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Zusammenfassung

In dieser Arbeit wird die systematische Einführung einer Qualitätssicherung (QA) für multi-

zentrische MRT-Untersuchungen beschrieben. Anhand von Agarosegel-Phantomen wird eine

automatisierte QA-Analyse aufgesetzt, die die Untersuchung des SNR-Verhaltens, der Signal-

homogenität, des Ghosting-Grades und der zeitlichen Stabilität von Rauschmaßen innerhalb

funktioneller Messungen zwischen verschiedenen Zentren ermöglicht. Der Herstellungspro-

zess der Agarosegelphantome wurde optimiert, um eine lange Haltbarkeit der Phantome (>

8 Monate) ohne Beimischung von giftigen Zusätzen zu erreichen. Für die angestrebte regel-

mäßige Nutzung der Phantome wird auf eine einfache und sichere Handhabung bzgl. Versand,

Messung und Entsorgung der Phantome Wert gelegt. Die entwickelte QA-Analyse wurde im

Rahmen der CBASP-Studie erfolgreich getestet. Zusätzlich wurden QA-Messungen mittels

ACR-Phantom (vom American College of Radiology für die Akkreditierung von MR-Zentren

entwickelt) an verschiedenen Zentren durchgeführt. Die vorgeschlagene manuelle Auswertung

der Testparameter wurde in eine automatische Testauswertung überführt. Für die Di usions-

tensorbildgebung wurden spezielle DTI-Phantome entwickelt und das Herstellungsverfahren

für die multizentrische Nutzung optimiert. Die Vorteile von Carbomergelen als neues Phan-

tommaterial für die Einbettung von DTI-Objekten wurden demonstriert und Perspektiven

für eine Erweiterung der entwickelten QA-Analyse aufgezeigt.

Abstract

In this doctoral thesis, the systematic implementation of quality assurance (QA) for multi-

center MRI studies is described. An automated QA analysis procedure based on agar gel

phantoms, allowing for evaluation of SNR, image uniformity, ghosting and temporal stabili-

ty of fMRI measurements, is presented. Manufacturing of agar gel phantoms was optimized

towards long-term stability (> 8 months) without addition of toxical substances to the phan-

toms. Considering the requirements for regular use, simple and safe handling procedures of

the phantoms concerning shipping, measurements and disposal is essential. The e ectiveness

of the QA procedure and analysis software has been proven successfully within the CBASP

study. Additionally, QA measurements using the ACR MRI phantom (developed by the

American College of Radiology for accreditation) were performed on di erent scanner sites.

The manual evaluation of test parameters proposed by the American College of Radiology

was converted in an automated analysis procedure. Special phantoms were developed for

Di usion Tensor Imaging and manufacturing of these phantoms was optimized for the use

as multicentric QA test objects. Advantages of carbomer gels as new phantom material for

embedding DTI �bre objects were demonstrated. This o ers new prospects for the described

QA analysis based on agar gel phantoms.
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1. Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist ein Bildgebungsverfahren, das vor allem

in der medizinischen Diagnostik zur Darstellung der Struktur und Funktion innerer

Organe und des Körpergewebes eingesetzt wird. Im Vergleich zu anderen medizinischen

Schnittbildverfahren wie der Computer-Tomographie (CT) und der Positronen-Emis-

sions-Tomographie (PET) zeichnet sich die MRT durch ihren hohen Weichteilkontrast

und die Vermeidung ionisierender Strahlung aus. Seit Ende des letzten Jahrhunderts

hat die MRT im Kontext molekularbiologischer, genetischer, funktioneller und mor-

phometrischer Untersuchungen maßgeblich zum Verständnis psychiatrischer und neu-

rologischer Erkrankungen beigetragen.

Die funktionelle MRT (fMRT) ermöglicht es, Bildkontraste darzustellen, die in Zu-

sammenhang mit physiologischen Prozessen des Körpers stehen und gewährt Einblicke

in die Funktionsabläufe des Gehirns. Mit Hilfe des sog. BOLD-Kontrastes (BOLD -

blood oxygenation level dependent) können der Sauersto gehalt des Blutes und so-

mit Durchblutungsunterschiede in verschiedenen Hirnregionen gemessen werden, die

Rückschlüsse auf die neuronale Hirnaktivität erlauben. Bei dieser Methode nutzt man

das unterschiedliche magnetische Verhalten von oxygenierten und desoxygenierten Hä-

moglobin für die Signaldetektion [Logo 01]. Die funktionelle MRT wird vielfach in der

Neurologie und Neuropsychologie zur Untersuchung psychicher Störungen (wie z.B.

Depression oder Panikstörung) eingesetzt, da sie es ermöglicht kognitive Prozesse und

emotionale Vorgänge abzubilden.

Eine andere Anwendung, die in den letzten Jahren zunehmend an Bedeutung gewon-

nen hat, ist die Di usions-Bildgebung (DWI - Di usion Weighted Imaging). Diese

Technik erlaubt eine quantitative Darstellung des Di usionskoe!zienten in vivo. Sie

ermöglicht es Di usionscharakteristika im biologischen Gewebe räumlich aufgelöst dar-

zustellen und liefert so Aufschluss über die Mikrostruktur des untersuchten Gewebes.
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1. Einleitung

Die DWI hat sich in der klinischen Routine zur Diagnostik von cerebralen Ischämien1

(z.B. Früherkennung von Schlaganfällen) etabliert, da Regionen mit Ischämien in dif-

fusionsgwichteten Bildern detektierbar sind, bevor sie mit anderen Kontrasten sichtbar

gemacht werden können [Mose 90].

Ein weiteres Anwendungsfeld im Bereich der Di usionsbildgebung stellt die Di usions-

tensor-Bildgebung (DTI - Di usion Tensor Imaging) dar. Mit dieser Methode kann

durch ein Tensormodell die Richtungsabhängigkeit (Anisotropie) des Di usionsprozes-

ses bestimmt werden. Die freie Di usion von Teilchen/Molekülen ist im biologischen

Gewebe durch Makromoleküle, Zellmembranen und andere zellulare Strukturen einge-

schränkt und die Di usion wird somit abhängig von der Gewebestruktur. In faserigem

Gewebe (z.B. weiße Hirnsubstanz, Muskeln) ist die Di usion aufgrund der Gewebeei-

genschaften gerichtet (anisotrop). Durch die Bestimmung des Di usionstensors erhält

man Informationen über die Richtung des strukturellen Faserverlaufs und die Mi-

krostruktur des Gewebes. Zusätzlich lässt sich mit geeigneten Tracking-Algorithmen

(Fiber Tracking) der Faserverlauf rekonstruieren. Abbildung 1.1 illustriert dies am

Beispiel eines in dieser Arbeit entwickelten DTI-Phantoms.

Abbildung 1.1.: Traktogra�e eines in Marburg entwickelten DTI-Phantoms. Das Fiber
Tracking wurde mit der Software MedINRIA 1.x durchgeführt.

1Gewebeunterversorgung durch mangelnde Blutzufuhr
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Der Einsatz von DWI und DTI ist insbesondere bei Untersuchungen des menschlichen

Gehirns von großem Interesse, da hiermit durch nicht-invasive Methoden Aussagen

über die Hirnanatomie und den neuronalen Faserverlauf gemacht werden können. Die-

se Informationen sind wichtig bei der Erforschung von Krankheiten, die z.B. mit einer

Veränderung der weißen Substanz einhergehen, aber auch bei der Operationsplanung

vor bzw. während operativen Eingri en am Gehirn. Eine hohe Genauigkeit der Mess-

methode ist hierfür zwingend erforderlich.

Für die Validierung und qualitative Beurteilung von DTI-Messungen hat es in den

letzen Jahren mehrere Ansätze zur Herstellung von DTI-Phantomen [Lin 03, Perr 05,

Yana 06, Fier 08, Lore 08, Pull 10, Mous 11] gegeben. Ein Großteil der vorgeschlagen-

en Phantome wurde manuell hergestellt. Einige der Phantome besitzen aufgrund der

verwendeten Materialien Di usionseigenschaften, die von denen neuronalen Gewebes

abweichen, andere sind kompliziert in der Herstellung oder schlecht reproduzierbar.

Alle Phantome sind Spezialanfertigungen zur Überprüfung und Bewertung bestimm-

ter Anwendungen in der DTI. Diese Phantome kommen nur vereinzelt und in der

routinemäßigen Qualitätssicherung (QA - Quality Assurance) selten bis gar nicht zum

Einsatz.

In der MRT gibt es zwar Richtlinien für die Bestimmung qualitätssicherungsrelevanter

Parameter [Lers 88, Pric 90, Lers 93a, Och 92, ACR 05, Bund 00], es existieren aber

keine gesetzlichen Normen und Standards, die besagen, wie oft und auf welche Weise

eine Qualitätssicherung erfolgen soll. Von Herstellerseite aus werden im Rahmen re-

gelmäßiger Wartungstermine Hardware und andere grundlegende Parameter wie Ho-

mogenität des Magnetfeldes und Rauschen innerhalb der Bilder überprüft. Hierfür

werden �üssigkeitsgefüllte Phantome, die mit dem Gerät ausgeliefert wurden, verwen-

det. Klinische Anwender und Forschungsgruppen können diese Phantome ebenfalls

nutzen, um einfache Kontrollmessungen durchzuführen und grundlegende Bildpara-

meter zu bestimmen. Zur Evaluierung weiterführender Qualitätskriterien, auch im

Hinblick auf neuere Messtechniken, gibt es zusätzliche Phantome, die von unterschied-

lichen Institutionen und Herstellern kommerziell angeboten werden [Pric 90, Chen 04,

Matt 07, Pull 10]. Allerdings verfügen aufgrund der hohen Anscha ungskosten und

des zusätzlichen Zeitaufwandes, den solche QA-Messungen beanspruchen, nur wenige

Einrichtungen über einen derartigen Satz von Phantomen. Dies hat zur Folge, dass

Qualitätssicherung an verschiedenen Standorten uneinheitlich und mit unterschiedli-

chen Testobjekten (Phantomen) betrieben wird.
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1. Einleitung

Obwohl Methoden zur QA bereits seit Ende der 80er Jahre bekannt sind, erfolgt der

Einsatz in der Praxis nur eingeschränkt [Koll 06]. Auch zielen viele Vorgaben zur QA

auf die Anforderungen klinischer Anwender ab und wurden in Bezug auf wissenschaft-

liche Studien und neuere Messtechniken nicht konsequent erweitert. Jedes Zentrum

setzt eigene Maßstäbe, was Kosten, Nutzen und Anscha ung zusätzlicher Spezial-

phantome betri t, sodass zwischen einzelnen Einrichtungen ein großer Unterschied an

verwendeten Phantommaterialien und Art und Umfang von durchgeführten QA-Tests

existieren kann (vgl. hierzu Kap. 5.1). Für die Vergleichbarkeit wissenschaftlicher Stu-

dien, insbesondere bei der Durchführung von Multizentrenstudien, ist eine einheitliche

und transparent durchgeführte QA allerdings von großer Bedeutung.

Zielsetzung der Arbeit

Ziel dieser Arbeit ist es, eine praktikable Qualitätssicherung für den Forschungsall-

tag zu entwickeln. Das entwickelte QA-System soll leicht in Studien integrierbar und

für multizentrische MRT-Untersuchungen gut geeignet sein. Im Rahmen des Projektes

soll ein multifunktionales, langlebiges Phantom für unterschiedliche Messmodalitäten

(geeignet für die QA von strukturellen, funtkionellen und di usionsgewichteten Mess-

ungen) entwickelt und ein dazugehöriges, auf kurze Messzeit optimiertes Messprotokoll

erstellt werden.

Bei der Entwicklung des Phantoms wird Wert auf ein robustes Design, Verwendung

kostengünstiger Materialien und einfache Handhabung in Bezug auf Lagerung, Ver-

sand, Messung und Entsorgung des Phantoms gelegt. Das Phantom soll wohlde�nierte

physikalische und gewebeäquivalente Eigenschaften besitzen, MR-kompatibel und gut

reproduzierbar sein. Aus bekannten Phantomen und aufbauend auf Publikationen zu

Phantomstudien soll ein einfaches integriertes Phantom ausgewählt und weiterentwi-

ckelt werden. Durch Messungen bekannter Phantome (z.B. ACR-Phantom) und durch

die Charakterisierung bekannter Phantommaterialien (z.B. Agarose) soll experimentell

überprüft werden, inwiefern existierende Qualitätssicherungsmaßnahmen für multizen-

trische MRT-Untersuchungen geeignet sind und an neuere Messtechniken angepasst

werden müssen. Neue Phantommaterialien (z.B. alternative Gelbildner) werden eben-

falls auf ihre Eignung hin überprüft.

Ein zweites Ziel neben der Phantomentwicklung ist die Erstellung eines Messproto-
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kolls mit der Festlegung geeigneter Pulssequenzen für die QA sowie die Bestimmung

und Evaluierung geeigneter QA-Parameter. Die gewählten Messparameter der Sequen-

zen sollen bei verschiedenen Scannertypen einstellbar sein und die Gesamtmessdauer

sollte möglichst kurz gehalten werden. Die Messungen sollen sensitiv auf Hardware-

Probleme, kleine Signalstörungen und ˜nderungen in der Bildqualität reagieren kön-

nen. Ziel ist es, dass die entwickelten Messroutinen einerseits für eine langfristige QA

des einzelnen Tomographen tauglich sind und dabei den Routinebetrieb nicht stören.

Andererseits soll durch das entwickelte QA-System der Vergleich von Ergebnissen un-

terschiedlicher MR-Tomographen erleichtert werden. Es wird eine Automatisierung

aller Auswerteroutinen angestrebt. Die Messdaten und Ergebnisse sollen systematisch

in eine Datenbank eingep�egt werden. Zum Datenaustausch zwischen verschiedenen

Zentren/Standorten und zum Abruf der aktuellen Messergebnisse kann eine dyna-

misch eingerichtete Webseite dienen.

Im Rahmen einer multizentrischen Studie sollen die für das QA-System aufgesetzten

Mess- und Auswerteroutinen überprüft werden: Sind die Instruktionen zur Messung

verständlich? Wo treten Komplikationen/Schwierigkeiten bei der Durchführung der

QA-Messungen auf? Funktioniert der reibungslose Phantom- und Datenaustausch?

Müssen Messprotokolle oder Auswertealgorithmen verändert oder angepasst werden?

Wie lässt sich das Verfahren verbessern und optimieren?

Durch die experimentellen Studien und den Vergleich von Phantommessungen an ver-

schiedenen Zentren soll mit dieser Arbeit der Grundstein für eine systematische Qua-

litätssicherung bei multizentrischen MRT-Untersuchungen gelegt werden.

7





2. Theoretische Grundlagen

In diesem Kapitel werden die physikalischen und mathematischen Grundlagen der

MRT erläutert. Zunächst folgt eine kurze Einführung in die Grundlagen der Kern-

spinresonanz (NMR - Nuclear Magnetic Resonance). Danach werden die Grundlagen

der MR-Bildgebung beschrieben und spezielle Sequenztypen vorgestellt. Anschließend

werden die für diese Arbeit relevanten Prinzipien der Di usionsbildgebung erklärt.

2.1. Grundlagen der Kernspinresonanz

Das Phänomen der NMR bildet die physikalische Grundlage der Magnetresonanz-

tomographie. Die MRT macht sich den E ekt der kernmagnetischen Resonanz zu-

nutze, um beispielsweise anatomische oder funktionelle Aufnahmen des Gehirns oder

die Struktur und Funktion von anderen Geweben und Organen darzustellen. Die

Kernspinresonanz wurde 1946 unabhängig von F. Bloch und E. Purcell entdeckt

[Bloc 46, Purc 46], die hierfür 1952 den Nobelpreis erhielten [Bloc 52]. Im Folgenden

werden die Grundprinzipien der NMR, die für diese Arbeit von Bedeutung sind, kurz

dargestellt. Ausführlichere Behandlungen sind in [Abra 61] und [Slic 90] zu �nden.

2.1.1. Kernspin und magnetisches Moment

Ausgangspunkt für die NMR ist die Beobachtung, dass ein statisches Magnetfeld ei-

ne ˜nderung von Absorptions- und Emissionsspektren von Atomen bewirkt. Ursache

hierfür ist die Wechselwirkung des Magnetfeldes mit den Kernspins der Atome. Unter

dem Kernspin I versteht man den Gesamtdrehimpuls eines Atomkerns, der sich aus

den Spins der Nukleonen und deren Bahndrehimpulsen zusammensetzt. Da der Bahn-

drehimpuls immer ganzzahlig ist, besitzen aufgrund des Pauli-Prinzips nur Kerne mit

ungerader Protonen- oder Neutronenzahl einen Kernspin abweichend von Null (ca. 2/3

aller stabilen Atomkerne). Der Wassersto kern besitzt z.B. einen Kernspin von I (11H)

9



2. Theoretische Grundlagen

= 1/2. Über ihr magnetisches Moment können Atomkerne mit magnetischen Feldern in

Wechselwirkung treten, wobei das magnetische Moment þÛ proportional zum Kernspin

ist

þÛ = ÒþI. (2.1)

Hierbei bezeichnet Ò das gyromagnetische Verhältnis, das charakteristisch für jede

Teilchenart ist. Für den Wassersto kern nimmt das gyromagnetische Verhältnis mit

Ò/2Þ = 42, 577 MHz/T den größten Wert im Vergleich zu anderen stabilen Nukliden

an. Deshalb und aufgrund des hohen Anteils von Wasser in biologischem Gewebe (der

menschliche Körper besteht zu 70-80% aus Wasser) eignen sich Wassersto kerne be-

sonders gut für die medizinische Bildgebung in der MRT.

Das magnetische Moment erfährt in einem externen Magnetfeld eine potentielle Energie

von

ªH = ›âÛ þB = ›Ò âI þB. (2.2)

Hierbei bezeichnet þB die magnetische Flussdichte und ªH den Hamiltonoperator. Das

magnetische Moment þÛ wird in Gl.2.2 als Operator âÛ beschrieben, da es nicht, wie

im klassischen Sinne zu erwarten wäre, jede beliebige Orientierung in einem äuße-

ren Magnetfeld annehmen kann, sondern nur bestimmte durch die Quantenmecha-

nik (QM) festgelegte Orientierungen. In der quantenmechanischen Betrachtung liegen

Drehimpuls und somit auch der Kernspin und das magnetische Moment gequantelt vor.

Ebenfalls ist aus der Quantentheorie bekannt, dass Teilchen anstelle einer kontinuier-

lichen Energieverteilung nur diskrete Energiewerte annehmen können. Die klassischen

physikalischen Erhaltungsgrößen (z.B. Energie und Drehimpuls) werden in der QM

als Erwartungs- und Eigenwerte von Operatoren beschrieben. Wählt man die z-Achse

als Quantisierungsachse, so ergeben sich folgende Eigenwertgleichungen des Kernspin-

operators

âI2 |I, mŒ = ~
2I(I + 1) |I, mŒ (2.3)

âIz |I, mŒ = ~m |I, mŒ (2.4)

10



2.1. Grundlagen der Kernspinresonanz

mit

m = ›I, ›I + 1, . . . , I › 1, I. (2.5)

Die Eigenwerte I und m heißen Kernspin- und magnetische Quantenzahl und cha-

rakterisieren die Eigenfunktionen |I, mŒ. Der Wertebereich von m erstreckt sich über

alle 2I + 1 ganzen Zahlen zwischen ›I und +I (›I fi m fi I). Betrachtet man nun

einen Wassersto kern im Magnetfeld þB0 = (0, 0, Bz), so ergeben sich hierfür 2I + 1,

also insgesamt zwei Einstellmöglichkeiten des Kernspins im Magnetfeld. Somit kann

das Wassersto atom zwei diskrete Energieniveaus (Zeeman-Niveaus) in einem äußeren

Magnetfeld einnehmen. Die Energiewerte bestimmen sich über die Relation

ªH|I, mŒ = Em|I, mŒ (2.6)

wobei

Em = ›~mÒBz (2.7)

ist. Abbildung 2.1 zeigt die Einstellmöglichkeiten eines Kernspins I=1/2 innerhalb

eines Magnetfeldes in Form eines Vektordiagramms. Rechts ist die Aufspaltung der

Energieniveaus eines Wassersto kerns in einem externen Magnetfeld dargestellt (Auf-

spaltung der Hyperfeinstruktur in einem externen Magnetfeld).

Die (2I+1)-Energieniveaus liegen im feldfreien Raum entartet vor und werden in ei-

nem externen Magnetfeld aufgrund der Wechselwirkung des magnetischen Moments

eines Atoms mit dem angelegten Magnetfeld bzgl. m aufgespalten (normaler Zeeman-

E ekt). Die Energiedi erenz zwischen zwei benachbarten Zeeman-Niveaus beträgt

 E = ~æ0 = Em›1 › Em = Ò~Bz (2.8)

Um Übergänge zwischen zwei benachbarten Energieniveaus zu erreichen, muss also

die Energie  E, z.B. in Form einer elektromagnetischen Welle (Hochfrequenzfeld)

mit der Kreisfrequenz æHF = æ0, zugeführt werden. In der MR-Bildgebung wird dies

gewöhnlich durch Einstrahlung eines magnetischen Hochfrequenzfeldes þB1, welches

senkrecht zum statischen Magnetfeld Bz ausgerichtet ist, realisiert. Da in der MRT

zur Bildgebung fast ausschließlich Wassersto kerne verwendet werden, benötigt man

11
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Abbildung 2.1.: Quantisierung des Kernspins I = 1/2. Der Wassersto kern besitzt in-
nerhalb eines Magnetfeldes genau zwei Einstellmöglichkeiten seines Kernspins: m = +1/2
und m = ›1/2 (links). Aufspaltung der Energieniveaus eines Kerns mit I = 1/2 in einem
externen Magnetfeld (rechts). Als Folge der Richtungsquantisierung ergeben sich 2 Ener-
giezustände, die sog. Kern-Zeeman-Niveaus. Um Quantenübergänge zwischen den beiden
Energieniveaus erzeugen zu können, muss eine Energie von  E = Ò~Bz aufgebracht werden.

beispielsweise für einen 3T-Tomographen eine Lamorfrequenz von Ü0 = 127, 7MHz, um

die Resonanzbedingung (æHF = æ0 = ÒBz) zu erfüllen, d.h. um Übergänge zwischen

den vorhandenen Energieniveaus zu induzieren.

2.1.2. Makroskopische Magnetisierung

In der MRT beobachtet man nicht das Verhalten eines einzelnen Atoms oder Spins,

sondern betrachtet immer ein Gesamtsystem aus mehreren Teilchen und damit das

Zusammenwirken eines ganzen Spinensembles. Beispielsweise be�nden sich in 1mm3

Wasser ca. 6 •1019 Protonen2. Die Besetzungswahrscheinlichkeiten pm der Energienive-

aus Em eines solchen Spinensembles lassen sich über die Boltzmann-Statistik berech-

nen:

pm =
1

Z
exp

3
›

Em

kBT

4
=
1

Z
exp

A
~ÒmBz

kBT

B
. (2.9)

2Molgewicht der Protonen in H2O=10 g

mol
; 1mm3 !=0,001g ˘ 0,001g/10 g

mol
=100Ûmol Protonen in

1mm3 Wasser
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2.1. Grundlagen der Kernspinresonanz

Hierbei bezeichnet die Normierung Z die Zustandssumme

Z =
IØ

m=›I

exp

A
m E

kBT

B
. (2.10)

Anstelle von Wahrscheinlichkeiten lässt sich die Boltzmann-Statistik auch durch Teil-

chenzahlen ausdrücken. Das Verhältnis der Besetzungszahldichten der Energieniveaus

ist gegeben durch

Nm=›1/2

Nm=+1/2

= exp

A
›
 E

kBT

B
. (2.11)

Hierbei ist kB die Boltzmann-Konstante (kB = 1, 38 •10›23J/K) und T die Temperatur

der Probe. Im thermischen Gleichgewicht ist die Verteilung der parallelen und antipar-

allelen Spins auf die jeweiligen Energieniveaus geringfügig unterschiedlich. Es ergibt

sich ein Besetzungszahlüberschuß für die energetisch tiefer liegenden, parallel zum

Magnetfeld ausgerichteten Spins. Bei Körpertemperatur (T=37ƒC=310K) und einer

Magnetfeldstärke von 3T liegt dieser Überschuß in der Größenordnung von 10›6. Ob-

wohl dieser Besetzungszahlüberschuss äußerst gering ist, entsteht aufgrund der hohen

Dichte der Wassersto kerne trotzdem eine beobachtbare makroskopische Magnetisie-

rung þM , die parallel zum äußeren Magnetfeld orientiert ist. Die Magnetisierung þM

ist durch Summation der Erwartungswerte der magnetischen Momente pro Volumen

gegeben

þM =
1

V

NØ

i=1

Ø !ÛiŒ =
1

V

NØ

i=1

Ò
e
!Ii

f
. (2.12)

Die Erwartungswerte der Spinkomponenten lassen sich aus der Spur des Produkts aus

Dichtematrix !ß und Spinoperator bestimmen

e
!Ii

f
= Tr{!ß!Ii}. (2.13)

Die Dichtematrix wird verwendet, um die Besetzung der Zustände im Spin 1/2-Teilchen-

13



2. Theoretische Grundlagen

System zu beschreiben und ist gegeben durch

!ß =

Q
ap+1/2 0

0 p›1/2

R
b (2.14)

mit

p+1/2 =
1

Z
exp

A
+
1

2

 E

kBT

B

p›1/2 =
1

Z
exp

A
›
1

2

 E

kBT

B
.

(2.15)

Die Spinkomponenten lassen sich durch die Pauli-Matrizen ausdrücken:

!Ii =
~

2
ài. (2.16)

Somit ergeben sich für die Spin-Erwartungswerte folgende Relationen:

e
!Ix

f
=

e
!Iy

f
= 0

e
!Iz

f
=

~

2

Q
ae

 E
2kBT › e

›
 E
2kBT

e
 E
2kBT + e

›
 E
2kBT

R
b =

~

2
tanh

A
 E

2kBT

B
.

(2.17)

Der Kernspin besitzt nur einen Erwartungswert für die z-Komponente, sodass die

resultierende Magnetisierung in Richtung des angelegten þB0-Feldes zeigt. Da  E =

Ò~Bz << kBT gilt3 lässt sich der Betrag der Gleichgewichtsmagnetisierung M0 wie

folgt berechnen:

M0 =
N

V

Ò2~2Bz

4kBT
=

N

V

Ò2~2I(I + 1)Bz

3kBT
. (2.18)

Die Funktion aus Gl. 2.17 wurde hierbei durch eine Taylorreihenentwicklung erster

Ordnung approximiert. Aus Gleichung 2.18 geht hervor, dass der Wert der makrosko-

pischen Magnetisierung proportional zur lokalen Spindichte N
V
, zum Quadrat des gyro-

magnetischen Verhältnisses Ò und zur Stärke des äußeren Magnetfeldes Bz zunimmt.

Ebenso sinkt das Besetzungszahlverhältnis der Spins und damit auch die resultierende

3die magn. Wechselwirkungsenergie ist wesentlich geringer als die thermische Energie, d.h. es kann
die Hochtemperaturnäherung genutzt werden

14



2.1. Grundlagen der Kernspinresonanz

makroskopische Magnetisierung mit steigender Temperatur.

2.1.3. Zeitliche Entwicklung der Magnetisierung

Da die makroskopische Magnetisierung nach Gl. 2.12 durch die Vektorsumme der

Erwartungswerte der magnetischen Momente pro Volumen de�niert ist, lässt sich

die Dynamik der Magnetisierung über die zeitliche Entwicklung der Erwartungswer-

te der magnetischen Momente bestimmen. Dies kann quantenmechanisch durch die

von-Neumann-Gleichung ausgedrückt werden

d

dt
Ø!ÛŒ = Ò

d

dt

e
!I
f
= Ò

=
›

i

~

Ł
!H, !I

Ø>
. (2.19)

Mit dem Hamiltonoperator aus Gl. 2.2 und den folgenden Kommutatorrelationen für

den Kernspinoperator

Ł
!Ii, !Ij

Ø
= Ôijk~

!Ik
Ł
!I2, !Ii

Ø
= 0

(2.20)

ergibt sich für die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung unter Ein�uss eines belie-

bigen zeitabhängigen Magnetfeldes þB(t) ein zur klassischen Kreiselbewegung analoger

Ausdruck

d þM(t)

dt
= Ò( þM(t)× þB(t)) = Ò

--- þB(t)
---

ü ßœ ý
æ

--- þM(t)
--- sin(—). (2.21)

Ist das Magnetfeld zeitunabhängig þB0 = (0, 0, Bz), so verschwindet die zeitliche Ablei-

tung und der Zustand bleibt konstant, d.h. die Besetzungszahldichte der Spins ändert

sich nicht. Gleichung 2.21 gilt unter der Annahme, dass sich die Spins untereinander

nicht beein�ussen und auch nicht mit ihrer Umgebung in Wechselwirkung treten. Diese

Annahmen sind in der Realität jedoch nicht haltbar. Es treten sog. Relaxationspro-

zesse auf, die die Wechselwirkung der Spins untereinander und mit ihrer Umgebung

beschreiben und bei der zeitlichen Entwicklung der Magnetisierung mit berücksichtigt

werden müssen (Kap.2.1.4).
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2. Theoretische Grundlagen

Hochfrequenz-Anregung

Betrachten wir die Anregung der Magnetisierung, so sollen die Wechselwirkungspro-

zesse der Spins zunächst vernachlässigt werden. Um das thermische Gleichgewicht der

Spins im Magnetfeld þB0 zu stören und die Magnetisierung aus ihrer Gleichgewichtslage

auszulenken, muss ein hochfrequentes magnetisches Wechselfeld þB1(t) dem statischen

B0-Feld überlagert werden

þB1(t) = B1(cos(æ1t), sin(æ1t), 0). (2.22)

Das Hochfrequenzfeld (HF-Feld) ist hierbei senkrecht zur Achse des þB0-Feldes po-

larisiert, die Gleichgewichtsmagnetisierung ändert sich mit der Zeit und es entsteht

eine messbare Transversalmagnetisierung in der xy-Ebene. Die resultierende Trans-

versalkomponente der Magnetisierung präzediert um die z-Achse und erzeugt eine

Wechselspannung in der Empfangsspule. Nur wenn die eingestrahlte Kreisfrequenz æ1

mit der Lamorfrequenz æ0 übereinstimmt, können Übergänge zwischen den Energieni-

veaus induziert werden. Gleichung 2.21 ändert sich durch Einstrahlen eines rotierenden

Magnetfeldes zu

d þM(t)

dt
= Ò þM(t)× (B1cos(æ1t), B1sin(æ1t), Bz)

T . (2.23)

Dies führt zu einer spiralförmigen Präzessionsbewegung der Gleichgewichtsmagneti-

sierung þM um die z-Achse. Transformiert man das betrachtete System in ein mit der

Lamorfrequenz æ0 rotierendes Koordinatensystem

(x˝ = xcos(æ1t) + ysin(æ1t), y˝ = ›xsin(æ1t) + ycos(æ1t), z˝ = z) (2.24)

verschwindet die Zeitabhängigkeit des þB1-Feldes ( þB1 ruht nun auf der x˝-Achse) und

Gl.2.23 vereinfacht zu

d þM(t)

dt
= Ò þM(t)×

A
B1, 0, Bz ›

æ0
Ò

B
= Ò þM(t)× Beff . (2.25)

Die Magnetisierung rotiert damit um ein e ektives Magnetfeld þBeff = þB0 + þB1 mit

der Kreisfrequenz æeff = Ò ºBeffº. Im Falle der Resonanzbedingung æ0 = ÒBz besitzt
þBeff nur noch eine x�-Komponente, sodass die makroskopische Magnetisierung þM
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2.1. Grundlagen der Kernspinresonanz

während der Dauer tp des eingestrahlten HF-Pulses um die x�-Achse präzediert. In

Abbildung 2.2 ist die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung im statischen und im

rotierenden Bezugssystem schematisch dargestellt.
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Abbildung 2.2.: Zeitliche Entwicklung der Magnetisierung þM im statischen (links) bzw.
im rotierenden Bezugssystem (rechts).

Der mit der z-Achse eingeschlossene sog. Flipwinkel — ist über folgende Relation ge-

geben:

— = ÒB1tp. (2.26)

Der Flipwinkel ist abhängig von der Dauer des HF-Pulses und seiner Amplitude. Es

ist möglich, beliebige Winkel zwischen dem statischen Magnetfeld und der Magneti-

sierung einzustellen. Häu�g werden in der MRT zwei spezielle Flipwinkel, der sog 90ƒ-

bzw. 180ƒ-Impuls (auch als Þ/2 bzw. Þ-Puls bezeichnet) verwendet. Bei einem 90ƒ-Puls

wird die Magnetisierung in die xy-Ebene ausgelenkt, sodass eine transversale Kompo-

nente entsteht und die z-Komponente verschwindet. Bei einem 180ƒ-Puls klappt die

Magnetisierung in die entgegengesetzte Richtung, d.h. sie wird in die ›z-Richtung

invertiert.
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2. Theoretische Grundlagen

MR-Signal

Das gemessene MR-Signal ist direkt proportional zur transversalen Komponente der

Magnetisierung (Quermagnetisierung Mxy). Die Auslenkung der Magnetisierung er-

folgt durch Einstrahlen eines HF-Pulses mit der Lamorfrequenz, sodass Übergänge

zwischen den Energieniveaus induziert werden. Hierbei ist die HF-Spule so angeord-

net, dass das elektromagnetische þB1-Feld senkrecht zum þB0-Feld in das Messvolumen

eingestrahlt wird. Nach der Impulsanregung präzedieren die Spins in der xy-Ebene und

induzieren eine schwache Wechselspannung in einer Empfangsspule. Das gemessene Si-

gnal wird verstärkt, ge�ltert und digitalisiert. Um das digitalisierte Signal möglichst

artefaktfrei zu erhalten, muss nach dem Nyquist-Theorem das Signal mindestens mit

der doppelten Frequenz der zu detektierenden Frequenz abgetastet werden. Für einen

3T-Tomographen entspräche dies einer Abtastfrequenz von Üs = 2
æ0
2Þ

· 255MHz. Um

aufwändige schnelle Digitalisierungsprozesse zu vermeiden, wird das Signal in der Pra-

xis vor der Digitalisierung mit einer zweiten bekannten Frequenz demoduliert und ge�l-

tert. Das MR-Signal ist durch den zeitlichen Verlauf der Spannung gegeben. Auf Grund

verschiedener Relaxationsprozesse (Kap.2.1.4) verschwindet die anfängliche Phasen-

kohärenz der Spins nach Abschalten des HF-Pulses und die Quermagnetisierung Mxy

geht innerhalb von Sekunden wieder in den thermischen Gleichgewichtszustand M0

zurück. Es entsteht ein gedämpftes, zeitlich periodisches Signal (engl. Free Induction

Decay - FID), das mit der Lamorfrequenz æ0 der angeregten Spins oszilliert und mit

der Zeitkonstanten T �

2 abklingt (Abb.2.3).

2.1.4. Relaxationsprozesse

Unter Relaxation versteht man den Rückgang eines angeregten Spinsystems in sei-

nen thermischen Gleichgewichtszustand. Für den Relaxationsprozess sind zwei von-

einander unabhängige Prozesse verantwortlich. Man unterscheidet zwischen der Spin-

Spin-Relaxation (T2-Relaxation) und der Spin-Gitter-Relaxation (T1-Relaxation). Die

Spin-Spin-Relaxation beschreibt die Wechselwirkung der Spins untereinander, wäh-

rend bei der Spin-Gitter-Relaxation die Spins mit ihrer Umgebung wechselwirken.

Beide Relaxationsprozesse laufen gleichzeitig ab, wirken sich aber unterschiedlich auf

das messbare Signal aus.

18
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Abbildung 2.3.: Zeitliche Entwicklung des Realteils der transversalen Magnetisierungs-
komponente (free induction decay: FID)

Spin-Gitter-Relaxation T1

In realen Spinsystemen treten immer Wechselwirkungsprozesse zwischen den Spins

und ihrer Umgebung, dem sog. �Gitter� auf. Jeder Kern ist von anderen magnetischen

Momenten umgeben, die sich auf Grund von Molekülbewegungen (Translationen, Ro-

tationen, Schwingungen) oder chemischen Austauschprozessen stets in thermischer Be-

wegung be�nden. Dies führt zu lokal �uktuierenden magnetischen Zusatzfeldern þBlok

am Ort des betre enden Kerns. Durch diese Zusatzfelder, deren Frequenzspektren

auch Beiträge der Lamorfrequenz enthalten, können Übergänge zwischen den Energie-

niveaus der Spins hervorgerufen werden, was zur Wiederherstellung des thermischen

Gleichgewichtszustandes führt. Die bei den Übergängen frei werdende Energie wird an

das Gitter (an den Atomverbund und die umliegenden Moleküle, in die die Spins einge-

baut sind) abgegeben. Die Relaxationszeitkonstante T1 gibt die Zeit an, die verstreicht

bis sich ca. 63% der Ausgangsmagnetisierung wieder aufgebaut hat. Nach einer Dauer

von etwa 5 •T1 ist der Relaxationsprozess abgeschlossen und die Gleichgewichtsmagne-

tisierung wieder vollständig hergestellt. Als Maß für die Übergangswahrscheinlichkeit

zwischen den Zeeman-Niveaus kann die Spin-Gitter-Relaxationsrate R = 1
T1
betrachtet

werden. Die T1-Relaxation ist abhängig von der Stärke und Homogenität des externen

Magnetfeldes und von der lokalen Umgebung der Spins, d.h. von der Größe, Dichte und

Beweglichkeit der umliegenden Moleküle. Aus diesem Grund weisen unterschiedliche

Gewebearten auch unterschiedliche T1-Relaxationszeiten auf (siehe Tab.2.1).
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2. Theoretische Grundlagen

Spin-Spin-Relaxation T2 bzw. T �

2

Die Transversalmagnetisierung Mxy zerfällt exponentiell mit der Zeitkonstanten T �

2 .

Ursache hierfür ist eine Dephasierung der Spins, die auf Grund von lokalen Störungen

des Magnetfeldes hervorgerufen wird. Diese Störungen können lokale Inhomogenitä-

ten des Magnetfeldes sein, die durch unterschiedliche Suszeptibilitäten oder durch

Wechselwirkungen mit Feldern benachbarter Kerne (für 1H-Kerne sind dies Dipol-

Dipol-Wechselwirkungen der Spins untereinander) zustande kommen. Die Spin-Spin-

Relaxation ist irreversibel und führt zu einem Verlust der Phasenkohärenz der Spins,

was ein Signalverlust für die Transversalmagnetisierung bedeutet. Es �ndet hierbei

kein Energieaustausch mit der Umgebung statt wie bei der T1-Relaxation, sondern

eine Entropiezunahme des Systems. Die Spin-Spin-Relaxation wird durch die Zeitkon-

stante T2 beschrieben. Der tatsächliche Abfall des FID erfolgt allerdings schneller mit

T �

2 , da durch zusätzliche Faktoren wie z.B. technisch bedingte Inhomogenitäten des

statischen Magnetfeldes oder Verzerrungen durch das Messobjekt u.ä., die Dephasie-

rung der Spins beschleunigt wird. Die Zeitkonstante T �

2 berechnet sich über folgende

Relation

1

T �

2

=
1

T2
+
1

T
˝

2

. (2.27)

Hierbei beschreibt die T
˝

2-Relaxation den zuletzt genannten Relaxationsprozess, der

durch statische Inhomogenitäten erzeugt wird. Dieser Prozess ist reversibel und lässt

sich durch Einstrahlen eines 180ƒ-Pulses wieder rückgängig machen. In Tabelle 2.1 sind

typische T1- und T2-Relaxationszeiten für die graue und weiße Substanz des Gehirns

dargestellt. Die Werte sind aus [Stan 05] entnommen und wurden in einem 1,5T und

einem 3T Tomographen gemessen.

T1[ms] T2[ms] T1[ms] T2[ms]
1, 5T 1, 5T 3, 0T 3, 0T

Weiße Substanz 884– 50 72– 4 1084– 45 69– 3

Graue Substanz 1124– 50 95– 8 1820– 114 99– 7

Tabelle 2.1.: T1- und T2-Relaxationszeiten im Gehirn bei 1, 5T und 3, 0T [Stan 05].
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2.1. Grundlagen der Kernspinresonanz

2.1.5. Blochsche Gleichungen

Bloch formulierte 1946 [Bloc 46] folgende phänomenologische Bewegungsgleichungen,

die die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung unter Berücksichtigung der Relaxa-

tionsprozesse beschreiben:

dMx

dt
= Ò( þM × þB)x ›

Mx

T2
(2.28)

dMy

dt
= Ò( þM × þB)y ›

My

T2
(2.29)

dMz

dt
= Ò( þM × þB)z +

(M0 › Mz)

T1
. (2.30)

In einem konstanten und homogenen Magnetfeld þB0 = (0, 0, Bz) ergeben sich für die

Transversalmagnetisierung Mxy = Mx + iMy und die Longitudinalmagnetisierung Mz

folgende Lösungen im Laborsystem:

Mxy(t) = Mxy(0)e
iæ0te

›
t

T2 (2.31)

Mz(t) = M0 + (Mz(0)› M0)e
›

t
T1 . (2.32)

Die Transversalmagnetisierung präzediert mit æ0 um die z-Achse und zerfällt exponen-

tiell mit der Zeitkonstanten T2. Nach der Zeit T2 ist die Amplitude auf etwa 37% ihres

ursprünglichen Wertes gesunken. Die Gleichgewichtsmagnetisierung baut sich expo-

nentiell mit der Zeitkonstanten T1 wieder auf. Die Relaxationsprozesse spiegeln sich

im zeitlichen Verlauf des MR-Signals wieder. Abbildung 2.4 stellt den Signalverlauf

für verschiedene T1- und T2-Relaxationszeiten graphisch dar. Die Daten wurden mit

MATLAB (Version 7.5.0) simuliert und exponentiell ange�ttet. Für die Simulation der

Daten wurde eine Spinecho-Sequenz angenommen (siehe Kap.2.2.3). Zur Darstellung

des T1-Relaxationsprozesses wurde das Signalverhalten bei unterschiedlichen Repeti-

tionszeiten (TR) simuliert. Für die Beschreibung des T2-Relaxationsprozesses erfolgte

die Simulation des Signals bei variablen Echozeiten (TE). Als Fitfunktionen zur Be-

stimmung der T1- und T2-Zeiten wurden folgende Näherungsformeln verwendet:

f(TR) = C1 •
3
1› e

›
T R
T1

4
(2.33)

f(TE) = C2 • e
›

T E
T2 . (2.34)
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Abbildung 2.4.: a) T1-Relaxation der Longitudinalmagnetisierung Mz für unterschiedliche
T1-Zeiten; b) T2-Zerfall der Transversalmagnetisierung Mxy für unterschiedliche T2-Zeiten.
Sp bezeichnet die Protonendichte.
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2.2. Grundlagen der MR-Bildgebung

2.2. Grundlagen der MR-Bildgebung

Im folgenden Abschnitt wird auf die Methoden eingegangen, die es ermöglichen eine

räumlich aufgelöste Darstellung des MR-Signals zu erhalten. Wie gelingt eine räumli-

che Zudordnung der Signalverteilung und wie kann man zwischen verschiedenen Ge-

webearten unterscheiden? Hierzu werden die Methoden der Ortskodierung, der Bild-

rekonstruktion und die mit der MRT möglichen Bildkontraste beschrieben. Mit Hilfe

von sog. Gradientenfeldern lassen sich gewünschte Schichten im Messobjekt selek-

tiv anregen und über eine Frequenz- und Phasenkodierung erhält man eine räumlich

aufgelöste Darstellung des NMR-Signals aus der angeregten Schicht. Die Methoden

der Bildaufnahme lassen sich in einer Messsequenz zusammenfassen. Abhängig vom

Untersuchungsziel können gezielt spezielle Sequenzen eingesetzt werden, da durch ge-

eignete Wahl der Sequenzparameter ein für die jeweilige Fragestellung optimaler Bild-

kontrast erzielt werden kann. Eine ausführliche physikalische Beschreibung zu den

Methoden der MR-Bildgebung �ndet sich z. B. bei [Haac 99]. Für eine kurze und an-

schauliche Beschreibung zu den Grundlagen der MR-Bildgebung sei auf die Bücher

[Weis 09],[Stck 07],[Bill 02] und [Hend 03] verwiesen.

2.2.1. Gradientenfelder und Ortskodierung

Um das MR-Signal ortsaufgelöst darstellen zu können, wird dem statischen Magnet-

feld þB0 ein zusätzliches Magnetfeld þr þG(t) mit einer de�nierten Ortsabhängigkeit über-

lagert, sodass das Grundmagnetfeld und die Lamorfrequenz ebenfalls ortsabhängig

werden

æ(þr, t) = ÒBz(þr, t) = Ò(B0 + þr þG(t)). (2.35)

Zur Erzeugung des magnetischen Zusatzfeldes werden in der MR-Technik fast aus-

schließlich Gradientenfelder benutzt, da sich durch Schalten von Gradienten schnell

eine gewünschte ˜nderung des Grundmagnetfeldes in eine bestimmte Richtung errei-

chen lässt. Seien þBx, þBy und þBz drei magnetische Zusatzfelder, deren Feldvektor in

z-Richtung zeigt und deren Feldstärke linear von der jeweiligen Raumrichtung (x,y

oder z) abhängt, so gilt für die z-Komponenten der drei Gradientenfelder

Bx = Gxx, By = Gyy, Bz = Gzz. (2.36)
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2. Theoretische Grundlagen

Hierbei bezeichnen Gx, Gy und Gz die Stärke der einzelnen Gradientenfelder. Typi-

sche Werte sind 1 bis 30mT/m [Bill 02]. Die Gradientenfelder lassen sich durch drei

Spulensysteme (Gradientenspulen) erzeugen, die unabhängig voneinander angesteuert

werden können.

Selektive Schichtanregung

Um eine de�nierte Region im Messobjekt, z.B. eine bestimmte Körperschicht selektiv

anzuregen, muss erreicht werden, dass nur die Spins innerhalb dieser Schicht reso-

nant auf den eingestrahlten HF-Puls reagieren und somit nur die ausgewählte Schicht

zum MR-Signal beiträgt. Eine Möglichkeit dies zu erreichen, gelingt durch Schalten

eines sog. Schichtselektionsgradienten senkrecht zur gewünschten Schichtebene. Die

Lamorfrequenz æ der Kerne variiert nun entlang der Richtung des Gradienten. Für die

z-Richtung z.B. gilt

æ(z) = Ò(B0 +Gzz). (2.37)

Die Schichtdicke wird durch ein Frequenzintervall Ò(B0 +Gzz1) fi æ fi Ò(B0 +Gzz2)

bestimmt. Stimmt das Frequenzspektrum des eingestrahlten HF-Pulses mit diesem

Frequenzintervall überein, so werden die Spins innerhalb der gewählten Schicht an-

geregt (de�nierter Resonanzbereich), außerhalb der Schicht erfahren die Spins eine

andere Frequenz und werden nicht angeregt. Die Schichtdicke  z = z2 › z1 kann

durch die Gradientenfeldstärke Gz oder durch die Bandbreite des HF-Pulses variiert

werden. Die Schichtposition kann geändert werden, indem das Frequenzspektrum des

HF-Pulses bei gleichbleibender Bandbreite verschoben wird (Abb. 2.5).

Durch gleichzeitiges Schalten mehrerer Gradienten ist es auch möglich schräge (obli-

que) Schichten zu wählen [Hend 03]. Für eine optimale Schichtanregung strebt man

eine gleichförmige Verteilung der Quermagnetisierung über die Schichtdicke an, d.h.

das Frequenzspektrum des HF-Pulses sollte möglichst rechteckförmig sein, um eine

gleichmäßige Schicht mit scharfen Übergängen erzeugen zu können. Solch ein rechte-

ckiges Anregungspro�l lässt sich mit Hilfe einer sinc-Funktion (Fouriertransformierte

der Rechteckfunktion) realisieren:

B(t) = A •
sin

1
1
2
ÒGz zt

2

1
2
ÒGz zt

. (2.38)

24
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Abbildung 2.5.: Prinzip der selektiven Schichtanregung. a) Schichtdicke in Abhängigkeit
von der Gradientenstärke; b) Schichtposition in Abhängigkeit von der Frequenz (angelehnt
an [Weis 09]).

Selbst bei kleinen Flipwinkeln kann allerdings kein ideales Rechteckpro�l erzeugt wer-

den, da die Dauer einer HF-Anregung begrenzt ist und somit der sinc-Puls abge-

schnitten werden muss. Ein weiterer Faktor der bei der selektiven Schichtanregung

berücksichtigt werden muss, ist eine auftretende Dephasierung der Spins innerhalb der

angeregten Schicht, die auf den Ein�uss des Schichtselektionsgradienten zurückzufüh-

ren ist. Dieser unerwünschte E ekt lässt sich durch Schalten eines zweiten umgepolten

Gradienten nach der HF-Anregung kompensieren und wird für die Hälfte der Zeitdauer

der Anregungsperiode angeschaltet. Durch die inverse Richtung wird die Dephasierung

der Spins gerade wieder aufgehoben (Gradientenrefokussierung)[Bill 02].

Phasen- und Frequenzkodierung

Nach der selektiven Schichtanregung muss noch eine räumliche Zuordnung des Signals

innerhalb des de�nierten Teilvolumens erfolgen. Dies ist mittels einer Frequenz- und

Phasenkodierung des MR-Signals möglich. Bei der Frequenzkodierung wird dem ho-

mogenen Grundfeld während der Akquisitionsphase des FID!s ein Auslesegradient,

z.B. in x-Richtung, überlagert

æ(x) = Ò(B0 +Gxx). (2.39)
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2. Theoretische Grundlagen

Dadurch ist die Lamorfrequenz eindeutig mit dem Ort x verknüpft. Die Spins präze-

dieren mit unterschiedlichen Lamorfrequenzen entlang der x-Richtung und emittieren

somit auch Strahlung unterschiedlicher Frequenz (Abb. 2.6b).
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Abbildung 2.6.: Prinzip der Phasen- und Frequenzkodierung. a) Phasenkodierung: Ein
kurzes Anschalten des Gradientenfeldes bewirkt eine Phasenverschiebung der Spins gegen-
einander. Ist der Gradient stärker, so ist die bleibende Phasenverschiebung größer. b) Fre-
quenzkodierung: Ein Gradientenfeld während der Signalaufnahme führt zu einer ortsabhän-
gigen Frequenzvariation. Zur Anschauung wurde der Wasserzylinder entlang der jeweiligen
Raumrichtung orientiert (angelehnt an [Stck 07]).

Das gemessene MR-Signal lässt sich über eine Fourier-Analyse in die einzelnen Fre-

quenzanteile zerlegen, sodass eine räumliche Zuordnung entlang der x-Richtung mög-

lich ist. Für die Kodierung in y-Richtung verwendet man die Phasenkodierung. Hierbei

wird vor der Akquisition des FID s für eine de�nierte Zeit tP h ein sog. Phasenkodier-

gradient Gyy in y-Richtung eingeschaltet. Unter Ein�uss des Gradienten präzedieren

die Spins am Ort y um den Phasenwinkel

ì(y) = (ÒGytP h)y = kyy (2.40)
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2.2. Grundlagen der MR-Bildgebung

wobei ky als k-Wert bezeichnet wird. Nach Abschalten des Phasenkodiergradienten

präzedieren die Spins wieder mit der Lamorfrequenz um die Achse des þB0-Feldes, be-

sitzen jetzt allerdings einen ortsabhänigen Phasenwinkel ì(y) (Abb. 2.6a). Um auch

hier über eine Fourier-Analyse die einzelnen Phasenanteile heraus�ltern zu können,

muss die Messsequenz N-Mal (in Abhängigkeit von der Bildmatrixgröße) mit einem

um den Betrag  Gy erhöhten Gradienten wiederholt werden. Würde die Phasenkodie-

rung nur einmal statt�nden, so hätte man als gemessenes MR-Signal ein Summensignal

mit einer überlagerten Phase und könnte keine Rückschlüsse auf die einzelnen Pha-

senanteile ziehen. Mehrmaliges Wiederholen mit unterschiedlich starkem y-Gradient

erzeugt nach jedem Phasenkodierschritt unterschiedliche Phasendi!erenzen der Spins.

Da eine ˜nderung der Phasendi!erenz gerade eine Frequenz de�niert, ist dadurch

wieder eine Frequenzkodierung, diesmal in y-Richtung möglich. Somit kann auch hier

über eine Fourier-Analyse eine räumliche Zuordnung erfolgen. Die Anzahl der Pha-

senkodierungen beein�usst die Bildqualität. Viele fein abgestufte Phasenkodierungen

führen auf Grund ihres größeren Informationsgehaltes zu einem besser aufgelöstem

Bild als wenige grob abgestufte Phasenkodierschritte. Die Aufnahmezeit verlängert

sich allerdings mit der Zunahme an Phasenkodierungen. Mittels einer zweidimensio-

nalen Fourier-Transformation (2D-FT) lässt sich nun aus allen Messungen ein Bild

rekonstruieren, denn das gemessene Signal ist nach der selektiven Schichtanregung

gegeben durch

S(kx, ky, t) Ì

�

x

�

y

Mxy(t0)e
›i(kxx+kyy) dx dy. (2.41)

Bildrekonstruktion

Die Messdaten liegen zunächst in Form von Raumfrequenzen vor und lassen sich ma-

thematisch durch 2D-FT vom Frequenzraum in den Ortsraum umwandeln. Der Bild-

datenraum, der die Raumfrequenz-Informationen enthält, wird als k-Raum bezeichnet.

Die horizontale Richtung (kx) gibt hierbei die Frequenzrichtung und die vertikale (ky)

die Phasenrichtung an. Um den k-Raum zu füllen wird eine Sequenz N-Mal mit vari-

ierender Phasengradientenstärke  Gy wiederholt, wobei N die Anzahl der Zeilen im

k-Raum angibt. Ein Datenpunkt im k-Raum entspricht nicht exakt einem Bilddaten-

pixel, sondern enthält Informationen über das gesamte Bild. Die k-Raummitte enthält

Informationen über den Bildkontrast und bestimmt die grobe Struktur des Bildes. Im
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2. Theoretische Grundlagen

Vergleich dazu liefern die Randbereiche des k-Raums Informationen über die Bildauf-

lösung. Sie de�nieren die Umrisse und Kantenübergänge im Bild, enthalten aber fast

keine Informationen über den Gewebekontrast [Hend 03].

2.2.2. Gesichtsfeld und Bildau�ösung

Die Abtastung des k-Raums, die Größe des k-Raum-Volumens und der maximale Ab-

stand zwischen zwei k-Raum-Punkten stehen im unmittelbaren Zusammenhang zu

gewünschten Bildeigenschaften wie Au�ösung und Gesichtsfeld (FOV - �eld of view,

Größe des dargestellten Bildausschnittes). Der k-Raum kann auf fast jeder beliebigen

Trajektorie abgetastet werden, die Abtastung der Trajektorie kann aber nur in diskre-

ten Schritten erfolgen. Das kontinuierliche MR-Signal muss also auf ein m × n -Raster

abgebildet werden, um aus den m × n-Werten des k-Raums ein Bild zu konstruieren.

Das MR-Signal wird z.B. in Schritten  k = ÒG t abgetastet. Mathematisch lässt

sich dies durch die Multiplikation des kontinuierlichen Signals mit einem Dirac-Kamm

(Shah-Funktion) darstellen:

Sdis(k) = skon(k)
˛Ø

n=›˛

Ó(k › n k). (2.42)

Sdis bezeichnet hierbei das auf diskreten Punkten abgetastete Signal. Nach dem Fal-

tungstheorem gilt:

F[Sdis(k)] = F[skon(k)] � F[
˛Ø

n=›˛

Ó(k › n k)]

= Skon(u) �
1

 k

˛Ø

l=›˛

Ó(u ›
l

 k
).

(2.43)

Die Fourier-Transformierte des Dirac-Kamms ergibt wieder einen Dirac-Kamm. Im

Ortsraum erhält man somit eine Faltung des Spektrums der Originalfunktion (konti-

nuierliches MR-Signal) mit einem Dirac-Kamm, der die Periodizität 1
 k

besitzt. D.h.

das Spektrum des kontinuierlichen Signals tritt periodisch im Bild auf und kann damit

auch überlappen. Abbildung 2.7 zeigt den Dirac-Kamm im k- und im Ortsraum für

den eindimensionalen Fall in x-Richtung.

Die Abstände der Delta-Funktionen verhalten sich reziprok zueinander. Um Überlap-

pungsartefakte (auch Alias-E ekt oder Aliasing genannt) in den Bildern zu vermeiden,
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Abbildung 2.7.: a) Dirac-Kamm im k-Raum; b) Dirac-Kamm im Ortsraum.

müssen die Grenzen des FOVs xmin und xmax folgender Ungleichung genügen:

xmin = ›
1

2 k
fi x fi

1

2 k
= xmax. (2.44)

Dies gilt analog für die y- und z-Richtung. Die Abtastrate im k-Raum muss also

mindestens dem FOV entsprechen.

FOVx =
1

 kx

, FOVy =
1

 ky

, FOVz =
1

 kz

. (2.45)

Diese Bedingung entspricht dem Nyquist-Theorem. Falls das FOV zu klein gewählt

ist und Teile des zu untersuchenden Objekts über die Grenzen des Geschichtsfeldes

hinausragen, treten Einfaltungsartefakte (Aliasing) im Bild auf. Teile des Objekts

(z.B. die Nase) werden an einem Bildrand abgeschnitten und treten auf der gegen-

überliegenden Seite im Bild wieder auf. Verantwortlich hierfür ist die Periodizität des

Dirac-Kamms. Die Bildau�ösung wird durch die Matrixgröße des FOVs bestimmt: je

kleiner die Pixel, desto besser die Au�ösung. Für die räumliche Au�ösung gilt

 x =
1

kmax

, (2.46)

wobei kmax die Breite des k-Raums bezeichnet. D.h. um kleine Strukturen au�ösen zu

können, muss das Signal weit außerhalb des k-Raum-Zentrums aufgenommen werden.

2.2.3. Messsequenzen

Eine Messsequenz vereinigt die Methoden der Anregung, Phasenkodierung, Echoer-

zeugung und Frequenzkodierung und ermöglicht somit die Aufnahme eines MR-Bildes.
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2. Theoretische Grundlagen

Für die MR-Bildgebung existiert eine Vielzahl an Messequenzen4, die für spezielle

klinische Fragestellungen entwickelt und optimiert wurden. Im Folgenden wird eine

Auswahl spezieller Sequenztypen vorgestellt, die für diese Arbeit relevant sind. Die

Beschreibung der Messequenzen orientiert sich an den Büchern von D. Weishaupt

[Weis 09] und A. Hendrix [Hend 03].

Spinecho-Sequenz

Bei der Spinecho-Sequenz (SE-Sequenz) kommen zwei HF-Pulse zum Einsatz. Die

Anregung erfolgt mit einem 90ƒ-Puls, der die Magnetisierung in die xy-Ebene klappt.

Nach Abschalten des Pulses fangen die Spins an zu dephasieren und die Transversal-

magnetisierung zerfällt mit der Zeitkonstanten T �

2 . Um die Spins wieder in Phase zu

bringen, wird nach einer bestimmten Zeit TE/2 ein 180ƒ-Refokussierungspuls gesen-

det. Dieser Puls bewirkt, dass sich die Orientierung der Spins umdreht, sodass die

vorher �vorauseilenden� Spins (die, die aufgrund der vorhandenen Feldinhomogenitä-

ten zeitlich schneller dephasieren) nun einen Phasenrückstand besitzen, den sie zum

Zeitpunkt TE wieder aufgeholt haben. Infolgedessen präzedieren nach der sog. Echo-

zeit TE alle Spins wieder in Phase und es kommt zu einem Signalecho. Die SE-Sequenz

ist in Abb.2.8 dargestellt.

Durch das Spinecho-Verfahren wird die T �

2 -Dephasierung aufgehoben, die T2-Relaxation

bleibt allerdings bestehen. D.h. die Amplitude des Echos ist geringer als die des FIDs.

Je größer die gewählte Echozeit, desto größer ist der Signalverlust. Die Signalintensität

SSE eines Volumenelementes (Voxels) mit den Gewebeparametern ß, T1 und T2 kann

für TE « T1 in guter Näherung durch den Ausdruck

SSE = ß
1
1› e›

T R
T1

2
e›

T E
T2 (2.47)

beschrieben werden [Bill 02]. Hierbei ist ß die Protonendichte (PD) des betrachteten

Gewebes, T1 und T2 die Relaxationszeitkonstanten, TE die Echozeit und TR die Re-

petitionszeit (Zeit zwischen zwei 90ƒ-Pulsen, in der das Pulsschema der SE-Sequenz

wiederholt wird). Aus Gl.2.47 geht hervor, dass der T1-Kontrast eines SE-Bildes durch

die Wahl der TR-Zeit festgelegt wird, während der T2-Kontrast durch die Wahl der

Echozeit variiert werden kann. Die SE-Sequenz ermöglicht also die Aufnahme von T1-,

4Einen Überblick der verschiedenen Sequenzen �ndet man z.B. in [Bern 04] und [Weis 09].
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Abbildung 2.8.: Spinecho-Sequenz: 90ƒ-Anregung, 180ƒ Refokussierungspuls und Ausbil-
den eines Echos (angelehnt an [Weis 09] und [Hend 03]).
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T2- und PD-gewichteten Bildern und hat den Vorteil, dass sie gegenüber statischen

Feldinhomogenitäten relativ unemp�ndlich ist. Ein Nachteil ist allerdings die lange

Untersuchungszeit (ca.2-10min je nach Parametereinstellung).

Gradientenecho-Sequenz

Im Vergleich zur SE-Sequenz werden bei der Gradientenecho-Sequenz (GRE-Sequenz)

nur die Gradientenspulen zur Erzeugung eines Echos genutzt anstelle eines 180ƒ-

Refokussierungspulses. Hierzu wird der Frequenzkodiergradient zunächst mit nega-

tiver Polarität geschaltet, was zu einer Dephasierung der Spins führt (Dephasierung

wesentlich schneller als durch Relaxationsprozesse). Im Anschluss wird wieder eine

Rephasierung der Spins und somit ein Spinecho durch doppelt solange geschaltete po-

sitive Polarität des Gradienten herbeigeführt. Die Auslesung des MR-Signals erfolgt

durch einen bipolar geschalteten Gradienten. Vorteil dieser Sequenz sind die kurz-

en TR-Zeiten, die aufgrund des Wegfalls des 180ƒ-Pulses und dem Einsatz kleinerer

Flipwinkel beim Anregungsimpuls realisiert werden können. Kürzere TR-Zeiten er-

möglichen eine schnellere Bildaufnahme, wodurch die Sequenz weniger anfällig für

Bewegungsartefakte ist. Statische Inhomogenitäten werden durch GRE-Sequenzen al-

lerdings nicht ausgeglichen und das Signal zerfällt mit T �

2 .

Multiecho-Sequenzen

Bei der SE- und der GRE-Sequenz ist es möglich pro Anregung mehrere Echos (Echo-

züge, engl. echo train) zu erzeugen und damit die Aufnahmezeit erheblich zu reduzie-

ren. Bei der modi�zierten SE-Sequenz (auch Turbo-Spinecho - TSE-Sequenz genannt)

appliziert man weitere 180ƒ-Pulse, wobei zwischen den einzelnen Echos der Phasen-

kodiergradient jedesmal kurz eingeschaltet wird. Damit können mehrere Messungen

mit unterschiedlichen Phasenkodierungen in einem Sequenzdurchgang aufgenommen

werden. Schnelle GRE-Sequenzen arbeiten mit alternierender Polarität des Frequenz-

kodiergradienten, um mehrfache Echos zu erzeugen. Dieses Verfahren stellt hohe An-

forderungen an das Gradientensystem. Ein Spezialfall der schnellen GRE-Technik ist

die Echoplanare Bildgebung, die im nächsten Abschnitt näher erläutert wird.
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2.2. Grundlagen der MR-Bildgebung

Echoplanare Bildgebung (EPI)

Bei der echoplanaren Bildgebung (engl. Echo Planar Imaging - EPI) werden mit Hilfe

sehr schnell geschalteter Gradienten alle Phasen- und Frequenzkodierschritte in ei-

ner Schicht mit nur einem Anregungsimpuls durchgeführt. Durch wiederholtes Hin-

und Herschalten des Frequenzkodiergradienten kann in nur einem Sequenzdurchgang

der gesamte k-Raum zeilenweise abgetastet werden. Man nennt diese Sequenzen daher

auch �single-shot�-Sequenzen. Das EPI-Verfahren ermöglicht es mit einer einzigen An-

regung ein Bild von beispielsweise 256x128 Pixeln in 70 ms aufzunehmen. Aufgrund der

schnellen Akquisitionszeit ist EPI sehr gut für die funktionelle (Darstellung der Hirnak-

tivität mit hoher zeitlicher Au�ösung) und di!usionsgewichtete Bildgebung (Bewegung

in molekularer Größenordnung) geeignet und praktisch frei von Bewegungsartefakten.

Abb.2.9 zeigt das Pulsdiagramm einer EPI-Sequenz.
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Abbildung 2.9.: Echoplanar-Sequenz: Durch schnelle Gradientenschaltung werden mehrere
Echos mit unterschiedlichen Phasenkodierungen erzeugt (angelehnt an [Hend 03]).

Da die EPI auf der GRE-Technik basiert, zerfällt das MR-Signal mit T �

2 . Durch den

raschen Signalabfall wird die Zeit zur Aufnahme der Echos limitiert, wodurch auch

die mögliche Anzahl an Phasen- und Frequenzkodierungen (und damit auch die Bild-

au�ösung) begrenzt wird. Möchte man eine brauchbare Anzahl an Messungen in einer

gewissen Zeitspanne machen, benötigt man einen sehr starken und schnellen Gradien-

ten. Dies bereitet zum einen technische Schwierigkeiten, da die Gradientenspule eine
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2. Theoretische Grundlagen

elektrische �Trägheit� besitzt, die dem raschen Schalten entgegenwirkt, zum anderen

ergeben sich weitere unerwünschte E!ekte durch das schnelle Hin- und Herschalten

des Gradienten. Neben der hohen Lautstärkebelastung können aufgrund der rasch

wechselnden Magnetfelder Nervenstimulationen auftreten. Auch entstehen durch das

rasche Schalten zusätzliche Inhomogenitäten, die sich mit der Zeit aufaddieren und

zu geometrischen Verzerrungen des Bildes führen [Weis 09]. Da beim EPI-Verfahren

das Bild innerhalb eines Sequenzdurchganges aufgenommen wird, erhält man keinen

T1-Kontrast.

3D-Sequenzen

Bei 3D-Sequenzen wird kein Schichtselektionsgradient geschaltet, stattdessen erfolgt

die Phasenkodierung sowohl in y- als auch in z-Richtung. Das gesamte Probevolumen,

welches sich im sensitiven Bereich der Spule be�ndet wird dadurch angeregt und der

k-Raum muss nun in drei Dimensionen abgetastet werden. Das MR-Bild wird dann

über eine 3D-Fourier-Transformation berechnet. 3D-Sequenzen werden häu�g einge-

setzt, um z.B. hochau�ösende strukturelle MR-Aufnahmen zusätzlich zu funktionellen

EPI-Daten aufzunehmen, da durch den Mehrgewinn an Information die Auswertung

der Daten wesentlich verbessert und die Interpretation der Ergebnisse erleichtert wer-

den kann. Da bei der 3D-Technik keine Schichtselektion vorgenommen wird, können

rechteckige Anregungspulse eingesetzt werden, die den gewünschten Flipwinkel in kür-

zerer Zeit erreichen als sinc-Pulse. Durch die Wahl kleiner Flipwinkel und kurzer Echo-

zeiten können mittels 3D-Sequenzen hochau�ösende T1 und T2 gewichtete Bilder mit

isotroper Voxelgröße (z.B. 1× 1× 1mm3) in adäquater Zeit (< 10min) aufgenommen

werden.

2.2.4. Bildkontrast

Der Bildkontrast ist ein Unterscheidungsmerkmal für die Abgrenzbarkeit benachbar-

ter Gewebestrukturen. Aufgrund ihrer Relaxationseigenschaften tragen verschiedene

Gewebestrukturen mehr oder weniger stark zur Signalintensität bei. Dadurch kann je

nach Wahl der Sequenzparameter Echozeit TE und Repetitionszeit TR ein gewünsch-

ter Gewebe-zu-Gewebe-Kontrast im Bild erzeugt werden. Es gibt drei Parameter, die

den Bildkontrast und die Helligkeit eines Gewebes im MR-Bild beein�ussen:

34



2.2. Grundlagen der MR-Bildgebung

� Bei T1 gewichteten Bildern (T1w) wird der Bildkontrast hauptsächlich durch die

unterschiedlichen T1-Zeiten der Gewebe bestimmt. Für kurze Echozeiten wer-

den T2-bedingte Signalunterschiede unterdrückt, da es bei kurzen TE-Zeiten

(TE « T �

2 ) zu keiner unterschiedlichen Dephasierung der Spins bei den Gewebe-

arten kommt. Wird die TR-Zeit ebenfalls kurz gewählt, stellen sich Gewebearten

mit unterschiedlichen T1-Zeiten kontrastreich dar, denn Gewebearten mit kurzer

T1-Zeit besitzen nach der Zeitspanne TR mehr longitudinale Magnetisierung als

Gewebearten mit langer T1-Zeit (Abb.2.4).

� Bei T2 gewichteten Bildern (T2w) ergibt sich der Bildkontrast durch Unterschie-

de in den T2-Relaxationszeiten. Die Echozeit wird hier lang gewählt, um starke

Kontrastunterschiede bei Gewebearten mit unterschiedlichen T2-Zeiten zu errei-

chen (Abb.2.4). Die TR-Zeit wird lang gewählt, damit die Longitudinalmagne-

tisierung die Chance hat vollständig zu relaxieren und T1-bedingte Unterschiede

nicht zum Bildkontrast beitragen.

� Für kurze TE (TE « T �

2 ) und lange TR (TR » T1) entstehen Protonendichte

(PD) gewichtete Bilder (PDw). Der Ein�uss von T1 und T2 bedingten Signal-

unterschieden ist hier vernachlässigbar, sodass die Signalintensität nur von der

Protonendichte der betrachteten Gewebe (Anzahl der angeregten Spins pro Vo-

lumeneinheit) abhängt.

Die beschriebenen Kontraste mit der entsprechenden Wahl der Sequenzparamter TE

und TR sind in Abb.2.10 dargestellt.

2.2.5. Fehlerquellen/Artefakte

In der MR-Bildgebung gibt es eine Vielzahl an Artefakten (Abbildungsfehlern), die

die Qualität der aufgenommenen Bilder unterschiedlich stark beeinträchtigen. Arte-

fakte können verschiedene Ursachen haben, z.B. Hardware-bedingt, Sequenz-bedingt

oder vom Objekt/ Patient verursacht sein. Auch kann die Anwendung spezieller MR-

Techniken zu Artefakten führen. Durch den Trend zu höheren Feldstärken des Grund-

magnetfeldes fallen manche Artefakte stärker ins Gewicht. Dies lässt sich darauf zu-

rückführen, dass einige physikalische Parameter wie z.B. das Signal zu Rauschverhält-

nis (SNR - Signal-to-Noise-Ratio), der sich ergebende Frequenzo!set bei Suszebtibi-

litätsunterschieden oder die Chemische Verschiebung (engl. chemical shift) linear mit
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Abbildung 2.10.: Durch Festlegung und Variation der TE- und TR-Zeiten können ge-
wünschte Gewebe-zu-Gewebe-Kontraste im MR-Bild erzeugt und verändert werden. Die drei
grundsätzlichen Kontraste der MRT (oben links: PDw, oben rechts: T2w, unten links: T1w)
sind dargestellt. Die Bilddaten stammen aus eigenen MRT-Aufnahmen.

der Magnetfeldstärke ansteigen. ˜hnlich zum SNR nimmt das Artefakt zu Rausch-

verhältnis (ANR) mit zunehmender Feldstärke zu. Somit zeichnen sich Artefakte, die

bei niedrigen Feldstärken im Rauschen verschwinden bei höheren Feldstärken deutlich

gegen den Hintergrund ab [Bern 06]. Neben dem Ein�uss der Feldstärke ergeben sich

auch durch die Wahl der Messsequenz bzw. der eingestellten Sequenzparameter große

Unterschiede in der Bildqualität. Das in Kapitel 2.2.2 beschriebene Aliasing-Artefakt

tritt z.B. auf, wenn das FOV zu klein gewählt wird bzw. die Abtastrate zu gering

ist. Der E!ekt der Chemischen Verschiebung (Abhängigkeit der Resonanzfrequenz der

Protonen von der molekularen Umgebung) kann für die MR-Spektroskopie ausgenutzt

werden, beispielsweise um zusätzliche Informationen über den Metabolismus von Or-

ganen (krankhaftes Gewebe, z.B. Wiederau"ammen eines Tumors) zu gewinnen. Auf

der anderen Seite können aber auch aufgrund der Chemischen Verschiebung störende

Artefakte im Bild entstehen. Der Resonanzfrequenzunterschied zwischen Lipiden und

Wasser beträgt bei 3T 420-440 Hz [Bern 06]. Dadurch wird das Signal von Fett und

Wasser im Bild in Frequenzkodierrichtung zueinander verschoben dargestellt. Durch

Vertauschung von Phasen- und Frequenzkodierrichtung, Erhöhung der Frequenzband-
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2.2. Grundlagen der MR-Bildgebung

breite oder Fettsupressionstechniken kann das Chemical-shift-Artefakt vermieden bzw.

reduziert werden ([Heil 08], [Weis 09], [Diet 08]). Weitere sequenzbedingte Artefakte

sind der Partialvolumen-E!ekt5, �Eddy Currents�6 oder Crosstalk7. Häu�g treten bei

der Bildakquisition auch sog. Suszeptibilitätsartefakte auf, die aufgrund von lokalen

Magnetfeldinhomogenitäten entstehen und zu Verzerrungen und Signalverlust im Bild

führen. Trotz der hohen Homogenität des externen statischen Magnetfeldes8 wird diese

durch das zu untersuchendes Objekt verzerrt. An den Phasengrenzen von verschiede-

nen Materialien/Geweben (z.B. Knochen-Luft) kommt es aufgrund der unterschiedli-

chen magnetischen Suszeptibilität dieser Gewebearten zu Abbildungsfehlern. Auch das

manchmal nicht vermeidbare Einbringen von metallischen Fremdkörpern (Implanta-

te, Zahnspange u.ä.) oder Verabreichen von Kontrastmitteln (besitzen oft eisenhaltige

Partikel) führt zu Suszeptibilitätsartefakten. Das System kann durch sog. Shimming

(engl. shim - Ausgleich) mit Hilfe spezieller Spulen (erzeugen zusätzliche Magnetfelder

in verschiedene Raumrichtungen) einen Großteil an Feldinhomogenitäten ausgleichen,

wobei ein absolut homogenes Magnetfeld nicht realisierbar ist. Neben den genannten

Artefakten treten in der MR-Bildgebung auch immer Fluss- und Bewegungsartefakte

auf. Diese entstehen aufgrund von Bewegungen des Gesamtobjektes oder durch Be-

wegungen einzelner Unterstrukturen (Blut�uss, Pulsation von Herz und Blutgefäßen,

Atem-, Schluck- oder Augenbewegungen). Bewegungen während der Messung führen

zu einer Fehlzuordnung der Phase zum Zeitpunkt der Datenaufnahme und damit zu

einer verfälschten räumlichen Zuordnung der Signale. In Folge dessen verschmiert sich

die Signalintensität in Phasenkodierrichtung und es entstehen �Signalghosts�. Auch

bei Phantommessungen (insbesondere bei �üssigkeitsgefüllten Phantomen) können Be-

wegungsartefakte auftreten, die von Vibrationen des Scanners herrühren oder durch

Konvektion bedingt sind. Zu berücksichtigen sind auch Hardware-bedingte Artefakte.

Durch Fehler in der Elektronik oder durch elektrostatische Entladungen können einzel-

5Tritt z.B. an Grenz�ächen von hypo- und hyperintensen Strukturen (Luft-Wasser) auf, die Signal-
intensitäten der beiden Strukturen werden in einem Voxel gemittelt und nicht einzeln aufgelöst
[Weis 09].

6Wirbelströme, die durch den Magneten selbst verursacht werden und Ströme, die durch schnelles
Schalten der Gradienten entstehen. Insbesondere Di usionsbildgebungssequenzen sind anfällig für
�eddy currents� und den daraus resultierenden Verzerrungen [Le B 06].

7Ein zu gering gewählter Schichtabstand bzw. die Überlappung mehrerer Schichtpakete führt zu
Interferenzen zwischen den Schichten und zur Überlagerung der Spinanregungen [Heil 08].

8Typische Herstellerangaben für einen leeren Magneten sind 1ppm für die Homogenität eines Ku-
gelvolumes mit 50cm Durchmesser um das Isozentrum [Diet 08].
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ne, isolierte fehlerhafte Punkte hoher Signalintensität im k-Raum entstehen, die sich

nach der FT als Streifenmuster im Bild zeigen. Diese Artefakte werden als �Spikes�

bezeichnet. Aufgrund externer Radiofrequenzstörungen, z.B. bei nicht abgeschirmten

elektrischen Geräten im Aufnahmeraum (Anästhesiegeräte, Pulsoximeter) oder bei

geö neter Tür können sog. Zipper-Artefakte auftreten. Durch die Störstrahlung ver-

stärkt sich das Rauschen, die Signalintensität nimmt ab und es entstehen punktierte

Linien im Bild ([Heil 08],[Weis 09]).
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2.3. Anatomische und physiologische Grundlagen

In diesem Kapitel erfolgt eine kurze Einführung in den Aufbau und die Funktion von

Nervenzellen (Neuronen), soweit es für diese Arbeit relevant ist.

Das menschliche Gehirn besitzt eine Vielzahl (ca. 200 Mrd.) an Neuronen, deren ty-

pische Eigenschaften in der Aufnahme, Weiterleitung, Verarbeitung, Speicherung und

Übertragung elektrischer Signale liegen. Durch die komplexe Verknüpfung der Neu-

ronen untereinander und ihre spezielle Morphologie mit langen Fortsätzen ist eine

e ektive Koordination zahlreicher Körperfunktionen und ein biologisch sinnvolles Re-

aktionsverhalten auf die aufgenommenen Signale/Informationen aus der Umwelt und

dem Körperinneren möglich. Die Biologie des Nervengewebes bildet die Voraussetzung

für re�ektiertes Handeln, Bewusstsein, Gedächtnis, Sprache, Emotionen und ähnliche

Leistungen. Allgemein gliedert sich das Nervensystem in Zentralnervensystem (ZNS)

und peripheres Nervensystem (PNS), wobei Gehirn und Rückenmark dem ZNS an-

gehören. Makroskopisch lässt sich das Gewebe von Gehirn und Rückenmark in graue

(gray matter - GM) und weiße Substanz (white matter - WM) gliedern. Die GM ent-

hält die Zellkörper von Neuronen und auch Nervenfasern, während die WM die zumeist

myelinisierten Fortsätze der Neuronen enthält. Im Gehirn bildet die graue Substanz an

der Ober�äche die Rinde (Kortex) und in der Tiefe sog. Kerngebiete (Ansammlungen

von Nervenzellkörpern eingebettet in die WM). Die weiße Substanz repräsentiert das

Mark im Gehirn. Anders als im Gehirn liegt im Rückenmark die graue Substanz im

Zentrum und wird von der weißen Substanz umgeben.

Das Nervengewebe lässt sich in zwei Zelltypen einteilen: Nervenzellen und Gliazel-

len. Die Nervenzellen sind für die typischen Leistungen des Nervengewebes zuständig

während die Gliazellen das Milieu scha en, das für die Funktion der Nervenzellen er-

forderlich ist. Zur Signalübertragung zwischen Neuronen und anderen Zellen dienen

spezi�sche Kontaktstellen, sog. Synapsen. Abbildung 2.11 zeigt den schematischen

Aufbau einer Nervenzelle mit verschiedenen Synapsenformen und ihre Verbindungen

mit Gliazellen.

Eine Nervenzelle lässt sich in einen Zellkörper (Soma) und zwei Arten von Fortsät-

zen gliedern: Axon (e ektorisch) und Dendriten (rezeptiv). Die Dendriten sind die

Strukturen des Signaleingangs, sie empfangen a erente9 Signale, während das Axon

9A erent: zu einem Bezugspunkt, meistens dem ZNS hin; z.B. Aufnahme von äußeren Reizen (sen-
sorisch oder sensibel)
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Abbildung 2.11.: schematischer Aufbau einer Nervenzelle.

e erente10 Signale weiterleitet. Dendriten sind im Vergleich zum Axon oft relativ kurz,

sie verzweigen sich mehrfach und ihr Durchmesser kann sich auf bis zu 1Ûm verjüngen.

Der Durchmesser von Axonen bleibt konstant und liegt ebenfalls im Ûm-Bereich. Bei

einem Teil der Neuronen ist das Axon von einer Myelinschicht umhüllt, die entlang

des Axons an sog. Ranvier-Schnürringen unterbrochen ist. Die Myelinschicht bewirkt

eine Isolation der Erregungsleitung und verhilft der Zelle zu einer deutlich höheren

Leitungsgeschwindigkeit im Vergleich zu nicht myelinisierten Zellen. Mikro�lamente

stützen die Axonstruktur und verlaufen größtenteils parallel zur Axonrichtung.

10E erent: von einem Bezugspunkt, meistens dem ZNS weg; z.B. Weiterleitung von Erregungen zu
Muskelzellen (motorisch)
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2.4. Grundlagen der Di usionsbildgebung

Die Di usionsgewichtete Magnetresonanztomographie (DW-MRI) ermöglicht es, die

Di usionsbewegung von Wassermolekülen in vivo zu messen. Bereits in den 1960er-

Jahren wurden die ersten Kernspinresonanzexperimente zur Messung der Di usionsbe-

wegung von Wassersto kernen durchgeführt [Stej 65]. Die Di usionsbildgebung fand

durch die Nutzung schnellerer Gradientensysteme ihren Einsatz in der MRT aber erst

in den 1980er Jahren [Le B 86]. Mit der Einführung des Di usionstensors als Modell

gelang es neben der räumlich aufgelösten Darstellung der Di usionsbewegung auch die

Richtungsabhängigkeit der Di usionskoe!zienten im Gewebe zu bestimmen und somit

z.B. Aussagen über den Verlauf von Nervenbahnfasern zu tre en. Die Rekonstrukti-

on von Nervenbahnen ist insbesondere in der Operations- und Bestrahlungsplanung

wichtig. Weiterhin wird die Di usionstensor-Bildgebung (DTI) zur Erforschung von

Krankheiten, die mit Veränderungen der weißen Substanz einhergehen (wie z.B. Schi-

zophrenie oder Depression) eingesetzt.

Im folgenden Kapitel werden die physikalischen Grundlagen der Di usion und die

Messmethode der DTI vorgestellt. Insbesondere werden der Zusammenhang zwischen

Gewebeeigenschaften und di usionsgewichteten Signal, der Ein�uss der Messparame-

ter auf das gemessene Signal und die Weiterverarbeitung und Interpretation der Mess-

daten (z.B. Berechnung des Di usionstensors und Interpretation der Di usionskoe!-

zienten) näher beschrieben.

2.4.1. Freie Di usion

Unter Di usion versteht man eine zufällige thermische Eigenbewegung von Teilchen.

Moleküle in einer Flüssigkeit führen aufgrund ihrer thermischen Energie eine zufällige,

translatorische, dreidimensionale Bewegung aus, auch Brownsche Molekularbewegung

genannt. Die Wechselwirkung mit anderen Teilchen führt zu einer ständigen Rich-

tungsänderung und somit zu einem �Random Walk� (Zufallsbewegung) der Moleküle.

Moleküle, die zum Zeitpunkt Null am selben Ort sind, verteilen sich im Raum wie

z.B. ein Tropfen Tinte in Wasser. Einstein hat in seinem Artikel [Eins 56] den physi-

kalischen Prozess der �von der molekularkinetischen Theorie der Wärme geforderten

Bewegung von in ruhenden Flüssigkeiten suspendierten Teilchen� ausführlich unter-

sucht und einen Zusammenhang zwischen der mittleren Verschiebung der Teilchen und
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der verstrichenen Zeit  aufgestellt: Bei freier Di usion wird die Di usionsdistanz der

Moleküle durch eine Normalverteilung beschrieben. Die Varianz à2 dieser Verteilung

ist proportional zur Di usionszeit  und dem Di usionskoe!zienten D

à2 = 2nD =
e
x2

f
. (2.48)

Die typische Ortsänderung (Wurzel des Verschiebungsquadrats Øx2Œ) eines Moleküls

wächst demnach mit der Wurzel der Zeit an (Abb. 2.12a). Die Variable n gibt in Gl.2.48

die Anzahl der Dimensionen an. Der Di usionskoe!zient, der die Beweglichkeit der

Moleküle im Medium beschreibt, ist abhängig von der Temperatur und der Viskosität

des Mediums. Der Di usionskoe!zient von Wasser beträgt ca. 2× 10›9m2/s bei 20ƒC

[Toft 00], d.h. die Moleküle können in 50ms Di usionsdistanzen von 14Ûm erreichen.

2.4.2. Eingeschränkte Di usion

Betrachtet man biologisches Gewebe, so wird hier die Bewegung der Wassermoleküle

z.B. durch Makromoleküle, Zellmembranen und Nervenfasern beein�usst (Abb. 2.12b).

Durch auftretende Barrieren und Hindernisse können die Moleküle nicht mehr frei in

alle Raumrichtungen di undieren, der Di usionsprozess wird begrenzt und dadurch

in bestimmte Richtungen gelenkt. Zum Beispiel können Wassermoleküle parallel zu

Nervenfasern frei di undieren, während sie senkrecht dazu durch Zellwände begrenzt

werden. Die Richtungsabhängigkeit der Di usion wird auch als Anisotropie bezeichnet.

Bei eingeschränkter Di usion wird die Di usionsdistanz der Moleküle im Vergleich zur

freien Di usion verkürzt und kann bei ausreichend langer Di usionszeit nicht mehr

durch eine Normalverteilung beschrieben werden. Der im biologischen Gewebe gemes-

sene Di usionskoe!zient ist nicht nur von der Di usionsrichtung, sondern auch von

der Di usionslänge abhängig. Wählt man eine kurze Di usionszeit, sodass der Groß-

teil der Moleküle während dieser Zeit auf kein Hindernis tri t, erscheint die Di usion

frei. Mit zunehmender Di usionszeit zeigt sich die Einschränkung der Bewegung, die

mittlere Weglänge strebt einem Grenzwert entgegen (Abb. 2.12a) und der Di usi-

onskoe!zient nimmt ab. Man bezeichnet daher auch den im biologischen Gewebe

gemessenen Di usionskoe!zienten als scheinbaren Di usionskoe!zienten (Apparent

Di usion Coe!cient - ADC). Er repräsentiert den komplexen Di usionsprozess auf

Voxelskala. Die beiden Größen ADC und D werden, was ihre Bezeichnung betri t, im

Folgenden nicht unterschieden, sondern vereinfachend mit D abgekürzt.
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Abbildung 2.12.: a) Vergleich des mittleren Verschiebungsquadrates der freien und einge-
schränkten Di usion; b) Prozesse, die zur eingeschränkten Di usion in biologischem Gewebe
führen: A geschlossene Bereiche, z.B. Zellen, B Moleküle können aufgrund von Hindernis-
sen/engen Zwischenräumen auf längere Di usionspfade gezwungen werden und C Austausch
zwischen Kompartimenten (angelehnt an [Le B 03]).

2.4.3. Di usionsgewichtete Bildgebung (DWI) in der MRT

DWI ist eine MR-Technik, die es ermöglicht den Di usionsprozess auf molekularer

Ebene in vivo zu messen. Moseley et al. zeigten erstmals 1990 bei Katzen, dass mittels

DWI eine Ischämie detektiert werden kann, bevor sie mit anderen Kontrasten erkenn-

bar wird [Mose 90]. Für die Kodierung der Di usionsbewegung von z.B. Wassermole-

külen im Gewebe werden zusätzliche Gradientenfelder (di usionssensitive Gradienten)

verwendet. Die experimentellen Grundlagen zur Durchführung von Di usionsmessun-

gen wurden durch die Einführung der Stejskal-Tanner-Sequenz 1965 ([Stej 65]) be-

reitgestellt. Die Stejskal-Tanner-Sequenz ist eine SE-Sequenz, bei der zusätzlich zwei

starke Magnetfeldgradienten vor und nach dem 180ƒ-Refokussierungspuls geschaltet

werden. Das Sequenzdiagramm ist in Abb.2.13 schematisch dargestellt.

Der erste Di usionsgradient (Dephasierungsgradient) bewirkt eine zusätzliche ortsab-

hängige Phasenverschiebung der Spins entlang der Richtung des Gradienten. Diese

Phasenverschiebung der Spins wird durch den zweiten Di usionsgradienten (Repha-

sierungsgradient) wieder aufgehoben. Spins, die aufgrund von Di usion während der

Zeitdauer des ersten Gradienten ihre räumliche Position ändern, erfahren entlang der
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Abbildung 2.13.: Diagramm der Stejskal-Tanner-Sequenz (angelehnt an [Bamm 09]).

Richtung des Gradienten eine andere Phasenverschiebung als die statischen Spins.

Diese veränderte Phasenverschiebung kann nicht durch den Rephasierungsgradienten

rückgängig gemacht werden. Somit ergibt sich eine Signalabschwächung des Spinechos,

da die di undierten Spins nicht zur Nettomagnetisierung mit beitragen. Die Di usi-

onsgewichtung spiegelt sich in der Reduktion des Signals wider. Die Stärke der Dif-

fusionsgewichtung ist abhängig von der Stärke des Gradienten G und seiner Dauer Ó.

Je stärker der Gradient (d.h. je größer seine Amplitude), desto stärker wirkt sich

die Phasenverschiebung auf di undierende Spins abhängig von ihrer Di usionsdistanz

aus. Durch eine längere Di usionszeit (größeres Ó) können die Spins größere Strecken

zurücklegen und nehmen somit abhängig vom Gradienten einen größeren Frequenzun-

terschied wahr. Zu beachten ist allerdings, dass die Abschwächung im resultierenden

Signal nicht allein von der Di usion abhängt, sondern auch durch die T2-Relaxation

beein�usst wird. Um die Di usionsbewegung der Spins quantitativ erfassen zu können,

müssen die Blochschen Gleichungen durch Hinzufügen eines Di usionsterms modi�-

ziert werden. Torrey formulierte diese Erweiterung der Blochschen Gleichung 1956
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2.4. Grundlagen der Di usionsbildgebung

[Torr 56]:

ö þM(þr, t)

öt
= Ò( þM × þB(þr, t))›

Mx þex +My þey

T2

›
(Mz › M0)

T1
þez + þæ(Dþæ þM).

(2.49)

In der allgemeinen Formulierung der Bloch-Torrey-Gleichung treten noch zusätzliche

Driftterme auf, die z.B. durch Kraftwirkung der Magnetfeldgradienten auf die Atom-

kerne entstehen können. Diese sind in Gl.2.49 vernachlässigt. Vergleicht man Gl.2.30

mit Gl.2.49, so fällt auf, dass Gl.2.49 aufgrund des Di usionsterms ihre Ortsunab-

hängigkeit verloren hat. Betrachtet man die Transversalmagnetisierung Mxy(þr, t), so

lässt sich eine Aussage über den E ekt der Di usionskodierung in der Stejskal-Tanner-

Sequenz tre en. Für þB(þr, t) = (0, 0, B0 + þr þG(t))T ergibt sich:

öMxy(þr, t)

öt
= ›i

1
æ0 + Òþr þG(t)

2
Mxy ›

Mxy

T2
+ þæ(DþæMxy(þr, t)). (2.50)

Wählt man als Ansatz

Mxy(þr, t) = m(t)exp
5
›

3
iæ0 +

1

T2

4
t
6

exp
1
›iþk(t)þr

2
(2.51)

mit

þk(t) = Ò

t
�

0

G(t˝)dt˝, (2.52)

so lassen sich nach Einsetzen in Gl. 2.50 die Lamorpräzession und der Anteil der T2-

Relaxation gut eliminieren, sodass eine gewöhnliche DGL für die Größe m(t) bleibt,

deren zeitliche ˜nderung von dem Di usionskoe!zienten und dem gewählten Di usi-

onsgradienten abhängt:

1

m(t)

dm(t)

dt
Mxy = þæ(DþæMxy(þr, t)) = ›þk(t)T Dþk(t)Mxy. (2.53)
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Daraus folgt

1

m(t)
dm = ›þk(t)T Dþk(t)dt. (2.54)

Durch Integration ergibt sich folgende Lösung mit m(0) als Amplitude der Transver-

salmagnetisierung unmittelbar nach dem Anregungspuls:

m(t) = m(0)exp

Q
ca›

t
�

0

þk(t˝)T Dþk(t˝)dt˝

R
db . (2.55)

Für isotrope Medien gilt:

m(TE)

m(0)
= exp

Q
ca›D

T E
�

0

þk(t˝)Tþk(t˝)dt˝

R
db = exp(›bD). (2.56)

Die Größe b

b =

T E
�

0

þk(t˝)Tþk(t˝)dt˝ (2.57)

wird auch als Gradientenfaktor bzw. b-Wert bezeichnet und bestimmt die Stärke der

Di usionsgewichtung.

Berechnung des b-Wertes

Der b-Wert ist sequenzspezi�sch und wird aus der Integration des Produkts der beiden

über TE integrierten Gradienten

bij = Ò2
T E
�

0

Q
ca

t
�

0

Gi(t
˝)dt˝

R
db

Q
ca

t
�

0

Gj(t
˝)dt˝

R
db dt (2.58)

ermittelt mit i,j = x,y,z. Für die Stejskal-Tanner-Sequenz (rechteckige Gradienten)

berechnet sich der b-Wert über

b = Ò2G2Ó2
A
 ›

Ó

3

B
. (2.59)
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2.4. Grundlagen der Di usionsbildgebung

Der b-Wert (in s/mm2) ist abhängig vom gyromagnetischen Verhältnis Ò (in (Ts)›1),

von der Gradientenstärke G (in T/m), der Dauer des Gradientenpulses Ó (in s) und dem

Zeitintervall  zwischen den Gradienten. Für trapezförmige Gradienten gilt [Bass 94]

b = Ò2G2
A

Ó2
A
 ›

Ó

3

B
+

Ô2

30
›

ÓÔ2

6

B
. (2.60)

Hierbei bezeichnet Ô die �Ramp-Zeit�, d.h. die Zeit, die der Gradient zum Hochfahren

auf die Stärke G benötigt. Für endliche Schaltzeiten lässt sich die e ektive Di usionzeit

über

tdiff =  ›
Ó

3
(2.61)

berechnen. Die Einstellung des b-Wertes beein�usst die Sensitivität der Sequenz auf

die Di usion. Je höher der b-Wert, desto stärker wird die Di usionsgewichtung, desto

schwächer aber auch die sich ergebende Signalintensität. Bei langen Di usionszeiten

wird das Signal zusätzlich stark durch die T2-Relaxation abgeschwächt, d.h. mit stei-

gendem b-Wert verschlechtert sich das SNR. Wählt man den b-Wert allerdings zu kurz,

so ist die Signalabschwächung nur sehr gering und die Di usionsstrecke der Wasser-

moleküle u.U. zu kurz, um sichere Aussagen über das Di usionsverhalten tre en zu

können. Zwischen diesen beiden Extremen gibt es einen idealen b-Wert, der zu einem

Optimum sowohl in der Di usionsgewichtung (ausreichend lange Di usionsstrecke der

Wassermoleküle), als auch im SNR (maximales SNR) führt. Dieser b-Wert lässt sich

über folgende Relation bestimmen [Neil 97]:

bopt =
1.1

D
. (2.62)

Bestimmung des ADC

Da sich das MR-Signal eines Voxels aus Signalen mit unterschiedlichen Di usionskoe!-

zienten zusammensetzen kann, bezeichnet man den gemessenen Di usionskoe!zienten

als ADC (vgl. Kap. 2.4.2). Um den ADC bzw. D zu bestimmen, braucht man min-

destens zwei di usionsgewichtete Messungen mit verschiedenen b-Werten, die sich in

ihrer Pulssequenz bis auf den b-Wert nicht unterscheiden. Die Variation des b-Wertes
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erfolgt über die ˜nderung der Gradientenstärke, sodass das Timing der Pulssequenz

unverändert bleibt. Setzt man die beiden Messungen ins Verhältnis zueinander, so fällt

der Ein�uss der T2-Relaxation heraus und es ergibt sich abgeleitet aus Gl. 2.56

D =
1

(b2 › b1)
ln

3
Sb1

Sb2

4
. (2.63)

Oft werden eine ungewichtete (b1 = 0 und Sb1 = S0) und eine di usionsgewichtete

Aufnahme zueinander ins Verhältnis gesetzt. In Abbildung 2.14 a) ist die Abhän-

gigkeit der Signalstärke vom b-Wert dargestellt. Der ADC lässt sich aus den Mes-

sungen mit unterschiedlichen b-Werten über einen Fit aus der Geradengleichung des

logarithmischen Signalabfalls bestimmen. Bei b-Werten < 3000 s/mm2 kann in gu-

ter Näherung ein monoexponentieller Signalabfall angenommen werden. Studien mit

sehr hohen b-Werten (b > 3000 s/mm2) deuten jedoch darauf hin, dass der Signal-

abfall nicht mehr monoexponentiell verläuft, sondern durch mehr als eine Zeitskala

bestimmt wird [Mori 07, Clar 00]. Da in dieser Arbeit nur Messungen mit kleinen b-

Werten (b < 1500 s/mm2) durchgeführt wurden, kann von einem monoexponentiellen

Signalabfall ausgegangen werden. Abbildung 2.14 b) zeigt die voxelweise Darstellung

des Di usionskoe!zienten (ADC-Karte), der aus einer Serie von di usionsgewichteten

Aufnahmen mit unterschiedlichen b-Werten berechnet wurde. Die Signalstärke der dif-

fusionsgewichteten Bilder nimmt mit zunehmender Gradientenstärke (höherer b-Wert)

ab.

2.4.4. Di usionstensor-Bildgebung (DTI)

Bei freier, isotroper Di usion genügt ein Skalar (Bestimmung der Di usionskonstan-

ten), um den Di usionsprozess vollständig zu beschreiben. Im biologischen Gewebe ist

die Di usion allerdings, wie in Kapitel 2.4.2 beschrieben, eingeschränkt. Der Di usion-

koe!zient wird gewebespezi�sch und hängt von der Richtung und der Di usionslänge

ab. Die Richtungsabhängigkeit der Di usion lässt sich besonders im faserigen Gewe-

be, wie z.B. der weißen Substanz, gut beobachten. Die Anisotropie der Di usion kann

durch einen 3x3 Tensor beschrieben werden. Der Di usionstensor beinhaltet Informa-

tionen über die Di usion entlang der drei orthogonalen Raumrichtungen, sowie über
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Abbildung 2.14.: a) Bestimmung des ADC aus der Geradengleichung des logarithmischen
Signalabfalls in Abhängigkeit vom b-Wert (angelehnt an [Mori 07]). b) voxelweise Darstel-
lung des ADC (ADC-Karte), berechnet aus einer Serie von di usionsgewichteten Bildern. Die
Stärke des Signalabfalls ist abhängig von den jeweiligen Di usionskoe!zienten des Gewebes.
Das Signal des Liquor cerebrospinalis (CSF) (markiert durch den weißen Pfeil) erscheint
z.B. dunkler als das umliegende Gewebe in den di usionsgewichteten Daten (angelehnt an
[Mori 99]).

die Korrelation zwischen diesen Richtungen. Er ist gegeben durch:

D =

Q
ccca

Dxx Dxy Dxz

Dyx Dyy Dyz

Dzx Dzy Dzz

R
dddb (2.64)

Der Erwartungswert der Di usionsdistanz entlang einer Gradientenrichtung lässt sich

über die Projektion des Tensors in diese Richtung ausdrücken (vgl. mit Gl.2.48):

e
x2

f
= 2gT Dg . (2.65)

Fordert man, dass die Projektion des Tensors in zwei zueinander gedrehten Koordi-

natensystemen invariant ist, so ergibt sich als Konsequenz, dass der Di usionstensor

symmetrisch sein muss:

gT Dg = g˝T D˝g˝ ¾ D˝ = RDRT . (2.66)

R bezeichnet die Rotationsmatrix. Zur Beschreibung des Tensors und somit des Di u-
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2. Theoretische Grundlagen

sionsprozesses genügen damit 6 unabhängige Tensorelemente. Die diagonalen Elemen-

te des Tensors beschreiben die Di usionsstärke in drei orthogonale Raumrichtungen

(Bewegungsanteil in x-,y- und z-Richtung) und die Kreuzelemente de�nieren die Ori-

entierung dieser Raumrichtungen. Der Tensor lässt sich auch über seine Eigenvektoren

þÜi und Eigenwerte Úi darstellen:

D = (þÜ1þÜ2þÜ3)
T

Q
ccca

Ú1 0 0

0 Ú2 0

0 0 Ú3

R
dddb (þÜ1þÜ2þÜ3) . (2.67)

Die Eigenvektoren geben die Hauptdi usionsrichtung und die Eigenwerte die dazuge-

hörige Di usionslänge in die entsprechende Richtung an. Mit Hilfe eines Di usions-

ellipsoids lässt sich der Tensor anschaulich darstellen. Abb.2.15 zeigt die graphische

Beschreibung des Di usionstensors. Anhand der Tensorform lassen sich Informationen

über den Grad der Anisotropie gewinnen. Bei isotroper Di usion ist der Di usionsel-

lipsoid eine Kugel (alle Eigenwerte sind gleich) und der diagonale Tensor kann auf die

Di usionskonstante D reduziert werden. Bei anisotroper Di usion wird der Di usions-

ellipsoid zigarrenförmig, wobei der Haupteigenvektor þÜ1 die Hauptdi usionsrichtung

innerhalb eines Voxels angibt. Ist ein Eigenwert viel größer als die zwei anderen, nä-

hert sich die Ellipse einer Geraden an. Im Fall, dass zwei Eigenwerte viel größer als

der dritte sind, nähert sich die Ellipse einer Fläche an.

Charakterisierung und Quanti�zierung von DTI Daten

Ein quantitatives Maß für die Anisotropie ist die fraktionelle Anisotropie (FA):

FA =

ó
3

2

æ
(Ú1 › ØÚŒ)2 + (Ú2 › ØÚŒ)2 + (Ú3 › ØÚŒ)2

æ
Ú21 + Ú22 + Ú23

(2.68)

wobei ØÚŒ die mittlere Di usivität als 1/3 der Spur von D angibt:

MD = Sp(D)/3 = ØÚŒ =
1

3
(Ú1 + Ú2 + Ú3). (2.69)

Der FA-Index kann Werte zwischen Null und Eins annehmen, wobei ein Wert von Null

für maximal isotrope Di usion steht und eine FA von eins auf maximal anisotrope
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Abbildung 2.15.: a) kugelförmiger Di usionsellipsoid bei freier Di usion. Der Di usions-
prozess kann durch eine Di usionskonstante beschrieben werden. b) anisotrope Di usion:
Das Eigensystem des Tensors ist gleich dem Laborsystem. Die Di usion lässt sich durch
die diagonalen Tensorelemente beschreiben. c) anisotrope Di usion: Der Di usionstensor
ist relativ zum Laborsystem gedreht. Der Di usionsprozess wird durch einen 3x3 Tensor
beschrieben (angelehnt an [Mori 99]).
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Di usion hindeutet. Neben dem FA-Index gibt es noch weitere Größen, die als Maß

für die Anisotropie herangezogen werden können ([Bass 96], [Pier 96]):

sRA =

ó
1

6

æ
(Ú1 › ØÚŒ)2 + (Ú2 › ØÚŒ)2 + (Ú3 › ØÚŒ)2

ØÚŒ
, 0 < sRA < 1 (2.70)

V R =
Ú1Ú2Ú3

ØÚŒ3
, 0 < V R < 1 (2.71)

Hierbei bezeichnet sRA die skalierte relative Anisotropie und VR das Volumenverhält-

nis. Die angegebenen Wertebereiche der Anisotropieindizes ergeben sich daraus, dass

D positiv-de�nit ist. Abweichungen können auftreten, wenn die Messdaten negative

Eigenwerte liefern. Dies ist physikalisch gesehen nicht sinnvoll, kann aber vorkommen,

wenn z.B. aufgrund von schlechtem SNR die Signalstärke eines Voxels bei einer dif-

fusionsgewichteten Messung höher ist als bei der Messung ohne Di usionswichtung.

Zur visuellen Darstellung haben sich Farbkarten bewährt, bei denen die Di usionsrich-

tung farbkodiert (Di usion entlang der x-Achse in rot, entlang der y-Achse in grün und

entlang der z-Achse in blau) dargestellt wird (Abb.2.16f). Abbildung 2.16 zeigt ver-

schiedene Bilder zu abgeleiteten Größen, die sich aus dem Di usionstensor gewinnen

lassen. Mit Hilfe von FA-Karten kann eine Aussage über die Richtungsabhängigkeit des

Di usionsprozesses im Gewebe getro en werden. Die Richtungsinformation des Dif-

fusionstensors lässt sich ausnutzen, um Faserverläufe im Gehirn zu verfolgen. Es gibt

verschiedene Fiber-Tracking-Verfahren zur Rekonstruktion von Nervenbahnfasern. Ei-

ne gute Übersicht liefert [Mori 02].

Berechnung des b-Wertes bei anisotroper Di usion und Bestimmung des

Di usionstensors

Betrachten wir uns die in Kapitel 2.4.3 hergeleitete Gleichung für die zeitliche ˜nde-

rung der Magnetisierung (Gl. 2.55) bei einer di usionsgewichteten Sequenz, so können

wir im Fall von anisotropen Medien D nicht mehr als Konstante behandeln und vor

das Integral ziehen, sondern müssen den anisotropen Di suionsprozess z.B. mit Hilfe
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Abbildung 2.16.: Bilder zu abgeleiteten Größen aus DTI-Daten: a) B0-Bild (MRT-
Aufnahme ohne Di usionsgewichtung); b) di usionsgewichtete Aufnahme (b = 1000 s/mm2);
c) FA-Karte; d) MD-Karte; e) VR-Karte und f) farbkodierte FA-Karte. (Die Bilddaten stam-
men aus eigenen MRT-Aufnahmen).
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des Tensormodells beschreiben. Es ergibt sich im Tensormodell

m(TE)

m(0)
= exp

Q
ca›

T E
�

0

þk(t˝)T Dþk(t˝)dt˝

R
db

= exp

Q
ca›

T E
�

0

dt˝(Dxxk2x +Dyyk2y +Dzzk2z + 2Dxykxky + 2Dxzkxkz + 2Dyzkykz)

R
db ,

(2.72)

wobei kx = kx(t), ky = ky(t) und kz = kz(t) zeitabhängig sind. Unter Berücksichtigung

der De�nition der b-Matrix

bM =

T E
�

0

þk(t˝)Tþk(t˝)dt˝ (2.73)

ergibt sich bei konstantem Gradienten þG(t) = G(t)(gx, gy, gz)
T

bM = bþgTþg = b

Q
ccca

g2x gxgy gxgz

gygx g2y gygz

gzgx gzgy g2z

R
dddb =

Q
ccca

bxx bxy bxz

bxy byy byz

bxz byz bzz

R
dddb . (2.74)

De�nieren wir zwei neue Vektoren b = (bxx, byy, bzz, 2bxy, 2bxz, 2byz)
T und

d = (Dxx, Dyy, Dzz, Dxy, Dxz, Dyz)
T , so können wir das verallgemeinerte Skalarpro-

dukt über

bM : D = bxxDxx + byyDyy + bzzDzz + 2bxyDxy + 2bxzDxz + 2byzDyz = b • d (2.75)

ausdrücken. Das verallgemeinerte Skalarprodukt kann auch als Projektion des Tensors

entlang þg aufgefasst werden:

bM : D = bþgT Dþg. (2.76)

Damit ergibt sich für die Signalgleichung der di usionsgewichteten Sequenz bei aniso-
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tropen Medien folgende Relation:

S = S0e
›bM :D = S0e

›bd = S0e
›bþgT Dþg = S0e

›

T E
�

0

þk(t˝)T Dþk(t˝)dt˝

. (2.77)

Um die 6 unabhängigen Tensorelemente des Di usionstensors zu bestimmen, benötigt

man mindestens 6 di usionsgewichtete Messungen mit unterschiedlicher Orientierung

der Di usionsgradienten und zusätzlich eine ungewichtete Messung mit b = 0. Das

lineare Gleichungssystem zur Bestimmung von D hat nach Gl.2.77 die Form:

Q
cccccca

b111 b221 b331 2b121 2b131 2b231

b112 b222 b332 2b122 2b132 2b232
...

...
...

...
...

...

b11k b22k b33k 2b12k 2b13k 2b23k

R
ddddddb

Q
cccccccccccca

D11

D22

D33

D12

D13

D23

R
ddddddddddddb

=

Q
cccccca

ln(S0)› ln(S(b1))

ln(S0)› ln(S(b2))
...

ln(S0)› ln(S(bk))

R
ddddddb

, (2.78)

wobei der Index k die k-te Messung bezeichnet. Um eine bessere Abschätzung des

Di usionstensors zu erreichen werden häu�g mehr als 6 di usionsgewichtete Messun-

gen mit nicht-kollinearen Gradientrichtungen durchgeführt. Durch eine Erhöhung der

Anzahl der Gradientenrichtungen lassen sich z.B. Ein�üsse des Rauschens in den Mes-

sungen auf den berechneten Di usionstensor vermindern. Berücksichtigt man, dass

das Tensormodell nur eine Näherung zur Berechnung des Tensors darstellt, so ist

die Aufnahme von mehreren Messungen mit unterschiedlichen Gradientenrichtungen

vorteilhaft, um die Reproduzierbarkeit der Bestimmung von D zu erhöhen. Es ist

durchaus möglich, dass sich bei einer zweiten Messreihe an demselben, jedoch rotier-

ten Meßobjekt ein Di usionstensor ergibt, der deutlich von dem zuvor bestimmten

Tensor abweicht. Mehrere Messungen bedeuten mathematisch zwar eine genauere Ab-

schätzung des Tensors, erfordern zugleich aber auch eine längere Messzeit, was die

Messungen anfälliger für Bewegungen und Artefakte macht. Ist das Gleichungssystem

(Gl.2.78) überbestimmt, so lässt sich mit Hilfe einer multilinearen Regression eine nä-

herungsweise Lösung unter Minimierung der Fehlerquadrate (least-square �tting) für

die Di usionstensorelemente ermitteln.
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Wahl des Gradientenschemas

Die Ungenauigkeit in der Bestimmung des Di usionstensors hängt von der Ungenauig-

keit des gemessenen Signals und der Wahl des Gradientenschemas (b-Matrix) ab. Bei

Vorgabe der gewünschten Anzahl verschiedener Gradientenrichtungen, sollten die Gra-

dienten eines optimalen Gradientenschemas möglichst isotrop im Raum verteilt sein.

Es wurden in den letzten Jahren in einigen Verö entlichungen verschiedene Vorschläge

zur Wahl geeigneter Gradientenschemata präsentiert ([Papa 99], [Skar 00], [Hasa 01],

[Jone 04], [Land 07], [Stir 09]), allerdings gibt es bislang noch kein allgemein aner-

kanntes Kriterium für die optimale Wahl des Gradientenschemas. Eine Möglichkeit,

ein Gradientenschema aufzubauen, ist die Nutzung geometrischer Figuren (z.B. Ab-

leitung der Gradientenrichtungen anhand der Kanten eines Würfels oder anhand der

Eckpunkte eines Icosaeders). Ein anderer Ansatz, um einen Satz Gradientenrichtun-

gen möglichst gleichförmig über den einer Halbkugel entsprechenden Raumwinkel zu

verteilen, ist die Bestimmung über numerische Rechenmethoden. Etabliert haben sich

hier die sog. Jones Schemata, die je nach Anzahl der verwendeten Richtungen mit

Jones6 (gjon6), Jones20 (gjon20) und Jones30 (gjon30) bezeichnet werden. Ein neuerer

Ansatz, der weniger rechenaufwändig ist als die Jones Schemata und auch für eine

beliebige Anzahl von Richtungen abrufbar ist, sind die sog. DISCOBALLs (DIrection

SCheme Obtained By ALigning points on Lattitudes - DISCOBALL). Hierbei wer-

den Richtungsschemata durch das Verteilen von Punkten auf Breitengeraden de�niert

[Stir 09].
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3. Qualitätssicherung in der MRT

3.1. Übersicht zu bestehenden QA-Maßnahmen und

verwendeten Phantomen

Bereits seit den Anfängen der MRT �ndet man auch in der Literatur Berichte über

Qualitätssicherungsmaßnahmen und die Entwicklung von Testphantomen [Bell 88,

Lers 88, Pric 90]. Die meisten Phantome zielen auf die Qualitätssicherung in der Kli-

nik ab. Verständlicherweise existiert ein großes Interesse daran, Leistungsänderungen

an MR-Geräten rechtzeitig zu erkennen, bevor sie sich negativ auf die Diagnostik aus-

wirken. Im Rahmen regelmäßiger Wartungstermine werden Kontrollmessungen von

Servictechnikern durchgeführt, um zu gewährleisten, dass der Tomograph innerhalb

der Herstellerspezi�kationen zuverlässig funktioniert. Hierzu werden hersteller- bzw.

gerätespezi�sche Phantome verwendet. Die durchgeführten Tests beschränken sich in

der Regel darauf, die Stabilität von mechanischen und elektronischen Komponenten

zu überprüfen, wie z.B. Gradientenstabilität, Homogenität des Magnetfeldes u.ä.. In

der klinischen Praxis steht die Kontrastierung von unterschiedlichen Gewebearten im

Vordergrund. Daher zielen viele QA-Maßnahmen auf die Überwachung des SNRs und

der damit verbundenen Signalqualität ab. Für die Ermittlung weiterführender Para-

meter wie z.B. geometrische Genauigkeit, Au�ösung oder Schichtdicke benötigt man

zusätzliche Phantome. Spezialphantome werden von unterschiedlichen Herstellern und

Institutionen angeboten. Größere Bedeutung haben dabei das Phantom des Ameri-

can College of Radiology (ACR MRI Phantom) [Chen 04, Ihal 11] und die Testphan-

tome der Eurospin-Serie des EU Forschungsprogramms (European Economic Com-

munity Concerted Research Project, 1988) [Ihal 04, Firb 00] erlangt. Während das

ACR MRI Phantom ein einzelnes Multifunktions-Testobjekt ist, mit dem man meh-

rere Funktionsgrößen/QA-Parameter auf einmal prüfen kann, besteht die Eurospin-

Serie aus einem Satz von verschiedenen spezialisierten Testobjekten, um Bild- und
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3. Qualitätssicherung in der MRT

Geräteparamter getrennt voneinander zu untersuchen. Für den Einsatz einer vollauto-

matisierten QA-Analyse mit adäquatem Zeitaufwand eignet sich das ACR-Phantom

aufgrund seiner multifunktionellen Eigenschaften besser als ein Satz von verschiedenen

Phantomen. Einzelne Phantome, die sich nur auf die Evaluierung weniger Testgrößen

beschränken, sind dagegen für die Validierung und Überprüfung spezieller Techniken

und/oder Sequenzen besser geeignet. Für gewöhnlich sind die aus Plexiglas oder ver-

gleichbarem Kunststo bestehenden Phantome mit wässrigen Lösungen gefüllt, die

zusätzlich noch paramagnetische Substanzen enthalten, um die Relaxationszeiten an

körperliches Gewebe anzupassen.

Sowohl bei den von Herstellerseite aus mitgelieferten Testobjekten, als auch bei den

vorgestellten Spezialphantomen (ACR MRI Phantom und Testobjekte der Eurospin-

Serie) handelt es sich um �üssigkeitsgefüllte Phantome. Ein Nachteil von �üssigkeits-

gefüllten Phantomen ist ihre Anfälligkeit für Flussartefakte, die durch Einbringen in

den MR-Tomographen und durch Vibrationen während der Messung entstehen kön-

nen. Aufgrund der Artefakte können kurzfristige, leichte ˜nderungen in der Bildqua-

lität und kleine Signalschwankungen nicht gut erfasst werden. Durch Einhalten einer

mehrminütigen Ruhephase des Phantoms im Scanner vor dem Starten der Messung

(ca. 10 min), lassen sich Flussartefakte vermindern. Die aufgrund schneller Gradi-

entenschaltungen entstehenden Vibrationen lassen sich jedoch nicht verhindern und

sind zudem sequenzspezi�sch. Mitchell et al. schlugen bereits 1986 Agarose, ein Poly-

saccharid aus Rotalgengattungen, als gewebeäquivalentes Phantommaterial für die

NMR-Bildgebung vor [Mitc 86]. Basierend auf einem Agarose-Gelphantom wurden im

Rahmen des Functional Biomedical Informatics Research Network (FBIRN) Routinen

zur Qualitätssicherung von fMRT-Daten entwickelt, die insbesondere auf die Über-

wachung von für die fMRT relevanten Rauschmaße abzielen [Frie 06a, Frie 06c]. Die

Routinen dienen zudem zum Vergleich der Signalqualität von multizentrischen fMRT-

Analysen der im FBIRN-Consortium vorhandenen Tomographen [Frie 06b]. Neben

der Anfertigung von Phantomen speziell für den Bereich der funktionellen Bildge-

bung hat es in den letzten Jahren auch verstärkt Vorschläge zur Herstellung von

DTI-Phantomen gegeben [Lin 03, Yana 06, Fier 08, Lore 08, Pull 10]. Ein Großteil der

vorgeschlagenen Phantome wurde allerdings manuell hergestellt. Auch besaßen einige

der Phantome aufgrund der verwendeten Materialien Di usionseigenschaften, die von

denen neuronalen Gewebes abwichen. Zudem scheinen viele Phantome kompliziert in

der Herstellung und/oder schlecht reproduzierbar zu sein. Wang et al. schlugen ein QA-
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3.1. Übersicht zu bestehenden QA-Maßnahmen und verwendeten Phantomen

Protokoll für die Di usionstensorbildgebung unter Benutzung des ACR MRI Phan-

toms11 vor [Wang 11]. Das ACR-Phantom wurde allerdings nicht für die QA-Prüfung

von DTI-Studien entwickelt und verfügt daher über keine eingebauten Strukturen zur

Beurteilung des Anisotropieverhaltens. Es ist zwar im Vergleich zu speziell konstru-

ierten DTI-Phantomen, die von unterschiedlichen Herstellern angeboten werden und

in Form, Größe und chemischer Zusammensetzung variieren, standardisierter, jedoch

besitzt nicht jedes Zentrum ein solches Phantom. Neben der Verwendung unterschied-

licher Phantommaterialien variieren in unterschiedlichen Einrichtungen auch Art und

Umfang von durchgeführten QA-Maßnahmen. Dies belegt z.B. eine Studie von Koller

et al., in der 45 MRT-Abteilungen von englischen Krankenhäusern bzgl. der Qua-

litätssicherung befragt wurden [Koll 06]. Von 24 Einrichtungen, die die Fragebögen

beantworteten, führten 19 eine regelmäßige Qualitätssicherung durch. Ungefähr 70%

der Einrichtungen führten Tests zum Signal-Rausch-Verhältnis durch. Andere Tests

(z.B. Intensitätshomogenität, Feldhomogenität, Feldgeometrie) wurden von weniger

als 50% genutzt. Als Ursache wurden die hohe Auslastung der MRT-Abteilungen und

die im Rahmen der Wartung ohnehin durchgeführten Kontrollen vermutet. Basierend

auf der Studie von Koller et al. wurde an unserem Institut im Rahmen einer medizini-

schen Doktorarbeit [Hess] eine Umfrage bzgl. der Umsetzung von QA-Maßnahmen im

deutschsprachigem Raum entwickelt. Die Umfrage enthält gezielt Fragen zur Durch-

führung und zum Umfang von QA-Tests sowie Fragen zur technischen Ausstattung

der Geräte (Hersteller, Alter des Geräts, Feldstärke). Zusätzlich wurden Informatio-

nen über das am MRT arbeitende Personal und eine Meinungseinschätzung bzgl. der

Akzeptanz und Rentabilität von QA-Maßnahmen erhoben. Die Ergebnisse der Umfra-

ge sind in Kap. 5.1 dargestellt.

11Das ACR MRI Phantom wurde vom American College of Radiology speziell für die QA von
strukturellen MRT-Datensätzen entwickelt und ermöglicht die Beurteilung von verschiedenen QA-
Parametern.
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4. Materialien und Methoden

4.1. MR-Tomograph

Der Aufbau eines Magnetresonanztomographen ähnelt im Grundprinzip dem Aufbau

von PFT-NMR-Spektrometern (Pulsed Fourier Transorm NMR Spektrometer), wie

sie routinemäßig in der Chemie zur Bestimmung von Molekülstrukturen verwendet

werden. Zusätzlich zum statischen Magnetfeld und dem Hochfrequenz Sende- und

Empfangssystem kommen beim MR noch Gradientenfeldspulen zum Einsatz, die eine

Ortskodierung des MR-Signals ermöglichen. Abbildung 4.1 zeigt den schematischen

Aufbau einer MR-Anlage.
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Abbildung 4.1.: Schematische Darstellung einer MR-Anlage
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Das statische Grundmagnetfeld wird von supraleitenden Spulen erzeugt. Zur Küh-

lung wird �üssiges Helium verwendet. Sog. Shim-Spulen sorgen für die erforderli-

che Homogenität des Magnetfeldes im Messvolumen. Zur Anregung der Atomker-

ne dient eine fest im Gehäuse installierte Körperspule (Body Coil) mit einem inte-

grierten Hochfrequenz Sende- und Empfangssystem. Die Körperspule erzeugt hoch-

frequente zikular polarisierte elektromagnetische Strahlung mit der für die Anregung

der Spins nötigen Lamorfrequenz und kann anschließend das von den präzedieren-

den Spins ausgehende Wechselfeld in eine dem Empfangszweig zugeführte Spannung

umwandeln. Ein Nachteil, die Körperspule als Empfangsspule zu nutzen, ist das re-

sultierende geringe SNR, dass durch den großen Abstand der Körperspule zum un-

tersuchenden Objekt/Körperteil zustande kommt. Um ein höheres SNR zu erreichen,

werden zum Signalempfang spezielle körpernahe Spulen mit kleinerem Messfeld einge-

setzt. Die Patientenliege lässt sich in horizontaler Richtung und außerhalb des Scan-

ners auch vertikal verschieben. Mit Hilfe eines im Scanner eingebauten Lasermoduls

kann über das angezeigte Laserkreuz eine exakte Positionierung des zu untersuchenden

Objekts/Körperteils im Isozentrum des Scanners erfolgen. Die beschriebenen System-

komponenten be�nden sich innerhalb einer geschlossenen metallischen Kabine, um

die Empfangsantennen gegen äußere HF-Störer abzuschirmen. Leitungen in die Kabi-

ne werden durch eine Filterplatte geführt. Eine Steuerungseinheit (Pulssequenzsteue-

rung, HF-Pulsformgenerator, Gradienten-Pulsformgenerator) sorgt für das zeitrichtige

Schalten der Gradienten und für HF-Pulse mit de�nierter Phase und Amplitude. Das

empfangene kontinuierliche MR-Signal (Spannung in der Empfangsspule) wird zu-

nächst verstärkt und in einen niederfrequenteren Bereich demoduliert, um dann mit-

tels eines Analog-Digital-Converters quantisiert und in diskrete Werte umgewandelt

zu werden. Die digitalisierten Messdaten können über einen Bildprozessor zu Bildda-

ten rekonstruiert werden.

Der Hauptteil der für diese Arbeit durchgeführten Messungen erfolgte in Marburg an

einem 3T MR-Scanner (�MAGNETOM TRIO TIM� der Firma Siemens, Erlangen).

Ein Bild des Marburger Scanners ist in Abb. 4.2a dargestellt. Exemplarisch werden im

Folgenden kurz die Kenngrößen des Marburger Scanners näher erläutert. Die Länge

des Tomographen beträgt 198 cm, der Magnetdurchmesser 90 cm. Durch das Gehäuse

und die HF-Körperspule sowie die eingebauten Shim- und Gradientenspulen reduziert

sich der Innendurchmesser des Systems auf 60 cm. Die verschiebbare Patientenliege
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4.1. MR-Tomograph

besitzt eine Breite von 54 cm und eine Länge von 243 cm. Sie lässt sich mit einer

Genauigkeit von 0,5 mm im Tomographen positionieren. Die Herstellerangaben für

die Langzeitstabilität des Magnetfeldes liegen bei < 0,1 ppm/h. Die Magnetfeldho-

mogenität in einem Kugeldurchmesser von 10 cm wird mit < 0,002 ppm angegeben.

Die Gradientenspulen dienen zur Ortskodierung. Der maximale Magnetfeldgradient

wird in z-Richtung mit 45 mT/m, in x- und y-Richtung mit 40 mT/m angegeben. Die

maximale Anstiegsrate der Gradienten(�Slew Rate�) beträgt 200 T/m/s. Aus Vektor-

addition aller drei Gradientenachsen ergibt sich die maximale e ektive Anstiegsrate zu

346 T/m/s. Die im Magnetgehäuse installierte Körperspule besitzt eine Senderband-

breite von 800 kHz. Die Spitzenleistung des Hochfrequenz-Sendeverstärkers beträgt

35 kW [Siem 09]. Für den Signalempfang stehen eine 12 Kanal und eine 32 Kanal

Kopfspule zur Verfügung. Die Körperspule wird zugunsten eines besseren SNR nur als

Sende- und nicht als Empfangsspule genutzt. Alle in dieser Arbeit aufgeführten Mes-

sungen, die keine gesonderten Spulenangaben aufweisen, wurden mit einer 12 Kanal

Kopfspule (Abb. 4.2b) als Empfangsspule aufgenommen.
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Abbildung 4.2.: a) Foto des Marburger Scanners (�TRIO TIM� von der Firma Siemens),
b) Beschreibung einer 12-Kanal-Kopfspule von Siemens.

Ein Vorteil, den Mehrkanalspulen bieten, liegt in der Möglichkeit Parallele Akquisiti-

onstechniken bei der Bildaufnahme zu verwenden. Durch den Einsatz parallel arbeiten-

der Spulenelemente lassen sich Phasenkodierschritte einsparen. Somit ergibt sich mit

passender Anzahl an Verstärkerkanaälen eine kürzere Messzeit bei gleicher Au�ösung.

Alternativ kann durch diese Technik auch eine höhere Au�ösung bei gleicher Messzeit
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erreicht werden. Die Siemens-spezi�sche Implementierung der Parallelen Akquisitions-

techniken heißt iPAT (integrated Parallel Aquisition Techniques). Sie wird häu�g bei

Single-Shot-Techniken (z.B. EPI) angewendet, um eine verbesserte Bildqualität zu er-

zielen. EPI-Bilder zeigen z.B. weniger Verzerrungen, da sich durch Nutzung von iPAT

die Echozüge während der Aufnahme deutlich verkürzen lassen. Für die Steuerung des

Tomographen dient ein Arbeitsplatzrechner (2 x Intel Xeon Quad-Core, 2,83 GHz, 4

GB RAM). Die Bildrekonstruktion erfolgt über einen vorgeschalteten Bildprozessor (1

Intel Xeon Quad-Core, 2.83 GHz, 8 GB RAM). Die genutzte Betriebssystemversion

heißt �syngo MR VB17�. Zusätzlich zu den in Marburg durchgeführten Messungen

wurden noch Messungen an anderen Zentren durchgeführt. Neben weiteren Siemens

TRIO TIM Scannern kamen noch ein Siemens Verio, ein TRIO VA und ein Philips

Scanner zum Einsatz. Bei den beiden zuletzt genannten Scannertypen wurde für den

Signalempfang eine 8 Kanal Kopfspule verwendet.
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4.2. Messungen und Qualitätssicherung mittels ACR

Phantom

4.2.1. Phantom und Messprotokoll

Das ACR MRI Phantom ist zylinderförmig und besitzt einen Innendurchmesser von

190 mm und eine Länge von 148 mm. Der Phantombehälter besteht aus Acrylkunst-

o . Das Phantom ist mit einer wäßrigen Lösung mit 10 mM Nickelchlorid (NiCl2)

und 75 mM Natriumchlorid (NaCl) gefüllt. Innerhalb des Phantoms sind verschiedene

Strukturelemente eingebracht, die eine Reihe an Tests zur Überprüfung des Scanner-

verhaltens erlauben und die Ermittlung geeigneter Kenngrößen zur QA ermöglichen.

Das vom ACR vorgeschlagene Messprotokoll überprüft die geometrische Genauigkeit,

die Au�ösung von starken Kontrasten, die Genauigkeit der eingestellten Schichtdicke,

die Genauigkeit der Schichtposition, die Homogenität der Intensität, den Ghosting-

Grad und die Erkennbarkeit von Objekten mit geringem Kontrast [ACR 05]. Die mit

dem ACR MRI Phantom durchgeführten Messungen orientieren sich an den im ACR

Phantom Leitfaden [ACR 05] vorgegebenen Sequenzen. Als QA-Messprogramm wer-

den hierbei 4 axiale Messungen und ein Localizer in sagittaler Ebene vorgeschlagen

[ACR 02]. Die beiden vorgegebenen T1- und T2-gewichteten Messungen sind SE-

Sequenzen in axialer Richtung und werden als �ACR-Sequenzen� bezeichnet. Neben

den SE-Sequenzen sollen noch für das Zentrum typische T1-und T2-Sequenzen ge-

fahren werden, die im Routinebetrieb genutzt werden. Marburg nutzt für eine stan-

dardmäßige T1-gewichtete Aufnahme typischerweise eine FLASH-Sequenz (FLASH

- Fast Low Angle Shot, �2d-Sequenz). FLASH ist eine Gradientenecho-Sequenz mit

aktivem HF-Spoiler, die dank der schnellen Gradientenecho-Technik die Messzeiten

im Vergleich zu herkömmlichen SE-Sequenzen erheblich reduzieren kann. Die stan-

dardmäßig genutzte T2-Sequenz ist eine Turbo-Spinecho-Sequenz (TSE-Sequenz) und

damit identisch mit der vorgeschlagenen ACR-Sequenz. Abbildung 4.3 zeigt ein Foto

des ACR MRI Phantoms und rechts die Messung des Localizers.

Für die T1- und T2- gewichteten Messungen werden insgesamt 12 Schichten mit einer

Schichtdicke von 5mm aufgenommen, wobei Schicht 2 bis 12 für die Auswertung der

QA-Parameter relevant sind (Abb. 4.4). Es ist auch möglich, wie im Phantomleitfa-

den vorgegeben nur 11 Schichten aufzunehmen. Die einzelnen Sequenzparameter der

ACR-Messungen sind in Tabelle 4.1 aufgeführt.
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Abbildung 4.3.: a) Foto des ACR MRI Phantoms, b) gemessener sagittaler localizer

Sequenz TR TE Anzahl Matrix Anzahl Bandbreite Flip-

[ms] [ms] Schichten [mm2] Mittlungen [Hz/Pixel] winkel[ƒ]

localizer 8,6 4 1 512 x 512 2 320 20

T1 ACR 500 20 12 256 x 256 1 201 70

T2 ACR 2000 20/80 12 256 x 256 1 186 150

T1 �2d 500 20 12 256 x 256 1 331 90

Tabelle 4.1.: Sequenzparameter für die Messung mit dem ACR MRI Phantom [ACR 02].

4.2.2. Beschreibung der ACR-Testparameter

Im Folgenden werden die einzelnen Tests zur Überprüfung bestimmter Qualitätsmerk-

male kurz beschrieben. Die Darstellung orientiert sich an den De�nitionen des ACR

Phantom Leitfadens [ACR 05].

Geometrische Genauigkeit

Der Test dient dazu, die Abbildungstreue des MRTs zu überprüfen. Die Phantom-

dimensionen des Bildes sollten den bekannten tatsächlichen Phantomabmessungen
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Abbildung 4.4.: Schichten des ACR MRI Phantoms: axial gemessene Schichten einer T1-
Sequenz.
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entsprechen. Der Test gilt als bestanden, falls die gemessenen Längen des Phantoms

innerhalb der Toleranzgrenze –2mm mit den wahren Größendimensionen des Phan-

toms übereinstimmen. Zur Überprüfung wird die Phantomlänge im Localizer bestimmt

und der Phantomdurchmesser in Schicht 2 und Schicht 6 gemessen. Treten geometri-

sche Verzerrungen und Abweichungen in der Phantomgeometrie auf, könnte dies ein

Zeichen für eine schlechte Kalibrierung des Gradientensystems sein. Die Gradienten

driften mit der Zeit, sodass eine regelmäßige Nachkalibrierung nötig ist. Zusätzlich

können bei zu niedrig eingestellter Bandbreite von den realen Abmessungen abwei-

chende Messwerte im MRT-Bild auftreten. Eine geringere Bandbreite erhöht das SNR,

allerdings können zu niedrige Einstellungen zu Verzerrungen im Bild führen. Zusätz-

lich können Inhomogenitäten des Magnetfeldes geometrische Verzerrungen verursachen

und die Genauigkeit der Abbildungstreue des MRTs beeinträchtigen.

Au�ösung von starken Kontrasten

Dieser Test überprüft die Fähigkeit des Scanners, kleine, dicht beieinander liegende

Objekte mit hohem Kontrast räumlich aufgelöst voneinander darzustellen. Ein Einsatz

zur Bestimmung der Au�ösung von starken Kontrasten be�ndet sich in Schicht 2. Der

Au�ösungseinsatz besteht aus einer Kunsto platte, in die in einem Raster angeordnete

Löcher gebohrt wurden. Die so entstandenen Hohlräume sind mit Wasser gefüllt und

liefern in den MRT-Aufnahmen im Vergleich zur Kunsto platte ein großes Signal. Ein

Array von Lochpaaren ist in Abb. 4.5 dargestellt. Der Kreisdurchmesser D eines Lochs

ist halb so groß, wie der Abstand A zwischen zwei Lochmittelpunkten. Ein Lochar-

ray besteht aus zwei 4x4 Matrizen, wobei sich die obere und untere Matrix ein Loch

miteinander teilen. Insgesamt be�nden sich drei Arrays mit unterschiedlichem Loch-

durchmesser in der Plastikscheibe. Das obere Array besitzt einen Lochdurchmesser

von 1.1mm, das mittlere hat einen Lochdurchmesser von 1mm und das untere 0.9mm.

Der Test gilt als bestanden, wenn mindestens eine Au�ösung von 1mm oder besser

erreicht wird. Dies ist gegeben, wenn aus dem oberen und mittleren Array in bei-

den Matrizen mindestens eine der vier Reihen bzw. Spalten vier unterscheidbare helle

Spots aufweisen. Geometrische Verzerrungen, Wirbelströme (engl. �Eddy Currents�)

oder starke Ghost-Artefakte können dazu führen, dass die Signalintensitäten innerhalb

der Lochmatrizen ineinander�ießen und nicht mehr getrennt voeinander wahrnehmbar

sind. Auch Bild�lterungsmethoden können die Au�ösung der Objekte verschlechtern.
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Abbildung 4.5.: Illustration eines Arrays von Lochmatrizen innerhalb des Einsatzes zur
Au�ösung von starken Kontrasten (angelehnt an [ACR 05]).

Genauigkeit der Schichtdicke

Dieser Test dient zur Überprüfung der Genauigkeit der eingestellten Schichtdicke.

Die Schichtdicke sollte 5mm betragen und zum Bestehen des Tests nicht stärker als

–0,7mm von diesem Betrag abweichen. In Schicht 2 be�ndet sich ein Einsatz mit zwei

sich kreuzenden Signalrampen zur Messung der Schichtdicke. Die Rampen sind als

1mm breite Spalten in eine Kunsto platte eingefügt und mit derselben Flüssigkeit wie

das Phantom gefüllt. Beide Signalrampen besitzen eine Steigung von 10% bzgl. der

Schichtebene, d.h. Rampe und Schichtebene bilden einen Winkel von 5,71ƒ zueinander.

Somit erscheint die Länge der Signalrampen um Faktor zehn länger als die tatsächliche

Schichtdicke. Zur Ermittlung der Schichtdicke wird die Länge beider Signalrampen

bestimmt und die Schichtdicke SD über folgende Formel berechnet [ACR 05]:

SD = 0, 2 •
(Rampe1 • Rampe2)

(Rampe1 +Rampe2)
. (4.1)

Die Berechnung der Schichtdicke ist in Abbildung 4.6 illustriert. Treten starke Ab-

weichungen bei der Bestimmung der Schichtdicke auf, können technische Störungen

im HF-System wie beispielsweise eine Nichtlinearität des Verstärkers oder Kabelde-

fekte eine mögliche Ursache sein. Auch ungleichförmige Hochfrequenzpulse oder eine

schlechte Kalibrierung des Gradientensystems können zu einer Ungenauigkeit der ein-

gestellten Schichtdicke führen.

69



4. Materialien und Methoden

�

��

��

���

������ �

�����������
�

��
��

�����������
�

��
��

���
�

�

�����

�����

Abbildung 4.6.: schematische Darstellung und Gleichung zur Berechnung der Schichtdicke

Genauigkeit der Schichtposition

Anhand von Schicht 2 und Schicht 12 soll mit diesem Test die Genauigkeit der Schicht-

position überprüft werden. Zur Planung der Messung und für die Positionierung der

Schichten mit Hilfe des Localizers sind im Phantom am oberen und unteren Ende

zwei keilförmige Stukturelemente eingebaut (Abb.4.3b). Die im Phantom eingebauten

Keile erscheinen in den beiden Schichten als vertikale Balken. Durch die gekreuzte

Keilstruktur im 45ƒ-Winkel sollten bei exakter Schichtpositionierung die zwei Balken

innerhalb der Schicht gleich lang sein. Zur Überprüfung der Genauigkeit der Schichtpo-

sition wird nun die Di erenzlänge zwischen den beiden Balken bestimmt. Der absolute

Di erenzbetrag in beiden Schichten sollte 5mm oder weniger betragen. Eine ungenaue

Schichtpositionierung kann sich negativ auf den Test der �Erkennbarkeit von Objekten

mit geringem Kontrast� auswirken. Es wird daher angeraten, maximal eine Di erenz-

länge von 4mm oder weniger zuzulassen. Die Hauptursache für ein Fehlschlagen des

Tests ist meist beim Anwender selbst zu suchen. Viele Scanner haben die Option,

die Patientenliege nach Planung der Messung automatisch zu verschieben, sodass das

gemessene Objekt im Isozentrum des Scanners liegt. Wird diese Funktion vor der Mes-

sung nicht ausgeschaltet, kann dieser automatische Mechanismus zu Ungenauigkeiten

in der Schichtposition führen. Auch eine schlechte Kalibrierung des Gradientensystems

oder Inhomogenitäten des Magnetfeldes können zu Fehlern in der Schichtposition füh-

ren.
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Homogenität der Signalintensität

Dieser Test überprüft, wie homogen die Intensitätsverteilung der Signalwerte einzelner

Pixel innerhalb einer �üssigkeitsgefüllten Schicht (Schicht ohne Einsatz von Struktu-

relementen) im Phantom ist. Zur Quanti�zierung der Homogenität bzw. Inhomogeni-

tät der Signalintensität wird die Formel der sog. prozentualen integralen Uniformität

(PIU - percent integral uniformity) verwendet. Hierzu wird in Schicht 8 (keine Struk-

turelemente enthalten, nur Phantom�üssigkeit) eine große kreisförmige Region (ROI

- Region of Interest) mit einer Fläche zwischen 195cm2 und 205cm2 gewählt und in-

nerhalb dieser Region der minimale und maximale Intensitätswert gesucht. Um die

gefundenen Werte werden kleine ROIs mit einer Fläche von 1cm2 gelegt und deren

mittlere Intensitätswerte bestimmt. Die Verwendung der berechneten Mittelwerte als

minimales und maximales Signal dient dazu, eine Über- bzw. Unterbestimmung der

Maximal- bzw. Minimalwerte aufgrund des Rauschens im Bild zu vermeiden. Mit Hilfe

des maximalen und minimalen Signalwertes berechnet sich die prozentuale integrale

Uniformität wie folgt [ACR 05]:

PIU =
3
1›

Smax › Smin

Smax + Smin

4
• 100%. (4.2)

Für MR-Systeme mit einer Feldstärke von fi 3T sollte PIU fl 87,5% sein. Bei MR-

Systemen mit einer Feldstärke von 3T sollte das Ergebnis der PIU fl 82,0% betragen.

Um Verzerrungen in der Homogenität des Signals zu vermeiden sollte bei Verwendung

von Mehrkanal-Spulen das ACR-Phantom in der Spulenmitte positioniert werden, da

sonst einige Spulenelemente stärker zur Bildgebung beitragen könnten als andere und

somit eine ungleiche Verteilung der Signalintensitäten im Bild entsteht. Desweiteren

können Ghost-Artefakte zu einer Verschlechterung der Bilduniformität und zu einem

Fehlschlagen des Tests führen.

Percent Signal Ghosting

Mit diesem Test ist es möglich das Ausmaß von Ghost-Artefakten im Bild zu bestim-

men. Ghosting ist ein Artefakt, bei dem eine signalschwache Kopie des Messobjektes in

Phasenkodierrichtung neben bzw. überlagert zum Messobjekt auftritt. Treten im Bild

schwache Ghost-Artefakte auf, so sind diese nicht immer als Kopie des Messobjektes

erkennbar, sondern äußern sich oft nur in einem Verschmieren der Kanten in Phasen-

kodierrichtung. Zur Abschätzung des Ghosting-Grades werden die Signalmittelwerte
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von 5 ROIs herangezogen. Analog zum Test der Signalhomogenität wird anhand von

Schicht 8 der Signalmittelwert aus einer großen kreisförmigen Region im Phantom

bestimmt (SlargeROI). Zusätzlich werden die Signalmittelwerte von vier Regionen (in

Gl.4.3 mit ST op, SBottom, SLeft und SRight bezeichnet), die außerhalb des Phantoms

liegen, bestimmt. Der Phantomleitfaden gibt eine elliptische oder rechteckige Form

mit einer Fläche von etwa 10cm2 für die Hintergrund-ROIs vor. Bei der Positionierung

der ROIs sollte darauf geachtet werden, dass diese nicht zu dicht am Rand des Phan-

toms bzw. am Rand des FOVs liegen, sondern genau dazwischen. Zwei ROIs liegen

in Phasenkodierrichtung, um den Anteil an Ghost-Signal wiederzuspiegeln, während

die beiden anderen ROIs als ghostsignalfreie Referenz des Hintergrundsignals dienen

und somit in Frequenzkodierrichtung liegen. Zur Beurteilung, wie stark auftretendes

Ghosting im Vergleich zum Signal des eigentlichen Bildes ist, wird der Ghosting-Grad

(Percent Signal Ghosting - PSG) über folgende Formel berechnet [ACR 05]:

PSG =

-----
(ST op + SBottom)› (SLeft + SRight)

2SlargeROI

----- . (4.3)

Der PSG-Wert sollte fi 0,025 sein. Ghost-Artefakte werden häu�g durch Bewegun-

gen oder im Fall von Phantommessungen durch Vibrationen des Scanners verursacht.

Liegen keine Bewegungsartefakte vor, so können Ghost-Artefakte im Bild auf unspezi-

�sche Hardware-Probleme hindeuten. Zum Beispiel können Fehler in der Sende- oder

Empfangsspule oder eine Fehlfunktion des HF-Systems zu Instabilitäten des Signals

zwischen den Pulswiederholungen einer Messung und somit zu Ghost-Artefakten füh-

ren.

Erkennbarkeit von Objekten mit geringem Kontrast

Dieser Test liefert eine Aussage über das Kontrast-Rausch-Verhältnis. Er überprüft,

wieviele Objekte basierend auf einer Anzahl gegebener Objekte mit geringem Kon-

trast in den mit Rauschen behafteten Bildern noch erkennbar sind. Die Objekte mit

geringem Kontrast verteilen sich auf vier Schichten (Schicht 9 bis 12). Jede Schicht

enthält eine Platte mit kreisförmigen Objekten unterschiedlicher Größe, die ähnlich

wie Radspeichen radial nach außen verlaufen. Jede Speiche besteht aus drei Löchern

gleicher Größe. Insgesamt be�nden sich 10 Speichen in jeder Platte, wobei der Radius

der Kreise im Uhrzeigersinn abnimmt. Der Kontrast der Objekte bleibt innerhalb ei-

72



4.2. Messungen und Qualitätssicherung mittels ACR Phantom

ner Schicht gleich und nimmt mit höherer Schicht zu. Pro Schicht wird die Anzahl der

erkennbaren Objekte gezählt, wobei nur vollständige Speichen (alle drei Löcher einer

Speiche müssen erkennbar sein) gezählt werden. Addiert man die Speichen aller vier

Schichten zusammen liegt die maximal mögliche erkennbare Anzahl an Objektspeichen

bei insgesamt 40. Der Test gilt als bestanden, wenn bei Geräten < 3T mindestens neun

Speichen erkannt werden. Bei 3T Geräten hingegen müssen zum Bestehen des Tests

mindestens 37 Objektspeichen vom Hintergrundrauschen unterscheidbar sein. Ursa-

chen für ein Fehlschlagen des Tests liegen meist in einer schlechten Positionierung des

Phantoms begründet. Auftretende Ghost-Artefakte können ebenfalls ein Störfaktor

sein und ein Fehlschlagen des Tests verursachen.

4.2.3. Datenanalyse

Der ACR Phantom Leitfaden schlägt eine manuelle Auswertung der Tests vor und gibt

hierzu eine detaillierte Anleitung in einzelnen Schritten vor. In dieser Arbeit wurde

eine automatisierte Analyse zur Auswertung der einzelnen Tests für Messungen mit

dem ACR MRI Phantom entwickelt. Die Auswerteroutinen wurden mit MATLAB,

Version 7.5.0.342 (R2007b) geschrieben und nutzen zur Bilddatenverarbeitung Funk-

tionen der opensource-Toolbox NIAK (Neuroimaging Analysis Kit), die speziell zur

Analyse von Bilddaten des Neuroimaging-Bereichs entwickelt wurde. Die verwende-

ten Skripte zur Datenanalyse be�nden sich auf der beigefügten CD in Anhang D.

Die Vorgehensweise zur automatisierten Auswertung der Tests orientierte sich an den

Vorgaben zur manuellen Auswertung der Tests [ACR 05] und an der Arbeit von A.

Fitzpatrick [Fitz 05]. Die automatisierte Analyse der QA-Messungen wurde in eine

gra�sche Benutzerober�äche (GUI) integriert, sodass die Wahl zwischen der Auswer-

tung aller sieben QA-Tests und der Auswertung einzelner Tests gegeben ist. Abbildung

4.7 zeigt das Auswahlmenü der GUI beim Starten der QA-Analyse.

Zur Segmentierung der Bilder wurde das Verfahren nach Otsu verwendet [Otsu 79].

Mit Hilfe dieses Schwellenwertverfahrens entstehen binäre Bilder, die das Phantom-

objekt vom Hintergrund trennen. Die Bildpunkte werden hierbei zwei verschiedenen

Klassen (Segmenten) zugeordnet, die durch einen Schwellenwert voneinander getrennt

werden. Der Schwellenwert wird so berechnet, dass die Varianz innerhalb der Klassen

möglichst gering bleibt, während eine möglichst große Varianz zwischen den Klassen

angestrebt wird. Mit Hilfe der binären Bilder lassen sich die Phantomgrenzen und
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Abbildung 4.7.: gra�sche Benutzerober�äche zum Starten der ACR QA-Analyse.

die interessierenden Phantombereiche mit den strukturellen Einsätzen zur Beurtei-

lung der einzelnen Tests einfach bestimmen. Das Vorgehen zur automatisierten Be-

stimmung der ACR-Testparameter wird im Folgenden näher beschrieben. Insgesamt

wurde das ACR-Phantom an sechs verschiedenen Zentren gemessen. Tabelle 4.2 zeigt

eine Übersicht der durchgeführten ACR-Messungen mit den jeweiligen Scanner- und

Spuleneigenschaften.

Testparameter Geometrie

Dieser Test beinhaltet die Berechnung der Phantomlänge des Localizers, sowie die Be-

rechnung des Phantomdurchmessers (horizontale und vertikale Richtung) in Schicht

2 und Schicht 6. Zusätzlich werden noch die Durchmesser der beiden Diagonalen in

Schicht 6 bestimmt. Die sieben Werte werden mit den �wahren� Phantomgrößen ver-

glichen und die Testergebnisse in einer Textdatei gespeichert. Abbildung 4.8 zeigt

als Beispiel die ermittelten Geometrieparameter einer Messung, die am 19.08.2011 an

einem Trio Tim Scanner durchgeführt wurde.
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Abbildung 4.8.: Bestimmung der Geometrie-Parameter des ACR Phantoms am Beispiel
der Messung von Zentrum MS. a) Bestimmung der Phantomlänge im Localizer, b) Bestim-
mung des Phantomdurchmessers in Schicht 2, c) Bestimmung des Phantomdurchmessers in
Schicht 6.
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Zentrum Scanner- Hersteller Anzahl der Messdatum

typ* Spulenkanäle

MR Trio Tim Siemens 12 11.04.2011

CBF Trio Tim Siemens 12 06.06.2011

CCM Trio Tim Siemens 12 07.06.2011

BN Trio VA Siemens 8 17.08.2011

MS Trio Tim siemens 12 19.08.2011

GI Verio Siemens 12 25.08.2011
* Alle Scanner verfügen über eine Feldstärke von 3T.

Tabelle 4.2.: Übersicht der durchgeführten ACR-Messungen mit den jeweiligen Scannerei-
genschaften

Im ersten Schritt folgt die Bildsegementierung, danach werden die Phantomgrenzen

bestimmt, indem die Einträge der einzelnen Reihen bzw. Spalten aufsummiert werden.

Über die Di erenz der Phantomgrenzen können die Phantomlängen und -durchmesser

berechnet werden. Abbildung 4.9 illustriert das Vorgehen am Beispiel von Schicht 2.
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Abbildung 4.9.: Illustration zur Segmentierung und Bestimmung der Phantomabmessun-
gen am Beispiel von Schicht 2: a) Original Bild, b) binäres Bild (nach Segmentierung mit
Otsu s Methode und c) Bestimmung der Phantomgrenzen durch Aufsummierung der Ein-
träge in den Reihenindizes. Die grünen Linien markieren die ermittelten Phantomgrenzen.

Au�ösung von starken Kontrasten

Das Vorgehen zur Bestimmung der Au�ösung von starken Kontrasten ist in Abbildung

4.10 dargestellt. Das Bild wird zunächst mittels kubischer Interpolation um einen

Faktor zehn vergrößert, um die Objekte im Au�ösungseinsatz besser detektieren zu

können.
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Abbildung 4.10.: Illustration zur Bestimmung der Au�ösung: Der Au�ösungseinsatz wird
aus dem binären Bild detektiert und vergrößert dargestellt. Die einzelnen Locharrays wer-
den voneinander separiert und von allen Arrays werden die Linienpro�le der Reihen bzw.
Spalten geplottet. Im Beispiel sind die Linienpro�le der 4. Reihe und 3. Spalte des mittleren
Arrays dargestellt. Die Maxima im Linienpro�l werden gezählt und als au�ösbare Punkte
gewertet, wenn der Abstand Minimum zu Maximum fl 30% von der mittleren Intensität der
untersuchten Matrixregion beträgt.
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Mit Hilfe der Ableitungsfunktion aus der Summe des binären Bildes werden der Ort

und die Größe des Au�ösungseinsatzes bestimmt. Aus dieser Region werden das obe-

re, mittlere und untere Locharray bestimmt. Die einzelnen Arrays werden voneinander

getrennt dargestellt und die obere rechte Matrix von der unteren linken separiert. Die

Linienpro�le der vier Spalten (obere rechte Matrix) bzw. Reihen (untere linke Matrix)

werden zur Ermittlung des Au�ösungsvermögens untersucht. Das Bild besitzt eine

Au�ösung von 1mm, wenn alle vier Punkte (Lochobjekte) bei einer der vier Reihen

sowie alle vier Punkte bei einer von vier Spalten im mittleren Locharray aufgelöst

werden können. Zur Beurteilung, ob die Lochobjekte innerhalb einer Reihe bzw. Spal-

te voneinander und vom Hintergrund unterscheidbar sind, werden die Maxima der

Linienpro�le von den Reihen und Spalten gezählt. Als Kriterium für die Unterscheid-

barkeit wird der Abstand des Minimums zum nachfolgenden Maximum im Linienpro�l

betrachtet. Als Schwellwert wird 30% von der mittleren Intensität der untersuchten

Matrixregion gewählt.

Test zur Überprüfung der Schichtdicke

Zur Bestimmung der Schichtdicke werden die Längen der beiden Signalrampen in

Schicht 2 bestimmt. Hierzu wird das Bild zunächst mittels kubischer Interpolation um

den Faktor fünf vergrößert. Mit Hilfe des binären Bildes wird eine ROI festgelegt, die

den Einsatz mit den Signalrampen enthält. Im nächsten Schritt wird eine Helligkeits-

modulation zur Kontrastverstärkung des Bildes durchgeführt, um die Signalrampen

vom Hintergrund besser abgrenzen zu können. Hierbei werden die Randbereiche der

ausgewählten ROI und alle Signalwerte, die kleiner oder gleich der mittleren Signal-

intensität sind, auf Null gesetzt. Das resultierende Bild wird nach Otsu!s Verfahren

segmentiert. Zur Trennung der beiden Rampen, die im binären Bild oft als einheitli-

ches Objekt erscheinen, werden zwei Reihen in der Mitte des Bildes auf Null gesetzt.

Die Länge der oberen Rampe wird durch Aufsummierung aller Einträge entlang der

Reihe, die sich in der Mitte der oberen Rampe be�ndet, bestimmt. Analog dazu wird

die Länge der unteren Rampe bestimmt. Über Gl. 4.1 wird die Schichtdicke berechnet

und mit dem �wahren� Wert verglichen. Abbildung 4.11 zeigt die einzelnen Auswerte-

schritte der automatisierten Analyse zur Ermittlung der Schichtdicke.
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Abbildung 4.11.: automatisiertes Vorgehen zur Bestimmung der Schichtdicke: Aus dem
binären Bild wird der Einsatz mit den Signalrampen ermittelt. Die Signalrampen werden
mit Hilfe einer Helligkeitsmodulation innerhalb der Region detektiert und anschließend seg-
mentiert. Mit Hilfe des binären Bildes lassen sich die mittleren Längen der oberen und
unteren Rampe leicht bestimmen. Aus den Längen wird mittels der angegebenen Formel die
Schichtdicke berechnet.
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Test zur Überprüfung der Schichtposition

Um die Genauigkeit der Schichtposition zu überprüfen, werden die keilförmigen Struk-

turelemente in Schicht 2 und Schicht 12 näher untersucht. Das automatisierte Vorgehen

ist für beide Schichten analog. Das Bild wird zunächst um einen Faktor vier vergrö-

ßert. Mit Hilfe des binären Bildes wird eine ROI festgelegt, die die beiden Balken des

Keilelementes enthält. Bei korrekter Schichtpositionierung sollten die Längen der bei-

den Balken identisch sein. Abbildung 4.12 zeigt die einzelnen Auswertungsschritte zur

Bestimmung der Balkendi erenz. Zur Längenmessung wird zunächst eine Intensitäts-

anpassung durchgeführt, um die beiden Balken leichter vom Hintergrund abgrenzen zu

können. Danach wird die Region segmentiert und die zwei Balken werden voneinander

separiert. Die mittlere Position der Balken wird mit Hilfe der Ableitungsfunktion aus

der Summe des binäres Regionbildes ermittelt. Duch Aufsummierung der Einträge der

mittleren Balkenlinie wird die Länge der beiden Balken bestimmt. Ist die Di erenz

der Balken in beiden Schichten fi 5mm, gilt der Test als bestanden.

Test zur Überprüfung der Signalhomogenität

Zur Berechnung der prozentualen integralen Uniformität (PIU) des Signals wird in

Schicht 8 eine kreisförmige ROI de�niert, die etwa 75% des Phantomvolumens abdeckt.

Innerhalb dieser Region wird nach dem minimalen und dem maximalen Signalwert

gesucht. Um die gefundenen Werte werden kleine ROIs mit einer Fläche von 1 cm2

gelegt und aus diesen Regionen die Mittelwerte Smax und Smin bestimmt (Abb. 4.13).

Mit Hilfe der in Gl. 4.2 angegebenen Formel wird anschließend der PIU-Wert für die

T1- und T2-gewichteten Aufnahmen berechnet.

Testparameter Percent Signal Ghosting (PSG)

Zur Überprüfung, ob Ghostartefakte im Bild vorhanden sind, werden die Signalmit-

telwerte der in Abbildung 4.14 eingezeichneten ROIs bestimmt. Der Ghostanteil wird

mit Hilfe der in Gl. 4.3 angegebenen Formel berechnet. Der Test gilt als bestanden,

falls die berechneten Werte für die T1- und T2- gewichteten Aufnahmen unterhalb

von 2,5% liegen.
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Abbildung 4.12.: automatisiertes Vorgehen zur Überprüfung der Genauigkeit der Schicht-
position: Zunächst De�nition einer ROI, die die beiden Balken des Keilelementes enthält,
danach folgt eine Intensitätsanpassung der ausgewählten ROI. Anschließend wird diese seg-
mentiert und die zwei Balken voneinander separiert. Die mittlere Position der Balken wird
ermittelt, um die Länge der Balken und die Di!erenz zwischen den beiden Balken zu be-
stimmen.
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Abbildung 4.13.: Bestimmung der Percent Integral Uniformity: Innerhalb einer vorab
de�nierten kreisförmigen ROI wird nach dem maximalen und minimalen Intensitätswert
gesucht. Um die gefundenen Werte werden kleine ROIs mit einer Fläche von 1 cm2 gelegt
und daraus die Mittelwerte bestimmt. Mit Hilfe von Gl. 4.2 kann der PIU berechnet werden.
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Abbildung 4.14.: Festlegung der ROIs zur Bestimmung des Percent Signal Ghostings.
Die Signalmittelwerte der eingezeichneteten ROIs werden benutzt, um zu überprüfen, ob
Ghostarktefakte im Bild vorhanden sind.

82



4.2. Messungen und Qualitätssicherung mittels ACR Phantom

Test zur Überprüfung der Erkennbarkeit von Objekten mit geringem Kontrast

Zur Untersuchung des Kontrast-Rausch-Verhältnisses werden die signalgebenden Kreis-

tripletts in den Objektspeichen von Schicht 9 bis Schicht 12 gezählt. Die einzelnen

Schritte zur automatisierten Auswertung dieses Tests sind in Abbildung 4.15 dar-

gestellt. Die Objektplatte, die die kontrastgebenden Kreistripletts enthält, wird mit

Hilfe des binären Bildes detektiert und als ROI ausgewählt. Zur Kontrastverstärkung

werden alle Bildpunkte, die unterhalb eines bestimmten Schwellenwertes12 liegen auf

ebendiesen Schwellenwert gesetzt. Mit Hilfe von radial verlaufenden Linienpro�len

wird untersucht, ob die Kreistripletts vom Hintergrundsignal unterscheidbar sind. Die

Kreistripletts sind in einem festen Muster wie Radspeichen zueinander angeordnet. Die

Winkelorientierung dieser Speichen kann jedoch von einer Bildaufnahme zur nächsten

je nach Phantompositionierung leicht variieren. Insgesamt werden pro Kreistriplett

elf Linienpfade im Abstand von 1ƒ-Schritten eingezeichnet, um sicherzustellen, dass

die Singalintensitäten der Kreisobjekte auch bei leicht abweichenden Winkelrotatio-

nen des Phantomobjekts noch vollständig berücksichtigt werden. Die Einträge der

Signalintensitäten aus den elf Linienpro�len werden miteinander abgeglichen und die

Maximalwerte zur Generierung eines neuen zusammengesetzten Linienpro�ls verwen-

det. Da das Signal innerhalb der ROI nicht homogen verteilt ist, sondern zum Rand der

Objektplatte hin graduell abnimmt, muss dies bei der Untersuchung der Kreistripletts

mit berücksichtigt werden. Hierzu wird an das erzeugte Linienpro�l ein Polynom�t (4.

Ordnung) angepasst, um den Verlauf des Hintergrundsignals anzunähern. Das appro-

ximierte Hintergrundsignal wird von dem Intensitätspro�l subtrahiert und die Anzahl

der Maxima im resultierenden Signalverlauf werden detektiert. Maxima werden nur

gewertet, wenn der Abstand zwischen Minimum und Maximum mindestens 45% des

Maximalwertes der untersuchten Funktion beträgt. Ein Kreistriplett ist vollständig,

wenn mindestens drei Maxima detektiert wurden. Zum Bestehen des Tests muss bei

einem 3T Gerät die Summe der vollständigen Kreistripletts aus allen vier Schichten

mindestens 37 betragen.

12Der gewählte Schwellenwert orientiert sich am Signalmittelwert der ausgewählten ROI.
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Abbildung 4.15.: Illustration zur Untersuchung des Kontrast-Rausch-Verhältnisses. In-
nerhalb der ausgewählten Objektplatte werden die erkennbaren Kreistripletts der radialen
Objektspeichen gezählt. Zur Beurteilung der Erkennbarkeit werden die Intensitätspro�le der
eingezeichneten Linienpro�le untersucht.
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4.3. Messungen und Qualitätssicherung mittels

Agarosegel-Phantom

4.3.1. Eigenschaften des Gelmaterials

Agarose ist ein Polysaccharid aus D-Galactose und 3,6-Anhydro-L-galactose. Die che-

mische Struktur ist in Abbildung 4.16 dargestellt. Agarose wird aus Rotalgen gewon-

nen und bildet die Hauptkomponente des Agars. Agar-Agar besteht bis zu 70% aus

Agarose und bis zu etwa 30% aus sulfatiertem, nichtgelierendem Agaropektin. Die

beiden Begri e Agar-Agar und Agarose werden im Folgenden in dieser Arbeit als

Synonym verwendet, da für die Phantomherstellung die gelierende Eigenschaft der

Agarose im Vordergrund steht.

Abbildung 4.16.: Stukturformel der Agarose.

Agar wird aufgrund der hohen Gelierfähigkeit in der Lebensmittelindustrie als Ver-

dickungsmittel, z.B. als Ersatz für Gelatine verwendet. In der Mikrobiologie dient

Agarose als Nährboden für Mikroorganismen und in der Molekularbiologie wird es als

Matrix für die Auftrennung von Nukleinsäuren eingesetzt. Seit Mitte der 80er Jah-

re wurde Agarose bzw. Agar aufgrund der vorteilhaften Geleigenschaften als Phan-

tommaterial für die MR-Bildgebung vorgeschlagen [Math 85, Mitc 86, Howe 88]. Die

T2-Relaxationszeiten von Agarosegel-Phantomen sind ähnlich zu den Relaxationszei-

ten von biologischem Gewebe und abhängig von der eingestellten Agarosekonzentra-

tion [Mitc 86, Chri 91]. Im Vergleich dazu sind die T1-Relaxationszeiten von reinen

Agarosegelen länger als in biologischem Gewebe und lassen sich nur mit Hilfe para-

magnetischer Substanzen (z.B. Nickel oder Kupfersulfat) an gewebeähnliche Zeiten

anpassen [Mitc 86, Chri 91]. Tabelle 4.3 und 4.4 zeigen den Vergleich der Relaxation-

zeiten zwischen in Marburg gemessenen Agarosegel-Phantomen mit unterschiedlicher
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Agarosekonzentration und biologischem Gewebe. Die gemessenen Phantome wurden

bei Raumtemperatur gelagert und ohne Zusatz von paramagnetischen Substanzen her-

gestellt.

biologisches Gewebe T1[ms] T2[ms]

Leber 1 812 – 64 42 – 3

Skelettmuskel 1 1412 – 13 50 – 4

Herz 1 1471 – 31 47 – 11

Weiße Hirnsubstanz 2 1084 – 45 69 – 3

Graue Hirnsubstanz 2 1820 – 114 99 – 7

Rückenmark 2 993 – 47 78 – 2

Menschliches Blut 1932 – 85 275 – 50
1 Maus in vitro
2 Ratte in vitro

Tabelle 4.3.: Relaxationszeiten von biologischem Gewebe (3T, 37ƒC) aus [Stan 05].

Agarose T1[ms] T2[ms]

Agarose 1,3% 3917 – 35 84 – 0,1

Agarose 2,3% 3846 – 31 53 – 0,1

Agarose 3,3% 3645 – 32 42 – 0,2

Agarose 4,3% 3390 – 21 35 – 0,4

Tabelle 4.4.: Relaxationszeiten von Agarosegel-Phantomen mit unterschiedlichen Agarose-
konzentrationen (3T, 20ƒC).

Ein weiterer Vorteil von Gelphantomen im Vergleich zu Wasserphantomen ist ihre

Unemp�ndlichkeit gegenüber Vibrationse ekten. Bewegungsartefakte aufgrund von

Vibrationen im Scanner sind im Gelmaterial deutlich reduziert im Vergleich zu Was-

serphantomen, weshalb auch die vorgeschriebene Wartezeit vor dem Starten der Mes-

sung bei Gelphantomen entfällt. Ein entscheidender Nachteil bei der Verwendung von

Agarose als Gelmaterial für Phantome ist allerdings die hohe Schimmelanfälligkeit.

Eine Möglichkeit das Schimmelwachstum längere Zeit hinauszuzögern, um die Phan-

tome haltbarer zu machen, besteht darin, giftige Zusätze (z.B.NaN3) als Antiseptikum

beizufügen [Frie 06a]. Die Verwendung giftiger Substanzen erschwert allerdings die

Handhabung, das Versenden und die Entsorgung der Phantome und birgt bei einem
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kaputten oder undichten Phantom die Gefahr einer Kontamination des Personals und

Scannerraums in sich. Um die Eignung der Agarosegel-Phantome für eine multizentri-

sche Studie zu testen, wurde aus diesen Gründen bei der Herstellung der Phantome auf

die Verwendung giftiger Zusätze verzichtet. Die Herstellung der Phantome orientierte

sich an dem vorgeschlagenem Grundrezept von Glover [Frie 06a], wurde aber abge-

wandelt und optimiert, um ein robustes und zweckmäßiges Phantom mit gesteigerter

Haltbarkeit (fl 1 Jahr) auch ohne Verwendung giftiger Zusätze zu erhalten. Eine de-

taillierte Beschreibung zum Herstellungsverfahren der Phantome be�ndet sich im An-

hang (A.1). Für die Herstellung der Phantome wurde das Produkt Agar Agar, hoch-

reine Qualität für die Bakteriologie von Carl Roth (CAS-Nr.:9002-18-0) verwendet.

Die Gelstärke dieses Produkts (1,5%) liegt bei 500-1200g/cm2 und tri t eine Aussage

über die Festigkeit des Gels. Je höher der Wert, desto stabiler das fertige Gel. Gele

aus LowMelt-Agarose-Produkten besitzen z.B. eine niedrigere Gelstärke und neigen

dazu leichter zu brechen. Die Gelbildung von Agarose verläuft temperaturabhängig.

Die Geliertemperatur, d.h. der Temperaturbereich, bei dem das Agarosegel fest wird,

liegt bei der verwendeten Agarose (1,5% Gel) zwischen 32ƒC und 37,5ƒC. Die verwen-

dete Agarose liegt zunächst in Pulverform vor und löst sich in siedendem Wasser auf.

Die Schmelztemperatur des Produkts liegt zwischen 82ƒC und 87ƒC. In Lösung liegen

die Polysaccharidmoleküle in einer ungeordneten Struktur vor und wickeln sich beim

Abkühlen des Gemischs zu Helizes auf (Fig.4.17). Beim Gelieren der Agarose bilden

immer zwei Polysaccharidmoleküle eine Helixstruktur aus. Die einzelnen Helixstruktu-

ren sind über Wassersto brückenbindungen stabilisiert. Weitere Abkühlung des Gels

führt dazu, dass sich passende Helixstränge zu einer Kristallstruktur (Doppelhelizes)

zusammenlagern [Arno 74].

4.3.2. QA-Parameter und Messprotokoll

In den Handbüchern �Quality Control in Magnetic Resonance Imaging� [Lers 98] und

�Magnetic Resonance Imaging Quality Control Manual� [ACR 04] werden wichtige

Kenngrößen zur Bestimmung der Bildqualität in der MRT de�niert. Kapitel 4.2.2

beschreibt eine Reihe an QA-Parametern, die mit Hilfe des ACR MRI Phantoms be-

stimmt wurden. In diesem Kapitel wird die Eignung eines homogenen Agarosegel-

Phantoms als standardisiertes Testobjekt für multizentrische Messungen überprüft.

Eigenschaften und Material des Agarosegel-Phantoms unterscheiden sich zu denen des

87



4. Materialien und Methoden

��������	

���
�
�����

�������	���������	
���
�
������

����
�������� � 
�����

��������	 ��������	

!��"�#�	!��"�#�	

Abbildung 4.17.: schematische Darstellung zur Gelbildung der Agarose: Agarose wird
ab etwa 85ƒC �üssig; die Polysaccharidmoleküle liegen in einer ungeordneten Struktur vor
(links). Bei Abkühlen des Agarose-Gemischs wickeln sich die Polysaccharidmoleküle zu He-
lizes auf (Mitte). Weiteres Abkühlen der Agarose führt zur Ausbildung von Doppelhelizes.
Passende Helixstränge lagern sich zu Kristallen zusammen und sorgen damit für ein äußerst
festes und stabiles Gel (rechts); (angelehnt an [Arno 74]).

ACR MRI Phantoms. Dadurch ergibt sich ein anderer Fokus bei der Bestimmung

von QA-Parametern. Ein optimiertes Messprotokoll mit strukturellen und funktionel-

len Messungen wurde für das Agarosegel-Phantom entwickelt und im Rahmen einer

Multizentrumsstudie, an der sechs deutsche Zentren beteiligt waren, getestet. Als QA

Parameter wurden die zeitliche Stabilität des SNRs, die Uniformität des Signals (PIU),

der Ghosting-Grad (PSG) und die prozentuellen Signalschwankungen (PSC) einzelner

Scans bei funktionellen Messungen bestimmt. Die QA-Parameter werden im Folgenden

näher erläutert.

PIU

Die Uniformität des Signals (PIU) tri t eine Aussage darüber, wie homogen das Si-

gnal über das Phantom verteilt ist. Da es sich bei dem Phantom um einen homogenen

Testkörper handelt, sollte die räumliche Verteilung der Signalwerte über das gesam-

te Phantom konstant bleiben. Unter realen Messbedingungen können die Intensitäten

der aufgenommenen Signalwerte im Phantom allerdings stark schwanken. Ursachen
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hierfür können Inhomogenitäten des Magnetfeldes, Wirbelstrome ekte, eine subopti-

male Abstimmung der Gradientenfelder auf die Hochfrequenzpulse oder eine Vor- bzw.

Nachverarbeitung (z.B. Filterung) der Bilddaten sein.

Die Bestimmung der PIU und des Percent Signal Ghostings (PSG) folgen den Vorga-

ben des ACR Phantom Leitfadens und sind in Kapitel 4.2.2 de�niert. Zur Bestimmung

der PIU wird für transversale Schichten eine kreisförmige ROI, für coronale und sagit-

tale Schichten eine rechteckige ROI gewählt, innerhalb derer die maximalen und mini-

malen Signalwerte im Phantom bestimmt werden (Abb. 4.18A). Die ROIs sind auf die

Phantomgeometrie angepasst, sodass deren Größe für jede gemessene Phantomschicht

75% des Phantomvolumens abdeckt. Es werden für die Bestimmung der PIU nur 75%

des Phantomvolumens berücksichtigt, um Suszeptibilitätsartefakte an den Rändern

des Phantoms bei der Berechnung auszuschließen. Das American College of Radiology

emp�ehlt, dass der PIU-Wert für 3T Scanner fl 82% sein sollte [ACR 05]. Die Ame-

rican Association of Physicists in Medicine (AAPM) legt als untere Grenze für einen

akzeptablen PIU-Wert fl 80% bei einem FOV fi 20cm2 fest [Pric 90]. Die vorgeschrie-

benen Messsequenzen des ACR-Protokolls beziehen sich auf rein axiale Messungen, es

wird keine Aussage darüber getro en, welchen Ein�uss Messungen in coronaler und

sagittaler Schichtorientierung auf die Bestimmung der PIU haben. Auch mag sich die

Phantomgeometrie und verwendete Spulenart auf die Ermittlung der PIU auswirken.

Defekte Spulenelemente oder eine schlechte Positionierung des Phantoms in der Spule

können zu einer Verschlechterung des PIU-Wertes führen (vgl. Kap. 4.2.2).

PSG

Ghost-Artefakte im Bild lassen sich dagegen auf eine Fehlkodierung der Daten im k-

Raum zurückführen. Im klinischen Alltag ist die Ursache dieses Artefakts meist die

nicht zu verhindernde Bewegung des Patienten aufgrund von Atmung, Herzschlag,

Blut�uss, Verdauung etc. Bei Phantommessungen können die Vibrationen des Scan-

ners zu Flussartefakten und somit zum Auftreten von Ghosting führen. Auch sequenz-

spezi�sche Ein�üsse können eine Fehlkodierung der Daten im k-Raum verursachen,

insbesondere zeigen sich EPI-Sequenzen, Fast Spin Echo Sequenzen und die Anwen-

dung paralleler Bildgebungstechniken anfällig für das Auftreten von Ghost-Artefakten

[Schm 01, Zhuo 06, Gian 10]. Weitere Probleme können Instabilitäten des Signals

durch Fehler in der Spule oder im Gradientensystem sein. Zur Quanti�zierung des
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Ghost-Artefakts wird die in Kap. 4.2.2 de�nierte Formel verwendet. Abbildung 4.18B

zeigt die Positionierung der ROIs zur Bestimmung des Ghosting-Grads exemplarisch

an einer T1-gewichteten Messung des Phantoms CBASP012.
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Abbildung 4.18.: Darstellung zur Bestimmung der QA-Parameter. A Positionierung der
ROIs zur Berechnung der Percent Integral Uniformity (PIU). B Positionierung der ROIs
zur Bestimmung des Ghosting-Grades. C Positionierung der ROIs zur Berechnung der SNR-
Werte in 5 verschiedenen Phantomregionen. Die gezeigte Darstellung bezieht sich auf eine
T1-gewichtete Messung des Phantoms CBASP012 in Zentrum IV vom 24.01.2012. Links
sind die Aufnahmen in coronaler Schichtebene, in der Mitte die Aufnahmen in sagittaler
Schichtebene und rechts die Aufnahmen in transversaler Schichtebene gezeigt.

SNR

Das SNR beschreibt das Verhältnis des MR-Signals zum Hintergrundrauschen, bezogen

auf das einzelne Raumelement. Es ist abhängig von Scanner- und Spulencharakteristik,

der Feldstärke und den eingestellten Messparametern [Haac 99]. Für zweidimensionale
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Aufnahmen ist das SNR gegeben durch [Magn 06]

SNR = K × ß ×
Ł
1› e›T R/T1

Ø
× e›T E/T2

×

A
FOVx

Nx

×
FOVy

Ny

× slicethickness

B

×

ó
NSA × Nx × Ny

BW
.

(4.4)

Formel 4.4 verdeutlicht, welchen Ein�uss die einzelnen Faktoren auf das SNR ausüben.

Das SNR ist abhängig vom Field of view (FOVx x FOVy), der Anzahl der Akquisi-

tionen (NSA - Number of Signals averaged), der Bandbreite (BW), der Matrixgröße

(Nx x Ny), der Protonendichte (ß), von TE, TR, T1, T2 und einer Konstanten K. Ver-

doppelt man z.B. die Schichtdicke, so verdoppelt sich das Raumelementvolumen und

damit auch das SNR. Das SNR nimmt proportional zur Feldstärke zu und verbes-

sert sich mit der Wurzel aus der Anzahl der Akquisitionen. Vervierfacht man z.B. die

Anzahl der Messungen, verbessert sich das SNR um Faktor 2, allerdings erhöht sich

dadurch die Gesamtmesszeit auch um den Faktor 4. Das SNR verschlechtert sich mit

zunehmender Frequenzbandbreite, allerdings nur in Abhängigkeit von der Wurzel der

eingestellten Bandbreite. Weitere Faktoren, die neben den verwendeten Spulen und

Scannertypen das SNR beein�ussen können, sind die Systemkalibrierung und die Ab-

schirmung des Hochfrequenzfeldes. Zusätzlich können elektrische oder elektronische

Geräte (z.B. EKG, Pulsoxymeter oder Informations- und Stimulationssysteme) im

MR-Raum eine Verschlechterung des SNRs bewirken. Es existieren mehrere De�nitio-

nen zur Bestimmung des SNRs [Kauf 89, Pric 90, Lers 93b, Firb 99, Haac 99, Fu 06].

Eine Möglichkeit das SNR zu berechnen, besteht darin, das Signal aus einer ROI

eines Datensatzes zu bestimmen, während das Rauschen über die Subtraktion zwei-

er sequenziell aufgenommener Datensätze berechnet wird [Pric 90, Lers 93b]. Diese

Methode wurde von der National Electrical Manufacturers Association (NEMA) vor-

gestellt und minimiert den Ein�uss auftretender Signalinhomogenitäten auf die Be-

rechnung des SNRs, setzt allerdings voraus, dass der Scanner während der Aufnahme

sequenzieller Datensätze stabil läuft. Eine weitere gebräuchliche Methode zur Berech-

nung des SNRs ist die Single Akquisitionsmethode [Kauf 89]. Hierbei berechnet sich

das Signal über den Mittelwert der Phantompixel einer gewählten ROI innerhalb des

Phantoms und das Rauschen ist durch die Standardabweichung der Pixelwerte einer
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ROI außerhalb des Phantoms gegeben. Der Vorteil dieser Methode liegt darin, dass

nur ein Bilddatensatz und keine Bildbearbeitung benötigt werden. Das SNR berechnet

sich wie folgt:

SNR =
 SROI

SDnoise

• 0, 655. (4.5)

Der Faktor 0,655 korrigiert den von Kaufmann et al. [Kauf 89] beschriebenen Ef-

fekt der Reduktion der Standardabweichung aufgrund der durch die Fouriertransfor-

mation geänderten Signalwerte bei der Bildrekonstruktion. Das Rauschen liegt nach

der Bildrekonstruktion nicht mehr gaußverteilt vor, sondern folgt einer Raleighvertei-

lung [Stck 05]. Dieser E ekt wird durch den Korrekturfaktor kompensiert. Abbildung

4.18C zeigt die mit dieser Methode ermittelten SNR-Werte exemplarisch an der T1-

gewichteten Messung des Phantoms CBASP012, welches am 24.01.2012 in Zentrum

IV gemessen wurde. Artefakte wie z.B. Ghosting oder Inhomogenitäten des Magnet-

feldes sowie Instabilitäten des Signals aufgrund von externen HF-Störsignalen oder

einer Nichtlinearität der Gradienten, können den ermittelten SNR-Wert verfälschen.

Um eine bessere Abschätzung und Repräsentation des Rauschens zu erhalten, wurde

in dieser Arbeit die Standardabweichung der Pixelwerte aus vier Regionen im Hin-

tergrund ermittelt, die außerhalb des Bereichs liegen, in dem Ghost-Artefakte für das

Phantom auftreten können. Insgesamt wurden pro Schicht fünf SNR-Werte berech-

net, um einen Eindruck der Verteilung des SNRs über das Phantom zu gewinnen. Bei

niedrigen PIU-Werten sind die Intensitäten der einzelnen Signalpixel nicht homogen

über das Phantom verteilt, was sich auch auf die Berechnung des SNRs auswirkt.

Das SNR ist abhängig von der Positionierung der ROI innerhalb des Phantoms. Eine

ungleichmäßige Verteilung der SNR-Werte über ein homogenes Phantom deuten auf

Inhomogenitäten des Magnetfeldes, nicht-uniforme Hochfrequenzpulse oder auf eine

Fehlfunktion der Spule hin. Eine nicht zentrale Positionierung des Phantoms in der

Spule begünstigt das Auftreten einer inhomogenen Verteilung der SNR-Werte über

das Phantom, insbesondere bei Verwendung von Mehrkanal-Spulen.

PSC

Die prozentuale Signalschwankung (Percent Signal Change - PSC) berechnet sich über

den Kehrwert des SNRs multipliziert mit 100%. Zur Abschätzung des Rauschens wur-
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de wieder die Standardabweichung der Pixelwerte aus vier Regionen im Hintergrund

bestimmt, während für die Bestimmung des Signalmittelwertes eine kreisförmige ROI

innerhalb des Phantoms gewählt wurde, die 75% des Phantomvolumens abdeckte. Der

PSC-Wert wurde für jede Schicht und jedes Volume der aufgenommenen fMRT-Daten

berechnet und liefert eine Aussage darüber wie homogen das SNR über die sequenziell

aufgenommenen fMRT-Scans (Volumes) verteilt ist. Abbildung 4.19 zeigt die ermit-

telten PSC-Werte exemplarisch an Phantom CBASP001. Die Messung stammt vom

24.01.2012 und wurde in Zentrum II aufgenommen. Hohe PSC-Werte spiegeln einen

hohen Rauschanteil im Bild wieder. Treten prozentuale Signalschwankungen während

der Messung z.B. aufgrund von Bewegungen oder aufgrund von externen Störquellen

(z.B. HF-Einstrahlung) auf, sind die betro enen Schichten bzw. Volumes in der PSC-

Karte sofort erkennbar. Abbildung 4.20 zeigt eine Beispielmessung vom 29.06.2010. An

diesem Tag fanden nur Phantomtestmessungen und keine regulären Messungen statt,

da in unmittelbarer Nähe des MRT-Raums Bauarbeiten (der Bagger befand sich direkt

unterhalb des MRTs) durchgeführt wurden. Die durch die rythmischen Baggerbewe-

gungen verursachten Vibrationen während der Messung sind in der PSC-Karte und

im PSC-Verlauf deutlich erkennbar.
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Abbildung 4.19.: PSC Karte am Beispiel des Phantoms CBASP001 gemessen am
24.01.2012.
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Abbildung 4.20.: PSC-Karte einer aufgrund von Baggerarbeiten gestörten Phantommes-
sung.

Messprotokoll

Das Messprotokoll besteht aus drei T1- und drei T2-gewichteten Messungen sowie ei-

ner funktionellen Datenaufnahme (EPI-Sequenz). Die Messungen für die T1- und T2-

gewichteten Aufnahmen erfolgen in transversaler, sagittaler und coronaler Schichtebe-

ne. Die EPI-Sequenz wird nur in transversalen Schichten gemessen. Das Messprotokoll

ist so konzipiert, dass während der Datenaufnahme keine Bildkorrekturen vom MRT

durchgeführt werden. Zusätzlich werden die unveränderten, d.h. unge�lterten, Bildda-

ten gespeichert, um Phantomdaten zu erhalten, die qualitativ nah an den Rohdaten

liegen. Bei der Verwendung von Mehrkanalspulen gibt es Filteroptionen, die die ge-

messenen Signale über eine Helligkeitsmodulation an die verwendete Spule anpassen.

Diese Technik heißt bei Siemens (Trio Tim)-Modellen Prescan Normalize Filter, die

Bezeichnung kann allerdings je nach MRT-Gerätemodell variieren. MRT-Geräte, die

über diese Filterungstechnik verfügen, speichern neben den unge�lterten Datensätzen

auch normalisierte Daten mit ab, sodass ein Vergleich zwischen unge�lterten und den

mittels Prescan Normalize ge�lterten Datensätzen möglich ist. Die Messparameter

sind in Tabelle 4.5 aufgelistet. Das Phantom wird während der Messung zentral in der

Mitte der Spule mit dem Flaschenhals in Richtung der Spulenö nung ausgerichtet und
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4.3. Messungen und Qualitätssicherung mittels Agarosegel-Phantom

fest �xiert. Das FOV (256 mm) ist auf das Phantom angepasst und sollte nicht ver-

kippt werden, auch bei leichter Schie�age des Phantoms (< 5ƒ13) im Messvolumen. Bei

größerer Abweichung, d.h. falls das Phantom mehr als 5ƒ entlang der Achse verkippt

sein sollte, sollte es in der Spule neu ausgerichtet werden. Eine detaillierte Beschrei-

bung zur Handhabung der Phantome, insbesondere zur Positionierung des Phantoms

im Scanner, ist im Anhang (A.2) gegeben.

Sequenz FLASH Turbo-Spinecho Single-Shot-FID-EPI

(�2d) (tse2d) (ep�d2d)

Schichtorientierung cor, sag, tra cor, sag, tra tra

FOV (mm) 256 256 192

Matrix (mm2) 256 x 160 256 x 160 64 x 64

TR (ms) 250 4000 2070

TE (ms) 2.46 86 30

Anzahl der Schichten 12, 12, 20 12, 12, 20 32

Schichtdicke (mm) 3 3 3,5

Anzahl der Volumes 1 1 20

Bandbreite (Hz/Px) 330 260 1906

Phase encoding direction R-L, A-P, A-P R-L, A-P, A-P A-P

Flipwinkel (ƒ) 70 120 80

Tabelle 4.5.: Sequenzparameter für die QA mittels Agarosegel-Phantom.

Zur Aufnahme der T1-gewichteten Bilder wird eine 2D Gradientenechosequenz (FLASH)

benutzt (vgl.Kap.4.2.1), während für die Aufnahme der T2-gewichteten Bilder eine 2D

Turbo-Spinecho-Sequenz (TSE) zum Einsatz kommt. Die Gesamtmessdauer beträgt

5,56 Minuten; somit ist das Gesamtmessprozedere dieser QA-Messungen, inklusive

Phantompositionierung und Dateneingabe am Scanner, innerhalb von 15 Minuten rea-

lisierbar. Die Messungen wurden einerseits auf eine hinreichend kurze Messzeit opti-

miert, sodass sie eine wöchentlich basierte QA ermöglichen ohne den routinemäßigen

Messablauf am Scanner zu stören. Andererseits wurde bei der Wahl der eingestellten

Messparameter darauf geachtet die Grenzen der technischen Leistungsfähigkeit des

Scanners auszuloten, um mögliche Hardware-Probleme und Störungen sensitiv erfas-

sen zu können.

135ƒ Abweichung entlang der Achse entsprechen auf die Phantomlänge bezogen ca. 1cm Unterschied
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4.3.3. Datenanalyse

Tabelle 4.6 zeigt die bei der Multizentrumsstudie beteiligten Zentren mit Fokus auf

die verwendeten Scanner- und Spulentypen. Alle Zentren mit Ausnahme von Zentrum

VI, welches einen Scanner der Firma Philips verwendete, nutzten MRT-Geräte der

Firma Siemens, wobei in den Zentren I und III das Modell des Scanners im Vergleich

zu den Zentren II, IV und V variierte. Als Empfangsspulen wurden Mehrkanalspulen

verwendet, wobei Zentrum I und VI 8-Kanalspulen nutzten, während bei den anderen

Zentren eine 12-Kanalspule eingesetzt wurde. Die genutzten MRT-Geräte der Zen-

tren besaßen alle eine Feldstärke von 3T. Die Phantome wurden zentral in Marburg

(Zentrum II) hergestellt, um identische Herstellungsbedingungen zu gewährleisten und

im Anschluss an eine Referenzmessung, die zum Vergleich und zur Überprüfung der

Phantomreproduzierbarkeit diente, per Post an die anderen Zentren verschickt.

Zentrum Abk. Scanner- Hersteller Anzahl der Phantom-

typ* Spulenkanäle bezeichnung

I BN Trio VA Siemens 8 CBASP010,

CBASP021

II MR Trio Tim Siemens 12 CBASP001,

CBASP023

III GI Verio Siemens 12 CBASP017,

CBASP024

IV HD Trio Tim Siemens 12 CBASP012,

CBASP025

V FR Trio Tim Siemens 12 CBASP011,

CBASP018,

CBASP022

VI HL Achieva Philips 8 CBASP013,

CBASP026
* Alle Scanner verfügen über eine Feldstärke von 3T.

Tabelle 4.6.: Übersicht und Eigenschaften der bei der Multizentrumsstudie beteiligten
Scanner.

Nach einem Messzeitraum von ungefähr 8 Monaten wurden die Phantome ausge-

tauscht, um Schimmele ekten vorzubeugen. Das Phantom �CBASP011� wurde bereits

nach 3 Monaten ausgetauscht, da vermutet wurde, dass sich Schimmelpilze ausgebrei-

tet hätten. Es war leider nicht möglich ein konkretes Verfallsdatum für die Phantome
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4.3. Messungen und Qualitätssicherung mittels Agarosegel-Phantom

anzugeben, es konnten nur Erfahrungswerte herangezogen werden. Die langfristige

Beobachtung an einer Reihe von Phantomen in durchsichtigen Behältern ergab bei

Phantomen, die ohne giftige Zusätze gegossen wurden, eine Haltbarkeitsgrenze von et-

wa 10 Monaten. Nach diesem Zeitraum wurde die Ausbreitung von Schimmelpilzen an

einigen Phantomen sichtbar. Die Schimmelbildung setzte trotz gleicher Lagerungsbe-

dingungen an manchen Phantomen früher, bei anderen Phantomen zu einem späteren

Zeitpunkt ein. Die Lagerungstemperatur der Phantome spielt bei der Entstehung von

Schimmel eine große Rolle. Bei Aufbewahrung im Kühlschrank erhöht sich die Haltbar-

keit der Phantome, während Hitze bzw. Sonneneinstrahlung das Schimmelwachstum

beschleunigen.

Das Verhalten des Phantommaterials bzgl. Auskühlen der Agarose, Lagerung des

Phantoms, Phantomvolumen und Phantomtemperatur wurde in einer vorangegange-

nen Diplomarbeit [Bill 10] charakterisiert und der Herstellungsprozess auf Basis die-

ser Ergebnisse in dieser Arbeit optimiert (siehe A.1). Die empfohlene Handhabung

zur Aufbewahrung der Gelphantome ist im Anhang (A.2) beschrieben. Bei Austausch

der Phantome wurde eine Doppelmessung (d.h. altes und neues Phantom wurden mit

dem QA-Protokoll direkt nacheinander gemessen) vorgenommen, um die ermittelten

QA-Parameter auf phantombedingte Unterschiede hin zu überprüfen. Die alten Phan-

tome wurden nach Marburg zurückgesandt, um in einer erneuten Phantommessung

die QA-Parameter mit der ursprünglichen Referenzmessung zu vergleichen. Durch die-

sen Vergleich können Rückschlüsse auf etwaige Veränderungen in den Materialeigen-

schaften der Phantome geschlossen werden. Zusätzlich wurden im Verlauf eines Jahres

Relaxationsmessungen (vgl. Kap. 4.4.1) an ausgewählten Phantomen durchgeführt,

um die Relaxationseigenschaften zwischen verschiedenen Scannern und verschiedenen

Phantomen sowie die Langzeitstabilität der Relaxationseigenschaften innerhalb eines

Phantoms zu untersuchen. Die Ergebnisse dieser Messungen sind in Kapitel 5.3.3 dar-

gestellt. Die an der CBASP-Studie 14 beteiligten Zentren können ihre Daten unmittel-

14CBASP steht für Cognitive Behavioral Analysis System of Psychotherapy und bezeichnet ein The-
rapieverfahren der Psychotherapie, welches speziell zur Behandlung von Patienten mit chroni-
schen Depressionen vom US-amerikanischen Psychologen Dr. J. P. McCullough entwickelt wurde
[McCu 00]. Im Rahmen der Multizentrumsstudie kommen unterschiedliche Experimentalparadig-
men zum Einsatz (Antizipation, Theory of Mind (ToM), soziale Interaktion und Belohnungspara-
digma), um die Unterschiede der Aktivierung bestimmter Gehirnareale bei chronisch depressiven
Patienten im Vergleich zu gesunden Kontrollprobanden zu untersuchen. Da das Therapieverfahren
CBASP in dieser Studie mit integriert ist, wurde die Abkürzung CBASP auch in der Bezeichnung
der Phantomnamen mit verwendet.
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bar nach der Phantommessung mittels Online-Formular15 nach Marburg verschicken.

Der Ablauf der automatisierten QA-Analyse ist in Abbildung 4.21 verdeutlicht.

Die Gra�k zeigt schematisch die einzelnen Schritte der Datenverarbeitung, die im

Folgenden näher erläutert werden. Die automatisierte Auswertung überprüft, ob die

ankommenden Daten im DICOM16-Format vorliegen. Dies ist wichtig, da die Daten

für die QA-Analyse qualitativ nah an den Rohdaten liegen sollten, um auf Fehlfunk-

tionen des Scanners oder der Spule schließen zu können. Die Verwendung von konver-

tierten Daten kann zu Veränderungen der Bilddaten aber auch der Verwaltungsdaten

führen und somit auf das Ergebnis der QA Ein�uss haben. Zudem enthält ein DICOM-

Datensatz neben den Informationen des Bilddatensatzes noch zusätzliche Metainfor-

mationen wie Patientenname, Aufnahmedatum, Geräteparameter, usw., die hilfreich

für eine eindeutige Zuordnung der eintre enden Daten sind.

Sobald neue Daten eintre en, wird ein Link mit dem entsprechenden Datensatz ge-

neriert und instantan per E-Mail Weiterleitung an die Qualitätsbeauftragten17 dieser

Studie verschickt. Die automatisierte QA-Analyse erfolgt zeitgesteuert mittels Cron-

Daemon einmal wöchentlich. Eine ereignisgesteuerte Verarbeitung (d.h. die Analy-

se startet bei Eintre en von neuen Daten) ist in Planung und derzeit aufgrund von

Inkompatibilitäten zwischen dem geschützten Kliniknetz und dem von der Universi-

tät betriebenem Webserver nicht möglich. Sobald die QA-Analyse startet, wird der

Webserver auf vorhandene Daten hin überprüft. Falls Daten vorhanden sind, werden

diese heruntergeladen und in ein temporäres Verzeichnis entpackt. Zunächst wird der

DICOM-Header ausgelesen, um nützliche Metainformationen für eine korrekte Ein-

ordnung der Bilddaten zu speichern. Der Ort bzw. das Zentrum aus dem die Daten

stammen wird über die Seriennummer des MRT-Geräts festgelegt, das Datum der

Messung und der Phantomname werden ebenfalls aus den Headerinformationen ex-

trahiert. Zusätzlich gibt der �Image Type� im Header an, ob die Daten unge�ltert

vorliegen oder mittels Prescan Normalize Technik normalisiert wurden. Im nächsten

Schritt werden die DICOM-Daten in das NIFTI-Format18 umgewandelt. Die Bildda-

15URL des Online-Formulars: www.online.uni-marburg.de/quamri/_upload_.html
16Digital Imaging and Communications in Medicine (DICOM) ist ein o ener Standard zur Speiche-

rung und zum Austausch von Informationen im medizinischen Bilddatenmanagement.
17in diesem Fall an mich und Herrn Dr. J. Sommer
18NIFTI steht für Neuroimaging Informatics Technology Initiative und ist ein gängiges Bilddaten-

format.
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Abbildung 4.21.: Flussdiagramm zum Ablauf der Datenverarbeitung der automatisierten
QA-Analyse.
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ten werden mittels Matlabroutinen analysiert und für jede Schicht und jede Sequenz

die in Kapitel 4.3.2 beschriebenen QA-Parameter berechnet. Die Ergebnisse jeder ein-

zelnen Teilmessung (Bildgewichtung und Schichtorientierung) werden als xml-Dateien

gespeichert. Hierbei werden die Mittelwerte (QA-Parameter über alle Schichten bzw.

bei Berechnung des PSC-Wertes auch über alle Volumes gemittelt) und die Standard-

abweichung der einzelnen QA-Parameter festgehalten sowie die extrahierten Informa-

tionen des DICOM-Headers mit berücksichtigt. Die Informationen der xml-Dateien

werden anschließend in eine Datenbank geschrieben (Open O!ce Base) und mittels

php-Skript erfolgt eine Online-Visualisierung der Daten.

Hierbei erstellt die automatisierte Auswertung für eine bestimmte Parameterkombi-

nation eine Tabellendatei mit den zu der Auswahlkombination passenden Daten aus

der Datenbank und erzeugt dazu eine Gra�k, die den zeitlichen Verlauf des gewählten

QA-Parameters für das entsprechende Zentrum zeigt. Die Webseite zum Abruf der

Ergebnisse ist in Abbildung 4.22 dargestellt. Mit Hilfe des Auswahlmenüs lassen sich

unterschiedliche Parameterkombinationen einstellen, sodass der zeitliche Verlauf von

gewünschten QA-Parametern für jedes Zentrum und jede Teilmessung schnell ersicht-

lich wird. Die in dieser Arbeit verwendeten Programm-Dateien zur Berechnung der

QA-Parameter und zur Automatisierung der Analyse19 sind auf der beigefügten CD

in Anhang D zu �nden.

19Zur Automatisierung der hier beschriebenen QA-Analyse haben F. Hebenstreit und K. Podranski
beigetragen, die als Wiss. Hilfskräfte für dieses Projekt gearbeitet haben.
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Abbildung 4.22.: a) Auswahlmenu zum Abruf der Ergebnisse der QA-Analyse; b) zeitlicher
Verlauf der QA-Kenngröße für die gewählte Parameterkombination, c) Werte des zeitlichen
Verlaufs in Form einer Übersichtstabelle (1.Spalte = Datum, 2.Spalte = Mittelwert, 3.Spalte
= Standardabweichung).
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4.4. Messungen und Qualitätssicherung mittels

DTI-Phantom

Die Di usionsbildgebung wurde Mitte der 1980er Jahre als Bildgebendes Verfahren

in der MRT eingeführt [Le B 86]. Etwa 10 Jahre später wurde der Di usions-Tensor

als Modell vorgesschlagen [Bass 94, Bass 96]. Dieses Modell erlaubt die Bestimmung

der Richtungsabhängigkeit des Di usionskoe!zienten (vgl. Kap.2.4.4) und ermöglicht

somit z.B. Rückschlüsse auf den Verlauf von Nervenbahnen. Aus diesem Grund hat

sich das Verfahren der DTI insbesondere im Bereich der Neurologie und Neuroradiolo-

gie zur Erforschung von Krankheiten, die mit einer Veränderung der weißen Substanz

einhergehen, etabliert.

Für die qualitative Beurteilung von DTI-Messungen und zur Untersuchung der Ver-

gleichbarkeit von DTI-Messungen zwischen verschiedenen Scannern ist die Konstruk-

tion von DTI-Phantomen und die Erstellung eines geeigneten QA-Protokolls sinnvoll.

Bislang gibt es nur sehr wenige Studien zur Überprüfung der Reliabilität von DTI-

Daten zwischen mehreren Scannern über einen längeren Zeitraum. Es gibt Studien, die

die Variabilität von FA- und MD-Werten im Gehirn anhand von gesunden Probanden

zwischen zwei bis drei Scannern untersucht haben [Cerc 03, Pfef 03, Voll 10, Zhu 11].

Darüber hinaus gibt es noch Studien zur Reliabilität von DTI-Daten, bei denen gesun-

de Kontrollprobanden an fünf [Fox 12], acht [Magn 12] und 16 Scannern [Teip 11] ge-

messen wurden. Bei den meisten Studien wurden zum Vergleich und zur Untersuchung

der Reliabilität von DTI-Daten in-vivo Messungen durchgeführt. Die zuletzt genannte

Studie [Teip 11] hat zusätzlich auch Phantommessungen durchgeführt. Aufgrund man-

gelnder Datenqualität konnten die durchgeführten Phantommessungen allerdings nur

in 50% der Fälle für die spätere Analyse genutzt werden. Als Ursache für die schlechte

Datenqualität der Phantome wurde unzureichendes automatisches Shimming genannt,

das auch durch manuelles Shimming nicht verbessert werden konnte. Das in der Stu-

die beschriebene Messprozedere schien zudem äußerst aufwendig und zeitintensiv zu

sein. Das Phantom musste vor der Messung für eine Stunde an die Temperatur des

Scannerraumes angepasst werden und die Messungen erfolgten mit einer Anzahl von

3 Mittlungen zur Verbesserung des SNRs. Neben dem hohen Zeitaufwand erforderten

die Messungen Geschick im manuellen Shimming, falls das automatische Shimming des

Scanners nicht ausreichte. Da das DTI-Phantom in vielen Fällen keinen ausreichenden
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Signalempfang für die Spule lieferte (es muss eine ausreichend hohe Protonendichte

vorhanden sein, damit das System ein Objekt im Scanner für die Messung akzep-

tiert), wurde das Phantom zusammen mit einem großem Standard�aschenphantom

gemessen. Das Phantom (faserförmiges Ringobjekt) war in ein salzhaltiges Agarosegel

eingebettet, welches möglicherweise das Di usionssignal im Inneren des Phantomrin-

ges abschirmte [Teip 11].

Die Studie zeigt auf, welche Schwierigkeiten bei multizentrischen DTI-Phantommes-

sungen auftreten können. Das in der Studie verwendete Phantom wurde ursprüng-

lich für die Untersuchung der E ekte unterschiedlicher Gradientenfelder auf DTI-

Messungen bei einem 1,5T MRT-Gerät [Laun 09] entwickelt. Dies zeigt, dass Phan-

tome, die für spezielle Anwendungen an einem Gerät entwickelt wurden sich nur be-

dingt für die Durchführung von QA-Messungen bei multizentrischen Studien eignen.

Das genannte Beispiel verdeutlicht auch, das die Herstellung eines multifunktionalen

Phantoms, das sowohl die langfristige QA bei multizentrischen Studien ermöglicht

als auch die QA unterschiedlicher Messmodalitäten (QA-Parameter für strukturelle,

funktionelle und di usionsgewichtete Messungen) abdeckt, schwer fassbar und in der

Praxis schwierig umzusetzen ist.

Aus diesem Grund und da Agarose als umgebendes Gelmaterial die Signaleigenschaf-

ten innerhalb eines DTI-Objektes beein�ussen bzw. das Di usionssignal abschirmen

kann [Teip 11], wurde bei der Herstellung von DTI-Phantomen der Fokus verstärkt auf

die Untersuchung geeigneter Phantommaterialien zur Einbettung von DTI-Objekten

gelegt. Das gesuchte Material sollte folgende Kriterien erfüllen:

� einfach in der Handhabung sein

� leicht verfügbar und kostengünstig sein

� gewebeähnliche Relaxationszeiten aufweisen

� ungiftig, d.h. nicht gesundheitsgefährdend sein

� haltbar/stabil über einen längeren Zeitraum bleiben

� robust und reproduzierbar in der Herstellung sein

� eine leichte Integration von DTI-Faserobjekten ermöglichen

� eine homogene Signalverteilung besitzen
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und somit bzgl. der Herstellung und Messung von DTI-Phantomen eine adäquate

Alternative zu Wasser- und Agarosegel-Phantomen darstellen.

4.4.1. Untersuchung geeigneter Phantommaterialien zur

Einbettung von DTI-Phantomen

Die bildgebenden Eigenschaften von Natriumalginat (BaccaraRose), Xanthan (Bac-

caraRose), FAVOR-PAC-300 (Evonik Industries AG), PNC 400 (FRAGON GmbH et

Co. KG), Carbomer 980 (Euro OTC Pharma GmbH) und Carbopol 974P (Euro OTC

Pharma GmbH) wurden untersucht. Die genannten Gelmaterialien sind in Produk-

ten des alltäglichen Lebens wiederzu�nden, da sie sowohl in der Lebensmittelindustrie

als auch in pharmazeutischen oder kosmetischen Produkten eingesetzt werden. Im

Folgenden werden die Eigenschaften der einzelnen Gelmaterialien näher beschrieben.

Anschließend wird auf die Phantomherstellung und die Untersuchungsmethoden der

verschiedenen Gelphantome eingegangen.

Beschreibung der ausgewählten Gelbildner

Natriumalginat ist das Natriumsalz der Alginsäure. Es ist ein natürlich vorkommen-

des Polysaccharid und wird aus den Zellwänden von Braunalgen gewonnen. Alginate

werden vielfach in der Lebensmittelindustrie z.B. als Emulgator-, Gelier- oder Ver-

dickungsmittel sowie in der Textilindustrie z.B. als Zusatz zur Verdickung von Tin-

te beim Druckvorgang eingesetzt. Daneben ist Alginat z.B. in der Zahnmedizin als

Abformmaterial oder in Kosmetikprodukten zu �nden. Im Gegensatz zu Agarose be-

steht Alginat nicht aus Galactose-Derivaten, sondern aus Ñ-D-Mannuronat und —-L-

Guluronat, d.h. allgemein lassen sich Alginate als Salze von Polyuronsäuren charak-

terisieren.

Xanthan ist ebenfalls ein Polysaccharid und wird durch Fermentierung von Glucose,

Sucrose oder Lactose aus Bakterien der Gattung Xanthomonas gewonnen. Es wird

sowohl in der Lebensmittel- und Kosmetikindustrie als auch in der Ölindustrie als

Verdickungsmittel eingesetzt. Die Struktur des Polymers setzt sich vorwiegend aus

Ñ-verknüpften D-Glucoseeinheiten zusammen.

FAVOR-PAC 300 ist eine Produktlinie von Superabsorbern, die speziell für Bereiche

der Verpackungsindustrie entwickelt wurde. Es handelt sich hierbei um quellfähige,
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vernetzte Polymere aus Natriumpolyacrylat (Copolymer aus Acrylsäure (C3H4O2) und

Natriumacrylat (Natriumsalz der Acrylsäure, NaC3H3O2)), die in der Lage sind ein

Vielfaches ihres Eigengewichts an wässriger Lösung aufzunehmen. Durch zusätzliche

Ober�ächennachbehandlung (Nachvernetzung) der Polymere wird ein hohes Absorp-

tions- und Flüssigkeitsspeichervermögen des Superabsorbers auch unter Druck garan-

tiert. Aufgrund der genannten Eigenschaften werden Superabsorber bevorzugt bei der

Herstellung von Windeln und Hygieneartikeln eingesetzt. Die Aufnahmespeicherkapa-

zität des Superabsorbers hängt vom Grad der Vernetzung der Polymermoleküle und

von der Ionenkonzentration der Flüssigkeit ab. Löst man den Superabsorber in destil-

lierten Wasser, so koppelt sich das Natrium-Kation von der Polyacrylsäure ab und es

entsteht ein lang gestrecktes Polymer mit vielen negativ geladenen Carboxylgruppen.

Die Wassermoleküle können sich gut an das Makromolekül anlagern und ihre Lage

über Wassersto brückenbindungen und Anordnung der Dipole stabilisieren. Erhöht

sich allerdings die Konzentration an Salzen (Kochsalzlösung, Urin) in der Flüssigkeit,

umso geringer wird das Absorptionsvermögen des Superabsorbers, da sich das Gleich-

gewicht aufgrund der hohen Konzentration an Natrium-Kationen verschiebt und die

Ladungen der ionischen Gruppen im Polymer kompensiert werden.

PNC 400, auch bekannt als Sodium Carbomer, ist ebenfalls ein Polymer auf der Basis

von Polyacrylsäure und Natriumsalz. Es unterscheidet sich im Grad der Vernetzung

(wenig quervernetzt und keine Ober�ächennachvernetzung) und im Verhältnis der bei-

den Monomere (Acrylsäure und Natriumacrylat) von FAVOR-PAC-300. PNC 400 wird

durch radikalische Copolymerisation von Acrylsäure mit einem �Crosslinker� (Vernet-

zer) hergestellt. Es liegt bereits in neutralisierter Form vor. Der pH-Wert ist abhängig

von der Polymerkonzentration, z.B. liegt der pH-Wert einer 0,2%-igen Lösung (0,2%

in H2O) bei 7,7. Der pH-Wert von FAVOR-PAC-300 liegt in einem ähnlichem Bereich

(0,1% in H2O ergibt pH von · 6,0).

Zwei weitere Vertreter der Polyacrylsäure (Carbomere) sind Carbomer 980 und Car-

bopol 974P. Die beiden Carbomere werden nach dem US-amerikanischen Arzneibuch

Typ B (Carbopol 974P) und C (Carbomer 980) zugeordnet und unterscheiden sich per

De�nition in ihrer relativen molaren Masse und in der Gelviskosität der Homopolyme-

re. Carbomere werden hauptsächlich als Gelbildner in der Herstellung von Arzneimit-

teln eingesetzt. Im Gegensatz zu PNC 400 liegt der pH-Wert von Carbomer 980 und

Carbopol-974P im sauren Bereich (zwischen 2,0 und 3,0; z.B. 0,1% Carbomer-980 in

H2O ergibt pH von 2,8).
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Das Molekulargewicht sowie der Polymerisations- und Vernetzungsgrad der beschrie-

benen Polyacrylsäuren können einen unterschiedlichen Ein�uss auf die Gelstärke, die

Homogenität und andere bildgebende Eigenschaften haben. Aus diesem Grund wur-

de eine Reihe von Testgelen mit unterschiedlicher Zusammensetzung untersucht. Die

MRT-Messungen sind in Kapitel 4.4.1 beschrieben und die Ergebnisse sind in Kapitel

5.4 zusammengefasst.

Herstellung und Analyse der Gelphantome

Bei den durchgeführten Testserien der Gelbildner wurden sowohl die mechanischen

(z.B. Blasenbildung, Viskoelastizität), chemischen (z.B. Langzeitstabilität) als auch

die Bildgebungseigenschaften (z.B. T1- und T2-Zeiten) untersucht. Da das Anwen-

dungsziel der Gelphantome in der Einbettung von DTI-Objekten lag, wurde bei der

Herstellung der Gele versucht auf extreme Wärmebehandlung zu verzichten (Wasser

< 40ƒC), damit die einzubringenden Objekte ihre Eigenschaften aufgrund der Tempe-

raturbehandlung nicht verändern.

Zunächst wurde mittels der sechs Gelbildner eine Reihe an Testgelen zur Untersuchung

der Langzeitstabilität in Bezug auf Haltbarkeit bzw. Schimmelanfälligkeit hergestellt.

Hierzu wurden die pulverförmigen Gelbildner in 50 ml destilliertem Wasser aufgelöst

und um eine gleichmäßige Verteilung der Partikel zu erreichen mit einem Magnetrüh-

rer verrührt. Die Polymerkonzentrationen der Testgele reichten je nach Gelbildner von

0,5-5%. Die Gelbildung der Polyacrylsäure setzt erst ab einem pH-Wert von · 4.0 ein,

weswegen Carbomer 980 und Carbopol 974P aufgrund ihres sauren pH-Wertes zur Gel-

herstellung mit Hilfe von Natronlauge neutralisiert wurden. Die verwendeten Mengen-

und Konzentrationsangaben der einzelnen Testgele sind in Tabelle 4.7 zusammenge-

fasst. Die erste Reihe an Testgelen wurde bei Raumtemperatur (20ƒC) hergestellt.

Eine zweite Reihe an Testgelen wurde analog dazu hergestellt mit dem Unterschied,

dass hierbei eine erhöhte Wassertemperatur von 37ƒC zur Herstellung genutzt wur-

de. Die Testgele wurden in o enen Glasbehältern bei Raumtemperatur gelagert und

über einen Beobachtungszeitraum von 3 Monaten auf sichtbare Veränderungen im Gel

sowie Schimmelwachstum überprüft.

In einer weiteren Versuchsreihe wurden Testphantome in 500 ml Propylenbehältern

zur Untersuchung der Relaxationseigenschaften der Gelbildner hergestellt. Bildgeben-

de Eigenschaften wie T1- und T2-Kontrast sowie die Auswirkung von Lufteinschlüssen,
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Gelbildner Konzentration (%) dest. H2O (ml) 4M NaOH (ml)

Na-Alginat 5,0 (2,5g) 50* �

Xanthan 2,0 (1,0g) 50# �

PAC 300 0,5 (0,25g) 50 �

PNC 400 0,5 (0,25g) 50 �

Carbomer 980 0,5 (0,25g) 50 1

Carbopol974P 0,5 (0,25g) 50 1
* in 6 ml Ethanol vordispergiert
# in 4 ml Ethanol vordispergiert

Tabelle 4.7.: Übersicht der hergestellten Testgele zur Untersuchung der Schimmelanfällig-
keit

Blasenbildung und Bescha enheit des Gelmaterials auf die Bildhomogenität wurden

ebenfalls untersucht. Basierend auf den Ergebnissen der Relaxationsmessungen wur-

den weitere Phantome mit Zugabe von paramagnetischen Substanzen bzw. mit Kon-

trastmittelzusätzen hergestellt, um die Modi�zierbarkeit und die Reichweite möglicher

Relaxationszeiten zu analysieren. Zur Anpassung der T1-Relaxationszeiten wurden

gadoliniumbasierte Kontrastmittel wie Magnevist (Bayer HealthCare) und Primovist

(Bayer HealthCare) verwendet, während für die Anpassung der T2-Relaxationszeiten

Eisenchlorid, Mangannitrat und Endorem (Guerbet), ein superparamagnetisches, ei-

senoxidbasiertes Kontrastmittel, den Phantomen zugesetzt wurde. Das Antimykoti-

kum 5-Flucytosin (5-FC) wurde ebenfalls für die Anpassung der Relaxationzeiten

getestet und bietet den Vorteil, dass es zugleich eine antiseptische Wirkung besitzt

[Verm 00].

Die zeitintensiven Relaxationsmessungen von Phantomen mit unterschiedlichen Zusät-

zen erfolgten nur mit solchen Gelmaterialien, die besonders geeignet für die Einbet-

tung von DTI-Objekten erschienen und diesbezüglich klare Vorteile gegenüber Aga-

rosephantomen zeigten. Auch der Ein�uss unterschiedlicher pH-Werte und Polymer-

konzentrationen auf die Relaxationseigenschaften wurde am Beispiel eines Gelbildners

untersucht. Fogendes Vorgehen wurde zur Herstellung der Phantome angewendet:

� Abwiegen der erforderlichen Komponenten (Pulver des Gelbildners, destilliertes

Wasser, ggf. Zusätze zur Modi�kation der Relaxationszeiten)

� zunächst, falls verwendet: gleichmäßiges Au�ösen des Kontrastmittels (Lösung
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oder Pulver) in Wasser; danach: Beifügen und Verrühren (mittels Magnetrührer)

des Gelbildners (Pulver), bis sich das Pulver vollständig aufgelöst hat

� im Fall der sauren Carbomere wird Natronlauge hinzupipettiert bis die ge-

wünschte Gelviskosität einsetzt

� Phantombehälter wird einige Stunden o en gelagert, damit Luftblasen heraus-

ziehen können mit Ausnahme der Phantome, die Natronlauge enthalten. Diese

werden sofort luftdicht verschlossen, um Reaktionen der Lauge mit dem Kohlen-

sto dioxid der Luft zu vermeiden

� Phantome werden beschriftet und mit Para�lm versiegelt.

Bei der Herstellung der Phantome wurde auf eine saubere Arbeitsumgebung (d.h. ste-

riles Arbeiten im Labor) wert gelegt, um Verunreinigungen im Phantom zu vermeiden.

MRT-Messungen

Für eine erste Einschätzung des Bildkontrastes und der Bildhomogenität wurden zu-

nächst von den Testgelen aller sechs Gelbildner eine T1- und T2-gewichtete Aufnahme

durchgeführt. Für die T1-Messungen wurde eine dreidimensionale Gradientenecho-

Pulssequenz (MPRAGE - Magnetization Prepared Rapid Gradient Echo) mit einer

isometrischen Voxelgröße von 1 x 1 x 1 mm3 benutzt. Die T2-Messungen erfolgten mit

Hilfe einer dreidimensionalen Multiecho-Spinecho-Sequenz (SPACE - Sampling Per-

fection with Application-optimized Contrast using di erent �ip angle Evolutions). Bei

dieser Sequenz erhält jedes Echo nach der Anregung eine andere Phasenkodierung,

was die Aufnahmezeit der Messung erheblich verkürzt. Die Sequenzparameter sind in

Tabelle 4.8 zusammengefasst. Die Relaxometriemessungen wurden mit Hilfe der Spin-

Echo-Technik aufgenommen [Carn 06]. Für die Bestimmung der T1-Relaxationszeit

wurde eine Serie an Spin-Echo-Sequenzen mit einer TE von 20 ms und variierenden

Repetitionszeiten aufgenommen. Die TR reichte von 1500 ms bis 5000 ms und wurde

bis 2500 ms in Schritten von 200 ms variiert, danach in Schritten von 500 ms. Bei

der Bestimmung der T2-Relaxationszeit wurde TR konstant gehalten (TR = 3000 ms)

und die Echozeiten zwischen 10 ms und 200 ms (zunächst in 5er Schritten bis 30 ms,

danach in 10er Schritten bis 100 ms, anschließend in Schritten von 30 bzw. 40 ms)
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Sequenz MPRAGE SPACE single-SE

TR (ms) 1500 3000 variabel

TE (ms) 2,52 402 variabel

TI (ms) 900 � �

FOV (mm) 256 256 200

Matrix(mm2) 256 x 168 256 x 175 128 x 33

Flipwinkel (ƒ) 9 120 70

Schichtdicke (mm) 1 1 6

Schichtorientierung tra tra cor

Anzahl der Schichten 192 192 10

Tabelle 4.8.: Sequenzparameter der durchgeführten MRT Messungen zur Analyse der Gel-
phantome.

variiert. Die weiteren Messparameter der genutzten Spinecho-Sequenzen sind ebenfalls

in Tabelle 4.8 aufgeführt.

Unter der Annahme, dass sich die Relaxationszeiten konstant über das homogene

Phantomvolumen verhalten, lassen sich die gesuchten T1- und T2-Zeiten mit Hilfe

der aufgenommenen SE-Sequenzen über monoexponentielle Fits bestimmen. Das MR-

Signal einer SE-Sequenz ist durch folgende Formel (vgl. Kap. 2.2.3)

SSE = ß
1
1 › e›

T R
T1

2
e›

T E
T2 (4.6)

gegeben. Der exponentielle Zerfall des Signals ist sowohl von den TR- und TE-Zeiten

als auch von beiden Relaxationszeiten abhängig. Gleichung 4.6 verdeutlicht, dass ein

nach einer gewebespezi�schen Konstante gewichtetes MR-Bild trotzdem von beiden

Relaxationsparametern beein�usst wird. Um die Relaxationszeiten hinreichend genau

bestimmen zu können, wird bei der Herstellung der Gelphantome eine homogene Ver-

teilung des Gelmaterials über das Phantomvolumen angestrebt. In den T1-gewichteten

Aufnahmen kann der Ein�uss der transversalen Relaxation auf die Signalstärke mi-

nimiert werden, indem TE sehr kurz (20 ms) im Vergleich zu der erwarteten T2-

Relaxationszeit gewählt wird. Dadurch geht der Term e›
T E
T2 in Gl. 4.6 gegen eins und

der Ein�uss auf die sich ergebende Signalstärke ist vernachlässigbar. Die Signalstär-

ke ist nun proportional zu
1
1 › e›

T R
T1

2
. Zur Bestimmung der T1-Zeit wird zunächst

für jede Schicht der Signalmittelwert aus einer ROI, die 75% des Phantomvolumens

abdeckt, ermittelt und die Werte anschließend über die aufgenommenen Schichten
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gemittelt. Auf diese Weise wird für jeden TR-Wert der zugehörige Signalmittelwert

bestimmt und mit der Standardabweichung (als Vertrauensbereich) in ein Diagramm

aufgetragen. An die Datenpaare wird mittels Origin (Origin8, Version 8.773.0.773)

eine Exponentialfunktion ange�ttet. Die Bestimmung der T2-Relaxationszeit verläuft

analog. Hierbei wird versucht den Ein�uss der longitudinalen Relaxation auf die Si-

gnalstärke zu minimieren, indem TR sehr groß gewählt wird (3000 ms), damit der

Term e›
T R
T1 gegen Null geht. Ein weiterer Vorteil dieser Methode besteht darin, dass

ein großer TR-Wert zu einem verbesserten SNR im Bild beiträgt. Allerdings verlängert

sich die Messzeit auch proportional zu TR, was die Relaxationsmessungen wiederum

sehr zeitaufwändig macht. Für die Bestimmung der T2-Zeit kann nach [Carn 06] ein

einfach-exponentieller Fit der Signalwerte verwendet werden, wenn TR » TE ist. Die

Relaxationszeiten im Experiment lassen sich demnach mit Hilfe der Gleichungen

T1 : SSE = C1 •
1
1 › e›

T R
T1

2
(4.7)

T2 : SSE = C2 • e›
T E
T2 (4.8)

bestimmen, wobei C1 und C2 materialspezi�sche Proportionalitätskonstanten sind.

4.4.2. Herstellung und Analyse von DTI-Phantomen

Da die entwickelten Phantome für die QA von multizentrischen Messungen einge-

setzt werden sollen, wurde bei der Herstellung der Phantome großer Wert auf die

Reproduzierbarkeit des Verfahrens gelegt. Die Konstruktion der Phantome orientier-

te sich an der in [Laun 09] vorgeschlagenen Herstellungsmethode. Kreisförmige DTI-

Faserobjekte werden mit Hilfe einer von der Technischen Werkstatt für Feinmechanik

(FB Medizin) gebauten Wickelmaschine hergestellt, indem Polyesterfasern (Trevira

GmbH, Dtex 76f32 tiefmatt rohweiß (Faserdurchmesser etwa 15Ûm)) um Polyamid-

spindeln gewickelt werden (Abb. 4.23a). Die verwendeten Polyamidspindeln bestehen

ähnlich wie bei einem JoJo aus zwei runden Scheiben, die durch einen Mittelsteg mit-

einander verbunden sind, und können in verschiedenen Größen (variierender Innen-

durchmesser) und Längen (variierende Länge des Mittelsteges) miteinander kombi-

niert und zusammengesetzt werden. Die Polyesterfasern werden nass aufgewickelt und

durchlaufen während der Wicklung, die über einen Elektromotor angesteuert wird, ein

mit NaCl versetztes Wasserbad. Das Natriumchlorid dient dazu, die Suszeptibilität der
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Flüssigkeit an die Suzeptibilität der Fasern anzupassen [Laun 09]. Um das Faserobjekt

vor äußeren Ein‚üssen zu schützen wurde es mit Latexmilch versiegelt (Abb. 4.23b).

Latex als Überzug hat den Vorteil, dass es sich nicht mit Wasser verbindet, das Phan-

tom gut abdichtet und sich leicht verarbeiten lässt. Die Latexmilch kann gleichmäßig

mit Hilfe eines Pinsels auf der Ober‚äche des Faserobjektes in mehreren Schichten

aufgetragen werden, ohne das Objekt mechanischem Druck oder Hitze aussetzen zu

müssen, was z.B. bei Heißkleberversiegelung der Fall wäre.
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Abbildung 4.23.: Herstellung von DTI-Phantomen: a) Wickelmaschine zur Herstellung
von DTI-Faserobjekten, b) Versiegelung des DTI-Phantoms mit Latexmilch, c) Eingießen
des Phantoms in Gel

Für die ersten Testmessungen wurde ein einfaches rundes Spulenphantom mit einem

Außendurchmesser von 5 cm, einem Innendurchmesser von 0,5 cm und einer Länge

(Mittelsteg) von 1 cm hergestellt. Das Phantom wurde zunächst in Wasserumgebung

gemessen und anschließend in ein Agarosegel-Phantom eingegossen (Abb. 4.23c). Ne-

ben einer T1-gewichteten Sequenz (MPRAGE) wurden di usionsgewichtete Messun-

gen mit einem b-Wert von 1000 s/mm2 und 64 Gradientenrichtungen aufgenommen.

Die Messungen erfolgten mittels automatischem Shimming, es wurde kein zusätzliches
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