule 7
Abb. 4.7: Rekonstruierte Bilder und Navigatorsignale der Einzelspulen einer 8-Kanal Empfangsspule bei 1,5 Tesla. Je nach Position

der Einzelspulen duf3ert sich die Bewegung des Thorax und der Organe unterschiedlich im Navigatorsignal.
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Abb. 4.8: Berechnete Atempositionen (a) und das Herzsignal (b) eines gesunden Probanden unter freier Atmung. Bild ) zeigt eine

Uberlagerung der Bewegungssignale mit den Navigatorprojektionen.

Zur Bestimmung der Atemposition und des EKG wurde das Signal aller Ein-
zelspulen quadratisch aufsummiert. Die mit dem Verschiebeverfahren berech-
neten Atempositionen eines Probanden sind in Abb. 4.8 a dargestellt. Man er-
kennt die typische Atembewegung des Diaphragmas, wobei grofle Verschie-
bungen einer exspiratorischen Atemlage entsprechen. Ein nach Gleichung

4.16 berechnetes EKG-Signal ist in Abb. 4.8 b dargestellt.
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Verschiebung
akzeptierte Linien
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k-Raum Linie

Abb. 4.9: Die ermittelten Verschiebungspositionen der Navigatorlinien sind zusammen mit dem Bereich der akzeptierten Positionen
(Dope £ 1) in (a) dargestellt. Mit den zur Bildrekonstruktion zugelassene k-Raum Linien (b) wurde schlieflich die zugehérige Schicht

rekonstruiert (c).

Abbildung 4.8 ¢ zeigt die Uberlagerung der ermittelten Atempositionen und
des Herzsignal mit dem Projektionsbild.

In Abb. 4.9 c ist die rekonstruierte Schicht eines Probanden dargestellt. Dane-
ben sind die zur Rekonstruktion zugelassenen Linien gezeigt (Abb. 4.9 b).
Uber mehrfach akzeptierte Linien wurde gemittelt, was zu einer Verbesserung
des SNR fithrt. Durch die Verwendung eines Bereichs an Atempositionen
(Dope £ 1) zur Bildrekonstruktion wird verhindert, dass Linien im k-Raum
fehlen, was zu Artefakten im Bild fithren wiirde. Andererseits fiithrt die Mitte-
lung von Linien unterschiedlicher Atemzustinde zu einer groferen Unschirfe

des Bildes.

Retrospektiv rekonstruierten Schichten zweier Probanden zeigen Abb. 4.10
und 4.11. Zur Rekonstruktion wurde die am hiufigsten vorkommende Positi-

on Dy t 1 zugelassen, wodurch ca. 35 % der aufgenommenen Linien fur die

Abb. 4.10: rekonstruierte Schichten eines Probanden unter freier Atmung; (Matrix: 141 x 320, Auflésung: 1,3 x 2,4 x 3,0 mm?, 40
Schichten, 18 Messungen, TA = 10 min 17 s).
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Abb. 4.11: rekonstruierte Schichten eines weiteren Probanden unter freier Atmung; (Matrix: 239 x 384, Auflésung: 1,3 x 1,9 x 3,5
mm?, 52 Schichten, 18 Messungen, TA = 20 min 42 s).

Bildrekonstruktion verwendet wurden. In den Bildern sind keine Atmungs-
artefakte zu erkennen. Obwohl fiir die Bildrekonstruktion keine zusitzliche
Datenselektion durch das Herzsignal erfolgte, wird die Bildqualitit nicht
durch Artefakte der Herzbewegung oder des Blutflusses beeintrichtigt.
Zusitzlich wurde in Abb. 4.12 eine maximale Intensititsprojektion des Pro-

banden aus Abb. 4.11 berechnet.

Ln ek . x‘t

Abb. 4.12: Maximale Intensititsprojektion der Schichten 20-34

cines Probanden (Matrix: 239 x 384, Auflésung: 1,3x 1,9 x
3,5 mm?, 52 Schichten, 18 Messungen, TA = 20 min 42 s).

4.2.3.2 Messungen bei 0,2 Tesla

Messungen mit der 2D FLASH und der 3D FLASH Sequenz bei 0,2 Tesla
unter freier Atmung sind in Abb. 4.13 dargestellt. Auch hier konnten artefakt-
freie Bilder im Exspirationszustand rekonstruiert werden. Im Vergleich zu
Messungen im Atemstopp (siche Kapitel 2.1.3.2) konnte durch die grofle An-

zahl an Mittelungen das SNR um den Faktor 4 verbessert werden.
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Abb. 4.13: Bilder eines gesunden Probanden, aufgenommen mit der 2D FLASH (a, b)
und der 3D FLASH Sequenz (c, d) unter freier Atmung bei 0,2 Tesla (Auflésung: 1,8 x
3,5x 10,0 mm?).

Abbildung 4.14 zeigt eine koronare und eine sagittale Schicht eines Proban-
den, die mit der 2D TSE Sequenz unter freier Atmung aufgenommen wurden.
Die Aufnahmedauer fiir jeweils 20 aufeinander folgende Messungen betrug 4

min 40 s.

Abb. 4.14: Bilder cines gesunden Probanden, aufgenommen mit der 2D TSE Sequenz
unter freier Atmung bei 0,2 Tesla (Auflésung: 1,8 x 3,5 x 10,0 mm?).

Die TSE Sequenz wurde auch zur Untersuchung zweier Mukoviszidosepa-
tienten eingesetzt. Je zwei sagittale Schichten dieser Patienten werden in Abb.
4.15 gezeigt. Strukturelle Verinderungen sowie Sekretanlagerungen in der
Lunge sind deutlich zu erkennen. Die Untersuchungen unter freier Atmung
konnte in weniger als 5 min durchgefithrt werden und waren fiir die Patienten

problemlos zu absolvieren.
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Abb. 4.15: Bilder zweier Mukoviszidosepatienten, aufgenommen mit
der 2D TSE Sequenz unter freier Atmung bei 0,2 Tesla (Auflésung: 1,8
x 3,5 x 10,0 mm?). Strukturelle Verinderungen des Lungengewebes und

Sekretanlagerungen sind deutlich zu erkennen.

T, -Messungen unter freier Atmung

Mit der Multi-Gradientenecho Sequenz unter freier Atmung wurden bis zu 7
Schichten bei einer Messdauer von 4 min 56 s aufgenommen. Die aus den re-
konstruierten Bilder berechneten T,'-Karten, die bei Atmung von Raumluft
und 100 % Sauerstoff aufgenommen wurden, sind in Abb. 4.16 dargestellt.
Die Atmung von Sauerstoff fiihrte dabei zu einer Verkiirzung der Relaxations-

zeit T5'.
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Abb. 4.16: T, -Karten eines Probanden, aufgenommen wihrend der Atmung von Luft und 100 % Sauer-

stoff. Die Bilddaten wurden unter freier Atmung aufgenommen und mittels der Navigatortechnik konnten

artefaktfreie Bilder und daraus die T>'-Karten berechnet werden.

Mittels Navigatortechnik ist es méglich T, -Karten in definierten Atemlagen

zu rekonstruieren. Dadurch konnen auch Differenzkarten in reproduzierbaren

Atemlagen berechnet werden, was bei Messungen im Atemstopp problema-

tisch sein kann und zu Fehlern fiihrt. Eine aus einer Luft- und Sauerstoffkarte

berechnete Differenzkarte ist in Abb. 4.17 dargestellt. Man erkennt deutlich

die im positiven Bereich liegenden Differenzwerte zwischen Luft und Sauer-

stoff.

Differer‘uf :
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Abb. 4.17: T,'-Karten eines Probanden, aufgenommen unter freier Atmung wihrend der Inhalation von

Raumluft (links) und 100 % Sauerstoff (mitte). Die daraus berechnete Differenzkarte ist rechts dargestellt.

Die Messungen bei Atmung von Raumluft und 100 % Sauerstoff wurden an
10 gesunden Probanden durchgefiihrt. Die berechneten T, -Werte sind in
Tab. 4.1 aufgelistet. Der Mittelwert aus allen Probanden betrugen 10,89 ms
(Luft) und 9,57 ms (Oy). Durch die Atmung von 100 % Sauerstoff erfolgte

eine mittleren T,-Verkiirzung von 12,1 %.

[sw].l1v



141

T2" [ms]
Proband ATz [%]
Luft Sauerstoff
1 11,07 £ 1,99 9,72 + 1,31 12,20
2 10,24 + 1,05 9,41+0,91 8,14
3 10,33 £ 1,42 9,45+ 1,30 8,55
4 10,66 + 1,58 9,20+ 1,06 13,75
5 11,91 £ 2,14 10,18 £ 1,66 14,53
6 10,75 £ 1,76 9,11+1,28 15,23
7 11,27 £ 1,83 9,95+ 1,51 11,69
8 10,56 + 1,61 9,62+ 1,43 8,87
9 11,29 £ 1,57 9,97 +1,33 11,69
10 11,11 £1,79 9,68 +1,27 15,76
Mittelwert 10,89 9,57 12,11
Std 0,49 0,38 2,67

Tab. 4.1: T"-Relaxationszeiten gesunder Probanden, gemessen unter Atmung von Raum-

luft und 100 % Sauerstoff.

Bei einer hinreichend groflen Menge an aufgenommenen Daten ist es zudem

moglich, Bilder fiir verschiedene Atemzustinde zu rekonstruieren. Abbildung

4.18 zeigt die rekonstruierten Bilder eines Probanden, die fiir den Exspira-

tions- und den Inspirationszustand berechnet wurden. Die in Inspiration be-

rechneten T,-Karten zeigen, im Vergleich zu den Exspirationskarten, eine

Verkiirzung von T, im Lungengewebe (siche Kapitel 2.1).

16

[sw] .°1

Abb. 4.18: Rekonstruierte Multi-Gradientenecho Bilder eines gesunden Probanden unter freier Atmung

(links). Die Bilder wurden fiir den Exspirations- (oben) und den Inspirationszustand (unten) rekonstruiert.

Die daraus berechneten T2 -Karten zeigen eine deutliche Verkiirzung der Relaxationszeit in Inspiration.
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4.2.4 Diskussion

Die vorgestellte Navigationstechnik mittels nicht-phasenkodiertem Navigator-
echo erméglicht die Messung der Lunge unter freier Atmung sowie eine arte-
faktfreie Bildrekonstruktion. Die Aufnahmedauer ist nicht mehr auf einen
Atemstopp beschrinkt und die gewonnene Messzeit kann z.B. fiir eine Verbes-
serung der Ortsauflosung oder eine Erh6hung des SNR genutzt werden. Wie
hier gezeigt wurde, lisst sich diese Technik in verschiedenste Sequenzen fiir die
Lungenbildgebung implementieren.

Je nach Art der Implementierung fithrt die Aufnahme eines zusitzlichen Na-
vigatorechos zu einer Verlingerung der Akquisitionszeit. Bei 1,5 Tesla wurde
ein zweites Gradientenecho erzeugt, wodurch die Repetitionszeit um 2,6 ms
verlingert wurde. Fiir jede k-Raum Linie wurde eine Navigatorlinie aufgenom-
men und somit die Atembewegung alle 8,1 ms abgetastet. Da sowohl die At-
mung als auch die Herzfrequenz eine sehr viel lingere Periodizitit aufweist (4-
6 s bzw. 0,6-1,2 s), konnte die Hiufigkeit der Navigatorakquisition zugunsten
einer Messzeitverkiirzung reduziert werden.

Wie gezeigt wurde, kann aus dem Navigationssignal sowohl die Atembewe-
gung als auch die Herzphase berechnet werden. Bei den hier vorgestellten
Ergebnissen konnten auch ohne die Verwendung des Herzsignals artefaktfreie
Bilder rekonstruiert werden, weshalb die Datenselektion nur tiber die Atempo-
sition erfolgte. Da bei der Bildrekonstruktion jeweils tiber viele k-Raum Linien
gemittelt wurde, werden Herzartefakte zum Teil weggemittelt. Zudem sind die
verwendeten FLASH Sequenzen relativ unempfindlich gegeniiber Herz- und
Blutflussartefakten. Bei SSFP Sequenzen, wie z.B. bei der in der Herzbildge-
bung hiufig eingesetzten TrueFISP Sequenz [Opp86], konnte die Datenselek-
tion mittels Herz- und Atembewegung ebenfalls erfolgreich demonstriert wer-
den [Uri07].

Im Gegensatz zu anderen Navigationstechniken, kann das nicht-phasenkodier-
te Navigatorecho in die Sequenz implementiert werden, ohne dass zusitzliche
HF-Pulse verwendet werden miissen, die zu Signalsittigung in der Lunge fiih-
ren kénnen. Zudem wird der Gleichgewichtszustand der Magnetisierung nicht
gestort, was speziell bei Steady-State Sequenzen zu Artefakten fiihrt.

Auch bei 0,2 Tesla konnte die Navigatortechnik bei verschiedenen Sequenzen
zur Lungenbildgebung und zur Messung von T, -Karten erfolgreich angewen-
det werden. Speziell fiir die Aufnahmen von T,-Karten unter freier Atmung
ist die Navigationstechnik sehr gut geeignet. Im Atemstopp ist es schwierig,
bei aufeinanderfolgenden Messungen identische Atempositionen zu reprodu-

zieren. Wie die Ergebnisse aus Kapitel 2 gezeigt haben, hingt die gemessene
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Relaxationszeit T>" nicht nur von der Sauerstoftkonzentration im Atemgas ab,
sondern auch von der Atemlage. Messungen in unterschiedlichen Atemlagen
sind somit eine zusitzliche Fehlerquelle bei der T,-Quantifizierung. Die Navi-
gatortechnik ermoglicht es, Bilder in identischen Atemlagen zu rekonstruieren.
Durch die grofe Anzahl an Mittelungen kann zudem das SNR verbessert wer-
den. Falls keine Verbesserung des SNR gewiinscht wird, kann stattdessen auch
die Ortsauflosung erhéht werden. Die Messzeit fiir die Aufnahme von 7
Schichten lag mit weniger als 5 min in einem akzeptablen Bereich.

Wie bei allen Messungen ist auch bei dieser Technik die Mitarbeit der Proban-
den, bzw. Patienten eine Grundvoraussetzung. Mittels des Navigators kann le-
diglich die Bewegung in eine Raumrichtung verfolgt werde. Seitwirtsbewe-
gungen oder Lageinderungen des Patienten fithren zu Ungenauigkeiten in der
Positionsbestimmung, die moglicherweise nicht erkannt werden kénnen. Das
in Leserichtung kodierte Navigatorsignal enthilt eine eindimensionale Ortsin-
formation. Falls eine genauere Bewegungsinformation erforderlich ist, kénnte
man mit der gleichen Technik zusitzlich ein weiteres Echo aufnehmen, bei
dem ein Gradientenecho z.B. in Phasenkodierrichtung erzeugt wird, wihrend
in Leserichtung keine Kodierung vorgenommen wird. Somit wiirde man die
Bewegungsinformation einer zweiten Raumrichtung erhalten.

Eine Verkiirzung der Aufnahmedauer kénnte erzielt werden, wenn die in die-
ser Arbeit retrospektiv durchgefiithrte Navigatorechoauswertung prospektiv
durchgefithrt werden wiirde. Dadurch kénnte man die Anzahl der Messungen
reduzieren indem die Datenaufnahme nur so lange fortgesetzt wird, bis jede k-

Raum Linie in der gewiinschten Atemlage akquiriert wurde.
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4.3 MR-Navigation mittels DC-Signal

4.3.1 Theorie

Im vorangegangenen Kapitel wurde zur Bewegungsmessung ein nicht-phasen-
kodiertes Navigatorecho akquiriert. Dabei wurde lediglich in Leserichtung
eine Ortskodierung durchgefiihrt, woraus sich eine Bewegungsinformation
entlang dieser Richtung berechnen lisst.

In den vergangenen Jahren wurde eine Technik zur Bewegungsdetektion vor-
geschlagen bei der die Bewegungsinformation aus einem MR-Signal ermittelt
wird, das komplett ohne Ortskodierung aufgenommen wird [Sac94, Hu94].
Dazu wird lediglich das Signal des FID ausgelesen.

Nachdem der Anregungspuls appliziert wurde, befindet man sich im Zentrum
des k-Raums, wo die Spins die maximale Kohirenz besitzen. Das im Frequenz-
raum an der Position k, = k, = 0 gemessene Signal wird im Folgenden als DC-
(Gleichstrom) Signal bezeichnet [Bra06] und ist die Projektion des Signals
aller angeregten Spins einer Schicht oder eines Volumens (k, = 0) in einen ein-
zigen Punkt.

Wird dieses DC-Signal an einem System mit niherungsweise stationiren Spins
im Gleichgewichtszustand gemessen, so erhilt man ein zeitlich konstantes Si-
gnal, welches lediglich Schwankungen aufgrund von Rauschen aufweist. Fin-
det jedoch wihrend der Messung eine Bewegung der Spins statt, so kommt es
zu einer Anderung der Magnetisierung und somit zu Fluktuationen des DC-
Signals. Diese Signalschwankungen beinhalten eine Bewegungsinformation
des angeregten Volumens, wobei, aufgrund der fehlenden Ortsinformation,
keine Aussage tiber die Bewegungsrichtung getroffen werden kann.

Je nach Aufnahmeverfahren kénnen verschiedene Effekte zu diesen Signal-
schwankungen beitragen. So kann sich die Position des Bildgebungsvolumens
relativ zum Messobjekt dndern und ungesittigte Spins zum Signal beitragen,
was zu einer Signalerh6hung fithrt. Dieser Effekt kann z.B. in 2D Experimen-
ten eintreten, wenn ungesittigte Spins in die Bildgebungsschicht hineinflie-
en. Durch die Atmung kommt es ebenfalls zu einer Positionsinderung des
Gewebes relativ zur Bildgebungsschicht. Ungesittigtes Gewebe bewegt sich in
die Schicht, wihrend gesittigtes Gewebe aus der Schicht wandert. Ein weiterer
Effeke in der Lunge ist die Anderung der Spindichte in der Schicht zwischen
dem Exspirations- und dem Inspirationszustand. Wie bereits in Ref. [Ban04]
beschrieben wurde, kann dadurch das Lungensignal um 50-60 % variieren.

Einen grof$en Beitrag liefert zudem die Bewegung des Abdomens. Wihrend
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der Atmung wandern das Diaphragma und die Abdomenorgane mit ihrer gro-
3en Protonendichte zum Teil in, bzw. aus dem Bildgebungsvolumen heraus.
Bei 3D Aufnahme wird das gesamte Volumen angeregt und trigt zum DC-
Signal bei. Dagegen stammt das DC-Signal bei 2D Sequenzen von den Spins
der angeregten Schicht. Daher hat die Schichtpositionierung und Orientie-
rung einen Einfluss auf das DC-Signal [Bra06].

Die Aufnahme eines DC-Signals zur Bewegungsdetektion wurde in der Litera-
tur bereits fiir eine Reihe von Anwendungen beschrieben. So wurde in Ref.
[Hu94] ein DC-Signal zur Korrektur von Signalfluktuationen in fMRI Mes-
sungen verwendet. In einigen Arbeiten wurde eine radiale oder spiralférmige
k-Raum Abtastung implementiert [Lar04, Sac94], bei der das k-Raum Zen-
trum bei jeder Datenakquisition aufgenommen wird. Fiir die Herzbildgebung
[Cro04] und die Untersuchung des Abdomens unter freier Atmung [Bra06]
wurde die Messung des DC-Signals in kartesische 2D Bildgebungssequenzen
implementiert. Aus den gewonnenen Signalkurven kann sowohl eine Atem-

kurve als auch ein Signal fiir den Herzschlag extrahiert werden.

Im Folgenden wurde die Akquisition eines DC-Signals zur Bewegungsdetek-
tion in eine 2D und eine 3D Sequenzen fiir die Lungenbildgebung unter freier
Atmung implementiert. Wie bereits in Ref. [Cro04] berichtet wurde, gentigt
als Navigationssignal bereits die Aufnahme von wenigen Datenpunkten pro
Anregung. Da die Aufnahmedauer sehr kurz ist (< 100 ps), verursacht die
Implementierung dieser Technik nur einen minimalen Mehraufwand an

Messzeit.

4.3.2 Material und Methoden

4.3.2.1 Sequenzen

3D FLASH bei 1,5 Tesla

Die Messungen bei 1,5 Tesla wurden an einem Magnetom Symphony® Tomo-

graphen mit einem 8-Kanal Empfangsarray® durchgefithrt. Dazu wurde die

® Siemens Medical Solution, Erlangen, Germany
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DC-Navigationstechnik in eine 3D FLASH Sequenzen implementiert (Abb.
4.19 a). Nach dem Anregungspuls, noch vor dem Schalten der Bildgebungs-
gradienten, wird der ADC gedftnet und das FID als DC-Signal mittels weni-
ger Messpunkte abgetastet. Da die Aufnahmedauer pro Messpunkt sehr kurz
ist (- 8 ps) wurden jeweils 20 Messpunkte pro TR Intervall akquiriert. An-
schliefSend werden die Bildgebungsgradienten geschaltet und ein Gradienten-
echo aufgenommen. Die Sequenz wurde an gesunden Probanden unter freier
Atmung getestet.

Die Sequenzparameter waren wie folgt: TR = 5,1 ms, TE = 1,2 ms, o= 5°. In
Partitionsrichtung wurde mit einer reduzierten Auflésung von 75 % gemessen.
Das DC-Signal wurde, ebenso wie das Gradientenecho, mit einer Bandbreite
von 480 Hz /Pixel akquiriert. Da das FID mit lediglich 20 Messpunkten abge-
tastet wurde, verlingerte sich die Echozeit des Gradientenechos um 160 ps.
Die Bildgebungsmatrix, die Anzahl der Partitionen und die Partitionsdicke
wurden den anatomischen Gegebenheiten der Probanden entsprechend ange-
passt. Dabei wurde darauf geachtet, dass stets die gesamte Lunge in einer Mes-
sung aufgenommen wird, gleichzeitig aber eine moglichst hohe Ortsauflésung
erzielt wird. Um sicherzustellen, dass jede k-Raum Linie mindestens einmal in
einer passenden Atemlage akquiriert wird, wurde die Messung jeweils 18-mal
wiederholt. Da jedoch die Datenspeicherkapazitit des Tomographen von Her-
stellerseite limitiert ist und eine Verbesserung der Ortsauflésung auch eine
Verlangerung der Messzeit bedingt, mussten die Sequenzparameter entsprech-

end gewihlt werden.

2D multislice interleaved FLASH bei 0,2 Tesla

Die Messungen bei 0,2 Tesla wurden an einem Magnetom Open’ mit einer
Ein-Kanal Thoraxspule durchgefiihrt. Bei 0,2 Tesla wurde die Aufnahme des
DC-Signals in eine 2D Multischicht FLASH Sequenz implementiert (Abb.
4.19 b). Das DC-Signal wurde direkt nach dem Schalten des Schichtrefoku-
sierungsgradienten aufgenommen. Da es aufgrund von Softwarebeschrin-
kungen nicht moglich war, fiir die Messung des DC-Signals weniger Mess-
punkte zu akquirieren als fiir das Bildgebungsecho, musste das Signal mit 256
Datenpunkte aufgenommen werden, jedoch mit einer grofleren Akquisitions-
bandbreite von 1280 Hz. Um die Gesamtaufnahmedauer zu verkiirzen, wurde

die Datenaufnahme zum Teil mit dem Schalten der Bildgebungsgradienten

7 Siemens Medical Solution, Erlangen, Germany
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tiberlagert. Zur Auswertung wurden aber nur Messpunkte verwendet, die ohne
Bildgebungsgradient gemessen wurden.

Die Sequenzparameter waren wie folgt: TE = 3,7 ms, TR = 13,7 ms, TR« =
TR * Schichtanzahl, a = 39°, Bandbreitepc = 1280 Hz /Pixel, Bandbreitega, =
98 Hz /Pixel, Echoposition 25 %, 12 Schichten, Matrix: 80 x 256, FOV =

281 x 450 mm?, 18 Messungen, Auflésung: 1,8 x 3,5 x 10,0 mm’, TA = 3 min
57 s.

als TE

Echo

===

v Y
DC ADC DC ADC

Abb. 4.19: Gradientenschaltbilder der 3D (a) und 2D FLASH Sequenz (b) zur Navigation mittels DC-Signal.

4.3.2.2 Datenauswertung

Wie bereits in Ref. [Cro04] vorgeschlagen wurde, kénnen bei einer Datenauf-
nahme mit mehreren Empfangkanilen die Spulen einzeln analysiert werden.
Das gemessene Signal hingt dabei von der Position der Spule auf dem Thorax
ab. Da Oberflichenspulen nur einen begrenzten Sensitivitdtsbereich besitzen,
wird das Messsignal durch die Bewegung unterschiedlich beeinflusst. Je nach
Position der Spule, konnen durch die Atmung verursachte Signalinderungen
oder durch den Herzschlag induzierte Fluktuationen besser dargestellt sein.
Zur Datenauswertung wurde daher eine Spule ausgewihlt, die eine deutliche

Signalinderung aufgrund der Atembewegung aufwies.

Aus den Messpunkten eines jeden DC-Signals wurde der Mittelwert berechnet
und chronologisch aneinandergereiht (Abb. 4.22). Mittels eines Schwellenwer-
tes wurde ein Datenfenster definiert und nur wenn das DC-Signal innerhalb

dieses Fensters lag, wurde die zugehérige k-Raum Linie zur Bildrekonstruktion
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zugelassen. Der Schwellenwert wurde mittels der Maximal- und Minimalwerte
des DC-Signals (DCuax, DChuin) tiber den prozentualen Schwellenwert Spc [%]
nach folgender Gleichung festgelegt:

_ (D¢, —DC

min) .

4.17 Schwellenwert = DC
( ) max 100 DC

Demnach werden bei einem grofien Wert Spc mehr Linien fiir die Datenre-
konstruktion zugelassen als bei einem kleinen Wert. Fiir den Fall Spc = 100 %
wiirden alle k-Raum Linien zur Bildrekonstruktion zugelassen.

Die aufgenommenen k-Raum Linien wurden anhand des zugehérigen DC-
Signals und der Schwelle Spc selektiert. Bei mehrfach akzeptierten Linien fir

einen Phasenkodierschritt wurde der Mittelwert gebildet.

4.3.3 Ergebnisse

4.3.3.1 Messungen bei 1,5 Tesla

Die DC-Signale der Einzelspulen sind in Abb. 4.20 dargestellt. Es ist eine
deutlich Abhingigkeit der Signalform von der Spulenposition zu erkennen.

Die Atembewegung wird am Besten von Spule 3, 4, 7 und 8 wiedergegeben.

Abbildung 4.21 zeigt das DC-Signal der Spule 8, das wihrend einer Messung
im Atemstopp und unter freier Atmung akquiriert wurde. Im Atemstopp sind
starke Signalfluktuationen zu erkennen, die durch den Herzschlag verursacht
werden. Unter freier Atmung ist im Signalverlauf deutlich die Atembewegung
zu sehen, die von hochfrequenten Signalfluktuationen des Herzschlags tiberla-
gert wird. Abbildung 4.21 ¢ und d zeigt die mittels 1D Fouriertransformation
berechneten Frequenzspektren. Im Atemstopp tritt ein breiter Peak bei einer
Frequenz von ca. 1,6 Hz auf. Dies entspricht einem Zyklus von ca. 625 ms
und wird durch die Herzbewegung verursacht. Unter freier Atmung zeigt das
Spektrum weitere Frequenzpeaks bei ca. 0,4 und 0,73 Hz. Diese Frequenzen
entsprechen einem Zyklus von 2,5 s bzw. 1,8 s und kénnen der Atmung zuge-

ordnet werden.
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Abb. 4.20: Rekonstruierte Schichten der Einzelspulen einer 8-Kanal Phased-Array Spule und das gemessene DC-Signal.

[
N

15

1.49

1.48

1.47

1.46

1.45

Signal [a.u.]

1.44

1.43

2]
o

0.07,

0.06

0.05!

0.04

Signal [a.u.]

0.02

0.01

x10

Zeit [s]

1 2 3 4 5

Frequenz [1/s]

=

154
152

15
1.48
1.46
1.44

1.42

Signal [a.u.]

1.4
1.38
1.36

=

0.07

0.06

0.05

0.04

Signal [a.u.]

0.02

0.01

x10

Zeit [s]

LA

1

2 3

Frequenz [1/s]

Abb. 4.21: DC-Signal im Atemstopp (a) und bei freier Atmung (b). In ¢) und d) sind die zugehorigen Fre-

quenzspektren dargestellt.
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Zur Selektion der Messdaten wurden fiir den DC-Signalverlauf Schwellenwer-
te Spc [%] nach Gleichung 4.17 festgelegt. Nur k-Raum Linien, deren zugeho-
riges DC-Signal oberhalb des Schwellenwertes lag, wurden zur Bildrekonstruk-
tion zugelassen. Ein DC-Signalverlauf mit eingezeichneten Schwellenwerten
ist in Abb. 4.22 dargestellt. Dabei entsprechen grof3e Signalwerte einer Atem-
lage in Exspiration. Uber den Schwellenwert wird die zur Rekonstruktion

verwendete Datenmenge begrenzt.
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Abb. 4.22: Darstellung des gemittelten DC-Signals iiber die Zeit. Einge-

zeichnet sind zudem verschiedene Schwellenwerte Spc [%].

Wenn viele Linien zugelassen werden, wird das SNR verbessert und die Ge-
fahr, dass Positionen im k-Raum nicht besetzt werden, sinkt. Andererseits
werden bei einem groflen Schwellenwert Linien unterschiedlicher Atempositi-
onen zugelassen, was zu einer groferen Bildunschirfe aufgrund von Blurring
fuhrt. Diese Situation ist in Abb. 4.23 aufgezeigt. Das Bild, das mit einem
Schwellenwert von 15 % rekonstruiert wurde, stellt kleine Strukturen schirfer
dar, jedoch ist der Rauschanteil im Bild deutlich grofSer als bei einer 50 %
Schwelle.

In Abb. 4.24 sind vier rekonstruierte Schichten eines Probanden dargestellt.

Der Schwellenwert Spc fiir die Rekonstruktion betrug 30 %.



Abb. 4.23: Rekonstruierte Bilder einer Schicht mit unterschiedlichen Schwellenwerten von 15 % (a), 30 % (b) und
50 % (c). In Bild a) ist das Bildrauschen am grofSten, jedoch ist die Detaildarstellung am schirfsten. Mit zunehmen-
dem Schwellenwert steigt die Anzahl der zur Rekonstruktion zugelassenen Linien und somit das SNR, jedoch ver-

schlechtert sich die Bildschirfe aufgrund von Blurring.

Sl ek - L4

Abb. 4.24: Mittels DC-Signal rekonstruierte Schichten eines Probanden, aufgenommen unter freier Atmung. Der
Schwellenwert Spc betrug 30 % (Matrix: 239 x 384, Auflosung: 1,3 x 1,9 x 3,5 mm?, 52 Schichten, 18 Messungen,
TA =15 min 6).
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4.3.3.2 Messungen bei 0,2 Tesla

Das bei 0,2 Tesla mit einer 2D FLASH gemessene DC-Signal ist in Abb. 4.25
aufgetragen. Die Schicht durch die rechte Lunge zeigt deutlich die Atembewe-
gung des Thorax. Beim Signalverlauf der linken Lunge ist dem Signal der At-

mung zusitzlich noch die Signalfluktuation durch den Herzschlag tiberlagert.
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Abb. 4.25: DC-Signal bei 0,2 Tesla, gemessen mit der 2D FLASH Sequenz. Die gestrichelte Linie zeigt ein-
en Schwellenwert von 25 %. Dargestellt ist das Signal zweier sagittaler Schichten durch die rechte (a) und

die linke Lunge (b). Im Signalverlauf (b) sind zusitzliche Signalfluktuationen durch den Herzschlags zu er-

kennen.

Wie in Abb. 4.26 dargestellt ist, kann aus diesem Signal mittels Schwellenwert
die Atemposition festgelegt und mittels eines Peak-Detektion-Algorithmus ein

Signal fiir die Herzbewegung extrahiert werden.

['ne] jeubis

0 2 4 6 8 10 12
Zeit [s]

Abb. 4.26: DC-Signal einer Schicht durch die linke Lunge und das Herz (a). Der Schwellenwert zur Daten-
selektion (25 %) ist als schwarze gestrichelte Linie eingezeichnet. Mittels eines einfachen Peak-Detektion-

Algorithmus wurde aus dem DC-Signal ein zusitzliches Triggersignal fiir die Herzbewegung berechnet (b).
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Abb. 4.27: Mittels DC-Signal rekonstruiert Bilder eines Probanden bei 0,2 Tesla. Die Messungen wurden mit einer 2D FLASH
Sequenz durchgefiihrt (Matrix: 80 x 256, Auflésung: 1,8 x 3,5 x 10,0 mm?, 12 Schichten, 18 Messungen, TA = 3 min 57 s).

Die rekonstruierten Bilder eines Probanden zeigt Abb. 4.27. Mit dem DC-
Signal war es moglich, artefaktfreie Bilder aus den unter freier Atmung ge-

messenen Daten zu I'CkOIlStI‘uiCl‘CIl.

4.3.4 Diskussion

Die Technik der Navigation mittels DC-Signal ist ein Verfahren, das mit mi-
nimalem Mehraufwand an Messzeit in Bildgebungssequenzen implementiert
werden kann. Bei der Implementierung in eine 3D FLASH Sequenz wurde die
Repetitionszeit um weniger als 0,2 ms verlingert. Zur Signalerzeugung muss
kein zusitzlicher HE-Puls eingestrahlt werde und die DC-Signalaufnahme
kann in eine Vielzahl an Sequenzen mit kartesischem Akquisitionsschema
implementiert werde [Cro04, Bra06]. Bei nicht-kartesischen Aufnahmetechni-
ken, wie der radialen oder der spiralformigen k-Raum Abtastung, wird das k-
Raum Zentrum mit jeder Linie aufgenommen, so dass diese Sequenzen ganz
ohne Modifikationen auskommen [Sac94, Lar04].

Aus der Atemkurve kénnen mittels eines Schwellenwerts Messdaten fiir die
Bildrekonstruktion akzeptiert oder verworfen werden. Die Auswertung des
Herzsignals kann mit einem Peak-Detektion Algorithmus erfolgen [Lar04].
Zudem konnen Bandpassfilter verwendet werden um das Triggersignal fiir den
Herzschlag zu extrahieren [Bue08].

Wie bereits gezeigt wurde, kann die DC-Signalaufnahme in verschiedene Gra-
dientenecho Sequenzen (TrueFISP, FLASH) implementiert werden [Cro04,
Bra06, Wei09]. Ebenso ist die Implementierung in eine Spinecho Sequenz

vorstellbar, wobei das DC-Signal z.B. direkt nach dem 90° Anregungspuls auf-
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genommen werden kdnnte. Die Navigation mittels DC-Signal kénnte auch
bei Sequenzen zur funktionelle Lungen-MRT verwendet werde, um z.B. T,'-
Parameterkarten unter freier Atmung aufzunehmen (siche Kapitel 4.3.3.2).
Das DC-Signal enthilt eine globale Bewegungsinformation, aus der sich je-
doch keine Riickschliisse tiber die Richtung der Bewegung ziehen lassen. Dass
diese Bewegungsinformation tatsichlich mit der Atmung und dem Herzschlag
korreliert, wurde durch Vergleichsmessungen in verschiedenen Arbeiten besti-
tigt. Dazu wurde zusitzlich die Atemkurve mit einem Atemgurt oder einem
Spirometer aufgezeichnet [Brau06, Wei09] und der Herzschlag wurde mit ein-
em EKG detektiert [Cro04, Wei09]. Der Vergleich mit dem DC-Signal zeigte
jeweils eine sehr gute Ubereinstimmung der Periodizitit der Messkurven.

In dieser Arbeit wurde das DC-Signal vor dem Bildgebungsecho, direkt nach
dem Anregungspuls ausgelesen. Dadurch entstand eine Verlingerung der
Echozeit um ca. 0,2 ms. Alternativ kénnte das DC-Signal auch nach dem
Bildgebungsecho aufgenommen werden. Dazu miissen lediglich alle geschal-
teten Gradienten wieder refokusiert werden, so dass kein resultierendes Gra-
dientenmoment mehr wirkt [Wei09].

Fiir die Bildrekonstruktion wurde ein Schwellenwert definiert, anhand dessen
die Messdaten selektiert wurden. Wenn der Schwellenwert grof8ziigig gewihlt
wird, werden mehr Linien akzeptiert, was zu einer Verbesserung des SNR
tuhrt, jedoch zu einer geringeren Bildschirfe, da sich dann das Signal aus un-
terschiedlichen Atempositionen zusammensetzt.

Wie bereits in Abschnitt 4.2.4 angemerkt wurde, ist das retrospektive Gating,
wie es in dieser Arbeit verwendet wurde, sehr zeitineffizient. Mit einer pro-
spektiven Implementierung, wie sie z.B. in Ref. [Bue08] vorgestellt wurde,
konnte die Messzeit nochmals deutlich verringert werden, bzw. in eine Verbes-

serung der Ortsauflosung investiert werden.
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5 Zusammenfassung

Fiir eine verbesserte Diagnostik von Lungenerkrankungen gewinnen bildge-
bende Verfahren mit einer ortsaufgel6ste Darstellung der Lunge zunechmend
an Bedeutung. Es kommen vermehrt Verfahren zum Einsatz, die sowohl eine
morphologische als auch auch eine funktionelle Darstellung des Lungengewe-
bes ermoglichen.

Gegeniiber anderen Diagnoseverfahren bietet die MRT den Vorteil, dass der
Patient wihrend der Untersuchung keiner Strahlenexposition ausgesetzt ist.
Die grof3e Bandbreite an Aufnahmetechniken mit verschiedensten Kontrast-
moglichkeiten zwischen unterschiedlichen Geweben und Fliissigkeiten und die
funktionellen Informationen, die sich aus dem akquirierten Datenmaterial ab-
leiten lassen, machen die MRT im Bereich der Diagnostik zu einem der wich-
tigsten Verfahren.

Trotz zahlreicher Innovationen konnte sich die Untersuchung der Lunge mit-
tels MRT in den letzten Jahrzehnten nicht ausreichend etablieren. Dies liegt
besonders in der geringen Protonendichte des Lungengewebes begriindet,
wodurch die Lunge deutlich signalschwicher als andere Organe dargestellt
wird. Zudem verursachen die zahlreichen Luft-Gewebe-Grenzflichen einen
raschen Signalabfall. Erschwerend kommt hinzu, dass die Atembewegung, der
Herzschlag und der pulsatile Blutfluss in der Aorta zu Artefakten fithren kén-
nen. Techniken zur Kompensation dieser Bewegungen, wie z.B. der Atem-
stopp oder die EKG-Triggerung, fithren wiederum zu einer Begrenzung der
Bildakquisitionszeit und somit zu einer Limitierung des SNR oder der Ort-

sauflosung.

Das Ziel dieser Arbeit war es, einen Beitrag zur Entwicklung der Lungen-
MRT zu leisten. Sowohl auf dem Gebiet der Niederfeld MRT (0,2 Tesla) als
auch bei 1,5 Tesla wurden einerseits neue Sequenzen und Verfahren entwi-
ckelt und implementiert, andererseits existierende Techniken aufgegriffen und
fiir die entsprechenden Arbeitsbedingungen modifiziert und optimiert. Dabei
lag der Fokus sowohl auf Verfahren zur morphologischen als auch zur funkti-
onellen Untersuchung der Lunge. Ein wichtiger Aspekt war die Lungenunter-
suchung an einem offenen 0,2 Tesla Tomographen. Dabei sollten verschiede-
ne Techniken zur morphologischen und funktionellen Lungen-MRT entwi-
ckelt, an die verinderten physikalischen Bedingungen angepasst und weiter
optimiert werden. Fiir den klinischen Standard von 1,5 Tesla sollte die kon-

trastmittelgestiitzte Quantifizierung der Lungenperfusion tiefergehend er-
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forscht werden. Zudem wurden Navigationstechniken entwickelt, die eine
Untersuchung der Lunge unter freier Atmung und ohne die Verwendung

externer Messeinheiten ermdglichen.

Zur Untersuchung der Lunge an einem offenen 0,2 Tesla Tomographen wur-
de zunichst die morphologische Bildgebung optimiert. Dazu wurden die Re-
laxationszeiten T, T> und T in Exspiration und in Inspiration bestimmt,
wobei sich herausstellte, dass im Vergleich zu 1,5 Tesla die Relaxationszeit T’
in der Lunge deutlich linger und T, kiirzer ist. In Inspiration wurde ein um
ca. 10 % kiirzeres T, gemessen als in Exspiration. Die anderen Relaxationszei-
ten zeigten keinen signifikanten Unterschied. Mittels der gemessenen T'i- und
Ty~ Zeiten (Inspiration) wurden die optimierten Sequenzparameter fiir eine
2D und eine 3D FLASH Sequenz berechnet. Bei Probandenmessungen konn-
te eine deutliche SNR Verbesserung dieser Sequenzen im Vergleich zur etab-
lierten 2D TrueFISP Sequenz gemessen werden. Erste Patientenuntersuchun-
gen bestitigten die gute Bildqualitit und Anwendbarkeit der optimierten Se-
quenzen fiir den klinischen Einsatz.

Des Weiteren wurden Sequenzen fiir die funktionellen Untersuchung der
Lunge bei 0,2 Tesla entwickelt und implementiert. Unter Verwendung von
Sauerstoff als natiirliches Kontrastmittel wurden in einer Probandenstudie T'-
und T,'-Parameterkarten akquiriert. Im Vergleich zu Messungen bei Raumluft
ergab sich bei Atmung von 100 % Sauerstoff fiir T; und T eine Verkiirzung
von ca. 10 %. Speziell die Messung der T, -Karten, die aufgrund der lingeren
T, -Relaxationszeit bei 0,2 Tesla mit einer besseren Ortsaufldsung als bei 1,5
Tesla akquiriert werden konnten, stellt eine neue und vielversprechende Un-
tersuchungstechnik dar.

Fiir die Messung der Lungenperfusion bei 0,2 Tesla wurde eine Spin-Labeling-
Sequenz (ss-TIR) entwickelt. Dazu wurde das Priparationsverfahren der ss-
DIR Sequenz modifiziert und die Bildakquisition mit einer segmentierten TSE
Sequenz durchgefiihrt, wodurch eine Verbesserung des SNR erzielt wurde.
Mit diesem Verfahren konnten Perfusionswerte von Probanden bestimmt und
Perfusionskarten berechnet werden.

Somit stehen fiir die funktionelle Lungen-MRT am offen 0,2 Tesla Tomogra-
phen Sequenzen zur Untersuchung des Sauerstofftransfers und der Lungenper-
fusion zur Verfiigung. Diese Verfahren miissen im nichsten Schritt durch
Patientenstudien genauer auf ihre klinische Anwendbarkeit und Aussagekraft

zur Untersuchung von Lungenerkrankungen evaluiert werden.
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Der zweite Teil dieser Arbeit umfasste die Quantifizierung der Lungenperfusi-
on mittels intravends verabreichten MR-Kontrastmitteln. Ein Problem dieses
Verfahrens ist die Auswahl einer geeigneten Dosismenge. Wie bereits aus der
Herzperfusionsquantifizierung bekannt ist, tritt bei der Bestimmung der AIF
im Blut eine Signalsittigung frither auf, als im Parenchym. Jedoch ist ein gutes
Signal im Parenchym wichtig fir eine akkurate Perfusionsbestimmung. Daher
wurde die Pribolus-Technik zur Perfusionsquantifizierung herangezogen und
Probandenuntersuchungen mit unterschiedlichen Kontrastmitteldosen durch-
gefithrt. Messungen mit einer 2D SR TrueFISP Sequenz ergaben, dass die
mittels Pribolus-Technik berechneten Werte fiir 2 und 3 ml Dosen gut mit
den Ergebnissen der Globalen Lungenperfusion (GLP) tibereinstimmen. Ohne
Pribolus-Technik fithrt Signalsittigung bei diesen Dosen bereits zu einer Un-
terschitzung der Perfusion. Zusitzlich wurde die Pribolus-Technik zur Quan-
tifizierung mit einer 3D FLASH Sequenz eingesetzt. Die Messungen zeigten,
dass die Pribolus-Technik auch mit dieser Sequenz verwendet werden kann,
wodurch es méglich ist, Perfusionskarten der gesamten Lunge zu erstellen. Ein
Vergleich verschiedener MR Kontrastmittel ergab, dass die Eigenschaften des
Kontrastmittels ebenfalls Auswirkungen auf die Signalsittigung haben. So trat
bei Vasovist Signalsittigung bereits bei einer kleineren Dosis auf als bei Mul-
tiHance. Bei ersten Patientenuntersuchungen mittels Prabolus-Technik konn-
ten Perfusionskarten berechnet werden, in denen minderperfundierte Areale
von gesundem Parenchym deutlich abgegrenzt werden konnten.

Zusitzlich konnte gezeigt werden, dass auch bei 0,2 Tesla eine Absolutquanti-
fizierung der Lungenperfusion mittels MR-Kontrastmittel méglich ist. Unter
Beriicksichtigung der technischen Maglichkeiten wurde eine 3D FLASH Se-
quenz entwickelt. Mit dieser Sequenz konnten Perfusionsmessungen an Pro-
banden durchgefiihrt und Perfusionskarten berechnet werden. Dieses Verfah-
ren steht somit fiir die Untersuchung von Lungenpatienten bei 0,2 Tesla zur

Verfigung.

Das dritte Themengebiet beschiftigtet sich mit der Untersuchung der Lunge
unter freier Atmung. Ziel war es, ein Signal zur Messung der Atembewegung
und der Herzbewegung zu akquirieren, das eine Bildrekonstruktion in defi-
nierten Bewegungszustinden ermdglicht. Dazu sollten Techniken entwickelt
werden, die in typische Sequenzen fiir die Lungenbildgebung implementiert
werden kénnen, ohne dass dadurch die Bildqualitit beeintrichtigt wird.

Als erstes Verfahren wurde die Akquisition eines zusitzlichen, nicht-phasen-
kodierten Navigatorechos implementiert. Dieses Signal beinhaltet eine 2-di-

mensionale Information der Atem- und Herzbewegung. Durch die Festlegung
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eines Akzeptanzfensters wurden die aufgenommenen Daten sortiert und es
konnten artefaktfreie Bilder rekonstruiert werden. Diese Technik wurde in
Bildgebungssequenzen zur morphologischen Bildgebung (2D u. 3D Gradien-
tenecho, 2D TSE) bei 1,5 Tesla und 0,2 Tesla implementiert und in Proban-
denstudien evaluiert. Erste Patientenuntersuchungen bei 0,2 Tesla zeigten,
dass diese Technik auch fiir den klinischen Einsatz geeignet ist. Durch Imple-
mentierung der nicht-phasenkodierten Navigatorechos in eine Multi-Gradien-
tenecho Sequenz (0,2 Tesla) konnten zudem sauerstoffgestiitzte T -Karten
unter freier Atmung akquiriert werden. Dieses Verfahren erméglicht eine
deutlich verlingerte Datenakquisitionszeit und somit ein hoheres SNR im
Vergleich zu Messungen im Atemstopp. Zudem kann die Atemposition zwi-
schen verschiedenen Messungen gut reproduziert werden. Bei hinreichender
Datenmenge kénnen sogar Parameterkarten fiir verschiedene Atemzustinde
rekonstruiert werden.

Als weitere Technik wurde die Akquisition von unkodierten Messpunkten
(DC-Signal) in die Bildgebungssequenz implementiert. In diesen Messpunk-
ten spiegelt sich die globale Bewegung der Lunge und des Herzschlags wieder,
woraus sich eine Atemkurve und die Herzbewegung extrahieren lassen. Mit
diesem Verfahren konnten ebenfalls artefaktfreie Bilder bei Probandenunter-
suchungen unter freier Atmung (1,5 Tesla und 0,2 Tesla) rekonstruiert wer-
den. Die Akquisition des DC-Signals ldsst sich in verschiedenste Sequenzen
tur die Lungenbildgebung implementieren und hat den besondern Vorteil,
dass die Repetitionszeit kaum verlingert wird (< 100 ps).

Beide Technik zur Lungenuntersuchung unter freier Atmung erméglichen die
Rekonstruktion artefaktfreier Bilder, ohne die Verwendung zusitzlicher exter-
ner Messapparaturen. Wihrend in dieser Arbeit alle Bilder retrospektiv rekon-
struiert wurden, konnte ein prospektives Verfahren eine effizientere Datenak-
quisition ermdglichen, was zu einer weiteren Verkiirzung der Gesamtmesszeit

fithren wiirde.

Zusammengefasst lsst sich feststellen, dass, mittels der in dieser Arbeit entwi-
ckelten und optimierten Techniken zur morphologischen und funktionellen
Lungenbildgebung bei 0,2 Tesla und 1,5 Tesla, ein Beitrag geleistet wurde,

den Weg der Lungen-MRT in die klinisch Routine weiter voranzutreiben.
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6 Summary

Imaging techniques for spatially resolved lung imaging are continually gaining
in importance for the improved diagnostics of lung diseases. Increasingly,
techniques are being employed that allow both morphological and functional
imaging of lung tissue. The key advantage of MRI compared to other diagnos-
tic techniques is that patients are not exposed to radiation during examination.
What makes MRI an invaluable technology in the diagnostics field is the wide
range of scanning technologies available that provide varied contrasting be-
tween different tissues and fluids, and the functional information derived from

the acquired data.

Despite numerous innovations, lung examination using MRI has not become
sufficiently established over the last decades. In particular, this is due to the
low proton density of lung tissue, which results in the lung emitting a weaker
signal in imaging than other organs. Additionally, the frequent air-tissue-
interfaces cause rapid signal decay.

Another complicating factor is the risk of artifacts, which may be caused by
respiratory movements, heartbeat, and pulsatile bloodflow in the aorta. Meth-
ods for compensating for these movements, however, like breathhold or ECG
triggering, lead to a reduction of image acquisition time and consequently a

limitation of SNR or spatial resolution

The purpose of this thesis was to make a contribution to the development of
lung MRI. While we developed and implemented new sequences and proce-
dures both in the area of low-field MRI (0.2 Tesla) and 1.5 Tesla, we also took
existing technologies into account by modifying and optimizing them for the
working conditions at hand.

In the process, we focused on techniques for both morphological and func-
tional examination of the lung. Lung scans using an open 0.2 Tesla tomograph
were an important component of this. Our first objective was to develop vari-
ous methods for morphological and functional lung MRI, adapt them to al-
tered conditions and further optimize them. The second objective was to con-
tribute more in-depth research of contrast agent-based quantification of lung
perfusion for the clinical standard of 1.5 Tesla. Additionally, we developed
navigation methods which allow for scans of the lung under conditions of free

breathing and without the use of external measurement devices.
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We started by optimizing morphological imaging for lung scans with an open
0.2 Tesla tomograph. To this end, we measured the relaxation times T}, T
and T, in expiration and inspiration, and it turned out that in comparison to
1.5 Tesla, the relaxation time T in the lung is considerably longer, and T,
shorter. In inspiration, we measured an approximately 10% shorter T, than in
expiration. The other relaxation times did not show any significant difference.
The measured T} and T times (inspiration) were used for calculating the
optimized sequence parameters for a 2D and a 3D FLASH sequence. In vol-
unteer measurements, these sequences considerably improved SNR compared
to the established 2D TrueFISP sequence. Initial patient measurements have
confirmed the high image quality and usability of the optimized sequences for
clinical application.

Furthermore, we developed and implemented sequences for functional exami-
nation of the lung at 0.2 Tesla. Using oxygen as a natural contrast medium,
we acquired T1 and T, parameter maps in a volunteer study. In comparison to
measurements with room air, respiration of 100% oxygen resulted in a reduc-
tion of approximately 10 % for both T1 and T,". The measurement of the T’
maps in particular presents a promising new examination method, since we
could acquire these maps with a higher spatial resolution than at 1.5 Tesla,
owing to the longer T, relaxation time at 0.2 Tesla.

For measuring lung perfusion at 0.2 Tesla we developed a spin labeling se-
quence (ss-TIR). To this end we modified the preparation technique of the ss-
DIR sequence and acquired the images with a segmented TSE, which resulted
in an improved SNR. By using this method we could determine the perfusion
values of volunteer subjects and calculate perfusion maps.

Consequently, these sequences are now ready to be employed for examining
oxygen transfers and lung perfusion for functional lung MRI with an open 0.2
Tesla tomograph. As a next step, these methods will need to be evaluated in
patient studies in order to assess their significance for examining lung diseases

and usefulness for clinical application.

The second part of the thesis comprised the quantification of lung perfusion
via intravenously applied MR contrast agent. One challenge of this method is
selecting the right dosage amount. As was already established through the
quantification of heart perfusion, when determining AIF in blood signal satu-
ration occurs earlier than in parenchyma. However, a strong signal in the pa-
renchyma is vital for accurately determining perfusion.

Hence, we used the prebolus technique for quantifying perfusion and con-

ducted volunteer tests with varying contrast agent dosages. Measurements with
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a 2D SR TrueFISP sequence showed that the values for dosages of 2 and 3 ml
determined by way of the prebolus technique matched the results of global
lung perfusion (GLP) very well. Without the prebolus technique, signal satura-
tion causes underestimated perfusion values already at these dosages.
Additionally, the prebolus technique was employed for quantification with a
3D FLASH sequence. The measurements showed that the prebolus technique
can also be used with this sequence, which makes it possible to create perfu-
sion maps of the entire lung. A comparison of different MR contrast agents
showed that the properties of the contrast agent affect signal saturation as well.
With Vasovist, for instance, signal saturation occured at a smaller dosage al-
ready than with MultiHance. In initial patient scans via prebolus technique,
we were able to calculate perfusion maps that showed a clear distinction be-
tween less perfused areas and healthy parenchyma.

In addition, we could show that an absolute quantification of lung perfusion
using MR contrast agents is also possible at 0.2 Tesla. Taking technical limita-
tions into account we developed a 3D FLASH sequence. Using this sequence,
we were able to measure perfusion in volunteers and calculate perfusion maps.
As a result, this technique is ready to be employed for lung examinations of

patients at 0.2 Tesla.

As the third part of the thesis, we examined the lung under conditions of free
breathing. The objective was to acquire a signal for measuring respiratory and
heart movement that would allow image reconstruction in defined states of
motion. For this purpose, we wanted to develop techniques that could be inte-
grated into typical sequences for lung imaging without compromising image
quality.

The first technique to be implemented was the acquisition of an additional,
non-phase encoded navigator echo. This signal included two-dimensional
information on respiratory and heart movement. The recorded data was sorted
by defining a window of acceptance, hence artifact-free images could be recon-
structed. We implemented this method in imaging sequences for morphologi-
cal imaging (2D/3D gradient echo, 2D TSE) at 1.5 Tesla and 0.2 Tesla and
evaluated it in volunteer studies. Initial patient scans at 0.2 Tesla have indi-
cated that this technique is ready for clinical application. We could also ac-
quire oxygen-based T, maps under conditions of free breathing by implement-
ing the non-phase encoded navigator echoes in a multi-gradient echo sequence
(0.2 Tesla). This technique allows for a considerably longer data acquisition
time and consequently higher SNR in comparison to measurements under

breathhold conditions. Furthermore, the breath position between different
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measurements can be readily reproduced. In case there is a sufficient amount
of data, it is even possible to reconstruct parameter maps for different states of
respiration.

As an additional technique, we implemented the acquisition of several non-
encoded measuring points into the imaging sequence. The global movement
of the lung and beating heart are reflected in these measuring points, which
also allows for extracting a breathing curve and heart movement. Using this
technique, we were able to reconstruct artifact-free images from volunteer
scans under conditions of free breathing (1.5 Tesla and 0.2 Tesla) as well. The
acquisition of the signal for motion compensation can be implemented into
various lung imaging sequences, which has the special benefit of extending
repetition time only marginally (< 100 ps). Both techniques for free-breathing
lung scans allow for reconstructing artifact-free images without the use of ex-
ternal measurement devices. While we reconstructed all images for this thesis
retrospectively, a prospective method might help make data acquisition more

efficient by reducing the overall measuring time.

To sum up, the techniques we developed and optimized for morphological
and functional lung imaging at 0.2 Tesla and 1.5 Tesla in the course of this
thesis present a contribution towards the establishment of lung MRI as a stan-

dard clinical practice.
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