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Liebe Tagungsteilnehmer

Ich mochte Sie im Namen des ge-
samten Vorstandes zur 7. Jahrestagung der
Deutschen Sektion der ISMRM e.V. in
Mainz herzlich willkommen heien. Unse-
re Tagung ist nunmehr eine etablierte
deutschsprachige Veranstaltung auf dem
Gebiet der biomedizinischen NMR und
richtet sich vorrangig an junge Wissen-
schaftler. Wie bereits in den vergangenen
Jahren werden auch in diesem Jahr junge
Mediziner und Naturwissenschaftler die
Gelegenheit haben, ihre Forschungsarbei-
ten einem fachkundigen Publikum vorzu-
stellen und sie rege zu diskutieren.

Das Programm, das uns in Mainz
erwartet, zeigt, wie weit die Anwendung
der Kernspinresonanz innerhalb der Bio-
medizin reicht. Ich selbst war immer wie-
der von der Fiille der Themen auf unseren
Tagungen iiberrascht und konnte viele inte-
ressante Querverbindungen zur eigenen
Arbeit finden. Die Beitrige werden durch 2
interessante Plenarvortrige und Fortbil-
dungsvortrige erginzt, die alle durch einen
offenen Diskussionscharakter gepriigt sein
sollen. Deshalb méchte ich alle Teilnehmer
bitten, ohne Hemmungen an den Diskussi-
onen teilzunehmen.

Thre

Claudia Neumann-Haefelin

Auch in diesem Jahr werden wir die
bewihrte Tradition fortfithren, Reisesti-
pendien zu vergeben sowie den besten
Vortrag und das beste Poster zu pramieren.
Dabei bilden alle Teilnehmer der Tagung
die Jury. Ich hoffe, dass Sie alle an der
Bewertung der einzelnen Beitrige rege
teilnehmen, um einen fairen Wettbewerb
zu ermoglichen. Die Preisverleihung findet
im Rahmen der Mitgliederversammlung
am 30.09. statt, zu der ich alle Mitglieder
des Vereins sehr herzlich einladen mochte.

Die Organisatoren der Tagung ha-
ben bereits im Vorfeld viel Arbeit geleistet
und werden mit Sicherheit auch wihrend
der Veranstaltung noch sehr beschiftigt
sein. Ich mochte mich daher ganz herzlich
bei Wolfgang Schreiber, Marcus Dobrich
und Andrea Karg fiir ihren Einsatz bedan-
ken und hoffe, dass die viele Arbeit durch
Ihre rege Beteiligung belohnt wird. Wei-
terhin mochte ich mich bei den Sponsoren
der Tagung bedanken, ohne deren finan-
zielle Unterstiitzung diese Veranstaltung
nicht moglich wiire.

Ich wiinsche allen Teilnehmern ei-
ne interessante und anregende Tagung,
viele neue informative Kontakte und eine
schone Abendveranstaltung hier in Mainz.
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Informationen

Tagungsadresse: Abendveranstaltung:
Horsaal Chirurgie, Gebiude 505 H Weinhaus ,,Wilhelmi*
Universititsklinikum Mainz Rheinstrae 13
Langenbeckstrassel 55116 Mainz

55131 Mainz Tel.: 06131-224949
Kongressprisident: Kongresssekretir:

Prof. Dr. Wolfgang Schreiber Marcus Dobrich

Bereich Medizinische Physik Bereich Medizinische Physik
Klinik und Poliklinik fiir Radiologie Klinik und Poliklinik fiir Radiologie
Tel. 06131 17-5285 Tel. 06131 17-5368

Fax: 06131 17 475285 Fax 06131 17-475368
Wolfgang.Schreiberfadiologie. klinik.uni-mainz.de doebrich@i-mainz.de

Allgemeine Informationen:

Mittagessen:  Wertmarken fiir das Casino der Klinik (Gebdude 304) kénnen im Kongressbiiro er-
worben werden. Sie kosten 5,-@ind berechtigen zum Verzehr eines Mittagsmeniis.

Homepage: http://www.medizinische-physik.klinik.uni-mainz.de/ismrm/

WLAN: Am Veranstaltungsort existiert ein WLAN-Zugang

Die Veranstaltung wird unterstiitzt von:
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Programm Donnerstag, 30.9.2004

Ab 9% Uhr Anmeldung, Come Together
10%° Uhr Begriiung
10" Uhr Plenarvortrag

S. Mansson, Malmd, Schweden:
Hyperpolarized 13C and 15N — new MRI tools for the future

11%° Uhr Vortrége: Spez. Kontrastmechanismen und Zellulare Markierung
12* Uhr Mittagspause
13* Uhr Fortbildungsvortrag

S. Heiland, Heidelberg:
Von A wie Aliasing bis Z wie Zipper — das ABC der MR-Artefakte

14% Uhr Vortrage: MRT der Mikrozirkulation
16" Uhr Kaffeepause

16% Uhr Postersession

17% Uhr Mitgliederversammlung

Mdglichkeit zur Besichtigung institutseigener Einrichtungen

19% Uhr Abendveranstaltung
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Sessions Donnerstag, 30.9.2004

11% Uhr - 12%° Uhr
Spez. Kontrastmechanismen und Zellulédre Markierung
Vorsitzende: P. Jakob, A. Degenhard

D. Wiedermann, Kdln:
In-vivo Darstellung des Narbengewebes im Riickenmark nach L&sion im Rattenmodell

U. Wolf, Mainz:
19F-MRT der Lunge

J. Pintaske, Tibingen:
Quantitative Beschreibung der MRT-Signalausléschung in-vitro durch Praparation von SPIOs in
Phantomen und Markierung von Zellen

K. Gast, Mainz:
Diffusionsgewichtete 3He-MRT bei Probanden und Patienten mit Lungenemphysem, vorlaufige
Ergebnisse

A. Biedermann, Mainz:
Atemabhangige Bewegungen von Pharynx und Trachea bei gesunden Nichtrauchern und COPD-
Patienten: Beurteilung durch cine-MRT und Lungenfunktionstests

14%* Uhr - 16" Uhr
MRT der Mikrozirkulation
Vorsitzende: C. Neumann-Haefelin, P. Kunz

M. Humpich, Frankfurt:
PWI - Korrelat des klinischen Symptoms "Blickwendung" bei akuten Schlaganfallpatienten

P. Ramos-Cabrer, Koln:
Inconsistency of MRI and functional findings in exclusive subcortical lesions after transient focal
cerebral ischemia in the rat.

U. Fasol, Miinchen:
Kombinierte Perfusions-( spin labeling) und BOLD-Bildgebung am Kopf

B. Geisler, Hamburg:
Verbesserung der akuten Schlaganfallsdiagnostik durch ,, BOLD-Imaging *

D. Neeb, Mainz:
Optimierung von MRT-Sequenzen fiir die Absolutquantifizierung der Lungenperfusion
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16* Uhr - 17*° Uhr
Postersession
Vorsitzende: NN

L. Wachsmuth, Erlangen-Nurnberg:
MMRT und pCT an Rattenkniegelenken-Implementierung eines Versuchsaufbaus fiir die in vivo
Untersuchung von Kniegelenken in Kleintiermodellen fur Gelenkerkrankungen

S. Boor, Mainz:
Non-invasive Localization of Epileptiform Activity in Focal Epilepsies Using Multiple Source
Analysis and Spike-related fMRI

R. Weber, Kéln
Reduzierung des T2*-Signalverlustes in Blutgefalien des Rattenhirns durch Modifizierung der
Inhalationsnarkose

A. Deistung, Jena:
Eine graphische Benutzeroberflache fiir suszeptibilitatsgewichtete MRT

G. Sommer, Freiburg:
Multikontrastaufnahmen bei kontinuierlich bewegtem Patiententisch am Beispiel der
Ganzkdrperbildgebung

J. Raya, Minchen:
Optimierung der Line-Scan-Diffusion-Imaging Pulse Sequenz

C. Ziener, Wirzburg:
Relaxationsverhalten magnetisch markierter Zellen

P. Kunz, Mainz:
Anteil des friihen systolischen Flussanstiegs am antegrad flieBenden Gesamtvolumen bei
Phasenkontrast-Flussmessungen in Atemanhaltetechnik
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Programm Freitag, 1.10.2004

9% Uhr Plenarvortrag

C. Kuhl, Bonn:
Klinische Anwendungen der 3T-MRT

9% Uhr Technische und methodische Weiterentwicklungen
11% Uhr Mittagspause
12*° Uhr Fortbildungsvortrag

K.-F. Kreitner, Mainz:
Perspektiven fur die Anwendung der funktionellen MRT abseits ausgetretener Pfade

13" Uhr MRT an Neoplasien
14% Uhr Kaffeepause

15% Uhr Preisverleihung

15" Uhr Tagungsende
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Sessions Freitag, 1.10.2004

09%° Uhr — 11% Uhr
Technische und methodische Weiterentwicklungen:
Vorsitzende: W. Schreiber, O. Dietrich

J. Mangalathu, DKFZ:
Solenoidspulenarray zur simultanen MR-Bildgebung bei Kleintieren

D. Weber, Wiirzburg:
Charakterisierung von Herzinfarktgewebe mittels Diffusionstensorbildgebung im Vergleich mit
anderen bildgebenden Verfahren

D. Paul, Freiburg:
T2-gewichtete TIDE-Sequenz mit variablen Flipwinkeln

P. Siegler, Heidelberg:
Einfluss der Anstiegszeiten der bipolaren Gradienten auf die dynamische Magnetresonanz-
Elastographie

A. Degenhard, Bielefeld:
Rekonstruktionsverfahren in der dynamischen Bildgebung mittels MRT

13 Uhr - 14* Uhr
MRT an Neoplasien
Vorsitzende: S. Heiland, A. Morbach

O. Dietrich, Miinchen:
Diffusionsgewichtete MRT muskuloskelettaler Tumoren mit einer RARE-basierten Single-Shot-
Sequenz

R. Trost, Jena:
Molekulare MR-Bildgebung im Tierversuch mit spezifischen Nanopartikeln

P. R. Dellani, Mainz:
Differenzierung gutartiger Meningeome mit Diffusion-Tensor-Imaging (DTI)-basierten Bildern
der Tensoren-Formen

U. Himmelreich, Kéln:
Klassifizierung von infektidsen Abscessen mittels NMR Spektroskopie
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In-vivo Darstellung des Narbengewebes im Riickenmark nach Lision im
Rattenmodell

Dirk Wiedermann', Carmen Masanneck?, Hans Werner Miller®?,
Susanne Hermanns? und Mathias Hoehn'

'In-vivo-NMR-Labor, Max-Planck-Institut f(ir neurologische Forschung, Kéin

2Neuraxo Biotec GmbH, Live Science Center, Diisseldorf
3Neuro/ogie, Labor fiir molekulare Neurobiologie, Heinrich Heine Universitéat, Disseldorf

Einleitung

Die Magnetresonanzbildgebung (MRI) ist ein
etabliertes Verfahren zur Diagnostik und
Verlaufskontrolle  von  Verletzungen  des
Riickenmarks beim Menschen. In einem ent-
sprechenden Modell in der Ratte konnen neue
Strategien zur Behandlung von Riickenmarks-
lasionen erprobt werden, insbesondere auch
pharmakologische Therapieansitze.

Sowohl beim Menschen als auch im
Rattenmodell bildet sich innerhalb der ersten
Tage nach der Verletzung des Riickenmarks im
Bereich der Lision eine Narbe aus fibrosem
Gewebe, die eine Regeneration der verletzten
Axone behindert. = Histochemisch kann die
fibrose Narbe mit Collagen IV Antikorper ange-
farbt werden, wohingegen die ebenfalls entste-
hende Glia-Narbe durch eine Anfirbung der
GFAP-positiven Astrozyten nachgewiesen wer-
den kann. Ziel unserer Studie war es, a) diese
Narben in-vivo mit Hilfe der NMR-Bildgebung
nachzuweisen, und b) die Entwicklung der Narbe
im chronischen Verlauf unter Einflu} einer nar-
benunterdriickenenden Therapie zu untersuchen,
und c) die Bilder der NMR-Bildgebung mit den
Ergebnissen der histologischen Untersuchung zu
korrelieren.

Material und Methoden

14 Wistar Ratten (190-230g KG) wurde mit
einem ,Scouten wire“ Messer der dorsale
Kortikospinaltrakt in Hohe von Th 8 durchtrennt.
6 Tiere erhielten darauthin eine Behandlung zur
Unterdriickung  der  Narbenbildung.  Der
therapeutische Ansatz bestand aus einer akuten
Wirkstoffinjektion sowie  verzogerter, lokaler
Wirkstofffreigabe. Behandelt wurde zum einen
mit dem Prolyl-4-Hydroxylase Inhibitor BPY-
DCA (Derivat aus Bipyridin und
Dicarboxylsdure) und zum anderen festes 8-Br-
cAMP. Den anderen 8 Tieren wurden zur
Kontrolle wirkstofflose Pufferlosungen injiziert.

Die NMR-Bildgebung wurde an einem 7T
Bruker BioSpec 70/30 Tierscanner 1 und 8 Tage
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nach OP durchgefiihrt. Der Scanner ist mit aktiv
abgeschirmten Gradienten (200 mT/m; rise time
< 250 ps) und einem selbstentwickeltem HF-
Spulensystem ausgeriistet. Sendespule war eine
12 cm Helmholtzspule und zur Signaldetektion
wurde eine Oberflachenspule mit ca. 2 cm
Durchmesser eingesetzt, die unter dem auf dem
Riicken liegenden Tier angebracht war. Das Bild-
gebungsprotokoll umfasste neben T1-, T2- und
protonendichtegewichteten 2D Spin-Echo Se-
quenzen auch eine hochaufgeloste 3D - SE
Sequenz. Am Termin 8 Tage nach OP wurden
zusitzlich Gd-DTPA  kontrastmittelunterstiitzte
T1-gewichtete Bilder aufgenommen.

MRI Parameter:

T1: MSSE; TE/TR 15ms/800ms, Schichtdicke
1mm; NEX 4; FOV 3cm; Matrix 2562

PD/T2: 16 Echo MSME ; TE/TR 16%12,5/3000
ms, Schichtdicke 1mm; NEX 1; FOV 3cm;
Matrix 1282

3D-SE : 2 Echo MSME ; TE/TR 15/1000ms; nEx
1;FOV 2,5x2x 1cm ; Matrix 256 x 128 x 32.
T1/Gd : MSSE; TE/TR 12,5/1000ms, Schicht-
dicke Imm; NEX 1; FOV 3cm; Matrix 2562
Artefakte in den Bildern durch die Bewegung des
Brustraumes beim Atmen wurden durch den
Einsatz von FOV-Sittigungsbiandern minimiert.
Im Anschluss an den letzten Scan wurden die
Tiere getotet und perfusionsfixiert. Das entnom-
mene Riickenmark wurde in Paraffin eingebettet
und dann in 10pum dicke Schichten geschnitten.
Die fibrose Narbe wurde mit einem Antikorper
gegen Collagen Typ IV angefirbt, die Glia-Narbe
wurde durch Anfiarbung der GFAP-positiven
Astrozyten dargestellt.

Ergebnisse und Diskussion

Mit Hilfe von FOV-Sittigungsbiandern konnten
trotz Atembewegungen und rdumlicher Néhe zur
Lunge Bilder ohne wesentliche Bewegungsarte-
fakte von dem Lisionsgebiet aufgenommen wer-
den. Die Lasionen konnten an beiden Untersuch-
ungstagen auf den MRI-Bildern eindeutig loka-
lisiert werden. In den T2-gewichteten Bildern
stellt sich das posttraumatische Odem gut dar.
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Mit Hilfe der nativen MRI-Bilder ist zwar eine
gute Differenzierung zwischen Lision und
gesundem Gewebe moglich, eine genauere
Abgrenzung des Narbengewebes ist allerdings
nur mit den kontrastmittel (KM)-gestiitzten
Bildern moglich.

Der Vergleich zwischen histologischen Schnitten
und MR-Bildern zeigt, dass sich im Zentrum der
Lision eine fibrose, kollagenhaltige Narbe bildet,
die von einer Glia-Narbe umgeben wird. Das
kollagenhaltige Narbengewebe akkumuliert das
KM stirker als das umgebende Gewebe und 14sst
somit eine Differenzierung der unterschiedlichen
Gewebetypen im MR-Bild zu.

Die Behandlung der Tiere mit Eisenchelatoren
fiihrt zu einer deutlichen Reduktion der
Narbenbildung im Riickenmark. Dieses ist auf
den Kontrastmittelunterstiitzten Bildern zu
erkennen: wihrend bei den unbehandelten Tieren
die Narbe i.A. stark KM anreichert, ist bei den
behandelten  Tieren nur eine  geringe
Anreicherung in dieser Region zu erkennen. U.
a. kann die stidrkere Vaskularisierung der

unbehandelten Narbe zu der  hoheren
Akkumulation des KM in dem Gebiet beitragen.

Mit Hilfe der MRT ist es moglich, die Lésion im
Riickenmark dieses Modells zu erkennen und die
Entwicklung der Lédsion longitudinal darzustel-
len. Des weiteren ist es mit Hilfe der KM-unter-
stiitzten MRT moglich, die die Regeneration
behindernde fibrose Narbe darzustellen und den
Therapieerfolg der Behandlung in vivo zu
verfolgen.

Referenzen

1. Hermanns S, Klapka N, and Miiller HW. 2001.
The collagenous lesion scar - an obstacle for
axonal regeneration in brain and spinal cord
injury. Restor Neurol Neurosci 19:139-148.

2. Terae S, Takahashi C, Abe S, Kikuchi Y, and
Miyasaka K. 1997. Gd-DTPA-enhanced MR

imaging of injured spinal cord. Clin Imaging
21:82-89.

Abb. 1: Gd-DTPA unterstiitzte MRT eines unbehandelten (A) und eines behandelten (B) Tieres. Das
Gebiet der KM Anreicherung entspricht exakt dem Lisionszentrum, mit der fibrosen Narbe; (C) ist

die entsprechende Anti-Kollagen IV Anfidrbung
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Fluor-MRT der Lunge

U.Wolf'?, A.Scholz®, A. Ros Garcia'?, C.P. Heussel?, K.Markstaller’, W.G. Schreiber'?

'Sektion fiir Medizinische Physik, Kliniken fir ’Radiologie und *Anésthesiologie, Johannes
Gutenberg-Universitat Mainz

Einleitung:

Fluorinierte Gase wie Schwefelhexafluorid
(SF¢) und Hexafluoromethan (C,F¢) kénnen fiir
Untersuchungen der Ventilation der Lunge
mittels MRT eingesetzt werden [1-4]. Da hier
im Gegensatz zur MRT mittels hyperpolari-
sierter Gase auf ein komplexes Polarisations-
verfahren verzichtet werden kann, ist der tech-
nische Aufwand wesentlich geringer als bei-
spielsweise bei der Lungenbildgebung mittels
Helium-3. Bislang waren Signal-zu-Rausch-
Verhiltnis (SNR) und Zeitauflosung der "°F-
MRT fiir den Einsatz in der klinischen For-
schung insuffizient. Zudem fehlten Informati-
onen iiber die Reproduzierbarkeit der Methode.
Daher wurden zwei Studien mit folgenden
Zielsetzungen durchgefiihrt:

Ziel der I. Studie war die Untersuchung der
Reproduzierbarkeit von Wash-in-
Experimenten von SF¢-O,-Gemischen und die
Erforschung des Zusammenhangs zwischen
der Signalintensitidt und der exspiratorischen
SF¢-Konzentration.

Ziel der 2. Studie war die Verbesserung des
Signal-Rausch-Verhiltnisses und der Zeitauf-
16sung der "YF _MRT durch Einsatz von C,Fs
und Verminderung der Empfingerbandbreite

Material und Methoden:

1. Studie

Fiinf narkotisierte Hausschweine (19,2+1,8 kg)
wurden je fiinfmal mit Gasgemischen von 70%
SF¢ und 30% Sauerstoff volumen-kontrolliert
beatmet. Mittels '"F-MRT wurden alle zwei
Atemziige Bilder des Wash-in-Vorgangs in
Atemanhaltetechnik aufgenommen. Die Mess-
zeit betrug 10 s pro Bild. Die Aufnahmen er-
folgten bei einer Bandbreite von 2080 Hz
/Pixel mit einer FLASH-Sequenz (TE /TR /a
=0,48 /1,5 /40°).

Als Referenzmethode wurde simultan die
exspiratorische SF¢-Konzentration mittels A-
temgasmonitor erfasst. Mittlere Signalintensi-

tdten und Atemgas-Daten wurden hinsichtlich
Reproduzierbarkeit und Korrelation analysiert.

2.Studie

Zwei narkotisierte Hausschweine (20 kg) wur-
den mit 70%-C,F¢-30%-0, Gemischen volu-
men-kontrolliert beatmet. Fiir die dynamischen
Messungen wurde das Einwaschen der Gas-
gemische atemzugweise in Atemanhaltetech-
nik aufgenommen. Die Messzeit betrug 2 s pro
Bild. Die Aufnahmen erfolgten bei einer
Bandbreite von 488 Hz /Pixel mit einer
FLASH-Sequenz (TE /TR /a = 1,85 /4,05
/40°). Statische Projektionsaufnahmen wurden
mit Messzeiten von 26 s, 780 und 260 ms
durchgefiihrt. Alle Experimente wurden mit
vergleichbaren SF6-O2-Gemischen wiederholt.

Ergebnisse:

1.Studie

Die mittleren Variationskoeffizienten waren
fiir die ""F-MRT (7.6 % * 3.3 %) nur geringfii-
gig hoher als fiir die Daten aus der Atemgas-
analyse (5,4 % * 2,2 %). Signalintensitéten
und SFs-Konzentrationen zeigten eine hohe
Korrelation (R2=0,98 £ 0,2).

2.Studie

Das Signal-Rausch-Verhiltnis der Wash-In-
Aufnahmen war fiir C,F4 etwa dreimal so hoch
wie fiir SFs. Mit der eingesetzten Sequenz
waren Aufnahmen ausreichender Bildqualitit
bis zu 260 ms moglich.

Diskussion:

Die Reproduzierbarkeit der Einwaschexperi-
mente von SFe-0,-Gemischen konnte gezeigt
und die bislang fiir Kontrastgase nur postulier-
te Korrelation zwischen Signalintensitdten und
SF¢-Fraktionen in vivo nachgewiesen werden.

Durch den Einsatz von C,;Fs und die im Ver-
gleich zu bislang eingesetzten Sequenzen ge-
ringen Bandbreite waren dynamische Aufnah-
men guter Qualitit und geringer Messzeiten
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moglich. Weiterhin konnten erstmals Bilder
mit Messzeiten unter 1 Sekunde aufgenommen
werden. Die vorgestellten Optimierungen be-
deuten einen signifikanten Fortschritt in der
Entwicklung der noch jungen '“F-MRT-
Technik. Die systematische Umsetzung des
hier vorgestellten Ansatzes birgt weiteres Op-
timierungspotenzial fiir SNR-Optimierung und
Messzeitminimierung

12 -
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10
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4 4
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34
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Literatur

1. Schreiber W et al Magn Reson Med 2001;
45:605-613

2. Schreiber W et al Fortschr Roentgenstr
2000; 172:504-508

3. Kuethe D et al J Appl Physiol 2000; 88:
2279-2286

4. Kuethe D et al Magn Reson Med 2002;
48:547-549
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Abbl: SNR-Vergleich der Einwaschversuche pro Atemzug fiir SFs und C>F (2.Studie)
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Quantitative Beschreibung der MRT-Signalausléschung
in-vitro durch Préaparation von SPI1Os in Phantomen und Markierung von Zellen

J.Pintaske’, G.Helms?, R.Bantleon?, R. Kehlbach?, F.Schick', CD.Claussen?

'Sektion fiir Experimentelle Radiologie, Uni-Klinikum Tiibingen
*Abteilung fur Radiologische Diagnostik, Uni-Klinikum Tubingen

Zielsetzung

Das Anliegen dieser Studie war die Entwicklung
geeigneter Préparationstechniken zur in-vivo
Simulation von Ansammlungen magnetisch
markierter Zellen. Es sollte der Zusammenhang
zwischen Zellzahl, Verteilung der Zellpopulation
und Ausdehnung der messbaren Feldstérung
Uber funktionelle Gesetzmafigkeiten beschrieben
werden. Moéglichkeiten und Limitationen der MRT
zum Zellnachweis sollten aufgezeigt werden.

Material und Methoden

Als Tragersubstanz far verschiedene
Verdiinnungen superparamagnetischer
Kontrastmittel (Resovist®) und Zellkulturen (SK-
Mel28, KG-1a) wurde eine Agarmatrix verwendet.
Zur Kalibrierung der Bildgebungssequenzen
wurden 750 — 15.000 ng Eisen in Volumen von
10 ul aufgenommen, mit Gelatine verfestigt und
in zylindrische Vertiefungen der Agarmatrix
eingebracht. Zusétzlich wurde eine definierte
Eisenmenge von 5000 ng auf unterschiedliche
Volumina (4 — 20 pl) verteilt. Das Einbringen von
Resovistldsung ohne vorherige Verfestigung mit
Gelatine fuhrt dazu, dass sich die eisenhaltige
Lésung beim VerschlieRBen der Zylinder mit Agar
gleichmaRig auf den Rand der Zylinder verteilt.
Diese Préaparationstechnik wurde verwendet, um
Eisenmengen in einem annahernd definierten
Abstand zu lokalisieren.

Die Zelllinien wurden fur 48h mit 200 ug
Resovist® im Kulturmedium markiert. Der mittlere
Eisengehalt pro Zelle wurde mittels Atom-
Absorptionsspektroskopie bestimmt. Fir MR-
Untersuchungen wurden Messreihen mit 25.000
—1.000.000 SK-Mel28 Zellen verwendet.

Die Untersuchungen wurden an einem klinischen
MR-System der Feldstarke 3 Tesla (Magnetom
Trio, Siemens) mit einer Handgelenkspule
durchgefuhrt. Eine 3D Bildgebungssequenz
(FLASH) wurde mit isotropen Auflésungen von
0.25 — 0.60 mm verwendet. Die Echozeit TE
wurde von 5 ms bis 25 ms variiert. Die
Signalausléschung wurde quantitativ beschreiben
durch die Ausdehnung in Richtung des
Magnetfeldes.
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—e— Eisengehalt je SK-IMel28 Zelle
—(=— Eisengehalt je KG-1a Zelle
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Resovistkonzentration [ug/mi]

Abb.1: Eisenaufnahme der Zellkulturen
(SK-Mel28, KG-1a) in Abhangigkeit von der
Resovistkonzentration im Nahrmedium

Mikroskopische Aufnahme  mit
SPIO markierter SK-Mel28 Zelle.

Ergebnisse

Sowohl die SK-Mel28 als auch die KG-1a Zellen
nehmen Resovist® auf (Abb. 1), welches sich
zusatzlich von aufen stabil an die Zellmembran
an- lagert (Abb.2). Es zeigen sich
charakteristische Signalausléschungen im MR-
Bild der FLASH Sequenz. Die GroRe der
Ausléschung ist dabei von der Echozeit und
Auflésung abhéngig (Abb.3). Mit zunehmender
Echozeit und kleinerer Auflésung verstarkte sich
die Ausldschung.

Bei der Praparation der Matrix ohne Aufnahme
der SPIOs in Gelatine zeigten sich kreisférmige
Strukturen (Abb.3). Der Gesamtdurchmesser und
die Dicke der Ausléschung stiegen mit
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zunehmender Echozeit an. Im
Kalibrierungsbereich konnte die Abhangigkeit der
Ausdehnung der Signalausldschung von der
Eisenmenge m beschrieben werden durch

D(m) = Do logio( m/ mg). [1]

Hierin  bezeichnet my, die theoretische
Nachweisgrenze bei D=0 und D;, die Zunahme
des Durchmessers bei Verzehnfachung der
Eisenmenge.

Die  Ausléschung stieg oberhalb eines
Schwellenwertes zunéchst stark an und flachte
bei hohen Mengen an Resovist® bzw. hohen
Zellzahlen deutlich ab.

Die Nachweisgrenze von markierten Zellen (ng)

hangt von der mittleren Eisenmenge pro Zelle
(mc) ab Gber

m/moznmC/mO:n/nO,

oder n,=m,/m, [2]

Bei direkten Einbringen von Resovist® lag die
theoretische Nachweisegrenze bei 80 ng Fe;
praktisch konnten 800 ng Fe detektiert werden.
Bei den Experimenten mit SK-Mel28 Zellen
konnten praktisch 25.000 Zellen erfasst werden,
wobei ca. 10.000 Zellen theoretisch mdglich sein
sollen.

Diskussion

Mit der hier vorgestellten Methode kénnen Zellen
effektiv. mit Eisen markiert werden. Die Zellen
nehmen die Partikel durch Endozytose auf und
zeigen keine Anzeichen von Toxizitat auch bei
hoher Beladungsdichte.

Die Praparationstechnik erlaubt es, geringe
Mengen magnetisch markierter Zellen vor einem
mdoglichst homogenen Signalhintergrund zu
detektieren und den Einfluss der Markierung auf
das MR-Signal in-vitro durch die Relaxivitat
verteilter Zellen zu beschreiben. Dies ermdglicht
eine Ubertragung auf die klinische Situation,
wenn sich Zellen auf das Areal einer L&sion
verteilen. Mit Hilfe unseres Ansatzes wird
versucht in-vitro zu beschreiben, wie sich Grof3e
und Anordnung der Zellpopulation auf die
Signalausloschung in  MR-Bildern auswirken.
Abb.3 zeigt, das es nicht notig ist, dass sich
Zellen gleichmaRig auf ein groRes Volumen
verteilen missen, um bildgebend erfasst zu
werden.

Der VergroRerungseffekt” aufRerhalb des Ortes
der markierten Zellen beruht auf der Wirkung
makroskopischer Magnetfeldgradienten. Deren
Einfluss kann mit kleinerer Echozeit und héherer
Auflésung minimiert werden, so dass eine
annahernd genaue Lokalisation der Zellverteilung
erfolgen kann. Um mdoglichst groRRflachige
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Signalausloschungen  zum  Nachweis  der
Zellpopulation zu beobachten, ergibt sich in
unserem Modell ein Optimum bei TE 20.

Die vorgestellte Charakteristik ermdglicht eine
grobe Quantifizierung von Zellklustern und deren
Beladung. Es zeigte sich, dass

1. der Durchmesser der Signalausléschung in
Feldrichtung eine logarithmische Abh&ngigkeit
zur Magnetisierung (Eisen /Volumen) zeigt

2. die tatsachliche Detektionsschwelle in der
Nachbarschaft signalfreien Bereichen gro3er war
als der durch Regression ermittelte Wert

3. die praktische Nachweisgrenze der lokalen
Eisenmenge der Zellkulturen (1250 ng Fe / 10 ul
) hoher ist als durch direktes Einbringen von
Resovistlésung (800 ng Fe / 10 ul).

Wir vermuten, dass die Zellen in-vitro nicht ideal

homogen verteilt sind, was die
relaxationsverstarkenden  Eigenschaften  auf
makroskopischer Ebene reduziert. Die
Kalibrierung ist fur sehr kleine oder groRRe

Zellzahlen von begrenzter Genauigkeit. Fir den
Nachweis geringer Zellmengen ist die
Optimierung von SNR, Auflésung und Messzeit
wichtig.

isotrope
Auflésung

[mm]

Fe [ng] /10l
TE 15.000 3.000
[ms]

Fe [ng] /10l
15.000 3.000

0.25

0.3

04

0.3

0.6
sl

Abb.3: Signalausloschung in Abhangigkeit
von der lokalen Eisenmenge, Echozeit und
Auflésung.

Resovist FLASH 0.3 mm isotrope Auflésung
75 : : -

B5}

45/

Signalausldschung [mm]
L5

35

6000 8000 10000 12000 14000 16000

2000 4000

Eisenmenge [ng]
Abb.4:  Signalausléschung bei lokal

unterschiedlicher Menge an SK-Mel28.
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Diffusionsgewichtete SHe-MRT bei Probanden und Patienten mit Lungen-
emphysem, vorliufige Ergebnisse

Klaus K Gast, Trine Stavngaard, Jim M Wild, Andreas E Morbach, Lise Vejby Sogaard,
Hans-Ulrich Kauczor, Edwin JR van Beek, Claus Peter Heussel, Manfred Thelen

Ziel: Hyperpolarisiertes 3He ist wie andere
Gase und Fliissigkeiten der Selbstdiffusion
durch die Brown’sche Molekularbewegung
unterlegen. Nach Inhalation des 3He wird
seine Selbstdiffusion in der Lunge durch
Alveolar- und Atemwegswinde begrenzt.
Unter diesen Bedingungen ist der apparen-
te Diffusionskoeffizient (ADC) des Gases
niedriger als im freien Raum. Durch
magnetresonanztomographische ~Messun-
gen des ADC konnen Riickschliisse auf die
GroBe des Gasraumes gezogen werden.
Das Lungenemphysem ist eine héaufige
Erkrankung der Lunge, die mit einer Ver-
groflerung des Alveolarraumes einhergeht.
Durch  die  Sensitivitdit der 3He-
Diffusionsmessungen fiir die Grofle des
umgebenden Raumes ist diese Methode
prinzipiell zur Bestimmung des Ausmalies
des Lungenemphysems geeignet. Ziel die-
ser Studie ist die Untersuchung der An-
wendbarkeit der Diffusionsmessung in
einem groBeren Patientenkollektiv im Ver-
gleich mit Probanden.

Material und Methoden: Insgesamt wur-
den in einer europidischen Multicenterstu-
die 47 Patienten mit Lungenemphysem
(COPD, n=36, «o-1-Antitrypsinmangel,
n=11) und 25 Probanden mit der diffusi-
onsgewichteten 3He-MRT untersucht. Das
Mindestalter fiir den Studieneinschluf} be-
trug 50 Jahre. Alle Untersuchungen wur-
den an klinischen 1,5 T Geriten durchge-
fithrt (Magnetom Vision, Siemens Medical
Solutions, Erlangen). Eine gespoilte Gra-
dientenecho-Pulssequenz mit folgenden
Parametern kam zum Einsatz: TE=6,0 ms,
TR=16,1 ms, Flipwinkel < 10°. Es wurden
bipolare diffusionswichtende Gradienten
mit B = 3.89 s/cm? geschaltet. Drei trans-
versale Schichten in definierten Hohen
(Carina, 3 cm cranial und 5 cm caudal)
wurden in inspiratorischem Atemstillstand
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nach Applikation von ca. 300 ml 3He mit
einem Polarisationsgrad von um 55% ge-
messen. Die Schichtdicke betrug 20 mm,
die PixelgroBe 7,3 x 3,7 mm. Die Messun-
gen wurden an einem handelsiiblichen PC
mit einer in unserem Hause geschriebenen
Software, basierend auf PV-Wave (Visual
Numerics, Boulder, Californien, USA)
ausgewertet. Als Vergleichsmall wurde der
mittlere ADC aller abgebildeten Lungen-
bereiche ermittelt. Als Vergleichsmethode
diente die Lungenfunktionsuntersuchung
(LFT). Sowohl der ADC als auch die er-
mittelten Lungenfunktionswerte wurden in
einen Score von 1-4 eingeteilt. Als gesund
(Score 1) galten ADC-Werte bis 0,2 cm?/s,
Score 2 wurde bei ADC-Werten von 0,2-
0,28 cm?/s vergeben, Score 3 zwischen
0,29 und 0,36, und Score 4 bei Werten
tiber 0,36 cm?s. Bei dem Score der LFT
galten Verhiltnisse der FEV1/FVC von
iiber 70% als normal (Score 1), Werte dar-
unter als pathologisch. Der Schweregrad
der Scores 2-4 wurde durch die Verminde-
rung der vorhergesagten FEV1 bestimmt,
Score 2: > 80%, Score 3: < 80%, Score 4 <
30%.

Ergebnisse: Die Verteilung der aus der
diffusionsgewichteten 3He-MRT erhalte-
nen ADC-Scores zeigt Abbildung 1. Her-
vorzuheben ist, daf} ein Teil der COPD-
Patienten noch keine pathologische Erho-
hung des ADC zeigt, wihrend einige ge-
sunde Probanden erhohte Scores aufwei-
sen. Der mittlere ADC-Score betrug bei
COPD-Patienten 2,56, bei o-1-
Antitrypsinmangel 2,73 und bei Probanden
1,6. Die entsprechenden Scores der LFT
betrugen 3,19, 2,91 und 1,54. Die Korrela-
tion zwischen ADC wund der LFT
(FEV1/VC) betrug r=0,72.
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0-

COPD Alpha 1 Normal
Abb. 1. Score-Verteilung

Diskussion und SchluBfolgerung: COPD-
Patienten mit normalen ADC-Werten sind
wahrscheinlich in einem milden Stadium,
wobei hauptsichlich die obstruktive Kom-
ponente vorliegt, aber noch keine relevante
Destruktion des Parenchyms. Eine ab-
schlieBende Bewertung muBl hier durch
einen zukiinftigen Vergleich der Diffusi-
onsmessungen mit der Computertomogra-
phie erfolgen.
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Da bei den Probanden (Einschluf3kriterium
>50 Jahre) die LFT das Vorliegen leichter
Pathologien aus der ADC-Messung besti-
tigt, ist in erster Linie von realen leichten
emphysematdsen  Lungenverinderungen
des physiologischen Alterungsprozesses
als Ursache auszugehen. Die Korrelation
der ADC-Werte mit der Lungenfunktion ist
mit r=0,72 gut. SchluBfolgernd hat die dif-
fusionsgewichtete 3He-MRT die Nachteile,
daf} nicht ventilierte Areale, die kein 3He-
Signal enthalten, nicht in die Auswertung
mit einbezogen werden konnen. Demge-
geniiber stehen die Vorteile, dal diese Me-
thode keine Strahlenbelastung fiir die Pati-
enten mit sich bringt und gut mit der Lun-
genfunktion korreliert. Eine Quantifizie-
rung des Lungenemphysems mit der diffu-
sionsgewichteten 3He-MRT ist moglich.

Danksagungen: Die Studie wurde unter-
stiitzt durch das EC-Framework Program 5
(,,PHIL®)
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Atemabhingige Bewegungen von Pharynx und Trachea bei gesunden
Nichtrauchern und COPD-Patienten: Beurteilung durch cine-MRT und
Lungenfunktionstests

A. Biedermann, C.P. Heussel, S. Ley(1), A. Rist, K.K. Gast, S. Korn, R. Buhl,
H.U. Kauczor(1)

Universitéatsklinik Mainz, lll. Med. Klinik, Schwerpunkt Pneumologie und Radiologie
(1)Deutsches Krebsforschungszentrum (DKFZ), Heidelberg

Einleitung: Bei der Verteilung von Atem-
gasen und inhalierten Medikamenten miis-
sen die dynamischen Verinderungen, ge-
rade bei COPD-Patienten, bedacht werden.
Mittels cine-MRT lassen sich respiratori-
sche Bewegungen im Pharynx und in der
extrathorakalen Trachea wiihrend der At-
mung messen.

Methodik: 15 gesunde Nichtraucher (Alter
median 62 Jahre, Bereich 48 - 74 Jahre;
median FEVI1 85%) und 23 COPD-
Patienten (Alter median 59 Jahre, Bereich
41 - 68 Jahre; median FEVI 61%) wurden
spirometrisch und mittels cine-MRT unter-
sucht. Minimaler und maximaler Durch-
messer des Pharynxlumens sowie die tra-
cheale Offnungsfliche wurden plani-
metriert.

Ergebnisse: Der mediane Pharynxkollaps
(minimaler/maximalem Durchmesser) be-
trug bei COPD-Patienten 76% (Bereich
37 -97%), bei Nichtrauchern 70% (Be-
reich 48-100%, p = 0,980).

Die maximale Offnungsfliche der Trachea
betrug bei COPD-Patienten 1,7 cm? (0,7 —
3,4cm?) und bei Nichtrauchern 1.4 cm?
(Bereich 0,6 — 2,1 cm?, p = 0,04).

Der Kollaps bei COPD-Patienten lag bei
64% (Bereich 29 - 100%), bei Nichtrau-
chern bei 43% (Bereich 20 -83%,
p=0,011). Eine Korrelation mit FEVI
(Schwere der Erkrankung) mit dem Tra-
chealkollaps in COPD-Patienten (r=0,6
TFEVI={Kollpas) konnte gezeigt wer-
den.

Schlussfolgerung: Die Messung des Pha-
rynxkollaps zeigte keinen Unterschied
zwischen Gesunden und COPD-Patienten.
Die maximale tracheale Offnungsfliche
war bei COPD-Patienten im Vgl. zu Nicht-
rauchern signifikant groBer. Allerdings war
der respiratorische Kollaps der Trachea
ebenfalls signifikant gréBer als bei Nicht-
rauchern. Eine Korrelation der FEVI mit
dem Trachealkollaps konnte gezeigt wer-
den. Diese Informationen dienen der Pla-
nung und Modellierung einer inhalativen
Medikamentenapplikation.
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PWI - Korrelat des klinischen Symptoms ''Blickwendung'' bei akuten
Schlaganfallpatienten
Marek C. Humpich; Oliver C. Singer; Aaron Krist; Tobias Neumann-Haefelin

Klinik fir Neurologie , J.W. Goethe-Universitat, Frankfurt am Main.
email: m.humpich@em.uni-frankfurt.de

Einleitung:

Grundsitzlich ist die Ursache einer
Funktionsstérung bei Schlaganfallpatienten
in einer kritischen Minderdurchblutung rele-
vanter Hirnregionen zu sehen. Unterschreitet
die Gewebeperfusion einen bestimmten
Wert, kommt es zuerst zum Zusammenbruch
des  Funktionsstoffwechsels und  erst
anschlieBend zur strukturellen Schidigung.
Dementsprechend korrelieren Perfusionsde-
fizite besser mit der Funktionseinschriankung
als strukturelle Marker.

Ziel dieser Arbeit war es, das Korrelat einer
spezifischen Funktionseinschrinkung (Blick-
wendung) in der Perfusions-MRT (PWI) zu
finden. Die Blickwendung (BW) ist ein kli-
nisches Zeichen, welches bei 20% aller Pati-
enten mit akutem Schlaganfall beobachtet
wird und sich entweder als isolierte Deviati-
on beider Augen oder zusammen mit einer
Kopfwendung manifestiert. Grundsitzlich
gibt es mehrere Hirnregionen, die bei der
Kontrolle von Augenbewegungen eine Rolle
spielen (z.B. frontales Augenfeld), ohne dass
bekannt wire, welche Region fiir die BW
beim Schlaganfall maBgeblich ist.

Methoden:

Es wurden PWI-Daten von 9 Schlaganfallpa-
tienten mit BW nach rechts analysiert. Pro
Patient wurden nach Bewegungskorrektur
der Rohbilder (40 Volumes, 12 Schichten)
Time-To-Peak (TTP) Karten berechnet, auf
welchen die Zeit bis zum Kontrastmittelpeak
kodiert ist. Als nichstes erfolgte in SPM eine
Normalisierung der TTP-Karten in den Tala-
raich-Raum, wobei als Vorlage das in SPM2
enthalte EPI-Template diente. Die normali-

Abbildung 1: TTP-Karte der untersuchten Patienten mi

sierten TTP-Karten wurden binir kodiert mit
einer TTP-Verzogerung > 6 s als Schwel-
lenwert. Hierbei wurde davon ausgegangen,
dass eine TTP-Verzogerung von >6 s mit
einer Funktionsstorung des Gewebes einher-
geht.

Aus den bindren TTP-Mappen der Einzelpa-
tienten wurde anschliessend eine Mappe fiir
die Gesamtgruppe berechnet, auf der darge-
stellt war, wie hdufig ein Areal von einer
Perfusionsstorung betroffen war. Es wurde
davon ausgegangen, dass eine bei vielen
Patienten betroffene Region vermutlich fiir
die BW relevant ist. Umgekehrt wurde ange-
nommen, dass Regionen, die zumindest bei
einzelnen Patienten keine Perfusionsstorung
aufwiesen, vermutlich nicht fiir die BW rele-
vant sind.

Ergebnisse:

Die Patienten mit einer KBW zeigten aus-
nahmslos eine Perfusionsstérung im gyrus
temporalis superior des Temporallappen.

Zusammenfassung:

Die hier vorgestellte Methode stellt ein Tool
dar, um klinische Symptome bei akuten
Schlaganfallpatienten anhand von PWI-
Daten funktionell-anatomisch zu lokalisie-
ren. Unsere Ergebnisse deuten darauf hin,
dass die BW auf eine Durchblutungsstérung
im rechten Temporallappen (Abbildung 1)
zuriickgefiihrt werden kann (und nicht wie
urspriinglich vermutet im frontalen Augen-
feld). Vermutlich besteht ein enger Zusam-
menhang mit einer meist begleitend beste-
henden Storung der rdumlichen Aufmerk-
samkeit fiir die kontralaterale Hemisphire
(Neglect).

t einer KBW nach recrs, der farblich ko-

diert ist, wie héufig ein Areal von einer Perfusionsstorung betroffen war. Der rote Bereich zeigt, dass
der gyrus temporalis superior des rechten Temporallappen iiberdurchschnittlich oft durchblutungs-
gemindert war.
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Inconsistency of MRI and functional findings in exclusive subcortical
lesions after transient focal cerebral ischemia in the rat.

Pedro Ramos-Cabrer,' Susanne Wegener,'? Ralph Weber,' Ulla Uhlenkiiken,' Dirk
Wiedermann,' Korinna Kandal,' Arno Villringer,? Mathias Hoehn'

'In-vivo-NMR-Laboratory, Max-Planck-Institute for Neurological Research, Cologne
Dept. of Neurology, University Hospital Charité, Berlin

Introduction

Extent and severity of ischemic injury induced after
middle cerebral artery occlusion (MCAO) depend on
several experimental parameters like duration of the
occlusion, surgical procedure or animal strain.' So far,
MRI has been successfully employed to follow the
course of ischemic damage by multi-parametric
analysis of tissue status.” Lesion volumes can be
determined in  T2-weighted (T2-w) images,
considering that T2-w images provide an estimate of
vasogenic oedema and blood brain-barrier disruption,
indicative of irreversible damage.’

An important aspect in stroke research is the extent of
the functional deficits following the ischemic insult,
generally assessed by functional tests. So far, studies
on the relationship between functional deficits and T2-
w MRI in different experimental animal models are
scarce’® and not conclusive. We studied the
correlation between T2 lesion volumes, T2 values and
functional impairment in Wistar rats with two kinds of
ischemic lesions (exclusive subcortical and cortico-
subcortical) induced by transient MCAO.

Materials and Methods

Experiments were approved by the local governmental
authorities. Focal ischemia was induced in adult male
Wistar rats (260-300g, n=18) by intraluminal thread
occlusion for 60min, as previously described.” MCAO
and MRI scans were performed in anaesthetized
animals using 1.5 % halothane in N,O:0, (2:1). Sham
MCAO was performed in 5 animals.

MRI measurements (1 and 14 days after MCAQO) were
performed on a 4.7 T horizontal bore magnet (Bruker,
Ettlingen, Germany) with a 30 cm gradient insert (100
mT/m). T2-weighted images were acquired with a
multi-slice multi-echo CPMG sequence: TR / TE =
3000/ 12.5 ms, 16 echoes, FOV = 3 x 3 cm?, matrix =
128 x 128, 8 slices of 1.2 mm thickness. Absolute T2
values were obtained from T2 maps calculated by
fitting the data to a mono-exponential model, on a
pixel-by-pixel basis. Lesion volumes were determined
by subtracting measured ipsilateral non-infarcted
tissue areas from the measured contralateral hemi-
sphere area, and integrating them over all 8 slices.
Functional deficits were assessed at baseline, at day 1
and day 14 after MCAO, respectively. We used the
cylinder test, the adhesive tape removal test and the
ledged-beam walking test, as described elsewhere.*”
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Statistical analyses were conducted using SPSS v11.0.
All data is presented as mean * SEM. Repeated-
measures ANOVA was performed on behavioural data
over time. Since MR data was not normally
distributed, the Mann-Whitney U test was applied for
comparisons. Spearman’s r was used for correlation
analyses. P-values are always given as two-sided and
exact.

Results

MRI findings

T2 maps of animals, 24h after MCAO, were used to
classify the animals into two groups, according to the
type of lesion: a group with lesions restricted to the
caudoputamen (CP), and a group with Ilesions
involving both caudo-putamen and cortex (CP+, Fig.
1). Mean T2 values for healthy tissue (sham operated
and contralateral regions to the infarction in MCAO
animals) was found to be 65.4+0.4 ms in subcortical,
and 67.8+£0.6 ms in cortical ROIs, in agreement with
previously reported values.> '

None of the sham-operated animals showed signal
increases on T2-w MRI at any time.

Fig. 1: T2 maps of a Sham operated (left), CP (center)
and CP+ (right) animals at day 1.

Values of MRI parameters of the cortical component
of the lesion in CP+ group showed the following
evolution:

- Mean T2 value increased from 90.0+7.6 ms in day 1
to 103.6£16.9 ms in day 14 (+15%).

- T2 lesion volume increased from 929.8+192.8 mm’
to 1063.12218.2 mm® (+14%)

For the same group (CP+), values of the subcortical
component of the lesion showed the following
evolution:

- Mean T2 value stays constant, being 96.4+4.2 ms in
day 1 t0 96.8+10.2 ms in day 14 (+8%).

- T2 lesion volume decreased from 689.3+59.4 mm® to
557.8+70.7 mm’ (-19%).
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For the CP group (only subcortical lesion), values of
MRI parameters showed the following evolution:

- Mean T2 value decreased from 85.2+1.9 ms in day 1
to 68.7+£29.2ms ms in day 14 (-19%).

- T2 lesion volume also decreased from 495.8+£79.4
mm’ to 170.7£59.9 mm’ (-65%).

In general, T2 lesion volumes in CP animals did not
significantly ~ differ =~ from  subcortical lesion
compartments in CP+ animals (p=0.146), but they
shrank significantly more (p=0.002). T2 values were
significantly lower in CP animals compared to CP+
animals (p<0.001).

Functional test findings

There were no significant differences at baseline for
the Sham, CP and CP+ groups.

There were no significant differences in test scores
between the CP and the Sham groups at days 1 and
14.

Animals in the CP+ group were significantly impaired
in the cylinder and adhesive tape removal test, both at
day 1 and 14 after MCAO, but improved towards day
14.

In the ledged-beam walking test, a higher frequency of
right (impaired) hindlimb faults were recorded in CP+
animals in all three segments of the beam, but reached
statistical significance only in the wide segment of the
beam at day 1.

Discussion

The main findings of this study are:

1) In primarily striatal lesions there is no correlation
between absolute T2 times or T2 lesion volumes and
sensorimotor impairment on days 1 and 14 after
ischemia.

2) Exclusive subcortical lesions on T2-w MRI did not
cause any impairment of function. These lesions were
characterized by lower absolute T2 times compared
with subcortical portions within cortico-subcortical
lesions, and they strongly tend to resolve within 14
days.

It appears, therefore, that in primarily striatal ischemic
lesions, lesion size and absolute values of T2-w MRI
signal changes are inadequate predictors for functional
impairment. Furthermore, if confined to subcortical
areas, T2 lesions decrease rapidly, and animals do not
show significant sensorimotor deficits. While lesion
sizes varied considerably, striatal absolute T2 values
showed a very narrow distribution and no overlap
between both groups existed: 82.8 - 88.2 ms in the CP
group, and 89.7 — 102.8 ms in the CP+ group. We
suggest that transgression of a T2 threshold of about
90 ms in the caudoputamen is an indicator for infarct
extension into the cortex and functional impairment in
our stroke model.

There is conflicting data regarding the correlation bet-
ween infarct size and functional impairment after
experimental ischemia in rats.! In part, this is due to
different experimental models used and varying
injured brain areas as a consequence. With cortical
injury paradigms, others have shown that function is
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diminished more severely with increasing size of the
infarction on T2-w MRI and higher absolute T2
times,‘"6 but no studies have addressed this relation-
ship in primarily subcortical lesions. However, lesions
restricted to the caudoputamen have been shown to
induce deficits on different tests of sensorimotor
function'"'? as this area receives primary inputs from
sensorimotor cortex and contains fiber connections to
the substantia nigra.

Our results suggest that T2-w signal increases after
ischemia can occur “uncoupled” from functional loss.
Therefore, when judged from functional tests alone,
subcortical ischemic lesions may not be diagnosed
reliably. This finding highlights the importance of
both in vivo MRI monitoring and functional testing
for outcome assessment after experimental stroke, in
particular for trials studying effective neuroprotection.
From a clinical perspective, the present practice of
determining stroke size from T2-w MRI should be
subject to further critical investigation, as it might be
insufficient at early time-points and in certain (e.g.
subcortical) stroke subtypes.
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Einleitung

Fiir verschiedene Anwendungen, z.B.
funktionelle Bildgebung oder Tumorstaging,
wire es von Interesse, gleichzeitig
Perfusionsédnderung und BOLD
(BloodOxygenationLevelDependent)-Effekt  zu
messen. Die  meisten  ASL(Arterial-Spin-
Labeling)-Sequenzen bieten die Moglichkeit
durch ~ Kombination  der  verschiedenen
Aufnahmen auch BOLD-gewichtete Bilder zu
erhalten. Diese sind aber nicht unabhingig vom
BlutfluB. AuBerdem miissen Kompromisse
beziiglich der optimalen Parameter (z.B. Echozeit
) eingegangen werden. Um dies zu vermeiden ist
eine Sequenz notig, die abwechselnd Aufnahmen
fiir BOLD- und fiir ASL-Bilder akquiriert. Eine
entsprechende Sequenz wurde z.B. von Kriiger et
al. [1] fir funktionelle Bildgebung am
menschlichen visuellen Cortex eingesetzt.

In dieser Arbeit wurde nun eine Sequenz
entwickelt, die abwechselnd Aufnahmen fiir
BOLD- und ASL-Bilder akquiriert. Ergebnisse
der von Probandenmessungen werden vorgestellt.

Material und Methoden

Fiir die fast zeitgleiche Aufnahme von ASL-und
BOLD-Bildern wurde eine Sequenz fiir gepulste
ASL erweitert. Diese Sequenz beruht auf der
PICORE-Technik zum Markieren der Spins und
verwendet zusitzlich die QUIPSSII-Technik, um
quantitative Perfusionsmessungen zu

(a) AMz

----------- fluBgewichtete Aufnahme === Bildschicht
----------- Kontroll-Aufnahme [ Markierungsschicht

Abb. 1: (a) Inversionsprofil und (b) Lage der
Markierungs- und Bildschichten bei der PICORE-
ASL-Technik..

ermoglichen [2,3].

In Abbildung 1 ist das Prinzip der PICORE-
Technik dargestellt. Fiir die fluBgewichtete
Aufnahme werden die Spins in einer 10 cm
breiten Schicht, die 1-2 cm unterhalb der
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untersten Bildschicht liegt, invertiert und damit
markiert. Das markierte Blut fliet nach oben in
die Bildschichten. Nach einer Zeit TL, werden
Aufnahmen der Bildschichten akquiriert. Fiir das
Kontrollbild wird die Inversion offresonant
durchgefiihrt, so daB die Spins in der
Markierungsschicht nicht invertiert werden, in
den Bildschichten aber dieselben Offresonant-
Effekte auftreten wie im fluBgewichteten Bild.
Um diese Effekte zu minimieren werden die
Bildschichten vor der Invertierung jeweils mit
zwei Pulsen abgesiittigt.

Die Anwendung der QUIPSSII-Technik bedeutet,
daB eine Zeit TI; nach der Invertierung
Stittigungspulse in eine diinne Schicht am oberen
Ende der Markierungsschicht eingestrahlt
werden. Auf diese Weise wird der markierte
Blutbolus abgeschnitten und erhdlt so eine
definierte Linge.

Um die ASL-Bilder zu erhalten, werden die
fluBgewichteten Aufnahmen von den
Kontrollaufnahmen abgezogen. Im Idealfall
bleibt nur die Signaldnderung aufgrund des
eingeflossenen markierten Blutes iibrig.

Diese Sequenz wurde nun dahingehend erweitert,
daB vor jeder fluBgewichteten und jeder
Kontrollaufnahme jeweils eine T,*-gewichtete
Aufnahme akquiriert werden kann. Die Echozeit
TE ist fiir die T,*-gewichteten Aufnahmen
separat einstellbar. So ist eine Optimierung fiir
den jeweiligen Kontrast moglich. Die
Reihenfolge der Aufnahmen stellt sicher, daf3 die
Bedingungen vor den fluBgewichteten und den
Kontroll-Aufnahmen  identisch  sind.  Die
Bildschichten werden fiir beide Kontraste mit
einem  EPI-Sequenzblock  angeregt  und
ausgelesen.

Die neue Sequenz wurde auf einem 1,5T-
Ganzkorper-MR-Tomographen (MAGNETOM
Sonata, Siemens, Erlangen) installiert.

Wihrend der Untersuchung atmen die Probanden
abwechselnd Luft und reinen Sauerstoff jeweils
fir mehrere Minuten. Hadmoglobin ohne
angehingten Sauerstoff (desoxygeniertes
Hiamoglobin) ist paramagnetisch. Bei Atmung
von reinem Sauerstoff sinkt der Anteil des
desoxygenierten = Himoglobins und  damit
verldngert sich T,* im Blut und in der Umgebung
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der GefiBle [4]. Die Differenzbilder zwischen
T,*-gewichteten Aufnahmen bei Luft und denen
bei reinem Sauerstoff ergeben die BOLD-Bilder.
Die Aufnahmeparameter fiir die
Probandenmessung waren: 6 Schichten a 7 mm
im Abstand von 2 mm; Abstand zwischen
Markierung und unterster Bildschicht: 11 mm;
FOV = 220 mm; Pixel 64x64; ASL: TR = 1620
ms, TE = 11ms, TI; = 700 ms, TI, = 1300 ms;
T,*: TR = 3660 ms, TE = 65 ms. Um ein
moglichst genaues Schichtprofil fiir die
Markierung zu erreichen, wird ein FOCI-
Inversionpuls verwendet [5]. Das kurze TE von
11 ms wird durch ein auf 6/8 reduzierten k-Raum

ermoglicht.
Zur Bildverarbeitung werden im Rahmen von
AVS  (Advanced Visual System, Inc,
Waltham,MA,USA) Module programmiert und
angewendet.
Zusitzliche hochaufgeloste T,-gewichtete

Aufnahmen der entsprechenden Schichten dienen
der besseren anatomischen Zuordnung der
BOLD-und ASL-Signale.

Ergebnisse

Verschiedene Sequenzparameter wurden getestet.
Die Paramater wurden unter folgenden
Gesichtspunkten optimiert: 1) Signal-Rausch-
Verhiltnis 2) moglichst geringe T,-Wichtung bei
den BOLD-Bildern 3) moglichst geringe T,*-
Wichtung bei den ASL-Bildern. Aufgrund der
T,*-gewichteten Aufnahmen zwischen den
Aufnahmen fiir die ASL-Bilder, bleibt den Spins
in der Markierungsschicht ausreichend Zeit
anndghernd ins thermische Gleichgewicht zuriick
zu kehren.

Abb.2: (a), (b) BOLD- und (c), (d) ASL-Bilder
hochaufgelosten Anatomiebildern iiberlagert. (a)
und (c) bzw. (b) und (d) beschreiben dieselbe
Schicht
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In Abbildung 2 sind BOLD- (a, b) und ASL-
Bilder (c, d) einer Probandenmessung dargestellt.
(@ und (c) bzw. (b) und (d) entsprechen
derselben Schicht. Die Farbskala ist jeweils an
den Wertebereich der BOLD- bzw. ASL-Bilder
angepalit und somit nicht direkt vergleichbar. Es
zeigt sich, dal die Signalverteilung der BOLD-
und der ASL-Bilder dhnlich aber nicht identisch
istt. Da zwischen einer fluBgewichteten
Aufnahme und einer Kontrollaufnahme mehr als
5 Sekunden liegen sind die ASL-Bilder sehr
empfindlich auf Bewegungen. Zusitzlich ist das
ASL-Signal relativ klein. So kommt es zu
Bildartefakten vor allen im Randbereich des
Kopfes (siehe Abb.2 (c¢) am vorderen Kopfende).
Der zeitliche Verlauf des BOLD-Signales zeigt
deutlich einen Anstieg nach dem Wechsel von
Luft auf Sauerstoff und erreicht ein Plateau nach
ca. 100-150 s. Entsprechend fillt das Signal,
nachdem wieder Luft zum Atmen gegeben wird,
wieder ab. Das ASL-Signal schwankt sehr stark
zwischen den einzelnen Bildern. Aber der
Mittelwert wéhrend der Sauerstoffatmung liegt
unter dem der Luftatmung. Dies bestitigt die
Beobachtungen von Floyd et al. [6].

Diskussion

Mit der neuen Sequenz ist es moglich zeitgleich
Perfusions- und BOLD-Bilder zu aquirieren. Die
Parameter wurden dahingehend optimiert, daf}
der gewiinschte Kontrast erreicht wird und die
BOLD- und ASL-Bilder unabhingig voneinander
sind. Die Bewegungskorrektur ist im Moment

noch nicht optimal. Dies soll in Zukunft
verbessert ~ werden.  Auflerdem  soll die
Datenverarbeitung dahingehend erweitert

werden, daf} die Perfusionsmessungen quantitativ
ausgewertet werden konnen.
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Verbesserung der akuten Schlaganfallsdiagnostik durch ,,BOLD-Imaging*
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Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) hat sich als
praktikable und klinisch wertvolle Methode in der
akuten Schlaganfallsdiagnostik bewéhrt. Von beson-
derem Interesse ist die Bestimmung der sog. "Pen-
umbra", dem Hirngewebe in der Umgebung des
Infarktkernes, welches zwar durch die vorherrschende
Minderperfusion vital gefihrdet ist, jedoch durch eine
frithzeitige Rekanalisation im Rahmen einer Thrombo-
lysetherapie gerettet werden kann. Zur Abschétzung
der Ausdehnung der Penumbra wird bislang das
"Mismatch-Konzept" (PWI > DWI fiihrt ohne Reka-
nalisation zu einem Liasionswachstum) verwendet.
Dieses Konzept kann aber nur als grobe Anndherung
an das eigentlich elektrophysiologische Phinomen der
Penumbra verstanden werden, da die PWI als Fluss-
messung nicht exakt zwischen Oligdmie und Penumb-
ra unterscheiden kann. Wiinschenswert wire deshalb
ein zusitzlicher Parameter, der iiber den Perfusions-
zustand hinaus den metabolischen Zustand des Hirn-
gewebes widerspiegelt. Ein solcher Parameter ist die
Sauerstoffextraktionsrate "OEF", die durch die T2*-
basierte BOLD-Technik ("blood oxygen level depen-
dent"; Deoxy-Hb sensibel) visualisiert werden kann.
Die OEF ist in der Penumbra deutlich erhéht [1] und
ist ein idealer Parameter fiir metabolisch beeintrich-
tigtes Hirngewebe. Wir erwarten in der Penumbra eine
zuverldssig reproduzierbare Signalabsenkung in den
T2*-basierten BOLD-Sequenzen.

Material und Methoden

Bei 32 Schlaganfallspatienten mit Infarkt im Territori-
um der A. cerebri media wurde zusitzlich zum stan-
dardisierten MRT-Protokoll (u.a. DWI-, PWI-,
FLAIR-Sequenzen und TOF-Angiographie) ein T2*-
basiertes BOLD-Imaging am Tag des Infarktereignis-
ses (innerhalb der ersten 6 Stunden nach Symptom-
beginn) sowie an den Verlaufskontrollen am Tag 1
und Tag 5-8 durchgefithrt. Zur Generierung der
BOLD-Bilder ist die Berechnung quantitativer T2-
Werte nach Auflésung von Formel (1) notwendig:

SI(t)=SI, e "™ ()

T2* lasst sich analog zu T2 mit einer Multiecho-
Sequenz berechnen. Es gilt zwischen T2 und T2* nun
folgender Zusammenhang [2]:

1/T2’=1/T2*-1/T2 od. R2’=R2*-R2  (2)
mit R = Relaxationsrate und

T2 = 1/R2’ = T2%*, bereinigt um T2 Spin-

Spin-Effekte
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Verdnderungen von T2’, die den Deoxy-Hb-Effekt
widerspiegeln, wurden im minderperfundierten Gewe-
be im Vergleich zu normalem Hirngewebe erfasst.
Dazu erfolgte zunichst eine Normalisierung aller

Abb. 1: 59-jdhrige Patientin mit linksseitigem
Linsenkerninfarkt - A initiale ADC-Lision (LO), B
initiale TTP-Ldsion (TTPO), C endgiiltige Infarkt-
grole am Tag 7 (FLAIR7), D initiales T2’-Bild
mit Signalabsenkung iiber LO hinaus.

akquirierten Bildsequenzen auf den selben 3D-Raum.
Dann wurde in den ADC-Bildern die initiale ADC-
Lision (LO), in den Perfusionsbildern die TTP-Lasion
(TTPO) sowie in den FLAIR-Bildern die endgiiltige
InfarktgroBe am Tag 7 (FLAIR7) als "Region of Inte-
rest" (ROIs) definiert (siehe Abb. 1; jeweils manuell
umfahren). Daraus abgeleitet wurden die ROIs "Lisi-
onszuwachs" (LG=FLAIR7-L0) und ,,iiberlebendes
Gewebe“ (ST=TTPO-FLAIR7). Die auf diesem Wege
gewonnen ROIs wurden auf die Lésionsseite des initi-
alen T2’-Bildes (sowie zusitzlich, gespiegelt, auf die
nicht betroffene Hemisphire) tibertragen. Die so im
T2’-Bild definierten Voxel wurden fiir beide Seiten
extrahiert und statistisch ausgewertet (Mittelwertbil-
dung, Differenzen der Mittelwerte, Standardfehler des
Mittelwerts "SEM" und T-Test).

Ergebnisse

Im Vergleich der Lisionsseite mit der Gegenseite
findet sich bei den T2’-Werten in der iiberwiegenden
Zahl der Fille, insbesondere in der initialen ADC-
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Lision (LO) und dem Lisionszuwachs (LG), eine
deutliche Signalminderung der Lisionsseite (beispiel-
haft in Abb. 2). Das arithmetische Mittel iiber das
gesamte Patientenkollektiv weist ebenfalls fiir die

L0-ROI
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Abb.2: Fir die Patientin aus Abb. 1 -

Seitenvergleich der ROIs der initialen ADC-
Lision (LO) eines Patienten. Deutliche Minderung
der T2’-Werte anf der I fsionsseite.

ROIs "LO", "LG" und "ST" eine signifikante Sig-
nalminderung der Lisionsseite auf (T-Test; jeweils
p<0,05). Am ausgeprigtesten ist die Signalminderung
im ROI "LO" (12,23%), gefolgt von "LG" (9,06%) und
"ST" (7,73%; siehe Abb. 3). Abweichend von diesem
Gesamttrend gibt es fiir einige Patienten stérker oder

Mittelwerte T2¢
2

Gesamtes Kollektiv

150.

-9,06%

-12,23% 148

-1,73%

100,

[|Gegenssite

[WlLssionsseite

Lo LG ST

Abb. 3: T2'-Mittelwertunterschiede (gesamtes
Patientenkollektiv) im Seitenvergleich, aufge-
schliisselt fiir die ROIs "LO", "LG" und "ST".

geringer ausgeprigte Signalminderungen, vereinzelt
sogar Signalanhebungen, die individuell unter Beriick-
sichtigung des gesamten klinischen Verlaufes disku-
tiert werden miissen.

Diskussion

Wir haben, passend zur Penumbra, eine Signalminde-
rung in den T2'-Bildern der Lisionsseite gemessen;
diese Signalminderung ist dariiber hinaus - trotz er-
heblicher Signalinhomogenititen - auch visuell ab-
grenzbar. Die neue Anwendung des BOLD-Imaging in
der akuten Schlaganfallsdiagnostik erlaubt somit die
nicht-invasive kernspintomographische Abschitzung
der Sauerstoffausschopfung des Hirngewebes. Es kann
eine Aussage iiber den metabolischen Zustand des
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mangelperfundierten Hirngewebes getroffen werden.
In dem ROI "Lisionszuwachs" (LG), also dem Hirn-
gewebe, welches bei der initialen Untersuchung den
zentralen Infarktkern mit ADC-Lision umgibt und im
Verlauf zusitzlich infarziert, findet sich eine signifi-
kante T2'-Signalminderung auf der Léasionsseite; dies
entspricht unserem pathophysiologischen Verstéindnis,
demzufolge wir in diesem Gewebe - als Folge der
fortgesetzten ausgeprigten Mangeldurchblutung und
tiberforderter primidrer Kompensationsmechanismen
wie z.B. Vasodilatation - einen maximalen Anstieg der
OEF (und des Deoxy-HB) erwarten [3].

Hingegen verwundert auf den ersten Blick der noch
stiarker ausgeprigte Signalabfall im ROI der initialen
ADC-Lision (LO). Infarziertes Gewebe ohne Sau-
erstoffutilisation liee hier eine verminderte OEF mit
Abfall des Deoxy-Hbs und einen damit einhergehen-
den Signalanstieg erwarten. Unsere Hypothese zur
Erklarung des o.g. Signalabfalls lautet: aufgrund einer
sehr ausgepridgten Reduzierung der zerebralen Durch-
blutung kann vormals gebildetes Deoxy-Hb bei feh-
lender Rekanalisation aus der ADC-Lision nicht ab-
transportiert werden und fiihrt so zu der deutlichen
T2'-Signalminderung. Dies widerspriche in bezug auf
den Kern der schweren Ischdmie den Ergebnissen von
Lee [4].

Unsere Erfahrungen zeigen also, dass die Beobach-
tungen pathophysiologisch plausibel und praktisch
anwendbar sind. Die aus den quantitativen T2-Bildern
und T2*-Bildern berechneten T2'-Sequenzen weisen
jedoch auch erhebliche Inomogenitidten im Signalver-
halten auf, die eine visuelle Befundung erschweren.
Deshalb ist eine weitere Verbesserung der Sequenzei-
genschaften fiir eine diagnostische Anwendung (pro-
spektive Aussage zur Penumbra bzw. dem gefihrdeten
Gewebe) in der klinischen Routine notwendig.
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Einleitung

Die Absolutquantifizierung der Lungenperfu-
sion mit Hilfe der MRT ist nach wie vor eine
Herausforderung. Ein bekanntes Problem ist
die Wahl der Messsequenz und —parameter,
um bei geniigender Zeit- und Ortsauflosung
ein ausreichendes Signal-Rausch-Verhiltnis
(SNR) zu erreichen. Bisherige Veroffentli-
chungen auf dem Gebiet der Bestimmung
hdmodynamischer Parameter wie ,regiona-
lem, pulmonalem Blutfluss* (rPBF), ,regio-
nalem, pulmonalem Blutvolumen® (rPBV)
und der ,,mittleren Transitzeit™ (mean transit
time MTT) beruhen daher zum Grofteil auf
Messungen mit vergleichsweise groBer Kon-
trastmitteldosis, woraus ein nichtlinearer Zu-
sammenhang zwischen Kontrastmittelmenge
und Signalintensitit resultiert, der nur semi-
quantitative Betrachtungen zulisst.

Ziel:

Die vorgestellten Untersuchungen hatten die
Optimierung von Sequenzparametern zum
Ziel, die eine Absolutquantifizierung der
Lungenperfusion erméglichen.

Material und Methoden:

Die Messungen erfolgten an einem 1,5 T
Ganzkorper-MRT-System (Magnetom Sona-
ta, Siemens Medical Solutions, Erlangen;
max. Gradientenstirke: 40 mT/m, max. An-
stiegsrate: 160 mT/m/ms). Als Sequenz wur-
de eine 2D-Saturation-Recovery-Turbo-
FLASH mit drei Array-Spulen im parallelen
Modus (GRAPPA, Beschleunigungsfaktor 2)
verwendet. Der betrachtete Optimierungsbe-
reich lag bei der Sittigungszeit TI zwischen
40ms und 140ms, beim Flipwinkel zwischen

1° und 20°. Fiir Phantommessungen wurden
Magnevist-Verdiinnungsreihen (0,05mM-
15mM in wiissriger Losung) untersucht, ein
Teil der methodischen Untersuchungen
konnte an fiinf Probanden mit einer Kost-
rastmittelgabe kleiner 0,04 mmol/(kg Kor-
pergewicht) und einer Injektionsrate von 8
ml/s durchgefiihrt werden.

Ergebnisse

Durch Anpassung verschiedener Parameter
wie Sittigungszeit oder Flipwinkel zur Mess-
zeitminimierung bei gleichzeitiger Signalma-
ximierung ist eine absolute Quantifizierung
der Lungenperfusion mit einer ausreichenden
Lungenabdeckung moglich.

Zusitzlich zur Findung des optimalen Flip-
winkels ermoglicht eine Messung in Exspira-
tion eine Erhéhung des SNR um bis zu 100%
in Relation zur Messung in Inspiration (vgl.
Abb. 1). Eine alternative k-Raum-Abtastung
ermoglicht in einzelnen Fillen ebenfalls ei-
nen Signalgewinn.
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Abb. 1: Abgingigkeit der Signalintensitit
im Lungenparenchym von der Atemlage
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Die Zeit bis zum Auslesen der k-Raum-Mitte
ist unter der Randbedingung eines ausrei-
chenden  Signal-Rausch-Verhiltnisses  zu
minimieren.

Diskussion

Mit der heutigen Technologie ist es unter
Verwendung eines geeigneten Entfaltungsal-
gorithmus[1] moglich, die Lungenperfusion
quantitativ mit einer 2D-Sequenz und guter
Lungenabdeckung von bis zu sieben Schich-
ten zu untersuchen (Ausschnitt: vgl. Abb. 2).
Hierbei muss darauf geachtet werden, opti-
male Messparameter einzusetzen, so dass zu
jeder Zeit ein eineindeutiger -moglichst
linearer- Zusammenhang zwischen Kon-
trastmittelkonzentration und Signalintensitiit
gegeben ist.

Die an Phantomen bestimmten Optimierun-
gen konnten nur teilweise in-vivo verifiziert

werden; um moglichst allgemeingiiltige Aus-
sagen treffen zu konnen, wurde eine Reihe
von Kontrastmittelkonzentrationen unter-
sucht (0,05mM - 15mM).

Uber den Einfluss des Wasseraustauschs auf
die Quantifizierung und die Wahl der Se-
quenzparameter sind bisher nur Abschitzun-
gen moglich; genauere Untersuchungen die-
ser Abhingigkeit sind notig.

Referenzen

[1] Viallon M, et al., “Absolute quantifica-
tion of pulmonary perfusion using dynamic
T, contrast enhanced MRI: Estimation of
regional Pulmonary Blood Flow, regional
Pulmonary Blood Volume and Mean Transit
Time.”, Magnetic Resonance in Medicine,
submitted

Abb. 2: Farbkodierte Parameterkarte der Lungenperfusion bei einem CTEPH-Patienten;
zwei saggitale und ein auf den Tr. pulmonalis transversal angulierter Schnitt;
von links nach rechts: rPBV, rPBF, MTT
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Einleitung

Bei rheumatischen Gelenkerkrankungen ist die
Diagnose der frithesten Krankheitsstadien und die
Moglichkeit, die Progression pathologischer Ver-
danderungen und den Erfolg einer therapeutische
Intervention abbilden zu konnen, von groflem
Interesse. Sowohl bei entziindlichen als auch bei
degenerativen Gelenkerkrankungen sind ver-
schiedene Gewebe der Funktionseinheit Gelenk
von pathologischen Veridnderungen betroffen,
wobei das komplexe Zusammenspiel von Ver-
dnderungen des Knorpels und des darunter
liegenden Knochens nicht vollstindig verstanden
ist. Pharmakologische Studien in diesem Indi-
kationsgebiet werden vorwiegend an Kleintier-
modellen durchgefiihrt. Molekularbiologische,
histologische und biochemische Methoden sind
fiir Mause- und Rattenmodelle fest etabliert, aber
diese Verfahren sind invasiv und eine
kontinuierliche  Untersuchung pathologischer
Verinderungen ist ausgeschlossen.

Aufgrund der geringen Grofle der Gelenke bei
Kleintieren, vor allem der geringen Dicke der
Knorpelschicht (< 200 pm), wurden bildgebende
Verfahren wie die Kernspintomographie (MRT)
bisher meist an groBeren Spezies eingesetzt [1].
Bei hohen Feldstiarken (> 3 T) und mit speziellen
Oberfldchenspulen konnen mittlerweile Bilder
mit einer rdumlichen Auflosung von weniger als
100 um gemacht werden. Damit kann z.B. die
Knorpelschicht im Rattenknie dargestellt werden.
Parallel kann mit uCT die Mikroarchitektur des
subchondralen Knochens quantitativ analysiert
werden [2].

Ziel unserer Arbeiten ist die Etablierung eines
Versuchsaufbaus fiir die parallele in vivo
Untersuchung von Kniegelenken in Kleintier-
modellen fiir Gelenkerkrankungen mit beiden
Modalitdten, uMRT und pCT.

Material und Methoden

Die ex vivo uMRT-Untersuchungen wurden an
einem 4.7T Magneten (Gradientenstirke
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200 mT/m, Innendurchmesser 40 cm, Bruker,
Karlsruhe) durchgefiihrt. Die Ratten wurden in
Riickenlage in einer heizbaren Tierliege fixiert.
Jeweils ein Kniegelenk wurde in gestreckter
Haltung in einer Solenoidspule (Innen-
durchmesser 2cm, Universitit  Brisbane,
Australien) positioniert (Bild 1). 3D-Datensétze
wurden mit schnellen Spinecho (SE)- und
Gradientenecho (GRE)-Protokollen akquiriert.
Die optimierten Scan-Parameter waren: Field of
View 1.3-2cm3 Matrixgroe 256 x 256 x 64
(oder 128), rdumliche Auflosung in der Ebene
55 um, Schichtdicke 100 -300 um; RARE
(TR/TE 303 ms/25 ms, Rarefaktor 4); MDEFT
(TR/TE/Flipwinkel 25 ms/5 ms/30°); GEFC

(TR/TE/Flipwinkel 30 ms/6 ms/30°).

Abb. 1: MRT-Setup.
Direkt im Anschluss an die pMRT-Aufnahmen
erfolgte die uCT-Untersuchung der abgetrennten
Hinterbeine. Der am IMP entwickelte Scanner ist
ausgeriistet mit einer Transmissions-
Mikrofokusréhre (Hamamatsu, Japan) und einem
gekiihlten 2D 16 bit CCD Detektor (Matrixgrofie
10242, PixelgroBe 57 pmz, Photometrics, Tuscon,
USA). Die optimierten Scan-Parameter waren:
Kegelwinkel 5°, Rohrenspannung 40 kV,
Rohrenstrom 250 pA, Integrationszeit
5 s/Projektion. Die Volumendatensitze (5123)
wurden aus jeweils 720 Projektionen mit einem
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Abb. 2: Coronale Schnittbilder aus einem uMRT(GEFC)- und dem korrespondierenden uCT-3D-
Datensatz, sowie die Darstellung der gematchten Datensiitze.

modifizierten Feldkamp-Algorithmus
grosse 25 um) rekonstruiert.
Die Uberlagerung (Matching) der uMRT- und
uCT-3D-Datensitze erfolgte mit Hilfe der
Software Amira (Indeed, Diisseldorf).

(Voxel-

Ergebnisse

Mit den optimierten pMRT-Protokollen kénnen
alle Gelenkstrukturen differenziert dargestellt
werden. Gelenkknorpel wird mit mittlerer bis
hoher Signalintensitit abgebildet. Aufgrund der
langeren effektiven Echozeit erscheint die
Knorpelschicht in SE-Aufnahmen (RARE)
diinner als in GRE-Bildern (MDEFT, GEFC). In
letzteren ist auch die Abgrenzung des Knorpels
vom darunterliegenden dunklen Knochen besser
moglich (Bild 2). Meniski und Bandstrukturen
erscheinen grundsitzlich signalarm. Sich direkt
gegeniiberstehende  Knorpeloberflichen  sind
schlecht erkennbar. Synovialfliissigkeit erscheint
in den SE-Aufnahmen am hellsten und bedingt so
eine konturiertere Darstellung der
Knorpeloberfliche. Ein Nachteil der schnellen
SE-Sequenzen ist deren hohe Empfindlichkeit
gegeniiber  B;-Feldinhomogenititen;  GRE-
Sequenzen sind hier weniger anfillig. Mit
Scanzeiten in der Grofenordung von 1-2
Stunden, akzeptabel fiir in vivo Untersuchungen
am Kleintier, konnte mit dem GEFC-Protokoll
das beste Signal/Rausch-Verhiltnis fiir Knorpel
erreicht werden.

Die Stirke der uCT ist die detailgenaue Ab-
bildung der Knochenfeinstrukturen. Innerhalb
von zwei Stunden Scanzeit konnten Datensitze
mit einer isotropen Ortsauflosung von 25 um
aufgenommen werden.

Geringfiigige Unterschiede im Beugungswinkel
der untersuchten Kniegelenke im uMRT- bzw.
pCT-Scanner  (aufgrund der  Dissektion)
erschweren derzeit eine optimale Uberlagerung
der 3D-Datensitze. Mit einer neuen, fiir in vivo
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uCT-Untersuchungen geeigneten Tierliege soll in
Zukunft eine reproduzierbare Positionierung in
beiden Geriten gewihrleistet werden.

Diskussion

Ziel unserer Arbeit ist langfristig die Erfassung
von (quantitativen) bildgebenden Parametern fiir
die in vivo Diagnose von Gelenkerkrankungen.
Mit Hilfe entsprechender Segmentierungs-
verfahren konnen aus den 3D uCT-Datensitzen
Knochenstrukturparameter im Rattenknie wie
z.B. Trabekelanzahl und -dicke, sowie das
Knochenvolumen quantifiziert werden. Parallel
konnen in den pMRT-Datensitzen Knorpeldicke
und -volumen, sowie iiberknorpelte Fliche, etc.
bestimmt werden.

Die Kombination der uCT- und puMRT-Bilder
durch geeignete Matching-Verfahren erlaubt die
simultane  Darstellung von Weichgeweben
(uUMRT) und Knochenfeinstrukturen (uCT) und
damit eine ortsgenaue Analyse der komplexen
Zusammenhinge von Knorpel- und Knochen-
verdnderungen in Kleintiermodellen. Dariiber-
hinaus bieten sich interessante Fragestellungen
beim Monitoring therapeutischer Interventionen:
Bei der Behandlung von entziindlichen und
degenerativen Gelenkerkrankungen z.B. werden
vielfach Glykokortikoide zur Schmerz— und
Entziindungsbehandlung eingesetzt. Ein Neben-
effekt dieser Préparate ist deren negativer
Einfluss auf die Knochendichte.
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Non-invasive localization of epileptiform activity in focal epilepsies using
multiple source analysis and spike-related fMRI
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Introduction

We have previously shown that multiple source
analysis (MSA) and positive BOLD responses
from spike-related EEG-fMRI can localize the
irritative zone in children with idiopathic focal
epilepsy. Now we present the results of MSA and
EEG-fMRI in a group of patients with
symptomatic or cryptogenic focal epilepsies.

Methods

Three patients with symptomatic or cryptogenic
focal epilepsies aged 4, 7, and 8 y;

EEG source analysis: digital interictal EEG: 31
electrodes, including 4 lower temporal
electrodes; Averaging of interictal sharp-waves;
realistic head model with adapted relative
conductivities between brain, skull and skin;
modeling of 1-3 dipoles (onset to peak, BESA
2000), RV<90%; Import into Tl-weighted 3D-
MRT (MPRAGE), BrainVoyager® EEG-fMRI:
BOLD, 1.5 Tesla, EPI T2*-sequence, TE 60 ms,
Matrix 64x64, TR 2900 ms slice thickness5mm,
MR-compatible digital EEG. 16 channels;
Gradient artifacts on the EEG were removed with
the BESA® software.fMRI sequences were
correlated off-line with the EEG spikes
(Brairl\io\_\,(agerR ).

Results

MSA demonstrated the spike onset in the
appropriate lobes in all patients, according to
clinical findings and structural imaging.
Correction of the gradient artifacts from EEG-
fMRI was possible in all patients. EEG-fMRI
showed negative BOLD responses in all subjects;
for the maximum BOLD response the “standard”
HRF was shifted between +3 s (patients 1, 2) and
- 4 s (patient 3), respectively. The location of the
BOLD responses suggested the irritative zone.
MSA, which models the center of gravity (dipole
model), seemed to indicate the spike onset.
Discussion

EEG-fMRI and MSA appear to localize the
irritative zone in children with symptomatic/
cryptogenic focal epilepsies. Unlike our results in
idiopathic rolandic epilepsies, we found negative
BOLD  activation with modified HRFs
(empirically found) in these patients, similarly to
what has been described in the literature. The
spatial extent of the activated tissue might be
assessed by EEG-fMRI and the MSA (high
temporal resolution) might be used to identify the
onset activity. These non-invasive techniques of
functional imaging may be used to generate
hypotheses for possible epileptic generators to be
tested by structural neuroimaging.
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Reduzierung des T2*-Signalverlustes in BlutgefiBBen des Rattenhirns durch
Modifizierung der Inhalationsnarkose

Ralph Weber, Uwe Himmelreich, Pedro Ramos-Cabrer, Susanne Wegener, Mathias
Hoehn

In-vivo-NMR-Labor, Max-Planck-Institut fir Neurologische Forschung, Kéin

Einleitung

Mittels hochauflésender 3D-Kernspintomo-
graphie (MRT) kann die Implantation, Wan-
derung und Gewebeintegration eisenmarkier-
ter Stammzellen und hdmatogener Makro-
phagen im Schlaganfallmodell der Ratte in
vivo beobachtet werden.'? Die Detektion der
mit superparamagnetischen Eisenoxidparti-
keln (USPIO) markierten Zellen beruht auf
einer Verkiirzung der T2- und noch stirker
der T2*-Relaxationszeit durch die von den
ungepaarten Elektronen der Eisenpartikel
hervorgerufenen Suszeptibilititseffekte. Sus-
zeptibilititseffekte werden jedoch auch durch
ungepaarte Elektronen in desoxygeniertem
Himoglobin, das sich in Erythrozyten der
Blutgefidfe befindet, verursacht und kdnnen
eine Unterscheidung zwischen ,,endogenen
und durch die markierten Zellen verursachten
Suszeptibilititsseffekte erschweren oder un-
moglich machen.

Wir zeigen hier, dass sich durch die Ver-
wendung von hochkonzentriertem Sauerstoff
in der Narkosegasmischung die durch Blut-
gefille hervorgerufenen ,.endogenen Sus-

zeptibilititseffekte  deutlich  reduzieren
lassen.

Material und Methoden

Tiermodel: Alle Experimente wurden

entsprechend den Tierversuchsrichtlinien des
NIH und mit Genehmigung der Bezirks-
regierung Koln durchgefithrt. Minnliche
Wistar-Ratten (n=10, Gewicht 250-550g)
wurden mit 1% Halothan narkotisiert. Zwei
Tiere waren Bestandteil einer Schlaganfall-
studie, wobei die Tiere durch Implantation
mit USPIO-markierten Stammzellen behan-
delt wurden (fiir Details, siehe Lit.1). Die
Gasmischung enthielt entweder 30-35%
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Sauerstoff (O;) und 65-70% Lachgas (N,0)
(Gasmischung 1) oder 95% O, und 5%
Kohlendioxid (CO,) (Gasmischung 2). Zu-
nichst wurden die 3D MRT-Experimente mit
Gasmischung 1 durchgefiihrt. Nach dem
Wechsel auf Gasmischung 2 und einer Adap-
tationszeit von 15 Minuten erfolgte eine
erneute 3D Messung mit identischen Mess-
parametern, ohne Repositionierung der Tiere.
Die Tiere wurden wihrend der Messung bei
konstanter Temperatur gehalten (37°C).

MRT-Experimente: Alle MRT-Experimente
wurden an einem 4.7T Kleintier-MRT-
Tomographen (Bruker BioSpec; Bruker,
Ettlingen) mit einem aktiv abgeschirmten
Gradientenset von 200 mT m™ durchgefiihrt
(verfiigbarer innerer Durchmesser 20 cm).
Tierhalter, Sende- und Empfangsspulen wur-
den im Haus angefertigt. Eine 9 cm Helm-
holtzspule diente als Sender und eine 2,3 cm
Oberfldchenspule als Empfianger. Nach der
Aufnahme von 2D Multischicht-Lokalisie-
rungsbildern wurden 3D FLASH-MRT-
Bilder aufgenommen. Die Aufnahmepara-
meter waren: Matrixgrosse 256 x 256 x 64,
Field of view 20 x 20 x 10 mm, rdumliche
Auflosung 78 x 78 x 156 pm, TR = 100 ms,
Echozeit = 30 ms, Anregungspuls = 25°.
Dies resultierte in einer Aufnahmezeit von
1:46 h pro 3D Messung. Die MRT-Bilder
wurden nach Prozessierung mittels der NIH-
Software ,Image J*“ verarbeitet (Bild-
division).

Ergebnisse

Die insgesamt 4 Stunden dauernde Inhala-
tionsnarkose wurde von allen untersuchten
Tieren gut vertragen. Kein Tier verstarb
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Lhbildung 1: 3D WIBT-Bilder von drei verschuedenen Rattern, die rat Gastaischng 1 (links) oder Gastaschung 2 (I1tte)

beatrnet wurden. Die rechiten Bilder stellen die Division der Bilder Gasrischung 1 : Gasmmischung 2 dar.
Drie Pfeile wveraeisen in Abbidung & und © auf’ Blntgefasse und in Abbildurng Boanf iraplantierte, TTSPIO-
rnatkierte Fellen. Tiere & und C waren gesunde Kontrolltiere. Dern Tier C wurden nach Schlagandall TSPIO-

rnatkierte Starnrnzellen taplantiert.
wihrend oder nach der Narkose. Zwei Tiere
wurden mehrfach untersucht (bis zu viermal).
MRT-Bilder die mit den beiden Gasmisch-
ungen aufgenommen wurden sowie die
Differenz aus beiden, sind in Abbildung 1
dargestellt. Die Pfeile verweisen auf Unter-
schiede, die durch Blutgefisse bzw. implan-
tierte, USPIO-markierte Zellen hervorge-
rufen wurden. In Abb. 1A ist ein Blutgefass
dargestellt, das implantierten markierten
Zellen dhnelt. Durch Erhohung des O,-
Gehaltes im Atemgas wird der T2"-Effekt
deutlich reduziert. Dies ist nicht der Fall fiir
implantierte USPIO-markierte Zellen (Abb.

1B). Abb. 1C zeigt die deutliche
Reduzierung von Blutgefidssen in einem
weiteren Kontrolltier. Die rechts

dargestellten Divisionen von MRT-Bildern
(Gasmischungl/Gasmischung2) heben die
Blutgefisse noch deutlicher hervor.

Diskussion

Durch das Inhalationsgemisch aus 95% O,
und 5% CO, kommt es zu einer Steigerung
des arteriellen Sauerstoffpartialdruckes (von
ca. 93% auf 100% in Nage‘tieren3 ) und damit
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zu einer Erhohung des Anteils an oxyge-
niertem Hadmoglobin. Infolge dessen werden
die durch das desoxygenierte Himoglobin in
Blutgefidssen hervorgerufenen, ,,endogenen
Suszeptibilititseffekte  reduziert.  Dieser
Effekt wurde bisher vorwiegend in der Dar-
stellung von stark vaskularisierten Tumoren
eingesetzt3’4. Das Gasgemisch hat keinen
Einfluss auf die Darstellung von implan-
tierten, USPIO-markierten Zellen. Durch den
Einsatz dieses Gasgemisches steigt die Zu-
verldssigkeit, implantierte und wandernde
USPIO-markierte Zellen von Blutgefissen zu
unterscheiden. Dies war bisher nur bedingt
moglich, indem man den Verlauf grosserer

Blutgefidsse iiber mehrere angrenzende

Schichten verfolgte.
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Eine graphische Benutzeroberfliche fiir suszeptibilititsgewichtete MRT
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Einleitung

In den letzten Jahren hat sich die BOLD-MR-
Venographie [1] (auch suszeptibilititsgewichtete
Bildgebung, kurz SWI genannt) immer mehr
etablieren konnen und wird zur Untersuchung
von Tumoren [2,3], aber auch zur Untersuchung
physiologischer Vorginge verwendet [4]. Zur
Generierung von BOLD Venogrammen wird
Phasen- und Magnitudeninformation, beginnend
vom akquirierten k-Raum kombiniert. Da diese
Kombination auf MRT-Scannern noch nicht
implementiert ist, besteht der Bedarf an einer
einfach und  schnell zu  bedienenden
Benutzeroberfliche, die es erlaubt, verschiedene
Parameter wie zero filling, Filterungen im k-
Raum, phase unwrapping [5],[6], Erstellung von
Phasenmasken zu wihlen und die berechneten
Daten =zu visualisieren, sowie ROI-basierte
quantitative Auswertungen der Daten
vorzunehmen. Wir présentieren eine plattformun-
abhingige Benutzerschnittstelle zur Erzeugung
und Auswertung von SWI-Daten, die unter der
freien IDL-Virtual-Machine léuft.

Material und Methoden

Auf einem 1,5 T System (Magnetom Vision,
Siemens, Erlangen, Germany) unter Verwendung
einer Birdcage Kopfspule wurden hochauflsen-
de 3D Aufnahmen des menschlichen Gehirns an
Probanden und Patienten mit einer flusskompen-
sierten Gradientenecho-Sequenz akquiriert (TR =
67 ms, TE = 40 ms, Flipwinkel = 25°, FoV = 256
mm X 192 mm x 64 mm, Matrix= 512 x 256 x
64). Das Programm, entwickelt mit IDL (RSI,
Boulder, USA), kann unabhingig von einer IDL -
Lizenz in der IDL virtual machine genutzt
werden. Die Software ermoglicht die Verarbei-
tung von Daten, die an Tomographen verschiede-
ner Hersteller akquiriert wurden. Dabei ist eine
Visualisierung von rekonstruierten Bilddaten,
bestehend aus Magnituden- und Phasen-
information, aber auch von k-Raum-Daten mog-
lich. Im letzteren Fall besteht die Mdoglichkeit in
die Bildrekonstruktion einzugreifen. Uber eine
grafische Benutzeroberfliche stehen dem An-
wender frei konfigurierbare Parameter fiir ein
zero filling oder fiir eine homodyne Filterung zur
Verfiigung. Wahlweise kann ein phase unwrap-
ping Algorithmus mit anschlieBender Hochpass-
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filterung im Ortsraum eingesetzt werden, falls die
Rekonstruktion ohne homodyne Filterung erfolgt.
Phasenmasken werden aus den Phasenbildern
erstellt. Venogramme, die iiber mehrfache
Multiplikation der Phasenmaske mit den korre-
spondierenden Magnitudenbildern erzeugt wer-
den, werden mit Minimum-Intensitits-Projek-
tionen (mIP) tiber eine frei wihlbare Anzahl von
Schichten generiert und angezeigt.

Ergebnisse

Abbildung 1 zeigt die grafische Benutzer-
oberfliche des SWI-Visualisierungsprogramms,
in dem ein rekonstruierter Datensatz dargestellt
ist. Zur Rekonstruktion wurde mit der zero filling
Funktion der akquirierte k-Raum auf 512 x 384 x
128 erhoht. AnschlieBend wurde Hamming und
homodyn gefiltert. Die Rechenzeit zur Darstel-
lung der Venogramme und MRT-Bilder betrug
auf einer 2,8 GHz Linux Workstation mit 1 GB
RAM etwa 110 s. Die Sicherung der
rekonstruierten Daten im DICOM-Format,

ermoglichen die Archivierung im PACS. In der
Visualisierungsebene ist eine Auswertung der
unter-

Signalintensitdt, gemittelt {iber ROIs
schiedlicher geometrischer Form, moglich.

Abb. 1: Grafische Oberfliche des SWI Visualisie-
rungsprogramms. Dargestellt ist ein Datensatz mit fol-
genden Aufnahmeparametern: TR = 67 ms, TE = 40
ms, Flipwinkel = 25°, FoV = 256 mm x 192 mm,
Schichtdicke = 1,6 mm, Matrix = 512 x 256 x 44. Das
linke obere Bild zeigt ein transversales Venogramm;
daneben ist das Magnitudenbild zum Vergleich
dargestellt. In der unteren Reihe befinden sich eine
sagittale Schicht und eine koronare Schicht, die aus
dem in transversaler Orientierung akquirierten Daten-
satz erzeugt wurden.
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Diskussion

Das hier vorgestellte SWI Visualisierungs-
programm erméglicht eine sehr flexible Rekon-
struktion von MRT-Daten. Uber eine intuitive
Benutzerschnittstelle ist es den Arzten und MTAs
in kiirzester Einarbeitungszeit moglich, Veno-
gramme mit verschiedenen Parametereinstel-
lungen zu generieren. Die Auswertung kann vi-
suell oder pixelbasiert iiber definierte ROIs
erfolgen. Aufgrund der Lauffihigkeit der Soft-
ware in der IDL-Virtual-Machine ist eine platt-
formunabhingige Verwendung ohne IDL-Lizenz
gewihrleistet.

' v Enterfilter information... [~ x|
% I}Eiz y Ijzs4 z | 126

Hamming ——— Hammingfilter in die y-Richtung des Zerofilled Datensatzes

Homodyne2Dl - Parameter: x I: y I:
Homodyne3Dl - Parameter: = Il()Zt Y IZ?E z |2d

Phaseunwr-ap-Algorithmus ——— Beseitigung der Phasenspruenge im Ortsraum

‘ 7 Zerofill I Homodyne2Dl 7 Homodyne3D | Phaseunwrap—Alg
Ok Cancel

Zerofill - Parameter:

Abb. 2: Dialog zur Definition der Filterparameter fiir
die Rekonstuktion des Venogramms in Abb. 1
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Multikontrastaufnahmen bei kontinuierlich bewegtem Patiententisch am
Beispiel der Ganzkorperbildgebung

Gregor Sommer, Hans-Peter Fautz, Ute Ludwig, Jirgen Hennig
Abt. Réntgendiagnostik, Medizin-Physik, Universitétsklinikum Freiburg

Einleitung
Techniken mit  Kontinuierlich  fahrendem
Patiententisch [1-3] bieten exzellente

Moglichkeiten zur Aufnahme eines erweiterten
Gesichtsfelds ohne den nachteiligen Einfluss von
Feldinhomogenitdten. Die Verwendung axial
ausgerichteter Volumenelemente bei stetiger
Schichtnachfithrung [4] ermoglicht dabei die
simultane Aufnahme mehrerer Datensédtze mit
unterschiedlichem Kontrast [5]. Die hier
beschriebene Arbeit untersucht die Moglich-
keiten zur Wahl der Kkontrastbestimmenden
Parameter im Rahmen solcher Multikontrast-
sequenzen und deren spezielle Anwendbarkeit
auf dem Gebiet der Ganzkorper-MRT.

Material und Methoden

Das Ziel der vorgestellten Multikontrastsequenz
ist die Aufnahme von i unterschiedlich
gewichteten Datenséitzen mit erweitertem
Gesichtsfeld bei kontinuierlichem Tischvorschub.
Fiir jeden Volumenabschnitt von Datensatz i wird
dazu Sequenz S; verwendet, bestehend aus n;
Aufnahmeschritten im zeitlichen Abstand TR,
Die einzelnen Volumenabschnitte lassen sich
wahlweise sequentiell oder verschachtelt zu
einem Aufnahmeblock zusammenfiigen (Abb. 1),
dessen Dauer T4 der Summe der Aufnahmezeiten
aller sequentiell akquirierten Volumenabschnitte
entspricht.

Welcher Art die einzelnen Sequenzen S; bis S;
sind, spielt dabei keine Rolle, lediglich fiir den
Fall der verschachtelten Aufnahmeweise muss »;
= ... = m und TR; = ... = TR; gelten. Die
gewihlte Tischgeschwindigkeit bestimmt die
Dicke der Volumenabschnitte, die fiir eine
liickenlose Abdeckung des Gesamtvolumens
notwendig ist und damit die Auflésung in
z-Richtung:

d
T,
Die Wabhl kleinerer oder groBerer Schichtdicken
fithrt zu Liicken beziehungsweise Uberlappungen
im Datensatz.

Kern der Multikontrasttechnik ist, dass sowohl
Art und Dimension der Datensitze (2D / 3D,
Single slice / Multi slice, Aufldosung in der x-y
Ebene, verwendete Sequenzen), als auch die
kontrastbestimmenden Parameter Flipwinkel, TE
und TR voneinander unabhingig sind. Die
vorliegende Arbeit demonstriert diese Tatsache
anhand zweier beispielhafter Messungen an
Probanden: Messung 1 untersucht dabei die
Verwendung verschiedener Echozeiten am
Anwendungsbeispiel einer 3-Punkt Fett-Wasser-
Trennung nach Dixon [6]. Messung 2 zeigt die
Generierung  unterschiedlich ~ T1-gewichteter
Datensitze durch gegenldufige Variation von TR
und Flipwinkel.

)]

vtuble =

Abb. 1: Verschachteltes (a) und sequentielles (b)
Aufnahmeschema fiir zwei simultan
aufgenommene Datensitze (1) und (2).
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} : - Messung 1 2
o il Zeit Schema verschachtelt sequentiell
= Il | Schichtdicke 5 mm 5 mm
& l .. - Schichtabstand 10 mm 10 mm
=/ . . Tischgeschw. 0,86 mm/s 0,93 mm/s
2| Dauer 30:52 min 28:40 min
(B ] @) Datensatz 1a | 1b | 1c 2a 2b
TR / ms 26 8 16
TE / ms 24 14872 4,8
g O Aumanmeblock Zeit Flipvy.inkel /° 15 30 10
= ; Tab. 1: Ubersicht iiber die verwendeten Parameter
2 ==
_..g'j l 2 l Fir die Anwendung der Ganzkorperbildgebung
Of wurde ein axiales Gesichtsfeld von 400mm x
Gl : b) 280mm mit einer 320 x 224 Bildmatrix gewdhlt.
0y Die Ausdehnung in z-Richtung war durch den

Tischaufbau auf 1600mm limitiert. Die einzelnen
Aufnahmeblocke bestanden aus zwei oder drei
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Smm dicken Scheiben unter-
schiedlichen  Kontrasts. Die
rdumliche Auflésung betrug
damit 1,25 x 1,25 x 5 mm’. Alle
Messungen wurden auf einem
1,5 T Siemens Sonata Ganz-
korpersystem durchgefiihrt. Es
wurde eine ringformige Anord-
nung von Oberflichenspulen
verwendet, bestehend aus je
zwei Korper und Wirbelsédulen-
elementen, die wihrend der
Messung ihre Position relativ
zum Magneten beibehielten. Der
kontinuierliche = Tischvorschub
wurde durch einen speziellen
fahrbaren = Aufbau  erreicht
(AngioSURF, MR-Innovation,
Essen), der durch eine selbst-
gebaute, fernsteuerbare Motor-
winde bewegt wurde.

Ergebnisse

Abb. 2 zeigt die Einzeldatensidtze fiir die
Metaboliten Fett und Wasser, die mittels Matrix-
inversion aus den  Magnituden- und
Phasenbildern der Datensétze 1a bis 1c errechnet
wurden. Abb. 3 (a) und (b) enthalten jeweils die
coronalen Reformationen der Datensétze 2a und
2b. Es ist deutlich der unterschiedliche Grad der
T1-Gewichtung erkennbar. Die Aufnahmen bei
kurzem TR erwiesen sich als weitgehend
unempfindlich gegeniiber Atmung und Bewe-
gung, von geringem Versatz im abdominalen
Bereich der Reformationen abgesehen. Die
Qualitdt der Dixon-Rekonstruktion leidet derzeit
noch unter dem geringen SNR der verwendeten
GRE-Sequenz.

Diskussion

Die vorgestellte Multikontrastsequenz — bei
kontinuierlich bewegtem Patiententisch gestattet
die freie Variation der kontrastbestimmenden
Parameter Flipwinkel, TE und TR und ermdoglicht
dadurch die simultane Aufnahme verschiedener
Ganzkorperdatensitze ohne qualitative Einbuflen
gegeniiber Finzelaufnahmen. Zudem stellen die
Kombinationen von einfachen 2D- mit 3D- oder
Mehrscheiben-Aufnahmeschemata und  von
Gradientenecho- mit Spinechosequenzen
vielversprechende erweiternde Optionen dar,
deren Machbarkeit und FEigenschaften im
Folgenden noch durch das Experiment zu priifen
sind.

Abb. 3: Coronale Reformationen aus Messung 2:
(a) Datensatz 2.1, (b) Datensatz 2.2

7. Jahrestreffen ISMRM 2004 — Deutsche Sektion

Abb. 2: Axiale Metabolitenbilder aus Messung 1 nach Rekonstruktion:
(a) und (c) Wasser, (b) und (d) Fett

Referenzen

[1] Kruger D, et al., MRM 47(2): 224-231 (2002)
[2]1Zhu Y, et al., MRM 49: 1106-1112 (2003)

[3] Weigel M, et al., Pr. ISMRM 11: 992 (2003)
[4] Ludwig U, et al., Pr. ISMRM 12: 2671 (2004)
[5] Sommer G, et al., Pr. ISMRM 12: 700 (2004)
[6] Dixon WT, Radiology 153: 189-194 (1984)

36



Optimierung der Line-Scan-Diffusion-Imaging Pulse Sequenz

José Raya', Olaf Dietrich', Andrea Baur', Maximilian F. Reiser’
'Institut fiir Klinische Radiologie — GroBhadern, Klinikum der Ludwig-Maximilians-Universitdt Minchen

Einleitung
Diffusionsgewichtete Magnetresonanztomogra-
phie (MRT) ist ein bildgebendes MRT-

Verfahren, das empfindlich ist fiir die Zufallsbe-
wegung des Wassers in einer mit konventioneller
MRT nicht erreichbaren Auflosung. Deswegen
ist die diffusionsgewichtete MRT besonders
niitzlich fiir die Diagnostik von Krankheiten, bei
denen sich die Mobilitit des Wassers veridndert.
Die Anwendung dieser Technik erlaubt z.B. eine
Frithdiagnostik der Hirnischdmie innerhalb von
Minuten nach deren Auftreten [1].

Sequenzen zur diffusionsgewichteten MRT sind
sehr empfindlich gegen Bewegungen des Patien-
ten, die zu Bildartefakten fithren. Deshalb ist die
Entwicklung von Sequenzen notwendig, die ro-
bust gegen Bewegungsartefakte sind. Eine sehr
interessante Technik bietet die auf der Spin-
Echo-Sequenz basierende Line-Scan-Diffusion-
Imaging-(LSDI-)Sequenz [2], die vom Aufbau
her unempfindlich gegen Bewegungs- und Sus-
zeptibilititsartefakte ist. Bei diesem Verfahren
wird das Bild Linie per Linie aufgebaut. Da nur
eine Linie pro Repetitionszeit angeregt wird, ent-
spricht die Fourier-Transformation der ausgele-
senen Daten einer Linie im Bild. Deshalb wird
eine zweite Fourier-Transformation in der Pha-
senkodierrichtung nicht gebraucht, und die Be-
wegungsartefakte, die meistens durch diese zwei-
te Transformation entstehen, werden unterdriickt.
Auflerdem ermoglicht ein alternierendes Anre-
gungsschema der Linien schnelle Akquisitions-
zeiten, da die Magnetisierung am Ort der néchs-
ten Anregung nicht gesittigt ist.

Die LSDI-Sequenz hat trotz ihrer vielen Vorteile
einen nicht unerheblichen Nachteil: ihr niedriges
Signal-Rausch-Verhiltnis (SRV). Da das Signal
bei jedem Auslesen nur von einer einzelnen Linie
statt vom ganzen Bild stammt, ist das SRV nied-
rig. Deshalb fiihrt eine ungiinstige Kombination
der Sequenzparameter schnell zu einer Ver-
schlechterung der Bildqualitdt und zur Entste-
hung charakteristischer linienférmiger Artefakte.
Das Ziel dieser Studie war die Optimierung der
LSDI-Sequenz, um die SRV zu maximieren und
die Entstehung der Artefakte zu verhindern.
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Material und Methoden

Die Optimierung der LSDI-Sequenzparameter
wurde sowohl numerisch als auch experimentell
untersucht. Verschiedene Faktoren beinflussen
die Bildqualitit: die Dauer der Diffusionsgradien-
ten, der Uberlapp zwischen zwei benachbarten
Linien, die Zeit zwischen dem Auslesen von zwei
benachbarten Linien (die sogenannte effektive
Repetitionszeit, Tres), die Anzahl von dummy
scans und die Bandbreite.

Wir haben das Verhalten der Magnetisierung
wihrend einer LSDI-Messung numerisch simu-
liert. Die Simulationen wurden mit selbst-
geschriebenen Programmen fiir Matlab software
(TheMathWork, Inc., Natick, MA) ausgefiihrt.
Die LSDI-Sequenz wurde programmiert, und an
einem 1.5 T Scanner (Magneton Sonata; Sie-
mens, Erlangen, Deutschland) installiert. Mes-
sungen am Wasserphantom und an Probanden
wurden durchgefiihrt.

Ergebnisse

Ein wichtiger Punkt fiir die Verbesserung des
SRV sind die angewandten RF-Pulse, welche das
Signal um bis zu 15% erhdhen konnen. Das SRV
kann auch dadurch gesteigert werden, dass die
Echozeit verkiirzt wird. Kiirzere Echozeiten kon-
nen durch Minimierung der Dauer der Diffusi-
onsgradienten erreicht werden. Ein letzter zu be-
riicksichtigender Faktor ist das Verhiltnis zwi-
schen TR, und dem Uberlapp. Bei gleicher Re-
petitionszeit fithrt z.B. ein groBer Uberlapp zu
einer niedrigeren Signalintensitdt und deshalb zur
Senkung des SRV.

Numerische Simulationen zeigen, dass die linien-
formigen Artefakten meistens durch die Kombi-
nation von drei Faktoren entstehen: die T1 Rela-
xationszeit, der Uberlapp zwischen benachbarten
Linien, und die effektive Repetitionszeit. Wenn
z.B. das Verhiltnis von TR. zu T1 niedrig ist,
und der Uberlapp groB, muss die Anzahl der
dummy scans erhoht werden, damit die Magneti-
sierung einen Gleichgewichtszustand erreichen
kann. Auflerdem bendtigt die Optimierung der
Bildqualitit einen Kompromiss zwischen dem
Verlust an Signal und der rdumlichen Auflésung.

Die Phantommessungen in Wasser (sieche Abb. 1)
zeigen eine gute Ubereinstimmung mit unseren
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numerischen Simulationen. Die Messungen an
Probanden mit den optimierten Sequenzparame-
tern (sieche Abb. 2) fithren zu Bildern mit einer
deutlich besseren Qualitit. Interessanterweise
zeigen die Probandenbilder noch einen Rest der
Bewegungsartefakte, die durch die Pulsation der
Gehirn-Riickenmark-Fliissigkeit verursacht wird.
Da sich die Fliissigkeit bei jedem Auslesen in
einem anderen Bewegungszustand befindet, ist
der Wasseranteil in der Fliissigkeit, der refoku-
siert wird, verschieden von einem Auslesen zum
anderen. Das fiihrt zu charakteristischen streifen-
formigen Artefakten (siehe Abb. 2.C).
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Diskussion

Die LSDI-Sequenz ist mit einer geeigneten Aus-
wahl der Sequenzparameter eine robuste und be-
wegungsunempfindliche Sequenz fiir diffusions-
gewichtete MRT. Dennoch benétigt die Optimie-
rung der LSDI-Sequenz ein spezielles Optimie-
rungsverfahren, das sich von dem fiir konventio-
nelle (2D-3D) Sequenzen unterscheidet.
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Relaxationsverhalten magnetisch markierter Zellen

Christian H. Ziener', Wolfgang R. Bauer?, Peter M. Jakob'

'Experimentelle Physik V, Universitdt Wiirzburg
2Medizinische Universitétsklinik, Universitat Wiirzburg

Einleitung

Magnetische Nanopartikel (SPIO, USPIO), die
eine  hohe  Suszeptibilititsdifferenz ~ zum
umliegenden Gewebe erzeugen, werden als
Kontrastmittel zur Bildgebung magnetisch
markierter Zellen genutzt. Der Einfluss von
GroBle, Konzentration und Material dieser
Partikel auf die Relaxationsszeit 7, wird
untersucht. Dabei beriicksichtigen wir den
gesamten Dynamikbereich, d.h. wir geben
Ausdriicke fiir die Relaxivitit R, an, in denen die
Grenzfille des Motional-narrowing und des
Static-dephasing enthalten sind. Diese Ergebnisse
sind die Grundlage fiir die Lokalisierung und
Quantifizierung magnetisch markierter Zellen.

Modell der magnetisch markierten Zellen

Das NMR-Signal, welches von magnetisch
markierten Zellen emittiert wird, wird durch die
magnetischen Eigenschaften der spiherischen
Storkorper bestimmt. Die Situation ist dem
BOLD-Effekt in blutversorgten Gewebe, welcher
aufgrund der paramagnetischen FEigenschaften
des Hamoglobins entsteht, analog [1]. Wir setzen
voraus, dass die markierten Zellen regelméBig
angeordnet sind. Jeder magnetische Kern vom
Radius R st umgeben vom kugelformig
angenommenen Dephasierungsvolumen mit dem
Radius R, (restliche Zelle).

L}

Abb. 1: Geometrie der Zelle und des Koordinatensystems

Der Volumenanteil des magnetischen Materials
am Volumen der Zelle ist # = R’/R.. Unser
Modell beinhaltet eine periodische Anordnung
konzentrischer Kugeln bestehend aus zwei
Kompartimenten, dem magnetischen Kern und
dem Dephasierungsvolumen, in welchem sich die
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signalgebenden Kernspins mit der Diffusions-
konstanten D bewegen. In Analogie zum BOLD-

Effekt betrachten wir das durch den
magnetischen Kern erzeugte Dipolfeld
- - 3cos’@-1
o(X)=y-B(X)= 6w R ————— . (1)
-

Dabei ist dw = y Ay By/3 der &quatoriale
Frequenzsprung.
Ergebnisse
Wir beschreiben die Zeitentwicklung der

Magnetisierung entsprechend der Bloch-Torrey-
Theorie [2]. Die Autokorrelationsfunktion fiihrt
uns auf die charakteristische Korrelationszeit 7.
Die Diffusion wird durch einen stochastischen
Prozess beschrieben.

Zeitentwicklung der Magnetisierung

Wir betrachten die Diffusion von Spins in einem
homogenen Medium der Diffusionskonstanten D,
welche im inhomogenen Magnetfeld (1) statt-
findet. Die Zeitentwicklung der transversalen
Magnetisierung m(x,f) ist durch die Bloch-

Torrey-Gleichungen gegeben:
aim(?c,t) =[DA+iwX)|nGE,) . @)
t

Nach formaler Zeitintegration erhalten wir fiir
das Signal von der gesamten Probe: 3)

M@)= %jv d’%exp| {DA+io(%)}-1 | m(Z,0)

Diese  Gleichung st
numerische Simulationen.

Ausgangspunkt  fiir

Autokorrelationsfunktion und Korrelationszeit
Wir betrachten die Trajektorien x(t) eines
Ensembles von N Spins. Wir benutzen folgende
Definition der Autokorrelationsfunktion:

1 N
K(t)=ﬁ2a)[xj(t)]~a)[xj(0)] . @
j=1
Nach Ubergang zum Integral und unter
Verwendung der ,,Mean-relaxation-time*-
Néherung [3]
r= [ a RO 5)
o K(0)
finden wir fiir die Korrelationszeit:
T:RZ[4_3,73] : (©)
D9 8
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Strong-Collision-Approximation

Bei dieser Ndherung wird der Diffusionsoperator
aus GIl. (1) durch einen Operator, der die
Diffusion als stochastischen Prozess beschreibt
ersetzt. Wie in fritheren Arbeiten gezeigt wurde
[1], ist es sinnvoll, die Laplace-Transformierte
der Magnetisierung zu betrachten:

M, (s+7" D)
-t M (s+77")’
1
s—iw(X)
Laplace-Transformierte des Static-dephasing

Grenzfalles ist. Somit sind wir in der Lage,
ausgehend von (7) den exakten Signalverlauf zu

M (s) = (7

.. 1 .
b = 3y d
wobei M (s) VJ.V PER ie

berechnen und eine Relaxationszeit zu
bestimmen:
R = I 1| 22CG@RITGR®) |, (10)
T, 7 | 1+G(R)-G(R)
mit
3
G(x)= 67 x3 h(x) -1 h(x) ArcTanh 1
1-7 R® 3h(x)—1 h(x)
. 3
undh(x)le_ i ox’).
3 Tdw® R’
Diskussion

Ausgehend von einfachen Annahmen iiber die
Geometrie einer magnetisch markierten Zelle,
konnte das Relaxationsverhalten iiber den
gesamten Dynamikbereich untersucht werden.
Diese Dynamik, die durch die Frequenzskalen 1/¢
und Jdw beschrieben wird, konnte bisher nur in
den jeweiligen Grenzfillen (Static-dephasing,
Motional-narrowing) berechnet werden.

R,"-Abhiingigkeit vom Kugelradius
Mit dem Ergebnis (10) erhalten wir:

80

60+

R, /s’

“ i/ —— Strong Collision

~~~~~ Static Dephasing
- - - Motional Narrowing
+ Muller Simulation

204

0 T T T T T T
9,0 -8,5 -8,0 -7.5 -7,0 6,5 6,0

log,o(Rim)
Abb. 2: Abhingigkeit R, vom Kugelradius

Die durchgezogene Linie wurde mit den
Parametern 7 = 2-10 ~°, dw = 34 -10 ° Hz und
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D = 23 um ° s ' berechnet und mit den

Ergebnissen von Muller [4] verglichen.

R, -Abhiingigkeit vom Frequenzsprung
Analog erhalten wir fiir dieselben Werte:

124 Vd
7

—_— 7
"o 84 s
*\
ml\l
— 4
b Strong Collision

~~~~~ Static Dephasing
- - - Motional Narrowing

0 2 4 6 8 10

log, ,(6w/Hz)
Abb. 2: Abhingigkeit R," vom Frequenzsprung

Motional-narrowing Grenzfall
Unter der Bedingung, dass I/ << dw erhalten
wir aus (10):

R;:§n&#f- (11)
Nutzen wir die Varianz
IR PO B
<a)2(x)>—;‘[v d xaf(x)_gn&u (12)

der lokalen Prézessionsfrequenz (1) aus, kann
(I1Dals g% =7 <a)2(?c)> geschrieben werden. Mit

(6) erhalten wir nach Taylor-Entwicklung in #:
.16 R
R,=—néab — .
27457 p
Dieses Resultat stimmt exakt mit dem in [5]
angegebenen iiberein.

Static-dephasing Grenzfall
Dieser Fall, des Voraussetzungen der Bedingung
1/t >> dw gentigen wurde ausfiihrlich in [6]

untersucht, mit dem Ergebnis g — 2z n 8w und
343

stimmt mit unseren Ergebnissen iiberein (siehe
Abbildungen).
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Anteil des friihen systolischen Flussanstiegs am antegrad flieBenden
Gesamtvolumen bei Phasenkontrast-Flussmessungen
in Atemanhaltetechnik
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Einleitung

Phasenkontrast-Flussmessungen ~ und  Cine-
Ventrikulometrie  sind zwei  voneinander
unabhiingige magnetresonanztomographische

Verfahren zur Bestimmung des antegrad in der
Aorta ascendens flieBenden Volumens (AFV)
bzw. des linksventrikuldren Schlagvolumens
(LV-SV) [1, 2]. Bei der Auswertung von
Herzklappeninsuffizienzen oder  Shuntvitien
haben wir ofters diskrepante Resultate in der
absoluten Bestimmung von AFV versus LV-SV
erhalten. Bei der Betrachtung der Fluss-Zeit-
Diagramme der Phasenkontrast-Messungen ist
uns aufgefallen, dass der erste Messwert erst ca.
60 ms nach der R-Zacke im EKG aufgenommen
wird. Unser Ziel war es daher, den Anteil des
frithen systolischen Flussanstiegs am vorwérts
flieBenden Gesamtvolumen in der Aorta
ascendens bei Phasenkontrast-Flussmessungen zu
bestimmen.

Material und Methoden

Zehn herzgesunde minnliche Probanden mit
einem medianen Alter von 25,5 Jahren
(Spannweite 23 — 52 Jahre) gaben nach einer
Aufklarung ihr schriftliches Einverstidndnis zur
Teilnahme an der Studie. Die kardiovaskulédren
MR-Untersuchungen wurden an einem MR-
Tomographen mit einer Feldstirke von 1,5 T
(Magnetom Sonata Maestro Class, Software
syngo MR 2002B; Siemens AG, Medical
Solutions, Erlangen; max. Gradientenfeldstidrken-
anstieg 40 mT » m", max. Feldstirkenanstiegs-
geschwindigkeit 200 mT * m" « ms™) unter
Verwendung von zwei 4-Kanal-Phased-array-
Korperspulen sowie zwei Elementen der
Wirbelsdulenspule durchgefiihrt. Das
Akquisitionsfenster wurde bei prospektiver EKG-
Triggerung 50 ms kleiner gewédhlt als das
durchschnittliche RR-Intervall. Alle Probanden
wurden in endexspiratorischem Atemstillstand
untersucht.

Fiir die atemangehaltenen und senkrecht zur
proximalen Aorta ascendens geplanten FLASH
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Through-plane  Phasenkontrast-Flussmessungen
zur AFV-Quantifizierung wurde eine
segmentierte Work-in-progress-Sequenz
(WIP_FlowM?2) verwendet, bei der eine
Maxwell-Korrektur implementiert wurde
(effektive zeitliche Auflosung tRes 61 ms durch
Shared phases, Akquisitionsdauer 22 Herz-
schldge, Flussempfindlichkeit venc 150 cm/s,
TR 8,7 ms, TE 3,1 ms, FA 20 °, 7 k-Raum-Zeilen
pro Segment, FoV 240 « 320 mm?, Matrix 192 »
256, VoxelgroBe 1,7 « 1,3 » 6,0 mm’, BW 260
Hz/Pixel). FEine Kurzachsen-Ventrikulometrie
mittels einer TrueFISP-Cine-Sequenz (tRes 34,5
ms) diente der Bestimmung des LV-SV. Beide
Auswertungen erfolgten mit Hilfe der Software
Argus (Function bzw. Flow, Version MR 2002B,
Siemens Medical Solutions).

Eine Beta-Version der neuen Software Argus
Flow MR 2004A erméglichte die Interpolation
des frithsystolischen Flussanstiegs bis zur
vorangehenden R-Zacke im EKG. Unter der
Annahme eines zu vernachlidssigenden Flusses in
der Enddiastole wurde der Beginn der Flusskurve
in den Nullpunkt des Koordinatensystems [0 ms ;
0 ml/s] gelegt, wodurch der aortale Blutfluss in
der Zeit zwischen der R-Zacke (time delay TD
0 ms) und der ersten Herzphase (TD 57,5 ms)
erfasst werden konnte. Fiir die Re-Auswertung
der Phasenkontrast-Flussmessungen mit der
Beta-Version wurden die gleichen endoluminalen
Region-of-interest-Konturen verwendet.

Die Messwerte sind zur Erstellung der Fluss-
Zeit-Diagramme in die Software Origin, Version
7.0 (OriginLab Corp., Northampton, MA, USA)
iibertragen worden, mit Hilfe derer eine kubische
Spline-Kurvenanpassung durchgefiihrt worden
ist. In den Flusskurven-Graphen kennzeichnen
die grau hinterlegten Flichen das antegrad
flieBende Volumen AAFV, welches ohne
Interpolation auf [0 ms ; 0 ml/s] in Argus Flow
MR 2002B nicht beriicksichtigt worden ist
(Abb. 1).
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Zur Deskription stetiger Merkmale dienen
Median X und Interquartilbereich Q,—Q;. Zum
intraindividuellen =~ Vergleich der parallelen
quantitativen Messwerte AFV, iAFV und LV-SV
bzw. ihrer Differenzen ist der Vorzeichen-Test
fiir verbundene Stichproben verwandt worden.
Mediane Abweichungen der antegrad flieBenden
Volumina AFV bzw. iAFV vom links-
ventrikuldren Schlagvolumen LV-SV von mehr
als 10 ml oder mehr als 10 Prozent sind als
klinisch relevant angesehen worden [3].

Ergebnisse

Das nicht-interpolierte AFV wurde im Vergleich
zum LV-SV um 13,1 ml (Q;—Q; -15,0 ml ; -6,2
ml) bzw. 13 % signifikant unterschitzt (p =
0,002). Diese Abweichung von AFV gegeniiber
LV-SV war klinisch relevant. Die Interpolation
des antegraden aortalen Blutflusses wihrend der
frilhen Systole fiihrte zu einer signifikanten
Zunahme des AFV um 10,8 ml (Q,—Q; 7,4 ml ;
12,3 ml) bzw. 13 % (AAFV; p = 0,002) (Abb. 1).
Das mediane Verhiltnis von iAFV zu AFV
betrug 1,13 (Q;—Q; 1,10 — 1,15). Das AFV mit
Interpolation der frithen Systole (1IAFV) zeigte
eine gute Ubereinstimmung mit dem LV-SV (p =
0,344). Die entsprechende mediane Differenz von
-3,0 ml (Q,—Q; -8,1 ml ; 5,5 ml) bzw. -3 % war
klinisch nicht relevant.

Diskussion

Die GroBe der individuellen Abweichung AAFV
hingt der von der jeweiligen Form des
frithsystolischen Flussanstiegs ab. Bei einem
steilen Anstieg (Abb. 1 b) ist der Fehler durch die
nicht vorgenommene Interpolation grofl und
betrigt bei diesem Probanden 14 ml bzw. 14 %,
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Abb. 1 a)

da beim ersten Messwert schon nahezu das
Maximum des aortalen Blutflusses innerhalb des
Herzzyklus erreicht worden ist. Ein flacher
frithsystolischer Flussanstieg, bei dem der erste
Messwert etwa der halben maximalen Flussrate
in der Aorta ascendens entspricht, fiihrt bei einem
anderen Probanden hingegen nur zu einem
geringen Fehler (AAFV 5 ml bzw. 7 %).

Trotz der Verwendung von Shared phases
entspricht die zeitliche Auflosung atem-
angehaltener Phasenkontrast-Flussmessungen
nicht den Empfehlungen fiir diejenige der Cine-
Sequenzen zur Ventrikulometrie (tRes < 45 ms)
[4]. Der erste Cine frame, bei dem Shared phases
noch nicht zur Anwendung kommen kann, dauert
somit ldnger als die isovolumetrische
Kontraktionsphase des linken Ventrikels [5].

Der Fluss wihrend der frithen Systole hat einen

groBen  Anteil am  vorwirts flieBenden
Gesamtvolumen in der Aorta ascendens. Eine
Interpolation des frithen systolischen
Flussanstiegs wird deshalb fiir Phasenkontrast-
Flussmessungen in Atemanhaltetechnik
empfohlen.
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Das Integral unter der aortalen Flusskurve in Abb. 1 a) ergibt ein AFV von 67,4 ml. Durch die
Interpolation des frithsystolischen Flussanstiegs trigt die grau hinterlegte Fliche AAFV (8,2 ml bzw.
12 %.) auch mit zum interpolierten AFV (1AFV 75,6 ml ) bei. Abb. 1 b) Beispiel eines steilen
frithsystolischen Flussanstiegs AAFV = 14 ml bzw. 14 %. Die frilhe Systole hat einen relevanten
Anteil am antegrad flieBenden Gesamtvolumen in der Aorta ascendens von mehr als 10 Prozent.
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Solenoidspulenarray zur simultanen MR-Bildgebung von Kleintieren

Jain Mangalathu-Arumana, Reiner Umathum, Barbara Dillenberger, Bram Stieltjes,
Wolfhard Semmler, Michael Bock
Deutsches Krebsforschungszentrum (DKFZ), Abt. Medizinische Physik in der Radiologie

Einleitung

Die MR-Bildgebung von Kleintieren gewinnt zu-
nehmend an Bedeutung, da sie hervorragende
Weichteilkontraste in beliebiger Orientierung lie-
fert. Verwendet man hierbei an klinischen Ganz-
korpertomographen die integrierte Ganzkorper-
spule als Sende- und optimierte Kleintierresona-
toren als Empfangsspulen, so ldsst sich ein homo-
genes Sendefeld (B)-Feld) mit einer hohen Sensi-
tivitdt kombinieren.

Um in Kleintierstudien zu statistisch signifikan-
ten Aussagen beispielsweise iiber einen Therapie-
erfolg zu gelangen, miissen eine Vielzahl von
Tieren untersucht werden. Motivation der vorlie-
genden Arbeit war es daher, ein Hochfrequenz-
spulenarray fiir Méuse fiir die MR-Bildgebung zu
entwickeln, in dem mehrere Tiere gleichzeitig
untersucht werden konnen.

Material und Methoden

Es wurde ein HF-Spulenarray aus zwei einzelnen
Empfangsspulen entwickelt und gefertigt, mit
dem zwei Mdiuse simultan in einem klinischen
1,5 Tesla Ganzkorpertomographen (Siemens
Magnetom Symphony) untersucht werden kon-
nen.

Spulendesign

Die Einzelspulen des Spulenarrays wurden als
Solenoidspulen konzipiert, da sich Solenoide
durch eine hohe Homogenitit und Empfindlich-
keit auszeichnen [1]. Zur Herstellung der Spulen
wurde als Leitermaterial selbstklebende Kupfer-
folie (3M, Stdrke: 35um, Breite: 5 mm) verwen-

B

Abschirmung

©?=>

Solenoidspule

Patientenliege

det. Die Einzelspule wurde mit einer Linge von /
= 80 mm und einem Durchmesser von d = 26 mm
so dimensioniert, dass eine durchschnittlich
groBle Maus (/ = 60 mm, d = 20 mm) einen mog-
lichst hohen Fiillfaktor erzielt. Fiir die Einzel-
spulen wurden neun Windungen verwendet.
Kopplung der Einzelspulen

Bei benachbarten Einzelspulen in Spulenarrays
kann es iiber induktive Kopplung zu Geisterbil-
dern und, bei starker Kopplung, zu Resonanz-
verschiebungen kommen. Um die Kopplung der
Einzelspulen zu reduzieren, wurden zylindrische
Abschirmungen aus Kupfer (Durchmesser 48
mm) entwickelt, um die Empfindlichkeit der
Einzelspulen nach auBlen zu verringern. Mit ei-
nem Netzwerkanalysator wurde das Uberspre-
chen der Spulen mit und ohne Abschirmung un-
tersucht.

Das Spulenarray wurde dann mit zwei Phanto-
men (1% Gd-DTPA, 0,25% NaCl, 98,75% H,0)
beladen und im MR-Tomographen mit einer 2D
FLASH Pulssequenz (TR\ TE\ FOV\ Matrix\
Bandbreite\ o = 100 ms\ 3 ms\ 200 x 50 mm*
256\ 500Hz/Pixel\ 90°) untersucht. Um die Spu-
lenempfindlichkeit der Einzelspulen zu bestim-
men, wurde aus den MR-Bildern ldngs der Spu-
lenachse ein Grauwertprofil erstellt.
Abschirmungen konnen bei zu geringen Abstand
zur Spule Signalverluste verursachen. In den
Phantommessungen wurde daher auch das SNR
und der Grad der Entkopplung zwischen benach-
barten Einzelspulen untersucht.

r

L

Abschirmiun

»
”

'\»

\

Abb. 1: Links: Schematische Darstellung der Spulenanordnung im MR-Tomographen, Rechts: Spulenarray mit

und ohne Abschirmung der Einzelspulen.
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SNR Kopplung [%]
Ungeschirmt 640 92
Abgeschirmt 719 2
Tab. 1: Einfluss einer ungeschirmten und abge-

schirmten Spule auf das SNR, sowie der prozentuale
Anteil des detektierten Signals der Nachbarspule

Tierexperimente

AbschlieBend wurden Messungen an zwei narko-
tisierten Mdusen durchgefiihrt, die simultan mit
dem Spulenarray aufgenommen wurden. Fiir die
Messungen wurde eine 3D FLASH Pulssequenz
mit folgenden Parametern verwendet: TR\ TE\
FOV\ Matrix\ Bandbreite\ o\ Resolution = 13,1
ms\ 5,22 ms\ 200 x 100 mm? 512\ 130Hz/Pixel\
30°\ 0,4x0,4x0,4 mm’.

Ergebnisse

In Abb. 2 ist das Sensitivititsprofil einer Einzel-
spule dargestellt. Uber eine Linge von 45 mm im
Zentrum der Spule variiert die Empfindlichkeit
um 5%, wihrend sie an den Enden auf 40% ab-
fallt (Abb. 2).

Tabelle | zeigt einen Vergleich des SNR und der
relativen Stirke des Kopplungssignals mit und
ohne Spulenabschirmung. Das SNR der unge-
schirmten Einzelspule ist um 11% kleiner als bei
installierter Abschirmung. Zudem betrigt die
Signalstirke des Geisterbildes bei abgeschirmten
Spulen nur 2%.

In Abb. 3 sind die simultan akquirierten 3D
FLASH Bilder der zwei Miuse dargestellt, die
mit dem Solenoidspulenarray mit installierter Ab-
schirmung aufgenommen wurden. In den Bildern
der Einzelspulen sind keine Geisterbilder der
jeweils anderen Maus zu erkennen.

Diskussion

In dieser Arbeit wurde ein Solenoidspulenarray
fiir die simultane Aufnahme von 2 Kleintieren
entwickelt. Die Einzelspulen wurden so ausge-
legt, dass fiir die Abbildung von Miusen ein
ausreichend homogenes Sensitivititsprofil vor
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Abb. 2: Sensitivititsprofil einer Solenoidspule

handen ist und Kopplungen zwischen den Ein-
zelspulen vermieden werden.

Die Kopplungen der B,-Felder wurden durch Ab-
schirmungen so weit reduziert, dass im Gegen-
satz zu Bock et al. [2] auf spezielle Nachverar-
beitung zur Signaltrennung verzichtet werden
konnte. Auf diese Weise kann das Spulenarray an
jedem beliebigen MR-Tomographen mit einem
Mehrkanalempfangssystem ohne Modifikation
der Bildrekonstruktionsalgorithmen eingesetzt
werden.

In den Phantomexperimenten zeigte die Einzel-
spule mit Abschirmung ein groBeres Signal als
ohne. Diese Signalverstirkung kann durch die
aus der Kopplung der B)-Felder resultierenden
Verluste durch Abstrahlung erklirt werden.

Um das SNR zu erhdhen, kann der Abschir-
mungsdurchmesser weiter vergroflert werden.
Dieser Ansatz wurde jedoch nicht verfolgt, da die
Erweiterung des Spulenarrays auf acht Einzel-
spulen bereits vorgesehen ist und der Aufbau
durch die GroBe des homogenen Magnetfeldes
begrenzt ist.

Dieses Spulenarray ermdglicht in einfacher Wei-
se die simultane Bildgebung von Kleintieren an
klinischen Ganzkorpertomographen und be-
schleunigt die Datenaufnahme um einen Faktor 2.
Der modulare Aufbau des Systems erlaubt es, das
Array mit bis zu 8 Einzelspulen zu betreiben.

Abb. 3: Einzelschicht aus einem 3D-FLASH Daten-
satz von zwei Miusen, die simultan mit dem Spulen-
array aufgenommen wurden
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Charakterisierung von Herzinfarktgewebe mittels Diffusionstensorbildge-
bung im Vergleich mit anderen bildgebenden Verfahren
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Einleitung

Die Muskelfaserstruktur des Herzens spielt be-
kanntermallen eine entscheidende Rolle bei der
Kraftentwicklung wihrend der Kontraktion des
Herzmuskels. Diese Struktur wird bei verschie-
denen Herzerkrankungen verédndert. Ziel der vor-
gestellten Studie ist es, das Potential der Diffusi-
onstensorbildgebung am infarzierten Herzen zu
verschiedenen Zeitpunkten (je 5 Tiere- 2, 8 und
12 Wochen nach Infarkt) zu erfassen und die
Ergebnisse mit den Aussagen anderer NMR-
Parameter (T, T5, T,*) zu vergleichen. Dabei soll
auch untersucht werden, ob der Umbau des infar-
zierten Gewebes hin zu Infarktgewebe mit einem
der Parameter verfolgt werden kann.

Material und Methoden

Die Messungen wurden an einem Mikroskopie-
system des Typs Bruker AMX-500 bei 11,75 T
durchgefiihrt. Gemessen wurden Langendorff-
priparierte und mit Krebs-Henseleit-Puffer per-
fundierte Herzen von ménnlichen Wistar-Ratten,
deren linke Koronararterien abgebunden wurden.
Da die Diffusionsbildgebung sehr sensibel auf
Bewegungen reagiert, kann sie nur am nicht-
schlagenden Herzen durchgefiihrt werden, was
durch eine kardioplegische Pufferlosung erreicht
wird.

Diffusionstensoren

Zur vollstindigen Bestimmung der Diffusi-
onstensoren wurde ein diffusionsgewichtetes
Spinecho mit sieben verschiedene Richtungen
benutzt und mit einem Multigradientenecho aus-
gelesen (FOV=20x20mm’, 156x156 um? Auflo-
sung, 2mm Schichtdicke, b = 545 s/mm?).

T;-Karten

Der Parameter 7; wurde mit einem perfusions-
gewichteten Inversion-Recovery (IR) Snapshot
FLASH mit einer Auflésung von 312x156 um?
bei einer Schichtdicke von 1 mm gemessen.

7. Jahrestreffen ISMRM 2004 — Deutsche Sektion

T>-Karten

Zur Bestimmung von 7, wurde eine Multispine-
chosequenz mit 14 Echos verwendet (Auflosung:
78x78 um?, Schichtdicke: 1mm).

T,*-Karten

Mit einer 2D-Multigradientenechosequenz mit 16
Echos konnte hier bei einer Auflosung von 78x78
pm? bei einer Schichtdicke von nur 0,25 mm der
Parameter 7,* bestimmt werden.

Ergebnisse

Fiir jeden Zeitpunkt (2, 8 und 12 Wochen nach
Infarkt) wurden von allen Parametern Werte im
gesunden Myokard und im Infarktareal bestimmt
und verglichen (Abb. 1).

Abb. 1: Darstellung einer a) T;-, b) T,-, c) T,*-
und d) Diffusionskarte eines Herzens mit
8 Wochen altem Infarkt, der deutlich in
der rechten oberen Ecke des Herzmus-
kels zu sehen ist. Die Herzwand wird
nach dem Infarkt deutlich diinner und
durch Kollagenfasern gestiitzt. Die
rdumliche Ausdehnung des Infarktes ist
bei allen Parametern identisch.
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Diskussion

Sowohl bei der Diffusionskonstanten (Abb. 3
unten) als auch bei T; (oben) und 7,* (dritter Plot
von oben) kann eine signifikante Parametervaria-
tion zwischen normalen Myokardfasern und In-
farktnarbengewebe festgestellt werden, bei T,
(zweiter von oben) ist dies unter Beriicksichti-
gung der Standardabweichung nicht moglich. Die
groflen Standardabweichungen von 7* resultie-
ren aus der Inhomogenitit des ausgewerteten
Areals, das sowohl gewohnliches Bindegewebe,
als auch stiitzende Kollagenfasern enthilt.

Bei exakter Fehlerbetrachtung ist bei keinem der
untersuchten Parameter ein signifikanter Zeitver-
lauf wihrend der Umbauphase des Gewebes
messbar. Zur Altersbestimmung der Infarktnarbe
ist also keiner der aufgefiihrten Parameter geeig-
net. Zur Beantwortung der Frage nach dem Stel-
lenwert der Diffusionstensorbildgebung bei der
Infarktcharakterisierung muss in Betracht gezo-
gen werden, dass in den gemessenen Tensoren
eine Vielzahl weiterer Informationen enthalten
ist. Z.B. konnen Aussagen iiber die Anisotropie
des Gewebes getroffen werden (Abb. 2) oder
durch Darstellung der Hauptdiffusionsrichtung
der Muskelfaserverlauf dargestellt werden. Der
Preis dafiir ist sowohl eine deutlich dicker Mess-

schicht, als auch eine wesentlich hohere Mess-
dauer als z.B. bei der 7,*-Messung.

Abb. 2: Fraktionelle Anisotropie eines 8§ Wo-
chen alten Infarktes (rot: anisotrop,
blau: isotrop). Es ist eine deutliche Zu-
nahme der Isotropie im Infarktbereich
erkennbar (Abbau von anisotropen
Muskelfasern, Aufbau von anisotropen
Kollagenfasern (Pfeil), umgeben von
isotropem Bindegewebe).
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Abb. 3:T;-, T,-, T,*- und Diffusionswerte so-
wohl im Myokard (links) als auch im In-
farkt (rechts) zu verschiedenen Zeit-
punkten.
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T2-gewichtete TIDE-Sequenz mit variablen Flipwinkeln

Dominik Paul, Jochen Leupold, Jirgen Hennig
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Einleitung

Balanced-SSFP-Sequenzen (wie z.B TrueFisp)
sind extrem schnelle Bildaufnahmeverfahren, die
sich mit einer hohen SNR Effizienz auch bei
kleinen Flipwinkeln auszeichnen [1]. Damit
eignen sie sich sehr gut fiir die Herzbildgebung.
Fiir die Darstellung eines allgemeinen Weich-
teilkontrastes zeigt sich die TrueFISP Sequenz
jedoch anderen Methoden, die einen reinen T2-
Kontrast erzeugen, meist unterlegen. Prizipiell
lieBe sich mit sehr groBen Flipwinkeln o>150°
ein beziiglich des T2-Kontrastes und des
»gutartigen® Off-Resonanzverhaltens &hnliches
Signalverhalten erzeugen wie in TSE-Sequenzen.
Der Nachteil hoher Flipwinkel liegt in der SAR-
Limitierung und einem verschwindend geringen
Signal im Steady-State.

Eine besondere Form von SSFP-Sequenzen ist
die TIDE-Sequenz, bei der durch einen Ubergang
von hohen zu niedrigen Flipwinkeln das gute
Offresonanz-Verhalten von grofen Flipwinkeln
ausgenutzt wird [2].

Ziel dieser Arbeit ist es das Signalverhalten von
TIDE-Sequenzen hinsichtlich einer mdglichen
T2-gewichteten Bildaufnahme zu untersuchen
und entsprechende Sequenzen zu entwickeln.

Theorie

Die Steady State Signalstirke Mg einer TrueFISP
Sequenz mit konstanten Flipwinkeln o ist in

Abhingigkeit von den Gewebeparametern E;; =
TR/T,,
e

Mo =M JE, (1-E)sina 0

“1-(E,—E,)cosa—E,E,

[3]. Diese zeigt die bekannte T2/T1 Abhingigkeit
des TrueFISP Kontrastes. In der transienten
Phase ist der Signalzerfall A durch

A=E,sin’(a/2)+E cos’>(@/2) (2)

gegeben [4].

Er ist damit eine gewichtete Mischung zwischen
einem T;- und einem T,-Zerfall. Fiir kleine
Flipwinkel a<60° erhilt man iiberwiegend einen
T1-Zerfall. Fiir hohe Flipwinkel o>90° erhilt

man zunehmend einen T2-Zerfall. Fir o=180°
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erhédlt man einen reinen T2-Zerfall mit einem
verschwindenden Steady-State-Signal (Mg5=0).

Methode

Die prinzipielle Idee dieser Arbeit ist es durch
Variation des Flipwinkels entlang des Echozuges
und einer entsprechenden k-Raumsortierung den
mittleren Bereich des k-Raumes mit groflen
Flipwinkeln aufzunehmen, wihrend die Signale
in den &ufleren Bereiche des k-Raumes mit
kleineren Flipwinkeln aufgenommen werden.
Dadurch soll ein iiberwiegend T2-gewichteter
Bildkontrast erzeugt werden, wihrend die
duBeren k-Raumbereiche mit niedrigeren
Flipwinkeln ohne SAR-Limitierung akquiriert
werden. Dazu wurde der in Abb.1 gezeigte Flip-
winkelverlauf verwendet. In nppp=64 Schritten
wird der Startwinkel von @=180° auf einen
Endwinkel von a=60° reduziert. Zur Préparation
wird ein o/2 — TR/2 - Puls verwendet [5].
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Abb. 1: Flipwinkelverlauf einer TIDE-Sequenz.

Die zentralen Linien des k-Raums werden zu
Beginn der Messung auf der Flanke des
Flipwinkelverlaufes aufgenommen, wéhrend die
duBeren k-Raumbereiche mit im Vergleich zur
TSE signalstarken Echos gefiillt werden konnen,
die nicht dem T2-Zerfall unterliegen

Dies wurde durch ein zentrisches Aufnahme-
schema der k-Raumzeilen realisiert. Um Eddy-
Current-Arte-fakte beim zentrischen Abtasten zu
vermeiden, wurde das Double-Cycle-Verfahren
verwendet [6]. In einer zweiten Methode wurde
eine Half-Fourier-Akquisition verwendet, die den
k-Raum linear von der Mitte nach auflen
aufnimmt.

Das Signalverhalten fiir verschiedene T1 und T2-
Zeiten wurde in Matlab (The MathWorks Inc.)
numerisch simuliert. Dabei wurde angenommen,
dass die fiir konstante Flipwinkel gezeigte
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Beschreibung des Signalzerfalls aus Gleichung
(2) auch fiir variable Flipwinkel gilt.
Experimentelle Messungen von Phantomen und
Probanden wurden an einem klinischen 1.5T
Ganzkorperscanner (Siemens Sonata, Siemens
Medical Solutions) durchgefiihrt.

Ergebnisse

Der Verlauf von A nach Gleichung (2) fiir den
Flipwinkelverlauf der TIDE-Sequenz (Abb.1) ist
in Abb. 2 dargestellt. Der Signalzerfall A ist dabei
zu Beginn T2-gewichtetet und geht dann in eine
Mischung aus T1-T2-gewichtetem Zerfall iiber.

E

1

decay rate []

E. 4

T T T T T
0 50 100 150 200 250

# RF pulse
Abb. 2: Verlauf der Zerfallsrate A in Abhingigkeit des

Flipwinkelverlaufs von TIDE. (E, = ¢’ "/'7)

In Abb. 3 ist der simulierte Signalverlauf fiir
verschiedene T1-T2 Wertepaare fiir den
angegebenen TIDE-Flipwinkelverlauf dargestellt.
Man erkennt, dass der Signalabfall in den ersten
25 bis 50 RF Pulsen lediglich von T2, aber nicht
von T1 abhingt. AnschlieBend teilen sich die
Signalkurven auf und gehen in den jeweiligen
Steady-State-Wert nach Gleichung (1) iiber.

Das bestitigt die simulierte Zerfallsrate in Abb.2.
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Abb. 3: Simulierte Signalkurven fiir unterschiedliche T1-T2-
Kombinationen mit T;=2000ms, 1000ms und 500ms sowie
T>,=200ms und 50ms.

Abb. 4 zeigt Phantomaufnahmen mit verén-
dertem Kontrast zwischen der TrueFisp-Auf-
nahme (A, mit 60°) und den TIDE-Aufnahmen
(B-D). Typische Artefakte durch zentrisches
Abtasten sind in Abb. 4C (Pfeile) zu erkennen.
Diese konnten durch das Double-Cycle-Ver-
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fahren reduziert werden (4D). In Abb. 5 sind
axiale Schnitte durch den Abdomen eines
gesunden Probanden dargestellt, auf der linken
Seite eine TrueFisp-Aufnahme mit festem Flip-
winkel und auf der rechten Seite die Half-Fou-
rier-Akquisition mit TIDE-Flipwinkelverlauf.

Bei den Phantomaufnahmen sowie den Proban-
denbildern ist zusétzlich zur Kontrastverédnderung
auch eine Zunahme der Kantenunschirfe bei den
Aufnahmen mit der T2-gewichteten TIDE-
Sequenz zu erkennen.

Abb. 4: Phantomaufnahmen mit 60°-TrueFisp (A), Half-
Fourier-TIDE (B), Centric-TIDE (C) und Double-Cycle-
TIDE (D).

Diskussion

Es konnte gezeigt werden, dass sich durch die
Verwendung von variablen Flipwinkeln in einer
TIDE-Messsequenz Kontrastvariationen gegen-
iiber herkommlichen SSFP-Sequenzen erzeugen
lassen. In der weiteren Arbeit sollte nun die T2-
Gewichtung quantitativ verifiziert werden.

Die Ursache fiir die Kantenunschirfe liegt in
einem Filter-Effekt durch den Signalverlauf im k-
Raum, welcher die PSF verbreitert.

Abb. 5: Abdomenbilder eines Probanden mit einer 60°
TrueFISP-Aufnahme (A), sowie mit Half-Fourier-TIDE (B)
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Einfluss der Anstiegszeiten der bipolaren Gradienten auf die dynamische
Magnetresonanz-Elastographie

Peter Siegler', Lothar R. Schad'

'Deutsches Krebsforschungszentrum (DKFZ), Abt. Medizinische Physik in der Radiologie,
Im Neuenheimer Feld 280, 69120 Heidelberg

Einleitung

MR-Elastographie (MRE) ist eine Technik zur
Darstellung der Gewebeelastizitiat [1]. In der
dynamischen MRE wird die Ausbreitung einer
mechanischen Welle, die von auflen an das
Untersuchungsobjekt angelegt wird, beobachtet.
Hiefiir werden Wellenbilder mit der Hilfe von
oszillierenden bipolaren Gradienten aufge-
nommen. Diese Gradienten werden iiblicherweise
als rechteckformig angenommen, was jedoch auf
MR-Tomographen nicht realisiert werden kann.
In dieser Arbeit wurde der Effekt der
Gradientenanstiegszeiten auf die Ergebnisse der
dynamischen MRE untersucht.

Material und Methoden

Die Ausbreitung einer harmonischen
mechanischen Welle wird beschrieben durch:

F(t)=%+fo~cos(§-ﬁ,—wt+¢) (1)

Dabei bezeichnet r, die Ruheposition, & die
Verschiebungsamplitude, k den Wellenvektor
und @ einen moglichen Phasenoffset.

Der Zusammenhang mit dem Elastizitdtsmodul E
ergibt sich aus:

2

E=p=pfT L @)

Hier bezeichnet p die Dichte des Objekts, A die
Wellenldnge der mechanischen Welle und f deren
Frequenz, die gleich der Anregungsfrequenz ist.
In der dynamischen MRE werden oszillierende
bipolare Gradienten verwendet, um angeregte
mechanische Wellen im Objekt zu detektieren.
Diese bipolaren Gradienten haben die gleiche
Frequenz wie die mechanische Anregung ( f).

G Pl

Gy T

DiQi0®d 6O
Abb. 1: Schema eines bipolaren Gradienten mit
linearen Rampen (vergleiche Gleichung 3).
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Wenn der notwendige (lineare) Anstieg von
Gradienten mit der reziproken Anstiegsrate
R:=At/AG charakterisiert wird, so lautet die
korrekte Beschreibung der Form der bipolaren
Gradienten:

+t/R 0<t<RG @

+G, RG <1<T-RG @

+(§—t)/r T-RG <i<% ®
a(n=1"7" e 3)

—(t—:)/R 5 St <5 +RG, )

-G, T+RG S1<T-RG O

~(r-1)/R T-RG <t<T ®

Dabei steht Gy, fiir die Amplitude der bipolaren
Gradienten und 7=2m/w@ fiir die Periode der
mechanischen Welle.

Beriicksichtigt man diese Form der bipolaren
Gradienten, so erhidlt man fir die zusitzliche
Phase aufgrund der mechanischen Wellen-
bewegung:

o}

[6() 7 ()

}/4Néh . 4?( sin (a)RGh ) 4)

’ sin(l??n +9).
@ WRG

——
Korrekturfaktor

@ bei rechteckformigen Gradienten

Hier bezeichnet ¥ das gyromagnetische Verhilt-
nis, N die Anzahl der bipolaren Gradienten und ¢
die Phasenbeziehung zwischen den bipolaren
Gradienten und der eingebrachten Welle.

Die Beriicksichtigung der Trapezform der
Gradienten verursacht nach der Gleichung (4)
einen zusitzlichen multiplikativen Korrektur-
faktor. Dieser ist unabhiingig vom lokalen
Wellenvektor. Aus theoretischer Sicht hat die
reziproke Anstiegsrate also keinen Effekt auf die
Bestimmung des Wellenvektors und damit des
Elastizitdtsmoduls (siehe Gleichung 2).

Zur Uberpriifung dieser Aussage diente das
folgende Experiment: In ein homogenes Agarose-
Gel-Phantom wurde mit einem elektro-
magnetischen Aufbau [2] (sieche Abbildung 2)
mechanische Wellen eingekoppelt. Die biploren
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Triggersignal (Osc0)
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Stempel

eingekoppelte
Welle

Abb. 2: Schema des elektromagnetischen Auf-
baus fiir die dynamische MRE. Eine kleine
Magnetspule wird von einem Frequenzgenerator
betrieben. Der oszillierende Fluss in der Spule
wechselwirkt mit dem statischen Magnetfeld B,
im MR-Tomographen. Dadurch entsteht eine
zyklische Kraft, die iiber den Stempel an der
Oberfliache des Objekts eingekoppelt wird.

Gradienten wurden in eine FLASH-Sequenz
(NIfIG/Tg/TR = 3/200Hz/22mT-m"'/30ms/60ms,
FOV=160mm, 8 Akquistionen pro Bild, 128x128
Matrix, Smm Schichtdicke) eingefiigt. Die
reziproke Anstiegsrate R wurde in Schritten von
Sm-us/mT ausgehend von R,;,=20m-us/mT bis
auf Ry,x=55m-us/mT erhoht.

Ergebnisse

Wie theoretisch voraussagt, hat die reziproke
Anstiegsrate keinen Einfluss auf die Topologie
der Wellenbilder. Dagegen erniedrigt sich die
Amplitude in den Phasenbildern (siehe
Abbildung 3). Am besten ist dies anhand von
vertikalen Schnitten durch die Wellenbilder
erkennbar (siehe Abbildung 4a).

Die Korrekturfaktoren fiir die in diesem
Experiment verwendeten R-Werte sind in der
Tabelle 1 zusammengefasst. Dividiert man die
gewonnenen Wellenbilder mit dem ent-
sprechenden Korrekturfaktor, erhilt man in Uber-
einstimmung mit der Theorie ein Wellenbild, wie

Abb 3 Bilder der mechanlschen Welle rmt
steigender reziproker Anstiegsrate R. Die Form

der Wellenbilder &ndert sich nicht, aber die
Amplitudenwerte nehmen mit steigendem R ab
(siehe den verschwindenden Phasenumbruch-
gelbe Pfeile).
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Keine R-Korrektur
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Abb. 4: Vertikale Schnitte durch die Wellen-
bilder. a) Mit steigendem R nimmt die Phasen-
amplitude ab. b)  Beriicksichtigt man den
Korrekturfaktor, so fallen die Linien zusammen.

man es bei

rechteckformigen

erwarten wiirde (siche Abbildung 4b).

Gradienten

R [m-ps/mT] sin(@RG,)/(@RGy) [ %]
20 95
25 92
30 89
35 85
40 81
45 76
50 71
55 66

Tab. 1: Korrekturfaktoren bei verschiedenen R.

Diskussion

Die Abhingigkeit der Phasenamplitude von der
reziproken Anstiegsrate hat keinen Einfluss auf
die Bestimmung der Elastizitdt, bewirkt jedoch
eine zusitzliche Reduzierung der Bewegungs-
sensitivitdt bei hohen Anregungsfrequenzen. Die
wesentlichen Ergebnisse der dynamischen MRE
sind folglich unabhéngig vom verwendeten MR-
System. Fiir die Quantifizierung der einge-
brachten Verschiebungen muss der Korrektur-
faktor jedoch beriicksichtigt werden.

Referenzen
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Rekonstruktionsverfahren in der dynamischen Bildgebung mittels MRT

M.J. White!, A. Degenhard?, E.M. Charles-Edwards’, D.-M. Koh', M.O. Leach’

'Institute of Cancer Research, Sutton, Surrey, Great Britain
2Fakultat fir Physik, Theoretische Physik, Universitét Bielefeld

Einleitung

Die  dynamische = Magnetresonanztomographie
(MRT), die auf der Zugabe eines paramagnetischen
Kontrastmittels basiert, hat sich bereits in der
medizinischen Bildgebung etabliert [1]. Dabei kann

die beobachtete Kontrastmittel-Dynamik
Information fiir eine Charakterisierung des
Gewebes, Dbeispielsweise eines Tumors, zur

Verfiigung stellen. Um eine solche Charakteristik
auszuwerten, ist in der Regel eine ausreichend hohe
Zeitauflosung, unter Beibehaltung der geforderten
ortlichen Auflosung, notwendig.

Eine technische Losung dieses Problems bietet die
SENSE-Technologie, wobei Bilddaten parallel iiber
mehrere Spulen gleichzeitig aufgenommen werden.
Dies wiederum ermoglicht eine hohere zeitliche
Auflosung [2]. Andererseits kann man die
Aufnahmezeit von Daten durch die Beschrinkung
auf die sich #ndernden und damit fiir die
dynamische Bildgebung relevanten Bereiche im
Aufnahme- oder Signalraum reduzieren [3]. Jedoch
sind die dabei gewonnenen Daten fiir die
Erzeugung eines hoch auflosenden Bildes in der
Regel unzureichend. Das Konzept moderner
Rekonstruktionsverfahren fiir die = dynamische
Bildgebung besteht nun darin, den unvollstdndigen
dynamischen Datensatz mit hoch auflosenden und
vollstindigen Bilddaten (Referenzbild), die vor der
dynamischen Bildsequenz aufgenommen wurden,
Zu vereinen.

Material und Methoden

Um hochauflosende dynamische Bilder mit Hilfe
von a priori Information oder Referenz-Daten zu
erzeugen, wurden in unserer Gruppe zwei mogliche
Verfahren entwickelt und im Hinblick auf
medizinische =~ Anwendungen  getestet. Beide
Verfahren beruhen auf bereits etablierten
Konzepten  der  Informations-Riickgewinnung
(information retrieval) und benutzen dullere
Zwangsbedingungen. Trotz dieser gemeinsamen
Strategie ist die konkrete Umsetzung der beiden
Methoden vollig verschieden, was wiederum zu
moglichen unterschiedlichen Anwendungen fiihrt.
Die Methoden unterscheiden sich daher in Bezug
auf ihre moglichen Anwendungen.

Bei der Generalized Series Reconstruction (GS)
Methode  wird das zu  rekonstruierende
(dynamische) Bild Iy als Superposition sinusidaler
harmonischer Basis-Funktionen modelliert [4].
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Dabei wird den Koeffizienten C, in der
Entwicklung die Information des Referenzbildes
L;r, in diesem Fall die Amplitude, tiberlagert.

100/ =La @] - T c,p e A (1

Die dabei verlangte Ubereinstimmung der Fourier-
Transformation der modellierten Daten I3 in
Gleichung (1) mit den tatsédchlich im Fourierraum
aufgenommenen Daten bildet hier die &duflere
Zwangsbedingung. Ein wesentlicher Nachteil dieser
Methode ist eine grole Empfindlichkeit gegeniiber
Verschiebungen durch Bewegungen des Patienten.
Dies fiihrt zu Unstetigkeiten im Fourierraum, und
damit zu signifikanten Artefakten im Bildraum. Die
Methode wurde mittels eines Fusionsschemas
zwischen den in der dynamischen Zeitreihe
aufgenommenen Daten und den durch Gleichung
(1) rekonstruierten Daten erweitert, wobei die
Ausdehnung dieses Bereiches gegeniiber dem
gesamten Datensatz als klein angenommen werden
kann [5].

Bei der zweiten Methode handelt es sich um ein
iteratives Verfahren basierend auf Projektionen auf
konvexe Mengen (projection onto convex sets).
Dabei werden die duBleren Zwangsbedingungen
durch nichtexpansive Projektoren beschrieben, die
sowohl im Fourierraum, dem eigentlichen
Aufnahmeraum bei der MRT, als auch im Ortsraum
angewendet werden. Die Methode wurde durch eine
Aufsplittung der Iteration wesentlich effizienter
gestaltet, wodurch sich zudem eine erhebliche
Verringerung der Rekonstruktions-Artefakte ergab
[6]. Eine erste Iteration wird dazu genutzt, die
Phaseninformation abzugleichen. Zudem wird ein
Datensatz generiert, der als Initialisierung fiir die
zweite und abschlieende Iteration dient und einen
moglichst stetigen Amplitudenverlauf aufweist.
Dadurch werden Artefakte bereits in der Entstehung
unterbunden, die nur schwierig in spiteren
Iterationen auszugleichen sind [6].

Ergebnisse

Die fiir die dynamische Bildgebung der Leber
erforderliche gleichzeitige hohe zeitliche und hohe
ortliche Auflosung kann nur durch eine wesentliche
Reduzierung der aufzunehmenden Datenmenge
gewihrleistet werden. Dazu wurde eine FLASH-
Sequenz so modifiziert, dass sich die Aufnahmezeit
auf 1.7 Sekunden reduzierte. Fiir die Aufnahmen
der Leber bot sich die erweiterte GS-Methode an,
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da aufgrund der schnell wechselnden
Gradientenfelder in der angewendeten FLASH-
Sequenz nahezu keine Phasen-Information zur
Verfiigung stand. Fiir die Modellierung der hoch
auflosenden, dynamischen Bilddaten wurde ein
zuvor aufgenommenes Referenzbild benutzt. Die
Abbildung 1 zeigt ein rekonstruiertes Bild innerhalb
der dynamischen Bildsequenz.

Abb 1: Rekonstruktion eines Schnittbildes wel—
ches deutliche Erhellungen durch Kontrastmittel—
aufnahme im Bereich der Leber zeigt. Zur Re—
konstruktion wurden Verfahren der starren Re—
gistrierung und lineare Filtermethoden eingesetzt.

Deutlich lassen sich erhellende Konturen (ring-
formig) im Bereich der Leber erkennen, die ohne
erkennbare Artefakte wiedergegeben werden. Zur
Erzeugung dieses Bildes wurden zudem noch
Methoden der Registrierung verwendet. Die
erweiterte, zweistufige POCS Methode wurde fiir
die Rekonstruktion drei-dimensionaler Bilddaten
der weiblichen Brust verwendet [7]. Aufgrund der
zugrunde liegenden Aufnahme-Technik besteht hier
die Moglichkeit der Einbeziehung einer stetig und
homogen  variierenden  Phasen-Struktur  im
Frequenz- bzw. Aufnahmeraum. Ein Schnittbild aus
einem rekonstruierten drei-dimensionalen Bild-
Volumen ist in der Abbildung 2 b.) dargestellt. Zum
Vergleich ist ein danach aufgenommenes Bild in
Abbildung 2 a.) dargestellt, bei dem eine volle
dynamische Datenaufnahme stattgefunden hat.
Deutlich ist eine erhellende Tumor-Region
erkennbar. Sowohl fiir die erste als auch die zweite
abschlieBende Iteration wurden acht Iterationen
verwendet.

Diskussion

In dieser Arbeit wurde gezeigt, dass sich die
Anwendung  unterschiedlicher ~Verfahren zur
Rekonstruktion von medizinischen Bildern in der
dynamischen MRT an den zur Verfiigung
stehenden Daten orientieren kann. Wenn eine
brauchbare Phaseninformation vorliegt, sollte diese
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Abb 2: Dynamische MRT Aufnahme einer weib—
lichen Brust mit aufhellendem Tumorgewebe, voll—
standige Datenaufnahme a.) und reduzierte Daten—
gewinnung mit anschlieBender Rekonstruktion b.).

bei numerisch stabilen Verfahren in den
Rekonstruktions-Prozess eingegliedert werden. Bei
einigen Anwendungen kann es jedoch dazu
kommen, dass nach der Datenaufnahme keine
brauchbare Phasen-Information zur Verfiigung
steht. In diesem Fall kann auf eine Modellierung
der dynamischen Bildgebung zuriickgegriffen
werden. Es konnte gezeigt werden, dass sich in
beiden Fillen Rekonstruktions-Artefakte durch
geeignete Rekonstruktions-Methoden vermeiden
lieBen.

Referenzen

[1] Gilles R, et al, Radiology 191: 625-631
(1994)

[2] Pruessmann KP, et al, Medica Mundi 44: 10-
16 (2000)

[3] Margosian P, et al, Care Instr. 86: 195-197
(1986)

[4] Liang Z-P, Lauterbur PC, IEEE Trans. Med.
Img. 13: 677-686 (1994)

[5] White MJ, et al, Proc. MIUA: 37-40 (2002)
[6] Degenhard A, et al, Physiol. Meas. 22: 589-
604 (2001)

[7] Degenhard A, et al, Magn. Res. Med.: to be
submitted (2004)

52



Diffusionsgewichtete MRT muskuloskelettaler Tumoren
mit einer RARE-basierten Single-Shot-Sequenz
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Einleitung

Zu den Hauptanwendungsgebieten der diffusi-
onsgewichteten MRT zihlt die Untersuchung des
Gehirns, insbesondere zur Frithdiagnostik von
Ischimien sowie zur Analyse von Nervenfaser-
verldufen in der weilen Substanz. In den letzten
Jahren haben jedoch auch verschiedene Studien
in Weichteilverdnderungen des muskuloskeletta-
len Systems angedeutet, daf} die Diffusions-MRT
hier niitzlich sein kann, zum Beispiel bei der
Differenzierung zwischen gutartigen und bosarti-
gen Lisionen [1, 2], zwischen vitalen und nekro-
tischen Tumorarealen [3] oder zwischen Tumor-
rezidiven und postoperativen Veridnderungen [4].
Wihrend fiir die diffusionsgewichtete MRT des
Gehirns ganz iiberwiegend Single-Shot-EPI-
Sequenzen eingesetzt werden, ist die Anzahl der
verschiedenen Methoden fiir Untersuchungen im
muskuloskelettalen System sehr groB, und es
besteht bisher keine Ubereinstimmung, welcher
Sequenztyp hierfiir am besten geeignet ist. So
werden beispielsweise konventionelle Spinecho-
oder Stimulated-Echo-Sequenzen (hdufig mit
Navigatorechokorrektur) eingesetzt [2], Line-
Scan-Imaging-Techniken [5], Pulssequenzen mit
radialer k-Raumabtastung [6], Steady-State-Free-
Precession-(SSFP-)Sequenzen [1], segmentierte
(Multi-shot-)EPI-Sequenzen [7], und Single-
Shot-Sequenzen, die auf der Akquisition eines
Echozugs aus Spinechos basieren, wie Turbo-
Spin-Echo-(TSE-)Methoden [8]. Diese letzte
Gruppe erscheint besonders vielversprechend fiir
robuste Diffusionsmessungen in der klinischen
Routine, da diese Single-Shot-Sequenzen wenig
bewegungsempfindlich und gleichzeitig weniger
suszeptibilitidtsanfillig sind als EPI-Sequenzen.
Das Ziel dieser Studie war es daher, eine solche
diffusionswichtende Single-Shot-Multi-Spin-
echo-Sequenz  fiir Diffusionsmessungen in
muskuloskelettalen Tumoren zu evaluieren.

Material und Methoden

Die in dieser Studie untersuchte diffusionswich-
tende Sequenz ist eine ,displaced U-FLARE*-
Sequenz wie 1992 von Norris et al. vorgeschla-
gen [9], deren Auslese in Phasenkodierrichtung
einer RARE-Sequenz (rapid acquisition with
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relaxation enhancement) mit im Zentrum begin-
nender k-Raumabtastung (centric reordered) ent-
spricht. Um Phasenartefakte durch die Diffusi-
onspréparation zu vermeiden, werden in der Aus-
lese dieser Sequenz alle Echoanteile ungerader
Paritét unterdriickt. Diese Sequenz wird im fol-
gende diffusionswichtende modifizierte RARE-
Sequenz (mMRARE) genannt.

Diese Sequenz wurde in drei Schritten evaluiert:
(1) in Phantommessungen an einem Fliissigkeits-
phantom mit 4 Fliissigkeiten (Wasser, Polyethy-
lenglykol (PEG) und Dimethylsulfoxid (DMSO),
Aceton) unterschiedlicher Diffusivitit, diese
Messungen wurden viermal wiederholt, um die
Reproduzierbarkeit der Ergebnisse zu bestimmen,
(2) in In-vitro-Messungen an Proben von
menschlichem Tumorgewebe, das in Rindermus-
kel eingebettet wurde, um eine dhnliche Umge-
bung wie in vivo zu simulieren und (3) in Mes-
sungen an 9 Patienten mit verschiedenen musku-
loskelettalen Weichteiltumoren. In den Schritten
1 und 2 verglichen wir die mRARE-Sequenz mit
einer diffusionswichtenden Spin-Echo- und einer
EPI-Sequenz; in Schritt 3 wegen der hohen Be-
wegungsempfindlichkeit und der langen MeB-
dauer der Spin-Echo-Sequenz nur mit der EPI-
Sequenz.

Die Messungen wurden an zwei 1.5-T-
Ganzkorpersystemen durchgefiihrt, einem Ma-
gnetom Symphony und einem Magnetom Sonata
(beide Siemens Medical Solutions, Erlangen). Es
wurden jeweils Diffusionswichtungen (b-Werte)
von 50, 250, 500 und 750 s/mm” benutzt und
Bilder mit einer Matrixgrole von 128128
aufgenommen. Zur Verbesserung des Signal-zu-
Rausch-Verhiltnisses wurden die EPI-Mes-
sungen zweifach und die mRARE-Messungen
zehnfach gemittelt.

Ergebnisse

Die Phantommessungen in Wasser und DMSO
ergaben Unterschiede von weniger als 5 % zwi-
schen den Diffusionskoeffizienten, die mit der
mRARE-Sequenz einerseits und mit den beiden
Vergleichssequenzen andererseits bestimmt wur-
den. Gemittelt iiber alle Messungen in Wasser,
PEG und DMSO betrug die Reproduzierbarkeit
979 % fur die SE-Sequenz, 96,6 % fiir die
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mRARE-Sequenz und 98,3 % fiir die EPI-
Sequenz.

Im Tumorgewebe in vitro betrugen die Unter-
schiede der ADCs zwischen der mRARE-
Sequenz und den beiden Vergleichsverfahren
ungefihr 10 %.

In vivo haben wir ADCs zwischen 0,8 und
1,4x10”° mm*s in solidem Tumorgewebe gemes-
sen; zystische Tumoranteile wiesen ADCs von
{iber 2,0x10° mm?*/s auf. Die berechneten Werte
stimmten fiir die mRARE- und die EPI-Sequenz
in akzeptabler Genauigkeit iiberein.

Insgesamt waren die diffusionsgewichteten Bil-
der der mRARE-Sequenz deutlich weniger ver-
zerrt und verfiigten tiber mehr Signal im Muskel-
und Fettgewebe als jene der EPI-Sequenz (siehe
Abb. 1).

Diskussion

Die quantitative Auswertung der Diffusionsmes-
sungen im Phantom und in vitro ergab, daf} die
mit der mRARE-Sequenz bestimmten Diffusi-
onskoeffizienten gut mit denen der Vergleichsse-
quenzen iibereinstimmen und dafl die mRARE-
Sequenz auch eine vergleichbar hohe Reprodu-
zierbarkeit der MeBergebnisse ermoglicht.

Auch die Messungen in vivo ergaben konsistente
ADCs in beiden Vergleichsmessungen und

ADCs, die in demselben Bereich liegen, wie in
anderen Veroffentlichungen [2, 7].

Insgesamt sehen wir damit die mRARE-Sequenz
als sinnvolle Alternative zu anderen Verfahren
und insbesondere zu EPI-Diffusionsmessungen
an; als besonderer Vorteil erscheint die deutlich
bessere Bildqualitdt mit weniger Verzerrungen,
weniger Chemical-Shift-Artefakten und mehr
anatomischer Information durch das bessere Sig-
nal im Muskel- und Fettgewebe.
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Abb. 1: Vergleich der mRARE- (oben) und EPI-Sequenz (unten) in einem Patienten mit einem
hochmalignen Sarkom (Grad 3 nach EORTC) im Oberschenkel. Von links nach rechts aufgetragen
sind diffusionsgewichteten Bilder mit den b-Werten 50, 250, 500 und 750 s/mm*; ganz rechts ist
jeweils die berechnete ADC-Karte dargestellt (Einheiten 10° mm?/s).
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Molekulare MR-Bildgebung im Tierversuch mit spezifischen
Nanopartikeln
R. Trost "%, J.R. Reichenbach ', I. Hilger !, Ch. Fritzsche ', J. Sedlacik ',
A. Rauscher ', W.A. Kaiser '

'Institut fiir Diagnostische und Interventionelle Radiologie, Friedrich-Schiller-Universitét Jena
#Fachbereich Medizintechnik, FH Jena

Einleitung

Am Beispiel der Maus [1,2] wurde die Signal-
dnderung von Tumorgewebe mit Hilfe der mole-
kularen MR-Bildgebung untersucht. Das Ziel
hierbei ist die Sperzifitit bzw. Selektivitit der
Wechselwirkung zwischen Nanopartikel [3] (NP)
und Tumor auf molekularer Ebene zu verbessern.
Es wurden zwei unterschiedliche Tumormodelle
und antikorper-funktionalisierte NP eingesetzt.

Material und Methoden

In acht immundefizienten Maiausen (Tab. 1)
wurden die menschlichen Adenokarzinome SK-
BR-3 und MX1 implantiert. SK-BR-3 Tumoren
weisen bekanntlich eine Uberexpression des
HER-2/neu Proteins auf, wiahrend MX-1 Tumo-
ren eine normale Expression aufweisen. Das
magnetische Material (Partikeldurchmesser: 150
pm, Dextranhiille) wurde mit spezifisch gegen
das HER-2/neu Protein gerichtete Antikorper
versehen. Als Kontrolle auf die spezifische Bin-
dungsfihigkeit dienten NP, welche mit einem
irrelevanten  Protein  (IgG) funktionalisiert
wurden.

Tab. 1: Mauseinteilung nach Tumor, Kopplung und er-
warteter Signaldnderung am Tumor nach NP Injektion.

Maus  Tumor- NP Signal-
bezeichnung Funktionali- Znderung

sierung

1,2 SKBR3 IgG Nein
Anti-HER-

34 SKBR3 2/neu- Ja
Antikorper
Anti-HER-

5,6 MX1 2/neu- Nein
Antikorper

7,8 MX1 IeG Nein

In die Schwanzvene der Maus wurden ca. 100 pl
einer kolloidalen Suspension an funktionalisier-
ten NP (Eisenanteil: etwa 2 mg) injiziert.

Die Miuse wurden nativ, ca. 15 min nach NP
Injektion sowie nach 6-7 h und 24-28 h gemes-
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sen. Um einen Vergleich der Bilder zu ermog-
lichen, wurde die Maus mit Anschligen und
Haltepunkten gut fixiert.

Es wurden TI-gewichtete (TR 500 ms/TE 14
ms/d 1 mm; FOV 50 mm; Matrix=160x256), T2-
gewichtete (TR 1000 ms/TE 30 ms/d 1 mm; FOV
50 mm; Matrix=160%256) und PD-gewichtete
(TR 1000 ms/TE 20 ms/d 2 mm; FOV 90 mm,
Matrix=128%256) Spinechobilder auf einem 1,5
T MR Scanner (Magnetom Vision; Siemens) in
koronarer Orientierung mit Hilfe einer kleinen
Oberflichenspule aufgenommen (@ 30mm). Zur
Auswertung dienten hauptsichlich die koronaren
T1 Bilder. Die Miuse (ca. 23 g) wurden in einer
Isolierbox auf Korpertemperatur gehalten. Der
Tumor (@ 0,5-1 cm) befand sich im rechten
Lendenbereich knapp unter der Hautoberfliche,
daher wurde die Seitenlage bevorzugt.

Die Auswertung erfolgte mittels manuell
platzierter ROIs im Tumorareal. Der Hinterbein-
muskel diente als Referenz, da das Signal im
Zeitverlauf einigermafen stabil blieb. Mit dem
Verhdltnis Stumor/Smuskel = SVzeir wurde der rela-
tive Signalunterschied SVei=(SVzeii—
SVaiv)/S Viain¥100% zum nativen Kontrollbild
berechnet.

Ergebnisse

Alle Méuse zeigten eine Aufnahme der NP im
Korper. Ersichtlich war dies in Regionen mit
groBeren Blutgefidfen (z.B. die stark durchblutete
Knochenhaut des rechten Hinterbeins (Abb. 1)
und die Leber (Abb. 2). In diesen Arealen zeigte
sich eine hohe Intensititsabnahme im Vergleich
zum nativen Bild.

Die Auswertung der Tumor- und Muskelregion
ergab zwischen 15 min und bis zu 28 h nach
Injektion eine relative Signalabnahme von bis zu
20% fiir die spezifische Anreicherung (Anti-Her-
2-Antikoper funktionalisierte NP, Maus 3 und 4)
(Tab. 2). Die unspezifische Anreicherung (IgG
funktionalisierte NP) dagegen wies kleinere Ab-
weichungen auf, mit einer Schwankung von -7%
bis +9%. In der Leber wurde eine deutliche
Signalreduktion nach Verabreichung sowohl der
spezifischen als auch der unspezifischen NP be-
obachtet.
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Tab. 2: Die Verhiltnisse (SV) resultieren aus den ROI
Intensititen der 8 Miuse von Tumor (T) und Muskel (M)
mit SD (+/-). Rot unterlegt sind die Maiuse mit der
spezifischen Kopplung.

Das Kontrastmittel lagerte sich ohne sichtbare
Abnahme ldnger als einen Tag im Korper an. Das
zeigten die Bilder der Knochenhaut und Leber.

Nativ
- Tumor
2 Maus T(+/-) M (+/-) SV
1 742 (129) 767 (95) 0,97
2 840 (111) 731 (78) 1,15
3 1166 (94) 883 (88) 1,32
4 896 (89) 741 (73) 1,21
5 1019 (128) 848 (122) 1,20
6 967 (68) 859 (76) 1,13
7 979 (112) | 742 (106) 1,32
) 8 1078 (134) 821 (112) 1,31
Knochen 58h
Maus T(+/-) M (+/-) Rel. SV
1 673 (80) 644 (71) 8,02%
2 830 (99) 728 (81) -0,78%
3 836 (98) 784 (78) -19,25%
4 771 (83) 739 (84) -13,72%
5 1008 (152) 772 (105) 8,66%
6 934 (78) 835 (71) -0,64%
7 848 (112) 691 (106) -6,99%
8 992 (113) 737 (100) 2,51%
Diskussion

Abb. 1: Koronare T1w-Bilder von Maus vor und nach
Verabreichung von Anti-HER-2 funktionalisierten NP.
Kennzeichnung der ausgewerteten ROIs im Tumor und
Muskel.

Erste Hinweise auf eine spezifische Anreiche-
rung von NP im Tumor konnte in dieser Pilot-
studie mit Hilfe der MRT nachgewiesen werden.
Die groBten Probleme verursachten die atmungs-
bedingten Bildartefakt und eine reproduzierbare
Repositionierung der Maus nach Aktivzustand.
Dies muss in weiteren Versuchen verbessert
werden.
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Abb. 2: Koronare T1w-Bilder von Maus 3 vor und nach
Verabreichung von Anti-HER-2 funktionlasierten NP.
Schnittebene durch Niere und hoch angereicherte Leber.
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Differenzierung gutartiger Meningeome mit Diffusion-Tensor-Imaging
(DTI)-basierten Bildern der Tensoren-Formen

P. R. Dellani (1), A. Tropine (1), M. Glaser (2), J. Bohl (3), A. Perneczky (2), P. Stoeter (1)
(1) Institut fiir Neuroradiologie, (2) Neurochirurgische Klinik, (3) Institut fiir Neuropathologie

Ziel: Wihrend bei den meisten Hirntumo-
ren kein spezielle Ausrichtung der Zellen
vorliegt und die Diffusion daher keine be-
vorzugt Richtung aufweist (isotrop), fiihrt
eine gerichtete Anordnung der Zellen und
Fasern zu einer richtungsabhingigen Dif-
fusion (anisotrop). Untersucht wurde, ob
sich faserreiche Tumoren mit derartigen
Zellformationen wie die fibroblastischen
Meningeome durch die Bestimmung ihrer
Tensorenform von anderen Meningeomen
unterscheiden lassen.

Material und Methode: Untersucht wur-
den 18 Meningeome, 4 vom fibroblasti-
schen Typ, 1 vom gemischten Typ und 13
andere, mit einer EPI-basierten DTI-
Sequenz (b=1000s/mm?) und anschliel3en-
der voxel-bezogener Berechnung des Dif-
fusions-Tensors. Bei deutlichem Uberge-
wicht von einem der Haupteigenvektoren
(zigarrenformiger Tensor) wurde das Vo-
xel rot, bei 2 &dhnlich groBen und einem
deutlich  kleineren = Haupteigenvektor
(scheibenformiger Tensor) wurde das Vo-
xel griin und bei dhnlich groBen Vektoren
(kugelformiger Tensor) wurde das Voxel
blau kodiert.

Ergebnis: Graue Substanz mit iiberwie-
gend isotroper Diffusion zeigte stets kugel-
formige Vektoren (blau), wihrend die
Marklagerbahnen zigarrenformige Tenso-
ren (rot) aufwiesen. Die Diffusion war bei
intrinsischen Hirntumoren (Gliomen, Gli-
oblastomen), aber auch bei Metastasen und
den meisten Meningeomen isotrop und
vom umgebenden Odem allenfalls durch
einen duferen ,,griinen Rand flichenhafter
Diffusion  abgrenzbar. Nur die 4
fibroblastischen Meningeome wiesen auch
im Zentrum scheibenférmige Tensoren auf
und bei einem weiteren, gemischten Me-
ningeomtyp fanden sich zentral sowohl
kugel- als auch scheibenférmige Tensoren.
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Diffusion tensor shape map.

Bright: disc-shaped tensors.

Schlussfolgerung: Unsere vorldufigen
Ergebnisse zeigen eine enge Korrelation
zwischen dem fibroblastischen Aufbau
eines Meningeoms und der Tensorenform.
Wabhrscheinlich schriankt die rdumliche
Anordnung der Zellziige in Faszikeln und
vor allem der hohe Gehalt an intra- und
interzelluldren Fasern die freie Diffusion
zumindest in einer Richtung ein, so dass
die Tensoren Scheibenform annehmen. Bei
Bestitigung der Ergebnisse durch eine pro-
spektive Studie sehen wir eine Moglich-
keit, mit DTI und Berechnung der Tenso-
renform unter den gutartigen Meningeo-
men solche fibroblastischen Varianten he-
rauszufinden, die wegen ihres hohen Ge-
haltes an Kollagen- und Retikulin-Fasern
von der Konsistenz her hart und bei der
neurochirurgischen Priparation schwierig
zu resezieren sind. Der ,,griine® Rand von
scheibenformigen Tensoren, der auch bei
einem Teil der weniger faserreichen Me-
ningeome und anderen Tumoren zu finden
war, entspricht wahrscheinlich einer Art
Kapsel aus zusammengedringten Markfa-
sern (Tropine et al., J Magn Res Imaging
2004, accepted).
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Klassifizierung von infektiosen Abscessen mittels NMR Spektroskopie

Uwe Himmelreich':2

'In-vivo-NMR-Labor, Max-Planck-Institut fiir Neurologische Forschung, Kéin
“Westmead Hospital & Inst. Magnetic Resonance Research, Universitét Sydney, Australien

Einleitung

Infektiose  Hirnlesionen  koénnen  durch
pathogene Pilze und Bakterien verursacht
werden. Eine klare Unterscheidung zwischen
diesen und zystischen oder nekrotischen
Tumoren ist oft nicht moglich, wenn
klinische Routinebildgebungsprotokolle zum
Einsatz kommen [1-3]. Es konnte gezeigt
werden, dass eine Unterscheidung von Ab-
szessen und Tumoren mittels in vivo NMR
Spektroskopie prinzipiell moglich ist. Jedoch
basieren diese Aussagen auf nur wenigen
Fallstudien, so dass widerspriichlichen
Aussagen nicht ungewohnlich sind [1-3].

Wir haben sowohl NMR spektroskopische
Methoden zur  Charakterisierung  von
Eiterproben als auch von Lesionen in vivo
durchgefiihrt, um zwischen infektiGsen
Abszessen und Tumoren einerseits und
Infektionen, verursacht durch unterschied-
liche Erreger, andererseits in Tiermodellen
als auch Patienten zu unterscheiden.

Material und Methoden

Alle Experimente wurden an der Sydney
University durchgefiihrt.

Tiermodelle. Alle Experimente wurden
entsprechend den australischen Tierversuchs-
richtlinien und mit Genehmigung der
entsprechenden Ethikkommission durchge-
filhrt. Infektionen und ein Tumourmodell
wurden in Wistar-Ratten (Gewicht 300-350g)
durch Mikroinjektion ausgelost. Modelle
wurden fiir Glioma, Cryptococcoma und
bakterielle  Infektionen  (Staphylococcus
aureus und Streptococcus milleri/
Bacteroides fragilis) erstellt (siehe auch [4]).

Patienten. 30 Patienten mit infektiosen Hirn-
lesionen und 21 Patienten mit zystischen
Hirntumoren aus 5 australischen Kliniken
wurden in die Studie aufgenommen. Fiir alle
Patienten wurden Biopsieproben genommen,
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die histologisch und mikrobiologisch
charakterisiert wurden.
NMR von Biopsieproben. Eiterproben

wurden bis zur Messung bei -70°C
aufbewahrt. NMR Messungen wurden an
einem 400MHz Bruker Spektrometer durch-
gefithrt. Standard homo- und heteronukleare
Korrelationsspektren (COSY, HSQC,
HMBC) wurden zur Signalzuordung aufge-
nommen.

In vivo NMR. Tierversuche wurden an
einem 7 Tesla Kleintiergerdt (Varian) mit
einem horizontalen Magneten durchgefiihrt
(innerer Durchmesser 16cm). Eine ‘birdcage’
Spule diente als Sender und eine Ober-
flichenspule als Empfinger. Fiir alle Tiere
wurden 2D TI1- und T2-gewichtete
Multischicht-Bildern und lokalisierte (SVS)
NMR-Spektren (VOI 8-20mm’, TE 20ms
und 135ms) aufgenommen.

Patienten-MRTs wurden an 1.5 Tesla
klinischen Ganzkorpergeriten aufgenommen
(Siemens und GE Medical). Fiir alle
Patienten wurden nach Aufnahme von
Standard-MRT-Bildern auch diffusionsge-
wichtete (b=0, 500, 1000 s mm’z) MRT und
lokalisierte (SVS) NMR Spektren (VOI 4-
8cm’, TE 20-35ms und 135ms) aufge-
nommen.

Datenauswertung. MRT-Bilder und NMR-
Spektren wurden mit der jeweiligen
Standardsoftware  verarbeitet.  Fir  die
Klassifizierung der NMR-Spektren wurde ein
‘in-house’ entwickeltes Programm verwandt
(Institute for Biodiagnostics, NRC Canada,
Winnipeg) [5, 6]. Diese ‘Statistical Classi-
fication Strategy’ besteht aus einer Datenvor-
verarbeitung; der Reduzierung der Daten-
sitze auf die maximal diskriminierenden
Bereiche (‘genetic algorithm based optimal
region selection’) [6]; und der Entwicklung
der entsprechenden  ‘classifier’ (LDA
basierend).
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Ergebnisse und Diskussion

Auf Grund der Metabolitprofile der FEiter-
proben war es moglich, ‘Schliissel-
verbindungen’, die nur von bestimmten
Mikroorganismen oder Gruppen von Mikro-
organismen  produziert  werden, den
jeweiligen Erregern zuzuordnen. Diese Ver-
bindungen wurden durch multi-dimensionale
homo- und heteronukleare Korrelations-
spektren eindeutig zugeordnet. Selbige
Verbindungen konnten ebenfalls in den in
vivo NMR-Spektren nachgewiesen werden,
sofern sie in ausreichend hoher Konzen-
tration vorlagen. Abbildung 1 zeigt typische
in vivo NMR-Spektren von Patienten mit
Abszessen, die durch unterschiedliche
Erreger verursacht wurden. Gerade in
Abszessen mit heterofermentativen Bakterien
konnten typische organische Séuren wie
Acetat, Succinat, Butyrat und Propionat
nachgewiesen werden, die auf entsprechende
Erreger hinweisen (Spektren 3 und 4). Da die
Metabolitprofile bei Infektionen im Tier-
modell nicht wesentlich von Human-
infektionen abweichen, wurden verschiedene
Klassifizierungsstrategien an NMR-Spektren
von Tiermodellen getestet, da in diesen die
fiir statistische Berechnungen notwendige
Anzahl von unabhingigen NMR-Spektren
erbracht werden konnte. Bei Kopplung der
LDA-Klassifizierung mit einer vorher-
gehenden Charakterreduzierung (siehe auch
[4-6]) konnte in einem Datensatz bestehend
aus den oben erwihnten vier Tiermodellen
eine 98%ige Genauigkeit der Infektions-
ursache an einem unabhingigen Testdaten-
satz (n=12) ermittelt werden.

Diese Ergebnisse deuten darauf hin, dass bei
einem Datensatz, bestehend aus ausreichend
vielen Fallstudien (selbst wenn diese auf
unterschiedlichen MRT-Plattformen aufge-
nommen wurden), eine automatische und
zuverldssige Diagnose von infektiosen
Abszessen in vivo moglich ist.
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Abbildung 1: NMR-Spektren von Patienten
mit Hirnabscessen. Die mikrobiologische
Analyse ergab folgende Erreger (von oben
nach unten): (1) Streptocossus aureus, (2)
Streptococcus  milleri, (3) S. milleri/
Escherichia coli, Propionibacterium acnes
und (4) S. milleri, Fusobacterium nucleatum.
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