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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 vielfaltigen 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! Aktivitit wiihrend 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 Verfiighbarkeit von schnellen bildgebenden MR-
Methoden erlaubt ferner die Akquisition einer grofleren und damit aussa-
gekriftigeren Datenmenge innerhalb der gleichen Untersuchungszeit konven-
tioneller Methoden. Stérende Bildartefakte, wie sie in konventionellen MR-

'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 Fach-
vokabeln und in der Kernspintomographie iibliche Abkiirzungen wurde im Anhang ein
Glossar angelegt. Entsprechendes gilt fiir nicht allgemein bekannte medizinische Fachter-
mini.
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Sequenzen durch unkontrollierbare Bewegungen, wie physiologischen Flufl
oder Patienteneigenbewegungen verursacht werden, spielen fiir schnelle MR-
Methoden eine sehr untergeordnete Rolle. Dadurch lassen sich ganz neue
Anwendungsgebiete erschlieffen.

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 Einzelschufl-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 Universitatsklinik 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 Leistungsfihigkeit 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 7?7 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 7?7 dargestellt. Es schliefit sich in Ka-
pitel ?? die Beschreibung der experimentellen Evaluation der Methoden in
Phantom- und Probandenmessungen an. Der letzte Schritt in der Entwick-
lung einer diagnostischen Methode, die klinische Anwendung wird in Kapitel
?? anhand einiger Beispiele aufgezeigt.

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

Das abschlieende 3. Kapitel fa3t die verschiedenen Ergebnisse zusammen.



2. MR-Bildgebung

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-
sonanzeffektes 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 bestéitig-
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 gehoren Protonen, die in der diagnostischen
Magnetresonanztomographie aufgrund ihrer groflien natiirlichen H&aufigkeit
im menschlichen Kérper die wichtigste Rolle spielen. Protonen besitzen ein
intrinsischen Drehimpuls von Al oder einen Spin [ = 1 /2 und ein sich daraus

3



4 2. MR-Bildgebung

ergebendes magnetisches Dipolmoment 7 = YAl (y = pggi/h Gyromagneti-
sches Verhiltnis, u;, 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 erhilt 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 2

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

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

<I,>=m(-I<m<]I). (2.3)

Daraus folgen fiir einen Atomkern mit der Quantenzahl I in einem Magnet-
feld B = (0,0, B,) = B., 21 + 1 diskrete Energiezusténde

<H >=FE,, = —yhB.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 = Ep_1 — Eyp, = 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 :

Np_1/Ny, = e VB/kT (2.6)

k ist die Boltzmannkonstante (k = 1.38 x 1072 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 = ZNiui' (2.7)



2.2. Ortskodierung )

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 dufleren Magnetfeld transversale Magnetisierung
erzeugt wird. Nur sie ist zeitabhéngig 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 o (Flip-
winkel) dieser Rotation hidngt von der Dauer 7 und der Amplitude B; des
Hochfrequenzpulses ab

a=yBT. (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 phdnomenologischen Zeitkonstanten T}
und 75 ein.

T) beschreibt die Riickkehr der longitudinalen Magnetisierung in ihren
Gleichgewichtszustand. Der ursdchliche 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 75 charakterisiert. Sie beschreibt die Aufhebung
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 verstéirkt. Die Effekte werden zusammengefafit und durch ein
effektives Th, jetzt T, genannt charakterisiert :

2.2 Ortskodierung

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

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

Fouriertransformation :

S(k) = / / / N(F)e—FO7 g3y, (2.11)
mit

R(t) = 7/0t Q7.4 (2.12)

S (/;) 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 Meflobjektes. Aus Glei-
chung 2.11 wird ersichtlich, dafl sich durch geeignete Wahl von é(f’, t) jeder
Punkt des k-Raumes abtasten l&8t. In der bildgebenden Magnetresonanz-
tomographie beschreibt @(F, 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 Reprisentation eines Datensatzes in beiden
Doménen.

Da MR-Daten nur auf diskreten Punkten definiert sind, 1&8t sich die allge-
meine Fouriertransformation (FT) durch die diskrete Fouriertransformation
(DFT) und schliellich 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 Matrizengréfien von 1282,
2562 und 5122,

2.3.1 Schnelle Bildrekonstruktionsverfahren

Betrachtet man die Fouriertransformierte

Flz) = ¢12_7T [ fe)evda (2.13)
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Abbildung 2.1: k-Raum - Bildraum
Die Verkniipfung des k-Raums, in dem die Mefisignale oder Rohdaten akquiriert
werden, und des Bildraums, indem dem menschlichen Auge die Bildinformation
zuganglich gemacht wird.

einer Funktion f(z) mit Im(f(x)) =0, so ergibt sich

\/_/f cos :vy)d$—z\/_/f sin(xy)dz (2.14)
— R(y)+I(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, daf§ die Fouriertransformierte einer rein realen Funktion sym-
metrisch beziiglich des Realteils und antisymmetrisch beziiglich des Ima-
gindrteils ist. Diese Symmetriebetrachtung ist die Grundlage des sogenannten
Halffourierverfahrens. Die Hélfte des k-Raumes wird gemessen und die andere
Hilfte entsprechend ergénzt. Auf diese Weise wird die Aufnahmezeit nahezu
halbiert. Wihrend die rdumliche Auflésung gleich bleibt, wird das Signal-zu-
Rausch Verhiltnis um den Faktor /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.

F(zx) =

2.3.2 Phasenkodierschemen

Die inneren Zeilen des k-Raums représentieren die niederen Frequenzen und
damit die groben und flichigen Strukturen. Sie sind damit bestimmend fiir
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den Gesamtkontrast des Bildes. In den dufleren 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-
zelschuBBmethoden 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.

Abbildung 2.2: Der Phasenkodiernullpunkt
Der Phasenkodiernullpunkt und damit der Akquisitionszeitpunkt der zentralen k-
Raumzeilen kann durch einen Gradientenoffset verschoben werden.

Ein alternierendes Phasenkodierschema, das sogenannte zentrierte Phasen-
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kodierschema (Centered-phase-encoding, CPE) 148t sich, wie in Abbildung
2.3 dargestellt, aus der linearen Phasenkodierung ableiten. Der Zeitpunkt
der Akquisition einer Zeile hingt dabei nur vom Abstand zum Zentrum des
k-Raums ab.

Abbildung 2.3: Zentriertes Phasenkodierschema
Aus dem oben dargestellten linearen Phasenkodierschema geht durch Spiegelung
einer Hilfte und anschliefender 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 Spinpréiparationsexperimenten sollte fiir sich genommen einen
reinen Protonendichtekontrast ergeben. Die im folgenden verwendeten
Einzelschuf-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 75-Kontrast, der sich
entscheidend in Richtung von Geweben mit kiirzeren T5-Zeiten verschieben
1aBt. Der Nachteil ist, daf§ im k-Raum aufeinanderfolgende Zeilen im Ver-
gleich zum linearen Schema einen zeitlich doppelt so groflen Abstand haben.
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Dies verursacht eine doppelt so grofie 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.

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 Préizes-
sionsrichtungen der Kernspins invertiert. Zum Zeitpunkt TE, der Echozeit,
sind die Spins wieder in Phase. Thre Signale iiberlagern sich konstruktiv zu



2.4. Fundamentale Methoden der Signalgenerierung 11

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) = Spe TE/T (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.

Abbildung 2.5: Zeitdiagramm einer Spinechosequenz
Es bezeichnen G den Scheibenselektionsgradienten, G), den Phasenkodiergradi-
enten, GG, 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. Schliefllich wird durch Gradienteninversion die
Wirkung des Gradienten und damit die Prizessionsrichtung der Spins um-
gekehrt. Es entsteht zum Zeitpunkt TE an dem die dephasierende Wirkung
der Gradienten sich authebt ein Signalecho. Gradientenechos kompensieren
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im Gegensatz zu Spinechos Feldinhomogenitiaten und dhnliche Einfliile nicht.
Der Zerfall der Signalamplitude wird deshalb durch den 7%-Zerfall nach

S(t) = Spe TE/T: (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.

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

2.4.3 EPI

Die oben beschriebenen Verfahren haben als Techniken mit mehreren An-
regungen den Nachteil langer MeBzeiten. Die von Mansfield [Mansfield, 77]
entwickelte Echo-Planar-Methode (EPI Echo-Planar-Imaging) verkiirzt die
Aufnahmezeiten dagegen drastisch. EPI ist das élteste 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
die k-Raumtrajektorie zwischen den Echos um jeweils eine Zeile weiter, wo-
durch der k-Raum komplett abgetastet wird. Da die zur Verfiigung stehende
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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.

Zeit durch den T3 Zerfall des Signals begrenzt ist, mufl dies sehr schnell ge-
schehen (< 120ms). Daraus folgt, daf die technischen Anforderungen an die
Stéarke und die Schaltgeschwindigkeit des Gradientensystem um einiges hoher
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.

2.4.4 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 75. 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
verwendet. Dies hat den Vorteil, daf§ die Lebensdauer der transversalen Ma-
gnetisierung von 73 auf 75 verldngert wird. Ein Nachteil ist die hohe Ener-
giedeposition in der Probe. Die Ursache ist die Verwendung vieler aufeinan-
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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, ¢y die resultierende effektive Echozeit.
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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° iiber 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 gewéhlt, dafl 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
transversalen Ebene verbracht hat, addieren sich kohérent zu einem Echo un-
gerader Paritédt. Analog bildet sich ein Echo gerader Paritéit. Fiir a = 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, dafl neben den Relaxationskonstanten der
Refokussierungswinkel « einen starken Einflufl auf die Signalamplitude hat.
Diese Abhéngigkeit ist in [Hennig, 91] ausfiihrlich behandelt.

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

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

Fiir Gradienten in Scheiben- und Leserichtung ist die Bedingung leicht erfiill-
bar. Fiir den Phasenkodiergradienten mit unterschiedlichen Amplituden ist
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.
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Abbildung 2.9: Kompensation des Phasenkodiergradienten
Der Phasenkodiergradient wird vor dem nachfolgenden Refokussierungspuls
vollstiandig kompensiert. Es erfolgt die kohirente Uberlagerung von direkten und
stimulierten Echos.

Als RARE- oder Turbofaktor wird die Anzahl der ausgelesenen Echos nach
einer Anregung bezeichnet. Wéhrend eine konventionelle Spinechosequenz
mit einem Echo pro Anregungspuls den einen Extremfall darstellt, ist die
EinzelschuB-RARE Sequenz, bei der nach nur einer Anregung alle benotig-
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-, Me3- und Gerateparame-
tern. Ein gutes Signal-zu-Rausch-Verhaltnis garantiert noch keine hohe Bild-
qualitdt. Gleich wichtig ist der Gewebekontrast. Das Kontrast-zu-Rausch-
Verhiltnis zweier Gewebetypen A und B ist definiert als

K/R = (5/R)a—(5/R)p. (2.19)



2.5. Kontrastmechanismen 17

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 dufleren 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 Meflobjekte in der MR-Tomographie folgt eine Ortsabhéngigkeit
der Suszeptibilitdt. Daraus kénnen zwischen unterschiedlichen Geweben lo-
kale Magnetfeldgradienten in der GréBenordnung einiger ppm entstehen. Da
sie sich mit den Ortskodierungsgradienten untrennbar iiberlagern, fiihrt dies
zu raumlichen Fehlregistrationen. y liegt fiir die meisten diamagnetischen
Stoffe in der GréSenordnung von —107°. Solche Bildartefakte treten daher
in der Regel erst bei Feldstiarken von By > 1T signifikant in Erscheinung.
Ein Beispiel wie Suszeptibilitidtseffekte fiir die Bildgebung konstruktiv be-
nutzt werden kénnen, wird in Kapitel 2.6.2 anhand des BOLD-Effektes ge-
geben.

2.5.2 Fluf3

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

b= /Otwdt _ /Ot ~Bydt = do. (2.21)

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

6= [[ 0By +1GINdE = dn + BH(G(). ) 2.22)

Ap(G(r),t) ist die zusitzlich 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 Naherung durch Einsetzen von r = vt in Gleichung 2.22
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berechnet werden
t
A¢ = / V(G (t)dt. (2.23)
0

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

Gehen wir von idealisiertem laminarem Fluf3 (CSF-Fluf, Blutflu) aus, gilt
Gleichung 2.23. Die flieBenden Spins bewegen sich mit gleichbleibender und
gleichgerichteter Geschwindigkeit. Durch geeigneten Einsatz von Gradien-
ten konnen deshalb Signaldephasierungen kompensiert oder zur Messung des
FluBles verstéarkt werden.

Die beschriebenen Phaseneffekte sind Grundlage mehrerer MR-Techniken
zur qualitativen und quantitativen Messung von Flufl 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 zufélliger translatorischer Bewegungen einzel-
ner Teilchen, Warmebewegung oder Brownsche Molekularbewegung genannt,
finden in vielen Korpern Diffusionsprozesse statt. Dies trifft auch fiir biolo-
gische Systeme wie den menschlichen Organismus zu.

Da Diffusion wie Flu8 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 zusétzliche Signalabschwéchung wurde von Carr und Purcell [Carr, 54]
fiir den Fall eines linearen Diffusionsgradienten untersucht. Verallgemeinert
ergibt sich

S = Sye PP, (2.24)
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Sp ist die Signalstéirke ohne Diffusionsgradient, D der materialabhéngige Dif-
fusionkoeffizient. Im Faktor

b= /OTE k2(t)dt mit k(t) = /OtG(t’)dt’, (2.25)

der Diffusionsgewichtung ist die Abhéngigkeit von der Stédrke, Dauer und
Reihenfolge der Gradientenpulse zusammengefafit. Gleichung 2.24 zeigt, dafl
Diffusionsdampfung bei der Verwendung von Gradientenpulsen unvermeid-
lich ist. Die Grossenordnung des Effektes bei den iiblichen MR-Methoden
ist jedoch durch die verwendeten geringen Gradientenstdrken und -dauern
im Allgemeinen vernachléssigbar. Die Verstirkung des Effektes zur gezielten
Untersuchung von Diffusionsprozessen ist Gegenstand des Abschnittes 2.6.1.

2.5.4 Chemische Verschiebung

Die Resonanzfrequenz eines Kernspins héngt nach Gleichung 2.10 von der
Starke des Magnetfeldes in dem er sich befindet ab. Das Magnetfeld setzt
sich aus dem Hauptmagnetfeld und iiberlagerten Gradientenfeldern zusam-
men. Das effektiv wirksame Magnetfeld im Atomkern ist zusétzlich von der
magnetischen Abschirmung der Molekiile durch ihre Elektronenorbitale be-
einflufit. Diese sind, je nach Molekiil in dem das Atom eingebaut ist, unter-
schiedlich. Der Effekt dufert 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 betrégt 145 Hz bei 1 T und 225 Hz bei 1.5 T Hauptfeldstiarke. Daraus
kénnen sich abhéngig von der verwendeten Sequenz rédumliche 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 unmoglich.

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 ?? 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.
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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 physiolo-
gische Vorgénge Einflufl auf die MR-Signalintensitét haben. In der konventio-
nellen MR-Bildgebung sind diese zusétzlichen Einfliile unerwiinscht, da sie
zu Bildartefakten fithren, 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
MR-Bildgebung in den letzten Jahren entscheidend. Es wurde der Begriff
der funktionellen MR-Bildgebung geprigt. Darunter ist in weiterem Sinne
jegliche Bildgebung, die physiologische Vorgéinge mittels MR-Bildgebung dar-
stellt, zu verstehen. In den letzten Jahren wurde der Begriff im speziellen mit
der Abbildung kortikaler Funktionen verwendet und ist unter der englischen
Abkiirzung fMRI (functional Magnetic Resonance Imaging) bekannt.

Haase demonstrierte das Prinzip der Spinpridparation 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 Spinpréaparationsteil und der eigentlichen
MeBsequenz eine MR-Sequenz aufbauen 148t. Im einfachsten Fall besteht
die Priparation nur aus einem 90° Anregungspuls. Es werden im folgen-
den Préparationsexperimente fiir diffusions-, flul- und perfusionssensitive
Sequenzen beschrieben.

2.6.1 Fluf3- und Diffusionsgewichtung

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

b=1/12*G*TE>. (2.26)
Einen grofien Fortschritt stellt die von Stejskal [Stejskal, 65/2] und Tanner

[Stejskal, 65] eingefithrte Methode mit gepulsten Gradienten dar. Sie ersetz-
ten den konstanten Gradienten durch zwei gleichférmige Diffusionsgradienten



2.6. Kodierung funktioneller Parameter im MR-Signal

Abbildung 2.10: Verallgemeinertes Spinpréiparationsexperiment
Eine MR-Pulssequenz als Kombination von Spinpriparations- und Ausleseteil.

21
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vor und nach dem Refokussierungspuls. Die Wirkung der Gradienten auf sta-
tische Spins kompensieren sich gegenseitig; Sie sind transparent. Fiir bewegte
Spins ergibt sich wie in Abbildung 2.11 dargestellt eine Nettophasenverschie-
bung ungleich Null. Sie 148t sich mit der Gleichung 2.23 berechnen. Fiir die
Stejskal-Tanner Sequenz ist der b-Wert

b=~*G*5*(A —6/3). (2.27)

0 ist die Gradientendauer und A der Abstand der beiden Diffusionsgradi-
enten. Abbildung 2.12 zeigt die GroBlen des fluBsensitiven Préparationsex-
perimentes. Eingesetzt in Gleichung 2.24 errechnet sich die Signalamplitude
zu

S = Sy x ¢ GAD, (2.28)

Werden die Diffusionsgradienten statt in alle drei Raumrichtungen nur in
einer geschaltet, so 1d8t sich selektiv eines der Diagonalelemente des Diffusi-
onstensors messen. Mit solchen Sequenzen &8t sich anisotrope Diffusion, wie
sie in den Myelinfasern der weiflen Gehirnmasse vorkommt, nachweisen.
Wird die Gradientenstédrke sehr viel kleiner
gewihlt und damit die Bewegungsempfindlich-
keit an die Geschwindigkeit des BlutfluBes oder
des CSF-Flufles angepafit, kann diese Methode
direkt zur FluBmessung verwendet werden.
Die maximale Amplitude der Gradienten ist
durch technische Gegebenheiten limitiert. Sol-
len hohe b-Faktoren und damit eine starke
Diffusionsgewichtung erreicht werden, muf die
Dauer ¢ der Diffusionsgradienten erhcht wer-
den. Fir Multiecho-Sequenzen ist das eine
praktikable Vorgehensweise. Fiir Einzelschuf3-
Sequenzen liegen die resultierenden langen
effektiven Echozeiten in einem Bereich, in
Abbildung 2.11: dem das Signal schon signifikant zerfallen ist.
Das erreichbare Signal-zu-Rausch Verhéltnis
ist sehr beschrinkt.
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 Hélfte der transversalen Magnetisierung in longitudinale Magnetisierung
iiberfithrt. Wéhrend des 7o-Abschnittes unterliegt diese Magnetisierung der
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Abbildung 2.12: Bewegungssensitive Priparationsexperimente
Waéhrend links die Signalerzeugung auf den Spinechopfaden beruht, sind es rechts
die stimulierten Echos, welche durch Spoilergradienten im Ausleseteil selektiert
werden koénnen, die das Signal bilden.

T und nicht wie das Spinecho der T, Relaxation. Da in biologischem Gewebe
T} normalerweise sehr viel langer als 7T ist, kénnen mit dieser Methode auch
noch bei hohen effektiven Echozeiten gute S/N Verhiltnisse erreicht werden.
Besonders wichtig ist dies fiir Substanzen mit kurzem 75.

Tanner benutzte das stimulierte Echo erstmals fiir MR-Diffusionsmessungen
[Tanner, 70]. Abbildung 2.12 zeigt rechts das Diffusionspriaparationsexperi-
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 - Suszeptibilitit

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
von deoxygeniertem Blut die Spins schneller, als in der Umgebung von oxy-
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 {iber das Blut statt. Der
an den Fisenkernen des Hamoglobins 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 Zu-
sammenspiel zwischen Hyperperfusion und Sauerstoffverbrauch bestimmt.
Die sich dadurch ergebenden unterschiedlichen Bildkontraste wurden erst-
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Abbildung 2.13: Magnetische Eigenschaften des Himoglobins
Links ist die Bindung des Sauerstoffs an den Eisenkern des Hadmoglobins und
rechts die Auswirkung der dadurch verdnderten magnetischen Eigenschaften dar-
gestellt. Die Suszeptibilitdt von Oxyhdmoglobin ist kleiner Null (y < 0), die von
Deoxyhéamoglobin grofiler Null (x > 0).
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mals von Ogawa [Ogawa, 90] beschrieben und BOLD-Kontrast (blood oxygen
level dependent contrast) genannt. Trotz der rasanten Entwicklung der dar-
auf aufbauenden funktionellen Bildgebung in den letzten Jahren sind immer
noch biochemische Details des Effektes unklar oder umstritten. Der Nach-
weis des BOLD-Effektes mit MR-Methoden ist mit suszeptibilitéitssensitiven
Sequenzen moglich.

Wie in Kapitel 2.5.1 beschrieben fithren die in

Abbildung 2.13 gezeigten lokalen Magnetfeld-

gradienten zu chemischen Verschiebungseffek-

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

T5-Relaxationszeit. MR-Techniken die diesen

dynamischen Suszeptibilittseffekt nicht kom-

pensieren koénnen, zeigen in den entsprechen-

den Bereichen des Bildes Signalminderungen Abbildung 2.14:
oder Ausléschungen.

Dazu gehoren Gradientenechosequenzen. Sie zeigen aufgrund der Signalgene-
rierung eine inhérente Suszeptibilitdtsgewichtung. Gradientenechosequenzen
konnen mit Echozeiten in der Gréflenordnung von T35-Zeiten des Gehirn-
parenchyms direkt fiir funktionelle Experimente verwendet werden. Im Ge-
gensatz dazu sind Spinechosequenzen nicht empfindlich fiir Suzeptibilitats-
gradienten, da durch Bildung des Spinechos die beschriebenen feldabhéngi-
gen Spindephasierungen kompensiert werden. Abbildung 2.14 zeigt ein Spin-
praparationsexperiment durch das auch diese suszeptibilitdtsgewichtet wer-
den konnen. Durch ein um T'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 ?? gezeigt
wird, eine EinzelschuB-RARE Sequenz suszeptibilitéitsgewichtet und fiir M-
RI Messungen benutzt werden.

2.7 Matrixformalismus

In der MR-Spektroskopie wird zur Beschreibung der zeitlichen Entwicklung
eines Spinensembles, reprasentiert 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 wahrend der gesamten Dauer des Experimentes und voral-
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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
nicht mehr handhabbar. Die Entwicklung des Matrix- oder Extended-Phase-
Graph-Formalismus [Crawley, 50] [Woessner, 61] [Hennig, 91] [Hennig, 91/2]
ermoglicht 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 x-Achse mit dem Flipwinkel
a behandelt werden. Die Magnetisierungen M, M, und M direkt nach
dem HF-Pulse sind gegeben durch

MF =M, (2.29)

M| = Mycos(a) — M_sin(a) (2.30)
und

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

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

F = M, +iM, (2.32)

F* = M, —iM,, (2.33)

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

Ft = Feos*(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 F}. 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
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Abbildung 2.15: Erweitertes Phasendiagramm
Es représentiert die zeitliche Entwicklung eines Spinsystems wéhrend eines Mul-
tiechoexperimentes mit beliebigem Flipwinkel «. 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.

1. Da F} der komplex konjugierte Vektor zu F; ist, 18t 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,
ein HF-Puls die Aufspaltung bereits existierender Magnetisierung in drei
weiterfithrende Pfade. Diese Kohérenzpfade 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 Zj. Sie fithren im weite-
ren Verlauf des Experimentes zu stimulierten Echos, wie in Abbildung 2.16b
dargestellt. Die weitere Entwicklung des Spinsystems fiihrt zu Zustdnden
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F., Fr Z,, Z", die sich aus den Gleichungen (2.29) bis (2.33) zu

wH+Aw
F, = / (Mycos(w X ten) + Mysin(w X te,))dw (2.36)

w—Aw

w+Aw
Fr= / (Mycos(w X ten) — Mysin(w X te,))dw (2.37)

w—Aw

w+Aw
Zn =1 / (Mycos(w X ten) + Mysin(w X te,))dw (2.38)

w—Aw

w+Aw
Zh =i / (Mycos(w X ten) — Mysin(w X tey,))dw (2.39)

w—Aw

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

Um die Echoamplituden fiir eine beliebige Pulssequenz zu berechnen, mufl der
FluB 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 I} 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

To
T

T
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Die Rotation wird beschrieben durch

1 0 0
To=1|0 cosa —sina
0 stna cosa

Fiir ein beliebiges n verkniipft (77),, die vier moglichen Zusténde F,,, F, Z,
und Z vor und nach einem HF-Pulse mit dem Flipwinkel o

cos*a/2  sin*a/2  sina 0

sin*a/2  cos’a/2 0  sina
Ty = . .
1/2sinac —1/2sina cosae 0
—1/2sina 1/2sina 0 cosa

Die Transformationsregeln gelten so, dafl
o fiir alle n alle F}, zu F,,.; und
o fiir alle n > 1 alle F); zu F;;_, werden,
o FY zu Fy wird und

e alle Z,, und Z unverédndert bleiben.

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

Um Relaxationsprozesse zu beriicksichtigen miissen alle transversalen Kom-
ponenten mit e~2*/72 multipliziert werden. 2te ist die Zeit zwischen zwei
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aufeinanderfolgenden Echos. Longitudinale Relaxation wird als Zerfall aller
2-Komponenten mit e~2¢/7t plus einem Term My(1— e~ 2te/ ) der M, gene-
riert, beschrieben. Da die beobachtbare transversale Magnetisierung nur auf
FY zuriickzufiihren ist, errechnet sich die Amplitude des n-ten Echos zu

E, = Fre /T, (2.41)

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 fithren noch einmal gesondert
herausgegriffen.

2.8 Aufnahmemodalitaten

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 Vorginge, wie Flufl dargestellt werden, so kann mit ent-
sprechenden Sequenzen eine Zeitreihe aufgenommen werden. Eine Zeitreihe
besteht aus mehreren Bildern. Die Zeitabstédnde sind entweder durch Trig-
gerung mit einem physiologischen Signal dem zu untersuchenden Vorgang
angepafit 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 ermdglichen eine quantitative Aus-
wertung der Messungen.
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2.8.2 fMRI Experimente

Die Signalunterschiede im Kortex zwischen Aktivierung und Ruhephase sind,
abhéngig von der Magnetfeldstéirke, der Art des Stimulus und vielen ande-
ren Faktoren, in der GroBenordnung des Rauschens. Deshalb ist die Aufnah-
me vieler Bilder mit anschliefender Mittelung fiir ein signifikantes Resultat
notwendig. Wiahrend das Signal proportional mit der Anzahl der Bilder n
zunimmt, wichst 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 Verhéltnis sondern das Kontrast-zu-Rausch
Verhiiltnis. Es ist fiir ein Einzeldifferenzbild definiert durch

C/N = S/Ngiim — S/Nyuhe (2.42)
und erhoht sich durch Mittelung iiber ng;, bzw. npune 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 konnen dann zur besseren Lo-
kalisierung der Effekte hochaufgelosten anatomischen Datensétzen iiberlagert
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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Abbildung 2.17: fMRI Experiment
Von r.n.l. ist der zeitliche Verlauf des Stimulus, die nacheinander aufgenommene
Serie MR-Bilder und die Signal-Zeit-Verlaufe eines stimulierten und eines Kontrol-
lareals 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.



3. Zusammenfassung

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

Das Ziel ist die Verbesserung der diagnostischen Moglichkeiten 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 1
T Gerit, spater auch auf dem 1.5 T Tomographen und dem offenen Nieder-
feldgerat 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 fiihrte 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 Flufverhaltens
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 ermoglicht in
Kombination mit der projektiven Aufnahmetechnik und der Kodierung funk-
tioneller Parameter nicht nur neue Einblicke in den Aufbau sondern auch in

33
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die Dynamik verschiedener Prozesse innerhalb der dargestellten Objekte.
Die Entwicklung einer hochauflésenden RARE-Modifikation ermoglicht die
quantitative Darstellung der Dimensionen des Spinalraumes. Es konnte ge-
zeigt werden dafl mit dieser Methode mindestens eine so grofle 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 diffusionsgewichteten RARE-Sequenz entwickelt. Mit quali-
tativen Messungen am Phantom, an Probanden und in der klinischen An-
wendung an Patienten wurde die Funktionalitit demonstriert. Die Magne-
tresonanztomographie stellt die einzige nicht invasive Methode zu Bestim-
mung der Diffusionskoeffizienten im lebenden Organismus dar. Den kiirzeren
Mef3zeiten, insbesondere bei Mehrscheibenuntersuchungen von Echoplanarse-
quenzen stehen die ortstreuen Abbildungseigenschaften der RARE-Methode
gegeniiber.

Zur Durchfithrung 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 Routinegerét 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 durchgefithrt. Weiterfithrende Experimente stellten den bei-
den Methoden die suszeptibilitéits gewichtete RARE-Sequenz gegeniiber. Es
wurden qualitativ die Vor- und Nachteile der drei Methoden aufgezeigt.



Abbildungsverzeichnis

2.1
2.2
2.3
24
2.5
2.6
2.7
2.8
2.9
2.10
2.11
2.12
2.13
2.14
2.15
2.16
2.17
2.18

k-Raum - Bildraum . . . . . .. .. .. ... ... ..., 7
Der Phasenkodiernullpunkt . . . . . .. ... ... ... ... 8
Zentriertes Phasenkodierschema . . . . . . . . ... ... ... 9
Spinecho und Gradientenecho . . . . . .. ... .. ... ... 10
Zeitdiagramm einer Spinechosequenz . . . . . . . . ... . .. 11
Zeitdiagramm einer Gradientenechosequenz . . . . . . . . . .. 12
Gradientenecho EPI-Sequenz . . . . . . . ... ... ... ... 13
EinzelschuB-RARE-Sequenz . . . . . . . . ... ... .. ... 14
Kompensation des Phasenkodiergradienten . . . . . . . . . .. 16
Verallgemeinertes Spinpraparationsexperiment . . . . . . . . . 21
Spindephasierung bewegter und statischer Spins . . . . . . . . 22
Bewegungssensitive Préaparationsexperimente . . . . . . . . . . 23
Magnetische Eigenschaften des Hamoglobins . . . . . . . . .. 24
Suszeptibilitdtsgewichtetes Priparationsexperiment . . . . . . 25
Erweitertes Phasendiagramm . . . . . . .. .. .. ... ... 27
Echowege . . . . . . . . . . 29
fMRI Experiment . . . . . . .. ... ..o 32
3D-Visualisierung von fMRI-Daten . . . . . . . .. ... ... 32

35



Tabellenverzeichnis

36



Literaturverzeichnis

[Abragam, 61]

[Bilbao, 76]

[Bloch, 46]

[Bloch, 46/2]

[Brockstedt, 96]

[Biichert, 94]

[Biichert, 96/1]

[Biichert, 96/2]

Abragam A., The principles of nuclear magnetism. Ox-
ford University Press (1961).

Bilbao M.K., Dotter C.T., Lee T.G., Katon R.M.,
Complications of retrograde cholangiopancreaticography
(ERCP): a study of 10.000 cases. Gastroenterology 70,
314-320 (1976).

F. Bloch, Nuclear Induction. Phys. Rev. 70, 460-474
(1946).

F. Bloch, W. W. Hansen, M. Packard, The nuclear in-
duction experiment. Phys. Rev. 70, 474ff. (1946).

Brockstedt S., Thomsen C. Wirestam R., Holtas S.,
Stahlberg F., Evaluation of a Motion-Compensated Fast
Spin Echo Pulse Sequence for Diffusion MRI. MAG*MA
Sup. to IV / II | 259-260 (1996).

M. Biichert, J. Hennig, B. Kiefer, H. Kolem, Direct Vi-
sualization of CSF-flow Using Motion Sensitized Single
Shot RARE-Myelography. Proc., SMR, 2th Annual Mee-
ting 1994 I, 147 (1994).

M.Biichert, S. Ziyeh, J. Hennig, O. Heid, E. Miiller,
COMPARISON OF FUNCTIONAL MRI WITH
FLASH AND EPION A 1.5 T MR-SYSTEM. MAG*MA
Sup. to IV / IT | 186 (1996).

M.Biichert, S. Ziyeh, J. Hennig, O. Heid, E. Miiller,
COMPARISON OF FUNCTIONAL MRI WITH
FLASH AND EPI ON A 1.5 T MR-SYSTEM. Neurol-
mage 3, No. 3, June 1996, Part 2, S15 (1996).

37



38

[Biichert, 96/3]

[Biichert, 96/4]

[Biichert, 97]

[Carr, 54]

[Di Chiro, 66]

[Di Chiro, 64]

[Crawley, 50]

[Duyn, 96]

[Fellner, 96]

LITERATURVERZEICHNIS

M.Biichert, S. Ziyeh, J. Hennig, O. Heid, E. Miiller, Com-
parison of functional MRI with Fash and EPI on a 1.5
T MR-System. Proc., ISMRM, 4th Annual Meeting 1996
ITI, 1791 (1996).

M.Biichert, S. Ziyeh, J. Hennig, O. Heid, E. Miiller, The
Effect of the sampling Bandwidth on the S/N of Gradient
Echo fMRI with long echo times. Proc., ISMRM, 4th
Annual Meeting 1996 III, 1832 (1996).

M.Biichert, A.Schreiber, Ch.Grimm, R.Kristeva-Feige,
M.Otte, H.J. Huppertz, J. Hennig, T. Mergner,
C.H.Liicking, Comparison of fMRI and High Resolution
EEG Imaging with Electric Sensomotoric Stimulation of
the Median Nerve. Proc., ISMRM, 5th Annual Meeting
1997, 703 (1997).

Carr HY, Purcell EM, Effects of diffusion on free preces-
sion in nuclear magnetic resonance experiments. Phys.
Rev. 94, 630-638 (1954).

Di Chiro G., Observations on the circulation of the cere-
brospinal fluid. Acta Radiol. (Diagn.) 5, 988-1002 (1966).

Di Chiro G., Movement of the cerebrospinal fluid in hu-
man beings. Nature 204, 290-291 (1964).

Crawley A. P., Henkelman R. M. , Errors in T, Esti-
mation using Multislice Multiple-Echo Imaging. Magn.
Reson. Med. 4, 34-47 (1987).

J.H. Duyn, N.R. Ramsey, V.S. Mattay, C.T. W. Moonen,
P. van Gelderen, R.H. Sexton, K.A. Tallent, D.R. Wein-
berger, J.A. Frank, Vascular effects in EPI and FLASH
functional MRI at 1.5 T. Neurolmage 3, No. 3, June
1996, Part 2, S18 (1996).

C. Fellner, J. Schlaier, E. Miiller, P. Held, A. Brawanski,
F. Fellner , Functional MRI of the Motor Cortex on a
Conventional MR Scanner: Comparison of FLASH and
EPI Techniques. Neurolmage 3, No. 3, June 1996, Part
2, 521 (1996).



LITERATURVERZEICHNIS 39

[Greitz, 93]

[Haase, 86]

[Haase, 90]

[Hahn, 50]
[Heid, 96]
[Hennig, 84]

[Hennig, 86]

[Hennig, 86/2]

[Hennig, 87]

[Hennig, 87/2]

[Hennig, 88|

[Hennig, 88/2]

Greitz D., Franck A., Nordell B., ON THE PULSA-
TILE NATURE OF INTRACRANIAL AND SPINAL
CSF-CIRCULATION DEMONSTRATED BY MR IMA-
GING. Acta Radiologica 34, 321-328 (1993).

A. Haase, J. Frahm, W. Hénicke, K.D. Merboldt, FLASH
imaging. Rapid NMR imaging using low flip angle pulses.
J. Magn. Res. 67, 257-266 (1986).

A. Haase, Snapshot FLASH MRI: applications to T1, T2
and chemical shift imaging. Magn. Reson. Med. 13, 77-89
(1990).

E. L. Hahn, Spin Echoes. Phys. Rev. 80, 580-594 (1950).
O. Heid, Personliche Kommunikation. (1996).

Hennig, J. et. al. . Ein neues Schnellbildverfahren fiir die
Kernspintomographie. Radiologe 24, 579-580 (1984).

J. Hennig, A. Nauerth, H. Friedburg, RARE-Imaging: A
fast method for clinical MR. Magn. Res. Med. 27, 823-
833 (1986).

J. Hennig, H.Friedburg, B.Strobel, Rapid approach to
MR myelography without contrast agents. J. Comput.
Assist. Tomogr. 10, 375-378 (1986).

Friedburg H., Hennig J., Frankenschmidt A., RARE-MR-
Urographie: Ein schnelles nicht-tomographisches Auf-
nahmeverfahren zu Darstellung der ableitenden Harnwe-
ge mittels magnetischer Kernresonanz. Radiologe 27, 45-
47 (1987).

Friedburg H., Hennig J., Schumacher M., RARE-MR-
Myelographie in der klinischen Routine. Fortschr. Fort-
schr. Rntgenstr. 146, 584-590 (1987).

Hennig, J. Multiecho Imaging Sequences with Low Refo-
cusing Flip Angles. J. Magn. Reson. 78, 397-407 (1988).

Hennig J., Friedburg H., CLINICAL APPLICATIONS
AND METHODOLOGICAL DEVELOPMENTS OF
THE RARE TECHNIQUE. Magn. Reson. Imag. 6, 391-
395 (1988).



40

[Hennig, 88/3]

[Hennig, 90]

[Hennig, 91]

[Hennig, 91/2]

[Hu, 95]

[Hubbe, 96]

[Hubbe, 97]

[Krestel, 90]

[Laubenberger, 94]

LITERATURVERZEICHNIS

Hennig J., M. Mueri, P. Brunner, Friedburg, H., Quan-
titative flow measurements with the Fast Fourier Flow
technique. Radiology 166, 237-240 (1988).

Hennig J., Ott D., Adam Th., Friedburg, H., MEA-
SUREMENT OF THE CSF FLOW USING AN IN-
TERFERROGRAPHIC MR TECHNIQUI BASED ON
THE RARE-FAST IMAGING SEQUENCE. Magn. Re-
son. Imag. 8, 543-556 (1990).

J. Hennig, Echoes - How to generate, recognize, use or
avoid them in MR-imaging sequences. Part 1: Funda-
mental and not so fundamental properties of spin echoes.
Concepts in Magn. Res. 3, 125-143 (1991).

J. Hennig, Echoes - How to generate, recognize, use or
avoid them in MR-imaging sequences. Part 2: Echoes in
Imaging Sequences. Concepts in Magn. Res. 3, 179-192
(1991).

Xiaoping Hu, et al., Int. J. of Imaging Systems and Tech-
nology 6, 184-190 (1995).

U. Hubbe, M. Biichert, J. Hennig, Flow Encoding Single
Shot RARE-Myelography: Clinical Experiences in Spinal
Pathology. Proc., ISMRM, 4th Annual Meeting 1996 111,
644. (1996).

U. Hubbe, M. Orszagh, M. Biichert, M. Schumacher,
J. Hennig, Quantitative Analysis of Spinal CSF-Space:
High Resolution RARE-Sequences compared to Post-
myelographic CT. Proc., ISMRM, 5th Annual Meeting
1997, 2102 (1997).

Krestel E. (Editor), Imaging systems for medical diagno-
stics. Siemens-Aktienges., [Abt. Verl.] (1990).

J. Laubenberger, M. Biichert, B. Schneider, U. Blum,
J. Hennig, M. Langer, Breathhold Projection Magne-
tic Resonance-Cholangio-Pancreaticography (MRCP): a
New Method for the Examination of the Bile and Pan-
creatic Ducts. Proc., SMR, 2th Annual Meeting 1994 1,
296 (1994).



LITERATURVERZEICHNIS 41

[Laubenberger, 95] J. Laubenberger, M. Biichert, B. Schneider, U. Blum,

J. Hennig, M. Langer, Breath-Hold Projection Magne-
tic Resonance-Cholangio-Pancreaticography (MRCP): a
New Method for the Examination of the Bile and Pan-
creatic Ducts. Magn. Res. Med. 33, 18-23 (1995).

[Laubenberger, 95/2] J. Laubenberger, M. Biichert, B. Schneider, J. Hennig,

[Le Bihan, 86]

[Le Bihan, 92]

[Mansfield, 77]

[MATLAB, 92]

[Meiboom, 77|

[Moran, 82]

[Moseley, 90]

M. Langer, RARE-MR-Cholangio-Pancreaticography:
clinical results and technical improvements. Advanced

magnetic resonance: MRI of the abdomen and the pelvis
Mnchen, Book of Abstracts, 64 (1995).

Le Bihan D., Breton E., Lallemand D., Grenier P., Ca-
banis E., Laval-Jeantet M., MR Imaging of Intravoxel
Incoherent Motions: Application to Diffusion and Per-
fusion in Neurologic Disorders. Radiology 161, 401-407

(1936).

Le Bihan D., Turner R.,Douek P. Patronas N., Diffusi-
on MR imaging: clinical applications. Review|. American
Journal of Roentgenology 159, 591-599 (1992).

P. Mansfield, A.A. Maudsley, Planar spin imaging by
NMR. J. Magn. Res. 27, 101-119 (1977).

MATLAB Reference Guide, The MATH Works Inc..
(1992).

S. Meiboom, D. Gill, Modified Spin-Echo Method for
Measureing Nuclear Relaxation Times. Rev. Sci. In-
strum. 29, 688-691 (1958).

Moran P. R., A flow velocity zeugmatographic interlace
for NMR imaging in humans. Magn. Res. Med. 1, 197-
209 (1982).

Moseley M.E., Kucharczyk J., Mintorovitch J., Cohen Y.,
Kurhanewicz J., Derugin N., Asgari H., Norman D., Dif-
fusion weigthed MR imaging of acute stroke: correlation
with To—weighted and magnetic susceptibility-enhanced
MR imaging in cats. Am. J. NeuroRad. 11, 423-429
(1990).



42

[Ogawa, 90]

[Orszagh, 96|

[Otte, 97]

[Pauli, 24]
[Rabi, 38]

[Rinck, 85]

[Scheffler, 95]

[Siemens, 95]

[Siemens, 95/2]

[Siemens, 95/3]

[Siewert, 95]

LITERATURVERZEICHNIS

Ogawa S., Lee T., Nayak A.S., Oxygenation-sensitive
contrast in magnetic resonance imaging of rodent brain
at high magnetic fields. Magn. Res. Med. 14, 68-78
(1990).

M. Orszagh, M. Biichert, J. Hennig, Flow Encoding Sin-
gle Shot RARE-Myelography: Clinical Experiences in
Cerebral Pathology. Proc., ISMRM, 4th Annual Meeting
1996 111, 646 (1996).

M. Otte, A. Schreiber, M. Biichert, K. Schmider, J.
Hennig, T. Mergner, C.H. Liicking, Spatial Registrati-

on of funktional and Morphological MR Images. Proc.,
ISMRM, 5th Annual Meeting 1997, 2018 (1997).

Pauli W., Naturwiss. 12, 741 (1924).

Rabi I.I.,Milman S., Kusch P., Zacharias J.R., The Ma-
gnetic Moments of 3LI3Li" 9F'. Phys. Rev. 53, 495
(1938).

Rinck P.A., Meindl S., Higer H.P., Bieler E.U., Pfannen-
stiel P., Brain Tumors: Detection and Typing by Use of
CPMG Sequences and in vivo T2 Measurements. Radio-
logy 157, 103-106 (1985).

K. Scheffler, Personliche Kommunikation. (1995).

Siemens AG B Med, PARGEN Users’s Guide, Funtional
Descrition and Operating Instructions, V 2.1. Siemens
AG, Erlangen, 1995.

Siemens AG B Med, SPL User’s Guide, V 1.1. Siemens
AG, Erlangen, 1995.

Siemens AG B Med, MAGNETOM VISION, System Ma-
nual; M2-050.064.02 English Med-Technik. Siemens AG,
Erlangen, 1995.

Bettina Siewert, Benjamin Martin Bly, Gottfried
Schlaug, David G. Darby, Venkatesan Thangaraj, Steven
warach, Robert R. Edelman, Comparison of the BOLD-
and EPISTAR-Technique for Functional Brain Imaging
by Using Signal Detection Theory. Magn. Reson. Med.
36, 249-255 (1996).



LITERATURVERZEICHNIS 43

[Sigmund, 91]

[Speck, 96]

[Stark, 92]

[Stejskal, 65]

[Stejskal, 65/2]

[Tanner, 70]

[Thomsen, 87]

[Tien, 94]

[Wallner, 91|

[Woessner, 61]

G. Sigmund, B. Stover, L.B. Zimmerhackl, A. Franken-
schmidt, E. Nitzsche, J.U. Leititis, F.E. Struwe, J. Hen-
nig, RARE-MR-Urography in the diagnosis of upper uri-
nary tract malformations in children. Pediatr. Radiol. 21,
416-419 (1991).

O. Speck, K. II'yasov, J. Hennig, Correction of artifacts in
DWTI and BOLD single shot RARE images with centerd
phase encoding. MAG*MA Sup. to IV /II | 71 (1996).

Stark, D., Bradly W., Magnetic Resonance Imaging Vol.
I + II. Mosby Year Book, New York, 1992.

Stejskal E.O., Tanner J. E., Spin diffusion measurements:
spin echoes in the presence of a time-dependent field gra-
dient. The J. of Chem. Phys. 42, 288-292 (1965).

Stejskal E.O., Use of Spin Echoes in a Pulsed Magnetic-
Field Gradient to Study Anisotropic, Restricted Diffu-
sion and Flow. The J. of Chem. Phys. 43, 3597-3603
(1965).

J. E. Tanner, Use of the Stimulated Echo in NMR Dif-
fusion Studies. The J. of Chem. Phys. 52/5, 2523-2526
(1970).

Thomsen C.Henriksen O., Ring P., IN VIVIO MEA-
SURMENT OF WATER SELF DIFFUSION IN THE
HUMAN BRAIN BY MAGNETIC RESONANCE IMA-
GING. Acta Radiol. 28, 353-361 (1987).

Tien R.D.,Felsberg G.J. ,Friedman H., Brown M.,
MacFall J., MR imaging of high-grade cerebral gliomas:
value of diffusion-weighted echoplanar pulse sequences.
American Journal of Roentgenology 162, 671-677 (1994).

Wallner B.K., Schumacher K.A., Weidenmaier W., Fried-
rich J.M., Dilated biliary tract: evaluation with MR cho-
langiography with T2-weighted CE-FAST sequence. Ra-
diology 168, 328-330 (1991).

Woessner D. E., Effects of Diffusion in Nuclear Magnetic
Resonance Spin-Echo Experments. J. Chem. Phys. 34,
2057-2061 (1961).



44 LITERATURVERZEICHNIS

[Zeeman, 97] Zeeman P., On the Influence of Magnetism on the Nature
of Light Emitted by a Substance. Phil. Mag. 43, 226
(1897).



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-
koeffizient. Er setzt sich zusammen aus Beitrdgen der
tatsdchlichen 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 FluBeffekte 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 Grof3hirnrinden 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 Kérpermitte bzw. vom Zentralner-
vensystem.

Akronym fiir double phase encoding.

Zum Riicken hin gelegen oder gerichtet.

Der 6-8 cm lange Hauptgallengang.

Der Ausfithrungsgang der Bauchspeicheldriise.
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Durasack
EKG
EPI

FLASH
fMRI

Foramen

GE
Gradient

Halffourier
HF-Puls

mvasiv

Hydrocephalus

Kortex

k-Raum

k-Raumtrajektorie

kortikal
Lasion

Letalitat
Liquor
Magnetresonanz

A. Glossar

Die &ufere 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 Ma-
gnetresonanzbildgebung.
Offnung, hier die Verbindungsoffnungen der Ventrikel. Im
einzelnen Foramen Monroi, Foramen Luschkae, Foramen
Magendii.
Gradientenecho.
Hier: zeitlich und rdumlich 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 Korperinte-
gritat.
Wasserkopf. Dauerhafte Ausweitung der Liquorrdume.
Rindenbereich, im engeren Sinne die GroBhirnrinde, 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 wiahrend 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 Todefalle.
= 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
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Hier: Bildgrofie in Pixeln.

Motorisch sensibler Nerv im Unterarm.

Jede im biologischen Stoffwechsel auftretende niedrigmole-
kulare Substanz.

MR-Methoden die, im Gegensatz zu Einzelschufl 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 Verschlufl eines Hohlorgans, Gangs oder Gefif3es.
= 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 fliiffigkeits-
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 3'J 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 Kunstoffrohrchen mit Steuerventil zum kon-
trollierten CSF-Abflul bei Uberdruck.
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single shot sequence

Spinalfliifigkeit
Spoilergradienten

Stenose

Sulcus Calcarinus
Syringomyelie

T

I3
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 77.

Angeborene oder erworbene dauerhafte Einengung eines
Kanals.

Tiefer Spalt des Hinterhauptlappens des GrofShirns.

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 fliisssigem Inhalt.
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