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15.1 Einfithrung

15.1.1 Prinzip

Die bildgebende Kernspinresonanz erlaubt die Dar-
stellung der Dichte von Kernspins (in fast allen Fil-
len Wasserstoff, d.h. Protonen) als Funktion des Or-
tes. Dazu werden Ubergiinge zwischen Kernspinzu-
standen angeregt. Wenn man die Resonanzfrequenz
abhéngig vom Ort macht, dann kann man die Spin-
dichte, d.h. die Dichte der Wasserstoffatome, als
Funktion des Ortes messen.

Um die normalerweise entarteten Energiezustidnde
der Kernspins aufzuspalten, verwendet man ein star-
kes Magnetfeld: Aufgrund des Kern-Zeeman Effekts

Energie E

_—

Magnetfeld B

Abbildung 15.1: Aufspaltung der Kernspinzustinde
im Magnetfeld.

erzeugt man damit zwischen den beiden Kernspinzu-
stinden eine Energiedifferenz, welche proportional
zur Stirke des Magnetfeldes ist.

Um Ubergiinge zwischen diesen Zustinden anzure-
gen, strahlt man ein magnetisches Wechselfeld ein,
dessen Frequenz gemil der Bohrschen Beziehung
hv = A& die Resonanzbedingung erfiillen muss. Bei
Magnetfeldern im Bereich von einigen Tesla (zum
Vergleich: die Stirke des Erdmagnetfeldes betrigt
etwa 50 uT) liegt die Resonanzfrequenz im Bereich
von einigen 100 MHz. Die Stirke des Signals ist pro-
portional zur Anzahl der Spins, also der Protonen.

Bei der Bildgebung ist die wichtigste Information
zunichst die Ortsabhingigkeit der Spindichte. Um
den Ort eines Spins zu messen, benutzt man ein
ortsabhéngiges Magnetfeld: damit wird die leicht
messbare Larmorfrequenz der Kernspins ortsabhén-
gig und die Signalamplitude bei einer bestimmten
Frequenz liefert direkt die Spindichte als Funktion
des Ortes.

15.1.2 Motivation und Anwendungen

Die MRl ist ein nichtinvasives Verfahren zur Bildge-
bung. Es gibt mehrere Parameter, die den Bildkon-
trast beeinflussen, wihrend es z.B. in der CT nur den
Rontgenschwichungskoeffizienten gibt. Dadurch ist
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die Technik sehr flexibel an die Fragestellung an-
passbar. Im Allgemeinen ist der Weichteilkontrast
bei der MRI besser als in der CT, wihrend Knochen
schlechter abgebildet werden. Die Technik ist auch
optimal fiir funktionelle und molekulare Bildgebung
geeignet. Nachteile sind hohe Kosten fiir das Gerét
und den Unterhalt, sowie eine relativ hohe Komple-
xitidt: ohne einen Experten ist das Gerit praktisch
nutzlos.

Abbildung 15.2: MRI-Bild eines Kopfs.

Der wahrscheinlich wichtigste Bereich fiir Anwen-
dungen der MRI ist das Gehirn: Es ist ein wichti-
ges, komplexes Organ, welches in Rontgenaufnah-
men nur wenig Kontrast bietet. MRI ist deshalb in
vielen Fillen deutlich erfolgreicher als z.B. CT bei
der Beurteilung von Schéden.

n Acute stroke Acute ischaemic stroke

T MRI [a) MRI

Sensitivity

All 356
>12h 135
3-12h 131
<3h 920
Specificity

All 356
>12h 135
3-12h 131
<3h 90

26% (20-32)
22% (14-33)
29% (19-41)
27% (17-40)

83% (78-88)
91% (82-96)
81% (70-89)
76% (64-86)

16% (12-23)
16% (9-27)
20% (12-33)
12% (5-24)

83% (77-88)
92% (83-97)
81% (69-90)
73% (59-84)

98% (93-99)
98% (89-100)
97% (87-99)

100% (85-100)

97% (92-99)
96% (86-99)
98% (90-100)
96% (79-100)

98% (94-99)
98% (90-100)
96% (87-99)

100% (89-100)

96% (92-99)
97% (88-99)
99% (91-100)
92% (78-98)

Data in parentheses are 95% Cl.

Abbildung 15.3: Korrekte Befunde bei der Unter-
suchung von Schlaganfallpatienten
mit MRI und CT.[3]

So konnte man mit MRI bei Patienten mit Schlag-
anfall, welche innerhalb von 3 Stunden untersucht

wurden, in 46% aller Fille den Schaden diagnosti-
zieren, wihrend CT eine Erfolgsrate von lediglich
7% erzielte ([3]).

Eine Weiterentwicklung der MRI ist die funktionel-
le Bildgebung (fMRI). Durch dieses Verfahren ist
es moglich, die Aktivierung von einzelnen Regio-
nen im Gehirn sichtbar zu machen. Es ist weiterhin
moglich, das bildgebende Verfahren mit der Spektro-
skopie zu verbinden, um metabolische Prozesse zu
untersuchen (molekulare Bildgebung). Die magneti-
sche Resonanz als spektroskopische Methode wird
mit NMR (nuclear magnetic resonance) abgekiirzt.

15.1.3 Historische Anfinge

Eine der ersten Grundlagen fiir die NMR und die
MRI wurden 1924 von Pauli gelegt, der postulier-
te, dass die Kerne einen quantisierten internen Dre-
himpuls besitzen, den Spin. 1937 konnte Rabi diesen
messen; er priagte den Ausdruck “magnetische Re-
sonanz” und erhielt dafiir 1944 den Nobelpreis fiir
Physik. 1946 konnten zwei unabhéngig arbeitende
Gruppen in den USA die magnetische Resonanz in
kondensierter Materie messen. 1952 erhielten Pur-
cell und Bloch, die beiden Gruppenleiter, dafiir den
Nobelpreis.

Der erste Vorschlag fiir den medizinischen Einsatz
der NMR stammt aus dem Jahre 1971 von Raymond
Damadian. Er beobachtete, dass bestimmte Tumore
bei Miausen eine erhohte Relaxationszeit zur Folge
hatten, verglichen mit normalem Gewebe. 1972 mel-
dete er ein Patent! an: “Apparatus and method for
detecting cancer in tissue”.

In dem Patent schildert er kein bildgebendes Verfah-
ren. Damadian kreierte das erste Akronym: FONAR
- Field fOcussed Nuclear mAgnetic Resonance.

In den 1970er Jahren wurde die MRI vor allem von
Paul C. Lauterbur und Peter Mansfield entwickelt,
die dafiir 2003 den Nobelpreis fiir Physiologie und
Medizin erhielten.

In einer Veroffentlichung von Paul C. Lauterbur in
der Zeitschrift Nature im Jahr 1973 wurde das erste
MRI-Bild gezeigt und das grundlegende Verfahren

1U.S. Patent 3789832
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Abbildung 15.4: Patent von Raymond Damadian
(1971).

Abbildung 15.5: Paul C. Lauterbur und Sir Peter
Mansfield.

von magnetischen Feldgradienten zur Ortskodierung
vorgeschlagen. Das hier gezeigte Prinzip entspricht
dem Riickprojektionsverfahren, welches im Rahmen
der CT diskutiert wurde.

15.1.4 Weiterentwicklung

Die selektive Anregung wurde 1974 von Peter Mans-
fields Gruppe entwickelt.

Clow und Young verdffentlichten 1978 das erste
MRI-Schnittbild durch einen menschlichen Kopf.
Dabei wurde ein Feld von 0,1 Tesla benutzt.

Heutige MRI-Schnittbilder sind sehr viel detaillier-
ter. Das liegt unter anderem an den hoheren Feldstér-
ken, besserer Hardware der MR-Tomographen allge-
mein und ausgefeilteren Pulssequenzen. Abb. 15.8
zeigt zweidimensionale Schnitte durch eine Ganz-
korperaufnahme.

Die Technik ist sehr flexibel. Durch geeignete Wahl
der experimentellen Parameter erreicht man eine Fo-
kussierung auf bestimmte Regionen oder Gewebety-
pen. Sie ermdglicht nicht nur anatomische, sondern

Abbildung 15.6: Projektionen fiir die Erzeugung
des ersten MRI-Bilds von zwei
Wasserrohrchen.

Abbildung 15.7: 1. Frithes MRI-Schnittbild durch
einen menschlichen Kopf.

auch funktionelle Untersuchungen. Beispiele dazu
sind Gehirnfunktion oder, wie in Abb. 15.9 gezeigt,
bewegte Fliissigkeiten wie Blut in Blutgefidf3en.

15.2 Grundlagen der NMR

15.2.1 Zeeman-Wechselwirkung

Drehimpuls ist grundsitzlich quantisiert, in Vielfa-
chen von 71/2. Die Bestandteile des Kerns, Protonen
und Neutronen, besitzen jeweils einen Spin von 7/2.
Damit besitzen alle Atomkerne mit ungerader Mas-
senzahl und einige mit gerader Massenzahl einen
Spin I > 0 und damit verbunden ein magnetisches
Moment. Der Zusammenhang zwischen dem ma-
gnetischen Moment i und dem Kernspin 7 kann mit
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Abbildung 15.9: Detailaufnahmen von BlutgefidBen.

Hilfe des Landé-Faktors g geschrieben werden als
- € -
—7] ,

H=&5

aber in der NMR wird hiufiger das gyromagnetische
Verhiltnis y benutzt:

fi=y-I.
Fiir Protonen mit dem Spin I = % ist

1 g rad
H)=2.675-10°——.
Y(H) Tos
In Frequenzeinheiten sind das rund 43 MHz/T. Man
kann das gyromagnetische Verhéltnis auch als Funk-

tion des Kernmagnetons

e h 1,60-101"1,05-107%

Hes = p2 " 167107 2

J
_ 10272
= 5,05-10

ausdriicken. Hier ist mp die Masse des Protons. Das
magnetische Moment des Protons ist

J
Up=14,1- 10_27T =2,79 ug.

Fiir die iiblichen Feldstirken, die in MRI-Geriten
verwendet werden, ergeben sich damit die folgenden
Resonanzfrequenzen fiir 'H Kerne:

Feldstirke [T] 1,5 3 7
Larmorfrequenz [MHz] | 64 | 128 | 300

9.4
400

Im klinischen Bereich findet man vor allem Gerite
mit 1,5und 3 T.

15.2.2 Resonante Anregung

Bringt man einen Kernspin in ein Magnetfeld, so
spalten die Spinzustinde auf (Zeemaneffekt). Der
Hamiltonoperator der Zeeman-Wechselwirkung der
Kernspins mit einem Magnetfeld ist

H = —i-B.

Konventionell verwendet man ein Koordinatensy-
stem, dessen z-Achse parallel zum Magnetfeld ori-
entiert ist, By || .. Man erhilt dann fiir den Fall ei-
nes statischen, homogenen Magnetfeldes einen Ha-
miltonoperator

I = —YBol;.

Mit der Eigenwertgleichung
h
L|Im>= :t§|lm >

konnen die Energieeigenwerte eines Spins [ = 1/2
(z.B. Protonen) berechnet werden: & = I%wg. Hier-
bei wurde die Abkiirzung wy = yBy verwendet; an-
stelle von @y wird auch das Symbol @, fiir die
Larmor-Frequenz benutzt.

Die Aufspaltung A& zwischen den beiden Zustinden
wichst somit linear mit der Magnetfeldstirke,

A& = hawy = hyBy .
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Energie E

_—

Magnetfeld B
Abbildung 15.10: Zeeman-Aufspaltung.

Um Ubergiinge induzieren zu konnen, muss das ein-
gestrahlte Wechselfeld die Resonanzbedingung

wrf:w()

erfilllen. w,; steht hier fiir die Frequenz des ein-
gestrahlten magnetischen Wechselfeldes B,. Dieses
muss senkrecht zum Zeeman-Feld By = Boé; orien-
tiert sein.

Damit man Ubergiinge induzieren kann, miissen
die beiden Zustinde unterschiedlich besetzt sein.
Im Gleichgewicht ist die Besetzungszahl bestimmt
durch die Boltzmannstatistik:

eh(l)()/2kBT
Pt = hon[2ksT 3 p—ha 2k T

In der MRI gilt immer Ay /kpT < 1075 < 1. Wir
konnen somit den Exponenten entwickeln:
1 +hao/2kgT 1

hay
SR .
P 2 2( +2kBT>

Fiir den energetisch hoher liegenden Zustand ist ent-

sprechend
2kgT )

1
m=2(1

Der Unterschied liegt somit bei

haxy 5
—-p=—>-<10 1.
T <
Die Signalstérke ist proportional zu dieser Populati-
onsdifferenz. Sie und damit die Signalstédrke konnen
erhoht werden, indem man die Resonanzfrequenz @y
erhoht, iiber ein stirkeres Magnetfeld.

15.2.3 Chemische Verschiebung

Zusitzlich zur “externen” Wechselwirkung mit dem
By-Feld und dem zur Anregung eingestrahlten
Wechselfeld B | existieren noch interne Wechselwir-
kungen der Spins untereinander (oder mit anderen
Feldern wie zum Beispiel unter Umstéinden elektri-
schen Feldgradienten). Diese zusitzlichen Wechsel-
wirkungen fiihren zu einer Verschiebung der Auf-
spaltung und damit der Resonanzfrequenz. Diese
Frequenzverschiebungen kénnen niitzliche Informa-
tionen enthalten, sie kdnnen aber auch zu Bildfeh-
lern fithren, wenn sie nicht beriicksichtigt werden.

externes
Magnetf

H

Magnetisierung
= Zusatzfeld

Abbildung 15.11: Lokales Feld und chemische
Verschiebung.

Fiir die MRI am relevantesten ist die sogenannte che-
mische Verschiebung. Damit wird die Verschiebung
der Resonanzlinie im Spektrum bezeichnet, wel-
che von der chemischen Umgebung des Spins be-
stimmt wird. Die Ursache dafiir ist die Magnetisie-
rung der Elektronenhiille. Im Falle von abgeschlos-
senen Elektronenschalen (was fiir praktisch alle Mo-
lekiile im menschlichen Organismus zutrifft) ist die-
se Magnetisierung grofitenteils diamagnetisch, d.h.
sie fithrt zu einer Abschwichung des dufleren Ma-
gnetfeldes. Die resultierende Verschiebung ist damit
proportional zur Resonanzfrequenz; man misst sie
deshalb als relative Verschiebung Av/v in der Ein-
heit ppm.

Um die Verschiebung quantifizieren und vergleichen
zu konnen, muss man eine Referenz angeben. Fi-
ne natiirliche Referenz wiren die freien Atome; die-
se sind allerdings fiir die Praxis nicht geeignet, da
sie in einem normalen Spektrometer nicht gemessen
werden konnen. Statt dessen verwendet man Sub-
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stanzen, welche leicht zugéinglich sind und ein gut
messbares Signal ergeben. Fiir 'H (und '3C) ist Te-
tramethylsilan (TMS) die iibliche Referenzsubstanz.
Die (relativen) Verschiebungen liegen bei Protonen
im Bereich von 1-10 ppm (ppm: parts per million).

TH chemische Verschiebung [ppm]
T T T T T T T

1
8 7 6 5 4 3 2 1 0
K BB maE W= !
~N
© =CH  CH, -CH; TMS
D —>
schwiichere Abschirmung stirkere Abschirmung
paramagnetischer Effekt diamagnetischer Effekt

Abbildung 15.12: Typische Werte fiir die chemische
Verschiebung von Protonen.

Typische Bereiche sind ~ 1 ppm fiir Protonen in
CHj3, ~2—3 ppm in CHp, ~ 4 —5 ppm in =CH
und etwa ~ 7 ppm in aromatischen CH. Fiir Proto-
nen, die an andere Atome (z.B. O in H,O) gebunden
sind, gelten wiederum andere Bereiche. Die Werte
sind auch abhiéngig von verschiedenen Parametern,
wie z.B. der Temperatur. Ein typischer Wert fiir Was-
ser ist 4,7 ppm.

Fiir die medizinische Diagnostik kann die chemische
Verschiebung interessant sein, da sie einem erlaubt,
unterschiedliche Molekiile zu erkennen und zu un-
terscheiden. Die in vivo Spektroskopie mit MRI ba-
siert auf der Messung der chemischen Verschiebung
im Gewebe und dient vor allem zur Untersuchung
von Metaboliten.

Die chemische Verschiebung kann auch zu Artefak-
ten fithren, indem z.B. fetthaltige Gewebe gegen-
iber wasserhaltigem Gewebe bei einem anderen ef-
fektiven Feld und deshalb scheinbar an einem ande-
ren Ort erscheinen. In vielen Fillen unterdriickt man
deshalb z.B. das Fettsignal und bildet nur die Was-
serkomponente ab (— Kap. 15.6.4).

15.2.4 Larmorprizession

Auf ein magnetisches Moment fi wirkt im Magnet-
feld Eo ein Drehmoment 7 = T Eo. Dieses ist
gleich der zeitlichen Anderung des Drehimpulses

(Spin), Z—Z = 7. Demnach gilt die Bewegungsglei-
chung

e £

=uUx<-by.

u=u 7 D0
Makroskopisch beobachtbar sind nicht die einzel-
nen Spins, sondern die Magnetisierung M. Diese ist
gleich der Vektorsumme der magnetischen Momente
pro Volumen V,
1

=t

VZ“’"

1

Durch Einsetzen erhdlt man die Bewegungsglei-
chung fiir die Magnetisierung der Probe:

I

M
dt

Abbildung 15.13: Bewegungsgleichung fiir Spins
im Magnetfeld.

Wenn B die z-Richtung definiert, dann lautet die
Bewegungsgleichung in Komponentenform

M, My
My = —M,(yp
M. = 0.

Die allgemeine Losung dieser gekoppelten Differen-
tialgleichungen besitzt die Form

M, M.y cos(aot + @)
M, = —M,sin(mo+¢)
M, = const.

Diese Gleichungen beschreiben die Pridzession der
Magnetisierung um die Achse des By-Feldes mit der
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/M\

agnetfeld

Abbildung 15.14: Prizession eines magnetischen
Moments.

(Kreis-) Frequenz ay. Fiir positive Werte von ¥ (Pro-
tonen) erfolgt die Prizession im Uhrzeigersinn. Die
Amplitude M,, der Kreisbewegung in der x-y-Ebene
(Detektionsebene) sowie die Phase ¢ sind durch die
Anfangsbedingungen festgelegt.

15.2.5 Radiofrequenz-Anregung

Um die Spins anzuregen, legt man ein resonantes
Radiofrequenzfeld an.

magnetisches Radiofrequenzfeld B,
statisches Magnetfeld B

B0 —I~A 1T\
- :

Abbildung 15.15: Anregung mit Hilfe eines trans-
versalen Magnetfeldes.

Dazu wird ein Wechselstrom mit einer geeigneten
Frequenz durch eine Spule geschickt (siche Abb.
15.15), so dass darin ein magnetisches Wechselfeld
erzeugt wird. Fiir die Anregung der Kernspins spielt
nur dessen Komponente senkrecht zum statischen
Magnetfeld By eine Rolle. Im einfachsten Fall (wie
in Abb. 15.15 gezeigt) ist die Achse einer Solenoid-
spule senkrecht zur Richtung des statischen Feldes.
In der Kernspintomographie haben die Spulen typi-
scherweise andere Formen.

Der relevante Teil des erzeugten RF-Feldes ist pro-

portional zu

1
B,s =2Bjcos(at) | 0
0

Setzt man sich in ein Koordinatensystem, welches
mit der Radiofrequenz @,y um die z-Achse rotiert,
so wird dieses Radiofrequenzfeld zeitunabhingig:

B
BY=1 0
0

In diesem Koordinatensystem ist auBBerdem das sta-
tische Feld um den Betrag 2Z reduziert. Man erhilt
dadurch ein effektives Feld

Beyr = ABy+ B},

welches Komponenten entlang der x- und z-Achse
besitzt. Im Folgenden werden wir das effektive Feld
in Frequenzeinheiten ausdriicken, indem wir es mit
dem gyromagnetischen Verhiltnis ¥ multiplizieren:

(]
Ocff = YBepr = 0 ,
A®

mit AW = @y — @, und @; = yB;. In diesem Koor-
dinatensystem liegt somit das effektive Magnetfeld
nicht mehr auf der z-Achse, sondern in der xz-Ebene.
Die entsprechende Bewegungsgleichung lautet

M, = AoM,
My = —AoM,+ oM,
M. = —oM,. (15.1)

Durch eine Phasenverschiebung des Anregungssi-
gnals kann man auch eine y-Komponente erzeugen
und somit ein effektives Feld in beliebiger Richtung
erhalten.

Genau wie im Laborsystem préizediert auch im rotie-
renden Koordinatensystem die Magnetisierung um
die effektive Feldrichtung. Diese ist im Allgemei-
nen nicht mehr entlang der Vertikalen orientiert. Die
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freie Prazession

resonante Anregung

Abbildung 15.16: Prézession der Magnetisierung im
effektiven Magnetfeld.

Richtung hingt von der Amplitude des Radiofre-
quenzfeldes und von seiner Frequenz ab. Bei reso-
nanter Einstrahlung @, = @y verschwindet in die-
sem Koordinatensystem die z-Komponente des ef-
fektiven Feldes. Die Rotation erfolgt in diesem Fall
um eine Achse in der xy-Ebene.

15.2.6 Nachweis

Um die angeregten Spins zu detektieren, verwendet
man das Faraday’sche Induktionsgesetz.

Priizedierende Spins entsprechen
einem rotierenden Magneten

Spannung

e
Zeit

Abbildung 15.17: Signaldetektion.

Eine zeitlich verinderliche Magnetisierung erzeugt
gemall dem Induktionsgesetz in der Spule eine zeit-
abhiingige Spannung, welche proportional ist zur
zeitlichen Anderung des magnetischen Flusses &

: de
durch die Spule, V o< <=,

Der magnetische Fluss und damit die Stirke des in-
duzierten Signals ist gegeben durch die Spindichte.

Aufgrund der Zeitabhingigkeit ist das Signal auch
proportional zur Larmorfrequenz. Damit steigt das
Signal nochmals mit der Feldstiarke an, zusitzlich
zum Beitrag des Boltzmannfaktors. Nur die trans-
versalen Komponenten, welche um das Magnetfeld
prizedieren, tragen zum Signal bei.

Die Stirke des induzierten Signals

s o< M @y cos(wyt)

hingt damit von der Anregungseffizienz ab, sowie
von der Dichte der Spins. Es wird anschlie3end pha-
senempfindlich nachgewiesen, wobei die Frequenz
des Anregungssignals als Referenz verwendet wird.

15.2.7 Longitudinale Relaxation

Im thermischen Gleichgewicht stellt sich eine Ma-
gnetisierung ein, die (anti-)parallel zum &duBeren
Feld EO ist. In der statistischen Mechanik wird die
Gleichgewichtsmagnetisierung berechnet zu:

_ N (hy) 11+ 1)B

Vv 3kpT

Diese Gleichung wird als Curie-Gesetz bezeichnet.
N/V ist die Spindichte im Probenvolumen V und T
die Temperatur.

Mol

I

N

Abbildung 15.18: Relaxation der Besetzungszahlen.

Zeit

Wenn eine unmagnetisierte Probe in das Magnetfeld
By eingebracht wird, dann baut sich diese Gleichge-
wichtsmagnetisierung als Funktion der Zeit gemif3

M. =My (1-¢7/T)

auf. Die hierbei auftretende charakteristische Zeit
Ty wird als longitudinale Relaxationszeit bezeichnet.
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Allgemeiner wird die Riickkehr ins Gleichgewicht
durch die Bewegungsgleichung

(Mz - MO)

am,
=— 15.2
dt Ti ( )

beschrieben.

Das Verschwinden von M,, respektive seine Erzeu-
gung, kann auf die Wechselwirkung der Spins mit
der Umgebung (dem Gitter) zuriickgefiihrt werden.
Mit diesem Prozess ist ein Energieverlust der Kern-
spins verbunden, und die zugehorige (longitudina-
le) Relaxationszeit 77 wird auch als Spin-Gitter-
Relaxationszeit bezeichnet.

15.2.8 Transversale Relaxation

Abbildung 15.19: Relaxation transversalen

der
Komponenten.

Auch die transversalen Komponenten der Magneti-
sierung nehmen (falls vorhanden) mit einer charakte-
ristischen Zeit, der transversalen Relaxationszeit 75,
ab. In der Bewegungsgleichung fiir M, und M, wird
daher ein Zusatzterm hinzugefiigt:

dM, M,
= M, E—
dt y@o T
dMm, M.
Y = Moy — 2.
dt %@ T

Die Losungen sind jetzt exponentiell gedimpfte
Schwingungen:

M, =

M, =

M,y cos(wopt + @) - et/
—M, sin(wot + @) - e /T,

Das Abklingen der transversalen Komponenten ist
Energie erhaltend und kommt daher, dass die Kern-
spins mit der Zeit auller Phase geraten und so die
Vektorsumme (Magnetisierung) verschwindet. Die
Ursache fiir die Dephasierung sind zum einen lokal
fluktuierende Felder (Wechselwirkungen).

Tz

Signal

homogenes Feld
inhomogenes Feld

Zeit

Abbildung 15.20: Relaxation der transversalen Ma-
gnetisierung in homogenen und
inhomogenen Feldern.

Daneben gibt es auch externe Einfliisse wie zum
Beispiel die Inhomogenitit des Zeeman-Feldes AB.
Diese Inhomogenitit fithrt zu einem schnelleren De-
phasieren der Spins mit der Rate

1 1 AB
+Y0

R

In einem guten Magneten sind diese Inhomogeniti-
ten von der GroBenordnung ABy /By ~ 1072, in ei-
nem typischen MRI-Magneten von der Grof3enord-
nung 107°.

15.2.9 Die Bloch’sche Gleichung

Diese Beitrige fasste Felix Bloch [2] in einer phino-
menologischen Gleichung zusammen, welche auch
heute als Grundlage fiir die magnetische Resonanz
gilt, in abgewandelter Form auch fiir viele andere
Gebiete wie die Laserspektroskopie, Quantenoptik
oder die Quanten-Informationsverarbeitung:

1
d M, T Aal) M,
E My = —A(J) - Tz (1)1 My
M, — 1 M,

- n

Haufig findet man diese Gleichung auch mit anderen
Vorzeichen fiir die Frequenzen. Dies hidngt u.a. da-
mit zusammen, ob man @y = YBy oder @y = —¥By
definiert.
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Abbildung 15.21: Losungsfunktion Bloch-

fiir
Gleichungen mit Relaxation.

Abb. 15.21 zeigt eine Losung der Bloch-Gleichung,
fiir die Parameter @; = 0, A® = 2xrads™ !, T} = 2
und 7, = 1s. Beriicksichtigt man die Relaxation, so
findet man eine spiralformige Bewegung des Magne-
tisierungsvektors in Richtung der positiven z-Achse.

15.2.10 Relaxation und Bildkontrast

Relaxationszeiten werden gerne als Parameter fiir
den Bildkontrast verwendet, weil die Relaxations-
zeiten fiir unterschiedliche Gewebe stark variieren
und weil sie bei gewissen Krankheiten (z.B. Krebs)
stark abweichen. Dies kann man fiir eine Diagnose
nutzen.

Abbildung 15.22 zeigt, wie die Relaxationszeiten
(T1, T>) mit dem Gewebetyp und der Stirke des ma-
gnetischen Feldes variieren. Durch experimentelle
Gewichtung kann der Einfluss einer Relaxationszeit
im Vergleich zum normalen MRI-Bild erhoht wer-
den, oder man kann direkt die Relaxationszeit als
Funktion des Ortes darstellen. Das ist eine Ursache
fiir die Flexibilitdt der MRI im Gegensatz zur CT, wo
immer nur die Rontgenabsorption gemessen werden
kann.

T1/S

T, [ms] T, [ms]

05T 1,5T 05T 1,5T
Weilles Gewebe 520 560 107 82
Graues Gewebe 780 1100 110 92
CSF (cerebro- - 2060 - -
spinal fluid)
Muskel 560 1075 34 33
Fett 192 200 108 -
Leber 395 570 96 -
Milz 760 1025 140 -

Abbildung 15.22: Longitudinale Relaxationszeiten
in verschiedenen Gewebetypen
als Funktion der Magnetfeldstir-
ke.

15.3 Pulsexperimente

15.3.1 Einzelpuls

Bei einer resonanten Anregung, A®w = 0, vereinfacht
sich Gleichung 15.1 zu

M, = 0
My = (1)1MZ
MZ = —0)1My.

Befindet sich das System zu Beginn im thermischen
Gleichgewicht, M, = M, = 0, M, = My, so erzeugt
ein resonantes Radiofrequenzfeld somit eine Evolu-
tion

0
sin ;¢
cos Wyt

—

M =My

Schaltet man den Radiofrequenz-Puls nach einer
Zeit t = Ty = m/(2an) wieder aus, so erhilt
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Abbildung 15.23: Einzelpuls Anregung

man als Resultat des Pulses die Magnetisierung
M(ty 2) = (0,Mp,0). Somit wurde die Magnetisie-
rung von der z- zur y-Achse gedreht. Man bezeich-
net dies aus naheliegenden Griinden als 7 /2 oder 90-
Grad Puls. Da die gesamte Gleichgewichtsmagneti-
sierung My in die Detektionsebene geklappt wurde,
erhilt man auf diese Weise ein maximales Signal.

Danach lédsst die nun transversale Magnetisierung
um das statische Magnetfeld prizedieren. Wie oben
diskutiert, erhilt man dann ein oszillierendes Signal

s(t) = e T cos(wyt + 9).

Mit Hilfe einer Fouriertransformation erhilt man
daraus das Spektrum

f(@) = F{s(1)} &

T+ (0— )T

In diesem Fall findet man somit eine Lorentzlinie bei
der Resonanzfrequenz @y des entsprechenden Spins.
Die Breite der Resonanzlinie ist gegeben durch die
transversale Relaxationszeit 75.

15.3.2 Spin-Echos

Der Abfall der Signalamplitude kann riickgéngig ge-
macht werden, wenn er durch die Inhomogenitit des
Feldes zustande kommt. Man bezeichnet solche Ex-
perimente als Spin-Echo Experimente. Das einfach-
ste Experiment dieser Art ist das Zweipuls- oder
Hahn-Echo Experiment. Die Beschreibung erfolgt
tiblicherweise in einem Koordinatensystem, das mit
der Anregungsfrequenz @, mit den prizedierenden
Spins mitrotiert. Wenn die Anregung exakt resonant
erfolgt, @,y = @y, und alle Kernspins die gleiche
Resonanzfrequenz wy hitten, dann wiirden die pri-
zedierenden Spins, und damit auch die Magnetisie-
rung, in diesem rotierenden Koordinatensystem zei-
tunabhingig sein.

Phase
1
1
1
1
1
r
\

Abbildung 15.24: Spin-Echo.

Zu Beginn des Spin-Echo Experiments klappt man
die Gleichgewichtsmagnetisierung, die entlang der
By- oder z-Achse ausgerichtet ist, mit einem so-
genannten 7/2-RF-Puls um 90° in die y-Richtung
(Abb. 15.24).

In der auf den Puls folgenden Prézessionsperiode
bleiben diejenigen Spins, deren Resonanzfrequenz
gleich der Anregungsfrequenz ist, weiterhin entlang
der y-Richtung orientiert. Spins mit einer etwas gro-
Beren Resonanzfrequenz (z.B. aus einem Teil der
Probe mit Magnetfeld By + ABy) priazedieren schnel-
ler, und bewegen sich im rotierenden Koordinatensy-
stem mit der Differenzfrequenz Awy = @y — @, im
Uhrzeigersinn. Spins mit einer etwas kleinerer Re-
sonanzfrequenz bleiben gegeniiber dem rotierenden
Koordinatensystem zuriick und bewegen sich in die-
sem scheinbar in die andere Richtung (entgegen dem
Uhrzeigersinn). Insgesamt verschwindet auf Grund
dieser Dephasierung der Spins das NMR-Signal mit
der Zeit.

Dreht man die Magnetisierung zu einem Zeitpunkt
Tt /2 nach dem ersten Puls mit einem 7m-Puls um
180° um die y-Achse, so invertiert man ihre Positio-
nen in der xy-Ebene: die “schnellen” Spins sind jetzt
die hintersten, die “langsamen” jedoch die vorder-
sten. Gleichzeitig behalten die jeweiligen Spins ihre
Prizessionsgeschwindigkeit (inklusive -richtung) im
rotierenden Koordinatensystem bei’. Als Folge da-

2Sofern sie nicht in Gebiete mit einem anderem By-Feld dif-
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von laufen sie wieder aufeinander zu, und nach einer
weiteren Zeitdauer T /2 liegen alle magnetischen
Momente wieder in Anfangsrichtung, und das Signal
ist wieder maximal. Dieses Signal nach einer Zeit
Tr nach dem ersten Puls nennt man Spin-Echo, und
das wieder aufeinander Zulaufen der Spins Repha-
sierung. Im Anschluss an das Echo dephasiert das
Signal wieder.

15.4 Ortsaufgeloste NMR

15.4.1 Ortskodierung

Fiir die Bildgebung muss eine Ortskodierung der
empfangenen Signale durchgefiihrt werden.

Abbildung 15.25: Projektion der Spindichte in ei-
nem Magnetfeldgradienten.

Dafiir wird dem statischen Magnetfeld ein Feldgra-
dient iiberlagert,

B(F) =By + G 7.

Falls die Richtung des Gradienten z.B. entlang der
x-Achse liegt, entspricht dies

B(x) = By + Gyx.
Damit wird die Resonanzfrequenz ortsabhéngig,
wL(x7y7Z) = +gx-x7

mit @y = YBp und gy = YG,.

Legt man in einem solchen Gradienten einen
Radiofrequenz-Puls an, um transversale Magneti-
sierung zu erzeugen und beobachtet sie, so erhélt

fundiert sind.

man den bereits besprochenen freien Induktionszer-
fall (FID). Werden alle Spins angeregt, so ist das Si-
gnal

s(t) = / p(x,y,z) e ¥ dxdydsz.

Liegt der Gradient in x-Richtung, ist die Frequenz
unabhingig von den Koordinaten y und z und der Re-
alteil des Signals betrigt

s(t) = / p(x) cos((@o +gx)1) dx.

Das entsprechende Spektrum, welches man iiber ei-
ne Fourier-Transformation erhilt, ist direkt propor-
tional zur Projektion der Spindichte auf die Richtung
des Gradienten:

s(@) o< p(x).

Abbildung 15.26: Projektion der Spindichte auf die
Richtung des Gradienten.

Hier stellt x die Richtung dar, in welche der Gradient
angelegt wurde. Frequenz und Ortskoordinate kon-
nen iber g, = y% aufeinander abgebildet werden.
Das Signal ist unabhiingig von der Position senk-
recht zu diesem Gradienten, d.h. man misst eine Pro-
jektion auf diese Richtung.

Um die vollstindige rdumliche Information {iiber
dreidimensionale Objekte zu erhalten, miis-
sen andere Verfahren verwendet werden. Die
erste verwendete Technik war das Projektion-
Rekonstruktionsverahren, analog zu den entspre-
chenden Verfahren, welche in der Rontgen-CT
verwendet werden.
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)

Abbildung 15.27: Mehrfache Projektionen von 3
Testobjekten.

Das heute am héufigsten verwendete Verfahren be-
steht darin, zunéchst die Spins in einer Schicht an-
zuregen und innerhalb dieser Ebene zwei unabhén-
gige Ortskodierungen durchzuriihren. Das Bild er-
hilt man im Anschluss durch eine zweidimensionale
Fourier-Transformation.

15.4.2 Schichtselektion

Eine typische Aufgabe im Rahmen der Kernspinto-
mographie ist die Selektion einer Schicht, d.h. die
Anregung aller Spins, die sich in dieser Schicht be-
finden.

RF Amplitude Bandbreite
A nd

Tréger—¥
Bt frequenz|i

Bo / z
—> <— Anregungsregion
ST S schicht

R —— =
ol —

Frequenz

Abbildung 15.28: Prinzip der Schichtselektion.

Dafiir legt man senkrecht zu dieser Schicht einen
Magnetfeldgradienten an, so dass sich die Reso-
nanzfrequenz der Kernspins entlang der Achse kon-
tinuierlich verdndert. Verwendet man anschliefend
einen Radiofrequenzpuls mit nur geringer Amplitu-
de, so werden nur die Spins in der Nidhe der Mit-
tenfrequenz dieses Pulses angeregt. Man nennt einen

solchen Puls deshalb einen selektiven Puls.

Frequenz / B-Feld

Kleinere
Bandbreite

Schlc.htaTcke
Abbildung 15.29: Variation der Schichtdicke.

Die Anregungsbandbreite eines Radiofrequenzpul-
ses im Frequenzraum ist gegeben durch die inver-
se Pulsdauer, A® o 7, !. Damit lisst sich auch die
Dicke D einer selektierten Schicht steuern:

7

= .G.-T
D 2xr 7
wobei G, die Stirke des Schichtselektionsgradienten
angibt. Die Schichtdicke kann also durch die Gradi-
entenstirke und die Pulslidnge eingestellt werden.

Um eine gute Schichtselektion zu erreichen, wer-
den selektive RF-Pulse mit einer %—Form benutzt:
die Fouriertransformierte dieser Funktion ist eine
Rechteckfunktion, und deshalb erhilt man fiir das
Anregungsprofil in guter Ndherung eine Rechteck-
funktion: Die Spins im Inneren dieses Rechtecks,
d.h. dieser Schicht, werden vollstindig angeregt, die
Spins auBlerhalb praktisch nicht und deshalb tragen

sie auch nicht zum Signal bei.

Mochte man Spins an einem Ort z # 0 anregen,
dann muss zusétzlich noch die Anregungsfrequenz
der RF-Pulse um

Y
AV =—-G;-
o Ut

verschoben werden.
15.4.3 Dephasierung im Gradienten
Die Anregung durch den selektiven Puls kann in

erster Nidherung so beschrieben werden, dass alle
Spins in der gewihlten Schicht durch einen idealen
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kurzen Puls angeregt werden, der zu dem Zeitpunkt
angelegt wird an dem der sinc-Puls sein Maximum
erreicht, also in der Mitte des sinc-Pulses. Nach die-
ser Anregung prizedieren die Spins im Gradienten-
Feld und dephasieren. Am Ende der in Abb. 15.29
gezeigten Anregungssequenz sind somit die Spins in
die xy-Ebene gedreht, aber sie sind vollstindig de-
phasiert und das Signal verschwindet fast vollstin-

AT
& C

z

G

-
o
L~

_N t,, t

Abbildung 15.30: Recall Gradient zur Refokussie-
rung der Schichtselektion.

Diesen Effekt eliminiert man deshalb mit Hilfe eines
‘recall-’ Gradienten.

R/J\/\Bi)v\

Ly Zeit t
2 i
j
E
t t i’
= 0 o tW t

Abbildung 15.31: Recall-Gradient.

Die zusitzliche Phase (=Prizessionswinkel) eines
Spins an der Stelle x im Gradientenfeld AB = G,x
betragt

O = YGXT = g XT,

wobei 7 die Dauer des Gradientenpulses darstellt. Ist
der Gradient zeitabhingig, so ist die gesamte Pha-

se (=der Prizessionswinkel) durch das Integral ge-
geben,

¢ ZX/dtgx(t)

Invertiert man den Gradienten, G, — —G,, SO re-
phasieren die Spins: fiir alle Spins verschwindet die
gesamte Phase wenn [ dr g,(t) = 0. Dies verwendet
man, um die Dephasierung der Spins wihrend der
Schichtselektion riickgéngig zu machen. Dazu legt
man nach dem Ende des Selektionspulses einen wei-
teren Gradienten mit umgekehrtem Vorzeichen an,
wie in Abb. 15.31 gezeigt. Das Integral dieses Gradi-
enten sollte der Hilfte des Schichtselektionsgradien-
ten entsprechen: In erster Ndherung kann man damit
rechnen, dass die erzeugte transversale Magnetisie-
rung im Durchschnitt die Hilfte der Zeit im Schicht-
selektionsgradienten dephasiert ist.

(15.3)

Durch Anwendung eines Schichtselektionsgradien-
ten ist nun eine Schicht des Korpers fiir die Bild-
gebung ausgewihlt. Die Ortskodierung in x- und
y-Richtung wird durch Frequenz- beziehungsweise
Phasenkodiergradienten erreicht.

15.4.4 Frequenzkodierung

Der Frequenzkodiergradient wird wihrend des Aus-
lesens des Signals geschaltet und daher auch Aus-
lesegradient genannt. Die Resonanzfrequenzen der
Spins werden dadurch wihrend des Auslesens orts-
abhingig gemacht, entlang der Achse des Gradien-
ten.

Wenn der Auslesegradient in x-Richtung angelegt
ist, so trigt ein Spin an der Position (x,y,z) ein Si-
gnal

Sj o< el(w()Jngx)t

bei, wobei @y die Larmorfrequenz bei x = 0 darstellt.

Das Gesamtsignal wird somit

oder, im kontinuierlichen Grenzfall,

sz(

sz(

)= /dxdydzp(x,y,z) i @Fe)r
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Abbildung 15.32: Frequenzkodierung.

Das dreifache Integral entspricht in y- und z-
Richtung einer Projektion, in x-Richtung einer Fou-
riertransformation. Invertiert man diese Fourier-
transformation,

/dl’eii(m{rkgx{\ﬁ)t Stor = /ddeP(x7YaZ)v

so erhilt man die Projektion der Spindichte p (7) auf
die Richtung des Gradienten, in diesem Fall somit
auf die x-Achse.

Als Folge enthilt das Signal eine Vielzahl von Fre-
quenzanteilen, die unterschiedlichen Orten zugeord-
net werden konnen. Die Fourier-Transformierte ei-
nes einzelnen aufgenommenen Signals liefert also
bereits die volle Ortsauflésung in Gradientenrich-
tung.

Da auch ohne Gradienten nicht nur eine Frequenz
im Signal enthalten ist, konnen Bildunschérfen ent-
stehen. Dies kann man minimieren, indem man ei-
nerseits moglichst starke Magnetfeldgradienten ver-
wendet, andererseits indem man die chemische Ver-
schiebung refokussiert oder selektiv anregt.

Um ein dreidimensionales Bild zu erhalten, kann
man eine geniigende Zahl von solchen eindimen-
sionalen Bildern aufnehmen und dabei die Richtung

des Magnetfeldgradienten dndern. Mit Hilfe der be-
kannten Projektions-Rekonstruktionsmethoden kon-
nen diese Signale in eine dreidimensionale Spin-
dichte umgerechnet werden. Heute verwendet man
jedoch fiir die eigentliche Bilderzeugung normaler-
weise ein 2-dimensionales Experiment. Hierzu miis-
sen zwei unabhingige Parameter variiert werden,
z.B. die Dauer einer Verzogerungszeit oder die Stér-
ke eines Gradienten.

15.4.5 Phasenkodierung

Um in 2 Dimensionen messen zu konnen, benotigt
man mehrere unterschiedliche Gradienten. Werden
diese in geeigneter Weise angelegt, so erhélt man ein
Signal, welches direkt die 2-dimensionale Fourier-
transformierte der Spindichte darstellt. Das gleiche
Prinzip kann auch auf drei Dimensionen erweitert
werden.

¢ I ;

>

Gx -

t t Zeit

Abbildung 15.33: Zweidimensionale  Bildgebung
mit Phasenkodierung in y-
Richtung und Frequenzkodierung
in x-Richtung.

Schalten wir nacheinander 2 Gradienten in unter-
schiedlicher Richtung, so erhalten wir ein Signal

Stor = / dxdydzp (7) '@ temn gil@vtewn.

Eine Fouriertransformation beziiglich der beiden Va-
riablenpaare #{ — y und f, — x ergibt somit

T (sur) = [ dzp (7).

d.h. die Projektion der Spindichte in die x, y-Ebene.

Fiir die mathematische Behandlung ist es niitzlich,
die Phase der Magnetisierung (genauer: zusitzli-
che Phase auf Grund des Magnetfeldgradienten) zu
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Abbildung 15.34: Prinzip der Phasenkodierung.

schreiben als
o= }//dtGa(t)OC = kgot.

Die Wellenzahl k, beschreibt die Ortsauflosung in
die entsprechende Richtung (— Kap. 15.7). Sie ist
gegeben durch das zeitliche Integral des Gradien-
ten g4 = YGy. Fiir eine hohe Ortsauflosung benotigt
man somit starke Gradienten und lange Prizessions-
zeiten. Ein Pixel dA = dxdy an der Stelle (x, y) liefert
somit den Signalbeitrag

ds = p(x7y) ei}/Gthleinyytz'

Das entsprechende Signal im Frequenzbereich (w;,
) = (YGyx, YGyy) o< (x, y) erhdlt man durch eine
zweidimensionale Fouriertransformation

Um die Fouriertransformation berechnen zu konnen,
benotigt man entsprechende Datensitze: Fiir ein Bild
von 128x128 Punkten miissen in beide Richtungen
jeweils 128 Punkte aufgenommen werden, d.h. das
Signal muss als Funktion von 128 k-Werten vor-
liegen. In Richtung des Auslesegradienten (in die-
sem Beispiel x) wird das am einfachsten iiber eine
entsprechende Digitalisierung des FIDs, respektive
Echos erreicht, da k, als Funktion der Auslesezeit
t, kontinuierlich zunimmt. In die senkrechte Rich-
tung (in diesem Beispiel y) muss der Wertebereich
durch das Produkt ky, = v [ dt; G, abgedeckt sein. Da
Gy und #; fiir jedes einzelne Experiment konstant
sind, ky, = Gyt;, ergibt ein Experiment somit genau

einen k, Wert. Man wiederholt deshalb das Experi-
ment 128 mal, wobei in aufeinander folgenden Ex-
perimenten jeweils die Stirke G, des Gradienten in-
krementiert wird. Dieser Gradient wird allgemein als
Phasenkodiergradient bezeichnet.

Dies ist die tibliche Weise, in der ein MRI-Bild auf-
genommen wird, sofern man sich auf eine Schicht
beschridnkt. Bilder von nicht direkt benachbarten
Schichten konnen aufgenommen werden, indem
man ein Experiment wihrend des Relaxationsdelays
des ersten Bildes aufnimmt. Prinzipiell kann man die
Fourier-Technik auch auf 3 (oder mehr) Dimensio-
nen ausdehnen.

15.4.6 Die Spin-Echo-Sequenz

Die Spin-Echo-Sequenz ist ein “Arbeitspferd” im
Alltag einer Klinik und gibt die beste Bildqualitiit,
weshalb die Ergebnisse von anderen Pulssequenzen
hiufig mit denen einer Spin-Echo-Sequenz vergli-
chen werden. Im Wesentlichen ist die Spin-Echo-
Sequenz eine Zusammenfassung der oben beschrie-
benen Ortskodierung in allen Raumrichtungen.

90°  180° 90°  180°
RF Anregung vﬂu nvnvn —r/ U‘v 4 v 74
Schichtselektion J:‘i M Pyl I i | L/
7/ U 4
Auslesegradient [ ] [ 1 + /- l,_l [ l t/
Phasenkodiergradient—\S 1 7/ #/
i -~ I e - 1

Echozeit T,

Wiederholungszeit T,

Abbildung 15.35: Ablauf einer Spin-Echo-Sequenz.

Zunichst erfolgt ein selektiver 90°-Puls mit einem
Schichtselektionsgradienten. Danach wird fiir eine
kurze Zeit ein Phasenkodiergradient geschaltet, wel-
cher die Ortskodierung in der entsprechenden Rich-
tung vornimmt. Der 180°-Puls, welcher das Echo er-
zeugt, wird wieder in Gegenwart des Schichtselek-
tionsgradienten angelegt. Er wirkt somit nur auf die
Spins in der gewéhlten Schicht. Wihrend der Auf-
nahme des Echos wird der Auslesegradient geschal-
tet. Die Zeit von der Mitte des 90°-Anregungspulses
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bis zum Echomaximum wird als Echozeit T be-
zeichnet. Dieses Experiment wird mit unterschied-
lichen Phasenkodiergradienten nach einer Zeit Ty
wiederholt, bis die Datenaufnahme fiir ein gesamtes
Bild abgeschlossen ist. Typische Werte fiir die digi-
tale Auflosung sind 128, 256 oder sogar 512 Phasen-
kodierschritte (und damit Bildpunkte). T liegt bei
10 bis 100 ms, T bei 0.5 bis 3s.

Bisher wurde die Relaxation nicht beriicksichtigt.
Dies fiihrt einerseits zum Aufbau der longitudina-
len Magnetisierung wihrend Tg, andererseits zum
Verlust der transversalen Magnetisierung zwischen
dem Anregungspuls und dem Echomaximum. Die
Signalamplitude des Echos betrigt dadurch

_Ie _Ir
S§=S8p-e Tz-(l—e Tl).

Die GroBle Sp enthidlt einerseits die Amplitude
der transversalen Magnetisierung, sowie die Uber-
tragungsfunktionen von Spulen, Vorverstirker und
Empfinger.

(15.4)

15.5 MRI Geritetechnik

15.5.1 Aufbau eines MR-Tomographen
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Abbildung 15.36: Aufbau eines MRI-Tomographen.

Abbildung 15.36 zeigt die wichtigsten Komponen-
ten eines MR-Tomographen. Sie umfassen den Ma-
gneten, der das schon erwihnte statische Magnetfeld
By erzeugt, mindestens 3 Gradientenspulen fiir die 3
Raumrichtungen, ein Computersystem fiir die Steue-
rung und das Auslesen und Verarbeiten der Daten,
sowie mindestens ein RF-System zur Anregung der
Kernspins und zur Detektion des Signals.

Abbildung 15.37: 4T-Magnet in Jiilich.

Das Magnetfeld wird meistens von einer supralei-
tenden Spule erzeugt. Im klinischen Einsatz sind
zur Zeit hauptsdchlich 1.5T- und 3T-Systeme. MR-
Tomographen mit hoheren Feldern werden in der
Regel zu Forschungszwecken eingesetzt. Es gibt ei-
ne Reihe von 4T-Geriiten, sowie Gerite mit Feldstar-
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kenvon 5T, 7T, 8T, 94T und 10 T. Die Vor-
teile hoherer Feldstirken des statischen (supralei-
tenden) Magneten liegen in einem besseren Signal-
zu-Rausch-Verhéltnis (SNR) und einer héheren che-
mischen Verschiebung, die eine bessere Unterschei-
dung zwischen Wasser- und Fettsignal und genauere
MRI-Spektroskopie erlaubt. Das htohere SNR kann
wiederum in eine bessere rdumliche Auflésung oder
verkiirzte Messzeit umgesetzt werden.

Das hohere Feld bringt aber nicht nur Vorteile und
Kosten, sondern auch zusitzliche Schwierigkeiten.
So werden bei groBeren Feldstirken auch hohere
Pulsleistungen benétigt. Gleichzeitig wird bei hohe-
ren Frequenzen ein groferer Teil der RF-Leistung
im Korper absorbiert, so dass das Gewebe stirker
erwdarmt wird. AuBerdem werden die Wellenldngen
kiirzer und vergleichbar mit den Dimensionen des
Korpers. Dadurch wird die Amplitude des Radiofre-
quenzfeldes inhomogen und es konnen ‘hot-spots’
auftreten, an denen die Amplitude den Grenzwert lo-
kal iiberschreitet.

15.5.2 Gradienten

Um die Inhomogenititen im relevanten Bereich des
Magneten auszugleichen, werden Zusatzspulen, so-
genannte Shimspulen, eingesetzt. Die entsprechen-
den Zusatzfelder werden wihrend des Experimentes
nicht variiert.

y-Gradient, .
\ y z-Gradient

x-Gradient

Abbildung 15.38: Gradientenspulen.

Die Gradientenspulen, welche die Ortscodierung er-
geben, miissen ein moglichst lineares Zusatzfeld
zum Hauptfeld liefern. Zum Teil kénnen die Bild-
artefakte auf Grund von nichtlinearen Gradienten

durch nachtrigliche Datenverarbeitung ausgeglichen
werden. Die maximalen Gradienten haben einen
Wert von etwa 10 bis 50 mT pro Meter.

In einem solchen Experiment wird die Variation
der Feldstérke, d.h. day gemessen. Das Magnetfeld,
dessen Stirke die Larmorfrequenz bestimmt, ist eine
vektorielle GroBe, und wir miissten somit die Ande-
rung des Betrags berechnen,

dwy = yd|B| = Yd\/B%T%B%-
Da aber in allen Fillen

|Bey| < [B|
gilt, ist in guter Ndherung

dwy = ydB;.

Die wichtigsten Gradienten sind diejenigen, bei de-
nen eine Anderung von B, entlang der Koordinaten-
achsen erzeugt wird:

dB,
da

GOC: 7a:x7y7z'

Abbildung 15.39: z-Gradient (links) und transversa-
ler Gradient (rechts).

Die z-Gradienten werden durch ein Maxwell-Paar
(auch: Anti-Helmholtz-Konfiguration) realisiert, bei
den x- und y-Gradienten ist die hiufigste Bau-
form eine sogenannte Golay-Konfiguration. Durch
die Kombination der drei Gradienten kann man die
Magnetfeldstirke in der Form

Bo(7) = Bo+ Gux+Gyy+ Gz

ortsabhéngig kontrollieren.
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15.5.3 Nichtideale Gradienten

Die raumliche Linearitit der Gradienten ist sehr
wichtig und liegt typischerweise bei 1-2% tiber ein
DSV (diameter of a spherical volume) von 50 cm.

G,
G
Gy real

Verzerrtes
Bild

Ideales Bild

Abbildung 15.40: Nichtlinearititen von Gradienten
und Bildverzerrungen.

Nichtlinearitdten fithren zu geometrischen Verzer-
rungen im Bild, was insbesondere bei Operations-
planungen im Gehirn nicht tolerierbar ist. Durch ei-
ne experimentelle Bestimmung der Nichtlinearita-
ten und einen angepassten Algorithmus konnen die-
se Verzerrungen in Grenzen korrigiert werden.

Abbildung 15.41: Gradient warping.

Bei der Datenaufnahme muss darauf geachtet wer-
den, dass der gesamte, durch den Gradienten und das
gemessene Volumen bestimmte Frequenzraum kor-
rekt digitalisiert wird. Sonst kommt es zu Faltungen,
wie z.B. in Abb. 15.41 gezeigt.

Gepulste Gradienten konnen nicht beliebig schnell
geschaltet werden: Eine zeitlich sehr schnelle Ande-

Plateau

Gradientenamplitude

D Zeit

Anstiegszeit

—~
Abfallzeit

Abbildung 15.42: Schaltzeiten eines Gradienten.

rung eines Stromes, resp. eines Magnetfeldes, bend-
tigt sehr hohe Spannungen:

o
Tdt

und damit entsprechende elektrische Leistung.
Gleichzeitig induziert die zeitliche Anderung des
Magnetfeldes in allen leitenden Komponenten Span-
nungen und Wirbelstrome. Realistische Anstiegs-
und Abfallzeiten liegen bei etwa 100 - 200 uts. Insbe-
sondere bei Ganzkorper-Tomographen sind Leistun-
gen der Gradientenverstdrker von einigen Hundert
Kilowatt keine Seltenheit.

idealer
Gradient / \
Zeit
realer Gradient:
Wirbelstrome
Zeit
kompensierter
Puls
\/' Zeit

Abbildung 15.43: Reale Gradientenpulse.

Die Induktivitét der Spulen und Wirbelstrome in den
metallischen Teilen des Systems fithren dazu, dass
reale Gradientenpulse eine andere Zeitabhingigkeit
zeigen als ideale Pulse. Man kann dies teilweise
kompensieren, indem nicht direkt die gewiinschte
Pulsform ausgegeben wird, sondern eine verzerrte,
welche erst durch die zusitzlichen Verzerrungen auf
Grund der endlichen Schaltgeschwindigkeiten zur
gewiinschten Form wird.
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15.5.4 Radiofrequenz Technik

Das Radiofrequenz-System eines Tomographen be-
steht im Wesentlichen aus einer Sendeeinheit, einem
Empfinger und Spulen.

Bird Cage Coil

F—
F—1—
L =

LR

I S

T

AT —
z e ==
B, ™Y

Abbildung 15.44: Radiofrequenz Spule fiir Anre-
gung und Detektion.

Die Sendespule muss ein Magnetfeld B; senkrecht
zu By erzeugen und ist iiblicherweise die Korper-
spule, die den ganzen Patienten umgibt und in den
MRI-Scanner eingebaut ist (nicht sichtbar) oder, wie
in Abb. 15.44 eine Spule fiir ein Korperteil. Die Spu-
len werden als Schwingkreise ausgelegt, welche auf
die Wellenimpedanz der entsprechenden RF Syste-
me angepasst sind, normalerweise Zy = 50 Q.

Die gleiche Spule, oder eine separate Empfangs-
spule dient auch fiir den Nachweis des Signals. Ei-
ne Spule, die auf einen Korperteil angepasst ist,
kann einerseits das Signal des entsprechenden Kor-
perteils empfindlicher nachweisen, andererseits das
Rauschen reduzieren, welches hauptsichlich von der
Brown’schen Bewegung der Elektrolyten im Patien-
tengewebe stammt.

Signal Rauschen
Spule 1 Spule 2
>
Korper Einzelne Spule 2 Spulen

% Yy F Al A sy a7
g ot DallN
= R uschsgr/{éle
% L ) 5 ‘ﬂ" A
c
€=
Q
1S
w

Ort

Abbildung 15.45: Vorteile von parallelen Emp-
fangsspulen.

Immer héufiger verwendet man nicht nur eine Emp-

fangsspule, sondern mehrere, welche gleichzeitig
Signale liefern und unabhiingig detektiert werden
(phased array coils[26]). Die einzelnen Segmen-
te sind jeweils auf Signale von einer Korperregion
empfindlich und damit auch nur fiir Rauschen aus
diesem Bereich. Durch eine geeignete Kombinati-
on ihrer Signale kann damit die Empfindlichkeit we-
sentlich gesteigert werden.

Abbildung 15.46: 32 parallele Empfangsspulen[32].

Die einzelnen Signale werden in unabhiingige Emp-
fanger geleitet (unkorreliertes Rauschen) und durch
spezielle Algorithmen zu einem Bild kombiniert.
Typisch sind heute 8 parallele Empfangskanile, in
Einzelfillen bis zu 128. Beriicksichtigt man das
Empfindlichkeitsprofil der einzelnen Spulenelemen-
te, kann man zudem die Messzeit reduzieren, indem
man die Zahl der Phasenkodierschritte reduziert. Ein
wichtiger Aspekt bei der Entwicklung dieser Spulen
ist, dass die unterschiedlichen Schwingkreise von-
einander entkoppelt sein miissen. Dies wird meist
dadurch erreicht, dass sich die Spulen teilweise iiber-
lappen.

Eine weitere Moglichkeit, die Empfindlichkeit zu
verbessern, sind Oberflachenspulen. Hier wird der
empfindliche Bereich an der Korperoberfliche kon-
zentriert.

15.5.5 Sicherheit

Die starken Magnetfelder, welche in modernen MRI
Geriten verwendet werden, stellen ein Sicherheitsri-
siko dar. Sie sind nicht sichtbar und konnen, wenn
magnetische Gegenstinde in diesen Bereich ge-
bracht werden, grofe Krifte darauf ausiiben.

Die gilt einerseits fiir magnetische Gegenstiinde,
aber auch fiir Implantate. So waren einige frithe
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Abbildung 15.47: Magnetische Gegenstinde werden
in den Magneten hinein gezogen.

Modelle von Herzschrittmachern auf Magnetfelder
empfindlich. Magnetische Speichermedien wie z.B.
Festplatten, werden geloscht, wenn sie in Magnetfel-
dern g 1 mT ausgesetzt werden.

Magnetische Wechselfelder erzeugen in einem leit-
fahigen Medium, also auch in einem Elektrolyten
wie dem menschlichen Korper, Krifte und depo-
nieren Energie, heizen ihn also auf. Dieser Effekt
steigt mit zunehmender Frequenz. Die angelegte
Leistung und die deponierte Energie miissen deshalb
beschrinkt werden.

Beim Schalten der Gradienten werden ebenfalls lo-
kal Magnetfelder schnell gedndert. Dadurch kénnen
unter anderem Nerven stimuliert werden. Das glei-
che geschieht beim Ein- und Ausfahren des Patien-
ten in das Magnetfeld. Hierbei kann es zu Ubelkeit
fithren.

Der Magnet muss mit fliissigem Helium auf 4,2 K
gekiihlt werden. Im Magnetfeld ist eine Energie von
mehreren MJ gespeichert. Wird der supraleitende
Draht an einer Stelle normalleitend, so wird an dieser
Stelle die gespeicherte Energie in Wirme umgewan-
delt. Man spricht vom “Quench” des Magneten. Bei
einem Quench kann die Magnetspule zerstort wer-
den, wenn bei der Konstruktion nicht entsprechende
MaBnahmen eingeplant wurden. Wichtiger ist, dass
durch das Verdampfen der Kiihlgase viele m® von
Helium freigesetzt werden, so dass der Luftsauer-
stoff verdrédngt wird.

15.6 Kontrast und Bildqualitit

15.6.1 Grundlagen

Relevante Kriterien fiir die Qualitit eines Bildes sind
* Signal-zu-Rausch Verhiltnis
» Kontrast

¢ Kontrast-zu-Rausch Verhiltnis

Abbildung 15.48: Berechnung Kontrast,

von
Signal-zu-Rausch-Verhiltnis und
Kontrast-zu-Rausch-Verhaltnis
(siehe Text).

AuBerdem spielt die digitale Auflésung, d.h. die An-
zahl der Pixel in einem Bild eine wichtig Rolle. Bei
einem gegebenen ‘field of view’ FOV betrigt die
Auflosung

A_x:
Ay =

FOV/nFreq‘cod.
FOV/nPh.cod.-

Das Signal-zu-Rausch Verhiltnis SNR kann fiir ein-

zelne Pixel A, B definiert werden als

SA,B

SNRyp=—"—
4%~ Rauschen’

mit Sy p dem Signal des entsprechenden Pixels und
dem mittleren Rauschen. Der Kontrast betrigt
_ Sa— Sk
© Sa+Sp
und das Kontrast-zu-Rausch Verhiltnis
Sa—Sa
Rauschen’

CNRyp =
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15.6.2 Gewichtung

In der Konstante Sy der Formel (15.4) fiir die Signal-
amplitude der Spin-Echo-Sequenz steckt im Wesent-
lichen die Protonendichte. Die folgenden Faktoren
enthalten die Gewebeparameter 77 und 75. Diese Pa-
rameter konnen verwendet werden, um den Kontrast
des Bildes zu beeinflussen und damit, z.B., Tumor-
gewebe von gesundem Gewebe zu unterscheiden.

Um den Kontrast zu beeinflussen, kann man die
experimentellen Parameter anpassen. Zu den varia-
blen Parametern in MRI-Experimenten gehoren die
Echozeit Tg, die Repetitionszeit T, die Schichtdicke
und die Schichtposition. Die Auflosung des Bildes
in der Ebene wird bestimmt durch das gewihlte
Messfeld (FOV), iiber das die Bildgebungssequenz
laufen soll, und durch die Anzahl der Phasenkodier-
schritte.

Durch eine geeignete Kombination der gewéhlten
Parameter einer Messsequenz kann der Kontrast
stark beeinflusst werden.

Tp <15 Tp =T,
~ T1&T>- Gew. ~
- TrGew. (nicht nitzlich) TR - Tl
PD-Gew. | T»Gew. |Tpr>T)

Abbildung 15.49: Gewichtung und Kontrast.

Dies kann man z.B. dadurch erreichen, dass die Pa-
rameter der Bildsequenz so optimiert werden, dass
man auf bestimmte Gewebeeigenschaften besonders
empfindlich ist.

So nimmt das Signal exponentiell mit der Echozeit
ab, S o< e~ Te/T2 Somit kann man Echozeiten wih-
len, die vergleichbar sind mit 7>, Tx ~ T3, und lange
Wiederholzeiten, Tz > T;. Damit ist das Signal stark
von der transversalen Relaxationszeit abhingig. Dies
bezeichnet man deshalb als 7>-Kontrast oder 7>-
Gewichtung. Diese ist besonders empfindlich gegen-

Transversale Magnetisierung My

Abbildung 15.50: Kontrast als Funktion der Echo-
zeit Tg.

iiber krankhaften Prozessen, bei denen viel “freies”
Wasser im Gewebe vorhanden ist.

o
&/ Kontrast

Longitudinale Magnetisierung M,

Tr Zeit

Abbildung 15.51: Kontrast als Funktion der Wieder-
holzeit Tg.

AuBlerdem wichst das Signal mit der Wiederholzeit
Tk asymptotisch, § o< (1 —e~7#/T1), Wiihlt man kurze
Echozeiten, Tr < T; und Wiederholzeiten, die in der
GroBlenordnung der longitudinalen Relaxationszeit
T liegen, Tz ~ T, dann hat der Gewebe-Parameter
T\ den grofiten Einfluss auf den Kontrast des Bil-
des. Daher nennt man dies eine T;-Gewichtung.
Auf Grund der unterschiedlichen Relaxationszeiten
in unterschiedlichen Organen wird diese Technik
gern fiir anatomische Untersuchungen verwendet.

Eine weitere Moglichkeit ist die 7,'-Gewichtung.
Damit bezeichnet man den Zerfall des MR-Signals
auf Grund von Inhomogenititen welche, z.B., durch
ortsabhidngige magnetische Suszeptibilititen. Diese
entstehen z.B. durch luftgefiillte Hohlriume (Lun-
gen, Nase etc.) oder magnetische Verunreinigungen
wie z.B. Himoglobin. Diese Effekte nehmen mit der
Feldstiarke zu. In hohen Magnetfeldstirken (>7T)
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konnen sie dominieren. Ob sie eine Rolle spielen
hingt auch von der gewihlten Pulssequenz ab.

Spin-Echo Spin-Echo Spin-Echo
Kontrast WeiRe Kontrast Weif3e / Kontrast Graue
Materie / Odem Materie / CSF

Graue Materie

Tr[ms]

Te[ms] Te [fns]

Abbildung 15.52: Variation des Kontrasts mit den
Parametern Wiederholzeit und
Echozeit.

Anstelle einer reinen 77 oder 7>-Gewichtung kann
man eine Kombination wihlen, indem man 7¢ und
Tr entsprechend wihlt. Abbildung 15.52 zeigt, wie
man damit den Gewebekontrast auf eine bestimmte
Fragestellung, d.h. bestimmte Kombinationen von 7;
und 7; anpassen kann.

Fir manche klinische Fragestellungen im Kopf
und im Bereich der Wirbelsdule ist die reine
Protonendichte-Gewichtung vorteilhaft. Man er-
reicht sie, indem Tg < T, und Ty > T| gewihlt wer-
den. Eine hohe Protonendichte erzeugt dann eine ho-
he Helligkeit im Bild.

15.6.3 Spin-Priparationsverfahren

Den Kontrast kann man auch mit Priparati-
onsverfahren stark beeinflussen. Diese Spin-
Priparationsverfahren bestehen aus einem Modul,
das vor jede einzelne Datenaufnahme geschaltet
wird. Die Funktion des Moduls kann darin bestehen,
dass der Kontrast zwischen verschiedenen Gewe-
ben erhoht wird (Inversion-Recovery-Methode)
oder unerwiinschte Signale unterdriickt werden
(Fettsittigung).

Bei der Inversion-Recovery-Priparation wird vor
Beginn jeder (Spin-Echo-) Sequenz die Magnetisie-
rung invertiert. Dadurch erhoht sich der 77-Kontrast
des Bildes, da der Unterschied der Magnetisierung

m Spin-Echo Experiment

Zeit

g

Signal verschwindet

-

Longitudinale Magnetisierung M,
o

5

Wartezeit T

Abbildung 15.53: Inversion-Recovery-Priparation.

zweier Gewebekomponenten zu einem bestimmten
Zeitpunkt deutlicher ausfillt als ohne Priparation.
Lisst man die Magnetisierung nach der Invertierung
fiir eine Zeit A relaxieren, so entwickelt sie sich wie

M,(A) = Mp(1 —2¢7%T1),

wobei sie auch einmal den Nullpunkt durchliuft.
Durch geeignete Wahl der Zeit A kann man die Ma-
gnetisierung von einzelnen Geweben unterdriicken,
sofern sie zu diesem Zeitpunkt gerade durch Null
geht.

Da bei jedem Experiment aus dem Gleichgewicht
gestartet werden muss, ergibt sich eine lange Wie-
derholzeit, Tz ~ 3T} juqax und daraus eine lange Ge-
samtmesszeit. Historisch ist diese Methode zur Ti-
Gewichtung benutzt worden, und sie hat auch heut-
zutage als optionales Modul fiir fortgeschrittene Ex-
perimente ihre Berechtigung.

15.6.4 Fett-Unterdriickung

Zur Vermeidung von Artefakten auf Grund der che-
mischen Verschiebung unterdriickt man héufig das
Fett-Signal. Dazu kann man die unterschiedliche Re-
laxationszeit der Protonen in Fett gegeniiber Wasser
verwenden und vor das eigentliche Experiment eine
Inversion-Recovery Préparationssequenz schalten.

Wartet man den Zeitpunkt nach der Inversion ab, bei
dem eine unerwiinschte Komponente (zum Beispiel
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Fett
Wasser
=
S A
a

kein Wasser

kein Fett

Abbildung 15.54: Selektion des Signals von Wasser
oder Fett iiber die Relaxationszeit.

das Fett) gerade eine Magnetisierung von Null be-
sitzt, und fahrt dann mit dem eigentlichen Experi-
ment fort, dann wird diese Komponente wirksam,
und vor allem robust, unterdriickt. Das funktioniert
besonders gut, wenn diese Komponente eine relativ
kurze transversalen Relaxationszeit hat.

Wasser
‘_é ~225Hz@ 15T
i% 3,5 ppm
o ‘_"
: : Jwt
+500 Hz - 500 Hz

Abbildung 15.55: Resonanzverschiebung von Fett
relativ zu Wasser.

Eine andere Moglichkeit, die Fettsignale zu unter-
driicken, ist die Fettsittigung. Dabei nutzt man aus,
dass die Resonanz von Fettgewebe um etwa 3,5 ppm
relativ zur Wasser-Resonanz verschoben ist. Dies
entspricht bei 1,5 T einem Frequenzunterschied von

0v=3,5-42-1,5Hz = 220Hz.

Durch gezielte Einstrahlung auf der Resonanzfre-
quenz von Fett werden die Spins vor dem eigent-
lichen Experiment gesittigt. Dadurch erscheint das
Fettsignal auf dem Bild dunkel. Fiir die Durchfiih-
rung muss das Magnetfeld sehr homogen sein, damit

die Unterschiede der Resonanzfrequenz auch {iiber
moglicherweise grole Untersuchungsobjekte erhal-
ten bleiben.

15.6.5 Kontrastmittel

Geniigen die natiirlichen Kontrastmechanismen
nicht, so hat man die Moglichkeit, kiinstliche Kon-
trastverstirker einzusetzen. Besonders gut geeignet
sind dafiir paramagnetische Substanzen, d.h. Mo-
lekiile mit ungepaarten Elektronenspins. Diese be-
schleunigen die Relaxation der Protonen, welche
beobachtet werden. Bei einem 7;-gewichteten Bild
werden damit Regionen mit hoher Konzentration der
Kontrastmittel besonders intensiv dargestellt. Die
Effizienz f eines Kontrastmittels wird durch die An-
derung der Relaxationsrate Tl_1 bestimmt, normiert
auf die Konzentration c, also

und entsprechend fiir 75.

Zwei hiufig eingesetzte Kontrastmittel sind Gado-
linium und Eisenoxid. Beide sind paramagnetisch,
die meisten Korpergewebe sind diamagnetisch, da-
her konnen sie den Kontrast je nach Konzentration
im Gewebe stark beeinflussen.

Gadolinium besitzt 7 ungepaarte f-Elektronen
(Elektronenkonfiguration: [Xe]4f’5d'6s%) und ist
daher stark paramagnetisch. Allerdings sind Gd-
Ionen sehr giftig, da ihr Ionenradius fast gleich ist
wie der von Ca?*. Dadurch kann Gd** Ca?* ver-
driangen und dadurch Zellatmung, Muskelkontrakti-
on oder Blutgerinnung storen. Es muss deshalb bei
Verwendung als Kontrastmittel durch Liganden un-
schidlich gemacht werden. Die Liganden konnen
auBlerdem so gewidhlt werden, dass das verpackte lon
im Korper spezifisch an bestimmte Orte transpor-
tiert wird oder dass es unspezifisch verteilt wird. So
verhindert die Grofle des normalen Komplexes, zu-
sammen mit der Ladung, dass das Gd die Blut-Hirn-
Schranke schnell iiberwindet. Es sammelt es sich je-
doch rapide in Bereichen an, wo auf Grund von Ver-
letzungen die Blut-Hirn-Schranke durchbrochen ist.
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Man kann als Ligand auch ein Lipid-Molekiil ver-
wenden, welches dafiir sorgt, dass das Gd in Mem-
branen eingebaut wird. In den meisten anderen Orga-
nen verschwindet es relativ schnell in den Extrazel-
lularraum und es wird nach einer biologischen Halb-
wertszeit von etwa 1.5 h wieder iiber die Nieren aus-
geschieden. Spezifische Kontrastmittel existieren fiir
Leber, Lymphknoten und Tumore.

4
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Abbildung 15.56: Signaldnderung durch Gd als
Funktion der Konzentration.

Gadolinium verkiirzt sowohl 7> als auch 77, aber in
der normalen klinischen Praxis werden nur geringe
Konzentrationen benutzt, so dass der grofite Effekt
ein kiirzeres 77 ist. Es gibt also kaum Signalverlust
auf Grund von T-Relaxation. Die Signalintensitit
von Gewebe, das Gadolinium aufgenommen hat, ist
in T1-gewichteten Bildern erhoht.

Abbildung 15.57: Diagnose eines Hirnschlags mit
Gd als Kontrastmittel.

Abb. 15.57 zeigt eine typische Anwendung. Die
“Blut-Hirn-Schranke” schiitzt das Gehirn vor Krank-
heitserregern, Toxinen und Botenstoffen, indem sie

nur sehr selektiv bestimmte Stoffe durchldsst. Des-
halb konnen die Gd-Komplexe, welche als Kontrast-
mittel verwendet werden, diese Schranke normaler-
weise nicht durchqueren. Bei einem Hirnschlag kon-
nen die Endothelzellen, welche die Schranke bilden,
beschidigt werden und das Kontrastmittel in das Ge-
hirn eindringen. Dies ist in Abb. 15.57 sichtbar.

Eisenoxid-Nanopartikel sind super-paramagnetisch.
Sie werden mit Kohlenhydrat ummantelt und als
Partikel-Suspension injiziert. Eine hdufig verwende-
te Abkiirzung ist SPIO - Super Paramagnetic Iron
Oxide. Wie Gadolinium werden sie iiber das Ge-
fiBBsystem verteilt, aber auch von bestimmten Zellen
aufgenommen. Die Anlagerung erfolgt bevorzugt in
normalem Gewebe der Leber und Milz.

SPIO sind um ein Vielfaches grofer als Gadolinium-
Komplexe, daher wirkt die lokal verursachte Inho-
mogenitit iiber ein Vielfaches des Partikelvolumens.
Ti, T und 75 werden reduziert. Allerdings werden
nur sehr kleine Konzentrationen von SPIO benutzt,
so dass Gewebe mit einer hohen Konzentration in
T, oder T, -gewichteten Bildern geniigend in ihrer
Intensitit reduziert werden, aber der Signalverlust
nicht zu grof ist.

Fe Konzentration [pmol / kg]
001 0,1 1 10

80 Gewebe: T;=800ms, T=75ms

g

-20

g Parameter:
T -40 A T>-gewichtete Spin-Echo-Sequenz
c
© Tr=10s,

® 60 Te=100ms
2
)

R

-100 1

Abbildung 15.58: Signalidnderung durch Eisenoxid-
Partikel als  Funktion der
Konzentration.

Eisenoxid-Partikel wurden vor allem fiir Untersu-
chungen der Leber verwendet, konnten sich aber in
der Praxis nicht durchsetzen.
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15.7 Der k-Raum

15.7.1 k-Raum und Messsignal

Genau wie in der Festkorperphysik konnen auch in
der MRT viele Rechnungen leichter im Impulsraum
statt im Ortsraum durchgefiihrt werden. Dieser bie-
tet auch in vielen Fillen einen intuitiv niitzlichen Zu-
gang zum Verstdndnis eines Experiments.

Wie bereits diskutiert, berechnet sich die Phase der
Magnetisierung aus

(7):}//dtGa(t)a = kg o = {x,y,z}.

Eine Sequenz von Gradientenpulsen G (t) erzeugt
somit eine Funktion

ko 0) :y/dtGa(t).

Diese hat die Dimension einer inversen Linge und
kann als reziproker Raum interpretiert werden.

Fiir ein zweidimensionales Schnittbild berechnet
sich das Messsignal als

Stkoky) = [[ dxayMrey)

e~ k() 2tk (1) 5],
mit ky, = 7y [dtGyy(t). Offenbar ist das Messsi-
gnal die zweidimensionale Fouriertransformierte der
gesuchten transversalen Magnetisierungsdichte M.
Diese erhilt man durch Riicktransformation:

MT(xay):/ dkxdkyS(kx,ky)gi[kxxJFkyy].

15.7.2 Datenaufnahme

Pragmatisch kann der k-Raum als Speicher im Com-
puter angesehen werden, der die Rohdaten enthilt.
Ein einzelner Scan, bei dem ein konstanter Auslese-
gradient anliegt, entspricht einer Zeile im k-Raum.
Liegt der Auslesegradient in x-Richtung an, so vari-
iert k, wahrend der Auslesezeit wie

1
ke(2) = 7 / " A1 Gu(t) = G,
0

kpe

GPE Kre

Gre
A

C| [
QO

B C

Abbildung 15.59: Datenaufnahme im k-Raum.

wobei die zweite Umformung fiir einen konstanten
Gradienten gilt.

Im gewohnlichen Spin-Echo Experiment werden zu-
nichst ein negativer G, und G,-Gradient geschal-
tet, so dass man zur linken unteren Ecke des k-
Raums gelangt. Danach wird eine Zeile des ausge-
lesen. Im nichsten Scan wird der Phasenkodiergra-
dient um einen bestimmten Betrag inkrementiert und
die néchste Zeile ausgelesen. Damit gelangt man je-
weils zum néchsten k,-Wert. Somit wird die Daten-
matrix im k-Raum zeilenweise aufgefiillt.

Bei der Bildrekonstruktion wird fiir jede Dimensi-
on die Ortsinformation aus der Uberlagerung einer
endlichen Reihe von periodischen Funktionen erhal-
ten, deren Periode ein ganzzahliges Vielfaches einer
Grundfrequenz ist. Deshalb ist das Bild selber pe-
riodisch. Man interessiert sich jedoch nicht fiir die-
se Periodizitit, sondern schrinkt den Bildbereich ein
auf eine Periode, das “Field Of View” (FOV). Die
Breite dieses Bereiches ist gegeben durch das Inkre-
ment im k-Raum,

1
FOV = AL
Je mehr Werte im k-Raum gemessen werden, de-
sto hoher sind die rdumlichen Frequenzen, welche
zum Bild beitragen, d.h. desto héher wird die rdum-
liche Auflosung des Bildes. Sie ist demnach gegeben
durch

1

kmax

A_x:

Das Gleiche gilt in 2 Dimensionen, jeweils fiir jede
Dimension unabhiingig von der anderen: FOV, , =
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FOV,= L = sampling rate along &,
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Abbildung 15.60: Digitalisierung im k-Raum und
Ortsraum.

ﬁ”, wobei Ak, , den jeweiligen Pixelabstand im k-

Raum angibt und FOV (=Field Of View) die Bild-
grofe darstellt. Auf Grund der digitalen Datenerfas-
sung im k-Raum ist das rekonstruierte Objekt im
direkten Raum periodisch. Man beschrinkt die Vi-
sualisierung normalerweise auf den Bereich im Zen-
trum, welcher die gesamte Information enthilt. Hat
man jedoch die experimentellen Parameter nicht op-
timal gewihlt, so wird das Objekt durch das FOV
geschnitten und zuriickgefaltet.

15.7.3 Informationsgehalt und k-Raum

Grundsitzlich ist die Bildinformation iiber den ge-
samten k-Raum verteilt, allerdings nicht gleichma-
Big. Die Daten in der Mitte des k-Raumes haben tiefe
Orts-Frequenzen und enthalten Information iiber das
SNR und den Kontrast des Bildes, allerdings keine
Details.

Dies ist in der oberen Hilfte von Abb. 15.61 dar-
gestellt: Ein Bild, das aus diesem Bereich des k-
Raumes rekonstruiert wird, sieht verwaschen aus.
Andererseits hat man durch die Reduktion des Si-
gnals auf einen kleinen Bereich (z.B. 2% im k-
Raum) 98% des Rauschens eliminiert, da dieses
gleichmiBig liber den k-Raum verteilt ist, wihrend
das Signal im Zentrum des k-Raums konzentriert ist.

Die Daten am Rand des k-Raumes mit den hohen
Orts-Frequenzen enthalten Informationen iiber feine
Strukturen. Sie sind deshalb wichtig fiir eine hohe

Abbildung 15.61: Oben: Das Zentrum des k-Raumes
enthdlt die niedrigen Frequen-
zen. Das Tiefpass-gefilterte Bild
hat hohes SNR und niedrige
Auflosung. Unten: Bild mit
Hochpassfilter.

Ortsauflosung. Sie liefern nur einen geringen Bei-
trag zur Gesamtintensitét, da bei hohen k-Werten die
Spins weitgehend dephasiert sind, aber ihr Beitrag
zur Rauschleistung ist ebenso grofl wie der eines
entsprechend groen Bereichs aus dem Zentrum des
k-Raums. Je groBer der Bereich des k-Raums, den
man beriicksichtigt, desto geringer wird deshalb das
Signal-zu-Rausch Verhiltnis.

15.8 Artefakte

15.8.1 Prozessierung

Die ersten MRI-Bilder wurden, dhnlich wie beim
CT-Rontgen, tiber Riickprojektionsverfahren gewon-
nen. Die Fourier Technik, bei der man das Bild im
direkten Raum iiber eine 2D Fourier-Transformation
erhilt, ist jedoch deutlich schneller und erzeugt we-
niger Artefakte. Sie erlaubt auch eine einfache Ana-
lyse von Signal-zu-Rausch Verhiltnissen und digita-
ler Auflosung als Funktion der Anzahl Bildpunkte.

Zwischen der rdumlichen Auflésung und dem Rau-
schen eines Bildes gibt es einen Zusammenhang.
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Wenn man fiir eine gegebene Gesamt-Messzeit die
rdumliche Auflosung erhoht, dann fiihrt dieses auch
zu grofferem Rauschen. Wie schon vorher erwihnt,
ist die Benutzung héherer Magnetfelder eine Mog-
lichkeit beides anzuheben (bei ansonsten gleichen
Parametern).

Zusitzlich zur Fouriertransformation werden meist
eine Reihe von digitalen Filtern bei der Datenrekon-
struktion verwendet. Das wichtigste sind Filterfunk-
tionen, welche einen Teil des k-Raume stirker ge-
wichten als einen anderen.

Abbildung 15.62: Hohe und tiefe Ortsfrequenzen.

Mit Ecken und Kanten zwischen zwei unter-
schiedlichen Gewebetypen sind immer hohe Orts-
Frequenzen verbunden. Das kann in der Bildverar-
beitung ausgenutzt werden, um die Grenzen zwi-
schen gesundem und erkranktem Gewebe hervor-
zuheben. Im klinischen Alltag werden allerdings
zur Zeit nur die ungefilterten Daten verwendet, da
die Anwendung zweidimensionaler Filter eine gute
Kenntnis der Folgen voraussetzt.

15.8.2 Arten von Artefakten

Ein Artefakt ist ein Teil des rekonstruierten Bildes,
zu dem es in dem realen Bild keine Entsprechung
gibt. Es gibt drei Gruppen von Artefakten bei der
Bildgebung mit MRI. Bewegungsartefakte werden
durch unwillkiirliche oder physiologische Bewegung
des Patienten hervorgerufen.

Dies fiihrt zu Geister-Signalen entlang der Pha-
senkodierrichtung. Inhomogenitéitsartefakte haben

Abbildung 15.63: Bewegungsartefakte:

Atmung
(links), Herzschlag (Mitte) und
Verdauung (rechts).

ihren Ursprung in der Fehlerhaftigkeit der Gerite
und in Suszeptibilititseffekten innerhalb des Kor-
pers. Als Folge konnen Intensitdtsdnderungen und
Bildverzerrungen auftreten. Digitale Bildartefak-
te stammen von der Rekonstruktion des Bildes mit
Hilfe der Fourier-Transformation und fiithren zu ei-
ner Vielzahl von Bildfehlern. Durch nichtideale An-
regung und Filter bei der Detektion erhélt man
Partialvolumen- und Uberlapp-Artefakte. Passen die
Parameter der Pulssequenz nicht auf das vorgesehe-
ne FOV, so erhilt man z.B. Phasenabtast-Artefakte.

Artefakte konnen auch durch nicht kompensierte
Spin-Evolution innerhalb von Pulssequenzen her-
vorgerufen werden. Gerade im Zusammenhang mit
der Anwendung von Gradienten muss hiufig die un-
erwiinschte Dephasierung wieder kompensiert wer-
den, sonst treten charakteristische Artefakte im Bild
auf, auch wenn der Rest des Scanners ideal arbeitet.

15.8.3 Bewegungsartefakte

Einige der Bewegungsartefakte wie Atmung und
Herzbewegung konnen durch geeignete Triggerung
weitgehend umgangen werden.

Beginnt jeder Scan bei der gleichen Phase der pe-
riodischen Bewegung, so kann deren Effekt weitge-
hend unterdriickt werden.

Bei einer kontinuierlichen, zufilligen Bewegung wie
der Verdauung ist dies nicht moglich. Eine Losung
besteht hier in der Verwendung verdauungshemmen-
der Medikamente, die fiir 15-20 Minuten wirken,
und der Anwendung extrem schneller Pulssequen-
zen.
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Abbildung 15.64: Triggerung auf Atmung (oben),
resp. Herzschlag (unten).

15.8.4 Chemische Verschiebungs-Artefakte

Wie schon erwihnt, ist die Resonanzfrequenz von
Fett um etwa 3.5 ppm relativ zum Wassersignal
verschoben. Bei der Frequenzkodierung hat das
zur Folge, dass das Fett an einer leicht entlang
der Frequenzkodier-Achse verschobenen Position zu
sein scheint. Die Verschiebung betréigt im Frequenz-
raum Av o< By, was im Ortsraum einer Verschiebung
um

A® - 2nAv

=6 T G

entspricht.

In der Richtung der Phasenkodierung arbeitet man
iiblicherweise mit einer konstanten Dauer ¢;. Die zu-
sétzliche Phase aufgrund der chemischen Verschie-
bung Av betrigt dann immer

Ap =Avty.

Sie ist also konstant und fiihrt bei der Fouriertrans-
formation nicht zu einer Verschiebung des Signals.

Im Bild kann eine Verschiebung um einige Pixel
auftreten, die Diagnosen schwierig machen. Je nach
Stirke der Verschiebung erscheint der Artefakt als
helles oder dunkles Band auf der gegeniiberliegen-
den Seite einer Struktur im Bild, oder sogar als
‘ghost image’. Ohne Fettséttigung kann man das
Problem teilweise umgehen, indem man eine hohere
Empfingerbandbreite benutzt. Der Nachteil dabei ist
aber ein geringeres SNR.

—g Wasserl 35 Hz@1,5T

.UQ” 3,5 ?pm

o |

= Fett
Ao

+500 Hz -500 Hz

Abbildung 15.65: Chemische Verschiebungs-Arte-
fakte.

15.8.5 ljartialvolumen- und
Uberlapp-Artefakte

Abbildung 15.66: Pixel und Voxel.

Die dargestellten Signale sind in den meisten
Fillen zweidimensionale Schnitte durch ein 3-
dimensionales Objektes. Ein Bildpunkt (Pixel) ent-
spricht einem Volumenelement (Voxel) des Objek-
tes. Die GroBenordnung eines typischen Voxels ist 1
mm-1 mm- Imm bis 1 mm-1 mm-10 mm. Daher gibt
es hiufig unterschiedliche Gewebetypen in einem
Voxel, das Signal kann nicht mehr einem Gewebe
eindeutig zugeordnet werden. Die Losung fiir dieses
Partialvolumen-Artefakt ist, die Schichtdicke der
Morphologie des Gewebes anzupassen. Allerdings
sind diesem Vorgehen technische Grenzen gesetzt.

AuBerdem werden bei der Anregung und teilweise
auch die Abtastung jedoch nicht exakt quaderformi-
ge Voxel angeregt. Bei Multi-Schicht-Verfahren, wo
bei jedem Phasenkodier-Schritt mehrere Schichtsi-
gnale aufgenommen werden, fiihrt dies zum Uber-
lapp von Signalen von benachbarten Schichten. Das
Gewebe in der Uberlapp-Region kann zwischen den
einzelnen Experimenten nicht vollstindig relaxieren
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Abbildung 15.67: Partialvolumen-Effekt.

und eine reduzierte Signalintensitit ist die Folge.
Die Ursache fiir die Anregung von Gewebe in der
Uberlapp-Region zweier Schichten sind nichtideale
RF-Pulse, die zu einer nicht-rechteckigen Anregung
im Frequenzraum fiihren. Daher werden die Schich-
ten immer mit einem gewissen Abstand voneinan-
der aufgenommen. Treten die Uberlapp-Artefakte
trotzdem auf, so muss ein groferer Schichtabstand
zwischen benachbarten Schichten eingestellt wer-
den.

15.8.6 Phasenabtastungs-Artefakte

Ganz allgemein werden auch Signale, die aulerhalb
des gewihlten FOV liegen, angeregt und detektiert.
Das fiihrt zu einem Hineinfalten dieser Signale in
das Bild. In der Frequenzkodierrichtung kann die-
ses Problem einfach umgangen werden, indem die
Abtastrate hoch genug gewéhlt wird.

Abbildung 15.68: N/2-Ghost.

In Phasenkodierrichtung hingegen wire das Ver-
doppeln der Abtastrate mit einer Verdoppelung der
Messzeit verbunden und ist daher nicht immer mog-

lich oder erwiinscht. Eine andere Moglichkeit ist
hier, die Signale auflerhalb des FOV zu sittigen oder
das FOV geeignet zu vergrolern, was aber zu einer
Reduzierung der Auflsung fiihrt.

15.8.7 Metall-Artefakte,
Suszeptibilitiits-Artefakte

Diamagnetisches
Material

Paramagnetisches
Material

Superparamagne-
tisches Material

Abbildung 15.69: Suszeptibilitits-Artefakt.

Spriinge in der Suszeptibilitét fithren zu Verzerrun-
gen des Magnetfeldes und damit zu scheinbaren Ver-
formungen und reduziertem Signal. Metalle in der
abzubildenden Region fiithren zu einer Region oh-
ne Signal mit einer Kante aus hoher Signalinten-
sitdt und geometrischen Verzerrungen. Suszeptibili-
tatsspriinge in benachbarten Geweben fiithren zu dhn-
lichen Auswirkungen, die aber subtiler und daher
eventuell fiir die Diagnostik schlimmer sein kdnnen.

Abbildung 15.70: Suszeptibilitits-Artefakt.

Durchschldge der RF-Spule wiéhrend der Bildauf-
nahme konnen zu Punktartefakten im k-Raum fiih-
ren. Wegen der Periodizitit sowohl im k- als auch
im Orts-Raum hat dies Artefakte zur Folge, die iiber
das gesamte Bild verteilt sind. Sie sind normalerwei-
se leicht zu korrigieren, wenn diese Artefakte identi-
fiziert worden sind.
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Abbildung 15.71: Punktartefakte.

15.9 Pulssequenzen und
Anwendungen

15.9.1 Spin-Echo-Sequenz

Die konventionelle Spin-Echo-Sequenz (— Kap.
15.4.6) liefert die beste Bildqualitdt und sie kann
deshalb als Referenzpunkt verwendet werden.

90° 1800

g +——
Gos . ._.'L

Crusher
Gpe
GFE-_-—.__-__

Signal i
Raumliche Chemische Bildgebung b
Sattigung  Sattigung  Spoiler

Abbildung 15.72: Spin-Echo-Sequenz.

Ihr konnen verschiedene Module vorgeschal-
tet werden, die der rdumlichen Sittigung bei
Phasenabtastungs-Artefakten, oder der Fettsignal-
Unterdriickung dienen. AuBlerdem gibt es die schon
erwihnten Priparationsverfahren zur Kontrastver-
besserung.

Die Messdauer fiir ein Experiment mit dieser Se-
quenz ist allerdings recht lang, da eine Messung
aus einer groBen Zahl von einzelnen Experimen-
ten besteht, wobei zwischen jedem Phasenkodier-

schritt genug Zeit vergangen sein muss, damit sich
die Gleichgewichts-Magnetisierung aufbauen kann.
Diese Zeit ist durch die biophysikalischen Eigen-
schaften des Gewebes bestimmt und kann nicht ohne
weiteres verdndert werden.

Aus diesem Problem heraus wurde eine schier
uniiberschaubare Menge von Pulssequenzen ent-
wickelt. Die Hauptideen fiir die Losung des Zeitpro-
blems sind parallele Datenaufnahme verschiede-
ner Datenzeilen wie das Turbo-Spin-Echo und eine
Anregung der Kernspins mit nur kleinen Flipwinkeln
statt 90°-Pulsen und einer Refokussierung mit Hil-
fe von Gradienten, um ein Echo zu bekommen. Das
fiihrt zu einer weiteren Familie von Pulssequenzen
zusitzlich zu denen, die auf dem Spin-Echo aufbau-
en: den Gradienten-Echo-Verfahren.

15.9.2 Gradientenecho und Wiederholrate

Bei den Gradienten-Echo-Verfahren findet die Re-
phasierung der Kernspins nach der Anregung durch
einen Gradienten statt, an Stelle des 180°-Pulses.

Signal

Abbildung 15.73: Gradienten-Echo.

Da man hier kleine Flipwinkel bei der Anregung be-
nutzen kann, hat man einen Geschwindigkeitsvor-
teil, weil kurze Repetitionszeiten Tgx moglich wer-
den. Kleine Flipwinkel 8 erzeugen zwar weniger
transversale Magnetisierung (M, o sin 8 ~ f8), las-
sen aber auch mehr longitudinale Magnetisierung
iibrig fiir den nichsten Anregungspuls:

M, o< cosf ~1—B%/2.
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Ein Puls mit Flipwinkel 6°, z.B., erzeugt 10% des
maximalen Signals, reduziert aber die longitudinale
Magnetisierung nur um 1%.

/T,
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Flipwinkel / Grad
Abbildung 15.74: Optimaler =~ Winkel fiir die
Anregungspulse.

Den optimalen Winkel fiir die Anregung kann man
aus dem Verhiltnis von Relaxations-Wartezeit zur
longitudinalen Relaxationszeit berechnen: er betrigt

cos B =e TR/

d.h. bei kurzen Wiederholungszeiten wird der opti-
male Winkel sehr klein. Auf dieser Optimierung ba-
siert die FLASH Technik. Das Akronym steht fiir
“Fast Low-Angle SHot”.

Praktisch muss man dafiir sorgen, dass vor jedem
Experiment der gleiche Zustand herrscht. Daher
schaltet man eine Reihe von RF-Pulsen dem ei-
gentlichen Experiment voraus, um diesen Gleichge-
wichtszustand zu erreichen, wo die Erholung nach
Tr den Effekt der Kleinwinkel-Anregung genau aus-
gleicht. Bei Gradienten-Echo-Verfahren kann man
T5-, T1- und Protonen-Gewichtung anwenden. In ei-
nigen Fillen ist sogar eine 7-Gewichtung anwend-
bar.

15.9.3 Schnelle Bildgebung

Die konventionelle Spin-Echo-Sequenz hat zwar
die beste Bildqualitit, ist aber fiir viele praktische
Zwecke zu langsam. Der Grund dafiir ist, dass zwi-
schen jedem Phasenkodierschritt genug Zeit ver-
gangen sein muss, damit sich die Gleichgewichts-
Magnetisierung aufbauen kann. Diese Zeit ist durch

die biophysikalischen Eigenschaften des Gewebes
bestimmt und kann nicht ohne weiteres verdndert
werden. Aus diesem Problem heraus wurde eine
schier uniiberschaubare Menge von Pulssequenzen
entwickelt.

Minuten

Gradient echo

JecoNeny Spoiled GE
Sekunden oA
Sekunden-

Bruchteile
More T,w More T,w More T,/T5w More T,w
Abbildung 15.75: Ubersicht  iiber den Zusam-
menhang verschiedenster
Pulssequenzen.

Die Hauptideen fiir die Losung des Zeitproblems
sind parallele Datenaufnahme verschiedener Da-
tenzeilen wie das Turbo-Spin-Echo und eine Anre-
gung der Kernspins mit nur kleinen Flipwinkeln statt
90°-Pulsen und einer Refokussierung mit Hilfe von
Gradienten, um ein Echo zu bekommen. Das fiihrt
zu einer weiteren Familie von Pulssequenzen zusétz-
lich zu denen, die auf dem Spin-Echo aufbauen: den
Gradienten-Echo-Verfahren.

Trotz der Vielzahl von Pulssequenzen gibt es im
Wesentlichen nur die drei schon bekannten Kon-
trastmechanismen: 7;-, 75>- und Protonendichte-
Gewichtung.
s Jp e
“all;
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Abbildung 15.76: Multi-Slice Spin-Echo Sequenz.

Davon gibt es eine Reihe von Varianten, welche z.B.
die Messzeit reduzieren, indem sie die lange War-
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tezeit zwischen zwei aufeinander folgenden Phasen-
kodierschritten nutzen: Die Magnetisierung im Sy-
stem ist zum Ende des Echo-Signals nicht endgiiltig
verschwunden, sie ist lediglich dephasiert. Sie kann
deshalb mit einem weiteren Refokussierungspuls zu-
riickgeholt werden. Beim Multi-Spin-Echo Experi-
ment verwendet man deshalb eine ganze Reihe von
Refokussierungspulsen, um weitere Echos zu erzeu-
gen, welche ebenfalls zum Signal beitragen. Das
funktioniert nur so lange, wie der 7>-Signalabfall ei-
ne verniinftige Detektion zulidsst, ist aber trotzdem
im Allgemeinen ein enormer Zeitgewinn.

Inzwischen wurden viele Techniken entwickelt, die
es erlauben, in kurzer Zeit vollstindige Bilder aufzu-
nehmen. Zu den populirsten gehort £PI/=Echo Pla-
nar Imaging. Hierbei verwendet man die Tatsache,
dass das Signal (d.h. die transversale Magnetisie-
rung) nach dem Echo noch nicht verloren ist, son-
dern lediglich im Feld des Gradienten defokussiert.
Man kann es durch Umkehrung des Gradienten wie-
der refokussieren und ein neues Echo erzeugen.

EPI: Echo-Planar-Imaging
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1 1 ] 1
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Abbildung 15.77: EPI Sequenz.

Damit kann eine ganze Reihe von Zeilen im k-Raum
in einem einzelnen Experiment gefiillt werden. Jeder
(kurze) Gy-Gradientenpuls entspricht einem Schritt
nach oben im k-Raum.

Flash:

Weitere Sequenzen fiir die schnelle Bildgebung sind
GRASE und RARE.

15.9.4 Beispiele

Knie Schulter

FuBgelenk

Abbildung 15.78: Beispiele fiir MRI Bilder.

Klassische Anwendungsgebiete der MRI sind in er-
ster Linie Weichteile, wie z.B. das Gehirn, aber auch
Biénder und Sehnen.

15.10 Weitere Anwendungen

15.10.1 Diffusion

Man kann die Bildgebungsparameter so einstellen,
dass nicht nur statische, sondern auch dynamische
Parameter untersucht werden konnen. Ein weite-
rer wichtiger Faktor, der zu Gewichtung in MRT-
Bilder verwendet werden kann, ist die Diffusion. Th-
re medizinische Bedeutung liegt z.B. in der Méglich-
keit, uiber die Diffusion von Wasser in Nervenzel-
len den Verlauf von Faserbiindeln im Gehirn und da-
mit Verbindungen zwischen Gehirnregionen zu ver-
folgen. Zur Beschreibung der Diffusion kann man
die Bloch-Gleichung um einen Diffusionsterm er-
weitern. Die erweiterte Gleichung

M, - M .
Ttxy:l’yG-ery—sz—}‘Dv Mxy

wird als Bloch-Torrey Gleichung bezeichnet.

G, T

Abbildung 15.79: Stejskal-Tanner Sequenz fiir die
Diffusionsmessung.
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Eine Diffusionsgewichtung erhélt man z.B., indem
man zwei Gradientenpulse in einem zeitlichen Ab-
stand A anlegt. Legt man diese mit entgegengesetz-
ter Amplitude an, oder mit gleicher Amplitude und
dazwischen einen Refokussierungspuls, so kompen-
siert der zweite Gradientenpuls gerade die Depha-
sierung durch den ersten Gradientenpuls - sofern die
Spins sich nicht bewegen. Bewegen sie sich wihrend
der Zeit A jedoch entlang der Richtung des Gradi-
enten, so wird diese Kompensierung unvollstindig
und das Signal ist reduziert. Aus der Signalabnahme
kann man den Diffusionskoeffizienten bestimmen.

Das Experiment kann auch benutzt werden, um ani-
sotrope Diffusion zu messen, indem man die Gradi-
entenpulse in unterschiedlichen Richtungen anlegt.
Daraus erhilt man einen Diffusionstensor. Wird das
Experiment noch rdumlich aufgelost durchgefiihrt,
so erhdlt man “diffusion-tensor imaging” (DTI).
Dies wird vor allem im Gehirn verwendet, um den
Verlauf von Nervenbahnen zu untersuchen: Entlang
eines Neurons ist die Diffusion sehr viel schneller als
senkrecht dazu.

Abbildung 15.80: Messung der Diffusionsanisotro-
pie im Gehirn. Die Farben codie-
ren die Richtung, die Helligkeit
die Anisotropie der Diffusion.

In der Hirnforschung hat die Messung der Diffu-
sionsanisotropie wichtige Anwendungen gefunden.
Sie erlaubt z.B. die Messung der Richtung von Fa-
serbiindeln und damit Konnektivititen im Gehirn.

Diffusionsmessungen konnen bei Schlaganfall irre-
versibel geschidigte Gehirnbereiche anzeigen. Per-
fusionsmessungen konnen Bereiche markieren, in
denen die Schiden reversibel sind. Der Vergleich

zwischen diesen beiden Modalititen ist extrem
wichtig fiir die Behandlung von Schlaganfallpatien-
ten.

15.10.2 Fluss-Bildgebung

ortsfeste Spins werden Gx(t)
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Abbildung 15.81: Fluss-Bildgebung.

Bewegen sich die Spins nicht zuféllig, sondern mit
einer konstanten Geschwindigkeit, so erhilt man
nicht nur eine Abschwichung des Signals, sondern
auch eine Phasenverschiebung.

Geschwindickeirskompensarion

s

I
Misficndes Wasser ih ciner

Tellemdhee niil €3 0,7 nun

Abbildung 15.82: Unterscheidung zwischen diffusi-
ver und gerichteter Bewegung.

Ersetzt man den bipolaren Gradienten durch einen
symmetrischen, wie in Abb. 15.82 gezeigt, so wird
der Effekt einer konstanten Geschwindigkeit kom-
pensiert und es bleibt nur der Effekt der Diffusion.
Mit dieser Erweiterung ist es somit moglich, zwi-
schen diffusiven und gerichteten Bewegungsprozes-
sen zu unterscheiden.
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15.10.3 Angiographie

Angiographie bezeichnet Messungen von Blutfluss,
vor allem in Arterien. Es existieren verschiedene
Methoden, um Blutgefif3e sichtbar zu machen. Dazu
gehoren spezielle Pulssequenzen wie auch Kontrast-
mittel.
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Abbildung 15.83: Prinzip der TOF-Angiographie.

Bei der ‘time-of-flight’ (TOF) Methode wird das
Signal kurz vor der Bildgebungssequenz gesittigt.
Man erhélt dann nur von den Bereichen ein Signal,
bei denen frisches Blut in das abzubildende Volumen
einstromt.

Ti-gewichtet, Gd-Kontrastmittel

Abbildung 15.84: Angiographie
Kontrastmittel.

mit Gd als

Gd-basierte Kontrastmittel konnen verwendet wer-
den, um die 7;-Zeit im Blut zu reduzieren und da-
durch Blutgeféfe sichtbar zu machen.

Kurze Injektionen von Kontrastmitteln wie Gd kon-
nen auch genutzt werden, um die Blutzirkulation zu
verfolgen.
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Abbildung 15.85: Messung der  Blutzirkulation
durch Injektion von Gd.
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Abbildung 15.86: Messung eines Schlaganfalls mit
Gd als Kontrastmittel.

15.10.4 Schlaganfall

Eine Anwendung, die zunehmend wichtiger wird, ist
die Diagnose von Gehirnblutungen. Diese kénnen
mit Hilfe von Gadolinium-basierten Kontrastmitteln
diagnostiziert werden. Im gesunden Gehirn kénnen
diese die Blut-Hirn Schranke nicht iiberwinden, aber
bei beschiddigten Blutgefidfien fillt diese Schranke
aus. Damit wird der geschédigte Bereich sichtbar.

15.10.5 Mammographie

MRI kann zur Krebs-Friitherkennung verwendet wer-
den, z.B. bei Brustkrebs. In diesem Fall verwendet
man Gd-chelat als Kontrastmittel.
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Abbildung 15.87: Mammographie mit einem Gd-
Chelat als Kontrastmittel.

15.10.6 Funktionelle Bildgebung (fMRI)

Hiﬁloglobin

Abbildung 15.88: BOLD-Effekt und Verlauf der
Sehnerven.

Bei der funktionellen Bildgebung (fMRI) konzen-
triert man sich auf die Anderungen des MRI-Signals
als Funktion von bestimmten Aktivititen (z.B. gei-
stige Titigkeiten, Erkennung etc.). So kann man be-
obachten wie ’das Gehirn funktioniert”.

Die Grundlage dafiir ist der BOLD-Effekt: Blood-
Oxygen-Level-Dependent MRI. Die Hidmoglobin-
Molekiile, die keinen Sauerstoff gebunden haben,
sind paramagnetisch, wihrend diejenigen mit Sau-
erstoff diamagnetisch sind. Eine Anderung der Be-
setzung aufgrund von Sauerstoffverbrauch, resp. die
damit verbundene Uberreaktion des Korpers, verrin-
gert die Homogenitit des Magnetfeldes und fiihrt da-
durch zu einer Reduktion des Signals.

Je nach Titigkeit werden sehr unterschiedliche Be-
reiche des Gehirns aktiviert.

Abb. 15.91 zeigt als Anwendungsbeispiel, wie sich

Kompensation: Zunahme HbO

—_—_
AN N—

Signal

Zeit

Abnahme HbO “Post-stimulus
undershoot”
Abbildung 15.89: Zeitabhingigkeit des BOLD-
Effekts.

Abbildung 15.90: fMRI Bilder von Probanden mit
manueller Aktivitit (links) und
bei der Betrachtung eines Schach-
brettes (rechts).

die Funktion von Gehirnregionen verschieben kann.
In diesem Patienten hat eine Lision (grauer Bereich)
dazu gefiihrt, dass die entsprechenden Funktionen
von anderen Gehirnregionen iibernommen werden
mussten. Dadurch wurden alle Bereiche in der lin-
ken Hemisphére etwas nach hinten verschoben, was
durch den Vergleich mit der rechten Hirnhilfte er-
kennbar ist.

15.10.7 In Vivo Spektroskopie

Selektive Anregung eines Voxels, kombiniert mit
Beobachtung unter freier Priazession ermoglicht die
Untersuchung physiologischer Prozesse im aktiven
Organismus.

Auf Grund der Empfindlichkeit kann spektroskopi-
sche Information am leichtesten bei der 'H NMR
gewonnen werden. Allerdings ist hier der Bereich
der chemischen Verschiebung und damit die erreich-
bare Information relativ gering. In Abb. 15.92 sind
die wichtigsten Marker-Molekiile fiir spektroskopi-
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Abbildung 15.91: Verschiebung von Gehirnregionen
auf Grund einer Schiadigung.
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Abbildung 15.92: Protonenspektrum der wichtig-
sten Molekiile fiir die in Vivo
Spektroskopie des Gehirns.

sche Untersuchungen am Gehirn dargestellt. So kann
Laktat als Marker fiir sterbende oder tote Zellen ver-
wendet werden; myo-Inositol findet man vor allem
wenn Myelin-Scheiden abgebaut werden, wie z.B.
bei Alzheimer-Patienten.

Ebenfalls gern verwendet wird 3! P: die Empfindlich-
keit ist noch relativ hoch, und der Bereich der che-
mischen Verschiebungen ist deutlich grofer als bei
den Protonen. Phosphor ist z.B. interessant fiir die
Beobachtung von ATP und ADP.

15.10.8 Heterokerne

Die 'H Wasserstoffkerne sind bei weitem die wich-
tigsten Kerne fiir die medizinische Bildgebung, vor

allem auf Grund ihrer relativ hohen Empfindlichkeit.
Alle anderen Kerne kommen in deutlich geringeren
Konzentrationen vor und haben auch ein geringeres
gyromagnetisches Verhiltnis, so dass ihre Empfind-
lichkeit teilweise um GroéBenordnungen schlechter
ist. Allerdings gibt es trotzdem einzelne Anwendun-
gen, bei denen sie mit Vorteil eingesetzt werden.

Kohlenstoff kommt im Korper relativ hdufig vor. Al-
lerdings besteht natiirlicher Kohlenstoff zu 99% aus
12C mit Kernspin I = 0 und ist damit nicht fiir die
magnetische Resonanz zuginglich. *C mit Kern-
spin I=1/2 hat eine natiirliche Haufigkeit von 1,1 %,
was fiir die meisten Anwendungen zu wenig Signal
liefert. Eine Anreicherung ist fiir in-vivo Anwendun-
gen zu teuer. Allerdings kann man bei bestimmten
Anwendungen die Signale durch Hyperpolarisation
um einige Grofenordnungen erhthen und damit re-
levante Aussagen erhalten. Dabei muss eine entspre-
chende Probe, meist durch Injektion in den Korper
eingebracht werden. Diese Molekiile stehen dann fiir
eine einzige Messung zur Verfiigung, da die Hyper-
polarisation nur auflerhalb des Korpers erzeugt wer-
den kann. Ein Vorteil dieser Messung liegt darin,
dass sie praktisch hintergrund-frei ist, da die kor-
pereigenen Molekiile keinen messbaren Signalbei-
trag liefern.

15.10.9 Hyperpolarisierte Edelgase

Zur Abbildung der Lunge kann man Gase verwen-
den. Am Besten dafiir geeignet ist >He: es hat einen
Kernspin und wird vom Gewebe kaum aufgenom-
men. Allerdings ist die Spindichte von Gasen im
Normalfall zu gering, um ein brauchbares Bild zu
erhalten.

Man kann dies kompensieren, indem man iiber opti-
sches Pumpen die Polarisation der Spins um mehrere
GroBenordnungen erhoht und damit das Signal ent-
sprechend verstirkt.

Damit kann man z.B. feststellen, welche Bereiche
der Lunge mit Gas gefiillt werden, resp. welche (z.B.
bei einem Raucher) nicht mehr zugénglich sind.
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Polarisation “Hyper-Polarisation”
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Abbildung 15.93: Thermisch  polarisierte ~ Spins
(links) und hyperpolarisierte
Spins (rechts).

Nichtraucher Raucher

Abbildung 15.94: Vergleich der Lungen von Rau-
cher und Nichtraucher.

15.10.10 Nichtmedizinische Anwendungen

Fallender Wassertropfen Stromung im Innern
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Bildgebende NMR wird nicht nur in der Medizin Abbildung 15.95: Links: MRI-Bild eines fallen-

verwendet, sondern auch in vielen anderen Berei-
chen. Die Figur zeigt als Beispiel einen fallenden
Wassertropfen, bei dem MRI-Techniken verwendet
wurden, um die Form und die durch die Reibung mit
der Luft induzierte Stromung im Inneren des Trop-
fens darzustellen.

den Wassertropfens; Rechts: Stro-
mung im Innern des Tropfens
[13].
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