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1. Einleitung

Neben den rontgenologischen Verfahren und der Ultraschall-Sonographie hat
sich die Magnetresonanztomographie (MRT) in den letzten Jahren als bild-
gebende Diagnosemethode etabliert. Durch die vielfiltigen Moglichkeiten
der MR-Technik wurden neben bekannten, neue spezielle Anwendungsbe-
reiche erschlossen. Als Ergénzung der reinen Bildgebung finden zunehmend
sogenannte funktionelle Untersuchungen Anwendung. Dabei werden neben
den anantomischen Gewebecharkteristika ausgewéhlte physiologische Para-
meter im MR-Signal kodiert und visuell dargestellt. Eine der interessantesten
Moglichkeiten ist die Darstellung kortikaler! Aktivitdt wihrend der Signal-
verarbeitung im menschlichen Gehirn. Dies ist die funktionelle Bildgebung
im engeren Sinne. Funktionelle Methoden im weiteren Sinne stellen nicht
nur eine Erweiterung der diagnostischen Moglichkeiten im klinischen Alltag
dar, sondern sind auch wertvolles Handwerkszeug der klinischen Forschung.
Dariiberhinaus werden sie als nicht invasive Verfahren zur Aufklarung des
funktionellen Zusammenspiels verschiedener anatomischer Strukturen in der
Grundlagenforschung der Neurologie, Psychologie und anderer medizinischer
Teildisziplinen eingesetzt.

Die MR-Bildgebung zu diagnostischen Zwecken ist inzwischen weit verbrei-
tet. Die maximale Dauer einer Untersuchung héngt neben der Fragestellung
ganz entscheidend von der Belastbarkeit des Patienten ab. Generell ist ei-
ne moglichst kurze Untersuchungszeit anzustreben. Dazu sind schnelle MR-
Sequenzen unabdingbar. Die Verfiigbarkeit von schnellen bildgebenden MR-
Methoden erlaubt ferner die Akquisition einer grofieren und damit aussa-
gekriftigeren Datenmenge innerhalb der gleichen Untersuchungszeit konven-
tioneller Methoden. Storende Bildartefakte, wie sie in konventionellen MR-
Sequenzen durch unkontrollierbare Bewegungen, wie physiologischen Flufl

!'Wie in vielen anderen wissenschaftlichen Teilgebieten hat sich auch in der Kernspinto-
mographie ein eigenes Fachvokabular entwickelt. Dominierend sind Begriffe der englischen
Sprache, fiir die es teilweise keine oder nur unzureichende Entsprechungen im Deutschen
gibt. Soweit moglich wurden deutsche Ubersetzungen verwendet. Fiir verwendete Fachvo-
kabeln und in der Kernspintomographie iibliche Abkiirzungen wurde im Anhang ein Glos-
sar angelegt. Entsprechendes gilt fiir nicht allgemein bekannte medizinische Fachtermini.
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oder Patienteneigenbewegungen verursacht werden, spielen fiir schnelle MR-
Methoden eine sehr untergeordnete Rolle. Dadurch lassen sich ganz neue
Anwendungsgebiete erschlieflen.

Das von Hennig entwickelte Prinzip der RARE-Bildgebung [Hennig, 86] ist
eine solche schnelle Methode. Ziel dieser Arbeit war die Anpassung, Optimie-
rung und Implementation der Einzelschuf-RARE Sequenz auf verschiedenen
MR-Tomographen der neuesten Generation. Die Bandbreite umfafit ein of-
fenes Niederfeldsystem (0,29 T), ein weit verbreitetes Standardgerét (1 T)
und ein leistungsfihiges System (1.5 T) am oberen Ende der Leistungsskala
klinischer Systeme. Darauf aufbauend wurden verschiedene Varianten und
Weiterentwicklungen der RARE-Methode ausgearbeitet, mit dem Ziel spezi-
eller Anwendungen in der klinischen Routine und in der Forschung. Neben
der reinen Bildgebung wurden mehrere funktionelle MR-Verfahren entwickelt
und implementiert. In Zusammenarbeit mit den verschiedenen medizinischen
Abteilungen der Universitédtsklinik Freiburg wurden mit diesen Methoden
Anwendungen in der Diagnostik entwickelt und am Patienten erprobt.

Die Messung von Gehirnaktivitdt mit MR-Methoden hat seit ihrer
Einfiihrung zu Beginn dieses Jahrzehnts eine rasche Entwicklung durchge-
macht. Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine auf dem RARE-Prinzip basie-
rende Sequenz implementiert. Die Leistungsfédhigkeit zweier weiterer Metho-
den konnte erstmals in einer Untersuchung auf einem klinischen Routinegerét
direkt miteinander verglichen werden.

Die Grundlagen der auf der Wechselwirkung von elektromagnetischen Wellen
und Atomkernen beruhenden MR-Bildgebung werden im dieser Einleitung
nachfolgenden Kapitel vorgestellt. Es werden die unterschiedlichen Mecha-
nismen der Bildgenerierung und die physikalischen Prinzipien insbesondere
der funktionellen Magnetresonanztomographie eingefiihrt. In Kapitel 3 wird
der apparative Aufbau, mit dem die Experimente durchgefiihrt wurden und
die zur Steuerung und Auswertung verwendeten Computerprogramme be-
schrieben. Die eigenen methodischen Entwicklungen und Implementationen
dieser Verfahren werden in Kapitel 4 dargestellt. Es schliefft sich in Kapitel 5
die Beschreibung der experimentellen Evaluation der Methoden in Phantom-
und Probandenmessungen an. Der letzte Schritt in der Entwicklung einer
diagnostischen Methode, die klinische Anwendung, wird in Kapitel 6 anhand
einiger Beispiele aufgezeigt.

Das Thema von Kapitel 7 ist die Anwendung und der Vergleich verschie-
dener MR-Methoden zur Messung der Gehirnaktivitdt bei Stimulation. Es
werden zwel Standardverfahren miteinander verglichen und einer in Kapitel
4 beschriebenen Methode gegeniibergestellt.

Das abschlieflende 8. Kapitel fafit die verschiedenen Ergebnisse zusammen.
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Die Magnetresonanztomographie ist im Gegensatz zu anderen Bildgebungs-
verfahren wie Rontgen, Computertomographie oder Ultraschall kein wellen-
optisch abbildendes Verfahren. Vielmehr beruht die Signalgenerierung auf
der physikalischen Eigenschaft eines nicht verschwindenden magnetischen
Moments bestimmter Atomkerne und dem komplexen Zusammenspiel von
Magnetfeldern und Hochfrequenzpulsen. Dabei wird der Kontrast der MR-
Bilder durch zahlreiche unterschiedliche Faktoren beeinflufit. Dies ermoglicht
ein breites Spektrum an sehr unterschiedlichen MR-Methoden, wie sie heute
schon existieren. Die Entwicklung ist dabei noch nicht an einem Endpunkt
angekommen.

Im folgenden sollen nur die fiir diese Arbeit wichtigsten Aspekte des Kernre-
sonanzeftektes und der MR-Bildgebung eingefiihrt werden. Fiir detailliertere
theoretische Betrachtungen und die ausfiihrliche Beschreibung von inzwi-
schen weit verbreiteten Methoden sei auf Standardpublikationen verwiesen
[Abragam, 61][Stark, 92].

2.1 Grundprinzip der Kernspinresonanz

1895 sagte H.A.Lorentz die Aufspaltung von Emissions- und Absorptions-
linien von Atomen in einem starken Magnetfeld voraus. Zeeman bestétig-
te dies bald darauf experimentell [Zeeman, 97]. Die Ergebnisse wurden
1924 mit Hilfe der Hypothese des Kernspins von Pauli richtig interpretiert
[Pauli, 24]. 1938 gelang Rabi der Nachweis der Resonanzabsorption hochfre-
quenter Strahlung bei spintragenden Kernen im magnetischen Wechselfeld
[Rabi, 38]. Die Eigenschaft Kernspin und seine Wechselwirkung mit elektro-
magnetischen Feldern war damit eingefiihrt.

Kernspinresonanz kann nur bei Kernen mit Spinquantenzahlen I ungleich
Null beobachtet werden. Dazu gehdren Protonen, die in der diagnostischen
Magnetresonanztomographie aufgrund ihrer groflen natiirlichen H&ufigkeit
im menschlichen Korper die wichtigste Rolle spielen. Protonen besitzen einen
intrinsischen Drehimpuls von hI oder einen Spin I[= 1/2 und ein sich daraus

3
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ergebendes magnetisches Dipolmoment i = fyhf (v = prgr/h Gyromagneti-
sches Verhiltnis, uy Kernmagneton, g; Kern-g-Faktor). In einem externen
magnetischen Feld B hat dieses Dipolmoment die potentielle Energie

H = —[iB. (2.1)

In der quantenmechanischen Beschreibung kann ein Teilchen seine Energie
nicht kontinuierlich sondern nur in diskreten Schritten &ndern. Diese Ener-
gieniveaus erhélt man als Erwartungswerte von Operatoren, welche die klas-
sischen physikalischen Groflen ersetzen. Die Amplitude des Kernspins mit der
Spinquantenzahl I hat die Eigenwerte des Operators I?

<P >=I(I+1). (2.2)

Die Komponente parallel zum Magnetfeld hat die Eigenwerte m des Opera-
tors I,

<Ip>=m(-I <m<I). (2.3)

Daraus folgen fiir einen Atomkern mit der Quantenzahl I in einem Magnet-
feld B = (0,0, B,) = B,, 2I + 1 diskrete Energiezustinde

<H >=E,, = —vhB,m. (2.4)

Fiir Protonen mit I=1/2 sind dies 2 Energieniveaus. Findet ein Energieiiber-
gang statt, ist dies immer entweder mit der Emission oder Absorption eines
Photons der Energie

hw = Eyy_1 — Ey, = vhB, (2.5)

verbunden.

In Materie ist statt eines einzelnen Atomkerns ein grofles Ensemble zu be-
trachten. Die Besetzung der Energieniveaus aus Gleichung 2.4 wird durch die
Boltzmannstatistik beschrieben :

N1 /Ny, = e B/RT (2.6)

k ist die Boltzmannkonstante (k = 1.38 x 10723 Ws/K). Daraus ergibt sich
ein UberschuB an Spins, die parallel zu By ausgerichtet sind. In einem Ma-
gnetfeld von 1.5 T betrigt dieser Uberschufl 0.002%. Die zugehérige makro-
skopische Magnetisierung des Spinensembles kann durch Superposition der
individuellen magnetischen Momente berechnet werden :

M =3 N (2.7)
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In einem &dufleren Magnetfeld fithrt die Magnetisierung M eine Prézessions-
bewegung mit der Frequenz wy, = vB (Larmorfrequenz) um die Achse, der
durch B gegebenen Richtung durch. Magnetresonanz kann nur detektiert
werden, wenn relativ zum &ufleren Magnetfeld transversale Magnetisierung
erzeugt wird. Nur sie ist zeitabhingig und kann nach dem Faradayschen Ge-
setz in einer Empfangsspule eine Spannung induzieren. Transversale Magne-
tisierung kann durch Einschalten eines kleinen synchron zu M rotierenden
Hochfrequenzfeldes B; erzeugt werden. Ist die Richtung von B; senkrecht
zu By, so wird M aus seinem Grundzustand gedreht. Der Winkel « (Flip-
winkel) dieser Rotation hingt von der Dauer 7 und der Amplitude B; des
Hochfrequenzpulses ab

a=7vBT. (2.8)

Die Magnetisierung M kehrt nach einer endlichen Zeit in den urspriingli-
chen Grundzustand zuriick. Die dabei induzierte Spannung ist die eigentliche
MeBgrofie der Magnetresonanztomographie [Bloch, 46/2]. Die von Bloch 1946
aufgestellten Bewegungsgleichungen [Bloch, 46] beschreiben die zeitliche Ent-
wicklung von M. Dabei fiihrte er die ph&nomenologischen Zeitkonstanten 7}
und 75 ein.

T, beschreibt die Riickkehr der longitudinalen Magnetisierung in ihren
Gleichgewichtszustand. Der urséichliche Prozef} ist die Wechselwirkung der
Spins mit dem umgebenden Gitter und wird deshalb als Spin-Gitter-
Relaxation bezeichnet. Die Interaktion der Spins untereinander, die Spin-
Spin-Relaxation wird durch T3 charakterisiert. Sie beschreibt die Authebung
der Phasenkohérenz der Spins in der Ebene senkrecht zu By durch lokale
Magnetfeldfluktuationen, verursacht durch unterschiedliche mikroskopische
Umgebungen. Die Folge ist der Zerfall der transversalen Magnetisierung. In
der Realitdt wird der Th-Zerfall durch makroskopische Feldinhomogenitéten
von By noch verstérkt. Die Effekte werden zusammengefafit und durch ein
effektives T5, jetzt T genannt charakterisiert :

2.2 Ortskodierung

Den verschiedenen Verfahren zur Ortskodierung liegt ein Grundprinzip zu-
grunde. Die Resonanzfrequenz w der Kerne im MeBobjekt hidngt von der
magnetischen Feldstédrke By ab. Variiert das externe Feld mit dem Ort, so
variiert auch die Resonanzfrequenz mit dem Ort :

w(7t) = vB(7,1). (2.10)
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Umgekehrt bedeutet dies, dafl eine bestimmte Resonanzfrequenz w() mit
Kenntnis des ortsvarianten Magnetfeldes B (7,t) auf einen Ort 7 im Meflob-
jekt abgebildet werden kann. Ein ortsvariantes Magnetfeld B (7, t) wird durch
Superposition des statischen Feldes By mit Magnetfeldgradienten G (7,t) er-
zeugt. Die Abbildung der (¢,k)- auf die (w,7)-Doméne geschieht durch die

Fouriertransformation :

S(F) = / / / N(F)e O 33 (2.11)
mit

Fy=n [ "Gt (2.12)

S (E) ist das gemessene Signal an der Position k im Frequenzraum des Bildes
oder im sogenannten k-Raum. N(7) représentiert die durch die Relaxations-
zeiten gewichtete Protonenspindichte am Ort 7 des MeBobjektes. Aus Glei-
chung 2.11 wird ersichtlich, daf sich durch geeignete Wahl von G(7,t) jeder
Punkt des k-Raumes abtasten l48t. In der bildgebenden Magnetresonanz-
tomographie beschreibt € (7,t) die ortskodierenden Gradienten. Im einzelen
sind dies die senkrecht aufeinanderstehenden Scheibenselektions-, Lese- und
Phasenkodiergradienten.

2.3 Bildrekonstruktion

Die Verkniipfung von k-Raum und Bildraum wird durch Gleichung 2.11 be-
schrieben. Abbildung 2.1 zeigt die Représentation eines Datensatzes in beiden
Domaénen.

Da MR-Daten nur auf diskreten Punkten definiert sind, 188t sich die allge-
meine Fouriertransformation (FT) durch die diskrete Fouriertransformation
(DFT) und schlieflich durch die schnelle FT (FFT, fast FT) ersetzen. Beson-
ders effektiv wird die FFT fiir Datenmengen mit 2 Datenpunkten. Daraus
ergeben sich die in der MR-Bildgebung iiblichen Matrizengréflen von 1282
2562 und 5122.

2.3.1 Schnelle Bildrekonstruktionsverfahren

Betrachtet man die Fouriertransformierte

Fly) = \/%7 [ f)evia (2.13)
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k-Raum Bildraum

1FT
_>

Abbildung 2.1: k-Raum - Bildraum
Die Verkniipfung des k-Raums, in dem die Meflsignale oder Rohdaten akquiriert
werden, und des Bildraums, in dem dem menschlichen Auge die Bildinformation
zugénglich gemacht wird.

einer Funktion f(z) mit I'm(f(x)) =0, so ergibt sich

Fy) = \/%_ﬂ/f(x)cos(xy)dx—i\/%_ﬂ/f(x)sm(a:y)da: (2.14)
= R(y)+1(y) (2.15)

mit R(y) = Re(F(y)) und I(y) = Im(f(y))-
Daraus folgt direkt die Symmetrieeigenschaft

R(y) + I(y) = R(~y) — I(~y)- (2.16)

Dies bedeutet, daf3 die Fouriertransformierte einer rein realen Funktion sym-
metrisch beziiglich des Realteils und antisymmetrisch bezliglich des Ima-
ginérteils ist. Diese Symmetriebetrachtung ist die Grundlage des sogenannten
Halffourierverfahrens. Die Hélfte des k-Raumes wird gemessen und die andere
Halfte entsprechend ergénzt. Auf diese Weise wird die Aufnahmezeit nahezu
halbiert. Wéhrend die rdumliche Auflosung gleich bleibt, wird das Signal-zu-
Rausch Verhiltnis um den Faktor v/2 reduziert. Ein anderes Verfahren ist das
sogenannte Zerofilling, welches jedoch einen Verlust an Auflésung zur Folge
hat. Im folgenden wurde weitgehend das Halffourierverfahren verwendet.

2.3.2 Phasenkodierschemen

Die inneren Zeilen des k-Raums représentieren die niederen Frequenzen und
damit die groben und flachigen Strukturen. Sie sind damit bestimmend fiir
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den Gesamtkontrast des Bildes. In den &ufleren Pixeln des Frequenzraumes
sind dagegen die hohen Frequenzen lokalisiert. Sie enthalten {iberwiegend
Information iiber Bilddetails wie z.B. Kanteninformationen. Die Reihenfol-
ge der Abtastung des k-Raumes ist grundsétzlich nicht vorgegeben. Da die
Komponenten des MR-Signals unterschiedlich schnell zerfallen, ist fiir Ein-
zelschufimethoden der Weg, wie der k-Raum bei der Messung durchschritten
wird, kontrastbeeinflussend. Das Zerfallen des Signals hat die Wirkung eines
Tiefpaffilters. Bei der zeilenweisen Abtastung, wie sie in der medizinischen
Bildgebung vorwiegend benutzt wird, ist ein freier Parameter die Reihen-
folge, in der die Zeilen akquiriert werden. Fiir die Standardbildgebung wird
im allgemeinen ein lineares Phasenkodierschema benutzt. Hier kann durch
die Lage des Phasenkodiernullpunktes die kontrastbestimmende Komponen-
te des Signals ausgewéhlt werden. Der Phasenkodiernullpunkt ist die Stelle,
an der der Phasenkodiergradient gerade den Wert Null hat. Das Prinzip ist
in Abbildung 2.2 abgebildet.

. A
Signal
. n. Echo
t
Gp ,
max -
t
min

Phasenkodiernullpunkt

Abbildung 2.2: Der Phasenkodiernullpunkt
Der Phasenkodiernullpunkt und damit der Akquisitionszeitpunkt der zentralen k-
Raumzeilen kann durch einen Gradientenoffset verschoben werden.
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Ein alternierendes Phasenkodierschema, das sogenannte zentrierte Phasen-
kodierschema (Centered-phase-encoding, CPE) ldfit sich, wie in Abbildung
2.3 dargestellt, aus der linearen Phasenkodierung ableiten. Der Zeitpunkt
der Akquisition einer Zeile hiangt dabei nur vom Abstand zum Zentrum des
k-Raums ab.

Gp k a

max A - ' ).
B t

- _--- V 3> 3.
min - 4 - <
kx

Gp * k a
max A - .
-7 <k
= > — i
- - ¢ >

min _ Tt - >l

k

Abbildung 2.3: Zentriertes Phasenkodierschema
Aus dem oben dargestellten linearen Phasenkodierschema geht durch Spiegelung
einer Hélfte und anschlieffender Verschachtelung mit der anderen Hélfte das soge-
nannte zentrierte Phasenkodierschema unten hervor.

Die ideale Bildgebungsmethode in Verbindung mit den in Kapitel 2.6 be-
schriebenen Spinpréparationsexperimenten sollte fiir sich genommen einen
reinen Protonendichtekontrast ergeben. Die im folgenden verwendeten
Einzelschufl-RARE-Sequenzen (Kapitel 2.4.4) zeigen mit einem konventio-
nellen Phasenkodierschema einen stark 75-gewichteten Kontrast. Dieser Kon-
trast wird minimiert, indem die kleinsten Phasenkodiergradienten zu Beginn
des Experimentes benutzt werden. Dies leistet das CPE-Schema. Es bietet ein
maximales Signal-zu-Rausch Verhéltnis bei minimalem T5-Kontrast, der sich
entscheidend in Richtung von Geweben mit kiirzeren T5-Zeiten verschieben
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188t. Der Nachteil ist, dafl im k-Raum aufeinanderfolgende Zeilen im Ver-
gleich zum linearen Schema einen zeitlich doppelt so groflen Abstand haben.
Dies verursacht eine doppelt so grofle Linienverbreiterung in Phasenkodier-
richtung. Im Bild wird dies als typische Verschmierung in Phasenkodierrich-
tung sichtbar.

2.4 Fundamentale Methoden der Signalgene-
rierung

Bis zu diesem Punkt wurde die Anregung von Kernspins und die Riickkehr in
ihren Gleichgewichtszustand beschrieben. Letzteres ist mit dem Aussenden
und Zerfall eines Signals verbunden. Dies wird als freier Induktionszerfall
(Free Induction Decay, kurz FID) bezeichnet. In Abbildung 2.4 sind die zwei
Prinzipien dargestellt, um aus dem abfallenden Signal weitere Informationen
iiber die gemessenen Proben zu erhalten. Dazu ist die Generierung eines
Echos notwendig, das heifit die mit der Zeit dephasierten Spins miissen wieder
in Kohérenz gebracht werden.

«~—%E

0 o
90 180 Signal

HF A e

K T e
-tT2 -t/T2*

VAVA YAy > M, Uv \/\ A >

CHCROMC G G Q0 G ©

Abbildung 2.4: Spinecho (rechts) und Gradientenecho (links)
Oben ist das Prinzip der Echogenerierung mit Hochfrequenz- bzw. Magnetfeldgra-
dientenpulsen dargestellt. Die jeweilige Entwicklung der Spinphasen ist unten und
die resultierende Magnetisierung in der Mitte abgebildet.

2.4.1 Spinecho

Ein 90° HF-Puls erzeugt transversale Magnetisierung. Durch einen 180° Re-
fokussierungspuls nach der Zeit TE/2 werden die Phasen und die Prizes-
sionsrichtungen der Kernspins invertiert. Zum Zeitpunkt T'E, der Echozeit,
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sind die Spins wieder in Phase. Ihre Signale iiberlagern sich konstruktiv zu
einem Spinecho (SE). Diese Refokussierung kann mehrfach wiederholt wer-
den, solange das Spinensemble den Grundzustand nicht wieder erreicht hat.
Die Signalamplitude der Echos ist durch den T5-Zerfall

S(t) = Sge 1B/ (2.17)

beschrieben. Das Schema einer Spinechosequenz mit Gradienten zur Ortsko-
dierung ist in Abbildung 2.5 aufgezeichnet. Fiir jede Zeile wird das Intervall
TR mit dem entsprechenden Wert des Phasenkodiergradienten G, wieder-
holt.

(6] (6]
90 180 Signal

HF URTRY

ADC »
G, >
]
G, ] »
G, >
D | )
TE
D ¢
TR

Abbildung 2.5: Zeitdiagramm einer Spinechosequenz
Es bezeichnen G, den Scheibenselektionsgradienten, G, den Phasenkodiergradi-
enten, G, den Auslesegradienten (engl. read), ADC das Datenakquisitonsintervall
und HF die Hochfrequenzpulse. TE ist die Echozeit und TR die Repetitionszeit.

2.4.2 Gradientenecho

Die zweite Methode besteht in der Generierung eines sogenannten Gradi-
entenechos (GE). Nach der Anregung prézedieren die Spins unter Wirkung
eines zusétzlichen Gradienten. Schliefflich wird durch Gradienteninversion die
Wirkung des Gradienten und damit die Prézessionsrichtung der Spins umge-
kehrt. Es entsteht zum Zeitpunkt T'E, an dem die dephasierende Wirkung der
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Gradienten sich aufhebt ein Signalecho. Gradientenechos kompensieren im

Gegensatz zu Spinechos Feldinhomogenitdten und &hnliche Einfliisse nicht.
Der Zerfall der Signalamplitude wird deshalb durch den 7T3-Zerfall nach

S(t) = See TE/E (2.18)

beschrieben. Abbildung 2.6 zeigt die Reihenfolge der Gradientenschaltungen
fiir eine Gradientenechosequenz. Auch die GE-Sequenz ist in dieser Form eine
Sequenz mit Mehrfachanregung, da fiir jede Zeile das Intervall TR mit dem
entsprechenden Wert des Phasenkodiergradienten G, wiederholt wird.

90 Signal

HF - AVA\/\ »

ADC >

TE

TR

Abbildung 2.6: Zeitdiagramm einer Gradientenechosequenz
Der Phasengradient G, wird nach der Datenaufnahme durch einen zweiten Gra-
dienten gleicher Stidrke und umgekehrtem Vorzeichen kompensiert.

2.4.3 EPI

Die oben beschriebenen Verfahren haben als Techniken mit mehreren An-
regungen den Nachteil langer Mefzeiten. Die von Mansfield [Mansfield, 77]
entwickelte Echo-Planar-Methode (EPI Echo-Planar-Imaging) verkiirzt die
Aufnahmezeiten dagegen drastisch. EPI ist das &lteste der schnellen MR-
Verfahren. Nach einer scheibenselektiven Anregung der Spins wird ohne wei-
tere Anregung durch den oszillierenden Lesegradienten ein Zug von Gradie-
tenechos generiert. Kurze starke Gradientenpulse, sogenannte Blips, bewegen
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90 Echos

Abbildung 2.7: Gradientenecho EPI-Sequenz
Nach der Anregung wird durch den Lesegradienten ein Folge von Gradientenechos
generiert. Kurz Gradientenpulse (Blips) in Phasenkodierrichtung sorgen fiir die
rdumliche Auflésung in der zweiten Richtung.

die k-Raumtrajektorie zwischen den Echos um jeweils eine Zeile weiter, wo-
durch der k-Raum komplett abgetastet wird. Da die zur Verfiigung stehende
Zeit durch den T-Zerfall des Signals begrenzt ist, mufl dies sehr schnell ge-
schehen (< 120ms). Daraus folgt, dafl die technischen Anforderungen an die
Stirke und die Schaltgeschwindigkeit des Gradientensystem um einiges héher
sind als fiir Techniken mit mehreren Anregungen. Dies ist der Grund warum
diese Technik bis vor kurzem speziellen, dafiir gebauten Tomographen vor-
behalten war. Eine Zwischenstufe, urspriinglich als hybrid bezeichnet, stellen
Sequenzen dar, bei denen nach einer Anregung mehrere Echos, jedoch nicht
das gesamte Bild, akquiriert wird. So kann eine 128 x 128 Matrix mit acht
Anregungen und jeweils 16 Echos aufgenommen werden.

24.4 RARE

RARE (Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement) wurde 1984 von
Hennig [Hennig, 84] entwickelt. Das Ziel war urspriinglich eine schnelle Loka-
lisierungsmethode und eine effiziente Methode zur Darstellung von Lésionen
mit langem T5. Inzwischen hat sich ein sehr viel breiteres Anwendungsspek-
trum herauskristallisiert. Statt eines oszillierenden Lesegradienten wie bei
EPI wird eine Folge von refokussierenden HF-Pulsen zur Echogenerierung
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verwendet. Dies hat den Vorteil, dafl die Lebensdauer der transversalen Ma-

180
A ISR SU DY Y
G
Gp
G

Abbildung 2.8: Einzelschu-RARE-Sequenz
Nach der Anregung mit einem 90° Puls erfolgt in konsekutiv wiederholten T'R-
Intervallen die Datenakquisition. PhN P bezeichnet die Lage des Phasenkodier-
nullpunktes und T'E,sy die resultierende effektive Echozeit.

gnetisierung von T3 auf T verléngert wird. Ein Nachteil ist die hohe Ener-
giedeposition in der Probe. Die Ursache ist die Verwendung vieler aufeinan-
derfolgender HF-Pulse, deren Energie im Gewebe absorbiert wird.

Eine konventionelle Multiechosequenz benutzt einen 90°-Anregungspuls und
eine Serie von 180°-Refokussierungspulsen. Die Realitdt mufl ohne die aus
der Theorie bekannten perfekten HF-Refokussierungspulse mit exaktem Flip-
winkel von 180° {iber das gesamte Anregungsprofil auskommen. In der Folge
wurde nach Auswegen gesucht, um die daraus entstehenden Ungenauigkeiten
zu kompensieren. Es wurde das Carr-Purcell-Meiboom-Gill (CPMG) Sche-
ma [Carr, 54][Meiboom, 77] entwickelt, in dem alle Refokussierungspulse die
gleiche Phase, orthogonal zur Phase des Anregungspulses haben. Ferner ist
die zeitliche Abfolge so gewdhlt, daf die Zeit zwischen Anregung und erster
Refokussierung genau halb so lange ist, wie die Zeit zwischen aufeinanderfol-
genden Refokussierungspulsen. Generell lassen sich alle auftretenden Echos
in zwei Gruppen aufteilen. Alle Echos generiert auf Echowegen, auf denen
die Magnetisierung eine ungerade Anzahl an Refokussierungsperioden in der
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transversalen Ebene verbracht hat, addieren sich koh#rent zu einem Echo un-
gerader Paritdt. Analog bildet sich ein Echo gerader Paritdt. Fir o = 180°
verschwindet eine Gruppe und nur reine Spinechos werden erzeugt. Fiir Refo-
kussierungswinkel ungleich 180° findet eine Signaliiberlagerung beider Grup-
pen statt. Es ist offensichtlich, daf§ neben den Relaxationskonstanten der
Refokussierungswinkel « einen starken Einflufl auf die Signalamplitude hat.
Diese Abhéngigkeit ist in [Hennig, 91] ausfiihrlich behandelt.

180°
90° /\ Echo /\ /\
HF \/\ T \/Av/\v/\v T vAv(\vﬂv T >

)& y

M

-V

Abbildung 2.9: Kompensation des Phasenkodiergradienten
Der Phasenkodiergradient wird vor dem nachfolgenden Refokussierungspuls
vollstandig kompensiert. Es erfolgt die kohirente Uberlagerung von direkten und
stimulierten Echos.

Wird eine Multiechosequenz zur Bildgebung verwendet, mufl die Wirkung
zeitlich verénderlicher Gradientenfelder mit beriicksichtigt werden. Es ergibt
sich zur Erfiillung der CPMG-Bedingung neben der oben angegebenen Pha-
senbedingung noch folgende notwendige und hinreichende Bedingung fiir die
Gradienten:

Die durch Gradienten verursachte Spindephasierung zwischen
zwel aufeinanderfolgenden Refokussierungspulsen mufl exakt dop-
pelt so grof} sein, wie die Dephasierung zwischen dem Anre-
gungspuls und dem ersten Refokussierungspuls.

Fir Gradienten in Scheiben- und Leserichtung ist die Bedingung leicht erfiill-
bar. Fiir den Phasenkodiergradienten mit unterschiedlichen Amplituden ist
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die Bedingung erfiillt, wenn die Phasenkodiergradienten zwischen Refokus-
sierungspuls und Signalauslese geschaltet werden und nach der Akquisiti-
on, noch vor dem néchsten Refokussierungspuls wieder kompensiert werden.
Abbildung 2.9 zeigt die Kompensation des Phasenkodiergradienten im Pha-
senschema. Die RARE-Sequenz stellt die konsequente Verwirklichung der
genannten Bedingungen dar. Die hohere Signalintensitét, vor allem spéte-
rer Echos und die Erzeugung artefaktfreier Bilder, sind die wichtigsten sich
gegenseitig bedingenden Vorteile dieser Sequenz.

Als RARE- oder Turbofaktor wird die Anzahl der ausgelesenen Echos nach
einer Anregung bezeichnet. Wihrend eine konventionelle Spinechosequenz
mit einem Echo pro Anregungspuls den einen Extremfall darstellt, ist die
Einzelschu-RARE Sequenz, bei der nach nur einer Anregung alle benéttig-
ten Echos ausgelesen werden, der andere. Entsprechend zu EPI gibt es Zwi-
schenstufen, bei denen nach einer Anregung mehrere Echos jedoch nicht das
gesamte Bild akquiriert werden. Das Grundprinzip der RARE-Sequenz ist
inzwischen unter mehreren verschiedenen Namen (Fast-Spin-Echo, Fast Ac-
quisition Interleaved Spin Echo, Turbo-Spin-Echo) verbreitet.

2.5 Kontrastmechanismen

Die MR-Signalintensitét ist abhéngig von Gewebe-, Mef3- und Geréteparame-
tern. Ein gutes Signal-zu-Rausch-Verhéltnis garantiert noch keine hohe Bild-
qualitédt. Gleich wichtig ist der Gewebekontrast. Das Kontrast-zu-Rausch-
Verhéltnis zweier Gewebetypen A und B ist definiert als

K/R=(S/R)a— (5/R)p. (2.19)

Es ist eine Funktion der Pulssequenz, ihrer Parameter, der Gewebeparame-
ter und physiologischer Vorgénge. Im Folgenden werden die grundsétzlichen
Kontrastmechanismen und ihre Bedeutung fiir die Bildgebung vorgestellt.

2.5.1 Suszeptibilitit

Die Magnetisierung M ist proportional zum &ufleren Magnetfeld By
M o xBy. (2.20)

Die magnetische Suszeptibilitdt y ist positiv fiir ferromagnetische und ne-
gativ fiir diamagnetische Stoffe. Als Folge der heterogenen Zusammenset-
zung der Meobjekte in der MR-Tomographie folgt eine Ortsabhéngigkeit
der Suszeptibilitdt. Daraus kénnen zwischen unterschiedlichen Geweben lo-
kale Magnetfeldgradienten in der Gréflenordnung einiger ppm entstehen. Da
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sie sich mit den Ortskodierungsgradienten untrennbar iiberlagern, fiihrt dies
zu rdumlichen Fehlregistrationen. y liegt fiir die meisten diamagnetischen
Stoffe in der GréBenordnung von —107°. Solche Bildartefakte treten daher
in der Regel erst bei Feldstérken von By > 1T signifikant in Erscheinung.
Ein Beispiel wie Suszeptibilitdtseffekte fiir die Bildgebung konstruktiv be-
nutzt werden koénnen, wird in Kapitel 2.6.2 anhand des BOLD-Effektes ge-
geben.

2.5.2 Fluf}

Der signalmindernde Einfluf§ von sich bewegenden Spins wurde schon in den
Anfiangen der Magnetresonanzforschung erkannt [Hahn, 50]. Der Prizessions-
winkel der transversalen Magnetisierung angeregter Spins ist von w abhéngig

Wird By durch Gradientenfelder G(r) iiberlagert und damit ortsabhéngig, so
gilt

6 = || (rBo + 4Gt = o+ MGG, ). 2:22)

Ap(G(r),t) ist die zusdtzlich auftretende Phase und ist von der Gradien-
tenstidrke am jeweiligen Ort und der Wirkdauer abhéngig. Die Phase der
transversalen Magnetisierung von sich mit der Geschwindigkeit v bewegen-
den Spins ist im Vergleich zu statischen verschoben. Diese Phasenverschie-
bung kann in erster Ndherung durch Einsetzen von r = vt in Gleichung 2.22
berechnet werden

Ap=r | LBt (t)dt. (2.23)

Keine zusétzliche Dephasierung findet fiir v = 0, fiir G = 0 statt oder falls
die Richtung von v und G senkrecht aufeinander stehen. In diesen Féllen
besteht der Effekt nur in einer einfachen Phasenverschiebung und wirkt sich
nicht auf die Signalamplitude aus.

Gehen wir von idealisiertem laminarem Fluf§ (CSF-Fluf}, Blutflu}) aus, gilt
Gleichung 2.23. Die flieenden Spins bewegen sich mit gleichbleibender und
gleichgerichteter Geschwindigkeit. Durch geeigneten Einsatz von Gradien-
ten konnen deshalb Signaldephasierungen kompensiert oder zur Messung des
Flusses verstédrkt werden.
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Die beschriebenen Phaseneffekte sind Grundlage mehrerer MR-Techniken
zur qualitativen und quantitativen Messung von Fluffl und anderen physio-
logischen Bewegungsvorgingen. Es seien Phasenkontrast [Moran, 82|, Fast-
Fourier-Flow [Hennig, 88/3] und Interferenzmethoden [Hennig, 90] als Bei-
spiele genannt.

2.5.3 Diffusion

Als Ergebnis mikroskopischer zufilliger translatorischer Bewegungen einzel-
ner Teilchen, Warmebewegung oder Brownsche Molekularbewegung genannt,
finden in vielen Kérpern Diffusionsprozesse statt. Dies trifft auch fiir biolo-
gische Systeme wie den menschlichen Organismus zu.

Da Diffusion wie Flufl auf der Bewegung von Teilchen beruht, ist das Signal
dem selben Mechanismus unterworfen. Gleichung 2.23 gilt entsprechend. Al-
lerdings handelt es sich bei Diffusionsprozessen um sehr viel geringere Ge-
schwindigkeiten als bei den bereits beschriebenen Flufiprozessen. Auch bewe-
gen sich die Spins im Gegensatz zu laminarem Flufl unabhéngig voneinander
mit verschiedenen Richtungen und Geschwindigkeiten. Die Phasen der Spins
sind in diesem Fall unterschiedlich und interferieren destruktiv miteinander.
Tragen nur Diffusion und Mikrozirkulation zu diesem Effekt bei, ist der Mit-
telwert der Dephasierung gleich Null. Die Folge der Wechselwirkung ist ein
Signalverlust.

Diese zusitzliche Signalabschwichung wurde von Carr und Purcell [Carr, 54]
fiir den Fall eines linearen Diffusionsgradienten untersucht. Verallgemeinert
ergibt sich

S = Spe™P. (2.24)

Sp ist die Signalstirke ohne Diffusionsgradient, D der materialabhéngige Dif-
fusionkoeffizient. Im Faktor

b= @)t mit k(1) - / ‘adt, (2.25)

der Diffusionsgewichtung ist die Abhéngigkeit von der Stirke, Dauer und
Reihenfolge der Gradientenpulse zusammengefafit. Gleichung 2.24 zeigt, dafl
Diffusionsddmpfung bei der Verwendung von Gradientenpulsen unvermeid-
lich ist. Die Groflenordnung des Effektes bei den {iblichen MR-Methoden
ist jedoch durch die verwendeten geringen Gradientenstérken und -dauern
im Allgemeinen vernachlissigbar. Die Verstarkung des Effektes zur gezielten
Untersuchung von Diffusionsprozessen ist Gegenstand des Abschnittes 2.6.1.
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2.5.4 Chemische Verschiebung

Die Resonanzfrequenz eines Kernspins hingt nach Gleichung 2.10 von der
Stidrke des Magnetfeldes, in dem er sich befindet, ab. Das Magnetfeld setzt
sich aus dem Hauptmagnetfeld und {iberlagerten Gradientenfeldern zusam-
men. Das effektiv wirksame Magnetfeld im Atomkern ist zusétzlich von der
magnetischen Abschirmung der Molekiile durch ihre Elektronenorbitale be-
einfluflt. Diese sind, je nach Molekiil, in dem das Atom eingebaut ist, unter-
schiedlich. Der Effekt duflert sich in unterschiedlichen Resonanzfrequenzen
einzelner Metaboliten eines Isotops. Er iiberlagert sich mit den Phasenun-
terschieden der Ortskodierung. Das Ergebnis ist ein MR-Bild, bestehend aus
Uberlagerungen verschiedener, leicht gegeneinander verschobener Metaboli-
tenbilder.

In der MR-Bildgebung ist allein die chemische Verschiebung von Wasser und
Fett von Bedeutung. Andere Metabolite sind wegen ihrer geringen Konzen-
tration vernachléssigbar. Der Frequenzabstand zwischen Wasser- und Fettsi-
gnal betriagt 145 Hz bei 1 T und 225 Hz bei 1.5 T Hauptfeldstérke. Daraus
koénnen sich abhéngig von der verwendeten Sequenz rdumliche Dislokatio-
nen, sogenannte chemische Verschiebungsartefakte (Chemical Shift Artefak-
te), von bis zu einigen Pixeln ergeben. Die richtige Interpretation der Bilder
wird dadurch erschwert oder gar unmoéglich.

Diese Artefakte lassen sich durch Erhohen der Auslesebandbreite reduzieren.
Da sich dadurch aber auch das Rauschen erhoht, ist dies nur bis zu einem
gewissen Grad sinnvoll. In Abschnitt 7.2.1 wird dies anhand einer Gradien-
tenechosequenz untersucht. Eine andere Methode zur Unterdriickung chemi-
scher Verschiebungsartefakten ist die selektive Anregung und Séttigung des
Fett- oder Wassersignals durch frequenzselektive HF-Pulse.

2.6 Kodierung funktioneller Parameter im
MR-Signal

In Abschnitt 2.5 wurde gezeigt, dafl neben den eigentlichen Gewebeeigen-
schaften wie Protonenspindichte und den Relaxationszeiten auch physiologi-
sche Vorgénge Einflufl auf die MR-Signalintensitdt haben. In der konventio-
nellen MR-Bildgebung sind diese zusétzlichen Einfliisse unerwiinscht, da sie
zu Bildartefakten fiihren, wodurch die Bildinterpretation erschwert und/oder
verfalscht wird. Es wurden deshalb Methoden zur Unterdriickung oder Kom-
pensation dieser Effekte entwickelt.

Die Moglichkeit diese Effekte in den Dienst der Messung ihnen zugrunde-
liegender physiologischer Mechanismen zu stellen, erweiterte die Rolle der
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MR-Bildgebung in den letzten Jahren entscheidend. Es wurde der Begriff
der funktionellen MR-Bildgebung geprégt. Darunter ist in weiterem Sinne
jegliche Bildgebung, die physiologische Vorgénge mittels MR-Bildgebung dar-
stellt, zu verstehen. In den letzten Jahren wurde der Begriff im speziellen fiir
der Abbildung kortikaler Funktionen verwendet und ist unter der englischen
Abkiirzung fMRI (functional Magnetic Resonance Imaging) bekannt.
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Abbildung 2.10: Verallgemeinertes Spinpriparationsexperiment
Eine MR-Pulssequenz als Kombination von Spinpriparations- und Ausleseteil.

Haase demonstrierte das Prinzip der Spinprdparation erstmals an GE-
Sequenzen [Haase, 90]. Verallgemeinert 148t sich eine MR-Sequenz aus ei-
nem Préparationsexperiment und dem eigentlichen Akquisitionsteil beste-
hend ansehen. Abbildung 2.10 zeigt wie sich auf diese Weise vergleichbar
einem Baukastensystem aus einem Spinpréparationsteil und der eigentlichen
Meflsequenz eine MR-Sequenz aufbauen laf3t. Im einfachsten Fall besteht
die Préparation nur aus einem 90° Anregungspuls. Es werden im folgen-
den Praparationsexperimente fiir diffusions-, fluf}- und perfusionssensitive
Sequenzen beschrieben.
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2.6.1 Fluf3- und Diffusionsgewichtung

Gleichung 2.24 gibt die diffusionsbedingte Abschwichung eines MR-Signals
an. Ein wéhrend der Echozeit T'E anliegender konstanter Gradient der Stirke
G ergibt fiir eine Spinechosequenz

b=1/12y*G*TE>. (2.26)

Einen groflen Fortschritt stellt die von Stejskal A

[Stejskal, 65/2] und Tanner [Stejskal, 65] ein-  © 180
gefiihrte Methode mit gepulsten Gradienten |_| ‘ |_| _
dar. Sie ersetzten den konstanten Gradienten S t

durch zwei gleichférmige Diffusionsgradienten
vor und nach dem Refokussierungspuls. Die ao
Wirkungen der Gradienten auf statische Spins
kompensieren sich gegenseitig; Sie sind trans-
parent. Fiir bewegte Spins ergibt sich wie in
Abbildung 2.11 dargestellt eine Nettophasen- A

statische Spins

AD=0

N .

»
;

t

bewegte Spins

verschiebung ungleich Null. Sie 148t sich mit A® Apso
der Gleichung 2.23 berechnen. Fiir die Stejskal- /_ [T
Tanner Sequenz ist der b-Wert = / !
24262
b=~"G*6*(A - 6/3). (2.27) Abbildung 2.11:

6 ist die Gradientendauer und A der Abstand der beiden Diffusionsgradi-
enten. Abbildung 2.12 zeigt die Grofien des fluflsensitiven Praparationsex-
perimentes. Eingesetzt in Gleichung 2.24 errechnet sich die Signalamplitude
zu

S =8y x eV GFEAEBD (2.28)

Werden die Diffusionsgradienten statt in alle drei Raumrichtungen nur in
einer geschaltet, so 188t sich selektiv eines der Diagonalelemente des Diffusi-
onstensors messen. Mit solchen Sequenzen 143t sich anisotrope Diffusion, wie
sie in den Myelinfasern der weilen Gehirnmasse vorkommt, nachweisen.
Wird die Gradientenstérke sehr viel kleiner gewahlt und damit die Bewe-
gungsempfindlichkeit an die Geschwindigkeit des Blutflules oder des CSF-
FluBles angepafit, kann diese Methode direkt zur Fluimessung verwendet wer-
den.

Die maximale Amplitude der Gradienten ist durch technische Gegebenhei-
ten limitiert. Sollen hohe b-Faktoren und damit eine starke Diffusionsge-
wichtung erreicht werden, mufl die Dauer é der Diffusionsgradienten erhoht
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werden. Fiir Multiecho-Sequenzen ist das eine praktikable Vorgehensweise.
Fiir Einzelschuf-Sequenzen liegen die resultierenden langen effektiven Echo-
zeiten in einem Bereich, in dem das Signal schon signifikant zerfallen ist. Das
erreichbare Signal-zu-Rausch Verhiltnis ist sehr beschrénkt.
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Abbildung 2.12: Bewegungssensitive Priparationsexperimente
Wihrend links die Signalerzeugung auf den Spinechopfaden beruht, sind es rechts
die stimulierten Echos, welche durch Spoilergradienten im Ausleseteil selektiert
werden konnen, die das Signal bilden.

Schon Hahn [Hahn, 50] zeigte, daf bei der Verwendung von drei HF-Pulsen
neben dem Spinecho auch ein, von ihm sogenanntes stimuliertes Echo ent-
steht. Das Bemerkenswerte am stimulierten Echo ist die zeitliche Entwicklung
der dazu beitragenden Magnetisierung. Am Ende des zweiten 90° Pulses wird
die Halfte der transversalen Magnetisierung in longitudinale Magnetisierung
iiberfithrt. Wéhrend des 7o-Abschnittes unterliegt diese Magnetisierung der
T} und nicht wie das Spinecho der 7, Relaxation. Da in biologischem Gewebe
71 normalerweise sehr viel ldnger als 75 ist, kdnnen mit dieser Methode auch
noch bei hohen effektiven Echozeiten gute S/N Verhéltnisse erreicht werden.
Besonders wichtig ist dies fiir Substanzen mit kurzem 7.

Tanner benutzte das stimulierte Echo erstmals fiir MR-Diffusionsmessungen
[Tanner, 70]. Abbildung 2.12 zeigt rechts das Diffusionspriparationsexperi-
ment mit stimuliertem Echo. Die Gleichungen 2.27 und 2.28 haben auch fiir
diese Sequenz Giiltigkeit. Zusétzliche Spoilergradienten unterdriicken einzel-
ne Echowege.

2.6.2 BOLD-Effekt - Suszeptibilitat

Die Suszeptibilitdten von deoxygeniertem und oxygeniertem Blut haben ver-
schiedene Vorzeichen. Entsprechend der dadurch verursachten und in Abbil-
dung 2.13 dargestellten lokalen Feldgradienten dephasieren in der Umgebung
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von deoxygeniertem Blut die Spins schneller, als in der Umgebung von oxy-
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Abbildung 2.13: Magnetische Eigenschaften des Himoglobins
Links ist die Bindung des Sauerstoffs an den Eisenkern des Hamoglobins und
rechts die Auswirkung der dadurch verénderten magnetischen Eigenschaften dar-
gestellt. Die Suszeptibilitdt von Oxyhémoglobin ist kleiner Null (x < 0), die von
Deoxyhémoglobin grofler Null (xy > 0).

geniertem Blut. Kortikale Aktivitédt ist mit einem gesteigerten Energiever-
brauch verbunden. Die Energieversorgung der Nervenzellen geschieht iiber
Sauerstoff verbrauchende Stoffwechselprozesse (Glykolyse) in den Mitochon-
drien der Zellen. Der Sauerstoffnachschub findet iiber das Blut statt. Der
an den Eisenkernen des H&moglobins gebundene Sauerstoff wird abgespal-
ten. Um die Energieversorgung sicherzustellen, geht eine kortikale Aktivie-
rung mit einer Hyperperfusion einher. Der Blutsauerstoffgehalt und damit die
magnetischen Eigenschaften sind durch ein komplexes dynamisches Zusam-
menspiel zwischen Hyperperfusion und Sauerstoffverbrauch bestimmt. Die
sich dadurch ergebenden unterschiedlichen Bildkontraste wurden erstmals
von Ogawa [Ogawa, 90] beschrieben und BOLD-Kontrast (blood oxygen le-
vel dependent contrast) genannt. Trotz der rasanten Entwicklung der darauf
aufbauenden funktionellen Bildgebung in den letzten Jahren sind immer noch
biochemische Details des Effektes unklar oder umstritten. Der Nachweis des
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BOLD-Effektes mit MR-Methoden ist mit suszeptibilitétssensitiven Sequen-
zen moglich.
of Wie in Kapitel 2.5.1 beschrieben fiihren die in
Abbildung 2.13 gezeigten lokalen Magnetfeld-
gradienten zu chemischen Verschiebungseftek-
G R ten. Durch lokale Stérung des Magnetfeldes re-
sultieren unterschiedliche Larmorfrequenzen.
Die Kohérenz der Spins geht verloren, sie de-
phasieren. Es ergibt sich eine Verkiirzung der
v T5-Relaxationszeit. MR-Techniken, die diesen
1< - < dynamischen Suszeptibilittseffekt nicht kom-
pensieren kénnen, zeigen in den entsprechen-
Abbildung 2.14: den Bereichen des Bildes Signalminderungen
oder Ausloschungen.
Dazu gehoren Gradientenechosequenzen. Sie zeigen aufgrund der Signalgene-
rierung eine inhérente Suszeptibilitdtsgewichtung. Gradientenechosequenzen
konnen mit Echozeiten in der Gréflenordnung von Tj-Zeiten des Gehirn-
parenchyms direkt fiir funktionelle Experimente verwendet werden. Im Ge-
gensatz dazu sind Spinechosequenzen nicht empfindlich fiir Suzeptibilitéts-
gradienten, da durch Bildung des Spinechos die beschriebenen feldabhéngi-
gen Spindephasierungen kompensiert werden. Abbildung 2.14 zeigt ein Spin-
préaparationsexperiment durch das auch diese suszeptibilitdtsgewichtet wer-
den konnen. Durch ein um 7T'D verldngertes Intervall zwischen dem Anre-
gungsimpuls und dem Refokussierungsimpuls erfolgt die Akquisition des Si-
gnals nicht im Echomaximum, sondern bei 2T'E — T auf der ansteigenden
Flanke des Spinechos. Auf diese Weise kann, wie in Abschnitt 6.1 gezeigt wird,
eine Einzelschufl-RARE Sequenz suszeptibilitdtsgewichtet und fiir fMRI Mes-
sungen benutzt werden.

HF

v

=
v

v

2.7 Matrixformalismus

In der MR-Spektroskopie wird zur Beschreibung der zeitlichen Entwicklung
eines Spinensembles, représentiert durch einen resultierenden Gesamtspin,
meist die Blochsche Gleichung angewendet. Dies ist fiir ein bildgebendes
MR-Experiment jedoch keine angemessene Beschreibung, da sich das Spin-
system nahezu wéahrend der gesamten Dauer des Experimentes und voral-
lem zum Zeitpunkt der Refokussierungspulse in einem Zustand vollsténdi-
ger Dephasierung befindet. Eine kurze tempordre Kohérenz ist nur zum
Echozeitpunkt gegeben. Die Beschreibung eines dephasierten Spinensem-
bles mittels einer Vektorenschar wird schnell unanschaulich und numerisch
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nicht mehr handhabbar. Die Entwicklung des Matrix- oder Extended-Phase-
Graph-Formalismus [Crawley, 50] [Woessner, 61] [Hennig, 91] [Hennig, 91/2]
ermdglicht die genaue Berechnung der Gesamtmagnetisierung einer Mehr-
pulssequenz. Ferner ist damit die Moglichkeit einer qualitativen Darstellung
der zeitlichen Entwicklung des Spinsystems gegeben.

Der Effekt eines HF-Pulses der Phase x auf die reine Magnetisierung von M,
M, und M, kann als einfache Rotation um die z-Achse mit dem Flipwinkel
a behandelt werden. Die Magnetisierungen MJ, M\ und M} direkt nach
dem HF-Puls sind gegeben durch

M¥ =M, (2.29)

M, = Mycos(a) — M sin(c) (2.30)
und

M} = Mycos(a) + M,sin(a). (2.31)

Definieren wir nun die komplexe und die dazu komplex konjugierte Magne-
tisierung F' und F™*

F oM.t iM, (2.82)

F* = M, —iM,, (2.33)

so ergibt sich durch formale Substitutionen und einfache trigonometrische
Umformungen aus den Gleichungen (2.29) bis (2.31)

F* = Fcos*(a/2) + F*sin*(a/2) — iM,sin(a) (2.34)
und
M} = M,cos(a) — 1/2 x i(F — F*)sin(a). (2.35)

Fiir ein Mehrpulsexperiment, wie in Abbildung 2.15 dargestellt, nennen wir
F kurz vor dem HF-Puls Fj. Zu diesem Zeitpunkt ist die Population in
Fy gleich 1, die vektorielle Summe der Magnetisierungen jedoch gleich Null.
Direkt nach dem HF-Pulse ist F; = sin(a) oder fiir einen 90° Puls gleich
1. Da F} der komplex konjugierte Vektor zu Fj ist, laft er sich aus die-
sem durch Inversion der y-Komponenten der einzelnen Vektoren gewinnen.
Diese Transformation wird durch einen 180° Refokussierungspuls bewirkt.
Ganz allgemein bewirkt, wie im erweiterten Phasendiagramm zu sehen ist,
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(3]
90 a a a a a [od

Abbildung 2.15: Erweitertes Phasendiagramm
Es reprisentiert die zeitliche Entwicklung eines Spinsystems wéhrend eines Mul-
tiechoexperimentes mit beliebigem Flipwinkel a. Die gestrichelten Linien sind die
Entwicklungswege der longitudinalen z-Magnetisierungen. Ein MR-Signal wird nur
zwischen den HF-Pulsen an den Schnittpunkten mit der horizontalen Grundlinie
erzeugt.

ein HF-Puls die Aufspaltung bereits existierender Magnetisierung in drei
weiterfiithrende Pfade. Diese Kohdrenzpfade sind ein Teil unberiihrter trans-
versaler Magnetisierung, ein invertierter Anteil und ein Teil longitudinaler
Magnetisierung. Daneben erzeugt jeder HF-Puls, also auch ein Refokussie-
rungspuls neue transversale Magnetisierung. Die Nomenklatur fiir die gene-
rierte z-Magnetisierung ist entsprechend Z; und Z7j. Sie fiithren im weite-
ren Verlauf des Experimentes zu stimulierten Echos, wie in Abbildung 2.16b
dargestellt. Die weitere Entwicklung des Spinsystems fiihrt zu Zusténden
F,.,Ex Z,,Z*, die sich aus den Gleichungen (2.29) bis (2.33) zu

w+Aw
F, = / (Mycos(w X tep) + Mysin(w X t.,))dw (2.36)

w—Aw
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wHAw
Fr = / (Mycos(w X tep) — Mysin(w X t.,))dw (2.37)

w—Aw

wHAw
Zyp =1 / (Mycos(w X tep) + Mysin(w X t.,))dw (2.38)

w—Aw

wtAw
Zt =i / (Mycos(w X ten) — M,sin(w X ton))dw (2.39)

w—Aw

berechnen lassen. Um vollkommene Dephasierung zu erreichen, mufl 2 x Aw x
t., mindestens 360° betragen.

Um die Echoamplituden fiir eine beliebige Pulssequenz zu berechnen, mufj der
Flufl der Magnetisierung zwischen verschiedenen moglichen Konfigurationen
berechnet werden. Die Echoamplitude ist dann gegeben durch die Besetzung
der zur Echoformation fiihrenden Konfiguration. Fiir ein Spinechoexperiment
ist das der F} Zustand.

Formal 148t sich die zeitliche Evolution und der Effekt der HF-Pulse mit
Transformationsmatrizen beschreiben. Die Magnetisierung M, direkt nach
einem HF-Puls geht aus der Magnetisierung M,, direkt vor dem HF-Puls
durch Matrixmultiplikation hervor

M} =T, x M,. (2.40)

M = (M, M, M, F, F} Z) Z} F, Fy ...) beschreibt die totale Magnetisierung
vor dem Puls. Die Transformationsmatrix ist

T
T

Die Rotation wird beschrieben durch

1 0 0
To=1]0 cosa —sina
0 sina cosa
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Fiir ein beliebiges n verkniipft (7}),, die vier moglichen Zustinde F,, F?, Z,
und Z; vor und nach einem HF-Pulse mit dem Flipwinkel o

cos*a/2  sin*af2 sina 0

T sin*af2  cos’a/2 0 sina
V7 1/2sine —1/2sina cosa 0
—1/2sinac 1/2sinae = 0 cosa

Die Transformationsregeln gelten so, dafl

e fiir alle n alle F,, zu F,,,; und
o fiir alle n > 1 alle F; zu F,;_; werden,
o I} zu F; wird und

e alle 7, und Z unveréndert bleiben.

Abbildung 2.16: Echowege
Beispiele moglicher Wege der Magnetisierung, die zur Bildung primérer Echos (a),
stimulierter Echos (b) und indirekter Echos (¢) fiihren.

Um Relaxationsprozesse zu beriicksichtigen, miissen alle transversalen Kom-
ponenten mit e~27¢/T multipliziert werden. 2T ist die Zeit zwischen zwei
aufeinanderfolgenden Echos. Longitudinale Relaxation wird als Zerfall aller
z-Komponenten mit e=27¢/Tt plus einem Term My(1 — e=27%/™1), der M, ge-
neriert, beschrieben. Da die beobachtbare transversale Magnetisierung nur
auf Fy} zurtickzufiihren ist, errechnet sich die Amplitude des n-ten Echos zu

E, = Fye Te/T:, (2.41)



2.8. Aufnahmemodalitéiten 29

Der beschriebene Algorithmus beriicksichtigt nicht nur das primére und sti-
mulierte Echo sondern auch alle indirekten Echos, welche auf einem der vielen
Pfade durch einen Graphen wie dem in Abbildung 2.15 zu einer Echofor-
mation fithren. In Abbildung 2.16 sind die unterschiedlichen Wege, die zu
direkten, stimulierten und indirekten Echos fiihren, noch einmal gesondert
herausgegriffen.

2.8 Aufnahmemodalitidten

Ein MR-Untersuchung besteht sowohl in der klinischen Routine als auch
in der Forschung aus mehreren hintereinander ausgefiihrten Messungen. Am
Beginn wird eine aus drei orthogonalen Schichten bestehende Ubersichtsmes-
sung (engl. scout oder localizer) durchgefiihrt. Mit diesen Bildern werden die
Scheibenlagen fiir nachfolgende Messungen bestimmt. In der normalen, zwei-
dimensionalen MR-Bildgebung werden entweder einzelne Scheiben oder, falls
es sich um eine Mehrscheibensequenz handelt, ein Paket paralleler Scheiben
aufgenommen.

2.8.1 Zeitreihen - Filmdarstellung

Sollen dynamische Vorgénge, wie Flufl dargestellt werden, so kann mit ent-
sprechenden Sequenzen eine Zeitreihe aufgenommen werden. Eine Zeitreihe
besteht aus mehreren Bildern. Die Zeitabsténde sind entweder durch Trig-
gerung mit einem physiologischen Signal dem zu untersuchenden Vorgang
angepaflt oder konstant. Es besteht die Moglichkeit, die Messung mit dem
EKG, dem Puls, der Atmung des Patienten oder einem beliebigem externen
Triggersignal zu synchronisieren. Werden die Bilder hintereinander wie ein
Film (Moviedarstellung) abgespielt, erschliefit sich die Dynamik des unter-
suchten Prozesses unmittelbar. Eine weitergehende Nachbearbeitung mit der
Berechnung von Differenzbildern, Signal-Zeitkurven fiir einzelne Pixel oder
Pixelgruppen und statistischer Analysen erméglichen eine quantitative Aus-
wertung der Messungen.

2.8.2 f{MRI Experimente

Die Signalunterschiede im Kortex zwischen Aktivierung und Ruhephase sind,
abhingig von der Magnetfeldstirke, der Art des Stimulus und vielen ande-
ren Faktoren, in der Grofenordnung des Rauschens. Deshalb ist die Aufnah-
me vieler Bilder mit anschlieBender Mittelung fiir ein signifikantes Resultat
notwendig. Wahrend das Signal proportional mit der Anzahl der Bilder n
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zunimmt, wéchst das stochastische Rauschen nur mit y/n. Daraus folgt, dafl
das Signal-zu-Rausch Verhiltnis mit y/n zunimmt. Die wichtige Grofle ist
nicht nur das Signal-zu-Rausch Verhiltnis sondern das Kontrast-zu-Rausch
Verhéltnis. Es ist fiir ein Einzeldifferenzbild definiert durch

C/N = S/Nstim — S/Nruhe (242)
und erhoht sich durch Mittelung iber ngmm bzw. Npyne zu

C/N = nstimS/Nstim RV nruheS/Nruhe- (243)

Abbildung 2.17 zeigt als Beispiel eine Serie von 64 nacheinander aufgenomme-
ner Bilder. Das links dargestellte Stimulationsprotokoll besteht aus abwech-
selnd 8 Bildern ohne und 8 Bildern mit Stimulus. Rechts sind die Zeitverlaufe
von Pixelgruppen eines stimulierten und eines Kontrollareals aufgetragen.
Als weitere Moglichkeiten sogenannte Aktivierungskarten zu berechnen sei-
en noch der Student’s t-Test und der ihm verwandte Z-Score Algorithmus
genannt. Zur Visualisierung werden den Signifikanzen eine Grauwert- oder
Farbskala zugeordnet. Die Aktivierungskarten kénnen dann zur besseren Lo-
kalisierung der Effekte hochaufgeldsten anatomischen Datensétzen {iberlagert
werden. Werden aus einem anatomischen 3D-Datensatz die einzelnen Kompo-
nenten segmentiert und darauf die Aktivierungskarten abgebildet, ergibt sich
eine rdumliche Visualisierung wie in Abbildung 2.18 gezeigt [Biichert, 97].
Mit dieser Darstellungsart kénnen funktionelle Ergebnisse verschiedener Me-
thoden (MR, EEG,MEG, PET) gleichzeitig dargestellt und verglichen wer-
den.
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Stimulus

ein

S(1)

Abbildung 2.17: fMRI Experiment
Von r.n.l. ist der zeitliche Verlauf des Stimulus, die nacheinander aufgenommene
Serie von MR-Bildern und die Signal-Zeit-Verldufe eines stimulierten und eines
Kontrollareals dargestellt.

Abbildung 2.18: 3D-Visualisierung von fMRI-Daten
Die sensomotorische Aktivierung nach elektrischer Stimulation des Mediannervs
wurde dem aus einem anatomischen 3D-MR-Datensatz segmentierten Gehirn des
Probanden iiberlagert. Der Pfeil gibt die Quellenlokalisation des, aus entsprechen-
den EEG-Messungen berechneten Dipols an.
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3. Experimenteller Aufbau

3.1 MR-Tomographen

Die Arbeit wurde an verschiedenen Gerdten des Universitdatsklinikums
Freiburg durchgefiihrt. Es sind dies in chronologischer Reihenfolge ihrer
Verfiigbharkeit

e Siemens IMPACT (Installation 4.93),
e Siemens VISION (Installation 4.95) und
e Siemens OPEN (Installation 3.95).

Wiéhrend das Niederfeldsystem mit einer konventionellen Spule ausgestattet
ist, verfiigen die beiden erstgenannten Geréte iiber eine supraleitende Spule
aus einer Niob/Titan Legierung. In der folgenden Tabelle sind die Kennwerte
der drei Kernspintomographen aufgelistet. Neben den Herstellerspezifikatio-
nen wurden die tatséchlich gemessenen Werte der Stérke des Hauptmagnet-
feldes aufgefiihrt.

Gerat Magnet | Bauform | Boson | Boist | Woist Gmas Lramp

1] | [T] | [MHz] | [mT/m] [1s]
IMPACT | supral. | Rohre 1 0.9 | 40.46 15 600
VISION | supral. | Rohre 1.5 | 1.49 | 63.63 25 600(< 300)
OPEN resistiv | offen 0.23 | 0.19 | 8.255 10 600

Tabelle 3.1: Die verwendeten MR-Tomographen
Es bezeichnet Bgg,y die Sollfeldstdrke nach Herstellerangabe, By die Ist-
feldstérke, wg;ss die Protonenresonanzfrequenz, Gi.q. die maximale Gradien-
tenstérke und t,q,p die minimale Gradientenanstiegszeit bis zum Maximalwert.

Alle Geréte stammen vom selben Hersteller. Sie verfiigen daher iiber eine
dhnliche Grundstruktur der funktionellen Elemente. In Abbildung 3.1 ist
stellvertretend das Gesamtschema des VISION Systems dargestellt.

33
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Abbildung 3.1: Funktionsschema des MR-Systems VISION
Im oberen Teil ist der Steuerrechner und darunter die Steuerelektronik dargestellt.
Der untere Teil zeigt, eingeschlossen in einem Faradayschen Kéfig, welcher iden-
tisch mit dem Untersuchungsraum ist, den Magneten, die Gradienten- sowie Sende-
und Empfangsspulen [Siemens, 95/3].
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Die Steuerung erfolgt iiber eine Workstation (SUN SPARC 2 bzw. 10). Auf
diesem Rechner lduft die Steuer- und Auswertesoftware NUMARIS/3. Die
Programmierung der Sequenzen erfolgt auf UNIX-Ebene mit dem Programm
Pargen (PARameter GENerator) [Siemens, 95]. Eine Sequenzdatei, kurz Se-
quenz genannt, definiert eine Methode und besteht aus Kommandos der SCL
(Sequence Control Language). Sie erfiillt folgende Aufgaben :

e Definition des zeitlichen Ablaufs,

e Definition der Eingabemoglichkeiten des Benutzers beim Aufruf der
Sequenz unter NUMARIS,

Berechnung der Gradientenamplituden,

Berechnung der Hochfrequenzpulse,

Ubergabe der MeSparameter an die Steuerung und dem

Aufruf der Signalverarbeitungsroutinen.

Die Bildrekonstruktions- und Nachverarbeitungsroutinen sind in SPL (Si-
gnal Processing Language) [Siemens, 95/2] geschrieben und werden von der
Sequenz aufgerufen. SPL ist eine Teilmenge der C Programmiersprache, er-
weitert durch eine Programmbibliothek mit digitalen Signalverarbeitungs-
routinen. Der eingeschrinkte Befehlssatz und die eingeschriankte Anzahl an
Variablentypen wirft bei der Implementation neuer Methoden immer wieder
grundsétzliche Probleme auf. Im Extremfall kann eine Methode deshalb nicht
implementiert werden. Diese Erfahrung wurde wahrend dieser Arbeit mehr-
fach gemacht. Teilweise konnte nach der Erweiterung der Funktionalitédt in
einer neuen Softwareversion manches Problem doch gelést werden.

Die Tomographen sind mit einem digitalen Synthesizer ausgestattet, um ei-
ne sehr gute Phasenkohérenz und Frequenzstabilitdt zu gewihrleisten. Die
MefBsignale werden iiber einen 16 bit Analog-Digital-Wandler (ADC) aufge-
nommen.

Neben dem zirkular polarisierten Ganzkorperresonator stehen fiir die MR-
Untersuchungen unterschiedlicher Korperregionen speziell angepafite aus-
tauschbare Spulen zur Verfiigung. Sie dienen als reine Empfangsspulen im
Kreuzspulenbetrieb mit der Korperspule. Im Gegensatz dazu hat die Kopf-
spule gleichzeitig die Funktion einer Sende- und Empfangsspule. Fiir die
Phantomstudien in dieser Arbeit wurde die Kopfspule verwendet. Fiir die
Probanden- und Patientenuntersuchungen wurde abhéngig von der zu un-
tersuchenden Korperregion die Kopf-, Hals-, eine Oberflichenarray-, die
Riicken- oder die Ganzkoérperspule verwendet.
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Die Arbeit wurde auf dem 1T Gerédt begonnen. Nach Inbetriebnahme
des 1.5T Systems wurden die Methoden iibertragen und den neuen Lei-
stungsmoglichkeiten entsprechend angepafit. Neben der hoheren Feldstérke
ist vor allem das stérkere und schnellere Gradientensystem von Bedeutung.
Eine maximale Gradientenstérke von 25 mT/m, die in einer minimalen An-
stiegszeit von 600 ms geschaltet werden kann, ermdoglichte eine weitere Opti-
mierung der Schnellbildverfahren. Die Diffusionssequenzen, welche essentiell
auf starke und schnelle Gradienten angewiesen sind, konnten {iberhaupt erst
auf diesem System verwirklicht werden. Da fiir Diffusionsmessung das In-
tegral des Diffusionsgradienten mafigebend fiir die Diffusionsgewichtung ist,
spielt fiir das Sequenzdesign neben der maximalen Gradientenstirke auch
die maximal mogliche Dauer dieses Gradienten eine Rolle. Die Geréte sind
mit einer automatischen Uberlastsicherung ausgestattet, die bei zu langer
Dauer eines Gradienten die Messung abbrechen. Fiir das Visionsystem wur-
den die Grenzwerte experimentell bestimmt. Es zeigte sich, daf} ein einzelner
Gradientenpuls mit der maximalen Stirke von 25 mT/m nur eine begrenz-
te zeitliche Dauer haben kann. Diese Dauer reduziert sich, wenn in kurzer
zeitlicher Abfolge mehrere Gradienten entsprechender Amplitude geschaltet
werden. Fiir den Routinebetrieb wurden die Sequenzen deshalb vorbeugend
so ausgelegt, dafl eine maximale Gradientenstédrke von 19 mT/m nicht iiber-
schritten wird.

Das Niederfeldsystem stellt ganz andere Anforderungen. Die Sequenzen muf3-
ten auf das vergleichsweise schwache und langsame Gradientensystem ange-
pafit werden. Da ein Reihe von Patienten mit klaustrophobischen Angsten zu
kampfen hat, ist es problematisch oder gar unméglich sie in réhrenférmigen
MR-Geréten zu untersuchen. Da diese Patienten ebenso wie Kinder deshalb
zunehmend in diesem offenen System untersucht werden, sind gerade auch
hier schnelle Methoden wichtig.

3.2 Auswerteprogramme

Fiir die konventionelle Bildgebung stellt NUMARIS alle notwendigen Nach-
verarbeitungsroutinen zur Verfiigung. Nicht so fiir die neuen im Rah-
men dieser Arbeit implementierten Methoden. Es wurden deshalb ver-
schiedene Nachverarbeitungsroutinen als C-Programme unter Einschluf} ei-
ner SPL-Programmbibliothek und als Makros in der MATLAB-Umgebung
[MATLAB, 92] entwickelt.

Die Berechnungsroutinen zur Quantifizierung von Diffusionsmessungen und

die Visualisierung der Ergebnisse als Kurven und Diffusionskarten wurden in
MATLAB realisiert.
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Zur schnellen Berechnung von Aktivierungskarten am Tomographen direkt
nach der Messung wurden die in Kapitel 2.8.2 genannten Methoden Student’s
t-Test und Z-Score Algorithmus implementiert [Scheffler, 95].

Die Routinen zur Visualisierung von Zeitverlaufen, von Aktivierungsexperi-
menten und Fluffmessungen wurden in MATLAB entwickelt und realisiert.

+v



4. Methodische
Entwicklungen und
Implementationen

Der Entwicklungsweg einer MR-Methode spannt sich von der Berechnung
und Programmierung der Sequenz iiber Messungen an Phantomen und Pro-
banden schliefflich zur klinischen Erprobung am Patienten. Sind all diese
Schritte erfolgreich verlaufen, fiihrt der Weg im Idealfall weiter in die klini-
sche Routine. Nachdem die Grundlagen der Kernspinresonanz und die ap-
parativen Moglichkeiten dargelegt wurden, wird nun die Realisierung der im
Rahmen dieser Arbeit entwickelten Sequenzen beschrieben.

4.1 Die RARE-Sequenz

Die Notwendigkeit schneller Methoden zur Aufnahme von MR-Bildern wur-
de bereits in der Einleitung angesprochen. Der Grund fiir die Probleme bei
der schnellen Akquisition von MR-Bildern liegt darin, daf§ ein zweidimen-
sionales Bild aus einem intrinsisch nur eindimensionalen Signal generiert
werden soll. Die in Kapitel 2.4.4 vorgestellte RARE-Sequenz ist einer der
moglichen Wege dies zu tun. Das in Abbildung 2.8 dargestellte Schema gilt
genau dann, wenn die CPMG-Bedingung eingehalten wird. Fiir die Siemens
Tomographen wurde eine solche Einzelschu-RARE Sequenz implementiert.
Die Realisation ist in Abbildung 4.1 dargestellt. Die in die klinische Routine
iibernommenen Sequenzen haben ein T'R = 15.6ms am Niederfeldsystem und
TR =9.9ms an den beiden anderen Geréten. Die Auslesebandbreite betréigt
142 Hz/Pixel. Mit einem linearen Phasenkodierschema mit mittigem Phasen-
kodiernullpunkt ergibt sich fiir eine typische Bildgrofle von 128 x 128 Bild-
punkten eine effektive Echozeit von TE,;; = 998ms bzw. T E;p = 634ms.

Diese langen effektiven Echozeiten erlauben eine extrem selektive Bildgebung
von Protonen in Fliissigkeiten. Die Signalintensitét einer aquatischen Fliissig-
keit mit einem T3 = 1400ms ist fiir TE.;; = 634ms bei etwa 64% ihres ur-

38
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spriinglichen Wertes, wiahrend das Signal von Gewebe mit einem 7, = 50ms
auf 0.0003% reduziert ist.

Da freie Fliissigkeiten im menschlichen Koérper relativ rar sind, kann die
Methode durch Verzicht auf die Scheibenselektion oder durch Verwendung
sehr dicker Scheiben zu einem projektiven Verfahren modifiziert werden. Das
resultierende Bild ist eine Superposition aller im Abbildungsfenster in Schei-
benrichtung nebeneinander lokalisierter Strukturen. Durch die Variation des

Abbildung 4.1: RARE-Sequenz

Blickwinkels bei mehreren Aufnahmen, erhdlt man sehr einen guten Eindruck
von der rdumlichen Verteilung der signalgebenden Bestandteile. Es 148t sich
auf diese Weise ein quasi 3D-Verfahren realisieren. Die gleichzeitige Betrach-
tung zweier mit leicht verschiedener Scheibenlage aufgenommener Bilder mit
einer Polarisationsbrille oder nach entsprechender Farbkodierung der Bilder
mit einer rot-griin Brille sollte ebenfalls einen rdumlichen Eindruck vermit-
teln. Dies wurde im Rahmen dieser Arbeit jedoch nicht durchgefiihrt. Die
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nicht scheibenselektive Modifikation wurde auf allen drei Geréten verwirk-
licht.

Im Vergleich zu einem vollaufgeldsten Bild wurde durch die Verwendung des
Halbfourier- oder Zerofillingalgorithmus die Akquisitionszeit auf knapp die
Halfte reduziert.

Wesentlich kiirzere Repetitionszeiten T'R in der GréBenordnung von 5ms und
entsprechende kiirzere effektive Echozeiten wurden fiir Phantommessungen
realisiert.

Es wurden optimierte Sinc-Pulse als Anregungs- und Refokussierungspulse
verwendet. Der zeitliche Ablauf und die Gradienten der Sequenz wurden so
gewdhlt, dafl die CPMG-Bedingung erfiillt wird. Die Sequenzen wurden mit
der Moglichkeit der EKG-Triggerung ausgestattet, wodurch die im Kapitel
Anwendungen beschriebene Darstellung dynamischer Prozesse moglich wur-
de.

4.1.1 T>-Bestimmung

Da die Echoamplituden durch die T5-Relaxationskonstante beschrieben wer-
den, bietet sich die RARE-Sequenz als einfach zu handhabende und schnel-

Signal
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Chi*2 = 14972.3
A =24630.9 +20.6
t = 3043.8 + 49
20000}
15000+
10000+
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Abbildung 4.2: T5-Bestimmung
Mit einer EinzelschuB-RARE Sequenz aufgenommener Echozug einer Acetonprobe.
Die Fitkurve beschreibt den Verlauf der Echomaxima sehr gut.
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le Methode zur Bestimmung von T5-Zeiten an. Dazu wird eine Einzelschuf3-
RARE Sequenz mit a = 180° so modifiziert, dafl keine Phasenkodierung
statt findet. Das Resultat ist eine Folge von Echos deren Amplitudenmaxi-
ma den T-Zerfall beschreiben. Die Parametrisierung der Einhiillenden dieser
Echofolge nach Gleichung 2.41 durch einen monoexponentiellen Fit kann zur
Bestimmung der T3-Relaxationskonstante der untersuchten Substanz benutzt
werden. Abbildung 4.2 zeigt 128 konsekutive Echos und die durch einen ex-
ponentiellen y2-Fit gewonnene Niherungskurve. Auf die beschriebene Weise
lassen sich jedoch nur die T5-Relaxationszeiten reiner Substanzen bestim-
men. Dies trifft fiir Phantome oder die selektive Aufnahme des CSF zu. Wer-
den Substanzen mit unterschiedlichen 75-Zeiten abgebildet, wird der Verlauf
der Echoamplituden durch die Uberlagerung mehrerer Exponentialfunktio-
nen bestimmt. Ein monoexponentieller Fit ist dann unzureichend.

4.1.2 Amplituden- und Phasenkorrektur

Durch Phasen- und Amplitudenfluktuationen der ersten Echos der
Einzelschu-RARE Sequenzen mit zentrierter Phasenkodierung treten im
rekonstruierten Bild in Phasenrichtung stérende Streifenartefakte auf. Die
Ursache ist in der Methode der Signalgenerierung begriindet. Aus den un-
terschiedlichen in Abbildung 2.15 aufgezeigten Wege der einzelnen Signale
ergeben sich nach der Uberlagerung verschieden grofie resultierende Signal-
amplituden. Der Effekt wird fiir spétere Echos immer kleiner.

Speck [Speck, 96] zeigte, daf sich durch Korrektur der Phasen- und Amplitu-
denwerte mittels einer einfachen Zwei-Punkt-Approximation die Bildqualitit
deutlich steigern 1483t.

In Abbildung 4.3 ist das Funktionsschema des urspriinglichen Algorithmus
und die Weiterentwicklung dargestellt. Die Korrektur beruht auf der Mes-
sung eines Referenzechozuges ohne Phasenkodierung mit den Echoamplitu-
den A,.f(I) und den Phasenwerten ¢,.¢({). Der Index [ steht fiir die Zeile der
Matrix. Auf den Index der Spalte wird der Ubersichtlichkeit wegen verzichtet.
Nun wird durch die Wahl zweier Referenzpunkte des Echozuges Iy und 75 be-
stimmt. Damit lassen sich unter Annahme eines exponentiellen Signalzerfalls
Skalierungsfaktoren berechnen. Anschliefend werden die Amplitudenwerte
jeder Zeile des Bildes mit diesen Skalierungswerten gewichtet. Zur Korrektur
der Phasenwerte wird die mittlere Phase der Echomaxima und danach die
Differenzen zu diesem Mittelwert errechnet. Alle Phasenwerte einer Zeile des
Bildes werden anschliefend um diese Differenzen korrigiert.

Fir Phantommessungen mit reinen Substanzen, wie zum Beispiel Wasser
liefert diese Korrektur gute Ergebnisse. Es zeigte sich jedoch, dafl der Re-
ferenzechozug fiir am Vision Gerédt gewonnene Daten des Gehirns nur un-
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Abbildung 4.3: Amplituden- und Phasenkorrektur
Neben der Zwei-Punkt-Approximation ist die Parametrisierung des Referenzecho-
zuges durch einen mono- bzw. biexponentiellen Fit moglich. Der Index ref be-
schreibt die Daten des Referenzechozuges und ¢ die Bilddaten. Im abgebildeten
Beispiel wurde das Bild nach einem biexponentiellen Fit amplituden- und phasen-

korrigiert.
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zureichend durch die Parameter Iy und 73 der Zwei-Punkt-Approximation
beschrieben wird.

Der Algorithmus wurde im Rahmen dieser Arbeit durch die Beschreibung der
Mefwerte mit Parametern aus einem monoexponentiellen bzw. biexponenti-
ellen Fit erweitert. Die verwendete Fitroutine beruht auf dem Levenberg-
Marquardt Algorithmus mit quadratischer Interpolation. Schon die Parame-
trisierung der Daten des Referenzzuges durch den monoexponentiellen Fit
zeigt eine Verbesserung. Aber erst eine biexponentielle Kurve vermag die
Daten gut zu beschreiben. Die Ndherung durch einen biexponentiellen Zer-
fall deutet auf eine Zusammensetzung des Meflobjektes aus mindestens zwei
Bestandteilen mit unterschiedlichen T5-Zerfallszeiten hin. Fiir das menschli-
che Gehirn lassen sie sich als die Spinalfliifligkeit mit einem 75 > 1900ms
und das Gehirnparenchym mit 75-Werten um 100ms identifizieren. Die si-
gnifikante Verbesserung der Bildqualitdt durch die so erzielte Reduzierung
der Artefakte ist im korrigierten Bild deutlich zu sehen.

4.1.3 Die hochaufl6sende RARE-Sequenz

Die detaillierte transversale Darstellung des Spinalkanals, dessen Durchmes-
ser in der Groflenordnung einiger Zentimeter ist, erfordert bei entsprechen-
dem Aufnahmefenster eine Matrixgrofle, die iiber die normalerweise verwen-
deten 128% bzw. 2562 BildgroSen hinausgeht. Auf dem 1.5 T Tomographen
wurde eine Modifikation der in Abschnitt 4.1 vorgestellten RARE-Sequenz
implementiert. Mit ihr ist es moglich 512 x 512 grofle Aufnahmen bei einem
Abbildungsfenster von 200mm zu machen. Fir TR = 9.9ms folgt eine ef-
fektive Echozeit von T'E.;; = 2500ms. Damit eignet sich diese Sequenz nur
fiir die Darstellung von Substanzen mit extrem hohen 7)-Zeiten, wie zum
Beispiel die Spinalfliissigkeit. Die Gesamtakquisitionszeit einer Scheibe ist
7s.

4.2 Die flu3sensitive RARE-Sequenz

Abbildung 4.4 zeigt die Kombination eines fluflempfindlichen Praparationsex-
perimentes mit einer RARE-Sequenz als Akquisitionsteil. Die zur Verfiigung
stehende geringere Gradientenstirke des Niederfeldsystem verhinderte die
Realisation dieser Sequenz auf diesem Gerédt. Die Studien wurden mit fol-
genden Parametersidtzen durchgefiihrt :

1.0T Gerét: TR = 12.6ms, PhNP = 40.Echo, TE.;; = 516.6ms 4 2 X t 1,

1.5T Gerdt: TR = 9.92ms, PANP = 64.Echo, T'E.y; = 643.5ms 4+ 2 X tpuy,



44 4. Methodische Entwicklungen und Implementationen

und Gp = 15mT/m, 6 = 2.64ms, A = 4.88ms + tpy.
Mit 2, kann iiber eine Eingabe im Menii der Bedienungssoftware die Fluf-
empfindlichkeit den jeweiligen Gegebenheiten angepafit werden.
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Abbildung 4.4: Flusensitive RARE-Sequenz
Links ist das gesamte Schema und rechts das erweiterte Phasendiagramm des Aus-
leseteils der fluBsensitive RARE-Sequenz dargestellt. Die Hélfte der Signalechos
wird durch die grauen Spoilergradienten aus dem Akquisitionsfenster (ADC) ge-
schoben.

Nach Gleichung 2.27 ergeben sich damit abhéngig von s b-Faktoren von
0.45 bis > 250s/mm?. Der exponentielle Zerfall des Signals beschrinkt den
Wert auf ein sinnvolles Intervall der b-Werte bis 50s/mm?. Zur Selektion
einer der beiden in Kapitel 2.4.4 beschriebenen Echogruppen sind sogenann-
te Spoilergradienten eingefiigt. Ihre Stédrke mufl mindestens die Hélfte des
Integrals des Lesegradienten betragen, um eine Signalgruppe wirksam zu un-
terdriicken.

Die Aufnahme von Zeitverldufen {iber einen EKG-Zyklus ist durch den Ein-
bau der Triggermoglichkeit mit variablem Abstand zur R-Zacke des EKG ge-
geben. Die Automatisierung einer solchen Messung ist durch programmtech-
nische Gegebenheiten der benutzten Tomographen bis zum Abschluf dieser
Arbeit nicht méglich gewesen. Das bedeutet, dafl zum Beispiel 20 Messungen
zu verschiedenen Zeitpunkten innerhalb eines EKG-Zyklusses einzeln gestar-
tet werden miissen.

Der erweiterte Phasendiagramm Algorithmus ist nicht nur auf Sequenzen mit
einem konstanten Gradienten sondern auch fiir Experimente mit beliebigem
Priparationsteil geeignet. Die in der flulsensitiven RARE-Sequenz verwen-
deten zusétzlichen Gradienten fithren zu einer Modifikation des Diagramms,
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wie in Abbildung 4.4 rechts dargestellt. Da sich die Wirkung der Gradienten
in jedem Zwischenraum aufeinanderfolgender HF-Pulse kompensiert, bleibt
nach entsprechender Wahl der Matrizen die Berechnung der Magnetisierun-
gen nach Gleichung 2.40 weiter giiltig. Zur Berechnung der Echoamplituden
muf jedoch ein zusdtzlicher Ddmpfungsterm wie in Abschnitt 2.6.1 beschrie-
ben beriicksichtigt werden.

4.3 Diffusionsgewichtete RARE-Sequenz

Fir Diffusionsmessungen sind wesentlich hohere b-Faktoren notwendig als
fiir die Messung des CSF-Flusses. Die Erhohung der Gradientenwerte und
Verlangerung von ¢ und A ist nur begrenzt moglich. Limitierend wirken sich

Abbildung 4.5: Diffusionssensitive RARE-Sequenz
In Phasenrichtung sind die beiden zusédtzlichen Diffusionsgradienten der Stérke Gp
geschaltet. Die Spoilergradienten sind grau unterlegt.

die maximal mogliche Gradientenstérke des Tomographen, der Signalzerfall
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und praktische Gegebenheiten aus. Unter den letzten Punkt féllt die weite-
re Reduktion der verfiigharen Gradientenstéirke, sollen beliebige im Raum
gekippte Scheiben moglich sein.

Aus diesen Griinden wurde fir die diffusionsgewichtete Einzelschu-RARE
Sequenz ein Préparationsteil zur Erzeugung stimulierter Echos gewéhlt, wie
er in Abschnitt 2.6.1 beschrieben wurde. Abbildung 4.5 zeigt die komplet-
te Sequenz, wie sie auf dem 1.5 T Tomographen implementiert wurde. Der
Zeitablauf wurde so variabel gehalten, dafl 6 und A iiber Menis eingestellt
und damit die Diffusionsgewichtung bestimmt werden kann. Es werden fol-
gende Parameter verwendet :

1.5T Gerét: TR = 4.88’)7’1,3, TEeff = 13.96ms + 2 x tfill-

Der Refokussierungsflipwinkel betrigt o = 130°. Die Steuersoftware des To-
mographen 188t es nicht zu, die Stérke der Diffusionsgradienten durch den
Benutzer iiber ein Menii zu variieren. Deshalb erfolgt die Einstellung der
Diffusionsgewichtung iiber die variablen Zeitintervalle 6 und A. Mit einem
festen Gp = 19mT/m in einer Raumrichtung 148t sich mit 6 = 1ms bis 28ms
und A = 4ms bis 40ms eine Diffusionsgewichtung von b = 0.1s/mm? bis
620s/mm? erreichen. Werden die Diffusionsgradienten fiir alle drei Raum-
richtungen gleichzeitig appliziert, so ergibt sich eine Diffusionsgewichtung
von b = 0.3s/mm? bis 1860s/mm?. Durch das weitere Erhohen von § und
A ist es moglich noch gréflere b-Werte zu erreichen. Da dadurch das TE,;;
grofler als die Relaxationszeiten der zu untersuchenden Gewebe wird, wére
das Signal bis zum Auslesezeitpunkt jedoch schon zerfallen. Entsprechend der
in den vorherigen Abschnitten beschriebenen flulsensitiven RARE-Sequenz
wird durch zusétzliche Spoilergradienten eine Echogruppe selektiert. Das
CPE Schema wurde fiir die Phasenkodierung benutzt. Die dadurch auftreten-
den Artefakte wurden durch den in Kapitel 4.1.2 beschriebenen Algorithmus
zur Amplituden- und Phasenkorrektur reduziert.

4.4 Ty-gewichtete RARE-Sequenz

Das Kontrastverhalten einer RARE-Sequenz zur Aufnahme kortikaler Akti-
vitdt mufl so gewdhlt werden, dafl Gehirnparenchym abgebildet wird. Der
Abstand zwischen dem Anregungspuls und dem ersten Refokussierungspuls
ist iiber das Zeitintervall T'D variabel gehalten. Fiir die Messung kortikaler
Aktivitéit wird diese Zeit so gewihlt, dafl die Akquisition des Echos mit dem
Phasenkodiernullpunkt gerade nach einem Zeitraum, der 75 des Gehirnpa-
renchym entspricht, nach der Anregung erfolgt. Aufgrund der zusétzlichen
Zeit zwischen Anregung und erster Refokussierung ist die CPMG-Bedingung
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nicht mehr erfiillt. Es wiirde eine inkoh#rente Signaliiberlagerung der bei-
den in Abschnitt 2.4.4 beschriebenen Echogruppen erfolgen. Bildartefakte
wiren die Konsequenz. Um das zu vermeiden, werden starke Spoilergradien-
ten geschaltet, um nur eine der Echogruppen zu selektieren. Die Stérke der
Spoilergradienten betrigt 22mT /m bei einer Dauer von 560 us. Um belie-
bige doppeloblique Schichten zu messen, ist es nicht méglich, die maxima-
le technische Gradientenstérke fiir die Spoilergradienten zu benutzten. Das

HF
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Abbildung 4.6: T -gewichtete RARE-Sequenz
Es wurde ein zusétzliches Zeitintervall Tp eingefiigt. Die Spoilergradienten sind
grau unterlegt.

Signal-zu-Rausch Verhéltnis wird durch Verwendung des zentrierten Phasen-
kodierschemas und einer kurzen Repetitionszeit T'R optimiert. Abbildung 4.7
zeigt den Amplituden- und Phasenverlauf einer nicht phasenkodierten Mes-
sung am Probanden. Die Signalschwankungen in den ersten Echos sind fiir
die typischen Streifenartefakte in Phasenrichtung bei Verwendung des zen-
trierten Phasenkodierschemas verantwortlich. Zur Korrektur wurde der in
Abschnitt 4.1.2 beschriebene Algorithmus implementiert. Es werden folgen-
de Parameter verwendet :

1.5T Gerét: TR = 4.5ms, PhNP = 1.Echo, TE.;; = 4.5ms +TD.
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B
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Abbildung 4.7:
Oben ist der Amplituden- und unten der Phasenverlauf einer nicht phasenkodierten
Messung mit der suszeptibilititsgewichteten RARE-Sequenz dargestellt.

Fiir eine 128 x 128 Matrix und ein TE,;; = 50ms ergibt dies eine Aufnah-
mezeit von 626ms pro Einzelbild.
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Parametermessungen

Nach der Entwicklung und Programmierung einer neuen MR-Methode folgt
die Erprobung und Optimierung durch Messungen an Phantomen und Pro-
banden. Fiir die im vorhergehenden Kapitel beschrieben Sequenzen werden
im Folgenden die entsprechenden Untersuchungen und Ergebnisse dargestellt.

5.1 Phantom- und Probandenstudien

5.1.1 Die RARE-Sequenz

Sequenzen mit vielen kurz aufeinander folgenden 180° Pulsen, wie es
diec RARE-Sequenz ist, konnen insbesondere bei Hochfeldsystemen zu
Erwdrmungsproblemen im Korper fiihren. Der Grund dafiir liegt in der qua-
dratisch zur Resonanzfrequenz ansteigenden Senderleistung fiir einen HF-
Puls gleichen Flipwinkels. Gleichzeitig nimmt die dielektrische Absorption
von HF-Wellen durch den Korper annéhernd exponentiell zu. Fiir die in die-
ser Arbeit verwendeten Tomographen sind solche Uberlegungen nur fiir das
1.5T Gerit von Bedeutung. Die eingebaute HF-Uberwachung 148t Messungen
mit zu hohen HF-Leistungen nicht zu. Durch Reduktion des Refokussierungs-
flipwinkels « konnen die Messungen in einem solchen Fall doch durchgefiihrt
werden. Das Signalverhalten in Abhéngigkeit des Flipwinkels der in Kapitel
4.1 beschriebenen RARE-Sequenz wurde aus diesem Grunde mit nominell
eingestellten Flipwinkeln von 10° bis 180° untersucht. Abbildung 5.1 zeigt den
Signalverlauf eines Phantomexperiments. Die Theorie sagt fiir einen Echo-
zug mit konstantem Flipwinkel « einen sin(a/2) Verlauf der Echoamplituden
voraus. Entgegen den theoretischen Erwartungen liegt das Signalmaximum
unterhalb von a = 180°. Die Ursachen dafiir liegen in den nicht idealen HF-
Pulsen, die im Gegensatz zur Theorie in der Realitédt verwendet werden, und
in apparativen Ungenauigkeiten. Dadurch ergibt sich eine Diskrepanz zwi-
schen nominell eingestelltem Flipwinkel und dem tatsichlich erzeugten. Die

49
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theoretische Kurve zeigt die gute Ubereinstimmung der MeBwerte mit dem
sin(a/2) Verlauf. Der Bildkontrast sollte sich fiir kleine Refokussierungsflip-
winkel durch das Auftreten eines zusétzlichen Tj-Zerfallsterms dndern. Fiir
lange T-Zeiten ist in den meisten Féllen T; jedoch zumindest anndhernd
gleich Ty. Deshalb sind in der Praxis nur unwesentliche Anderungen des Bild-
kontrastes zu beobachten. Um die HF-Einstrahlung bei moglichst maximaler
Signalstérke zu minimieren, wurden alle folgenden Messungen mit einem no-
minellen Flipwinkel von 130° durchgefiihrt. Nach Abbildung 5.1 wird dabei
anndhernd die maximale Signalintensitét erreicht. In den Routineuntersu-
chungen ist seit dieser Mafinahme kein Abbruch einer Messung durch die
HF-Uberwachung mehr aufgetreten, wobei sich die Bildqualitit nicht signi-
fikant verdnderte.
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Abbildung 5.1: Flipwinkelvariation
Es ist die mittlere Signalintensitéit eines Wasserphantoms in Abhéngigkeit des
Refokussierungsflipwinkels aufgetragen. Die Daten sind Mittelwerte aus jeweils 500
Pixeln. Zum Vergleich ist der theoretisch erwartete sin(a/2) Verlauf geplottet.

Fiir funktionelle Messungen muf§ eine Serie von MR-Bildern aufgenommen
werden. Wird eine nachfolgende Messung gestartet bevor die Magnetisierung
vollkommen relaxiert ist, kommt es zu Séttigungseftekten. Die Folge ist eine
Signalabnahme. Dieser Effekt wurde in einer Mefireihe untersucht, bei der
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jeweils 10 Messungen im Abstand At hintereinander durchgefiihrt wurden.
Fir die in Kapitel 4.1 beschriebene RARE-Sequenz mit TR = 9.9ms sind
die mittleren Signalintensitéten in Abbildung 5.2 tiber At aufgetragen. Fiir
die minimale Wiederholzeit von 4.5 s, die der Akquisitionszeit eines Bildes
entspricht, ergibt sich eine Signalabnahme von 50%. Fiir At > 12s steigt die
Signalintensitdt auf iiber 90% an und n&hert sich stetig dem Maximalwert.
Ist fiir ein Experiment eine gute Zeitauflosung wichtig, mufl zwischen der
Signalstérke und der Zeitauflosung abgewogen werden. Ist die Zeitauflosung
nicht von Bedeutung, so ist ein At > 12s zu wihlen.

Die hohe Stabilitdt der RARE-Sequenz wird durch die sehr kleinen Abwei-
chungen der Signalintensitéten bei wiederholten Messungen demonstriert.
Die Standardabweichungen der in Abbildung 5.2 aufgetragenen Mef3wer-
te liegt in der Groflenordnung von 1%. Dies entspricht dem Bereich des
Hintergrundrauschens. Dieses robuste Verhalten gegen statische Feldinho-
mogenititen konnte ebenso bei den kontrastmodifizierten RARE-Varianten
bestétigt werden. Die Ursache dafiir ist die Signalgenerierung durch Refo-
kussierungspulse.

Entsprechende Messungen der Signalabhingigkeit vom Flipwinkel und von
At sowie der Reproduzierbarkeit wurden fiir alle modifizierten RARE-
Sequenzen durchgefiihrt. Die Ergebnisse stimmen mit den oben beschrie-
benen {iberein.

Die Verfiigharkeit von drei Kernspintomographen mit gleicher Steuersoft-
ware an der Universitdtsklinik Freiburg ermoglichte den direkten Vergleich
der RARE-Sequenz bei unterschiedlichen Hauptfeldstérken. Durch Messun-
gen mit identischen Phantomen und Probanden wurden Signal-zu-Rausch
Werte fiir B gleich 0.19, 0.9 und 1,49 T ermittelt. Dabei wurden Sequenzen
mit identischen Sequenzparametern verwendet. Fiir ein TR = 15.6ms und
dem Phasenkodiernullpunkt im 64. Echo ergibt sich ein TE.;; = 998ms. In
Abbildung 5.3 links sind die Signal-zu-Rausch Werte fiir ein Wasserphan-
tom aufgetragen. Die Kurve zeigt den theoretisch erwarteten zu B linear
proportionalen Verlauf. Die fiir CSF an Probanden gemessenen Werte in Ab-
bildung 5.3 rechts bestitigen ebenfalls die gute Ubereinstimmung mit dem
theoretisch erwarteten Verlauf. Im Vergleich zu Gradienten- und Spinechose-
quenzen, deren Kurven nicht abgebildet sind, ist ein sehr viel steilerer Verlauf
der S/N vs. B Geraden zu bemerken. Wiahrend fiir das Signal der extrem T-
gewichteten RARE-Sequenz die Abhéngigkeit von 77 vernachldssigbar ist,
wirkt der zusétzliche T7-Term bei Gradienten- und Spinechosequenzen dem
Signalgewinn durch die Magnetfelderh6hung entgegen.
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Abbildung 5.2: Stabilitdtsmessung und A¢-Variation
Es ist die mittlere Signalintensitédt von 10 im Abstand von At aufgenommenen
Messungen tiber At aufgetragen. Die Fehlerbalken geben die Standardabweichung
an.
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Abbildung 5.3: S/N vs. B

Links die in Phantommessungen mit Wasser, rechts die in Probandenmessungen
ermittelten S/N-Werte fiir CSF in Abhéngigkeit von der Hauptmagnetfeldstérke.
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5.1.2 T)-Bestimmung

Mit der in Abschnitt 4.1.1 beschriebenen Sequenz wurden die T;-
Relaxationszeiten fiir verschiedene Fliissigkeiten in Abhéngigkeit der Ma-
gnetfeldstérke bestimmt. Die als Standardphantom bezeichnete Fliissigkeit

3000} e
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28008 e A
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e Aceton
15001 -4 Wasser
~m Stdphantom
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500 |-
B B ]
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Abbildung 5.4: T; vs. B
To-Werte in Abhéngigkeit der Feldstirke von Aceton, Glycerin, Wasser und dem
Standardphantom.

hat folgende Zusammensetzung : 10009 H,O, 1.259g NiSO, x 6Hy0, 5¢g
NaCl. Das NiSO4 und NaCl bewirkt eine Erniedrigung der 73- und 75-
Relaxationszeiten von Wasser. Das Standardphantom wurde vom Geréte-
hersteller speziell fiir Kalibrierungsmessungen und Qualitétskontrollen ent-
wickelt und soll ein vom B-Feld unabhéngiges T besitzen. Abbildung 4.2
zeigt exemplarisch den Echoverlauf und die daran angepafite Fitkurve von
Aceton.

RARE -
Experiment Aceton | Wasser | Glycerin
[T, /ms ] 28134 ] 24065 | 596 |

Tabelle 5.1:

Auflistung experimentell gemessener T>-Relaxationszeiten.
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In Abbildung 5.4 sind die Ergebnisse fiir Aceton, Wasser, das Standardphan-
tom und Glycerin bei den drei Feldstérken aufgetragen. Es zeigt sich bei allen
Proben wie erwartet keine signifikante Abhéngigkeit des T5-Wertes von der
Feldstérke.

Nach der in Kapitel 4.1.2 beschrieben Methode wurden fiir in vivo Mes-
sungen an Probanden die T3-Zeiten von CSE durch einen biexponentiellen
Fit bestimmt. In Abhingigkeit vom Probanden wurden Werte von 1600 bis
2100 ms ermittelt. Im Vergleich mit Werten aus der Literatur von 1500 ms
[Thomsen, 87] liegen die Ergebnisse generell hoher. Dies ist grofitenteils auf
die unterschiedlichen verwendeten MR-Techniken zuriickzufiihren. Nur in den
Messungen mit der extrem Th-gewichteten RARE-Sequenz wird nur das Si-
gnal des CSF selektiert. Andere Signalbestandteile sind schon zerfallen.

5.1.3 Fluf3

Durch extreme T,-Gewichtung der Sequenz ist die selektive Darstellung der
Spinalfliissigkeit (CSF - Cerebrospinal fluid), von Urin und der Gallenfliissig-
keit moglich. Durch Messungen an Probanden wurden die in Kapitel 4.1 auf-
gefiihrten Echozeiten und Lage der Phasenkodiernullpunkte zur Darstellung
dieser Fliissigkeiten fiir die verschiedenen Feldstirken verifiziert. Flielende
Spins erfahren wie in Kapitel 2.6.1 beschrieben unter einem Gradienten eine
Dephasierung. Im fluSgewichteten MR-Bild wirkt sich diese Dephasierung im
Vergleich zu einem nicht flugewichteten Bild als Signalausléschung aus. Zur
Identifikation von Flufl mit dieser Methode ist es deshalb notwendig auch ein
nicht flugewichtetes Bild aufzunehmen.

In Probandenmessungen wurde die Sensitivitdt der in Kapitel 4.2 beschrie-
benen fluempfindlichen RARE-Sequenz den Gegebenheiten zur Abbildung
der CSF-Bewegung angepaflt. Die maximale Geschwindigkeitsamplitude liegt
in der Grofenordnung von 15-20 mm/s. Diese Maximalwerte treten in den
Foramina und bei pathologischen Engstellen auf. Wie zahlreiche Probanden-
messungen bestétigten ist die interindividuelle Variation sehr grof. Deshalb
muf} die Flulsensitivitdt fiir jede Untersuchung entsprechend angepafit wer-
den. Fir die Messungen wurde abhéingig von der Koérperregion die Kopf-,
Hals- oder Riickenspule verwendet. Abbildung 5.5 zeigt eine sagittale Auf-
nahme einer in Leserichtung flufisensitiven Serie. Die Leserichtung ist in die-
sem Fall die Kérperlédngsachse. Rechts sind die Signal-Zeit-Verldufe einzelner
Bildpunkte des im Bild links eingezeichneten Bildausschnittes dargestellt.
In den tiber zwei Herzzyklen aufgetragenen Kurven ist deutlich der pulsatile
Flufl des CSF von den Seitenventrikeln durch das Foramen Monroi in den III.
Ventrikel zu sehen. Die Phase des Durchflusses erstreckt sich jeweils {iber die
Dauer von drei Aufnahmen. Wahrend dieser Zeit nimmt die Signalintensitét
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durch die Dephasierung der flielenden Spins deutlich ab, um danach wieder
zum urspriinglichen Wert zuriickzukehren.

Tor
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Abbildung 5.5: CSF-Flu8} im III. Ventrikel
Links ist eine sagittale in Leserichtung (G,) fluBsensitive RARE-Aufnahme zu
sehen. Rechts sind fir den 9 x 9 groBen Bildausschnitt die Signal-Zeit-Verlaufe
der einzelnen Pixel {iber zwei EKG-Zyklen aufgetragen. Die pulsatile Bewegung des
CSF im Seitenventrikel und durch das Foramen Monroi ist deutlich zu erkennen.

In Abbildung 5.6 ist eine Serie von projektiven flulgewichteten RARE-
Bildern des Kopfes zu sehen. Es wurden sequentiell 60 Messungen durch-
gefithrt. Um Ansichten aus allen Richtungen zu bekommen, wurde die Ori-
entierung in 6° Schritten von Aufnahme zu Aufnahme inkrementiert. Da es
sich um Projektionen handelt, wiirde es aufgrund der Symmetrie fiir eine
nicht funktionelle Messung ausreichen, nur den Bereich von 0° bis 180° zu
messen. Der Bereich von 180° bis 360° kann dann durch Spiegelung der be-
reits aufgenommenen Daten gewonnen werden. Dies ist fiir funktionelle Mes-
sungen nicht mehr giltig. Die Symmetrie wird durch den sich auch zeitlich
dndernden Informationsgehalt der Bilder gebrochen.

Die dargestellte Serie ist mit einer in Leserichtung flufisensitiven RARE-
Sequenz aufgenommen worden. Es wurde der gesamte Bereich von 0° bis
360° gemessen. Als Film sequentiell présentiert, erhdlt man den rédumlichen
Eindruck eines sich drehenden Kopfes. Der pulsatile CSF-F1uf} ist besonders
im IV. Ventrikel und dem dargestellten oberen Teil des Spinalkanals gut zu
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sehen. Durch die Ansicht aus verschiedenen Blickwinkeln wird die komple-
xe rdumliche Struktur des Ventrikelsystems deutlich. Durch das Fehlen von
iiberlagernden Signalen anderer Gewebe sind auch noch feinste durch Liquor
aufgefiillte Furchen des Gehirns sichtbar. Weder anatomische Zeichnungen,
andere bildgebende Verfahren noch ein echtes anatomisches Praparat konnen
diese Kombination an Informationen vermitteln.

Abbildung 5.6: Projektionen des Ventrikelsystems
15 von 60 Bildern einer Serie flulsensitiver stark T, gewichteter projektiver RARE-
Aufnahmen des Kopfes. Die Orientierung der dargestellten Aufnahmen ist von Bild
zu Bild um 12° gedreht.

5.1.4 Diffusion

Die Funktion der in Kapitel 4.3 beschriecbenen RARE-Sequenz wurde in
Phantommessungen evaluiert. Dazu wurden die in Abschnitt 5.1.2 beschrie-
benen Phantome mit unterschiedlichen Diffusionskonstanten D verwendet.
Die Phantome wurden gleichzeitig gemessen.

Ausgehend von einem Bild ohne Diffusionsgewichtung wurde eine Serie mit
zunehmenden b-Faktoren gemessen. In der Regel besteht eine Serie aus 5-
8 Bildern, die in einer Gesamtmefizeit von unter 60s akquiriert werden.
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Die Auswertung der Bilder wurde mit einem selbstgeschriebenen MATLAB-
Programm durchgefiihrt. Damit kénnen nach Gleichung 2.28 fiir einzelne
Pixel oder Bildregionen durch lineare Extrapolation die Diffusionskoeffizi-
enten D bestimmt werden. Werden die Diffusionskoeffizienten fiir alle Pixel
berechnet und grauwertkodiert wieder als Bild dargestellt, erhélt man soge-
nannte Diffusionskarten. Abbildung 5.7 zeigt die Bestimmung der D-Werte
der Phantommessung. Die Meflwerte lassen sich gut durch eine Gerade be-
schreiben.

_ Experiment Literatur

30 2

D /107 mm* /s RARE [Le Bihan, 86] | [Thomsen, 87] | [Brockstedt, 96]

Wasser 2.24 4+ 0.40 2.35+0.10 2.46 —2.78 2.21+0.03

Aceton 4.73 £0.53 4.47+0.22 4.98 —5.11 4.55+0.04
Tabelle 5.2:

Auflistung experimentell gemessener Diffusionskoeflizienten und Literaturwerte.

Tabelle 5.2 listet die Ergebnisse im Vergleich mit Literaturwerten fiir Wasser
und Aceton auf. Die Werte liegen im Rahmen der mit anderen MR-Methoden
gewonnen Ergebnisse [Le Bihan, 86][Thomsen, 87]. Die Variationsbreite der
einzelnen Pixelwerte wird in Abbildung 5.8 dargestellt. Die Signale der sich
signalstark darstellenden Bestandteile wie Wasser, Aceton oder das Stan-
dardphantom weisen fiir innerhalb der Phantome liegende Bildbereiche eine
Standardabweichung in der Groflenordnung von 1 — 7% auf. Dieser Wert
liegt fiir signalschwichere Substanzen wie Glycerin in der Gréflenordnung
von 25%. An den Réndern der Phantome konnen durch Suszeptibilitétsef-
fekte Signalverdnderungen auftreten, die eine zuverldssige Bestimmung des
Diftusionskoeffizienten erschweren oder verhindern.

Nach den Phantommessungen wurde die diffusionsgewichtete RARE-Sequenz
in Probandenmessungen getestet. Der Ablauf und die Auswertung entspricht
dem der Phantomexperimente. In Abbildung 5.11 ist ein aus einer Serie von
sieben RARE-Bildern mit ansteigenden b-Faktoren berechnetes Effektbild
zu sehen. Als externe Referenz wurde ein Acetonphantom neben dem Kopf
des Probanden plaziert. Fiir CSF, die weile und die graue Hirnmasse sind
in Abbildung 5.10 die MeBwerte und die jeweilige Interpolationsgerade zur
Bestimmung der Diffusionskoeffizienten dargestellt. Die MefSwerte lassen sich
gut durch eine Gerade beschreiben. Tabelle 5.3 stellt die Ergebnisse Litera-
turwerten gegeniiber. Die Werte sind mit den durch andere MR-Methoden
gewonnenen Daten gut vertréglich.

Sind die Diffusionsgradienten bei verschieden Aufnahmen in unterschiedliche
Richtungen wirksam, so 148t sich eine anisotrope Diffusion nachweisen. Dies
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a Aceton

b Stdph.

C Wasser

Abbildung 5.7: Phantommessung
Abhéngig von der Diffusionsgewichtung b ist In(S) aufgetragen. Aus der Steigung
der interpolierten Gerade wurde der Diffusionskoeffizient D fiir a Aceton , b das
Standardphantom und ¢ Wasser bestimmt.
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Hintergrund —1{ ]

Glycerin
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Abbildung 5.8: Diffusionskarte I.
Aus einem Phantomexperiment mit 8 Aufnahmen unterschiedlicher Diffusionsge-
wichtung wurde eine Diffusionskarte berechnet. Darunter und in Abbildung 5.9
sind die Verteilungen der Mefwerte der markierten Bildausschnitte aufgetragen.
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Abbildung 5.9: Diffusionskarte II. Erklirung in Abbildung 5.8.
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a CSF

b weille Sub.

c graue Sub.

Abbildung 5.10: Diffusionsmessung am Probanden
Von oben nach unten sind die Diffusionskurven von a CSF, b der weiflen und ¢
der grauen Hirnmasse dargestellt. Durch lineare Interpolation wurden die Diffusi-
onskonstanten bestimmt.
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ist beispielsweise in den parallel verlaufenden Myelinfasern des Hirnstamms
der Fall. In Richtung der Fasern kann ein Stoffaustausch relativ unbehindert
stattfinden. Quer zu den Fasern ist er dagegen behindert. Abbildung 5.12
zeigt Aufnahmen mit in unterschiedlichen Richtungen wirksamen Diffusions-
gradienten. Wahrend fiir eine Diffusionsgewichtung parallel zu den Fasern in
Scheibenrichtung die anndhernd freie Diffusion zu einer Signalabnahme fiihrt,
ist dies bei einer Diffusionsgewichtung senkrecht dazu nicht zu beobachten.

Abbildung 5.11:
Ein aus sieben unterschiedlich diffusionsgewichteten RARE-Bildern berechnetes
Effektbild. Neben dem Kopf des Probanden wurde als externe Referenz ein kleines
Acetonphantom plaziert.
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_ Experiment Literatur

3 2

D /107 mm?/s |—p3pp [Te Bihan, 86] | [Le Bihan, 92] | [Tien, 94]

CSF 2.35+0.15 25+0.2 2.94 +0.05 3.2+0.7

graue Substanz 1.53 +£0.15 2.0+0.1 0.76 = 0.03 1.2+0.2

weile Substanz 0.77+0.14 1.7+0.1 1.07 £0.06 1.5+0.5
Tabelle 5.3:

Auflistung experimentell gemessener Diffusionskoeflizienten und Literaturwerte.

Abbildung 5.12: Anisotropie der Diffusion im Hirnstamm

Zwei diffusionsgewichtete RARE-Aufnahmen einer transversalen Scheibe in Hohe
des Hirnstamms. Die Diffusionsgradienten sind links in Phasen- und rechts in Schei-

benrichtung wirksam.




6. Messungen an Patienten

Nachdem die Methoden am Phantom und an Probanden erprobt wurden,
sind in Zusammenarbeit mit den klinischen Abteilungen der Universitéts-
klinik Freiburg verschiedene Anwendungen entwickelt worden. Im folgenden
werden die jeweiligen Anwendungen anhand von Beispielen aufgezeigt und
soweit existent mit anderen diagnostischen Verfahren verglichen.

6.1 T,-gewichtete RARE-Bildgebung

Die Anwendung der extrem stark Th-gewichteten RARE-Sequenz 143t sich
einmal in den abdominalen Bereich und in Bereiche der mit CSF gefiillten
Raume unterteilen.

6.1.1 Cholangio-Pankreatikographie

Die Darstellung der Gallenwege und des Pankreasgangs sind bisher eine
Doméne der endoskopischen retrograden Cholangio-Pankreatikographie (ER-
CP). Sie erfordert jedoch einen hohen apparativen und personellen Aufwand.
Neben der Strahlenbelastung besteht fiir den Patienten aufgrund des Eingriffs
ein gewisses Risiko. Die untersuchungsbedingte Letalitdt wird mit 1% ange-
geben [Bilbao, 76]. Bei Verlegung des Zugangsweges (Magenausgangssteno-
sen, postoperative Bedingungen) ist eine ERCP-Untersuchung nicht moglich.
In Zusammenarbeit mit Jorg Laubenberger [Laubenberger, 95/2] wurde die
RARE-Cholangio-Pankreatikographie entwickelt. Dazu wurden die in Ka-
pitel 4.1 beschriebenen RARE-Sequenzen verwendet. Die Untersuchungen
wurden mit der Ganzkorperspule durchgefiihrt. Sie erlaubt ein maximales
Abbildungsfenster von 500mm. Mit der projektiven Sequenz stellen sich bei
einer abdominalen Untersuchung neben den Gallenwegen auch die ableiten-
den Harnwege und der liquorgefiillte Durasack dar. Je nach Fiillung von
Magen, Diinn- und Dickdarm kommen auch diese zur Darstellung. Um die-
se Uberlagerung zu eliminieren, hat sich die Wahl einer dicken Scheibe von
80-120mm als vorteilhaft erwiesen. Damit kénnen die Gallenwege bzw. der

64
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Duktus pankreatikus weitgehend iiberlagerungsfrei dargestellt werden. Die
rdumlich kemplexen Strukturen kennten durch prejektive Aufnahmen mit
unterschiedlichen Scheibenlagen, wie in Kapitel 5 demenstriert, sichtbar ge-
macht werden.

Nebenbei hat sich die RARE-Aufnahme shne Scheibenselektimn als schnel-
le Alternative zum {iblichen Tepsgramm bewédhrt, da eine Pathelsgie der
fliissigkeitsgefiillten R&ume sefert erkennbar wird. Zur Vermeidung ven
Bewegungsartefakten wurden die Untersuchungen stets in Atemstillstand
durchgefiihrt. Die kurze Dauer der Einzelakquisitisn ven unter 5s ist fiir Pa-
tienten gut telerabel. In einer ersten Studie wurden 10 gesunde Prebanden
und 10 Patienten mit sbstruktiven Erkrankungen der Gallenwege bzw. des
Duktus pankreatikus untersucht [Laubenberger, 94]. Eine erweiterte Studie
umfafite 30 Prebanden und 30 Patienten [Laubenberger, 95]. Bei allen unter-
suchten Patienten kennte ein diagnestisch verwertbares RARE-Chelangie-
Pankreatikegramm aufgenemmen werden. In Féllen bei denen eine ERCP
nicht meéglich war, stellten die RARE-Bilder die einzige Maglichkeit dar,
den Pankreasgang sichtbar zu machen. In Abbildung 6.1 sind vier Beispie-
le dargestellt. Neben dem rdumlichen Eindruck werden auch nech feinste
Verédstelungen abgebildet.

Durch eine Falge van mehreren sequentiellen Aufnahmen kennte die relativ
langsame, t®nisch ablaufende Kentraktisn des distalen Duktus cheledechus
und die Bewegung und der Flufl durch die Papille abgebildet werden. Zwei
Bilder einer selchen Sequenz sind in Abbildung 6.2 gezeigt.

Inzwischen ist die RARE-Chelangie-Pankreatikegraphie fester Bestandteil
der klinischen Rmutine. Ein entscheidender Schritt zur Erschliefung der mben
beschriebenen Anwendungen im Abdemen ist die Reduktien der Akquisiti-
snszeit eines einzelnen Bildes auf die Dauer, die ein Patient den Atem an-
halten kann. Dies ist in der Regel 10-15s. Atemstillstandsmessungen haben
damit das unzuverldssigere Triggern auf Atmung (Gating) verdréngt. In der
nermalen Bildgebung erlaubt die schnelle RARE-Sequenz auch die Untersu-
chung ven unkeeperativen Patienten.

Als nichtinvasives und sehr schnelles Verfahren zur Darstellung der Gallen-
wege und des Pankreasgangs stellt die RARE-Chelangis-Pankreatikegraphie
eine echte Alternative zur bisherigen Standardmethede ERCP dar. Neben
der Erstuntersuchung sind insbessndere Kentrelluntersuchungen mit dieser
Technik sehr einfach, schnell und risikmarm fiir den Patienten durchzufiihren.
Waihrend sich ein erster Ansatz [Wallner, 91|, mittels Magnetresenanz die-
se Aufgabe zu lésen, nicht durchsetzen kennte, zeigen die letzten 2 Jahre
eine breite Akzeptanz gegeniiber der RARE-Chelangis-Pankreatikegraphie.
Inzwischen wurden ven allen Herstellern entsprechende Metheden auf ihren
Temegraphen implementiert.
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Abbildung 6.1: RARE Cholangio-Pankreatikographie
Es sind vier Aufnahmen verschiedener Patienten abgebildet: a chronische Pancrea-
titis, b Normalbefund, ¢ Papillenkarzinom, d Gallenaufstau.
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Abbildung 6.2: RARE Cholangio-Pankreatikographie Serie
Vier Bilder einer aus 24 Aufnahmen bestehenden Serie von RARE-Bildern.

6.1.2 RARE-Myelographie und CSF-Fluflmessung

Die RARE-Myelographie wurde von Hennig [Hennig, 86/2] als schnelle und
effiziente Methode zur Visualisierung des Spinalkanals eingefiihrt. Die in Ka-
pitel 4.1 und 4.2 beschriebenen Methoden wurden in Kooperation mit Ulrich
Hubbe und Miro Orszagh zur Darstellung der mit Spinalfiiissigkeit gefiillten
Réume und fiir funktionelle CSF-Flufmessungen [Biichert, 94] verwendet. Es
wurde ein festes Me3protokoll ausgearbeitet, welches inzwischen in der Rou-
tine bei allen Patienten, bei denen die Untersuchung der Spinalriume und
das CSF-Fluf3verhalten relevant ist, durchgefiihrt wird. Dies ist beispielswei-
se der Fall bei Syringomyelie, Hydrocephalus, generell bei allen raumfordern-
den Lisionen und intraspinalen Zysten. Das Kontrastverhalten erlaubt dabei
auch die Unterscheidung zwischen normaler Spinalfliissigkeit und Einblutun-
gen in Zysten oder verdicktem Inhalt von Zysten. Abbildung 6.3 zeigt einen
Hydrocephalus Patienten. Es ist eine sagittale und eine koronare Scheibe je-
weils als normale und als flulgewichtete RARE-Aufnahme abgebildet. In der
sagittalen Schichtfithrung 148t sich zwischen Grof- und Kleinhirn ein abge-
schlossener Bereich mit einer Einblutung erkennen. Wahrend die Funktion
des Shunts nicht zu erkennen ist, lassen sich in den flufisensitiven Bildern
die kommunizierenden von den abgeschlossenen Regionen klar unterschei-
den. Abbildung 6.4 zeigt postoperative Bilder einer Patientin mit mehreren
Zysten am unteren Ende des Spinalkanals. Die operativ geschaffene Kom-
munikation zum Spinalkanal war in der dorsal gelegenen Zyste erfolgreich
wahrend sich bei den anderen Zysten keine Kommunikation zeigt.

Bisher wurden Untersuchungen zur Dynamik des Liquors mit konventionel-
ler Myeolographie [Di Chiro, 66] oder mit RIHSA-zisternographischen Me-
thoden [Di Chiro, 64] durchgefiihrt. Beide Verfahren sind stark invasiv, ver-
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Abbildung 6.3: CSF-FluB: Hydrocephalus Patient
Rechts ist jeweils eine Aufnahme ohne und links mit Flulgewichtung zu sehen.
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langen die Gabe von Rontgenkontrastmittel oder radioaktiv markierten Sub-
stanzen und sind mit einer Strahlenbelastung fiir den Patienten verbunden.
Alternative MR-Methoden mit Ausnahme der interferrographischen DOPE-
Technik [Hennig, 90] basieren auf dem Phasenkontrastprinzip [Greitz, 93]
und sind deshalb nicht in der Lage den Flufl unmittelbar ohne weitere Nach-
bearbeitung der Bilder sichtbar zu machen. In der Praxis zeigt sich, daf

Abbildung 6.4: CSF-Fluf} in mehreren sakralen Zysten

ein Verfahren einfach zu handhaben und das Ergebnis ohne groflen zusétz-
lichen Aufwand erreichbar sein muf}. Die CSF-FluB-RARE Methode stellt
die Information unmittelbar in einer leicht fassbaren optischen Weise oh-
ne zusdtzlichen Aufwand dar. Eine Quantifizierung des Flusses wiirde die
Bedienung signifikant verkomplizieren und eine Nachverarbeitung der Bilder
erfordern. Fiir die meisten klinischen Fragestellungen ist eine qualitative Aus-
sage vollkommen ausreichend. Es geht darum abzukléren, ob tiberhaupt Fluf3
vorhanden ist, den Flul an einer pathologischen Stelle mit einer gesunden
zu vergleichen oder um Vergleiche ein und derselben Stelle in der zeitlichen
Entwicklung zum Beispiel pra- und postoperativ. Die genannten Aufgaben
werden durch die entwickelte flulsensitive RARE-Sequenz sehr gut gelost.
Die Weiterentwicklung des Verfahrens in Richtung Quantifizierung wurde
deshalb nicht verfolgt.
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6.2 Hochauflosende RARE-Bildgebung

Eine Anwendung der hochaufgelosten RARE-Bildgebung ist die quantitati-
ve Darstellung der Dimensionen des Spinalraumes. Dabei werden an gesun-
den und pathologischen Stellen Transversalschnitte durch den Spinalkanal
gelegt. Die Dicke der Scheiben liegt im Bereich von 3 — 8mm bei einem Ab-
bildungsfenster von 200 — 300mm. Die kurze Akquisitionszeit erlaubt die
Durchfiihrung der Messungen ohne EKG-Triggerung. Dadurch wird die Ge-
samtuntersuchungszeit fiir den Patienten kurz gehalten. Das Ausmessen der
mit Liquor gefiillten Bereiche erlaubt eine geometrische Quantifizierung des
Spinalraums. Dies ist insbesondere bei raumfordernden Prozessen von Inter-
esse, die eine Verengung des Spinalraumes und/oder die Kompression von
Nervenwurzelenden zur Folge haben kénnen.

CT

MRI
RARE

Abbildung 6.5: Vergleich CT und MR
Es sind bei identischer Schichtfiihrung Transversalschnitte des Spinalkanals dar-
gestellt. Es ist der interessierende Ausschnitt der MR-Bilder herausvergrofert.

Obwohl die im Vergleich zu einem 2562 langen Echozug zusitzlich akqui-



6.3. Diffusionsgewichtete RARE-Bildgebung 71

rierten Echos schon sehr kleine Amplituden haben, zeigte sich in der Praxis
ein signifikanter Informationsgewinn der hochaufgelosten Bilder. Die selek-
tive Abbildung des CSF erlaubt auch bei einem relativ kleinen Signal-zu-
Rausch Verhéltnis die zuverlédssige Quantifizierung der Gréfle des abgebilde-
ten Bereichs. In einer in Kooperation mit der Abteilung Neuroradiologie des
Uniklinikums Freiburg durchgefiihrten Studie [Hubbe, 97] wurde die RARE-
Methode mit postmyelographischer Computertomographie (PMCT) vergli-
chen. PMCT stellt bis heute das Goldstandardverfahren fiir die quantitative
Darstellung der Dimensionen des Spinalraumes dar. Die Kontrastmittelgabe
und die Strahlenexposition machen PMCT jedoch zu einem stark invasiven
Verfahren mit all seinen Komplikationsmoglichkeiten.

Ein Problem bisher verwendeter MR-Methoden zur Quantifizierung des
Spinalraumes sind die verschiedenen auftretenden Artefakte, relativ grofie
Scheibendicken und eine geringe rédumliche Auflésung innerhalb der Schei-
benebene. Es wurden 10 Patienten mit Spinalstenosen untersucht. Die
Schichtfithrung und Dicke wurde fiir MR und CT gleich gewé&hlt. Abbildung
6.5 zeigt Ausschnittsvergroflerungen von Transversalschnitten des Spinalka-
nals. In allen Fillen stimmte die Quantifizierung beider Methoden iiberein.
Damit konnte gezeigt werden, dafl mit der nicht invasiven hochauflésenden
RARE-Technik die Quantifizierung des Spinalraumes mindestens so gut wie
mit der PMCT-Methode moglich ist.

6.3 Diffusionsgewichtete RARE-Bildgebung

Die Magnetresonanztomographie ist im Augenblick die einzige nicht invasive
Methode zur in vivo Messung von Diffusion. Als eines der moglichen Anwen-
dungsgebiete zeichnet sich die sehr friithe Erkennung von zerebralen Infarkten
ab [Moseley, 90]. In den ersten Stunden nach einem Infarkt ist dieser mit der
konventionellen MR-Bildgebung nicht oder sehr schwer nachweisbar. Dra-
stisch verringerte Diffusionskoeffizienten im Bereich des Infarktes lassen sich
mit diffusionsgewichteten MR-Methoden dagegen schon sehr friith bestimmen.
Mit der in Kapitel 4.3 beschriebenen Sequenz wurden Untersuchungen an Pa-
tienten mit Verdacht auf einen zerebralen Infarkt durchgefithrt. Abbildung
6.6 zeigt vier Bilder einer Serie von diffusionsgewichteten RARE-Aufnahmen.
Das Infarktareal zeichnet sich dabei mit zunehmendem b-Faktor immer deut-
licher vom umgebenden Gewebe ab.

Da gerade bei Patienten mit frischen Infarkten jede Minute der Diagnostik
bis zur Entscheidung der weiteren Behandlung z&hlt, ist die kurze Akquisi-
tionszeit der RARE-Sequenz im Vergleich zu konventionellen Spinecho- oder
Gradientenechosequenzen von Bedeutung. Im Vergleich zu einer diffusions-
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gewichteten EPI Sequenz, zeichnet sich die RARE-Methode durch ortstreue
Abbildungseigenschaften und die Realisierbarkeit auch auf nicht EPI-fahigen
Tomographen aus.

Abbildung 6.6: Diffusionsgewichtete RARE-Sequenz
Von links nach rechts ist ein transversaller Schnitt mit zunehmender Diffusionsge-
wichtung dargestellt. Das Infarktareal zeichnet sich immer deutlicher ab.
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Methoden fiir fMRI

Die in diesem Kapitel beschriebenen Experimente wurden mit folgenden Sti-
mulationsparadigmen durchgefiihrt:

e cinfache visuelle Stimulation mit abwechselnd blinkenden Leuchtdioden
(10Hz) einer schachbrettformig aufgebauten LED-Anzeige oder soge-
nannten Goggels. Unter Goggels versteht man eine Brille, deren Gléser
durch eine LED-Matrix ersetzt sind,

e motorische Stimulation mit Paradigmen vom einfachen Faustschlufl bis
zu komplexen Fingerbewegungen mit Stimulationsraten um 2H z,

e motorische Stimulation durch Lippenbewegung,

e sensomotorische Stimulation durch elektrische Stimulation des Medi-
annerv iiber dem Handgelenk.

Eine Ruhephase ohne Stimulation diente als Referenz. Zur Vermeidung von
Bewegungen wihrend und zwischen den Messungen wurde der Kopf der Pro-
banden oder Patienten mit einer sich der individuellen Kopfform anpassenen-
den Vakuummatraze in der Kopfspule gelagert. Diese Lagerungsweise fiihrte
zu einer signifikanten Verbesserung im Vergleich zur herkommlichen Fixie-
rung mittels zweier gepolsterter Backen rechts und links des Kopfes.

Zur Demonstration der prinzipiellen Machbarkeit wurden auf dem 17" Gerét
Gradientenechoexperimente durchgefiihrt. Alle anderen Experimente insbe-
sondere RARE- und EPI-Messungen wurden am 1.57" Tomographen durch-
gefiihrt.

7.1 RARE

Mit der in Kapitel 4.4 beschriebenen RARE-Sequenz wurden funktionelle
Experimente an Probanden durchgefiihrt. Es wurde die eingangs beschriebe-
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ne visuelle Stimulation mit einer schachbrettférmigen LED-Anzeige mit 10
Hz benutzt. Die Sequenzparameter sind

1.5T Gerét: TR = 4.5ms, TD = 60ms, TE.;; = 64.5ms, a = 90°.

Es wurde das zentrierte Phasenkodierschema mit dem Phasenkodiernull-
punkt im ersten Echo verwendet. Die daraus resultierenden Streifenartefakte
wurden mit dem in Abschnitt 4.1.2 beschriebenen Algorithmus korrigiert.
Die geometrischen Daten sind

Abbildungsfenster=256mm, Scheibendicke=4mm und 128% Matrixgrofe.

Die resultierende VoxelgroBe ist 2 x 2 x 4mm?. Die Scheibenlage wird trans-
versal gekippt nach koronar, parallel zum Corpus Callosum gewihlt, wie in
Abbildung 7.1 a abgebildet. Eine Serie besteht aus 48 konsekutiven Aufnah-
men, abwechselnd 8 ohne und 8 mit Stimulation. Der Abstand der einzelnen
Aufnahmen ist drei Sekunden. Dies ergibt eine Akquisitionszeit von 144s
fiir eine Serie. In Abbildung 7.1 b-c ist die Tj-gewichtete Spinechoaufnah-
me, eines der aufgenommenen RARE-Bilder und das aus dem Datensatz
berechnete t-Test Effektbild der untersuchten Schicht zu sehen. Im Effekt-
bild werden die Signifikanzniveaus auf eine Grauwertskala abgebildet. Alle in
dieser Arbeit abgebildeten Effektbilder sind original Effektbilder und nicht
durch Schwellwertbildung, Filterung, Ausschnittswahl oder andere Prozedu-
ren nachbearbeitet.

Abbildung 7.1: RARE fMRI-Experiment
Es ist a das sagittale Ubersichtsbild mit eingezeichneter Scheibenlage, b die T7-
gewichtete anatomische Aufnahme, ¢ ein funktionelles RARE-Bild und d das be-
rechnete t-Test Effektbild.

Das t-Test Effektbild, welches den Kontrastunterschied der beiden Bildgrup-
pen ohne und mit Stimulation représentiert, zeigt eine deutliche Aktivierung
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im priméren visuellen Kortex entlang des Sulcus Calcarinus. Die verzoger-
te Hadmodynamische Reaktion des Organismus auf den Stimulus l&8t sich
in einer zeitlichen Verschiebung der Kontrastverdnderung im Vergleich zum
Stimulationsparadigma ablesen. Fiir die verwendeten Parameter wird eine
Verschiebung um 2 Bilder, entsprechend 6s, beobachtet. Dies muf bei der Be-
rechnung der Effektbilder beriicksichtigt werden. Da erst nach dem zweiten
Bild die Séttigung den Gleichgewichtszustand erreicht, werden die ersten bei-
den Bilder mit deutlich erhéhter Signalintensitét fiir die Berechnung des Ef-
fektbildes nicht beriicksichtigt. Vergleichenende Untersuchungen der RARE-
Sequenz mit anderen fMRI-Methoden werden in Abschnitt 7.3 beschrieben.
Es sind auch funktionelle Mehrscheibenexperimente mit der beschriebenen
RARE-Sequenz moglich. Da die Scheiben nacheinander aufgenommen wer-
den ist darauf zu achten, dafl benachbarte Scheiben nicht direkt nacheinander
akquiriert werden. In diesem Fall kann es durch iiberlappende Scheibenprofile
der HF-Pulse zu Séttigungseffekten kommen. Eine geschachtelte Reihenfolge
der Scheiben verhindert dies. Die maximal mégliche zeitliche Auflosung fiir
eine einzelne Scheibe sinkt je nach Anzahl der Scheiben.

7.2 Vergleich anderer Methoden

7.2.1 Studie zur Auslesebandbreite bei GE-Sequenzen
fir fMRI

Fiir die ersten funktionellen Experimente mit dem 1.57" Gerdt wurde eine
vom Hersteller mitgelieferte Gradientenechosequenz [Haase, 86]( Abbildung
7.2) benutzt. Die zusétzlichen Gradienten in Scheiben- und Leserichtung be-
wirken eine Bewegungskompensation erster Ordnung.

Es zeigten sich starke, durch den Effekt der chemischen Verschiebung verur-
sachte Artefakte. Der Effekt ist in einer Phantommessung in Abbildung 7.3
A deutlich zu sehen. In der obersten Reihe ist eine RARE-Aufnahme zu se-
hen, die die tatséchliche Lage der Phantome angibt. Das erste Bild darunter
zeigt ein Experiment mit der Gradientenechosequenz. Das Acetonphantom
ist deutlich fehllokalisiert. In der funktionellen Bildgebung kann sich durch
die chemische Verschiebung das Fettsignal der Haut in Bereiche des zu unter-
suchenden Kortex verschieben. In Spalte C ist als Beispiel der primére mo-
torische Kortex (PMC) eingezeichnet. Eine hohere Auslesebandbreite (BW;
engl. bandwidth) wiirde diese Problem verringern. Der Nachteil ist, daf das
S/N- Verhéltnis mit 1/+/BW abfillt. Dies hat direkte Auswirkung auf das
Effekt-zu-Rausch Verhéltnis und damit auf das Ergebnis der funktionellen
Messung, die Aktivierungsbilder. Es stellt sich nun die Frage inwieweit die
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Auslesebandbreite auf Kosten von Signal-zu-Rausch und Effekt-zu-Rausch
erhoht werden kann und diese trotzdem noch sinnvolle Werte erbringen. Zur
Untersuchung dieses Zusammenhangs wurde eine Versuchsreihe mit vier ver-
schiedenen Auslesebandbreiten durchgefiihrt [Biichert, 96/4].

Die GE-Sequenz wurde in der Wei-
Signal se modifiziert, daf3 die ADC-Zeit,
) wahrend der Daten akquiriert wer-
. den, variiert und gleichzeitig die
m=k°m,'—| Echozeit durch Einfiigen von ent-
ADC sprechenden Pausen konstant ge-
mly i halten wurde. Der letzte Punkt soll
Gg verhindern, dafl durch unterschied-
,— liche Echozeiten der Kontrast be-
] Gp einflufit wird. Fiir die Proban-
denmessungen, wurden neben der
urspriinglichen Auslesebandbreite
von 19Hz/Pizel folgende Werte
verwendet: 26, 39 und 78 Hz/ Pixel.
Abbildung 7.2: Alle weiteren Parameter waren fiir
alle Messungen identisch: TR =
90ms, TE = 56ms, a = 25°, FOV = 256mm, Scheibendicke= 4mm, Ma-
trixgrofle 128 x 128.
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Die funktionellen Experimente wurden fiir jeden Probanden mit jeweils einem
der eingangs beschriebenen Stimulationsparadigmen direkt nacheinander mit
den vier Auslesebandbreiten durchgefiihrt. Der Einfluf§ der ADC-Zeitdauer,
welche die Bandbreite bestimmt, ist in den vier unteren Bildern von Abbil-
dung 7.3 C wie in den Phantommessungen deutlich zu sehen. Die Helligkeit
der Bilder ist iiberhoht, um die Artefakte durch die chemische Verschiebung
deutlich hervorzuheben. Es ist zu sehen, wie das unter der Haut liegende Fett-
signal als helle Ringstruktur mit abnehmender Bandbreite in Phasenrichtung
zunehmend verschoben erscheint. Die Signale der anderen Bestandteile wer-
den dagegen an ihrem tatséchlichen Ort abgebildet. Zum direkten Vergleich
sind in Abbildung 7.3 C oben die Lokalisationen der Artefakte bei den vier
Auslesebandbreiten im Vergleich zur urspriinglichen Lage farbig eingezeich-
net. Es ist deutlich zu sehen, wie in diesem Fall die Artefakte sich dem Bereich
des primdren Motorkortex tiberlagern. Abbildung 7.3 D zeigt unten die zur
entsprechenden Bandbreite gehorigen Aktivierungsbilder. Die Aktivierungs-
muster zeigen, dafl auch bei hoheren Bandbreiten eine kortikale Aktivierung
deutlich zu sehen ist. Die Form und Lage des aktivierten Areals ist auf allen
vier Bildern sehr &hnlich.
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Abbildung 7.3: Chemische Verschiebung
A zeigt Messungen mit Phantomen. B illustriert die tatséichliche Anordnung der
Phantome von Spalte A und fiir die Reihen 2-5 die verwendete Auslesebandbreite.
In C sind Bilder funktioneller Messungen dargestellt. Die Bildintensitéten sind
zur Darstellung der Artefakte iiberhoht. D zeigt eine anatomische Aufnahme und
darunter die zugehérigen Z-Score Effektbilder des funktionellen Experiments.
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Zur weiteren Auswertung wurden die Signalintensitdten ausgewéhlter Re-
gionen bestimmt. In Abbildung 7.4 sind links die tiber fiinf Probanden ge-
mittelten Signal-zu-Rauschwerte aufgetragen. Aus den berechneten Z-Score
Effektbildern wurde das Effekt-zu-Rausch Verhéltnis (E/N) bestimmt. E ist
die Differenz der Signalintensitéten der Bilder mit und ohne Stimulation ei-
ner stimulierten Region. N wird entsprechend fiir eine ebenso grofle Region
mit Rauschen berechnet. Abbildung 7.4 rechts zeigt die {iber die Probanden
gemittelten Werte. Die Zunahme der experimentellen Signal-zu-Rausch Wer-
te mit abnehmender Bandbreite erreicht nicht den theoretisch berechneten
1/v/ BW Verlauf. Der Grund dafiir ist am wahrscheinlichsten eine Zunahme
an Suszeptibilitdatseffekten bei kleineren Bandbreiten. Fiir kleine Bandbrei-
ten hat es den Anschein, als ob die experimentellen Daten den theoretischen
Erwartungen folgen, wenn auch auf einem niedrigeren Niveau. Fiir hohere
Bandbreiten nimmt das S/N langsamer ab. Eine genauere quantitative Ana-
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Abbildung 7.4: Bandbreitenvariation
In aist das S/N und in b das E/N in Abhéngigkeit von der verwendeten Bandbreite
aufgetragen. Die Werte beider Diagramme sind auf den Wert fiir 79 Hz/Pixel
skaliert.

lyse des S/N und E/N-Verhaltens erfordert weitergehende Untersuchungen
mit einer gréferen Anzahl an Messungen. Dabei gilt es auch die inter- und in-
trapersonelle Reproduzierbarkeit der Ergebnisse bei gleichem TE und TR zu
untersuchen. Als Folge der beschriebenen Ergebnisse stellt eine Ausleseband-
breite im Bereich von 20 — 40 Hz/Pizel einen guten Kompromifl dar. Die
urspriingliche GE-Sequenz wurde deshalb bei weiteren Experimenten durch
die mit einer Auslesebandbreite von 39 Hz/Pizel modifizierte Version er-
setzt.



80 7. Anwendung T -gewichteter Methoden fiir fMRI

7.2.2 EPI

Durch die Nachriistung des 1.57" Systems mit einem sogenannten EPI-
Booster, der Gradientenanstiegszeiten von unter 300us auf 15mT'/m erlaubt,
war die Voraussetzung zur Anwendung der EPI-Technik gegeben. Es wurde
eine Gradientenecho-EPI-Sequenz implementiert [Heid, 96]. Abbildung 7.5
zeigt das Sequenzschema. Der eigentlichen Sequenz geht ein Spinpréparati-
onsteil zur Unterdriickung des Fettsignals voraus. Das sogenannte Navigator-
echo dient bei der Bildrekonstruktion der Korrektur von Phasenfehlern.

K
h 4

< »
>

Fettunterdriickung “Nav. Echo 2TR

Abbildung 7.5: Gradientenecho-EPI
Die eigentliche Sequenz besteht aus dem Anregungsteil mit dem 90° Puls und dem
Ausleseteil. Im 2T R langen Ausleseteil werden bei jedem Durchgang zwei Zeilen
akquiriert.

Bisher wurden funktionelle MR-Untersuchungen entweder mit Gradien-
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tenechosequenzen oder mit EPI-Sequenzen durchgefiihrt. Der Grund liegt
darin, dafl kommerzielle EPI-MR-Tomographen resonante Gradientensyste-
me verwendeten und deshalb nicht in der Lage waren adiquate Gradien-
tenechobilder zu erzeugen. Umgekehrt waren die klinischen MR-Systeme auf-
grund der beschréankten Leistungsfdhigkeit ihrer Gradientensysteme nicht in
der Lage EPI-Sequenzen auszufiihren. Es gibt Vergleichsstudien an Hoch-
feldforschungstomographen [Hu, 95] oder Tomographen mit speziell gebauten
Gradientensystemen [Siewert, 95]. Im Rahmen dieser Arbeit wurde erstmals
eine vergleichende Untersuchung an einem kommerziellen Mittelfeldsystem,
welches auch in der klinischen Routine benutzt wird, durchgefiihrt.

7.2.3 Vergleichsstudie einer GE- und einer EPI-
Methode fiir fMRI

Das Ziel dieser ersten Studie [Biichert, 96/1][Biichert, 96/2] war der Vergleich
funktioneller MR-Messungen mit einer Gradientenechosequenz und einer GE-
EPI-Sequenz. Es wurden beide Methoden direkt nacheinander am gleichen
Probanden mit identischem Stimulationsparadigma durchgefiihrt. Insgesamt
wurden 14 rechtshidndige Probanden (11 Ménner, 3 Frauen) im Alter von 20
bis 36 Jahren untersucht. Um eine Abhéngigkeit der Ergebnisse vom Stimu-
lationsparadigma zu untersuchen, wurden unterschiedliche, am Anfang des
Kapitels beschriebene Stimulationsparadigmen verwendet.

Ein EPI-Experiment besteht aus 64 Messungen mehrerer Scheiben, abwech-
selnd 8 ohne und 8 mit Stimulation. Der Abstand zwischen dem Start aufein-
anderfolgender Messungen ist 3s, wihrend eine einzelne EPI-Messung 2.5s
dauert. Dies ergibt eine Akquisitionszeit von 192s pro fMRI-Datensatz. Nach
Berechnung von t-Test Effektbildern, wurde eine Scheibe mit ausgeprigter
Stimulation fiir die nachfolgende Gradientenechountersuchung ausgewéhlt.
Ein GE-Experiment besteht aus 18 direkt aufeinanderfolgenden Messungen,
abwechselnd 3 ohne und 3 mit Stimulation. Eine einzelne Messung dauert
14s. Dies ergibt eine Akquisitionszeit von 252s pro fMRI-Datensatz. Mit der
Ubersichtaufnahme und der Messung eines korrespondierenden anatomischen
Datensatzes liegt die Gesamtuntersuchungszeit pro Proband in der Groflen-
ordnung von 20 Minuten.

Es wurde die in Kapitel 7.2.1 beschriebene Gradientenechosequenz mit einer
Auslesebandbreite von 39Hz/Pixzel verwendet. Die Sequenzparameter wa-
ren TR = 100ms, TE = 49ms und a = 25°. Die EPI-Sequenz wurde mit
folgenden Parametern verwendet: TR = 1.76ms, TE = 70ms und a = 90°.
Die geometrischen Parameter waren fiir beide Sequenzen identisch. Bei einer
MatrixgréBe von 128 x 128 wurde ein Aufnahmefenster von 256mm abge-
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Abbildung 7.6: Vergleich GE - EPI

deckt. Die Scheibendicke betrug 4mm. Daraus resultiert eine Voxelgréfie von
2 X 2 X 4 mm?3.

Aus den fMRI Datensédtzen wurden t-Test Effektbilder berechnet. Fiir den
quantitativen Vergleich wurden fiir ausgewéhlte Regionen Signal- und Effekt-
zu-Rausch Werte berechnet. Diese Werte wurden auf die Anzahl der gemes-
senen Bilder pro Datensatz skaliert.

Die Effektbilder und die Zeitverldufe fiir einzelne Bildregionen einer Unter-
suchung mit visueller Stimulation sind in Abbildung 7.7 zu sehen. Wéhrend
sich eine gute Ubereinstimmung der jeweils oben und unten abgebildeten Sti-
mulationsschemen mit den gemessenen Signal-Zeit- Verldufen fiir den Bildaus-
schnitt aus dem visuellen Kortex zeigt, sind in den anderen Regionen nur un-
regelmifige Signalfluktuationen zu beobachten. Der Bildausschnitt des CSF
zeigt fir die EPI-Sequenz einen Abfall der Fluktuationen. Die Ursache die-
ses bei verschiedenen Probanden beobachteten Effekts ist unklar. Er konnte
mit der pulsatilen Eigenbewegung des Liquors zusammenhéngen. Die Matrix
der Zeitverldufe des visuellen Kortex in Abbildung 7.6 demonstriert die gute
Ubereinstimmung der aktivierten Areale beider Methoden. Unterschiedlich
sind die schérfer abgebildeten Strukturen im GE-Experiment im Vergleich zu
den homogener wirkenden stimulierten Arealen des EPI-Datensatzes. Ahn-
liche Beobachtungen wurden in nachfolgenden Studien gemacht [Duyn, 96].
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Im Gegensatz zu dem erwarteten Verhalten wurden in den GE-Experimenten
kaum oder keine zusétzlich aktivierten Signale von Geféflen gefunden. Schar-
fe Strukturen in GE-Bildern, die von Geféflen stammen koénnten, sind auch in
den EPI-Messungen zu sehen. Hier sind sie verschmierter und erscheinen da-
durch mehr parenchymatosen Ursprungs. Eine Ursache der unterschiedlichen
Reprasentationseigenschaften von GE und EPI konnten die unterschiedlichen
ADC-Zeiten sein. Sie verursachen auch die unterschiedliche Sensitivitét fiir
Artefakte durch chemische Verschiebung, wodurch ebenfalls Signalfluktua-
tionen verursacht werden konnen.

Die unterschiedliche zeitliche Auflosung beider Methoden zeigen die Signal-
verldufe einzelner Bildpixel. Wie schon in anderen Experimenten beobach-
tet, sind die Zeitverldufe des EPI-Datensatzes im Vergleich zum Stimulati-
onsparadigma verschoben. Die Ursache ist die verzogerte himodynamische
Antwort des Organismus auf die Stimulation. Fiir die verwendeten Mefipa-
rameter ergibt sich, wie in Abbildung 7.6 zu sehen ist, eine Verschiebung um
2 Bilder. Dies ist bei der Auswertung der Daten zu berticksichtigen. Auf-
grund der langeren Akquisitionszeit von 14s pro Bild ist dieser Effekt mit
der GE-Sequenz nicht zu beobachten.

Die Effekt-zu-Rausch Werte pro Bild von Experimenten mit 14 Probanden
sind in Abbildung 7.8 aufgetragen. Zu Vergleichszwecken wurden die Werte
auf den jeweiligen GE-Werte skaliert, der deshalb immer gleich 1 ist. Die
Ergebnisse der EPI-Daten liegen im Bereich von 0.07 bis 0.3. Als Mittelwert
aller Messungen ergibt sich 0.20. Angesichts der vielen Einflufigrofien, die im
Untersuchungsobjekt, im Meflaufbau, in der Versuchsdurchfithrung und in
der Auswertung begriindet sind, ist die geringe Variationsbreite der Ergeb-
nisse bemerkenswert. Im Rahmen der kleinen absoluten Anzahl an Probanden
wurde keine signifikante Abhéngigkeit der Ergebnisse vom Stimulationspara-
digma beobachtet. Werden die tatsdchlichen Akquisitionszeiten berticksich-
tigt, ergibt sich ein Verhéltnis von 1 :0.78 (GE:EPI).

Bei der Interpretation der Ergebnisse mufl beriicksichtigt werden, dafl alle
Messungen mit kooperativen Probanden durchgefiihrt wurden. Unter weni-
ger kontrollierten Bedingungen, wie sie bei der Untersuchung von Patienten
der Fall sind, wird das Signal- und damit das Effekt-zu-Rausch Verhiltnis
durch Bewegungsartefakte fiir GE-Bilder sehr viel schneller schlechter als fiir
EPI-Messungen. Die deutliche Steigerung der experimentellen Schwierigkei-
ten bei der Durchfiihrung solcher funktioneller Untersuchungen an Patienten
zeigte sich in einigen im Anschluff an diese Studie durchgefiihrten Messun-
gen. Dabei spielt einmal die psychologische Ausnahmesituation, in der sich
viele Patienten befinden, und die Kommunikation zwischen Patient und der
die Untersuchung durchfiihrenden Person eine wichtige Rolle.

Die EPI-Technik hat den Vorteil einer kiirzeren Akquisitionszeit. Deshalb
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Abbildung 7.7: Signalvergleich verschiedener Gewebe
Es sind fiir verschiedene Bildausschnitte die Signal-Zeit-Verldufe eines funktionel-
len EPI- (links) und eine GE-Experiments (recht) dargestellt. Die Bildausschnitte
sind von oben nach unten Teile des visuellen Kortex, CSF, weifle Gehirnmasse,
graue Gehirnmasse und das Hintergrundsignal. Seitlich ist mit den eingezeichne-
ten Bildausschnitten jeweils ein Bild aus der Serie und darunter das berechnete
Effektbild abgebildet.
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spielen Artefakte in Leserichtung bei EPI-Sequenzen keine Rolle. Generell
ergibt sich daraus auch eine geringere Anfilligkeit fiir Bewegungsartefak-
te und eine hohere Zeitauflosung. Ein weiterer Vorteil ist die Moglichkeit
mehrere Scheiben gleichzeitig zu messen. Dies ist besonders fiir Studien mit
neuen komplexen Stimulationsparadigmen, die mehrere verschiedenen Re-
gionen des Gehirns gleichzeitig aktivieren, von Bedeutung. Mit zunehmender
Scheibenzahl nimmt allerdings die zeitliche Aufiésung ab. Eine hohe Anfillig-
keit fiir Artefakte durch Frequenzverschiebungen und Phasenfehler sind die
Folge der bei EPI verwendeten geringen effektiven Bandbreite in Phasenrich-
tung. Die beschriebenen Untersuchungen wurden mit einer GE-EPI-Sequenz
durchgefiihrt und erlauben keine Riickschliisse auf SE-EPI-Sequenzen.
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Abbildung 7.8: E/N Vergleich: GE - EPI

Die GE-Technik bietet den Vorteil einer prinzipiell méglichen héheren raumli-
chen Auflésung und dem unter kontrollierten Bedingungen héheren Effekt-zu-
Rausch Verhaltnis. Ein wichtiger Punkt ist die ortstreue Abbildung der GE-
Sequenzen. Die bei EPI-Messungen auftretenden Verzerrungen durch Sus-
zeptibilitdtseffekte miissen fiir eine genaue anatomische Lokalisation durch
Korrekturalgorithmen kompensiert werden [Otte, 97]. Sie stellen eine weite-
re Quelle fiir mogliche Bildverfdlschungen dar. Bis heute hat sich noch kein
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stabil funktionierendes Verfahren zur Korrektur dieser Verzerrungen durch-
gesetzt. Der Vorteil, dafl Untersuchungen mit GE-Sequenzen auf jedem Stan-
dardgerét moglich sind, verliert angesichts der sich zunehmend verbreitenden
MR-Tomographen, die beide Methoden erméglichen, zunehmend an Gewicht.
Bei der Wahl der Methode, sei es in der klinischen Routine oder in der Er-
forschung der Funktionsweise des Gehirns in der Neurologie, sind die oben
aufgefiihrten Punkte gegeneinander abzuwégen.

7.3 Vergleich fMRI mit RARE, EPI und GE

Auf die bereits im Vergleich von EPI- und Gradientenechosequenz in Kapi-
tel 7.2.3 erdrterten Eigenschaften dieser Methoden wird im folgenden nicht
weiter eingegangen. Da die T2*-gewichtete RARE-Sequenz erst nach der ver-
gleichenden Untersuchung von EPI und Gradientenecho implementiert wur-
de, konnte im Rahmen dieser Arbeit ein quantitativer Vergleich aller drei
Methoden nicht mehr durchgefiihrt werden.

Fiir den qualitativen Vergleich der drei fMRI-Techniken RARE, EPI und GE
wurden funktionelle Untersuchungen an Probanden durchgefiihrt. In einer
Sitzung werden mit identischen Stimulationsparadigmen an einer Versuchs-
person direkt nacheinander mit den drei Sequenzen funktionelle Bildserien
aufgenommen. Als erstes wird die EPI-Sequenz mit 8 Scheiben benutzt. Nach
einer Zwischenauswertung mit dem Z-Score Algorithmus wird eine Scheibe
mit guter Aktivierung fiir die weiteren Messungen selektiert. Die Geometrie
und Lage dieser Schicht sowie die Matrixgréfle ist fiir die nachfolgenden GE-
und RARE-Messungen identisch zu der des EPI-Experiments. Die Sequenz-
parameter entsprechen den in Abschnitt 7.1 und 7.2.3 beschriebenen. Der
Abstand der einzelnen Bilder fiir die RARE- und EPI-Messungen betrégt 3s
und 15s fiir die GE-Sequenz. Wiahrend die GE-Messung aus 18 Aufnahmen,
abwechselnd 3 ohne und 3 mit Stimulation besteht, werden bei der RARE-
und EPI-Untersuchung jeweils 48 Bilder, abwechselnd 8 ohne und 8 mit Sti-
mulation akquiriert. Die minimale Gesamtuntersuchungszeit des beschrie-
benen Protokolls betrigt einschliefllich der Akquisition eines anatomischen
Datensatzes 15 Minuten.

Die Bilder einer Probandenmessung sind in Abbildung 7.9 abgebildet. Im un-
korrigierten RARE-Bild sind die typischen Streifenartefakte der zentrierten
Phasenkodierung zu sehen. Im Frontalbereich, im Ubergang zur Stirnhohle
zeigt das RARE-Bild dhnliche Suszeptibilitdtsartefakte wie die EPI-Bilder.
Im Gegensatz zu diesen gibt es jedoch keine, das ganze Bild einnehmen-
den Verzerrungen. Die Projektion der Effektbilder auf anatomische hochauf-
geloste MR-Bilder erfordert deshalb auch keine geometrische Korrektur. Alle
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EPI

GE

RARE

Abbildung 7.9: Vergleich verschiedener fMRI-Techniken
Es sind die Bilder eines fMRI Experimentes mit drei verschiedenen MR-Techniken
dargestellt. Rechts ist jeweils eine Aufnahme der funktionellen Serie und links
das entsprechende t-Test Effektbild zu sehen. Die obere Reihe zeigt links die
Schichtfithrung im Ubersichtsbild und rechts das T1-gewichtete anatomische Bild
der untersuchten Schicht.
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drei Verfahren stellen die Aktivierung im priméren visuellen Kortex dar. Die
Aktivierungsmuster zeigen eine dhnliche Grundstruktur, sind fiir die RARE-
Sequenz jedoch schérfer und nicht so flichig.

Die auch mit den anderen RARE-Sequenzen und in Phantommessungen ge-
machte Beobachtung einer hohen Stabilitédt und geringen Artefaktanfalligkeit
bestatigte sich auch in den funktionellen RARE-Experimenten mit Proban-
den. Die durch das zentrierte Phasenkodierschema verursachten Artefakte
kénnen durch den in Kapitel 4.1.2 beschriebenen Algorithmus kompensiert
werden. Ohne diese Korrektur sind die Bilder durch Streifenartefakte iber-
deckt. Die Effektbilder zeigen trotzdem ein gutes Ergebnis, wenn auch mit
einem etwas geringeren Effekt-zu-Rausch Verhéltnis. Die kurze Akquisiti-
onszeit der RARE-Methode erlaubt eine deutlich bessere Zeitauflosung als
die Gradientenechosequenz. Ein weiterer Vorteil ist die Moglichkeit mehre-
re Scheiben zu untersuchen. In Bezug auf Akquisitionszeit und Mehrschei-
benféhigkeit ist die EPI-Methode jedoch leistungsfdhiger. Durch Verwendung
der schnellen Gradienten des EPI-Boosters ist sicher noch eine weitere Op-
timierung in diesen Punkten méglich. Mit den beschriebenen Eigenschaften
ist die Sequenz im Gegensatz zur EPI-Technik auf jedem klinischen Tomo-
graphen verwendbar.

Die verlockenden Vorteile der hohen Zeitauflosung und Mehrscheibenféhig-
keit der EPI-Sequenz fiihren zunehmend dazu, dafl funktionelle MR-Studien
mit EPI-Sequenzen durchgefithrt werden. Die Nachteile der schlechten geo-
metrischen Abbildungseigenschaften diirfen jedoch nicht ignoriert werden.
Insbesondere solange, wie keine effizienten und bewdhrten Methoden zur zu-
verlédssigen Korrektur dieser Artefakte zur Verfiigung stehen.

Letztendlich muf} sich jeder Anwender iiber die Vor- und Nachteile dieser
Techniken bewuflt sein und unter Beriicksichtigung der geforderten Zeit- und
Ortsauflosung sowie entsprechend der gestellten Aufgabe die Vor- und Nach-
teile der Methoden gegeneinander abwigen.



8. Zusammenfassung

Die vorliegende Arbeit beschéftigt sich mit der Entwicklung, Implementation
und Erprobung magnetresonanztomographischer Methoden.

Das Ziel ist die Verbesserung der diagnostischen Méglichkeiten im klinischen
Routinebetrieb und die Bereitstellung geeigneter funktioneller MR-Methoden
fiir die Forschung.

Zu Beginn der Arbeit existierten auf den benutzten MR-Tomographen keine
Methoden zur Aufnahme extrem T2-gewichteter MR-Bilder. Aufbauend auf
den von Hennig entwickelten Schnellbildverfahren wurden zuerst auf dem 17°
Gerét, spdter auch auf dem 1.57 Tomographen und dem offenen Niederfeld-
gerdt die RARE-Sequenz implementiert und optimiert.

Mit einer nicht phasenkodierten Variante der RARE-Sequenz wurden in vitro
und in vivo die Spin-Spin-Relaxationskonstanten verschiedener Fliissigkeiten
bestimmt.

Der hohe Kontrast fiir reine Korperfliissigkeiten fithrte zur Entwicklung der
RARE-Cholangiographie. Die projektive Darstellung gibt dabei die Moglich-
keit auch gekriimmte fliissigkeitsgefiillte Strukturen abzubilden. Im Gegen-
satz zu echten 3D-Verfahren entfillt bei einer projektiven Aufnahmetechnik
eine rechen- und damit zeitaufwendige Nachbearbeitung der Daten. Die kurz-
en Aufnahmezeiten erméglichen die Aufnahme im Atemstillstand, woraus ei-
ne deutliche Reduzierung von Bewegungsartefakten resultiert. Die entwickel-
te RARE-Cholangio-Pankreatikographie hat in den letzten beiden Jahren
weltweit einen festen Platz in der klinischen Routine eingenommen.

Durch die Entwicklung einer fluligewichteten RARE-Sequenz wurde neben
der Darstellung der mit Liquor gefiillten Strukturen im Gehirn und im Spi-
nalkanal auch erstmals die nicht invasive Untersuchung ihres Flufiverhaltens
moglich. Die entwickelte Methode ist in der Lage den Flufl unmittelbar ohne
rechenintensive Nachbearbeitung der Daten darzustellen. Sie stellt eine echte
Alternative zu den konventionellen strahlenbelastenden Methoden dar.

Die selektive Darstellung stark T2-gewichteter Substanzen erméglicht in
Kombination mit der projektiven Aufnahmetechnik und der Kodierung funk-
tioneller Parameter nicht nur neue Einblicke in den Aufbau sondern auch in

89
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die Dynamik verschiedener Prozesse innerhalb der dargestellten Objekte.
Die Entwicklung einer hochauflosenden RARE-Modifikation ermoglicht die
quantitative Darstellung der Dimensionen des Spinalraumes. Es konnte ge-
zeigt werden, dafl mit dieser Methode mindestens eine so groffe Genauigkeit
erreicht werden kann, wie mit dem bisherigen Goldstandardverfahren, der
postmyelographischen Computertomographie. Im Gegensatz zu diesem wird
der Patient bei der neuen MR-Methode keiner Strahlenbelastung ausgesetzt.
Es wurde eine diffusionsgewichtete RARE-Sequenz entwickelt. Mit qualitati-
ven Messungen am Phantom, an Probanden und in der klinischen Anwendung
an Patienten wurde die Funktionalitdt demonstriert. Die Magnetresonanz-
tomographie stellt die einzige nicht invasive Methode zu Bestimmung der
Diftusionskoeffizienten im lebenden Organismus dar. Den kiirzeren Mef3zei-
ten, insbesondere bei Mehrscheibenuntersuchungen von Echoplanarsequen-
zen stehen die ortstreuen Abbildungseigenschaften der RARE-Methode ge-
geniiber.

Zur Durchfiihrung funktioneller Experimente wurde eine schnelle suszeptibi-
litdtsgewichtete RARE-Sequenz implementiert und in Probandenmessungen
erprobt. Die durch das verwendete zentrierte Phasenkodierschema verursach-
ten Bildartefakte konnten durch die Weiterentwicklung einer Amplituden-
und Phasenkorrektur wirksam unterdriickt werden.

In einer Studie zur Auslesebandbreite wurde eine konventionelle Gradien-
tenechosequenz optimiert. In der nachfolgenden Studie konnte erstmals an
einem klinischen Routinegerdt in funktionellen Untersuchungen an Proban-
den die Gradientenechosequenz mit einer EPI-Methode verglichen werden.
Die Experimente mit den beiden Methoden wurden jeweils in einer Unter-
suchung am gleichen Probanden unter sonst identischen Bedingungen direkt
hintereinander durchgefiihrt. Weiterfithrende Experimente stellten den bei-
den Methoden die suszeptibilitdtsgewichtete RARE-Sequenz gegeniiber. Es
wurden qualitativ die Vor- und Nachteile der drei Methoden aufgezeigt.
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A. Glossar

Abdomen, abdominal
ADC

ADC

Bewegungskompensation

Blip-Puls

BOLD

Cholangio-
Pankreatikographie
Corpus Callosum

CPE

CPMG

CSF
distal

DOPE

dorsal

Ductus choledochus
Ductus pancreaticus

Der Bauch, den Bauch betreffend.

Apparent Diffusion Coefficient; Scheinbarer Diffusions-
koeflizient. Er setzt sich zusammen aus Beitrdgen der
tatséchlichen Diffusion und der Mikroperfusion.

Analog Digital Converter. In Sequenzschemen die Zeit
wahrend der Daten akquiriert werden.
Gradientenanordnung, die die unterschiedliche Dephasie-
rung von bewegten und ruhenden Spins kompensiert. Es
sind keine storenden Flufleffekte im Bild zu sehen.

Kurzer starker Gradientenpuls. Blip-Pulse finden in EPI-
Sequenzen Anwendung.

Blood Oxygen Level Dependent contrast = Kapitel 2.6.2.

Rontgenkontrastdarstellung der Gallenwege und des Gang-
systems der Bauchspeicheldriise.

Der Balken. Die beiden Groffhirnrinden verbindende Masse
markhaltiger, quer verlaufender Nervenfasern.

Center phase Encoding, zentriertes alternierendes Phasen-
kodierschema. = Kapitel 2.3.2.

Nach ihren Entwicklern Carr-Purcell-Meiboom-Gill be-
nannte Bedingung an bestimmte MR-Methoden. = Ka-
pitel 2.4.4.

Cerebrospinal Fluid, Spinalfliiligkeit, Liquor, Fliissigkeit,
die das Gehirn umgibt.

Weiter entfernt von der Korpermitte bzw. vom
Zentralnervensystem.

Akronym fiir double phase encoding.

Zum Riicken hin gelegen oder gerichtet.

Der 6-8 cm lange Hauptgallengang.

Der Ausfiihrungsgang der Bauchspeicheldriise.
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Durasack
EKG
EPI

FLASH
ftMRI

Foramen

GE
Gradient

Halffourier
HF-Puls

invasiv

Hydrocephalus

Kortex

k-Raum

k-Raumtrajektorie

kortikal

Lasion

Letalitét
Liquor
Magnetresonanz

A. Glossar

Die #uflere straffe mit CSF gefiillte Hiillhaut die das
Riickenmark umgibt.
Elektrokardiogramm, Herzstromkurve. Wird zur Trigge-
rung von MR-Messungen verwendet.
Echo Planar Imaging, sehr schnelle Gradientenecho MR-
Methode.
Fast Low Angle Shot Imaging, Gradientenechosequenz.
Functional Magnetic Resonance Imaging; funktionelle
Magnetresonanzbildgebung.
Offnung, hier die Verbindungsoffnungen der Ventrikel. Im
einzelnen Foramen Monroi, Foramen Luschkae, Foramen
Magendii.
Gradientenecho.
Hier: zeitlich und r&umlich variables zusétzliches Mag-
netfeld. Es wird dem permanenten Hauptmagnetfeld
iiberlagert. Die drei Raumrichtungen werden durch
Gs - Scheibenselektionsgradient
G, - Phasenkodiergradient
G, - Lesegradient (read)
abgedeckt.
Bildrekonstruktionsverfahren. = Kapitel 2.3.1.
Hochfrequenzpuls. In Sequenzschemen wird damit die Zeile
bezeichnet in der die zeitliche Folge der HF-Pulse aufgetra-
gen ist.
Eindringend; Diagnostik unter Verletzung der Kérperinte-
gritét.
Wasserkopf. Dauerhafte Ausweitung der Liquorrdume.
Rindenbereich, im engeren Sinne die Grofhirnrinde, die
v.a. bedingt-reflektorische und analysatorische Funktionen
ausiibt.
Mathematischer Raum der gemessenen MR-Daten. Im Ge-
gensatz zum Orts- oder Frequenzraum mit dem er durch
die Fouriertransformation eindeutig verkniipft ist.
Linie die wihrend der Aufnahme den Weg durch den k-
Raum beschreibt.
Die Hirnrinde betreffend bzw. darin gelegen.
Storung einer Funktion oder des Gewebegefiiges im leben-
den Organismus.
Zahl der Todefille.
= CSF

Kernspinresonanz



Matrix
Mediannerv
Metaboliten

multi shot sequence

Myelinfasern
Myelographie

Obstruktion
Pankreasgang
Parenchym

pathologisch
Phantom

PhNP

PSF

R-Zacke

RARE

retrograd
RIHSA

sakral
Sequenz

Shunt

105

Hier: Bildgrofle in Pixeln.

Motorisch sensibler Nerv im Unterarm.

Jede im biologischen Stoffwechsel auftretende niedrigmole-
kulare Substanz.

MR-Methoden die, im Gegensatz zu Einzelschul Methoden
mehrere Anregungen der Kernspins benutzen um die Daten
fiir ein Bild zu messen.

Nervenfaser im Gehirn.

Diagnostische Methode zur Darstellung des Spinalkanals
und seines Inhaltes.

Totaler Verschluf} eines Hohlorgans, Gangs oder Geféfles.
= Ductus pancreaticus

Spezifisches Gewebe eines Organs, z. B. Hirngewebe.
Krankhaft.

Objekt an dem in der Entwicklungs- und Erprobungspha-
se einer neuen MR-Methode die Messungen durchgefiihrt
werden. Es handelt sich dabei meist um einen fliiligkeits-
gefiillten Behélter.

Phasenkodiernullpunkt. Punkt an dem der Phasenkodier-
gradient den Wert Null hat.

Die Point Spread Function ist die Funktion mit der ein
ideales Bild eines punktférmigen Objektes multipliziert
werden mufl, um sein aktuelles Bild zu erhalten.

Erste positive Zacke einer normalen Herzstromkurve
(EKG).

Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement ; Ande-
re Namen verschiedener Hersteller fiir nach dem Rareprin-
zip funktionierende Sequenzen sind: Fast Spin Echo (FSE),
Fast Acquisition Interleaved Spin Echo (FAISE) und Turbo
Spin Echo (TSE).

Von hinten her bzw. entgegen der natiirlichen Flufirichtung.
Radio-iodinated human serum albumin, mit 1*1J markier-
tes Albumin.

Die Kreuzbeingegend betreffend.

MR-Methode, definiert durch die zeitliche Abfolge von
Hochfrequenz- und Gradientenpulsen, Ausleseintervallen,
Datenverarbeitungsroutinen und anderen Steuerbefehlen.
Natiirlich oder kiinstlich, operativ angelegter Nebenweg.
Im Gehirn ein Kunstoffréhrchen mit Steuerventil zum kon-

trollierten CSF-Abfluf bei Uberdruck.
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single shot sequence

Spinalfliifigkeit
Spoilergradienten

Stenose

Sulcus Calcarinus
Syringomyelie

T
15
Ty
TE

TR

Urographie
Ventrikel

Voxel

zerebral
Zerofilling
Zisternographie

Zyste

A. Glossar

MR-Methoden mit nur einer Anregung der Kernspins und
anschliefender Akquisition der Daten.

= CSF

Starke Gradienten zur Selektion bzw. Unterdriickung be-
stimmter Signalanteile. = Kapitel 4.2.

Angeborene oder erworbene dauerhafte Einengung eines
Kanals.

Tiefer Spalt des Hinterhauptlappens des Grof3hirns.

Ein Krankheit des Riickenmarks, als deren Folgen die
Zerstorung von Riickenmarksgewebe und die Ausbildung
langgestreckter Hohlen- und Spaltenbildung in der grauen
Substanz resultieren.

Longitudinale Relaxationszeit. = Kapitel 2.1.
Transversale Relaxationszeit. = Kapitel 2.1.

Effektive transversale Relaxationszeit. = Kapitel 2.1.
Echozeit, i. a. die Zeitspanne zwischen Anregung und dem
Auslesen des Echos. = Kapitel 2.4.

Repetitionszeit. Die Zeitspanne von einer bis zur néchsten
Anregung. Fiir Einzelschufisequenzen die Zeit von einem
bis zum néchsten Echo. = Kapitel 2.4.

Diagnostische Methode zur Darstellung der ableitenden
Harnwege.

CSF gefiillte Hirnkammern. Es gibt die beiden Seitenven-
trikel, den III. und den IV. Ventrikel.

Aus Pixel abgeleitet Bezeichnung fiir Volumenelement.
Das Gehirn betreffend.

Bildrekonstruktionsverfahren. = Kapitel 2.3.1.
Rontgenkontrastdarstellung nach Injektion eines positiven
oder negativen Kontrastmittels in die Liquorrdume.
Durch eine Gewebekapsel abgeschlossener Gewebshohl-
raum mit fliissigem Inhalt.
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