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Entwicklung und Optimierung von DTI-Messtechniken mit
richtungsangepassten b-Werten und deren Applikation am Rückenmark

S. Huff1,2, F. Laun1, B. Stieltjes3, L.R. Schad1
1 Abt. Medizinische Physik in der Radiologie, Deutsches Krebsforschungszentrum, Heidelberg

2 Abt. Röntgendiagnostik, Medizin Physik, Universitätsklinikum Freiburg i. Brsg.
3 Radiologie, Deutsches Krebsforschungszentrum, Heidelberg

Abstract

Bei diffusionsgewichteten MR-Aufnahmen wird in der Regel die Stärke der Diffusionswichtung (b-
Wert) für alle Gradientenrichtungen gleich gewählt. Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine Technik für
die Diffusionstensorbildgebung (DTI) entwickelt, die Vorwissen über den Diffusionstensor des Mess-
objekts ausnutzt. Dabei wird der b-Wert individuell für jede Gradientenrichtung in Abhängigkeit der
Diffusionskonstanten gewählt. Das Verhalten von DTI-Messgrößen wurde für den Fall der richtungs-
angepassten b-Werte mit Monte-Carlo-(MC-)Simulationen und in vivo Messungen des Rückenmarks
(RM) untersucht und mit demjenigen für konstante b-Wert-Wahl verglichen. Es konnte gezeigt werden,
dass eine richtungsangepasste Diffusionswichtung den Fehler in der Bestimmung von DTI-Messgrößen
um bis zu 30% reduziert.

1 Einleitung

Diffusionstensorbildgebungs-(DTI-)Methoden ermöglichen eine Messung der anisotropen Wasser-Diffu-
sion im Rückenmark (RM). Eine stabile und unverfälschte Messung des Diffusionstensors lässt Aussa-
gen über die strukturelle Integrität des Rückenmark zu [1] und trägt zur Diagnostik bei. Bedingt durch
die anatomische Struktur des RM sind dessen diffisionsgewichtete Messungen durch ein intrinsisch ge-
ringes Signal-zu-Rausch-Verhältnis (SNR) gekennzeichnet. In Kombination mit der hohen Anisotropie
der Wasserdiffusion im RM führt dies zu einer erschwertenWahl des optimalen Messbereichs: Für Mess-
richtungen, zu denen kleine Diffusionskonstanten gehören, muss der b-Wert hinreichend groß gewählt
werden, um eine stabile Bestimmung des Diffusionstensors zu garantieren. Messungen in Richtungen
mit großen Diffusionskonstanten fordern eine hinreichend kleine Wahl des b-Werts um den Einfluss des
Hintergrundrauschens auf die Messung und damit eine verfälschte Bestimmung des Diffusionstensors
zu vermeiden.

Optimierungsverfahren für die DTI konzentrieren sich in erster Linie auf die optimierte Wahl des
Gradientenschemas beispielsweise durch Minimierung der Konditionszahl [2]. In dieser Arbeit wurde
eine Messtechnik für die DTI entwickelt, bei der der b-Wert abhängig von der Diffusionskonstanten
individuell für jede Messrichtung gewählt wird. Ziel ist eine stabile und unverfälschte Bestimmung des
Diffusionstensors und damit die Minimierung des relativen Fehlers der Diffusionskonstanten ∆D

D .
Für die Richtungsanpassung der b-Werte wurde der Diffusionstensor des Messobjekts als bekannt

vorausgesetzt und mit dessen Hilfe ein optimaler Messbereich für jede Gradientenrichtung gefunden.
Üblicherweise werden in der DTI keine auf Vorwissen beruhenden Annahmen über den Diffusions-
tensor gemacht, was im Fall des Haupteinsatzgebiets der DTI, dem Gehirn, aufgrund der Vielzahl
unterschiedlich orientierter Faserstrukturen auch sinnvoll ist. Beim RM hingegen ist die Faservor-
zugsrichtung wohl definiert und die Fraktionelle Anisotropie (FA ≈ 0, 7) und der Apparent Diffusion

Coefficient (ADC ≈ 1, 0 · 10−9 m2

s ) sind in zahlreichen Studien [3] und auch im Rahmen dieser Arbeit
bestimmt worden. Damit konnte der Diffusionstensor für das RM berechtigterweise als bekannt vor-
ausgesetzt werden. Die zentrale Frage, ob und in welchem Umfang dieses Vorwissen bei Messungen
des RM eingesetzt werden sollte, wurde mit Monte-Carlo-(MC-)Simulationen und in vivo Messungen
untersucht.
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2 Material und Methoden

Durch Diffusionswichtung wird das MR-Signal S0 abhängig vom b-Wert b und der Projektion des
Diffusionstensors in die betrachtete Messrichtung D auf den Wert S abgeschwächt:

S = S0e
−bD (1)

Da der relative Fehler der Diffusionskonstanten D unabhängig von deren Größe ist, kann das Produkt
bD als Optimierungparameter genutzt werden. Der optimale bD-Wert wurde in drei Schritten ermittelt:

• Schritt 1: Eine MC-Simulation wie in [4] beschrieben lieferte bei vorgegebenem SNR das Ver-
halten der Standardabweichung σ der Steigung

Db = ln(S0/S)/(bD) (2)

in Abhängigkeit vom Produkt bD. Die Simulation (10000 Wiederholungen (rep), 20 Magnitu-
denmittelungen (av)) wurde für verschiedene SNR (2,0; 2,2; . . . 5,8) wiederholt.

• Schritt 2: Der bD-Wert, der zum Minimum von σ(bD) gehört, wurde in Abhängigkeit vom
SNR bestimmt und als optimaler bD-Wert bDopt bezeichnet. Um einen optimalen Messbereich
zu erhalten, wurde zusätzlich für jedes SNR ein Intervall (bDmin, bDmax) berechnet, in dem
σ(Db) nicht mehr als 10% von bDopt abweicht.

• Schritt 3: Aus bDopt konnte der optimale b-Wert mit zugehörigem b-Wert-Intervall für jede
Messrichtung bestimmt werden, wenn der Diffusionstensor vorgegeben wird. Für das RM wurde
eine zylindrische Form des Diffusionstensors angenommen. Angenommene RM-Werte für Frak-
tionelle Anisotropie (FAang) und Apparent Diffusion Coefficient (ADCang) legen die beiden
Eigenwerte λ1 und λ2 und damit den Diffusionstensor D vollständig fest [4]:

D =

⎛
⎝
λ2 0 0
0 λ2 0
0 0 λ1

⎞
⎠ , (3)

mit

λ1 = ADCang

⎛
⎝1 +

2FAang√
3− 2FA2

ang

⎞
⎠ , λ2 = ADCang

⎛
⎝1− FAang√

3− 2FA2
ang

⎞
⎠ (4)

Der optimale b-Wert bopt,i für jede der i Gradientenrichtungen gi ergibt sich dann aus:

bopt,i =
bDopt

gT
i Dgi

(5)

Diese Richtungsanpassung des b-Werts kann nicht nur für den optimalen Fall, sondern auch für
jede beliebige Wahl des b-Werts b vorgenommen werden. Dann berechnet sich der b-Wert bi für
die i-te Messrichtung zu:

bi = aib, 0 < ai ≤ 1 (6)

Die ai sind Abschwächungskoeffizienten, die auf den gewählten maximalen b-Wert b wirken und
nur vom angenommenen Wert FAang abhängig sind:

ai =
Min(gT

i Dgi)

gT
i Dgi

(7)
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Das Verhalten der gemessenen verrauschten Werte der Fraktionellen Anisotropie FAR bei rich-
tungsangepasster und konstanter Wahl der b-Werte wurde untersucht, indem deren Standardabwei-
chung σ in Abhängigkeit vom b-Wert simuliert wurde. Die Simulation wurde für verschiedene FAang

durchgeführt, wenn die wahren Werte des Messobjekts für Fraktionelle Anisotropie und Apparent Dif-
fusion Coefficient FA = 0, 7 und ADC = 1, 0 · 10−9 m2

s betragen (rep = 500, av = 20, SNR = 4,
duales Gradientenschema). Durch das Minimum von σ(FAR) ist wiederum der optimale Messbereich
definiert.

Für die in vivo-Untersuchungen der neuen Technik am RM wurden die richtungsangepassten b-
Werte in eine SE-EPI Diffusionssequenz implementiert. Sowohl sagittale als auch transversale diffusi-
onsgewichtete Bilder wurden mit einem reduzierten FOV [5] und dem dualen Gradientenschema an
einem 1,5 T MR-Tomographen (Magnetom Avanto, Siemens, Erlangen, Deutschland) aufgenommen.
Es wurde angenommen, dass der zylindrische Diffusionstensor parallel zum statischen Magnetfeld B0

orientiert ist.
Die Parameter für die sagittalen Aufnahmen waren: FOV = 200x50mm2, Matrix = 120x30,

Schichtdicke = 2mm, av = 8, TR = 3 s, PartialFourierFaktor(PFF ) = 5
8 , Bandbreite(BW ) =

758 Hz
Px . Der Liquor cerebrospinalis (CSF) wurde mit einem globalen Inversionspuls unterdrückt (TI =

1, 25 s). Acht Messungen wurden durchgeführt mit unterschiedlichen FAang (0, 0,1. . . 0,7). Der maxi-
male b-Wert b eines jeden richtungsangepassten Sets war derjenige, der zum simulierten Minimum von
σ(FAR) für die jeweilige FAang gehört. Für diese optimale Wahl galt jedesmal ADCang = 1, 0·10−9 m2

s .
Die Parameter für die transversalen Aufnahmen wurden wie folgt gewählt: FOV = 200x50mm2,

Matrix = 176x44, Schichtdicke = 5mm, av = 30, TR = 3 s, PFF = 5
8 , BW = 508 Hz

Px . Das CSF
wurde mit einem schichtselektiven Inversionspuls innerhalb einer Schicht unterdrückt, die 2 mm dicker
als die Aufnahmeschicht war (TI = 1, 25 s). Vier Aufnahmen mit unterschiedlichen FAang (0; 0,2; 0,4;
0,7) wurden vorgenommen (b = 1000 s

mm2 ).

3 Ergebnisse

Abb. 1 (a) zeigt den Verlauf der Standardabweichung σ(Db) in Abhängigkeit vom b-Wert für verschie-
dene SNR. Für kleine b-Werte ist dieser durch das Verhalten der empirischen Standardabweichung
s(Db) bestimmt. Diese ist für kleine b-Werte sehr groß, da eine Messung mit einem nur geringfügig
von Null abweichendem b-Wert sehr instabil ist. Für hohe b-Werte legt der Bias 1 von Db den Ver-
lauf von σ(Db) fest und bewirkt deren Anstieg nach einem optimalen Messbereich. Die Zunahme von
Bias(Db) mit dem b-Wert resultiert aus dem ansteigenden Einfluss des Hintergrundrauschens. Der
Verlauf von σ(Db) weist folglich ein Minimum auf, dessen zugehöriger bD-Wert für verschiedene SNR
inklusive 10%-Intervall bestimmt wurde. Für sehr große SNR strebt bDopt gegen den Wert 1,18, der
auch von Jones et al. [6] mithilfe einer Fehlerfortpflanzung erster Ordnung als idealer Messbereich für
ein isotropes System berechnet wurde. Der geeignete Messbereich (bDmin, bDmax) vergrößert sich mit
zunehmendem SNR. Der Wert für bDopt legt bei vorgegebenem Tensor den idealen Messbereich für
jede Gradientenrichtung fest, in dem eine stabile und unverfälschte Bestimmung des Diffusionstensors
möglich ist.

Der ideale Messbereich für eine optimale Bestimmung der Fraktionellen Anistropie wird ebenfalls
mithilfe der Standardabweichung gewonnen. Deren Verlauf in Abhängigkeit vom b-Wert ist für ver-
schiedene FAang in Abb. 1 (b) zu sehen. Der Fall FAang = 0 entspricht einer Messung mit konstanten
b-Werten und für den Fall FAang = 0, 7 = FA wird das Vorwissen maximal ausgenutzt und das
MR-Signal des Messobjekts ist für alle Gradientenrichtungen gleich groß.

Im Fall FAang < FA wird die Standardabweichung σ(FAR) für genau einen b-Wert minimal. Für
diesen optimalen Messbereich, der dem optimalen Messbereich für die Bestimmung des Diffusionsten-
sors entspricht, kann σ(FAR) im Vergleich zu konstanten b-Werten um etwa 30% reduziert werden,

1Abweichung des Mittelwerts vom wahren Wert
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Abbildung 1: (a) Standardabweichung σ(Db) der Steigung Db = ln(S0/S)/(bD) in Abhängigkeit vom Produkt bD
für verschiedene SNR (rep = 10000, av = 20). (b) Standardabweichung σ(FAR) in Abhängigkeit vom b-Wert bei

unterschiedlicher FAang (rep = 500, av = 20, SNR = 4, ADC = 1, 0 · 10−9 m2

s
, FA = 0, 7, duales Gradientenschema).

wenn FAang > 0, 3 gewählt wird. Im Fall FAang = FA bleibt der Anstieg von σ(FAR) bei hohen
b-Werten aus, da FAR in diesem Bereich den wahren Wert FA annimmt.

Eine stabilere Bestimmung der Fraktionellen Anisotropie durch eine Richtungsanpassung der b-
Werte, die in einem durch σ(FAR) vorgegebenen geeigneten Messbereich liegen, wurde auch in sagit-
talen FA-Karten des RM sichtbar (Abb. 2).
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Abbildung 2: FA-Karten sagittaler Rückenmark-Aufnahmen bei unterschiedlicher FAang. Es wird jeweils bei dem
b-Wert gemessen, für den die simulierte Standardabweichung FAR (vgl. Abb. 1 (b)) minimal wird.

Eine a priori Überschätzung der FAang kann zu einem künstlichen Anstieg der gemessenen FAR

führen. Dies wurde in den transversalen RM-Aufnahmen beobachtet (Abb. 3) und durchMC-Simulatio-
nen bestätigt. Die FAR der grauen Materie steigt mit zunehmender FAang. Ein ähnlicher Effekt
würde für das CSF beobachtet werden, das aus diesem Grund unterdrückt wurde. Dennoch sind die
FA-Karten der transversalen Aufnahmen für FAang > 0 von besserer Qualität.

4 Diskussion

Durch eine Richtungsanpassung der b-Werte kann eine optimierte Bestimmung von DTI-Parametern
erzielt werden. Bei dieser Methode wird Vorwissen in Form der Fraktionellen Anisotropie und Faservor-

4

G1

7



0,6

0,5

0,4

0,3

0.4

0.5

0.6

0.70,7

0,6

0,5

0,4
0.45

0.5

0.55

0.6

0.65

0.7

0.75

0,7

0,6

0,5

0.3

0.4

0.5

0.6

0,4

0,3

0,6

0,5

0.3

0.4

0.5

0.6

0,4

0,3

0,6

0,5

(a) (b)

(c) (d)

Abbildung 3: FA-Karten transversaler Aufnahmen des Rückenmarks mit (a) FAang = 0, (b) FAang = 0, 2, (c)
FAang = 0, 4 und (d) FAang = 0, 7.

zugsrichtung des Messobjekts eingesetzt, um die b-Werte richtungsabhängig abzuschwächen. Mithilfe
des Apparent Diffusion Coefficient kann ein optimaler Messbereich gefunden werden. Bei Überschät-
zung der Fraktionellen Anistropie des Messobjekts besteht die Gefahr, diesem die angenommenen
Diffusionseigenschaften aufzuzwingen. Es konnte gezeigt werden, dass dies durch eine geringere An-
passung der Stärke der Diffusionswichtung vermieden wird und gleichzeitig trotzdem der Messfehler
deutlich reduziert werden kann. Die durchgeführten in vivo-Messungen am RM zeigten ein geringes
SNR im Bereich von drei bis vier. Hier führte der reduzierte Einfluss des Hintergrundrauschens durch
die Methode der richtungsangepassten b-Werte zu einer deutlich verbesserten Bestimmung der Frak-
tionellen Anisotropie. Für transversale Messungen hat sich daher eine richtungsangepasste Messung
mit 0 < FAang < 0, 4 als optimal erwiesen. Im Fall sagittaler Messungen sind graue und weiße Mate-
rie durch Partialvolumeneffekte nicht unterscheidbar und FAang kann höher gewählt werden (≈ 0, 4).
Durch die Verwendung der ZOOM-EPI-Technik [7] liegt eine Multislice-fähige Sequenz vor und es
können gleich mehrere FA-Karten auf unterschiedlicher Höhe des RM gemessen werden.

Die beschriebene Methode der richtungsangepassten b-Werte kann auch in Untersuchungen anderer
Körperregionen mit a priori bekanntem Diffusionstensor angewendet werden wie beispielsweise dem
Corpus Callosum [8] oder Muskelfasern.
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Optimierung des Kontrastverhaltens von balanced Steady State
Free Precession Sequenzen durch variabler Flipwinkel

Dissertation von Dominik Paul
Abt. Röntgendiagnostik, Medizin Physik, Uniklinikum Freiburg, Freiburg, Deutschland

1 Einleitung und Motivation

Die morphologische Bildgebung mittels Magnetreso-
nanztomographie (MRT) repräsentiert heutzutage einen
Schwerpunkt in der radiologischen Diagnostik. Neben
konventionellen Spinecho-Techniken finden in den letzten
Jahren verstärkt schnellere Aufnahmeverfahren wie die bal-
anced Steady State Free Precession (bSSFP oder True-
FISP) [1] bei Abdomen- und Herzuntersuchungen ihren
Einsatz. Jedoch erst die Verfügbarkeit leistungsstarker und
stabiler Gradientenverstärker ermöglichte die artefaktfreie
TrueFISP-Bildgebung mit Wiederholzeiten (TR) im Bereich
weniger Millisekunden [2].
Die TrueFISP-Verfahren bieten eine hohe Aufnahmeef-
fizienz mit Akquisitionszeiten unterhalb von einer Sekunde
pro Schicht bei zugleich hohem Signal-zu-Rausch-Verhält-
nis (SNR). Dadurch lassen sich sowohl Herzaufnah-
men während der Herzruhephase (Diastole) als auch
Mehrschichtaufnahmen des Abdomens während einer Atem-
anhaltephase realisieren [3].
Das Signal von TrueFISP-Sequenzen geht in einen dynami-
schen Gleichgewichtszustand über, den sog. Steady
State, der durch das Verhältnis der Relaxationszeiten
T2/T1 bestimmt ist [4]. Der daraus resultierende T2/T1-
Mischkontrast ist in der radiologischen Diagnostik jedoch
häufig unerwünscht, viel mehr werden “reine” T2 oder T1

Kontraste bevorzugt.
Das hohe T2/T1-Verhältnis von Fett bedingt in TrueFISP-
Aufnahmen ein helles Fettsignal, wodurch angrenzende
Strukturen verdeckt und sichere Diagnosen erschwert wer-
den können [5]. Deshalb wurden bereits verschiedene
Methoden zur Fettunterdrückung in TrueFISP-Aufnahmen
vorgeschlagen [5, 6, 7, 8], allerdings immer zu Lasten einer
signifikant verlängerten Aufnahmezeit, einer deutlichen
Signalreduktion und/oder einer starken Einschränkung
wesentlicher Akquisitionsparameter.

Figure 1: TIDE Flipwinkelverlauf. Nach der α/2-Präparierung
mit 90◦ wird ein 180◦-Refokussierungs-Puls verwendet. Der Flip-
winkel wird anschließend in nTIDE=40 Schritten auf αmin=60◦

reduziert.

Um die oben geschilderte Problematik zu lösen, erarbei-
tete diese Dissertation die zwei Methoden FS-TIDE und
T2-TIDE zur Kontrastoptimierung von TrueFISP. T2-
TIDE erlaubt dabei als erstes TrueFISP-Verfahren einen

“reinen” T2-gewichteten Bildkontrast. Ausführliche Simula-
tionen und Probandenstudien werden dargelegt. FS-TIDE
repräsentiert die Entwicklung einer TrueFISP-Sequenz mit
intrinsischer Fettunterdrückung ohne Einschränkungen hin-
sichtlich der Akquisitionszeit und Flexibilität. Das Ver-
fahren wurde anhand von Probanden validiert und erfolg-
reich in die Klinik überführt.

2 Theoretisches Signalverhalten

Die TIDE-Präparierung gestattet durch die Verwendung
variabler Flipwinkel in TrueFISP eine Reduktion von off-
resonanten Signaloszillationen beim Übergang in den Steady
State [9], was im Gegensatz zur konventionellen TrueFISP-
Sequenz mit α/2-Präparierung und konstantem Flipwinkel
steht. Abbildung 1 stellt den Flipwinkelverlauf von TIDE
dar: Nach der Präparierung mit einem α/2-Puls (90◦)
wird ein einzelner Puls mit αmax=180◦ benutzt. An-
schließend wird der Flipwinkel über eine lineare Rampe
in nTIDE Schritten auf αmin reduziert und bis zum Ende
der Akquisition benutzt. Der Flipwinkel αmin liegt im
Größenordnungsbereich typischer Flipwinkel von TrueFISP
(etwa 45◦ bis 70◦). Die Datenakquisition beginnt wie in
der konventionellen TrueFISP unmittelbar nach der α/2-
Präparierung [9]. Durch die Reduzierung des Flipwinkels
und den damit verbundenen schnelleren Übergang des Sig-
nals in den Steady State bleibt das Kontrastverhalten von
TrueFISP erhalten.
Der Signalverlauf in der transienten Phase, dem Übergang
des Spinsystems von der thermischen Gleichgewichtsmag-
netisierung M0 in den Steady State Mss, kann für on-
resonante Spins mittels der Zerfallsrate λ beschrieben durch

Mn = (sin(α/2)M0 −Mss)λ
n +Mss (1)

wobei Mn die Signalstärke nach dem n-ten Puls und α
der Flipwinkel sind [10]. Für die Zerfallsrate λ gilt mit
E1;2 = exp {−TR/T1;2}

λ ≈ E2 sin
2(α/2) + E1 cos

2(α/2). (2)

Nach Gleichung 2 stellt die Zerfallsrate λ eine Superposition
zwischen einem T2- und einem T1-gewichteten Signalzerfall
dar.

3 Methode und Experimente

3.1 T2-TIDE: T2-gewichteter Bildkontrast
in TrueFISP

Für α = 180◦ verschwindet der Kosinusterm und Gleichung
2 reduziert sich auf

λ = E2. (3)
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In diesem Fall hängt die Zerfallsrate λ nur von T2 ab,
wodurch der Signalverlauf in der transienten Phase durch
einen reinen T2-Zerfall beschrieben wird. Dieser Zusam-
menhang ist auch für off-resonante Signale aufgrund des Re-
fokussierungscharakters der 180◦-Pulse gültig [11].
Um einen T2-Zerfall für eine T2-gewichtete Bildaufnahme
nutzen zu können, wurde der ursprünglich einzelne 180◦-
Puls auf eine Abfolge von N 180◦-Pulsen verlängert, welche
als Refokussierungsperiode bezeichnet wird. Abbildung
3a zeigt einen entsprechenden Flipwinkelverlauf für N=20,
αmin=60, αmax=180, nTIDE=24.
Um den Signalzerfall in der transienten Phase von T2-
TIDE für einen T2-gewichteten Bildkontrast zu nutzen,
muss der kontrastbestimmende zentrale k-Raum während
der Refokussierungsperiode akquiriert werden. Dies wurde
durch die Anwendung einer Half-Fourier-Datenakquisition
realisiert. Die Zeit zwischen der α/2-Präparierung und der
Aufnahme der zentralen k-Raumlinie wird mit der effektiven
Echozeit (TEeff) bezeichnet. Für T2-gewichtete Aufnahmev-
erfahren liegt TEeff typischerweise im Bereich von 60 bis
120ms.
Zur Verifizierung des Bildkontrastes wurden Experimente
an einem Kontrastphantom mit unterschiedlichen T2-Zeiten
durchgeführt. Alle Aufnahmen wurden an einem 1,5T
Ganzkörper-MRT (Siemens Sonata) vorgenommen. Zur
quantitativen Auswertung wurde das SNR der unter-
schiedlichen Phantombestandteile in einer ROI -Analyse
(Region of Interrest) bestimmt und auf die Aufnahme-
bandbreite normiert. Die ermittelten SNR-Werte wurden
den SNR-Werten einer konventionellen Spinecho-Sequenz
gegenübergestellt. Zum Bildvergleich wurden Aufnahmen
mit einer Einzelschuss-TSE-Sequenz (HASTE) und einer
konventionellen TrueFISP-Sequenz durchgeführt.
T2-TIDE wurde bei gesunden Probanden an verschiedenen
Regionen des Körpers wie Kopf und Abdomen eingesetzt
und mit konventionellen HASTE und TrueFISP-Verfahren
verglichen.

3.2 FS-TIDE: Intrinsische Fettsättigung

Bei der Reduzierung des Flipwinkels von 180◦ auf αmin geht
das TIDE-Signalverhalten von einem Spinecho-Verhalten
in das typische Signalverhalten einer konventionellen
TrueFISP-Sequenz mit einem Phasenunterschied von π
zwischen den Frequenzbändern [2] über. Dieser Effekt ist
in Abbildung 2 für einen Off-Resonanzwinkel von -360◦ bis
+360◦ (akkumulierter Winkel während eines TR durch Off-
Resonanz) dargestellt. Es zeigt sich ein simultaner Null-
durchgang des Signals für ein breites Frequenzspektrum von
180◦ bis 360◦, bzw. von -180◦ bis -360◦.
Fettsignale haben durch die chemische Verschiebung einen
Off-Resonanzwinkel von etwa 310◦ (215Hz bei 1.5T und
TR=4ms). Somit kann bei FS-TIDE dieser Signalnulldurch-
gang für eine intrinsische Fettunterdrückung ausgenutzt
werden. Dafür muss die k-Raummitte zum Zeitpunkt des
Signalnullduchgangs aufgenommen werden, was eine Half-
Fourier-Datenakquisition erfordert.
Die Methode FS-TIDE wurde an Phantomen und
gesunden Probanden an einem 1,5T Ganzkörper-MRT

(Siemens Avanto) eingesetzt. Zum Vergleich wur-
den Aufnahmen mit einer konventionellen TrueFISP-
Sequenz und einer TrueFISP-Sequenz mit frequenzselek-
tivem Fettsättigungspuls und zentrischer k-Raumabtastung
(FS-TrueFISP) akquiriert [7]. Zusätzlich mussten
bei FS-TrueFISP 10 Dummy-Scans zwischen Fettsätti-
gungspuls und Datenaufnahme verwendet werden, um
initiale Signalschwankungen zu reduzieren [12].

Figure 2: a) TIDE Signalverhalten in Abhängigkeit des
während eines TR akkumulierten Off-Resonanzwinkels durch Off-
Resonanz. b) Signalverlauf von on- und off-resonanten Signalen.
Deutlich ist der simultane Signalnulldurchgang für off-resonante
Signale im Bereich 180◦ bis 360◦ zu erkennen.

4 Ergebnisse für T2-TIDE

Abbildung 3 zeigt Signalverläufe von T2-TIDE für unter-
schiedliche Relaxationszeiten T1 und T2, die auf Grundlage
der Bloch-Gleichungen simuliert wurde. Es ist deutlich zu
erkennen, dass Signalkurven mit gleichem T2 aber unter-
schiedlichem T1 einen identischen Verlauf während der Re-
fokussierungsperiode haben. Dieser Verlauf stimmt mit dem
reinen T2-Zerfall einer idealen TSE-Sequenz überein. Erst
im späteren Verlauf bei der Flipwinkelreduktion zeigt sich
eine zusätzliche Aufspaltung der einzelnen Signalkurven in
Abhängigkeit von T1. Dabei konvergiert das Signal von T2-
TIDE in Richtung des zugehörigen Steady States, während
das Signal der TSE gegen Null konvergiert.

Figure 3: a) T2-TIDE Flipwinkelverlauf mit verlängerter Re-
fokussierungsperiode und zugehörige Signalsimulationen. Dabei
zeigen Signalkurven mit gleichem T2 aber verschiedenem T1 einen
identischen Verlauf während der Refokussierungsperiode. Zusät-
zlich sind reine T2-Zerfallskurven einer idealen TSE-Sequenz
dargestellt. b) TrueFISP-Signalsimulation: alle Kurven zeigen
einen unterschiedlichen Verlauf in Abhängigkeit von T1 und T2.

Zum Vergleich ist das Signalverhalten einer TrueFISP-
Sequenz mit konstantem Flipwinkel von 60◦ in Abb. 3b
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dargestellt. Bereits in der transienten Phase hängt der Sig-
nalverlauf von T1 und T2 ab.

Abbildung 4 fasst die Ergebnisse für Messungen am Kon-
trastphantom mit TEeff=80ms zusammen. Deutlich ist der
T2-gewichtete Bildkontrast bei HASTE und T2-TIDE zu
erkennen: Die Signalstärke der Proben steigt mit der T2-
Relaxationszeit an. Die quantitative Analyse der SNR-
Werte (Abb. 4d) ergab einen direkten linearen Zusam-
menhang zwischen den SNR-Werten von T2-TIDE und der
konventionellen Spinecho-Sequenz. Dagegen zeigen sich in
der TrueFISP-Aufnahme alle Proben mit der gleichen Inten-
sität, d.h. ein sichtbarer Kontrast zwischen den Proben liegt
nicht vor. Zudem demonstriert die Aufnahme mit T2-TIDE
eine sehr gute Kantenschärfe für alle Proben, während die
HASTE bei Proben mit kurzer T2-Zeit unscharfe Konturen
aufweist (T2-Blurring).

Figure 4: Aufnahmen an einem Kontrastphantom mit HASTE
(a), T2-TIDE (b) und TrueFISP(c) mit TEeff=80ms. Deut-
lich ist der T2-gewichtete Bildkontrast in T2-TIDE ähnlich zur
HASTE zur erkennen. TrueFISP zeigt keinen Kontrast zwischen
den Proben. In der Korrelationsanalyse (d) ergibt sich ein di-
rekter linearer Zusammenhang zwischen SNR-Werten der T2-
TIDE und einer konventionelle SE-Sequenz mit TE=80ms. (An-
merkung: Die Angabe der T2-Zeiten in der HASTE-Aufnahme
sind in ms.)

Figure 5: Ergebnisse Probandenaufnahmen an Kopf und Ab-
domen. In T2-TIDE ist deutlich der T2-Kontrast ähnlich zu
HASTE zu erkennen. TrueFISP zeigt Suszeptibilitätsartefakte
(Pfeil Kopfaufnahme) und den Opposed Phase Effekt (Pfeil Ab-
domenaufnahme).

Abbildung 5 zeigt die invivo Anwendung von T2-TIDE
im Vergleich zu HASTE und TrueFISP. Hier zeigt sich
ähnlich den Phantomaufnahmen der geringe Kontrast in
der TrueFISP-Aufnahme, der zum Beispiel in der Kopf-
aufnahme keine eindeutige Unterscheidung zwischen grauer
und weißer Gehirnmasse zulässt. Dagegen zeigen die bei-
den Verfahren HASTE und T2-TIDE einen deutlichen T2-
gewichteten Bildkontrast, so dass sich graue und weiße
Gehirnmasse eindeutig differenzieren lassen.
In den TrueFISP-Aufnahmen sind zusätzliche Suszeptibili-
tätsartefakte (Pfeil Kopfaufnahme) und Opposed Phase Ef-
fekte (OPE, Pfeil Abdomenaufnahme) erkennbar, welche in
T2-TIDE nicht auftreten.

5 Ergebnisse für FS-TIDE

Abbildung 6 zeigt Ergebnisse der intrinsischen Fett-
unterdrückung mittels FS-TIDE im Vergleich zu kon-
ventionellen Aufnahmeverfahren. Dabei wurden ver-
schiedene Fett- und Wasserphantome verwendet.

Figure 6: Phantomaufnahmen mit FS-TIDE (c) im Vergleich zu
einer konventionelle TrueFISP ohne (a) und mit (b) zusätzlichem
Fettsättigungspuls. Als weitere Variante ist eine TrueFISP mit
intrinsischer Wasserunterdrückung (d) demonstriert (WS-TIDE,
siehe Text).

In der konventionellen TrueFISP-Aufnahme ohne Fettsät-
tigung sind die beiden Fettphantome (#3 und #4) deut-
lich sichtbar. Durch den Einsatz einer frequenzselektiven
Fettsättigung in FS-TrueFISP bzw. durch die intrinsi-
sche Fettsättigung in FS-TIDE konnte das Signal beider
Fettphantome unterdrückt werden. FS-TrueFISP zeigt je-
doch ein Artefakt in einem Wasserphantom (Pfeil).
Darüber hinaus konnte durch eine Adaption der Anregungs-
frequenz auf die Resonanzfrequenz von Fett als weitere Vari-
ante eine intrinsische Wasserunterdrückung realisiert wer-
den (WS-TIDE, Abb. 6d). Das Signal beider Wasserphan-
tome (#1 und #2) ist deutlich unterdrückt, während die
beiden Fettphantome die volle Signalintensität zeigen.
Abbildung 7 zeigt die invivo Anwendung an Proban-
den in axialer und koronaler Schnittrichtung. In beiden
Fällen zeigt sich die exzellente Fettunterdrückung von FS-
TIDE. Durch die Ausnutzung eines intrinsischen Effekts
wird bei der FS-TIDE keine zusätzliche Präparations- oder
Aufnahmezeit benötigt, was sich in Verbindung mit der
Half-Fourier-Akquisition in einer sehr kurzen Aufnahmezeit
widerspiegelt. Die Aufnahmezeit für 10 axiale Schichten bei
den verwendeten Methoden betrug 7,6s für TrueFISP, 8,3s
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für FS-TrueFISP und lediglich 4,8s für FS-TIDE. Damit ist
FS-TIDE über 40% schneller als FS-TrueFISP. Eine quanti-
tative Auswertung der Kontrasteigenschaften von FS-TIDE
ergab einen äquivalenten Kontrast zur konventionellen
TrueFISP-Bildgebung. FS-TrueFISP weist dagegen nur
einen geringen Kontrast zwischen einzelnen Organen auf.

Figure 7: Abdomenaufnahmen in axialer und coronaler Rich-
tung an 2 Probanden mit TrueFISP (a), FS-TrueFISP (b) und
FS-TIDE (c). FS-TIDE zeigt dabei eine exzellente Fettunter-
drückung und einen vergleichbaren Kontrast zu TrueFISP.

Abbildung 8 zeigt ein repräsentatives Beispiel erster Pa-
tientenuntersuchungen mit FS-TIDE. In der koronalen
Aufnahme einer 44-jährigen Patientin sind eine Leber-
Metastase und eine zystische Pancreas-Neoplasie zu erken-
nen.

Figure 8: Repräsentatives Beispiel erster Ergebnisse für die Pa-
tientenuntersuchung mit FS-TIDE.

6 Diskussion

Die vorliegende Arbeit verdeutlicht das Potenzial und
die Einsatzfähigkeit von variablen Flipwinkeln in einer
Erweiterung der TIDE-Präparierung zur Kontrastmodi-
fizierung der TrueFISP-Bildgebung. Als Ergebnis konnten
zwei Verfahren mit optimiertem Bildkontrast präsentiert
werden: Mittels T2-TIDE wurde erstmals die klinisch re-
levante T2-Gewichtung in TrueFISP eingeführt. Weiterhin
konnte durch die Ausnutzung eines intrinsischen Effekts die

Methode FS-TIDE realisiert werden, die ohne zusätzliche
Präparierungs- oder Aufnahmezeit eine exzellente Fettun-
terdrückung bei gleichzeitig stabilem TrueFISP-Kontrast
liefert. Beide Verfahren wurden erfolgreich an gesunden
Probanden in Kopf- und Abdomenmessungen eingesetzt
und finden erste Anwendung in der Klinik.
Für T2-TIDE konnte ein T2-Kontrast in Phantommessun-
gen realisiert und durch den Vergleich mit einer konven-
tionellen Spinecho-Sequenz quantitativ bestätigt werden.
Bei TrueFISP-Aufnahmen ließ sich dagegen kein Kontrast
zwischen den einzelnen Phantomproben erkennen. Das
beobachtete Verhalten bestätigte sich bei Probandenmes-
sungen am Kopf: T2-TIDE und HASTE demonstrierten
den typisch ausgeprägten Gewebekontrast zwischen grauer
und weißer Gehirnmasse, welcher bei der konventionellen
TrueFISP nicht sichtbar war. Zudem zeigte TrueFISP die
bekannten Artefakte durch Suszeptibilitätsunterschiede und
den OPE [3]. Beide Effekte sind in T2-TIDE nicht vorhan-
den. Durch die Refokussierungsperiode, während der die
k-Raummitte akquiriert wird, entstehen keine Effekte durch
Off-Resonanzen.
Ein weiterer Vorteil von T2-TIDE ist die bessere Kan-
tenschärfe im Vergleich zur HASTE-Methode. Letztere
zeigte das typische T2-Blurring bei Proben mit kurzen T2-
Zeiten. Grund dafür ist das verschwindende Signal in den
äußeren k-Raumzeilen. Bei T2-TIDE hingegen konvergiert
das Signal nach der Reduzierung des Flipwinkels gegen
den Steady State Wert einer konventionellen TrueFISP-
Sequenz. Dadurch steht ein größeres Signal in den äußeren
k-Raumzeilen zur Verfügung, was zu einer verbesserten
Kantenschärfe führt. Ein weiterer Benefit von T2-TIDE ist
eine deutliche Einsparung der spezifischen Absorptionsrate
(SAR) im Vergleich zu konventionellen TSE-Sequenzen mit
konstanten 180◦-Refokussierungsflipwinkeln. Demzufolge
kann der Einsatz von T2-TIDE besonders bei höheren Feld-
stärken von Vorteil sein.
T2-TIDE lässt sich auch um eine zusätzliche Mag-
netisierungspräparierung erweitern, so dass beispielsweise
ein STIR-Bildkontrast möglich ist, wie dies in Referenz [13]
von uns demonstriert wurde.
Insgesamt eignet sich T2-TIDE durch die hohe Aufnah-
megeschwindigkeit in Verbindung mit einem T2-gewichteten
Bildkontrast ausgezeichnet für die schnelle Abdomen- oder
Herzbildgebung.

Mit FS-TIDE ließ sich eine exzellente Fettunterdrückung in
Phantom, Probanden- und Patientenaufnahmen realisieren.
Die Methode nutzte dabei einen Effekt im Signalverlauf
off-resonanter Spins aus. Da der Signalnulldurchgang über
einen breiten Frequenzbereich simultan stattfindet, stellt
FS-TIDE eine äußerst stabile und flexible Möglichkeit der
Fettunterdrückung dar. Durch die Ausnutzung eines in-
trinsischen Effekts wird keine zusätzliche Aufnahme- oder
Präparierungszeit benötigt. Dies ist ein deutlicher Vorteil
gegenüber konventionellen Methoden zur Fettunterdrück-
ung in TrueFISP, welche die Aufnahmezeit deutlich ver-
längern und teilweise eine deutliche Reduktion des SNR
aufweisen [5].
Durch eine einfache aber effektive Adaption von FS-
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TIDE wurde zusätzlich die Möglichkeit einer intrinsischen
Wasserunterdrückung in TrueFISP geschaffen (WS-TIDE).
WS-TIDE kann so zum Beispiel für die Aufnahme von
reinen Fettbildern genutzt werden, welche in der klinischen
Diagnostik zunehmend an Bedeutung gewinnen. Die Ver-
allgemeinerung des FS-TIDE-Prinzips ermöglicht eine auf
die chemische Verschiebung sensitive Bildgebung, die zum
Beispiel für die Aufnahme von 13C-Metaboliten-Bildern [14]
geeignet ist.
Durch die lineare k-Raumabtastung traten keine Artefakte
in der Bildgebung mit FS-TIDE auf. Dagegen zeigen sich in
FS-TrueFISP die bekannten Artefakte durch Wirbelstrom-
effekte bei zentrischer k-Raumabtastung. Diese können
durch die Anwendung von publizierten Verfahren wie dou-
ble cycling oder double averaging zwar teilweise kompensiert
werden, dabei aber auch die Flexibilität der Methode ein-
schränken [15].
In der quantitativen Auswertung der SNR-Werte ergab sich
für FS-TIDE ein äquivalenter Gewebekontrast zur konven-
tionellen TrueFISP (Daten nicht präsentiert). Grund dafür
ist der schnelle Übergang in den Steady State durch die
TIDE-Präparierung [9]. Im Vergleich zeigt FS-TrueFISP
durch die frühe Aufnahme der k-Raummitte einen durch
die Protonendichte dominierten Bildkontrast, welcher zwi-
schen den meisten Gewebearten nicht sehr ausgeprägt ist.
Die gute Bildqualität inklusive der exzellenten Fettunter-
drückung bestätigte sich auch in ersten klinischen Anwen-
dungen.

Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass FS-TIDE
und T2-TIDE sich als äußerst stabil und flexibel in der prak-
tischen Anwendung erwiesen. Mit den beiden erarbeiteten
Methoden konnten zwei wesentliche Kontrastoptimierun-
gen durch die Einführung eines echten T2-Kontrasts und
einer effizienten Fettunterdrückung in TrueFISP realisiert
werden. Eine erste klinische Etablierung dieser neuartigen,
schnellen TrueFISP-Sequenzen konnte bereits erfolgreich
gezeigt werden.
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Beschleunigtes 3D CSPAMM Tagging zur Quantifizierung  

der Herzbewegung in Patienten mit Myokard-Infarkt 

Andrea K. Rutz, Salome Ryf, Peter Boesiger, Sebastian Kozerke 

Institut für Biomedizinische Technik, Universität und ETH Zürich, Zürich, Schweiz 

Einleitung

Die Markierung des Herzgewebes mittels Mag-
netresonanz-Tagging ist eine wichtige Methode, 
um nicht-invasiv die regionale Bewegung von 
gesunden und erkrankten Herzen zu quantifizieren 
[1]. Dabei wird mit Spatial Modulation of Magne-
tization (SPAMM) die Magnetisierung des Gewe-
bes sinusförmig moduliert. Die Verformung des 
gewebsfesten Tagging-Musters während der Kon-
traktion und Relaxation des Herzmuskels erlaubt 
es, beliebige Gewebepunkte des Myokards über 
den Herzzyklus zu verfolgen. Um das durch die 
T1-Relaxation verursachte Verblassen der Tags 
zu verhindern, wurde Complementary SPAMM 
(CSPAMM) entwickelt [2]. Dabei wird ein zu-
sätzlicher SPAMM-getaggter Datensatz mit in-
verser Modulation aufgenommen und von der 
ersten Messung subtrahiert. Nicht bewegungsko-
dierte Signalanteile werden dadurch unterdrückt, 
und konstanter Kontrast kann über den ganzen 
Herzzyklus erreicht werden (in Kombination mit 
ansteigenden Flipwinkeln, [2]) (Abb. 1). 

Für die Datenanalyse wurde die Harmonic Phase 
(HARP) Methode entwickelt [3], welche es er-
laubt, beliebige Gewebepunkte schnell und mit 
minimaler Benutzerinteraktion über den Herzzyk-
lus zu verfolgen. Peak-Combination HARP [4] ist 
eine Erweiterung von HARP, welche das SNR in 
der Auswertung der Daten verbessert und B0-
Artefakte effizient unterdrückt. 

Während eines Herzzyklus’ beschreibt das Herz 
ein komplexes dreidimensionales (3D) Bewe-
gungsmuster. Deshalb wird in Studien üblicher-
weise eine grosse Anzahl von getaggten Schich-
ten in Kurzachsen- und Längsachsen-Orientierung 
akquiriert. Dies ist allerdings verbunden mit lan-
gen Akquisitionszeiten und Registrierungsprob-
lemen für die verschiedenen Schichten. Beträcht-
liche Patientenkooperation ist notwendig, um die 
Daten aufzunehmen. Aus Zeitgründen ist es des-
halb nicht möglich, eine Taggingmessung mit 
Abdeckung des ganzen linken Ventrikels in ein 
klinisches Protokoll mit Volumetrie-, Perfusions- 
und Late Enhancement-Messungen unterzubrin-
gen.
Während zweidimensionale (2D) Techniken sehr 
oft angewendet werden, gibt es nur wenig Erfah-
rung mit 3-dimensionalen, volumetrischen Tag-
ging-Messungen. Eine 3D CSPAMM Tagging 
Technik mit Abdeckung des ganzen Herzens 
wurde in [5] vorgestellt. Die Tagging-Präparation 
erfolgte direkt in drei Raumrichtungen, und ein 
3D bewegungskodierter Datensatz wurde mittels 
einer 3D Gradientenecho-Sequenz aufgenommen. 
Lange Netto-Akquisitionszeiten von bis zu 16 
min und die Notwendigkeit, die Messung in meh-
rere Atemstopps aufzuteilen, schränken die An-
wendbarkeit der Methode aber stark ein. 

Abbildung 1: 2D CSPAMM getaggte Kurzachsen 
MR Bilder in der Enddiastole (ED) und in der 
Endsystole (ES). Eine Kontur (rot), bestehend 
aus 72 Gewebepunkten, wurde durch alle Herz-
phasen mittels HARP verfolgt. 

ED ES

In der vorliegenden Arbeit wird eine beschleunig-
te Methode zur Akquisition von 3D CSPAMM 
Daten vorgestellt [6], die es erlaubt, die Myo-
kardbewegung des gesamten linken Ventrikels in 
nur drei kurzen Atemstopps zu messen. Die Me-
thode wurde erstmals in einer grösseren Patien-
tenstudie angewendet, um die gesamte Bewegung 
des Herzens kurz nach Infarkt zu messen. Die 
Resultate sollen Aufschluss über die Anwendbar-
keit der Methode zur Erfassung der linksventriku-
lären Dissynchronie geben. Eine zuverlässige 
Messung der Dissynchronie könnte helfen, das bis 
jetzt nur ungenügend voraussehbare Ansprechen 
von Patienten auf die Cardiac Resynchronisati-
ons-Therapie (CRT) besser abzuschätzen. 

G3

14



Methoden

3D CSPAMM wurde so implementiert, dass drei 
volumetrische Datensätze mit Linien-Tagging-
Modulation in je eine Raumrichtung sequenziell 
aufgenommen wurden (Abb. 2). 

Diese Methode hat wesentliche Vorteile gegen-
über der früheren Technik mit direkter Gitter-
Tagging-Modulation [5]. Da mit Linien-Tagging 
die Präparationszeit kürzer ist, gibt es weniger 
T2*-Relaxation. Das Signal im k-Raum ist bei 
jedem der drei Datensätze auf jeweils nur zwei 
harmonische Peaks verteilt, im Vergleich zu 8 
Peaks bei Gitter-Tagging. Dies bedeutet nicht nur, 
dass insgesamt zwei Peaks weniger akquiriert 
werden müssen, sondern auch ein höheres Signal-
zu-Rausch Verhältnis (S/N) in der HARP-
Auswertung. Linien-Tagging erlaubt die Ersparnis 
von weiterer Messzeit, indem die Auflösung or-
thogonal zur jeweiligen Tagging-Richtung ver-
mindert wird. Ferner konnte gezeigt werden [4], 
dass mit Peak-Combination HARP B0-induzierte 
Artefakte wesentlich effizienter unterdrückt wer-
den können, wenn Linien- statt Gitter-Tagging 
benutzt wird. 
Um eine weitere Reduktion der Scanzeit zu errei-
chen, wurde das Field-of-View (FOV) auf die 
Dimensionen des Herzens reduziert und gleichzei-
tig Signal ausserhalb des FOVs unterdrückt. Dies 
wird erreicht, indem der zweite RF-Puls der Tag-
ging-Präparation selektiv in Phasenkodier-
Richtung implementiert wird [7]. Dadurch wird 
nur das Gewebe innerhalb einer bestimmten Ab-
bildungsregion getaggt. Signal ausserhalb dieser 
Region wird in beiden CSPAMM-Messungen 
durch die Tagging-Sequenz gleich behandelt und 
deshalb bei der Subtraktion eliminiert. 
Die MR Signale wurden mit einer hybriden multi-
shot, segmentierten EPI Sequenz auf einem 1.5T 
MRI Scanner (Philips Medical Systems, Best, The 
Netherlands) aufgenommen: FOV = 
108x108x108 mm3, Anzahl Profile pro EPI-
Segment = 7, Anzahl RF-Anregungen pro Herz-

Flipwinkel. Die akquirierte Voxel-Grösse in je-
dem der drei Datensätze war 3.9x7.7x7.7 mm

phase = 4, Tag-Distanz = 7 mm, ansteigende 

m Bewegungsmuster in Patienten mit dem Auf-

lich / 2 weib-

Daten-Auswertung wurde eine bestehende 

Abbildung 3 Tagging-Präparation. Der zweite 
RF-Puls ist selektiv in Phasenkodier-Richtung 
(P) implementiert, um Signal ausserhalb der Ab-
bildun

3.
Die Ausleserichtung wurde in jeder der drei Mes-
sungen an die Tagging-Richtung angepasst, d.h. 
die höchste Auflösung wird in Richtung der Be-
wegungskodierung erzielt. Abhängig von der 
Herzfrequenz der jeweils untersuchten Person 
wurden 19 bis 25 Herzphasen mit einer zeitlichen 
Auflösung von 27 ms bis 37 ms und einem max. 
Flipwinkel von 19º bis 25 º aufgenommen. Für 
die gesamte Messung wurden drei Atemstopps 
mit einer Länge von je 18 Herzschlägen benötigt. 
Um eine vergleichbare Zwerchfellposition am 
Anfang jedes Atemstopps sicherzustellen, wurde 
vor der Akquisition jedes Datensatzes ein Naviga-
tor-Echo der Zwerchfell-Lungen Grenze aufge-
nommen. Die Messung der zweiten und dritten 
Tagging-Richtung wurde erst dann gestartet, 
wenn das Zwerchfell in demselben, 4 mm grossen 
Bereich wie in der ersten Messung war. 

Abbildung 2 Sequenziell akquirierte 3D 
CSPAMM Datensätze mit Linien Tagging-
Modulation in jede Raumrichtung.

gsregion zu unterdrücken. 

U
treten von Narbengewebe vergleichen zu können, 
wurden in allen Patienten Gadolinium Late En-
hancement Bilder ca. 10 min nach Verabreichung 
des Kontastmittels aufgenommen. 
Fünf gesunde Probanden (3 männ
lich, 28.6 ± 5.5 Jahre alt) und 14 Patienten (12 
männlich / 2 weiblich, 60.4 ± 11.8 Jahre alt) mit 
subakutem Myokard-Infarkt wurden untersucht. 
Die Patienten wurden im Mittel 10.5 Tage (Mi-
nimum 2 Tage, Maximum 39 Tage) nach Infarkt 
gemessen und hatten eine Auswurfrate von 43.1 ± 
7.2 %. 
Für die 
Software (TagTrack, GyroTools Ltd., Zürich, 
Schweiz) erweitert. Eine späte Herzphase mit gu-
tem Blut-Myokard Kontrast wurde für die Defini-
tion der zu verfolgenden Konturen ausgewählt. 
Dabei wurden zwischen 8 und 11 Konturen beste-
hend aus mehreren Gewebepunkten definiert. Die 
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Konturen wurden in regelmässigen Abständen auf 
verschiedenen Herzebenen zwischen Apex und 
Basis definiert. Im 3D Raum wurden die Kontu-
ren dann mit Peak-Combination HARP automa-
tisch durch alle Herzphasen verfolgt. Zur Validie-
rung wurde die Anzahl der richtig und der falsch 
verfolgten Punkte bestimmt. Ein Punkt wurde 
dann als falsch verfolgt definiert, wenn entweder 
der HARP-Algorithmus nicht konvergierte, oder 
sich der Punkt deutlich von benachbarten Punkten 
entfernte. Die zirkumferenzielle Verkürzung csh 
(in %) einer Kontur bzw. eines Kontursektors 
wurde als Längenänderung relativ zur ersten 
Herzphase (Enddiastole) definiert. Jede Kontur 
wurde in 6 Sektoren aufgeteilt, d.h. bei 10 Kontu-
ren mit je 6 Sektoren resultierten insgesamt 60 
untersuchte Segmente pro Datensatz. Tmax be-
zeichnet die Zeitdauer von End-Diastole bis zum 
maximalen csh. Die Standardabweichung von 
Tmax über alle Segmente des linken Ventrikels 
wurde berechnet, um die Dissynchronie der Sys-
tole zu quantifizieren. Tdiff eines Segmentes ist die 
Zeitdifferenz zwischen Tmax des Segmentes und 
dem über alle Segmente gemittelten Tmax.

Ergebnisse

AMM Messungen konnten in allen 

den konnten 91.8 ± 3.5 % al-

 Abb. 5 ist der Zeitverlauf der csh gemittelt über 

ente des linken 

mit anteriorem Die 3D CSP
untersuchten Probanden und Patienten erfolgreich 
durchgeführt werden. Die Länge der Atemstopps 
wurde von allen untersuchten Personen gut tole-
riert. Abb. 4 zeigt die 3D Isosurface-Darstellung 
eines in einem gesunden Probanden aufgenom-
menen Tagging Datensatzes. Zirkumferenzielle 
Kontraktion, longitudinale Verkürzung, sowie 

eine leichte Torsion zwischen Basis und Apex 
sind gut erkennbar. 
In gesunden Proban
ler definierten Gewebepunkte mittels Peak-
Combination HARP korrekt verfolgt werden; in 
Patienten waren es 92.8 ± 4.3 %. 

In
alle Probanden für 6 verschiedene Sektoren dar-
gestellt. Alle Sektoren kontrahieren ungefähr 
gleich stark und synchron. Im Gegensatz dazu 
zeigt Abb. 6 den Zeitverlauf der csh für 6 Sekto-
ren einer äquatorialen Schicht in einem Patienten 
mit anteriorem Infarkt. Sektoren, die wegen 
Narbengewebe in den Late Enhancement Bildern 
hell erscheinen (S6, S1, S5) kontrahieren deutlich 
weniger stark und verspätet im Vergleich zu Sek-
toren mit gesundem Gewebe (S2, S3, S4). Am 
stärksten kontrahiert der Sektor, welcher direkt 
gegenüber dem Infarkt liegt (S3). 
Die mittlere Zeit Tmax aller Segm
Ventrikels bis zum maximalen csh war gleich 
gross für Probanden (354.8 ± 43.8) wie für Pati-
enten (357.5 ± 36.1). Die Standardabweichung 
aber, welche die linksventrikuläre Dissynchronie 
wiederspiegelt, war signifikant (P < 0.0001) grös-
ser in Patienten (81.1 ± 14.5) im Vergleich zu 
gesunden Probanden (43.7 ± 6.3). 
In Abb. 7 sind für einen Patienten 
Infarkt für alle 60 Segmente des linken Ventrikels 
Late Enhancement, csh bei Endsystole und Tdiff

als Bull’s Eye-Plot dargestellt. Regionen mit Late 
Enhancement aufgrund von Narbengewebe kor-
respondieren gut mit Segmenten, die reduzierte 
und verspätete Kontraktion aufweisen. Im Gegen-
satz dazu erreichen benachbarte Segmente ohne 
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Abbildung 5 Zeitverlauf der zirkumferenziellen 
Verkürzung (csh) auf äquatorialer Ebene, gemit-
telt über alle Probanden (Sektordefinitionen oben 
links, S1 im Septum). 

Abbildung 4 3D Isosurface-Darstellung des kont-
rahierten und des entspannten Herzens eines ge-
sunden Probanden. Alle drei Datensätze mit un-
terschiedlichen Tagging-Richtungen wurden mit-
einander multipliziert und für die Darstellung in 
Abhängigkeit der Herzebenen farbkodiert. 

EKG 

Endsystole Letzte Herzphase 
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Late-Enhancement im gleichen Sektor, aber auf 
einer anderen Herzebene Tmax verfrüht.

Zusammenfassung & Diskussion 

ung von 3D Eine schnelle Methode zur Mess
CSPAMM Tagging Datensätzen wurde vorge-
stellt. Bewegungskodierte Daten des gesamten 
Herzens konnten in nur drei Atemstopps von 18 
Herzschlägen Länge akquiriert werden. Die Pro-
zedur wurde sowohl von Probanden als auch von 
Patienten mit subakutem Myokardinfarkt gut tole-
riert. Gewebepunkte konnten mit HARP automa-
tisch und zuverlässig durch den 3D Raum verfolgt 
werden.

In den Patienten korrespondierten hypokinetische 
Regionen gut mit Regionen, die Late Enhance-
ment aufwiesen. In [8] konnte gezeigt werden, 
dass Segmente mit transmuralem Infarkt passiv 
und deutlich verspätet kontrahieren (‚post-systolic 
shortening’). Die 3D Bewegungsdaten des gesam-
ten linken Ventrikels zeigen noch weitere Effekte, 
die es zu untersuchen gilt, wie z. B. das verfrühte 
Kontrahieren von gesunden Regionen. 
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In Verbindung mit Late Enhancement Bildern 
könnte 3D Tagging auch verwendet werden, um 
die links ventikuläre Dissynchronie zu quantifi-
zieren und das individuelle Ansprechen auf die 
Cardiac Resynchronisations-Therapie besser vor-
auszusagen.
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Late Enhance- 
ment-Bild 

Abbildung 6 Zeitverlauf der zirkumferenziellen 
Verkürzung (csh) in 6 Sektoren einer äquatorialen 
Schicht im Vergleich mit dem entsprechenden La-
te Enhancement-Bild für einen Patienten. Sekto-
ren mit Narbengewebe (S6, S1, S5) kontrahieren 
weniger stark und verspätet (Pfeil). 
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Abbildung 7 Resultate in einem Patienten mit Myokardinfarkt anterior. a) Regionen, die 
aufgrund von Narbengewebe Late Enhancement (LE) aufweisen. b) Zirkumferenzielle Ver-
kürzung (csh) in der Endsystole. c) Zeitdifferenz Tdiff des max. csh eines Segmentes gegen-
über dem durchschnittlichen Tmax aller Segmente. Blau = frühe, rot = späte, grün = normale 
Kontraktion. Ein äquatoriales Tagging-Bild (Schnitt durch den 3D Datensatz) mit Sektorde-
finitionen ist rechts unten gezeigt. 
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7-Dimensional flow quantification with balanced SSFP 
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Introduction 
Seven-dimensional flow quantification techniques (3D spatial encoding, 3-direction velocity encod-
ing, and time resolution) are widely used for the study of flow patterns in blood vessels. The existing 
methods [1] are based on radiofrequency spoiled gradient echo sequences that give very low signal 
from fluids because of spin saturation effects when TR << T1. In this work, we show the feasibility 
of a flow sensitive phase-contrast balanced SSFP (PC-bSSFP) sequence, which holds a T2/T1 con-
trast, and results in a significantly higher signal to noise ratio in fluids. As a drawback, the imple-
mentation of a bSSFP sequence requires attention to issues concerning steady-state and artifacts. In 
order to avoid steady-state disruption, leading to signal loss and artifacts, flow compensation over 
repetition time was implemented in our sequence. Additionally, it was critical to optimize the gradi-
ent parameters in order to obtain the desired flow sensitivity while maintaining the shortest possible
TR, not only for temporal resolution but also for reducing bSSFP-specific banding artifacts. Our im-
plementation allowed us to extend the field of application of 7D flow measurement sequences to the 
study of cerebro-spinal fluid (CSF) flow patterns, which are still unclear in the present state of re-
search. 

Materials and Methods 
A prospectively triggered bSSFP sequence 
was implemented, with constant flow sensi-
tivity at TE and flow compensation at TR. 
To achieve this, a custom iterative algorithm 
that calculates the optimum gradient pa-
rameters was implemented. This algorithm 
finds the shortest bipolar gradient shape with 
given zeroth and first moments, taking into 
account the hardware constraints (discrete 
gradient event timing, slew rate and ampli-
tude limitations). Zeroth moment controls 
the acquired k-space location and the SSFP 
balancing conditions, and first moment con-
trols flow sensitivity and compensation. 
With this algorithm, new gradient shapes are 
calculated for every acquired line, in order to obtain maximum flow measuring accuracy at echo 
time and flow compensation at repetition time for every location of the k-space. 

Eddy current compensation was obtained by means of “pairing” of k-space lines [2], meaning that 
the sequence was run on two adjacent k-space lines for each flow sensitivity direction. Because adja-
cent k-space lines result in similar gradient patterns, eddy currents produced by them almost com-
pletely compensate. 

In order to optimize efficiency, the used flow encoding scheme is the “balanced four-points” phase-
contrast method as described in [1], in which the flow data are acquired in four different measure-
ments, and every measurement encodes a linear combination of flow in the three spatial directions. 
Because of this encoding method and because of the pairing technique, the time resolution of the se-
quence is 8xTR. The final sequence running scheme is shown in Figure 1.  

Fig. 1: Flow encoding scheme. The four different gray levels 
correspond to the flow encoding steps. 
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Fig. 3: Vector fields representing CSF flow velocities and direction in the neck at three different cardiac phases, in 
oblique coronal view (a, b and c) and axial view (d, e and f).

Sequence parameters and experiments 
Phantom experiments were performed on a static spherical phantom to assess the general imaging 
quality and to test the effectiveness of the pairing technique. A Venc of 10cm/s (TR=12ms) was 
used, because low Vencs produce stronger and 
steeper gradient waveforms and thus stronger eddy 
currents; in addition to this, long TRs are more 
likely to produce banding artifacts. 

In vivo experiments were performed on healthy vol-
unteers with a 1.5T scanner (Avanto, Siemens 
Medical Solutions, Germany) in the head for blood 
flow measurement and in the neck (C3-C6 region) 
for CSF. Venc of 100cm/s (TR=9.6ms) for blood 
and a Venc of 10cm/s (TR=12ms) for CSF were 
used. Flip angle of 70° was used in all measure-
ments. Flow visualization was done with commer-
cial software (EnSight, CEI, USA).  

Results 
The pairing technique resulted extremely effective in compensating eddy currents, as shown in fig-
ure 2. The features of image obtained without pairing are completely obscured by artifacts, whereas 
on the other only a very faint residual ghosting artifact is visible. 

Figure 3 represents the flow of the CSF in the vertebral column, depicted as vector fields at three 
different time points: second (a, d), third (b, e) and seventh (c, f) cardiac phase. Vector fields clearly 
show the dependency of the flow intensity and direction from the cardiac phase, showing backflow 
in the last phase, and also depicting in-plane flow components that change during the cardiac cycle. 

Quantitative evaluation resulted in a SNR of 39.7 for the bSSFP images, and a SNR of 4.8 for 
spoiled gradient-echo images with similar imaging parameters. Due to this eight-fold improvement 
in SNR, an accuracy of the measurement that was not possible with spoiled sequences was achieved 
with the bSSFP sequence. 

Fig. 2: Spherical phantom scanned with pairing (a) 
and without pairing (b). Strong eddy current arti-
facts are visible in the second image, whereas only a 
very faint ghosting artifact is visible on top of image 
(a) 
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Figure 4 represents the blood flow in the superior sagittal sinus as particle traces. Qualitatively good 
representation was obtained. The scan correctly depicted the anatomical variant of the subject, in 
which blood from the superior sagittal sinus flows to the right transverse sinus only, and blood from 
the straight sinus flows to the left transverse sinus. Measured flow velocities (of approximately 10 
cm/s) are compatible with the physiological data, even though an underestimation is to be expected 
because relatively low spatial and time resolution. Noise is not appreciable in the particle traces, as 
all the traces follow the vessel 
path without any deviation 
from the expected direction. 

Discussion 
With this work, we showed the 
feasibility of a novel sequence 
based on bSSFP for seven-
dimensional (three-
dimensional, three-directional, 
time resolved) flow measure-
ment. This sequence is an al-
ternative to radiofrequency-
spoiled 3D gradient echo 
phase-contrast sequences, 
which are now widely used for studies of hemodynamics and velocity quantification in various parts 
of the body. 

Due to the long longitudinal relaxation time of blood and of body fluids in general, RF-spoiled se-
quences do not offer optimal contrast for imaging these tissues, in case of low flow velocities or 
thick imaged slabs, where inflow enhancement effects are not appreciable, because the spoiling in-
duces spin saturation effects in the tissues. This results in extremely low signal and therefore low 
signal-to-noise both in the magnitude and the phase images. On the contrary, bSSFP is not signifi-
cantly affected by saturation, and is characterized by very high signal for blood and CSF. Therefore 
it is a valid alternative for flow measurements. 

As a drawback, bSSFP sequences have more possible sources of artifacts with respect to RF-spoiled 
sequences. It was shown that the pairing technique and the flow compensation avoid eddy current 
artifacts (even though a residual ghosting is sometimes present) and steady-state disruption, but 
banding artifacts (typical for bSSFP with long TRs) due to off-resonance frequencies can still affect 
the images and potentially obscure relevant information. These artifacts are more likely to appear at 
interfaces between zones with different susceptibilities. 

The need of complete gradient moment balancing to satisfy the bSSFP hypotheses, along with the 
pairing, also introduces longer repetition times with respect to spoiled sequences, therefore the time
resolution of our method generally lower. Time resolutions of 96ms for CSF and of 76.8ms for blood 
were obtained. This might lead to an underestimation of peak velocities for highly pulsatile motion, 
like arterial blood flow, but this issue is affecting venous blood and CSF to a lesser degree. 

In conclusion, we believe that this method is very promising especially for the investigation of CSF 
flow patterns, a topic still widely debated in the literature and associated to some important diseases 
(hydrocephalus, Chiari malformation, etc.). 

References: [1] Markl M. et al., J Magn Reson Imaging 2003;17(4):499-506. [2] Bieri O et al., 
Magn Reson Med 2005;54(1):129-137.

Fig. 4: Streamline representation of flow in the superior sagittal sinus in 
oblique coronal view (a) and sagittal view (b) 
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HYPER-CEST Sensitivitätssteigerung zur Molekularen Bildgebung mittels 

funktionalisierter Xenon-Biosensoren 

Während Methoden der konventionellen MR-Bildgebung zwar mit thermischer Spin-

Polarisation auskommen und eine sehr starke Magnetisierung aufgrund der hohen Konzentration an 

Gewebswasser gewährleistet ist, sind die Möglichkeiten zur 1H-basierten molekularen Bildgebung 

aufgrund dieser Tatsache gleichzeitig sehr limitiert. Neuere molekulare Tracer basieren daher auf 

dem Einsatz hyperpolarisierter Medien, bei denen trotz geringer Spin-Dichte ein ausreichend 

starkes Signal detektiert werden kann, das nicht vom Hintergrund des unspezifischen Wasser-

Signals überdeckt wird. In den meisten Fällen wird dabei jedoch mit der Hyperpolarisation von 

Kernen gearbeitet, die kovalent im zu detektierenden Molekül gebunden sind. Dies limitiert den 

Zeitrahmen, der zur Verabreichung und Anreicherung des Kontrastmittels im Zielvolumen 

vorhanden ist, auf die Lebensdauer der Hyperpolarisation. Je nach Diffusions-Eigenschaften der 

Moleküle führt dies zu erheblichen Signal-Verlusten. Außerdem kann nur eine direkte Detektion  

erfolgen, d.h. die Signalstärke ist direkt proportional zur Konzentration des hyperpolarisierten 

Kontrastmittels.

Die Verwendung von Xenon-Biosensoren umgeht mehrere dieser Probleme. Signale von 

hyperpolarisiertem exogenem 129Xe können ohne Hintergrundsignal aufgenommen werden und sind 

extrem sensitiv von der molekularen Umgebung abhängig. Somit kann dieser Kern sogar als Sonde 

eingesetzt werden, wenn er nicht kovalent in Molekülen gebunden ist. Die Detektion spezifischer 

Biomoleküle erfolgt mit Sensoren, bei denen Xenon in einem molekularen Käfig gefangen ist, der 

über einen Target-Liganden an bestimmte Zielstrukturen wie z.B. Proteine binden kann. In einem 2-

stufigen Prozess wird zunächst das Kontrastmittel in Form eines funktionalisierten Käfigs 

verabreicht und später das in einem Perfusat gelöste hyperpolarsierte Edelgas mit der wesentlich 

höheren Diffusivität in das Zielvolumen eingebracht. Durch den raschen chemischen Austausch des 

Edelgases im Käfig wird die spezifische Information des funktionalisierten Sensors innerhalb kurzer 

Zeit auf eine große Anzahl hyperpolarisierter Kerne übertragen und dadurch um ein Vielfaches 

verstärkt.

Xenon-Biosensoren (Abb. 1) bestehen aus einem Cryptophan-A-Käfig, einem Linker und 

einem Antikörper oder Liganden, der die spezifische Detektion des Targets ermöglicht [1]. Dem im 
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Abb. 1: (a) Aufbau eines funktionalisierten Biosensors. Der Cryptophan-A-Käfig 
(schwarz), dessen Wasserlöslichkeit durch eine Peptidkette erhöht wird (blau), dient zur 
Aufnahme des hyperpolarisierten Xenons. Über einen Linker (grün) ist der Käfig an den 
Target-Liganden, in diesem Fall Biotin (rot), gebunden. (b) Jedes Molekül des Proteins 
Avidin kann vier funktionalisierte Sensoren binden. (c) Avidin-markierte Agarose-Perlen 
dienen als mikroskopische Modell-Struktur, um die Detektion von Zellen über deren 
Oberfrlächen-Proteine zu simulieren. 

Abb. 2: Prinzip der Signalverstärkung mit HYPER-CEST: statt einer direkten 
Detektion des im Cryptophan gebundenen Xenons (grün) wird die Resonanz 
bei 65 ppm nur zur Kodierung mittels eines selektiven Sättigungspulses 
genutzt und nach einigen Sekunden das drastisch verminderte Signal des frei 
gelösten Xe detektiert. 

Käfig gebundenen Xenon 

lässt sich eine NMR-

Resonanz zuordnen, die sich 

signifikant vom Signal des 

frei gelösten Edelgases 

unterscheidet (ca. 130 ppm in 

wässriger Lösung). Nichts-

destotrotz erfordert eine 

konventionelle direkte Detek-

tion des Sensors zur mole-

kularen Bildgebung eine 

Vielzahl an Repetitionen über 

mehrere Stunden, da nur 

wenige Xe-Atome im Crypto-

phan gebunden sind und ca. 

99% der nutzbaren Hyperpo-

larisation frei in Wasser gelöst ist [2]. Versuche zur spektroskopischen Bildgebung (CSI) an einem 

2-Kompartment-Perfusions-Phantom, dessen eine Hälfte einen Biotin-markierten Sensor zur 

Bindung an Avidin-tragende Agarose-Perlen (Abb. 1c) enthält, würden normalerweise bei einer 

Sensor-Konzentration der Größenordnung 10-6 M die Aufnahme von ca. 3300 kompletten 2-D CSI-

Datensätzen erfordern.

Im vorgestellten Projekt wurde eine indirekte Auslese des Sensor-Signals realisiert, welche 

auf dem chemischen Austausch des Käfig-assoziierten Xenons beruht (Abb. 2). Das Edelgas 

befindet sich bei Raumtemperatur für 

ca. 30 ms im Cryptophan. In dieser 

Zeit ist es auf einen selektiven 

Sättigungs-Puls sensitiv, der zu einer 

Art Markierung des Kerns benutzt 

werden kann. Wird dieser Puls nun 

für mehrere Sekunden eingestrahlt 

(cw-Puls), so wird pro Käfig die 

Hyperpolarisation von mehreren hun-

dert Kernen aufgehoben, weshalb 

sich in der unmittelbaren Umgebung 

des Sensors ein signifikanter Signal-

verlust akkumuliert [3]. Der Sätti-

gungs-Transfer von der Spin-Spezies 

eines Kontrastmittels auf die Spezies 

eines Auslese-Pools ist aus der 1H-
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Abb. 3: Molekulare Bildgebung mittels Xenon-Biosensoren und HYPER-
CEST. Ein 2-Kompartment-Perfusionsphantom (als S/W-Bild unterlegt) 
enthält Avidin-markierte Agarose Perlen, die im rechten Volumen einen 
über Biotin funktionalisierten Bisoensor gebunden haben. (a) Das 
Agarose-spezifische Xe-Signal zeigt die örtliche Verteilung der Perlen. (b)

Dagegen gibt das Signal von Xe in Wasser die Verteilung des reinen 
Perfusats im Rückfluss-Bereich des Phantoms wieder. (c) Aktivierung des 
HYPER-CEST-Verfahrens bleicht das Signal dort aus, wo der Sensor 
anwesend ist. (d) Im Differenz-Bild ist nur das Volumen zu sehen, in dem 
der Sensor lokalisiert ist. 

MRT bekannt und wird als Chemical Exchange Saturation Transfer (CEST) bezeichnet [4]. Die 

Kombination dieses Ansatzes mit den Eigenschaften der Xenon-Biosensoren in Form des sog. 

HYPER-CEST-Verfahrens führt zu einer wesentlich besseren Nutzung der zur Verfügung 

stehenden Hyperpolarisation. Die Differenz aus dem Signal einer zuvor durchgeführten Referenz-

Messung mit off-resonanter cw-Einstrahlung und dem noch detektierbaren Signal nach aktiviertem 

HYPER-CEST-Effekt, ergibt nur dann ein vom Rauschen verschiedenes Signal, wenn ein 

Sättigungs-Transfer stattgefunden hat. Folglich leuchten bei Implementierung der HYPER-CEST-

Technik für die MRT nur die Bereiche im Differenz-Bild auf, in denen der funktionalisierte Sensor 

lokalisiert ist. Aufgrund der hohen Sensitivität des Xenons auf seine molekulare Umgebung lassen 

sich aus zwei CSI-Datensaetzen insgesamt 4 Bilder mit unterschiedlichem Kontrast erzeugen (Abb. 

3):

 Die räumliche Verteilung des reinen Perfusats ohne die Anwesenheit der Agarose-Perlen 

wird durch die Nachbearbeitung des Signals bei 192,5 ppm dargestellt. 

 Durch Selektion des Signals bei 193,6 ppm werden Bereiche dargestellt, in denen das 

perfundierte Medium – also die Agarose-Perlen – vorkommen. Im off-resonanten HYPER-

CEST-Bild leuchten daher beide zentralen Kompartimente des Perfusionsphantoms auf. 

 Das Bild mit aktiviertem Sättigungs-Transfer stellt nur den Bereich der Agarose dar, der nicht 

durch den Sensor markiert ist. 

 Das Differenz-Bild enthält die 

komplementäre Information, 

nämlich die räumliche Verteilung 

der Agarose-Perlen, die den 

Biosensor gebunden haben. 

Im vorgestellten Projekt betrug die 

Konzentration des detektierten Target-

Proteins Avidin nur 325 nM. Verglichen 

mit konventioneller direkter Auslese des 

Sensor-Signals konnte die Messzeit um 

99,97% reduziert werden. 

Die Implementierung in Form 

einer CSI-Sequenz ist ein erster Schritt, 

um die verschiedenen Arten des Kon-

trasts zu demonstrieren. Prinzipiell 

können aber bei Verzicht auf die 

spektrale Information des Xe-Signals 

auch schnellere Auslese-Methoden mit 

dem HYPER-CEST-Ansatz kombiniert 

werden. Der über die Pulsparameter frei 

kontrollierbare Sättigungs-Kontrast kann 
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für jede MRT-Sequenz generiert werden, die sensitive genug für 129Xe-Bildgebung ist: sobald das 

Signal des frei gelösten Xenons für 2-dimensionale NMR-Datensätze ausreicht, wird die durch den 

chemischen Austausch verstärkte spezifische Signal-Auslöschung bereits im Umfeld weniger 

Target-Moleküle hervorgerufen, die den Sensor binden.

Diese hohe Sensitivität ist einer der Vorteile, die durch die Kombination von CEST und 

hyperpolarisierten Kernen entstehen [3]. Im Gegensatz zu CEST mit thermisch polarisierten 

Protonen sind keine hohen Magnetfelder nötig, um etwa die die Sättigung schmälernde T1-

Relaxation zu verlangsamen oder die geringe chemische Verschiebung zwischen der gesättigten 

und der detektierten Resonanz zu kompensieren. Hyperpolarisierte Kerne relaxieren sehr langsam 

(T1 ca. 60 s für Xe in Lösung) und die chemische Verschiebung für Xe ist so groß, dass das Signal 

des Sensors selbst bei 300 mT noch vom Signal des freien Xe getrennt werden könnte. Direkte 

Sättigungs-Effekte der detektierten Resonanz (sog. „Spillover-Effekt“) konnten somit in der 

vorgestellten Arbeit ebenso wie  Sättigungs-Verluste während der Dauer des cw-Pulses nahezu 

ausgeschlossen werden. Im Vergleich zu CEST- und PARA-CEST-Kontrastmitteln, die einen 

Sättigungs-Transfer auf das Wasser-Signal ermöglichen, ist HYPER-CEST deshalb viel effektiver. 

Ein Signalrückgang um ca. 50% erforderte eine Konzentration von detektierbarem Xenon-Biosensor 

von nur 1.3 M. Dabei ist zu beachten, dass diese Experimente mit einer Gasmischung 

durchgeführt wurden, die nur 1% Xe enthielt, welches wiederum nur zu ca. 3% polarisiert wurde. 

PARA-CEST-Experimente mit typischen Kontrastmittel-Konzentrationen der Größenordnung 10-3 M 

beobachten dagegen nur eine Sättigung von wenigen Prozent. Der Signal-Kontrast ist daher bei 

HYPER-CEST viel stärker, obwohl die Methode mit einer Konzentration an detektierbaren Kernen 

auskommt, die ca. 2600-4400mal geringer ist als bei den üblichen Hochfeld-Experimenten der 

CEST-Methoden mit Auslese des Wasser-Signals. Die Effizienz dieser 1H-basierten Detektion lässt 

sich zwar durch den Einsatz von Konstrukten mit vielen austauschbaren Protonen (PARA-CEST-

Polymere) oder H2O-Molekülen (LIPO-CEST) signifikant steigern, aber das gleiche Potential steht 

auch noch für Xenon-Biosensoren zur Verfügung: bei der sog. „dendrimeric amplification“ sind 

mehrere Käfige an die funktionale Einheit des Sensors gebunden und können somit den HYPER-

CEST-Effekt nochmals um ein Vielfaches verstärken.

Mittels der 129Xe-gestützten molekularen Bildgebung besteht damit die Möglichkeit, künftig 

spezifische Zielstrukturen schon bei Konzentrationen der Größenordnung 10-10 M zu detektieren. In 

spektroskopischen Datensätzen ist es bereits gelungen, den Sensor bei nur 5 nM nachzuweisen [5]. 

Ebenso besteht die Einsatzmöglichkeit zur Temperatur-Bildgebung, da der chemische Austausch 

der Xe-Atome und damit der HYPER-CEST-Kontrast auch von der Umgebungstemperatur 

abhängen [6]. Mit dem Einsatz optimierter Hyperpolarisatoren und verbesserter Sensoren besitzt 

die HYPER-CEST-Methode großes Potential für die NMR-Bildgebung und –Spektroskopie auf dem 

Gebiet der molekularen Diagnostik in vivo und in vitro. 
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Axiale 2D TOF-Venographie mit kontinuierlich bewegtem Patiententisch

S. Huff , D. Paul , M. Markl , U. A. Ludwig

Abt. Röntgendiagnostik, Medizin Physik, Universitätsklinikum Freiburg i. Brsg.

1 Einleitung
Die Time-of-Flight Magnetresonanz-Angiographie (TOF-MRA) [1] ermöglicht eine nichtinvasive Ge-
fäßdarstellung. Stationäres Gewebe wird dabei durch hohe Flipwinkel und kurze Repetitionszeiten
(TR) innerhalb der angeregten Schicht unterdrückt, während der Blutfluss ungesättigte Spins von
außen nachliefert. Im Folgenden wird eine auf der TOF-Technik basierende Differenz-MRA-Methode
für erweiterte Gesichtsfelder (FOV ) vorgestellt, bei der sich der Patiententisch kontinuierlich wäh-
rend der Datenakquisition bewegt und mit der eine Auslöschung des Körperfett-Signals erzielt wird.
Als Anwendung dieser neuen Technik wird ein Angiogramm der peripheren Venen eines gesunden
Probanden präsentiert.

2 Material und Methoden
Die peripheren in vivo Aufnahmen wurden an einem 1,5 T Ganzkörpertomographen (Magnetom
Espree, Siemens Medical Solutions, Erlangen) mit kontinuierlicher Bewegung des Patiententischs
(2mm/s) durchgeführt. Es wurden 3 mm dicke axiale Schichten bei Absättigung des Arteriensignals
sequentiell akquiriert (FOV = 400x260mm2, Matrix = 320x208, TR = 18, 74ms, TE = 4, 67ms,
GRAPPA mit Beschleunigungs-Faktor 2, Akquisitionsdauer 5 Min.). Die Aufnahme wurde bei glei-
chen Parametern und Absättigung des Signals von Arterien und Venen wiederholt. Im Anschluss
wurden die Signalmagnituden einander entsprechender Schichten pixelweise subtrahiert. Anwendung
der Maximum Intensity Projection-(MIP-)Technik [1] auf den Datensatz der TOF-Differenz-MRA
lieferte ein Venogramm.

3 Ergebnisse und Diskussion

Abbildung 1: MIP der
TOF-Differenz-MRA

Abb. 1 zeigt die koronale Ansicht des Venogramms aller akquirierten Schich-
ten. Mit der neuen Technik gelingt auch ohne Kontrastmittelgabe eine
qualitativ hochwertige Darstellung peripherer Venen. Durch die Subtrakti-
onstechnik gelingt eine Auslöschung des Körperfett-Signals, die mit einer
regulären Fettsättigung bei kontinuierlich bewegtem Patiententisch nicht
möglich ist. Zusätzlich wird das unterdückte Signal des statischen Gewe-
bes weiter verringert und der Blut-Gewebe-Kontrast erhöht. Innerhalb der
klinischen Routine wird die MRA für ein erweitertes FOV dagegen meist
unter Kontrastmittelgabe bei koronaler Schichtführung durchgeführt, wo-
bei die Messung mit kontinuierlichem Tischvorschub [2] oder in mehreren
Stationen [3] stattfindet. Die Qualität der Gefäßdarstellung ist dann stark
von der Abstimmung der Datenaufnahme auf die Bolus-Applikation und die
Bewegung des Patiententischs abhängig. Mit der TOF-MRA steht dagegen
eine nichtinvasive und zeitlich nicht limitierte Methode zur Verfügung. Ins-
besondere periphere Gefäße können bei erweitertem FOV in vergleichbarer
Qualität dargestellt werden, da diese durch die Aufnahmeschichten hinrei-
chend senkrecht angeschnitten werden. Die hier vorgestellte Methode soll

innerhalb der klinischen Routine im Anschluss an eine Kontrastmittel-unterstütze koronale MRA
zum Einsatz kommen. Dadurch steht eine weitere aussagekräftige Befundungsebene zur Verfügung,
und der Blut-Gewebe-Kontrast der TOF-Aufnahme ist durch die verbliebene Anreicherung des Bluts
mit Kontrastmittel (

”
late enhancement“) gesteigert. Eine Erweiterung des Aufnahmebereichs auf den

gesamten Körper ist ebenso geplant wie die Erstellung eines Arteriogramms. Letzteres stellt bei kon-
tinuierlich bewegtem Patiententisch durch die starke Pulsatilität des Blutflusses in den Arterien ein
Problem dar, das in Zukunft durch Studien mit gleichzeitiger EKG-Aufzeichnung und angepasster
Rekonstruktion behoben werden soll.
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Verzerrungsfreie, suszeptibilitätsgewichtete Magnetresonanztomographie des Herzen. 
U. Heinrichs1, T. Frauenrath1, J.F. Utting1,2, T. Niendorf1 

1Klinik für Radiologische Diagnostik, Experimentelle MRT und 2IZKF-BIOMAT, Universitätsklinikum der RWTH-Aachen, 
Germany 

Motivation 
Gegenwärtig klinisch eingesetzte MR-Bildgebungstechniken zur Darstellung des kardiovaskulären Systems nutzen entweder 
intrinsische Kontrastmechanismen (T1- / T2-Kontrast) oder Unterschiede in der Kinetik der Kontrastmittelpassage zur Unter-
scheidung von gesundem und erkranktem Gewebe. Letztere unterliegen hohen Geschwindigkeitsanforderungen, die eine hohe 
zeitliche Auflösung von 1 bis 2 R-R-Intervallen bedingen. Diese wiederum geht zu Lasten des Signal-Rausch- (SNR) und des 
Kontrast-Rausch-Verhältnisses (CNR) und reduziert die realisierbare räumliche Auflösung pro Zeiteinheit auf etwa 3-4 mm 
Pixelkantenlänge. Des Weiteren sind die Nebenwirkungen der Kontrastmittel Gegenstand der aktuellen Diskussion über den 
klinischen Einsatz dieser MRT-Untersuchungen [1,2].
In der Perfusionsbildgebung basierend auf dem BOLD-Effekt (Blood Oxygenation Level Dependent) hingegen fungiert Blut als 
Mikrozirkulationstracer. Die für die BOLD-MRT erforderliche Suszeptibilitätsgewichtung wird konventionell mehrheitlich mit der 
schnellen Echo-Planar-Bildgebung (EPI) oder segmentierten Gradienten-Echo Techniken [3] realisiert. Diese wiederum beein-
trächtigen jedoch durch ihre intrinsischen Eigenschaften die Bildqualität und damit die Reproduzierbarkeit BOLD-gewichteter 
Perfusionsbildgebung. Deshalb wird hier zur  Darstellung BOLD-Kontrast gewichteter Aufnahmen des Myokards ohne obige Li-
mitationen eine schnelle Spin-Echo basierte Bildgebungstechnik mit Blutunterdrückung und Suszeptibilitäts-(T2*-)Wichtung 
entwickelt. 

Methoden 
Phantom- und Probandenmessungen wurden an einem 3.0T System zusammen mit einer 32-Kanal-Herzspule (Philips Medical 
Systems, Best, Niederlande) durchgeführt. Die mit der Herzbewegung synchronisierte Bildgebungstechnik setzt sich zusammen 
aus einem doppelten Inversion-Recovery-Puls zur Unterdrückung des ventrikulären Blutes [4], gefolgt von einem Naviga-
tormodul zur Kompensation der Atembewegung und einer schnellen Spin-Echo-Technik (TSE) mit beliebig wählbarer T2*-
Wichtung inklusive einer außerhalb des Akquisitionsfensters verschobenen Echogruppe (Displaced UFLARE [6, 7]).
FOV=(35×35) cm2, matrix size = 256×256, TE=38 ms, TR=2 R-R Intervalle.  

Ergebnisse und Diskussion 
Die entwickelte suszeptibilitätsgewichtete TSE-Bildgebungstechnik liefert selbst bei starker T2*-Wichtung eine hohe Bildqualität. 
Vergleichende EPI-Aufnahmen zeigten, dass die suszeptibilitätsgewichteten Spin-Echo-Bilder sowohl frei von durch B0-
Inhomogenitäten verursachte Verzerrungen als auch frei von Bewegungsartefakten sind. Dieser Vergleich demonstriert 
anschaulich das Potential der TSE-basierten BOLD-Herz-MRT-Bildgebung, die möglicherweise ohne den Einsatz von 
Kontrastmitteln zur Herz-Perfusions-Messung auskommt und dabei keinerlei Beeinträchtigungen wie die bisher verwendeten 
Verfahren aufweist. Die resultierende Bildinformation eröffnet darüber hinaus neue Möglichkeiten für die kardiovaskuläre MRT, 
wie die Untersuchung der Endothelfunktion von Gefäßen, die Erkennung stress-induzierter Angina pectoris, die Abbildung und 
Quantifizierung des Eisengehalts von Myokardgewebe, die Abbildung der Sauerstoffsättigung des Blutes im Myokard sowie die 
Differenzierung zwischen Arterien und Venen die aufgrund der beschriebenen Limitationen bisher nur bedingt oder gänzlich 
nicht zugänglich waren.  

     
Bild 1: a) Phantom (Ø=20cm, Lochabstand 25mm), verzerrungsfreie TSE-Technik mit T2*-Wichtung (overlay rot) und T2*-
gewichtete Echo-Planar (EPI) Bildgebung (grau) ; b) verzerrungsfreie TSE-Technik mit T2*-Wichtung und Blutunterdrückung im 
gesunden Probanden; c) T2*-gewichtete Echo-Planar (EPI) Bildgebung im selben Probanden. 

Referenzen: 
1. Sadowski EA et al.; Radiology 2007; 243:148-157. 5. Oshinski JN et al.; Int J Card Imaging 1998; 14:191-199. 
2. Kuo PH et al.; Radiology 2007; 242:647-649. 6. Norris DG et al.; Magn Res Imag 1993; 11: 921-924. 
3. Fieno DS et al.; Circulation 2004; 110:1284-1290. 7. Niendorf T.; Magn Res Med 1999; 41: 1189-1198.
4. Simonetti OP et al.; Radiology 1996; 199:49-57. 
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Identifizierung eisenmarkierter Zellen im Herzen in vivo mittels Gadolinium-verstärkter 

Magnetresonanz-Tomographie innerhalb einer Atemanhaltephase
D. Cleppien1, G. Horstick2, A. Karpi2, M. Bug1, N. Abegunewardene2, M. Vosseler2, and W.G. Schreiber1

1Klinik für Diagnostische und Interventionelle Radiologie, Bereich Medizinische Physik, Klinikum der Universität 
Mainz, Mainz, Deutschland  
2Klinik für Innere Medizin und Kardiologie, Klinikum der Universität Mainz, Mainz, Deutschland 

Ziel dieser Studie war es, eisenmarkierte Zellen im lebenden Herzmuskel 
eines Grosstiers innerhalb einer Atemanhaltephase mit Hilfe einer 
„Positiv Kontrast“- Methode auf Basis der „White Marker“- Technik [1] 
darzustellen. Diese Technik benutzt den lokal wirkenden Gradienten der 
Eisenpartikel als zusätzlichen Bildgradienten, während Signal aus 
Gebieten ohne eisenmarkierten Zellen unterdrückt wird. Da die „White-
Marker“- Technik für ausreichenden Kontrast eine lange Akquisitionszeit 
benötigt, war die Darstellung von eisenmarkierten Zellen am Herzen 
bisher nicht möglich. 
Material und Methoden

MR-Bildgebung: Die Messungen wurden an einem 1,5T Magnetom 
Vision (Siemens Medical Solution, Erlangen) Ganzkörpertomographen 
mit eingebautem Ganzkörper-Gradientensystem, das maximale 
Gradientenschaltzeiten von 50 mT/m innerhalb von 300µs ermöglicht, 
durchgeführt, dessen maximalen Gradientenstärken nicht verwendet 
wurden. Für die Bildakquisition wurde eine Vierelement-
Oberflächenspule benutzt. 
Die „Positiv-Kontrast“ – Bildsequenz  ist eine TurboFlash-Sequenz, 
deren Rephasierungsgradient das Signal nur teilweise rephasiert (40%). 
Die Pixelgrösse betrug 1,17x 1,17 mm2, die Schichtdicke 7mm, 
TI/TR/TE = 230ms/ 1966ms/3,4 ms mit =20°. Die Messungen wurden 
über zwei Akquisitionen innerhalb einer Luftanhaltephase gemittelt. 
Die Konzentration des bei einigen Messungen zusätzlich gegebenen 
Kontrastmittels ist 0,2 ml/kg Gd-DTPA gewesen (Magnevist, Bayer-
Schering Pharma AG). 
Zellmarkierung: Endotheliale Progenitorzellen wurden mit Hilfe des 
Ficoll-Gradienten gewonnen und mit Eisenoxid-geladenen 
Mikrokugeln (0,9µm) der Bangs Laboratories (Fischers, IN) markiert. 
Die Mikrokugeln bestehen aus einer Divinyl-Benzen Matrix mit 
eingelagerten 63,4% Magnetit-Eisenoxid Teilchen [2]. 
Gewebepräparation: Für diese Studie wurden 2ml eisenmarkierter Zelllösung (Konzentration = 1,96*106

Zellen/ml) in verschiedenen Portionen bis zu 0,6ml in den Herzmuskel des linken Ventrikels eines Hausschweins 
injiziert. Kurz nach der Injektion wurde das Herz mittels der Magnetresonanz-Tomographie untersucht. Während 
der Messung war das Tier narkotisiert und künstlich beatmet. Die Experimente waren von der lokalen Ethikgruppe 
genehmigt worden. 
Ergebnis:
In Abb.1  ist die Ansammlung der eisenmarkierten Zellen im 4-Kammerblick 2 Stunden nach Injektion dargestellt. 
Im „Negativ-Kontrast“ Bild (Abb.1a, TE = 4,8ms) zeigt der Pfeil auf die Auslöschung im Herzmuskel, die durch die 
markierten Zellen hervorgerufen wurde. In derselben Schicht zeigen Abb.1b und 1c an derselben Position ein helles 
Signal, das von den markierten Zellen hervorgerufen wird, während das restliche Herzmuskelsignal unterdrückt ist. 
Diese Bilder wurden 14min und 26min nach Injektion des Gadolinium-Kontrastmittels mit einem 
Rephasierungsgradienten von 40% aufgenommen. Man erkennt, dass das Signal der markierten Zellen in der Abb.1c 
gegenüber Abb.1b aufgrund der Auswaschung des Kontrastmittels aus dem Myokard abgenommen hat. Für die 
Messung in Abb.1d  wurde die Kontrastmittel-Konzentration verdoppelt gegenüber der Messung in Abb.1b, 
während Schicht und Sequenzparameter gleich blieben. Das Signal der markierten Zellen ist ebenfalls deutlicher. 
Diskussion und Zusammenfassung:
In dieser Studie konnte gezeigt werden, dass eine eindeutige in vivo-Identifizierung eisenmarkierter Zellen mit der 
vorgestellten „Positiv-Kontrast“ –Technik im lebenden Myokard innerhalb einer Atemanhaltephase möglich ist. Die 
Stärke des positiven Signals der markierten Zellen ist dabei abhängig von der Menge  der abgebildeten Zellen und 
von der Konzentration des zusätzlich injizierten Kontrastmittels im Myokard um die Zellen herum. 
Danksagung:
Mit freundlicher finanzieller Unterstützung des MAIFOR-Programmes des Klinikums der Universität Mainz 
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Abbildung 1:  Eisenmarkierte Zellen zwei Stunden 
nach Injektion in den Herzmuskel, 4-Kammerblick 
a) „Negativ-Kontrast“ Darstellung ohne 

Kontrastmittel 
b)  „Positiv-Kontrast“ Darstellung (40% Re-

phasierung), 14 min nach Injektion von  
0,2 ml/kg Kontrastmittel 

c) Dieselben Parameter und Sequenz wie in b), 25 
min nach Injektion von Kontrastmittel 

d) Dieselben Parameter und Sequenz wie in b) mit 
0,4 ml/kg Kontrastmittel, 14 min nach Injektion 
von Kontrastmittel. Das helle Signal der 
markierten Zellen ist stärker als in b). 
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Introduction: Time-resolved (CINE) phase contrast (PC) MRI allows 
measurement of time resolved three-directional velocities within entire 3D 
vascular structures [1-3]. The information contained in the PC data is not limited 
to volumetric flow, but also includes derived quantities such as wall shear stress
(WSS), the viscous drag of blood on the arterial wall, which is believed to play a 
key role in atherogenesis [4-7]. The purpose of this study was the development 
of quantitative analysis methods in order to derive flow parameters from CINE 
PC MR data. The method presented here makes use of robust data analysis 
methodologies in a planar analysis tool to provide blood flow and vessel wall 
parameters [2-3]. Initial results in volunteer and patient studies of the thoracic 
aorta illustrate the potential of such parameters to characterize the link between 

isturbed blood flow and mechanical properties of the vessel wall.  d

Materials and Methods: MRT-experiments were 
performed on 11 healthy volunteers (mean age 23.6 
years, range 20-34, 1 female) at 3T (Trio, Siemens, 
Germany) using a respiration controlled and ECG 
gated rf-spoiled 3D gradient echo sequence with 3-directional velocity 
encoding, 2.71-2.93 x 1.58-1.69 x 2.60-3.0 mm3 spatial resolution, 48.8 ms 
temporal resolution and venc=150 cm/s [1]. Data preprocessing included eddy 
current correction and optionally velocity aliasing correction. Planar analysis 
planes transversal to the arteries were retrospectively and interactively extracted 
from the acquisition volume using 3D visualization software (Ensight, CEI, 
USA) and then imported into an in-house analysis tool based on Matlab 
(MathWorks, USA) [2]. Frame-wise segmentation was interactively performed 
using cubic B-spline smooth contours (Fig.1). Cubic B-spline interpolation was 
used based on its excellent compromise of interpolation quality for a 
computational burden as well as its finite difference property which reduces the 
derivation to the use of another basis function [8]. Those B-spline properties were used to obtain interpolation and 
derivatives for the segmentation spline and the velocities. Based on the segmented vessel lumen contour and “Green’s 
theorem”, area and flow are efficiently computed from single integrals (eq.1-2). WSS is derived from the slope of the 

easured velocities at the arterial wall and can be described using a deformation tensor [9] (eq.4-5).  
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Fig. 1 Schematic illustration of B-
spline based segmentation and
velocity modeling 

Fig. 2 Location of minimum WSS
and maximum OSI along the 
thoracic aorta of healthy volunteers. 
Local minimum WSS and 
maximum OSI are determined 
independently for every of the 8 
planes defined along the aorta.  

(2 )WSS n n n  (4) 
with

i j j i
1 2

ij
V x V x (5)

n : inward normal; :  viscosity 

m

Results: Optimized planar flow and vessel wall quantification was successfully applied to all volunteers. Several flow 
parameters of interest were derived: geometrical information (area, perimeter, equivalent diameter), flow (time-
resolved flow, flow acceleration, flow per cardiac cycle, regurgitant flow ratio, resistance index, pulsatility index), 
Reynold number, kinetic energy and wall shear stress (vectorial WSS, 3D oscillatory shear index (OSI) [10], WSS 
gradients: WSSGs and WSSGt [11]). Fig. 2 represents the mean locations of low / oscillating shear stress on the aortic 
wall. There is a good agreement between location of low/oscillating WSS and typical atherosclerotic locations (e.g. 
nner left curvature or supra-aortic branches regions) [6].  i

Discussion: Quantification of CINE PC-MRI data is challenging because of the limited spatio-temporal resolution, 
SNR and the difficulty to accurately segment vessel lumen. Most approaches until now have consisted in using either 
a restrictive approximations (e.g. paraboloid [12]) or numerical flow simulations [13]. However, due to the limitations 
of those methods (e.g. restrictive models and time consuming flow simulations), clinical applications have been 
limited. In contrast, the method presented here aims at a direct quantification of flow parameters by using Green’s 
theorem and cubic B-spline interpolation with their essential finite difference property to provide optimal 
quantification. Although the limited MR-resolution limits the estimated WSS in its absolute accuracy, WSS patterns 
may have the potential to analyze the impact of altered hemodynamics on the vessel wall. We observed a good 
correlation between typical atherosclerosis locations and the location of low/oscillating WSS. Those in-vivo 
observations verify theories based on in-vitro cellular experiments which suggest that low and oscillating WSS can be 

ro-atherosclerotic [4-7]. p

References: [1] Markl M. et al, J Magn Reson Im, in press (2006) [2] Stalder A. F. et al, Proc. ISMRM Workshop on Flow and Motion, 
NYC (2006) [3] A. F. Stalder et al, Proc. ISMRM, Berlin (2007) [4] Y. Richter and E.R. Edelman, Circulation 113:2679-2682 (2006) [5] 
Cheng C. et al, Circulation 113(23):2744-2753 (2006) [6] Wentzel J.J. et al, J Am Coll Cardiol. 45:846-54 (2005) [7] Davies PF, Physiol. 
Rev. 75: 519-560 (1995) [8] Unser M., IEEE Signal Process. Mag. 16 22–38 (1999) [9] Papathanasopoulou P. et al, J. Magn. Reson. Im. 
17(2):153-162 (2003) [10] He X. and Ku D.N. Trans. ASME 118:74-82 (1996) [11] Glor F.P. et al, IEEE trans Med. Im. 24:451-456 
(2005) [12] Oyre S. et al, Magn. Reson. Med. 40:645-655 (1998) [13] Shojima et al, Stroke 35:2500-2505 (2004)  
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AG Medizinische Physik, Institut für diagnostische und interventionelle Radiologie,
Friedrich-Schiller-Universität, Jena

1 Einleitung

Für die Magnetresonanztomographie existieren ver-
schiedene Anwendungen, wie Field Maps oder die
suszeptibilitätsgewichtete Bildgebung (SWI) [1],
bei denen wrap-freie Phasen mit der (absoluten)
Phasenlage benötigt werden. Der Einsatz von Mul-
tikanalspulen und die anschließende Kombination
der Kanäle mit Adaptive Combine (AC) [2] oder
Sum of Squares/komplexer Addition (SoS) [3] führt
allerdings zu Phasenfehlern („open ended fringe li-
nes“) und die absolute Phasenlage geht, wie auch
bei der Verwendung eines k-Raum basierten homo-
dynen Filters [4] verloren. Nach diesen Multikanal-
rekonstruktionen ansetzende Algorithmen können
die entstandenen Phasenfehler nicht mehr korrigie-
ren. Aus diesem Grund wurde SENSE [5] für die
Rekonstruktion der Magnituden- und Phasenbilder
für ein 3T System (Magnetom Trio Tim; Siemens
Medical Solutions, Erlangen) implementiert.

2 Material und Methoden

Für die SENSE Rekonstruktion ist eine möglichst
genaue Kenntnis der Spulensensitivitäten notwen-
dig. Darüber hinaus wird die absolute Phasenlage
für die korrekte Rekonstruktion der Phasen be-
nötigt, die allerdings nur durch die Bodycoil er-
halten werden kann. Aus diesem Grund wurden
vorab Referenzmessungen mit einer Multikanalspu-
le (Noras Röntgen- und Medizintechnik GmbH,
8 Kanal Multifunktionsspule CPC) und der Bo-
dycoil durchgeführt und die ungeglätteten Sen-
sitivity Maps bestimmt. Diese werden anschlie-
ßend segmentiert und geglättet. Um die Messzeit
möglichst kurz zu halten, wurde eine Gradienten
Echo Sequenz mit folgenden Parametern verwen-
det: TE/TR/FA= 3.77 ms/7.6 ms/25◦; Matrix=
64× 64× 32; TAgesamt = 34s. Im Anschluss an die
Referenzmessung werden die normalen Messungen
durchgeführt und mit SENSE direkt am Scanner
rekonstruiert. Die SENSE Rekonstruktion kann da-
bei optional mit Grappa [6] gekoppelt werden, um
die Vorteile beider Verfahren zu nutzen.

3 Ergebnisse/Diskussion

Die Rekonstruktion mit SENSE führt durch die
Verwendung der Bodycoil als Referenz zu einem
fehlerfreien Phasenbild ohne „open ended fringe
lines“, und einem deutlich homogeneren Magnitu-
denbild, wodurch Spulen mit stark schwankenden
Sensitivitätsprofilen besser genutzt werden können
(Abbildung 1).

(a) SoS Magnitude (b) SENSE Magntiude

(c) SoS Phase (d) SENSE Phase

Abbildung 1: Bilder einer 8-Kanal Multifunktions-
spule
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Motivation
Dynamische Bildgebung in Echtzeit und mit hoher räumlicher Auflösung stellt eine große Herausforderung in der
klinischen MR-Tomographie dar. Hilfreich in diesem Zusammenhang sind radiale Bildgebungstrajektorien, da bereits
mit wenigen Projektionen viel Information über das Objekt gesammelt werden kann. Das Konzept des Compressed
Sensing (CS), welches in den vergangenen Jahren entwickelt und kürzlich in der MR erstmals angewendet wurde [1-
4], bietet die Möglichkeit, Bilder aus einem unvollständigen Datensatz ohne parallele Bildgebungstechniken (PPA) zu
rekonstruieren. Wir stellen eine Kombination von radialer Bildgebung und Compressed Sensing vor, welche
Differenzen einer Timeframes zu einem zeitlich gemittelten Composite Image rekonstruiert. Die Methode lieferte in
einer Simulation (ohne den Einsatz von PPA) gute Ergebnisse bis zu einem
Beschleunigungsfaktor (BF) von 12.

Methoden
Um die prinzipielle Machbarkeit dieser Technik zu demonstrieren, wurde
ein 24 Bilder umfassender kartesischer 2D-Cine-Datensatz des schlagenden
menschlichen Herzens mit 18 Kanälen einer 32-Kanal-Spule (Rapid
Biomedical GmbH, Rimpar, Deutschland) akquiriert. Es wurde ein
vollständiger Herzschlag dargestellt. Die Datenmatrix hatte die Größe
128x128x18x24, FOV 280x340 mm�. Bildgebungsparameter: FLASH, =�

15°, TE=3,3 ms, TR=48 ms. Die Daten wurden wie in Abb. 1 zu sehen
verarbeitet. Unsere Implementierung von CS folgt einem Vorschlag von
Lustig et al.[2].

Abbildung 1
Resultate und Diskussion
Wir konnten zeigen, dass durch die Rekonstruktion von Differenzen
zwischen einem unvollständig akquirierten Timeframe und einem zeitlich
gemittelten Composite Image hohe BF ohne den Einsatz von PPA erreicht werden können. In unseren ersten
Simulationen konnten wir BF bis zu 12 (24 Projektionen/Timeframe) realisieren. Diese hohen Beschleunigungen
werden durch die im Ortsraum dünn besetzten Differenzbilder ermöglicht, welche sich mit Hilfe von CS aus wenigen
gemessenen k-Raum-Punkten akkurat rekonstruieren lassen. Sehr gute Ergebnisse konnten bei deutlichen Differenzen
und BF von 6 bzw. 8 erreicht werden (Abb. 2). Probleme treten auf, wenn die Differenz zum Composite Image
lediglich die Intensität der Artefakte (bedingt durch die unvollständige radiale Akquisition) erreicht. Eine weitere
Limitierung ist die lange Rechenzeit, um passende Parameter für das Optimierungsproblem zu ermitteln. Dennoch
zeigt die Methode eine viel versprechende Perspektive auf, von der zukünftige dynamische Anwendungen profitieren
könnten.

Referenzen

[1] E. Candès et al.; IEEE T-IT, 52, S.489-509 (2004)
[2] M. Lustig et al.: Sparse MRI; MRM, in press (2007)
[3] M. Lustig et al.; Abstract 828, ISMRM 2007
[4] K.T. Block et al.; MRM, 57, S.1086-1098 (2007)

[5] N. Seiberlich et al.: Non-Cartesian Data
Reconstruction using GRAPPAOperator Gridding
(GROG); MRM, in press (2007)

[6] D.O. Walsh et al.; MRM, 43, S.682-690 (2000)

Abbildung 2: Dargestellt ist exemplarisch die 9. von 24 Herzphasen mit a) BF=1, b) BF=6 und c) BF=8.
Die Struktur in der linken oberen Ecke ist ein Einfaltungsartefakt.
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Einführung

Die Geräuschentwicklung durch das Schalten der Gradienten ist eines der großen Probleme bei der 
Magnetresonanzbildgebung (MRI). Der Trend zu höheren Magnetfeldstärken wird diesem Problem in Zukunft 
eine noch größere Bedeutung zukommen lassen. Neben einer verbesserten Dämmung auf der Hardwareseite 
sollte zunehmend über neue Möglichkeiten zur softwareseitigen Beeinflussung der Geräuschentwicklung 
nachgedacht werden. Im Jahr 2006 wurde eine Sequenz präsentiert die Geräuschentwicklung bei der 
Aufnahme von MR-Bildern durch eine neue Form der k-Raum Abtastung zu beeinflussen [1]. Mittels paralleler 
Bildgebung wurde die Technik auf die in der funktionellen MRI gebräuchliche Auflösung von 64x64 Pixeln 
erweitert [2]. Im Folgenden werden zwei verschiedene Verfahren zur Bildrekonstruktion vorgestellt und 
verglichen.
Methoden 

Bildaufnahme 

Wie in [2] beschrieben, wurde die Trajektorie für die 32x32 Abtastung um einen 
Faktor 2 in kx und ky Richtung skaliert, so dass nun eine 64x64 Abtastung wie in 
Abbildung 1 vorgenommen wird. Um Referenzwerte für die automatische 
Berechnung der Spulensensitivitäten zu erhalten wurde vor der Abtastung entlang 
der Hilbert-Moore Sequenz (HM) eine um das k-Raum Zentrum zentrierte 5x5 k-
Raum Punkte große Spirale aufgenommen. 
Bildrekonstruktion 

Zwei verschiedene Verfahren zur 
Bildrekonstruktion basierend auf dem 
MCMLI-GRAPPA Algorithmus [3] wurden 
entwickelt und getestet. 
Im ersten Verfahren, „Seq“, (Abb. 2) wird 
die Spiralinformation dazu benutzt für 
jeden Nachbarschaftspunkt und jede 
Spule vor der eigentlichen 
Rekonstruktion ein Gewichtungs-faktor 
zu errechnen. Für 4 Spulen erhält man in 

der 5x5 Nachbarschaft somit 96 Gewichts-faktoren. In einem zweiten Schritt wird ein unbekannter Punkt 
zunächst mehrfach aus seinen gemessenen Nachbarn unter Verwendung der entsprechenden Gewichte 
rekonstruiert. Der Gesamtwert des Punktes ergibt sich aus dem Durchschnitt der einzelnen Werte. 
In dem zweiten Verfahren, „Glob“, 
wird für jeden unbekannten Punkt ein 
Muster der gemessenen Nachbarn 
aufgebaut. Dieses Muster wird auf die 
gemessene Spiralinformation 
übertragen und die Gewichte für 
dieses Muster berechnet. Diese 
Gewichte werden anschließend für die 
Berechnung des Gesamtwertes 
verwendet (Abbildung 3). 
Ergebnisse 
Beide Rekonstruktionsschemata liefern ähnliche 
Ergebnisse (Abbildung 4). Die Details innerhalb des 
Strukturphantoms sind ähnlich klar erkennbar wie bei einer 
EPI Sequenz mit gleicher Echozeit. Im Hintergrund der 
Bilder zeigen sich allerdings deutliche Ghosting-Artefakte.  
Diskussion 

Die Rekonstruktion der Bilder der Hilbert-Moore Sequenz 
zeigt gute Ergebnisse. Das Strukturphantom ist klar erkennbar und von der Detailschärfe vergleichbar mit 
einer EPI Aufnahme mit gleicher Echozeit. Bislang ungelöst ist die Ursache für die Entstehung der Ghosting-
Artefakte im Hintergrund der Hilbert-Moore Bilder.  
Literatur 
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Abbildung 1: HM 64x64 

Abbildung 4: Strukturphantom "Seq" - "Glob" - "EPI" 400mm FOV 

Abbildung 3: Rekonstruktions-Schema "Glob" 

Abbildung 2: Rekonstruktions-Schema "Seq" 
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Einleitung 

Die Echo-Planare Bildgebung (EPI) ist aufgrund ihrer hohen Zeitauflösung die Methode der Wahl bei 

Anwendungen wie fMRI und DTI. Gleichzeitig ist sie jedoch durch die niedrige Aufnahmebandbreite in 

Phasenkodierrichtung sehr anfällig für Artefakte durch Feldinhomogenitäten, die sich üblicherweise als 

geometrische Bildverzerrungen präsentieren und mit der Feldstärke skalieren (1). Ziel dieser Arbeit war daher 

die Anpassung und Anwendung eines Verzerrungskorrekturverfahrens für die Anwendung im Tier-MRT. 

Methode 

Das verwendete Korrekturverfahren basiert auf der Abbildung der Punktbildfunktion (PSF) durch das constant 

time imaging Verfahren (2) und anschließender Entzerrung von konventionellen EPI-Akquisitionen (Distortion 

Correction, DiCo) (3). Zur Reduktion der Aufnahmezeit wurde erstmals ein HalfFourier-Verfahren in PSF-

Richtung implementiert und in Kombination mit einem verringerten FOV (rFOV) verwendet. Dabei ist die Half-

Fourier Acquisition in PSF-Richtung unabhängig zur Verwendung von Half-Fourier in EPI-PE Richtung. Die 

Berechnung der Verzerrungskarten und Verzerrungskorrekturen wurden in Matlab implementiert. 

Messungen wurden an einem 9.4T System (Bruker Biospin 94/21) mit einer Quadratur-Spule (35mm 

Durchmesser) durchgeführt. Dabei wurden fMRI- und Diffusions-gewichtete EPIs akquiriert. 

Ergebnisse 

Die Abbildung zeigt Diffusions-gewichteten Aufnahmen vom Maushirn: konventionelle EPI (a) im Vergleich zur 

korrigierten Aufnahme (b), SE-Referenzbild (c) und Verzerrungskarte (d). Abbildungen e) und f) zeigen die 

Verzerrungskorrektur bei Reduktion der PSF-Aufnahmezeit mit Half-Fourier. Die zugehörigen Differenzbilder (f 

und g) zur konventionellen Korrektur (b) zeigen eine sehr geringe Abweichung von 1.5% bzw. 1%. Durch Half-

Fourier konnte die PSF-Akquisitionszeit um 39% bzw. 29% reduziert werden. 

Diskussion 

Die Verzerrungskorrektur auf Basis der PSF präsentierte sich auch bei einer Feldstärke von 9.4T und der 

Anwendung an Mausdaten als stabiles Verfahren. Die Beschleunigung der PSF-Aufnahme durch Half-Fourier 

hatte nur minimalen Einfluss auf die DiCo bei gleichzeitig deutlicher Zeiteinsparung von fast 40%. Bei 

Verfügbarkeit von Phased Array Spulen kann das Half-Fourier Verfahren mit parallelen Techniken kombiniert 

werden um so die Beschleunigung zusätzlich zu steigern. 
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Der diagnostische Einsatz der NMR Spektroskopie oder Bildgebung von 13C (oder anderen Kernen mit 
kleinem ) wurde bisher durch die extrem langen Akquisitionszeiten limitiert, die notwendig sind, um 
ein ausreichendes Signal/Rausch Verhältnis dieser Kerne unter physiologischen Bedingungen (geringe 
natürliche Häufigkeit von 13C, niedrige Konzentration der 13C enthaltenen Komponenten, 
physiologische Temperatur etc.) zu erreichen. Dieses Hindernis kann durch den Einsatz von DNP 
(Dynamic Nuclear Polarisation) oder PHIP (Parahydrogen Induced Polarisation) zur Hyperpolarisation 
eines 13C enthaltenen Moleküls mit langer T1 Relaxationszeit und anschließender Injektion der 
hyperpolarisierten Substanz umgangen werden. Ein großes Problem dieser Herangehensweise stellt 
die begrenzte Lebensdauer des hyperpolarisierten Zustandes dar, der die Applikation und Bildgebung 
der hyperpolarisierten  Substanzen auf ca. 3T1 limitiert. Dieses Problem fällt insbesondere ins 
Gewicht, falls der Hyperpolarisationsprozess aufgrund von klinischen Sicherheitsbestimmungen oder 
Raummangel nicht in unmittelbarer Nähe des verwendeten MR Tomographen stattfinden kann.  
Daher ist das Ziel des vorgestellten Projektes, einen mobilen DNP Polarisator zu entwickeln und zu 
konstruieren, der nahe an einen MR Tomographen herangebracht werden kann und so die effiziente 
Nutzung der hergestellten Hyperpolarisation erlaubt. Unser System beruht auf einem Halbach 
Magneten mit moderater Feldstärke (0,03 - 0,3T) und geringem Streufeld. Der DNP Effekt, der auf der 
Übertragung der hohen Polarisation von ungepaarten Elektronen auf Kernspins beruht, ist bei diesen 
Feldstärken wesentlich effizienter als im Hochfeld und auch die Eindringtiefe der zur EPR Anregung 
notwendigen Mikrowellenstrahlung (hier 2-9 GHz) ist zur Anregung klinisch relevanter Proben-
volumina prädestiniert [1, 2]. Der hier vorgestellte Magnet besteht aus 3 ineinander gesetzten Ringen 
aus Permanentmagneten in Halbach Anordnung, die mit Hilfe von Schrittmotoren gegeneinander 
rotiert werden können und so eine genaue Einstellung der gewünschten Feldstärke erlauben [3]. Das 
Gewicht des Magneten beträgt 90 kg inklusive der Schrittmotoren und Kontrollelektronik und kann 
auf einem fahrbaren Tisch mit 2 Ebenen zusammen mit der Mikrowellenquelle und einem 
geschlossenen Kryostat-System (ARS Inc., Macungie USA, zur Kühlung bis auf ca. 4 K) transportiert 
werden.
Die Magnetfeldhomogenität des Halbach Magneten beträgt ca. 10-3 ppm und reicht aus, um 
aufwendige EPR Experimente durchzuführen, wie z. B. die Aufnahme eines MIMS-ENDOR 
Spektrum von einem mit Kupfer-II-nitrat dotierten Glycinkristall [4]. Wir zeigen außerdem, dass in 
diesem Magneten NMR Spektren von kleinen Probenvolumina (ca. 0,2 ml) mit einer selbstgebauten 
NMR Spule akquiriert werden können. Mit einem ENDOR-Probenkopf, der eine gleichzeitige EPR 
und NMR Anregung erlaubt, haben wir bereits die ersten erfolgreichen DNP-Eyperimente 
durchgeführt und vergleichen diese mit DNP-Messungen, die wir in einem kommerziellen EPR-
Spektrometer aufgenommen haben. Unser Aufbau erlaubt somit die Quantifizierung und Optimierung 
der entstehenden Hyperpolarisation, die dann in klinischen MR Geräten z.B. in der molekularen 
Bildgebung eingesetzt werden kann. 

[1] A. Abragam, “Principles of Nuclear Magnetism,” Clarendon Press, Oxford (1961). 
[2] R. A. Wind, J.-H. Ardenkjær-Larsen, J. Magn. Reson. 141, 347-354 (1999). 
[2] C. Bauer, H.P. Raich, G. Jeschke, H. Soltner, and P. Blümler: „Magnetsystem mit variabler Feldstärke“ („magnet system with variable 
field strength”), German Patent Application 10 2006 031 425.5-24 (5.7.2006). 
[3] C. Bauer, G. Jeschke, P. Blümler: ”A permanent magnet with field-sweep capability for EPR applications”, EUROMAR 2006, 16.7.-

21.7.06, York, UK.
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Magnetfeldstärkenunabhängiges Synchronisationsverfahren: 
Akustische Triggerung bei 1.5 T, 3.0 T & 7.0 T 

T. Frauenrath1, U. Heinrichs1, S. Kozerke2, P. Boesiger2, T. Niendorf1

1.) Klinik für Radiologische Diagnostik, Experimentelle MRT, Universitätsklinikum, RWTH Aachen 
2.) Institut für Biomedizinsche Technik, UZH und ETH Zürich, Schweiz 

Motivation 
In der klinischen MR-Bildgebung wird heutzutage überwiegend EKG Synchronisierung eingesetzt. Dabei ist das EKG 
sehr empfindlich gegenüber magnetischen Feldern und elektromagnetischen Effekten, wie sie insbesondere bei (ultra) 
hohen Feldstärken auftreten [1]. Als Lösung wird hier ein akustisches Synchronisierungsverfahren vorgestellt, welches 
vollkommen unempfindlich gegenüber magnetischen und elektrischen Feldern ist. 3D Phasenkontrastangiographie zeigt 
beispielhaft die äusserst robuste Arbeitsweise bei Feldstärken von 1.5T, 3.0T und 7.0T. 
Methode 
Ein Schallaufnehmer auf dem Brustkorb und ein Schallwellenleiter, beide aus Kunststoff, stellen den passiven Teil der 
Methode dar. Sie dienen zur Aufnahme und Weiterleitung der Schallschwingung aus dem Magnetfeld nach dem 
Stethoskopprinzip. Die daran anschließende aktive Signalverarbeitung ermöglicht die Separierung der Herztöne von den 
hohen Störschallamplituden, die in der MRT-Umgebung üblicherweise entstehen. Aus den Herztönen wird dann ein 
synthetisches, störungsfreies Signal erzeugt und zur Synchronisierung wieder in den am MR Gerät vorhandenen EKG-
Eingang eingespeist. Hard- und/oder Softwareänderungen sind hierbei nicht erforderlich [2]. 
Probandenstudien wurden auf Philips 1.5T, 3.0T und 7.0T Archieva MRT-Systemen (Philips Medical Systems, Best, 
Niederlande) durchgeführt. Für eine optimale Vergleichbarkeit der synchronisierten Bildgebung wurde eine 3D 
Phasenkontrast-MR-Angiographie gewählt. (TE=6,8 ms, TR=12 ms, matrix=384x384, FOV=(240x168) cm², kürzestes 
Triggerdelay) Jeder Proband wurde an allen 3 Systemen sowohl mit der akustischen, als auch der konventionellen EKG 
Synchronisierung untersucht. 
Ergebnisse und Diskussion 
Die Erfassung des Phonokardiogramms ist feldstärkeunabhängig in jeder MR-Umgebung möglich. Die mit der
akustischen Triggerung bei 1.5T, 3.0T und 7.0T erhobenen Phasenkontrastangiographien überzeugen durch ihre Bild-
qualität frei von Bewegungs- oder Pulsationsartifakten, die auf eine robuste Synchronisation der Datenakquisition mit 
dem Herzzyklus zurückzuführen ist. Im Vergleich hierzu führte bei der herkömmlichen EKG Synchronisierung die durch 
die Magnetfelder hervorgerufene Erhöhung der T-Wellen häufig zu Fehl- oder Nichterkennung des QRS-Komplexes und 
damit zu Misssynchronisationen und dadurch verursachten Bewegungsartefakten. Dieses Phänomen trat verstärkt bei 
(ultra)hohen Magnetfeldstärken auf. Resümierend ermöglicht nur die neue Art der Triggerung eine magnetfeld-
unabhängige und absolut patientensichere Synchronisierung, die auch durch ihre schnellere und einfachere Hand-
habung besticht.

                     
Abb. 1: Vergleich der EKG Methode (links) zur akustischen Methode 
(rechts). EKG Signalspur eines Probanden bei unterschiedlichen Feld-
stärken mit deutlicher T-Wellen Erhöhung bei 3.0 T und 7.0 T im 
Vergleich zum Ergebnis der Auswertung des Phonokardiogramms. 
Achtung: Unterschiedliche Herzraten. Es wurden Zeitfenster gewählt in 
denen beide Methoden fehlerfrei synchronisierten.

Abb. 2: In-vivo Ergebnisse mittels 3D 
Phasenkontrast MR-Angiographie (3D PC-
MRA) bei 7.0T; Links EKG- und Rechts
akustisch synchronisiert. Die akustisch 
getriggerte Aufnahme zeigt Detailschärfe 
und keine Bewegungsartefakte.

Referenzen: 
1.) Stuber M. et al., Magn. Reson. Med. 48:425 (2002) 
2.) Niendorf T. et al. 15. Annual Meeting of the ISMRM, Berlin, 765 (2007)
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F-MRT-T1-Mapping zur Messung der Konzentration von fluorierten Gasen 

in der Lunge 

M. V. Terekhov, U. A. Wolf, A. W. Scholz, W. G. Schreiber 

Introduction: Despite the great success of applying hyperpolarized 3He and 129Xe in the field of 
morphological and functional MR-imaging of lungs both contrast gases still remain mostly research tools. In this 
concern, the interest in using thermally polarized fluorinated gases, such as SF6, C2F6 and C4F8 in the MRT-
investigations of lungs has grown. 

The short T1 relaxation time of these gases (1-50 ms at 1 bar ) allows a short measurement time (<10 sec) 
which is a precondition for in vivo MRI of dynamic pulmonary ventilation [Schreib]. However, the fraction of 

fluorinated gases is not linear correlated to the spin density due to T1

weighting and thus the other functional NMR parameters need to be 
employed for gas concentration quantification. One of such a parameter is the 
T1 time itself. The relations between T1 and partial pressure of gases in 
mixture are well established [Kuethe]. Adding light weighted molecules (e.g. 
N2, O2, CO2) was found to change the collision correlation time of fluorinated 
gases and to reduce T1 relaxation time. Therefore, the analysis of relaxation 
time effects provides an effective method to estimate local partial pressure of 
fluorinated gases.   

Materials and method: To obtain the physiologically relevant 
information on the gas concentration distribution in lungs it is necessary to 
perform measurement within a single breath hold period (the total scan time 
should not exceed 1.5 min). The standard magnetisation recovery methods 
are not applicable under this timing limitation.  Thus, it was decided to use 
the variable flip angle (VFA) technique which is successfully used for brain 
T1-mapping [Cheng]. The advantages of the method are short measurement 
time and simple implementation (GRE sequences can be used). The main 
disadvantage is the sensitivity to the SNR and RF-pulse imperfections. Thus, 
the extensive phantom investigations aiming to proof the method for 
fluorinated gases were done. For that, C4F8 gas mixed with O2 in different 
proportions was used. The linear dependence of T1 time from C4F8

concentration has been confirmed. The comparison of measured T1 values 
with the results of magnetisation recovery experiment shows a good 
agreement (within 5%). Next, the ex-vivo measurements in rat lungs ex-vivo 
have been performed to test the method efficiency taking into account 
inhomogeneous RF-field distribution in tissues. The rat was ventilated in-
vivo with a mixture of 80% C4F8 with 20% of O2 and then, immediately after 

death, 5ml of C4F8 were injected additionally. Finally, the in-vivo experiments in domestic pig (20-25kg) lungs have 
been done using the same mixture. The scan time in all measurements during inspiratory hold was 60-70 sec. All 
experiments were done on Siemens Magnetom Vision 1.5T system using 25 cm birdcage coil.   

Results and conclusion:Some of the results are shown on Fig. 1 and 2. In ex-vivo T1-map of rat lung 3 
regions with various T1 can be identified corresponding to variations of C4F8 concentration. The in-vivo measurements 
results (Fig. 2) show essentially broad T1- time distribution (and therefore related C4F8 concentration) that obviously 
reflects a metabolic processes of gas exchange. In this case metabolic changes of the proportions of gas mixtures 
(C4F8:O2:CO2) in different lung regions could lead to corresponding variations of T1. The phenomena of local 
fluctuations of gas concentration found in several in-vivo experiments require further clarification. To sum up, the 
applicability of the VFA method of T1 measurement for the in-vivo MRI-measurement of lungs with heavy fluorinated 
gases was demonstrated. The sensitivity of the method is sufficient enough to detect 5-10% variations of gas mixture 
content in-vivo. Being combined with diffusion weighted imaging techniques this may open up a number of new 
options for the study of lung functions and pathology. 
Acknowledgements:"The research was supported by grants of the German Research Foundation (DFG FOR 474/Schr 
687/2, and Schr 687/5), MAIFOR and Forschungsfonds, Johannes Gutenberg University, Mainz, Germany." 
References 
[Kuethe] D. O. Kuethe, N. L. Adolphi,  ISMRM  Abstracts book, ISMRM May 2004, Kyoto, Japan 
[Shreib] W.G. Schreiber,  B. Eberle, S. Laukemper-Ostendorf , K. Marksteller,  N. Weiler, A. Scholz, K. Bürger, C.P. Heussel, M.
Thelen,  H-U. Kauczor, Magn. reson. Med, 45:605-613 (2001)  
[Cheng] Hai-Ling M. Cheng and G.A. Wright,  Mag. Reson. Med, 55:566-774 (2006) 
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VORTRAG 

KERNSPINTOMOGRAPHIE IN DER ZAHNHEILKUNDE – EINE TECHNOLOGIE MIT 
ZUKUNFT?  

O. Tymofiyeva1, K. Rottner2, F. Schmid1, E.-J. Richter2, P. M. Jakob1

1Lehrstuhl für Experimentelle Physik 5, Universität Würzburg, Am Hubland, 97074 Würzburg 
2Poliklinik für Zahnärztliche Prothetik, Universität Würzburg, Pleicherwall 2, 97070 Würzburg 

Die Entwicklung der dentalen MRT (dMRT) eröffnet ein breites Anwendungsfeld in der täglichen 
zahnmedizinischen Routinediagnostik als Alternative zur Röntgentechnik und ermöglicht die 
Eliminierung von ionisierender Strahlung. In dieser Arbeit wird der innovative Ansatz der dMRT an 
einem Beispiel zur dreidimensionalen Lokalisation retinierter Zähne vorgestellt – Zähne, die aus 
verschiedenen Gründen nicht durchgebrochen sind und sich daher immer noch im Kiefer befinden. 
In solchen Fällen besteht Entzündungsgefahr und die anliegenden Zähne können stark 
beeinträchtigt werden. Solche Komplikationen treten vor allem bei Weisheits- und Eckzähnen auf. 
Erste in-vivo-Ergebnisse der dMRT-gestützten Lokalisation retinierer Eckzähne bei Jugendlichen 
und von Weisheitszähnen bei Erwachsenen werden demonstriert. 

Darüber hinaus stellt die kontrastverstärkte dMRT eine alternative Methode zur digitalen 
Abformung der Zähne in der zahnärztlichen Prothetik dar. Für die Herstellung von 
Zahnrestaurationen ist die CAD/CAM-Fertigungstechnik – ohne manuelle Zwischenschritte – 
sowohl aus Kostengründen als auch hinsichtlich der Fertigungsqualität von erheblicher Bedeutung. 
Da die bisherigen optischen Methoden zur Formerfassung unter der Anwesenheit von Blut und 
Speichel im Mund leiden, fehlt als Verbindungsstück ein Verfahren, welches die digitale 
Vermessung der Zähne direkt im Mund gestattet. Die kontrastverstärkte dMRT unterliegt nicht den 
oben genannten Limitationen und stellt somit eine vielversprechende Methode zur digitalen 
intraoralen Formerfassung von Zähnen dar. In dieser Arbeit werden die prinzipiellen 
Schwierigkeiten sowie die technischen Ansätze zu deren Bewältigung vorgestellt. Mit Hilfe 
geeigneter Messsequenzen, Kontrastmittel, dedizierter HF Empfangsspulen und Bildverarbeitung 
ist eine hohe Genauigkeit der Zahnoberfläche in akzeptabler Messzeit an einem 1,5T-
Ganzkörpertomographen zu erreichen. Erste quantitative in-vitro- und in-vivo-Ergebnisse einer 
derartigen digitalen Abformung von Zahnoberflächen werden vorgestellt, welche die prinzipielle 
Machbarkeit der Methode demonstrieren.  

Bild 2. In-vivo-Abformung mittels kontrastverstärkter 

dMRT.  
Bild 1. Lokalization retinierter Eckzähne bei 

Jugendlichen mittels dMRT.  
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Diffusion Tensor Imaging (DTI) at 3T and 7 T 

Lützkendorf R1, Stadler J2, Mulla-Osman S1, Baecke S1, Mönch T1, Hollmann M1, Bernarding J1

1Institute for Biometry and Medical Informatics, Medical Faculty OvGU,, 2Leibniz Institute for Neurobi-
ology, Magdeburg, Germany 

Introduction: Higher B0 fields are expected to increase the signal-to-noise ratio which should lead to 
higher spatial resolution of DTI, and to optimize fiber tracking. However, high fields exhibit strong B0 and 
B1 inhomogeneities resulting in strong distortions and signal voids in DTI. Parallel imaging enables DTI 
with reduced distortions and high spatial resolution [1-3]. We applied parallel imaging combined with data 
post-processing to acquire high resolution in vivo DTI at 3T and 7T. Methods: DTI was performed on (1) 
a 3T whole body scanner (Trio, SIEMENS, Erlangen, Germany, IDEA VA25), gradients 40mT/m, 8 ele-
ment phase array (PA) coil (Siemens); (2) a 7T whole body scanner (SIEMENS, IDEA VA21), gradients 
32mT/m, 8-element PA coil (RAPID, Würzburg). Parameters of the diffusion-weighted SE-EPI sequences 
were for 3T: TR/TE=8600/100, BW=766 Hz/Pixel, 50 SL à 3mm, 192x144 interpolated to 192x192, 
GRAPPA factor 3, b-factors=0, 1000 s/mm2, 6 different gradient directions; for 7T: TR/TE= 10.000/93 
ms, BW= 1260 Hz/Pixel, 14 SL à 4mm, 192x144 interpolated to 192x192, GRAPPA factor 3, b-factors=0, 
800 s/mm2, 12 different gradient directions. A slow frequency change during the measurement led to an 
apparent shift between successive images which prohibited averaging during the measurement. Data were 
acquired as single acquisitions, transferred to an external PC, registered and averaged. Calculation of dif-
fusion tensors and fiber tracking were performed using the public domain tool FSL [6]. Results: Parallel 
imaging led to a significantly increased image quality due to reduced distortions and decreased TE (i.e., 
higher signal-to-noise ratio). At 3T, DT image quality was very good for almost the complete brain except 
some minor remaining susceptibility artefacts near the skull base. Different white matter tracts could be 
determined (fig.1). At 7T, DT image quality was acceptable except near the skull base where susceptibil-
ity artefacts were still strong. Fiber tracking was feasible for larger white matter tracts (fig.2).   

Fig. 1 : DTI at 3 T 

left: Diffusion-weighted image (b=1000 s/mm2), 6 
averages; right: Representative section of a b0 im-
age with dyadic vectors and part of the corpus callo-
sum white matter tract (colored overlay).  

Fig. 2 : DTI at 7 T 

left: Diffusion-weighted image (b=800 s/mm2), 1 
average; right: Representative section of a b0 im-
age with dyadic vectors and part of the corpus cal-
losum white matter tract (colored overlay). 

Conclusion: DTI is feasible at high field strengths up to 7T but requires parallel imaging. No significant 
differences between GRAPPA and SENSE reconstruction were detected. The results allowed reliable fiber 
tracking for the larger white matter tracts. To improve DTI, phase array coils with more elements, se-
quence optimisation with respect to shorter TE, and stronger gradients will be advantageous. 

References: (1) Song AW et al.,NeuroImage,20,2003,955–61; (2) Jaermann T, et al. MRM 51, 2004, 230-
6; (3) Jaermann T, et al. MRM 55, 2006, 335-42; (4) Smith SM, et al. NeuroImage, 23(S1):208-19, 2004.  
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Zerebraler Energiemetabolismus bei „Progressive 
Supranuclear Palsy“ (PSP) 

Ulrich Pilatus1, Maria Stamelou2, Jörg Magerkurth1, Heinrich Lanfermann1,
Wolfgang Oertel2 und Günther Höglinger2 

1Institut für Neuroradiologie, Uniklinikum Frankfurt, 2Klinik für Neurologie, 
Uniklinikum Marburg,  
Einleitung: PSP ist eine sporadische neurodegenerative Erkrankung. Dabei handel es sich um ein Parkinson 
Syndrom mit prominenter posturaler Instabilität, okulomotorischen Defekten und kognitive 
Einschränkungen. Die Inzidenz beträgt 5,3 pro 100.000 bei rascher Progression mit mittlerer 
Überlebensdauer nach Krankheitsbeginn von 5.8 Jahren. Ursache ist wahrscheinlich eine Störung des 
mitochondrialen Energiemetabolismus. Das Ziel dieser Studie ist der Nachweis, dass die MR-Spektroskopie 
nicht-invasiv diese mitochondrialen Defekte nachweisen kann und so als Marker für die Schwere der 
Erkrankung so wie zum Monitoring einer Behandlung benötigt werden kann.  
Material und Methoden: 21 PSP Patienten (Alter 66,2± 6,3 Jahre 10 Männer,11 Frauen) mit klinisch 
wahrscheinlicher PSP (Stage ≤III, 62.8% Stage II, 37.2% Stage III), so wie 11 gesunde Kontrolpersonen 
(Alter: 59,7± 8,6 Jahre, 4 Männer, 7 Frauen) wurden untersucht. Für 31P-MRS wurde eine FID 3D CSI mit 
TE = 2.3 ms, TR 2000, Matrix 16x16x8, nominale Auflösung 1,75x1,75x3 cm3, Voxelgröße: 8,8 cm3 und 
WALTZ4 Protonenentkopplung verwendet. Für 1H-CSI wurde eine Spin Echo (PRESS) 2D-CSI mit TE = 30
ms, 32x32 Matrix, Schichtdicke 1,5 cm, nominale Auflösung 0,75x0,75 cm2, Voxelgröße: 0,84 cm3

verwendet. Zum Vergleich zwischen Patienten und Kontrolle wurden verschiedene Regionen ausgewählt, die
in Abb.1 markiert sind. Die ADP-Konzentration wurde aus den Konzentrationen von Kreatin (1H-MRS), 
Phosphokreatin (31P-MRS) und anorganischem Phosphat über das Kreatinkinase Gleichgewicht berechnet. 
Aus der ADP und ATP Konzentration lässt sich das Phosphorylierungspotential bestimmen mit dem die bei 
der Hydrolyse von ATP verfügbare freie Energie abgibt. 
Ergebnisse: Es ergaben sich keine signifikanten Unterschiede für die 1H-detektierbaren Metabolite tCr 
(Summe aus Kreatin und Phosphokreatin) so wie dem neuronalen Marker N-Acetylaspartat (NAA). Die 31P-
MRS-Daten zeigten signifikante Verringerungen von anorganischem Phosphat (Pi), Phosphokreatin (PCr) 
und ATP (Abb. 2). Berechnet man jedoch die ADP-Konzentration und das Phosphorylierungspotential, so 
ergeben sich keine Unterschiede zwischen Patienten und Probanden Tabelle 1.   Dies deutet darauf hin, dass 
eine verminderte mitochondriale Aktivität kompensiert wird durch Reduktion von ATP und Pi. Das 
Phosphorylierungspotential bleibt dadurch konstant, so dass für die Zelle lebenswichtigen Prozesse weiterhin 
ausgeführt werden können. Konsequenterweise beobachtet man nur einen geringen Abfall von  NAA, der ein
Absterben von Neuronen anzeigen würde. Die Verminderung der Phosphatmetabolite kann als Indikator für 
die Schwere der Erkrankung dienen und stellt einen potenziellen Marker für einen Therapieerfolg dar. 

Abb. 1: Voxelplazierung und 
repräsentative Einzelspektren 
Abb. 2: Vergleich der 
Phosphat metabolite für 
Patienten und Probanden 
Tabelle 1: Aus 1H- und 31P-
MRS berechnete Größen des 
Energiestoffwechsels 

  [ADP] 
(mM) 

PP 
(mM)-1

PSP 0,0131 113 

Kontrolle 0,0139 103 

PME

PI

PDE

PCr

ATP

ADP

βγ
α

αβ
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PCr

ATP

ADP

βγ
α

αβ
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Vergleich von BOLD- und ASL-fMRT bei 3,0 Tesla an einem „fingertapping“ 

Experiment 

S. Domsch
1
, A. Kroll

1,2
, L.R. Schad

2

1Abteilung Medizinische Physik in der Radiologie, Deutsches Krebsforschungszentrum, Heidelberg 
2Lehrstuhl für Computerunterstütze Klinische Medizin, Medizinische Fakultät Mannheim, Universität Heidelberg 

Einführung:
Die funktionelle MRT (fMRT) ist die Standardmethode zur nichtinvasiven funktionellen Bildgebung des Gehirns. Meist 
wird hierbei das „blood oxygen level dependent“ (BOLD) Kontrastverfahren verwendet, welches auf Veränderungen 
der Blutoxygenierung sensitiv ist [1]  Ein alternatives Verfahren ist die „arterial spin labeling“ Methode (ASL), bei der  
Perfusion abgebildet wird [2]. Da mit ASL weniger Schichten gemessen werden können und die  Signaldifferenz 
zwischen einem Ruhe- und einem Aktivzustand geringer ist als bei der BOLD-fMRT, wird ASL im funktionellen 
Bereich bis heute nicht klinisch eingesetzt. Jedoch leidet die ASL Technik im Vergleich zur BOLD-fMRT, aufgrund der 
geringeren Echozeit, weniger unter suszeptibilitätsinduzierten Artefakten und eignet sich somit insbesondere für die 
Untersuchung des präfrontalen Kortex und des limbischen Systems. Die vorliegende Arbeit zeigt, dass ASL eine 
Alternative zur BOLD-fMRT darstellt.  
Methoden:

In dieser Arbeit wurde ein funktionelles „fingertapping“ Experiment an einem 3 Tesla System (Magnetom Tim Trio, 
Siemens Medical Solution, Erlangen, Deutschland) bei Verwendung einer 12-Kanal Kopfspule durchgeführt.  Hierzu 
wurde eine konventionelle EPI-Sequenz (BOLD Kontrast) und eine  FAIR-Sequenz  [3] verwendet. Das 
zugrundeliegende Paradigma besteht aus einem einfachen Blockdesign von insgesamt 96 Volumen. Die Ruhe- bzw. 
Aktivblöcke alternierten alle 8 Volumen, beginnend mit einem Ruheblock. Folgende Sequenzparamter wurden 
verwendet: EPI-Sequenz: TR = 2.7s, TE = 50ms FOV = 250x220mm, bandwidth = 1628 Hz/Px, 36 Schichten 
(ascending); FAIR-Sequenz: TR = 2.7s, TE = 16ms, FOV = 250x220mm, bandwidth = 1280 Hz/Px, 15 Schichten 
ascending, bei einer Schichtdicke von jeweils 3.5mm und einer Lücke von 8.3mm. Die Auswertung der Datensätze 
erfolgte mit dem Softwarepaket SPM5 [4] 
Ergebnisse 

Die statistische Parameter Karten (SPMs) für BOLD- und ASL-fMRT (Abb. 1 a), b)), geben die Signifikanz der 
voxelbasierten Aktivierung in T-Werten, welche hier Grautönen entsprechen, an. Bei einer Signifikanzschwelle von 
p<0.001 (unkor.) und einer Clustergrösse von mindestens 10 Voxel zeigen die BOLD-Daten Aktivierungen im linken- 
und rechten motorischen Kortex (LMC, RMC), sowie im Kleinhirn. Da mit ASL-fMRT  ab der 15. Schicht keine 
signifikanten Voxel mehr auftreten, ist der aktive Bereich des Kleinhirns nicht abgedeckt. Tabelle 3 zeigt die maximalen 
T-Werte in den Regionen des LMC und des RMC. 
 a)                                                                        b) 

         

Abb.1)  T-Parameter Karten bei BOLD fMRI a) und ASL-fMRI b)                                    Tab. 3: Maximale T-Werte im LMC und RMC  bei  
Die roten Markierungen kennzeichnen die Voxel mit maximalen T-Werten im LMC                   BOLD- und ASL fMRI 
                                                                                                                                                           

Diskussion

ASL-fMRI bei 3 Tesla liefert bei gleichen Paradigmen im Vergleich zur etablierten BOLD-fMRI geringere T-Werte,  
jedoch liegen diese Werte über dem geforderten Signifikanzniveau (p<0.001). Da mit dieser Technik nicht das 
komplette Gehirnvolumen abgebildet werden kann, bietet es sich an, diese Technik speziell in 
Konditionierungsexperimenten einzusetzen, in denen Regionen wie z.B. der Präfrontale Cortex und das limbische 
System von besonderem Interesse sind. 

Literatur
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[2] Jiongjiong Wang et al., Magn..Res.Imaging, 22: 1-7  (2004) 
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An adaptive virtual-reality environment for real-time fMRI at 3T and 7T

Grzeschik R, Mönch T, Hollmann M, Lützkendorf R, Baecke S, Luchtmann M, Bernarding J

Introduction: Real-time-fMRI enables a wide range of new experiments such as training mental self-
regulation via biofeedback or establishing a human brain interface (HBI) using mental navigation 
strategies. In most experiments, brain activation is shown by abstract symbols while the stimulus pres-
entation is fixed prior to the experiment. On the other hand, virtual worlds in fMRI are used for navi-
gation studies, but with exception of a few studies [1] mostly without using real-time HBIs. This paper 
presents an approach that enables the combination of an HBI and a three-dimensional virtual world 
where the subjects navigated through a 3D maze by evoking different mental tasks just by their 
thoughts [1]. The virtual reality framework used a new approach that enables an automatic interaction 
with the scanner and the data evaluation system. This results in a new sort of an HBI as, depending on 
the brain activation the virtual reality environment can be changed and adapted to the needs of the 
experimental setup [2]. Materials and Methods: The framework consists of (1) a module for real-
time statistical analysis with integrated activation classification [2], and (2) a module for an adaptive 
virtual world, implemented with the Trinigy Vision Game Engine [3]. Data are exported in real-time, 
spatially smoothed, and statistically evaluated using a correlation analysis. In the first step, several 
paradigms (motor activation, mental speech) were performed. Maximum intensity projections (MIP’s) 
of activated areas were determined, and used as individual activation templates. In the main navigation 
experiment, an avatar moved through a 3D maze. On each crossing, the subject performed mental 
tasks (fingertapping right/left, mental speech). Th e corresponding activations where compared to the 
formerly acquired templates. The results were classifi ed and used to move the subject’s avatar in one 
of three directions (left/right/straight forward). Additionally, the BOLD signal change was monitored 
to estimate the change of activation strength. Real-time fMRI was conducted using a 3T Siemens Trio 
and a 7T whole body scanner (SIEMENS). The standard EPI-BOLD sequence was modified for online 
saving of the functional images. Two subjects (male, 29 years and female, 28 years) were examined 
after giving written consent according to the local ethics committee. The paradigm consisted of a con-
stant block of 19 images: [5 scans ignore - 2 scans active - 6 scans baseline - 6 scans ignore]. The ig-
nore– scans are for moving, the active- scans for the task and baseline to examine the moving direc-
tion. The used scan parameters were: TR= 2000ms,  TE= 29ms (3T Scanner) / 20ms (7T Scanner), 
Resolution= 64x64x31 (3T) / 64x64x7 (7T) [2]. Results: The system could differentiate between 3 
activation patterns depending on the spatial extension and strength of the activation. Accordingly, the 
volunteers moved through the 3D maze in three directions. Computation time for the extraction and 
analysis of the activation was about one second for whole brain images of the mentioned dimensions. 
Therefore, system reaction time was only limited by the time course of the HRF (6-10 sec). Conclu-

sion: An HBI was successfully realized and used to move through a virtual reality scene. The software 
system has a bidirectional interface allowing to change and to adapt the VR scene according to the 
activation patterns of the subject which is currently examined using a new dynamic paradigm. Refer-

ences: [1] Yoo, SS, Fairneny T, Chen NK, Choo SE, Panych LP, Park H, Lee SY, Jolesz FA, Brain-
computer interface using fMRI: spatial navigation by thoughts. Neuroreport 15, 2004, 1591-95. [2] 
Mönch, T, Hollmann, M, Bernarding, J: Real-time fMRI based activation analysis and stimulus con-
trol. SPIE Med Imag 6511. San Diego, California, USA, 2007. [3] Vision Engine, 
http://www.trinigy.net, 6.01 

       
Left: activation due to left hand finger tapping (3T).   3D maze (optional inlet shows start and target point)
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Xenon-MRT der Lunge: Stand der Forschung 

Daniel Gembris 
Institut für Computerunterstützte Medizin, 

Universität Heidelberg in Mannheim 

Die mit Luft gefüllten Bereiche der Lunge geben normalerweise keinen Beitrag zum gemessenen 
MR-Signal und lassen sich nur indirekt durch eine Abbildung des umgebenen Gewebes darstellen. 
Durch die Verwendung von (hyperpolarisierten) Inertgasen lassen sich jedoch nutzbare Signale 
erhalten. In diesem Übersichtsbeitrag wird speziell auf die Möglichkeiten der MR-Bildgebung der 
Lunge mit hyperpolarisiertem 129Xe eingegangen.

Die Hyperpolarisation beruht im Fall von 
129Xe auf dem optischen Pumpen von 
Rubidium, einem Polarisationsaustausch 
zwischen Rubidium und Xenon sowie einer 
Übertragung der Polarisation auf die Xenon-
Kerne. Dadurch steigert man die Xe-Kern-
Spinpolarisation um einen Faktor von ca. 104

bis 105 gegenüber der thermischen 
Polarisation bei 1T und 300K [1,2]. Da die 
Kernmagnetisierung hyperpolarisierter Gase 
unabhängig vom Magnetfeld ist, kann 129Xe-
NMR und -MRT auch bei niedrigen 
Magnetfeldern durchgeführt werden. Die 
Niederfeld-NMR bietet im Vergleich zur 
Hochfeld-NMR die Vorteile technisch 
einfach, kostengünstig und praktisch frei von 
Suszeptibilitätsartefakten zu sein.  
Aufgrund der durch Hyperpolarisation 
verstärkten Magnetisierung können selbst in 
niedrigen Magnetfeldern dreidimensionale 
129Xe MR- Bilder in deutlich kürzeren 
Messzeiten als bei der üblichen 1H- MRI 
erzielt werden. In verschiedenen Experi-
menten wurden mittels hyperpolarisiertem 
129Xe Gasfluss- und Diffusion gemessen. 
Durch Anwendung theoretischer Modelle ist 
eine Bestimmung mikrostruktureller 
Merkmale, wie z.B. des Oberflächen-
Volumenverhältnisses möglich. 
Eine weitere Besonderheit des Xenons liegt in 
dessen sehr großem Bereich der chemischen 
Verschiebung. Während diese bei Protonen 
nur einen Bereich von ca. 10 ppm 
überstreicht, kann die chemische 
Verschiebung (chemical shift) von 129Xe Spin 
mehrere 100 ppm erreichen. Insbesondere 
durch diese Eigenschaft, die z.B. eine 
Untersuchung des Übergangs von 129Xe ins 

Gewebe ermöglicht, zeichnet 129Xe gegenüber 
3He aus.
Es ist bereits demonstriert worden, dass 
Lungenbildgebung mit hyperpolarisiertem 
Xenon und Helium bei Feldstärken von nur 
15mT möglich ist [3]. Damit eröffnen sich 
z.B. Möglichkeiten für bettseitige MR-
Messungen, die eine kontinuierliche 
Überwachung physiologischer Prozesse 
ermöglichen würden. Dieses ist auch 
potenziell relevant für die Entwicklung 
lungenprotektiver Beatmungssysteme. In [4] 
wurde durch eine theoretische Untersuchung 
gezeigt, dass für die Bildgebung der Lunge 
mit hyperpolarisierten Gasen Feldstärken 
zwischen 0.1 und 0.5T optimal sind. 
Wie für ein Edelgas zu erwarten, ist die 
biologische Verträglichkeit von Xenon hoch. 
Eine bekannte (Neben-)Wirkung bei hohen 
Konzentrationen im Blut ist ein anästhetischer 
Effekt, der mit dem lipophilen Charakter von 
Xenon erklärt wird. 

Literatur: 
[1] Albert MS, Cates GD, Driehuys B, Happer W, Saam B, 
Springer CS Jr, Wishnia A. Biological magnetic resonance 
imaging using laser-polarized 129Xe. Nature., 
370(6486):199-201, 1994  
[2] Goodson BM, Nuclear Magnetic Resonance of Laser-
Polarized Noble Gases in Molecules, Materials, and 
Organisms, Journal of Magnetic Resonance 155: 157–216, 
2002
[3] Venkatesha AK, Zhanga AX, Mansoura J, Kubatinaa L, 
Ohd CH, Blaschee G, Ünlü MS, Balamoreg D, Jolesza FA, 
Goldberge BB, Alberta MS, MRI of the lung gas-space at 
very low-field using hyperpolarized noble gases, Magnetic 
Resonance Imaging 21, 773–776, 2003  
[4] Theoretical signal-to-noise ratio and spatial resolution 
dependence on the magnetic field strength for hyperpolarized 
noble gas magnetic resonance imaging of human lungs: Juan 
Parra-Robles, Albert R. Cross, Giles E. Santyr Med. Phys. 32 
(1), 2005 
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Sauerstoffgestützte T1- und T2
*
-Bildgebung der menschlichen Lunge

bei 0.2 Tesla 

M. Oechsner1,2, D. Stäb1,2, E.D. Pracht1, H. Köstler2, D. Hahn2, M. Beer2, P. M. Jakob1

1Institut für Experimentelle Physik 5, Universität Würzburg, Germany 
2Institut für Röntgendiagnostik, Universität Würzburg, Germany 

Zielsetzung: Die Relaxationszeiten T1 und T2
* in der Lunge hängen sowohl von der Magnetfeldstärke, 

als auch vom Atemgas ab. Die Beatmung mit 100% Sauerstoff (O2) verursacht eine Verkürzung von 
T1 und T2

*. Lungenuntersuchungen bei 0.2 Tesla führen zu einem niedrigeren SNR im Vergleich zu 
1.5 Tesla, jedoch ist die Relaxationszeit T1 deutlich kürzer, während T2* länger ist. Ziel dieser Arbeit 
war die Messung von T1- und T2

*-Karten in der Lunge bei 0.2 Tesla unter Beatmung mit Luft und O2.
T2

*-Karten wurden sowohl im Atemstopp als auch unter freier Atmung aufgenommen.

Material und Methoden: Es wurden jeweils 5 Probanden an einem Magnetom Open (Siemens, Er-
langen)  bei einer Feldstärke von 0.2 Tesla unter Beatmung mit Luft und O2 untersucht. Zur Messung 
der Relaxationszeit T1 wurde eine InversionRecovery Snapshot FLASH Sequenz implementiert: TR = 
3.6 ms, TE =1.4 ms,  = 8°, TI1 = 12,6 ms, centric reordering, Schichtdicke 20 mm, Matrix: 64 x 128, 
zero-filling auf 256 x 256, FOV =  500 x 500 mm, koronare Schichten, 14 Bilder, 3 Mittelungen, TA ~ 
17 s. Die T2

*-Messungen wurden mit einer Multigradientenecho-Sequenz durchgeführt: TR = 24.0 ms, 
TE1 = 2.63 ms, TEinter = 4.44 ms,  = 15°, 5 Echos, 20 mm Schichtdicke, Matrix = 64 x 128, zero-
filling auf 256 x 256, FOV = 500 x 500 mm, sagittale Schichten, 6 Mittelungen, TA  10 s. Zur Daten-
aufnahme unter freier Atmung wurde eine Navigatortechnik in die Multigradientenecho-Sequenz 
integriert: TR = 122.4 ms, TE1 = 2.63 ms, TEinter = 4.44 ms,  = 35°, 5 Echos + 1 Navigatorecho, 15 
mm Schichtdicke, Matrix: 64 x 128, zero-filling auf 256 x 256, FOV = 250 x 500 mm, 3 sagittale 
Schichten, 40 Messungen, TA ~ 5.2 min. Nach je 5 Gradientenechos wurde eine nicht-phasenkodierte 
k-Raum Linie in einer separaten Schicht aufgenommen. Hieraus wurde retrospektiv die Zwerchfell-
position ermittelt und zur Bildrekonstruktion nur k-Raum Linien verwendet, die in einer übereinstim-
menden Position in Exspiration akquiriert wurden. Die rekonstruierten Bilder wurden pixelweise gefit-
tet und T1- und T2

*-Parameterkarten erstellt.

Ergebnisse: Die T1-Messungen ergaben einen 
Mittelwert von 686 ms ± 61 ms (Luft) und 631 ms 
± 46 ms (O2). Zur Vermeidung von Gibbs-Arte-
fakten wurde ein Filter verwendet. Der Mittelwert 
der T2

*-Relaxationszeit im Atemstopp betrug 10.6 
ms ± 0.9 ms (Luft) und 9.5 ms ± 0.9 ms (O2). 
Unter freier Atmung ergab sich ein mittleres T2

*

von 10.1 ms ± 0.7 ms (Luft) und 8.8 ms ± 0.8 ms 
(O2). Mit der Navigatortechnik wurde eine große
Anzahl an Mittelungen von k-Raum Linien er-
reicht. Deshalb konnte mit einer verbesserten 
Ortsauflösung gemessen werden. Zudem wurde 
eine bessere Reproduzierbarkeit der Atemposition 
zwischen beiden Messungen erzielt. 

Schlussfolgerung: Die Messung der Relaxationszeiten T1 und T2
* in der Lunge konnte bei 0.2 Tesla 

erfolgreich durchgeführt werden. Die deutliche T1- (~8 %) und T2
*-Änderung (~9%) bei Beatmung mit 

Sauerstoff, ermöglicht eine regional aufgelöste Darstellung des Sauerstoffaustauschs in der Lunge. Die 
Verwendung der Navigatortechnik erlaubt die Datenaufnahme unter freier Atmung. Dies führt zu einer 
Verbesserung des Patientenkomforts und des SNR. Zudem ermöglicht es die Untersuchung von 
Patienten, die den Atem nicht anhalten können. 

Abb. 1: T1- (oben)  und T2
*-Karten (unten: mit Navigator-

technik) bei Beatmung mit Luft und 100% Sauerstoff
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Diffusionsgewichtete MR-Bildgebung vom Pankreas 

A.Lemke1, F.Laun1, B.Stieltjes2, L.R.Schad3

1Abteilung Medizinische Physik in der Radiologie, Deutsches Krebsforschungszentrum, Heidelberg 
2Abteilung Radiologie, Deutsches Krebsforschungszentrum, Heidelberg 

3 Lehrstuhl für Computerunterstützte klinische Medizin, Medizinische Fakultät Mannheim, Universität Heidelberg

Einführung:

In der medizinischen Diagnostik besteht ein starkes Interesse an diffusionsgewichteten Bildern und den zugehörigen 
Diffusionskonstanten (apparent diffusion coefficient, ADC). Dieser Koeffizient ist ein vielversprechender Marker für 
die Tumorvitalität, beispielsweise nutzbar zur Verlaufskontrolle in der Strahlentherapie. Diffusionsgewichtete Bild-
gebung ist bei Schlaganfall wohl etabliert, die Applikation am Abdomen gestaltet sich jedoch schwieriger. Zum einen 
liegt dies an der Bewegung des Abdomens aufgrund von Atmung und Peristaltik, zum anderen an dem größeren Fett-
anteil, der die ADC-Karten durch die chemische Verschiebung verfälschen kann. Ziel dieser Arbeit ist eine stabile 
Messung von ADC-Werten des Pankreas.  
Methoden:

Diffusionsgewichtete Aufnahmen des Abdomens wurden an gesunden Probanden mit einer single-shot echo planar 
imaging (EPI) Sequenz an einem 1.5 Tesla System und einem 3 Tesla System (Magnetom Avanto und Magnetom 
Tim Trio, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) mit jeweils einer 8 Kanal Körperspule und einer 24 
Kanal Rückenspule durchgeführt. Hierbei kam die parallele Bildgebungstechnik GRAPPA zur Anwendung. 
Während einer Atemanhaltephase wurden 13 Schichten mit 5 Mittlungen und einer quadratischen Matrix von 100 
Pixeln aufgenommen. Zwei b-Werte 0 und 300 s/mm² mit 3 orthogonalen Richtungen sind verwendet worden. Es 
wurden unterschiedlich große isotrope Voxel von 2.5, 3, 3.5 und 4 mm bei verschiedenen Bandbreiten 1200, 2000, 
3000 und 4000 Hz/Pixel akquiriert. Das Pankreas konnte damit bei 10° coronar zu sagittal gekippter Orientierung fast 
komplett abgedeckt werden. Die Echozeit (TE) lag minimal gewählt zwischen 49 und 58 ms und die Repetitionszeit 
(TR) bei 1300 ms.  
Am 1.5 Tesla System wurden zudem Bilder mit 3.5 mm großen isotropen Voxeln, einer Bandbreite von 3000 
Hz/Pixel, b-Werten von 0, 50, 150, 300, 500, 800 s/mm² und ansonsten identischen Einstellungen aufgenommen. Mit 
einer Region of Interest (ROI) konnte die Signalintensität auf den diffusionsgewichteten Bildern und der ADC-Wert 
auf den ADC-Karten vom Pankreas bestimmt werden. 
Ergebnisse:

Die Bilder bei 3 Tesla sind aufgrund von Geisterartefakten, die in jedem Bild mind. 25% des ursprünglichen Signals 
betragen, und Suszeptibilitätsartefakten deutlich schlechter als bei 1.5 Tesla. 
Die Bildqualität der 2.5 mm und 3 mm Aufnahmen fällt gegenüber den 3.5 mm und 4 mm Aufnahmen ab. Zum einen 
kann die Orientierung nicht frei gewählt werden, da sonst die Arme in den Abdomen einfalten, zum anderen ist es 
aufgrund der geringeren Schichtdicke nicht immer möglich das Pankreas komplett abzudecken. Die 3.5 mm Aufnah-
me liefert ausreichend Signal, das SNR beträgt ca. 20, und die Struktur des Pankreas lässt sich gut verfolgen, siehe 
Abb.1. In einem subjektiven Rating durch einen erfahrenen Radiologen und einen Physiker schnitt die 3.5 mm Auf-
nahme, mit Bandbreite 3000 Hz/Pixel, am besten ab.     
Abb. 2 zeigt die Abhängigkeit des Signals zum b-Wert auf einer logarithmischen Skala und Tab.1 gibt die sich erge-
benden ADC-Werte wieder. 

Diskussion:

Die Bilder mit einem b-Wert von 300 s/mm² und einer Akquisitionszeit TA = 30 s haben eine zur Diagnostik ausrei-
chende Bildqualität. Der geringe b-Wert ermöglicht kürzere TE-Zeiten und somit ein höheres Signal. Dies hat am 
Pankreas große Bedeutung, da die T2-Relaxationszeit vom Pankreas bei einem Wert von ca. 45 ms liegt [1]. Außer-
dem ist ein ausreichender Signalabfall am Pankreas durch den ADC von etwa 1500 µm²/s gewährleistet. ADC-Werte 
können in der Diagnostik, aufgrund der nicht monoexponentiellen Abhängigkeit, nur bei identischen b-Werten vergli-
chen werden [2]. In Folgestudien wird dieses nicht monoexponentielle Verhalten und die eventuelle Relevanz für 
Therapiemonitoring weiter untersucht werden. 

Literatur:  

[1] Cedric M. J. de Bazelaire et al. Radiology 2004; 230:652–659 [2] Ichiro Yamada et al. Radiology 1999; 210:617–623 

b-Wert
[s/mm²] 

ADC
[µm²/s] 

50 2655 

150 1905 

300 1445 

500 1198 

800 1180 

Abb. 1:  

EPI Aufnahmen einer Schicht des Abdomens am Avanto mit einer  
isotropen Auflösung von 3.5mm 

Abb.2:  

Abhängigkeit der Signalintensität
vom b-Wert 

Tab.1: Diffusionskon-
stante bei unterschied-
lichem b-Wert 
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Kompensation von Atembewegung bei MRT mit bewegtem Patiententisch
Matthias Honal, Simon Bauer, Ute Ludwig 

Medizin Physik, Abt. Röntgendiagnostik, Universitätsklinikum Freiburg 

Einleitung

MRT mit kontinuierlich bewegtem Patiententisch ist eine effiziente Methode, um beliebig große Kör-
perregionen mit einer einzigen Messung abzubilden. Atembewegung stellt bei dieser Untersuchungsme-
thode jedoch ein Problem dar. Aufgrund der Untersuchungsdauer und der kontinuierlichen Tischbewe-
gung kann die Aufnahme nicht während einer Atemanhaltephase und auch nicht mit der Atmung syn-
chronisiert durchgeführt werden. Im Folgenden wird ein Verfahren vorgestellt, das die Messung wäh-
rend freier Atmung erlaubt. Parallele Bildgebung sowie Methoden der Bildverarbeitung werden ver-
wendet, um dennoch ein gegenüber der Atembewegung konsistentes Volumen zu erhalten.  

Methoden

32 axiale Schichten des Abdomens eines Probanden wurden bei freier Atmung und kontinuierlich be-
wegtem Patiententisch mit einer TSE-Sequenz (TR/TE = 1831/122ms, 320x144 Matrix, 1,1x1,4x6mm3

Voxelgröße) und der Sliding-Multi-Slice Technik [1] akquiriert. Für jede Schichtposition wurden vier 
bezüglich der Atmung in sich konsistente Teil-k-Räume aufgenommen, aus denen unter Verwendung 
des GRAPPA-Algorithmus [2] zur parallelen Bildgebung und der in [3] vorgeschlagenen Kalibrations-
methode komplette Bilder rekonstruiert wurden. Diese bilden unterschiedliche Atemzustände ab und 
können durch Atmung bedingte Signalauslöschungen aufweisen. Mittels einer effizienten Graphensuche 
wurde eines von vier Bildern pro Schicht anhand von Konsistenz- und Bildqualitätskriterien ausgewählt, 
um ein bezüglich der Atmung konsistentes Volumen zu erhalten. Die Deformation der verbleibenden 
Bilder in Bezug auf das extrahierte Referenzvolumen wurde durch ein zweistufiges Registrierungsver-
fahren bestimmt, welches im ersten Schritt eine Translation in cranio-caudale Richtung berechnet und 
danach eine nicht starre Schicht-Auf-Volumen Registrierung durchführt. Die so deformierten Schichten 
wurden anschließend mit dem Referenzvolumen kombiniert. 

Ergebnisse 

Die Überlagerung der vier für eine Schichtposition aufgenommenen Einzelbilder (Abb. 1a) weist deutli-
che Verschmierungen (weiße Pfeile) auf. Eine vergleichbare Bildqualität wird mit der in [4] vorgestell-
ten Methode zur Kompensation von Atmungsartefakten erzielt. Durch Kombination der Einzelbilder 
nach starrer Translation kann die Bildqualität verbessert werden (Abb. 1b), dennoch sind immer noch 
Verschmierungen sichtbar und die Anatomie von statischem Gewebe in der Bildmitte wird falsch abge-
bildet (weiße Pfeile). Abb. 1c zeigt das Ergebnis der nicht starren Registrierung. Verschmierungen sind 
eliminiert u

Diskussion

Das vorge-
stellte Ver-
fahren ver-
meidet Ver-
schmieru

nd die Anatomie für die gewünschte Schichtposition ist korrekt repräsentiert. 

n-
en, Signal-

tet werden, 
m so die Stabilität des Verfahrens zu verbessern und einer isotropen Auflösung näherzukommen. 

t
Magn Reson Med, 2002. 47(6): p. 1202-1210.        [3] M. Honal, et al.: 15th ISMRM, Abstract 
#2522 [4] H.-P. Fautz, et al.: Magn. Reson. Med., 2007. 57(1): p. 226-232.

Abb.1: Für eine Schichtposition: (a) Überlagerung der vier Einzelbilder, (b)Überlagerung der 

bb ccaa

g
auslösungen
und Geist-
Artefakte,
die bei Datenakquisition während freier Atmung auftreten. Die Bildqualität konnte gegenüber der in [4] 
vorgestellten Methode deutlich verbessert werden. Zukünftig sollen Landmarken in die Registrierung 
miteinbezogen werden, und das untersuchte Volumen soll in Schichtrichtung dichter abgetas

Einzelbilder nach cranial-caudaler Translation, (c) Kombination von Referenzvolumen und de-
formierten Bildern. Weiße Pfeile zeigen Verschmierungen und inkorrekt repräsentierte Anatomie.

u

Literatur

[1] H.-P. Fau z, et al.: Magn Reson Med, 2006. 55(2): p. 363-370.    [2] M. A. Griswold, et al.:
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Abb. 1 In vivo 1H-MR-Spektren (durchgezo-
gen: SNR-normiertes Gesamtspektrum; ge-
strichelt: LC-Model-Fit für Glu) aus dem 
linken insulären Kortex eines Probanden bei 
1,5 T (links) und 3 T (rechts).

Quantitative Bestimmung von Glutamat im Hirn mit Hilfe  
der 1H-CSI bei 1,5 T und 3 T 

A. Gussew 1, R. Rzanny 1, P. Schmidt 2, H.C. Scholle 3, W.A. Kaiser 2, J.R. Reichenbach 1
1 AG Medizinische Physik, Institut für Diagnostische und Interventionelle Radiologie, FSU Jena 

2 Institut für Diagnostische und Interventionelle Radiologie, FSU Jena 
3 Klinikum für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie, 

Funktionsbereich Motorik, Pathophysiologie und Biomechanik, FSU Jena

Ziel: Die 1H-CSI erlaubt die gleichzeitige in vivo Untersuchung des Stoffwechsels in mehreren Hirn-
regionen und liefert somit wichtige Informationen über mögliche pathophysiologische Veränderungen. 
Speziell Informationen über die Konzentration des Glutamats (Glu) – als wichtigsten neuronalen erre-
genden Neurotransmitter [1] – und dessen Änderung im Rahmen physiologischer Prozesse kann zu 
einem verbesserten Verständnis neuronaler Verarbeitungsmechanismen beitragen. Die 1H-MR-spekt-
roskopische Quantifizierung von Glu ist allerdings durch die komplexe spektrale Struktur und die 
Überlagerung mit anderen Metaboliten (NAA, Gln, GABA) erschwert. In dieser Studie sollte anhand 
von in vitro und in vivo 1H-MR-spektroskopischen Messungen der Einfluss der Erhöhung der 
magnetischen Feldstärke von 1,5T auf 3T auf die quantitative Nachweisbarkeit von Glutamat unter-
sucht werden. 
Material und Methoden: Es wurden in vitro 1H-MR-Spektren wässriger Lösungen aus NAA, Glu, 
Gln und GABA sowie in vivo 1H-MR-Spektren aus dem Gehirn von 6 gesunden Probanden (2 weibl./4 
männl., mittl. Alter: 29±6) bei 1,5T (Magnetom Sonata, Siemens, Sende/Empfang-CP-Kopfspule) und 
3T (Magnetom Trio TIM, Siemens, 12 Kanal-Kopfmatrixempfangsspule im CP-Modus) akquiriert. 
Die in vitro Experimente wurden mit einer Einzelvoxel 1H PRESS-Sequenz (TR/TE=10000/30ms, 
NA=128, Vvox=8ml), und die in vivo Messungen mit einer 2D 1H CSI PRESS-Sequenz 
(TR/TE=5000/30 ms, NA=4) durchgeführt. Die transversale CSI-Schicht (Schichtdicke: 20mm; 
FOVAP×LR=160×160mm²; Matrix: 16×16) wurde anhand von T1-gewichteten MRT-Bildern in drei 
Orientierungen (IR, 15 Schichten, FOV=256mm²; TR/TI =2500/500ms, Schichtdicke: 5mm) 12mm 
oberhalb der Bikommissurallinie positioniert. Die in vitro Spektren wurden hinsichtlich der 
Überlagerung der Einzelsubstanzspektren sowie der Differenz zwischen spektroskopisch bestimmter 
(LC-Model [2]) und nominell eingestellter Konzentration bei 1,5T und 3T miteinander verglichen. 
Aus den in vivo Spektren wurden das SNRGlu sowie die Cramer-Rao-Werte der Glutamatbestimmung 
(%SDGlu) bei beiden Feldstärken extrahiert und als Vergleichskriterien herangezogen. Für den Thala-
mus sowie den insulären und parietalen Kortex wurden die mittleren Glu/tCr-Quotienten gebildet, und 
die bei 1,5T und 3T erhaltenen Werte untereinander sowie mit entsprechenden Literaturwerten 
verglichen. 
Ergebnisse: Die Signalmaxima einzelner Metaboliten in 
den in vitro Spektren wurden bei 3T im Allgemeinen 
deutlich besser getrennt. Mit Ausnahme von GABA waren 
die Abweichungen der in vitro bestimmten absoluten Kon-
zentrationen von den nominell eingestellten Werten bei 3T 
deutlich geringer als bei 1,5T: NAA (1,5T:-5,5%; 
3T:+0,7%), Glu (1,5T: -18,1%; 3T:+12,3%), Gln 
(1,5T:+44,8%; 3T:+9,2%). Das SNRGlu der in vivo Spekt-
ren verdoppelte sich nahezu beim Übergang auf 3T 
(Abb.1). Der Anteil der Voxel mit %SDGlu<20 lag mit 
53% bei 1,5T gegenüber 80% bei 3 T im Mittel deutlich 
niedriger. Die in den ausgewählten Hirnregionen 
bestimmten Glu/tCr-Quotienten lagen im oberen Bereich 
der Literaturwerte. 
Schlussfolgerung: Die Ergebnisse zeigen, dass aus einer 
günstigeren Verteilung der Intensitätsmaxima eine 
verbesserte Trennbarkeit der Einzelspektren resultiert und 
aufgrund des höheren SNR bei 3T die Zuverlässigkeit des individuellen Nachweises von Glu verbes-
sert und somit die Genauigkeit der quantitativen Bestimmung erhöht wird. 
Referenzen: 
[1] Hertz L, Nat Rev Neurosci 2002; 3-9: 748-55; [2] Provencher SW, Magn Reson Med 1993; 30: 672-679 
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Quantitative, lokalisierte NMR-Spektroskopie an 

postnatalen Mausgehirnen bei 17.6T, in vivo 
Kilian Weiss, Gerd Melkus, Cornelius Faber

Experimentelle Physik V, Universität Würzburg 

Intro: Metabolite und Neurotransmitter sind direkt mit der Entwicklung des Gehirns korreliert. In vivo 
NMR-Spektroskopie ermöglicht eine direkte, nicht invasive Messung der Konzentration verschiedener 
chemischer Komponenten in einem lokalisierten Bereich weniger Tage alter Mäuse [1]. Ein sehr hohes 
Magnetfeld sorgt nicht nur für einen SNR Gewinn, sondern verbessert auch die spektrale Qualität der 
MR Spektren durch eine größere chemische Verschiebung, zu Lasten der B0-Feldhomogenität und der 
T2-Relaxationszeiten. Ziel dieser Arbeit ist es, eine CSI Methode zur Hochfelduntersuchung der 
Konzentrationsänderungen von Metaboliten während der postnatalen Gehirnentwicklung an Mäusen 
zu etablieren. 
Methoden: Alle Experimente wurden an einem Bruker Avance WB Spektrometer bei 17.6T 
durchgeführt. Es wurde eine semi-LASER [2,3] Sequenz mit kurzer Echozeit (16 ms) für 
vorlokalisierte spektroskopische Bildgebung (CSI) implementiert. Außerdem wurden PRESS Sequenz 
für Singlevoxelaufnahmen benutzt, die jedoch, bei einem hohen Feld, stark an Chemicalshift-
Artefakten leidet. Diese Artefakte werden bei der Vorlokalisation der implementierten Methode, durch 
Verwendung von adiabatischen Pulsen hoher Bandbreite, gegenüber der PRESS Sequenz minimiert.   
Messungen wurden an 4, 7, 9, 12 Tage alten sowie ausgewachsenen Mäusen mit einer 20mm 
Birdcagespule durchgeführt. Auf den zu messenden Bereich wurde jeweils zuvor mit FASTMAP 
geshimmt. Um die Daten zu Quantifizieren, wird der QUEST [4] Algorithmus aus dem jMRUI 
Softwarepaket [5] angewendet. 
Ergebnisse: Mit der CSI Methode können inplane Auflösungen von (1 x 1)mm2 mit einer 
Schichtdicke von bis zu 1.5mm bei hoher spektraler Auflösung erreicht werden. Es können so die 6 
wichtigsten Gehirnmetabolite, Cholin (tCh), Creatin (tCr), Inositol (Ins), Taurin (Tau), N-Acetyl-
Aspartat (NAA) und Glutamat/Glutamin (Glx) bei sehr guter Wasser- und Fettunterdrückung, auch bei 
4 Tage alten Tieren, detektiert werden (Vgl. Abb.1, 2). Man beobachtet einen Anstieg der zerebralen 
Konzentrationen von NAA und Glx und eine Abnahme der Cholin Konzentration mit dem Alter. 
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Diskussion: Es ist problematisch ein homogenes B0-Feld über den gesamten Bereich des Gehirns zu 
erzeugen. So entstehen bei einem CSI Experiment Linienbreiten des Wassersignals von 35Hz im 
Zentrum und 200Hz im Randbereicht des Gehirns. Man erhält während einer Messung nicht die 
gleiche Sensitivität in allen Hirnregionen. Vergleichsweise einfach ist es, in einem lokal stark 
beschränkten Bereich (z.B. PRESS Voxel) B0-Feldhomogenitäten zu erzeugen um Linienbreiten des 
Wassersignal im bereich von 35Hz zu beobachten. Da bei zweidimensionalem CSI mindestens 144 
Phasenkodierschritte (12x12) benötigt werden um Artefakte durch die Pointspreadfunction zu 
minimieren, liegt die minimale Messzeit bei ca. 2:24 min (TR=1s). Damit sind sogar 3D CSI 
Messungen möglich. Da bei PRESS Mittelungen erforderlich sind, ist 2D CSI die überlegene 
Methode, da sie eine Ortsauflösung ermöglicht. 
Referenzen: 

[1] P. Larvaron et al., NMR Biomed. 19 (2006) 180-187. [2] M. Garwood et al., JMR 153 (2001) 155-177. 
[3] J. P. Wijnen et al., ESMRMB 2006. [4] H. Ratiney et al., NMR Biomed. 18 (2005) 1-13. 
[5] http://www.mrui.uab.es/mrui/ 

Abb.1: CSI-Echo von 4 Tage alter Maus. TE = 6.5ms, 
FOV=1.5x1.5cm2, Res. 0.94x0.94x2mm3,
Ttot=20:04min 

Abb.2: semi-LASER CSI von 37 Tage alter Maus. 
TE = 16ms, FOV=1x1cm2, lokal.Voxel: 4x6x2mm2,
Res. 1.25x1.25x2mm3, Ttot=30:00min 
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Single-Voxel 1H MR-Spektroskopie mit segmentierter 2D-selektiver HF-Anregung in vivo
Wolfgang Weber-Fahr1,2, Jürgen Finsterbusch1,2

1Institut für Systemische Neurowissenschaften,, Universitätsklinikum Hamburg-Eppendorf, Hamburg 
2NeuroImage Nord, Universitätskliniken Hamburg-Kiel-Lübeck, Hamburg-Kiel-Lübeck 

Einleitung: Zur räumlichen Lokalisierung werden in der singel-voxel 
MR-Protonenspektroskopie (SVS) meist drei orthogonale Schichten 
angeregt, deren quaderförmiges Schnittvolumen das zu messende 
Volumen bildet. Zur Vermeidung von  Partialvolumeneffekten, sind den 
interessierenden anatomischen oder pathologischen Strukturen 
angepasste Messvolumina vorteilhaft. Dies kann durch die Verwendung 
von zweidimensional ortsselektiven Hochfrequenzanregungen realisiert 
werden (2DHF) [1]. Allerdings kann die Kumulation von Phasenfehlern während der meist langen 2DHF-
Anregung zu ausgeprägten Lokalisierungsartefakten durch chemische Verschiebung führen. Da die SVS auf der 
Mittelung einer Vielzahl von Anregungen basiert, kann dieses Problem durch die Segmentierung der 2DHF-Pulse 
vermindert werden, wie bereits in der 31P-MRS des Herzens und in Tierstudien gezeigt wurde [2,3]. Das Ziel 
dieser Studie ist es, die Machbarkeit der single-voxel Spektroskopie mit 2DHF-Pulsen, unter Verwendung einer  
blipped-planaren Trajektorie bei Minimierung von Lokalisierungsfehlern durch chemische Verschiebung für 
Messvolumina mit beliebig geformter Grundfläche in  der  In-vivo-MRS des menschlichen Gehirns zu 
demonstrieren.    

Methoden: Die grundlegende Pulssequenz ist in Abb. 1 dargestellt. Zur Minimierung der Artefakte durch 
chemische Verschiebung, besteht jedes Pulssegment aus einer einzelnen Linie der Trajektorie. Der zweite 
schichtselektive Refokussierungspuls erlaubt die Verminderung des Abstandes der Seitenanregungen, und damit 

der Anzahl der nötigen Anregungslinien bei 
gleich bleibender Kantenschärfe. Die 
Sequenz wurde an einem aus zwei 
ineinander positionierten zylindrischen 
Flaschen bestehenden Phantom getestet. Die 
innere Flasche mit 30 mm  enthält 100 
mM N-Acetyl-Aspartat (NAA), die Äußere 
80 mM Kreatin-Lösung (Cr). Alle 
Experimente wurden an einem 3T 
Ganzkörpertomographen (Trio, Siemens, 
Deutschland) durchgeführt. Wasser-
unterdrückung wurde durch drei vor dem 
2DHF  geschaltete CHESS-Pulse gewähr-

leistet. Die 2DHF-Trajektorie wurde zur Anregung von Profilen mit 5 mm Kantenschärfe und einem Abstand der 
Seitenanregungen von 85 mm für Phantom- und 35 mm für In-vivo-Messungen berechnet.

Ergebnisse: Zur Demonstration der  
räumlichen Lokalisierung wurden zwei 
Spektren des zwei-Kammer-Phantoms 
aufgenommen (Abb. 2). Für das erste 
wurde ein Volumen ringförmiger 
Grundfläche (35/65 mm Durchmesser)  
und 25 mm Höhe angeregt. Das 
akquirierte Spektrum enthält 
ausschließlich Cr-Signal der äußeren 
Flasche.  Das zweite Spektrum wurde aus 
einem zylinderförmigen Volumen mit 24 
mm  aus der inneren Flasche akquiriert 
und zeigt lediglich NAA-Signal. Für die In-vivo-Messung wurde anhand des Bilddatensatzes eines Probanden 
eine Maske des Corups Callosum definiert. Die Maske wurde von der Sequenz  zur Berechnung des 
entsprechenden 2DHF-Pulses  verwendet. Mit einer räumlichen Ausdehnung von 26 mm in ‚blip’-Richtung (10 
mm Dicke), sind bei einer Kantenschärfe von 5 mm, 7 segmentierte  Linien nötig. Die ROI-Definition ist mit der 
berechneten Pulsform und dem gemessenen Spektrum in Abb. 3 gezeigt. Ein Fit des Spektrums mit LCModel 
ergibt eine Quantifizierung von NAA, Ch, Glx, Cr und mI mit unteren  Cramér-Rao Schranken < 20 %. Zwar 
muss betont werden, dass das S/R bei einem quaderförmigen Volumen im Vergleich zur konventionellen 
Lokalisierung verringert ist, jedoch kann für konkave anatomische Formen der Signalgewinn durch die 
verbesserte Volumenabdeckung den S/R-Verlust kompensieren. 
Referenzen: [1] Pauly J et al, J Magn Reson 81(1), 42-56 (1989) [2] Hardy C et al, Magn Reson Med 17, 315-327 (1991) [3] Qin Q et al, Proc.
ISMRM 15, 50 (2007) 

Abb. 1:  Grundlegende Pulssequenz für 2DHF-SVS 

Abb. 2: (a) Zwei-Kammer-Phantom. NAA im Zentrum, Cr außerhalb. (b) Spektrum einer 
ringförmigen (35/65mm) Anregung zeigt Cr. (c) Spektrum einer zylindrischen (25mm) 
Anregung zweigt nur NAA.

Abb. 3: (a) Definition der In-vivo-Maske (b) Berechneter 2DHF-Puls und MR-Bild der 2DHF-
Anregung (d) In-vivo-Spektrum des angeregten Volumens (TR=3s, TE=30 ms, NEX=252)
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Abb. 1 Vergleich der 1H-MR-Spektren (durchgezo-
gen) und den mit dem LC-Model gefitteten Glu-
Anteilen (gestrichelt) im ipsilateralen IK vor und 
während der Reizphase. 

1H-MR-spektroskopische Untersuchungen des kortikalen
Neurotransmitterstoffwechsels bei akuten ischämischen Schmerzreizen

A. Gussew 1, R. Rzanny 1, P. Schmidt 2, H.C. Scholle 3, W.A. Kaiser 2, J.R. Reichenbach 1
1 AG Medizinische Physik, Institut für Diagnostische und Interventionelle Radiologie, FSU Jena 

2 Institut für Diagnostische und Interventionelle Radiologie, FSU Jena 
3 Klinikum für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie, 

Funktionsbereich Motorik, Pathophysiologie und Biomechanik, FSU Jena 

Zielsetzung 
Die nichtinvasive Detektion von Änderungen des kortikalen Neurotransmitterstoffwechsels infolge 
peripherer Nozizeption könnte zur Aufklärung biochemischer Prozesse der Schmerzreizverarbeitung 
beitragen [1]. Ziel der aktuellen Studie ist es, mit Hilfe der 1H-MR spektroskopischen Bildgebung (1H-
CSI) die in kortikalen Schmerzzentren durch Applikation lokaler Schmerzreize hervorgerufenen Kon-
zentrationsänderungen des Glutamats (Glu) zu untersuchen. 
Material und Methoden 
In einer dynamischen Serie aus vier nacheinander folgenden 2D 1H-CSI-Messungen (PRESS, 
TR/TE = 2000/30 ms, TAmes: 9,5 min) wurden die Glu-Konzentrationen bei fünf Kontrollpersonen 
(3 weibl./2 männl., mittl. Alter: 23±1 J.) im Thalamus (Th), im insulären (IK) sowie im anterioren 
cingulären Kortex (ACC) vor (1. Messung), während (2. Messung) und nach (3.-4. Messung) der Ap-
plikation eines ischämischen Schmerzreizes am linken Oberarm extrahiert. Alle Untersuchungen wur-
den bei 3 T (Magnetom Trio TIM, Siemens) mit einer Kopfmatrixempfangsspule (12 Kanal, CP-
Modus) durchgeführt. Die transversale CSI-Schicht (Dicke: 10 mm; FOVAP×LR = 240×160 mm²; Mat-
rix: 16×16) wurde anhand von T1-gewichteten MR-Bildern in drei Orientierungen (IR, 15 Schichten, 
FOV = 256 mm²; TR/TI = 2500/500 ms, Schichtdicke: 5 mm) 12 mm oberhalb der Bikommissuralli-
nie positioniert. Die Nachbearbeitung der Spektren einschließlich der absoluten Quantifizierung der 
Glu-Konzentrationen erfolgte vollautomatisch mit dem LC-Model [3]. 
Ergebnisse 
Es wurden sowohl positive als auch negative 
Änderungen der Glu-Konzentrationen zwischen 
der Ruhereferenz- und der Reizphase in den un-
tersuchten Hirnregionen (ipsi- und kontralateral 
zur Reizkörperseite) gefunden (Tab.1). Die 
Abb.1 zeigt exemplarisch die Erhöhung der Glu-
Intensität während der Reizphase im insulären 
Kortex (ipsilateral). Die Schmerzintensität wurde 
von allen Probanden mit den Werten 8-9 auf der 
visuell-analogen Schmerzskala [2] bewertet. Die 
Zeitpunkte von Beginn und Ende der Schmerz-
wahrnehmung variierten interindividuell und 
stimmten nicht exakt mit den Start- und End-
punkten der Messsequenz überein. 
Schlussfolgerungen 
Aufgrund der starken intraindividuellen Varia-
tion der Ergebnisse konnten keine einheitlichen 
Änderungen von Glu-Konzentrationen infolge 
von Schmerzstimulation nachgewiesen werden. 
Mögliche Ursachen hierfür sind die unzureichende 
Standardisierung der Stimulationsmethode, kogni-
tive Adaptionsprozesse bei relativ langen Mess-
zeiten sowie Kontrastverminderung durch die ge-
ringe räumliche Auflösung. In Folgeuntersuchungen soll die Stimulation durch kurze, wiederholte 
Reize erfolgen. Des Weiteren sollen Einzelvoxel-Techniken mit genaueren B0-Justageoptionen und 
erhöhter Zeitauflösung angewendet werden. 
Referenzen
[1] Mullins PG et al, NeuroImage 2005; 26: 642– 646; [2] Melzack R, Pain 1975; 1: 277-299; [3] Provencher 
SW, Magn Reson Med 1993; 30: 672-679 

Tabelle 1 
Änderungen der Glu-Konzentration während der Reizapplikation 

(2. Mess.) gegenüber der Ruhephase (1. Mess.) (∆Cglu in %)
Hirnregion positiv N* negativ N* 
IK ipsilat. +20 bis +48 2 -20 1 
IK kontralateral +25 bis +38 2 (-15) bis (-10) 2 
Th. kontralateral +15 bis +50 3 - - 
ACC +30 bis + 40 2 -15 1 
* Anzahl der Kontrollpersonen mit festgestellten ∆Cglu
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31
P MRS des Rückenmuskels bei abgestufter isometrischer Belastung 

R. Rzanny1, R. Graßme2, J.R. Reichenbach1, A. Gussew1,
W.A. Kaiser3, H.Ch. Scholle2

1AG Medizinische Physik, Institut für Diagnostische & Interventionelle Radiologie 
2FB Motorik, Institut für Pathophysiologie der Friedrich-Schiller-Universität Jena 

3Institut für Diagnostische & Interventionelle Radiologie 
Friedrich-Schiller-Universität Jena 

Abstract: An drei Probanden wurden 31P MRS Untersuchungen des Rückenmuskels in Ruhe und un-
ter isometrischer Belastung  (Sörensentest [1]) durchgeführt. Die Messungen wurden bei verschiede-
nen Belastungsgraden durchgeführt, um die Abhängigkeit der bei der Ermüdung auftretenden metabo-
lischen Veränderungen vom Grad der Belastung zu erfassen.     

Einleitung

Die individuelle morphofunktionelle Charakte-
ristik der Rückenmuskulatur ist ein wesentli-
cher Faktor für die Entwicklung chronischer 
Rückenschmerzen. Verminderte Ausdauer-
leistungen des paraspinalen Muskelsystems 
durch Bewegungsmangel führen zu einer Ein-
schränkung der stabilisierenden Wirkung auf 
die Wirbelsäule [2]. Mit der 31PMRS  können 
charakteristische ermüdungsbedingte metabo-
lische Änderungen erfasst werden. Untersu-
chungen bei verschiedenen Belastungsstufen 
sollen darüber Auskunft geben, welche Mus-
kelgruppen bei der jeweiligen Belastungsstufe 
aktiviert sind und wie sich das zeitliche  Ver-
halten der Metaboliten bei der Belastung sowie 
in der Erholungsphase ändert. 

Material und Methoden 

Die Messungen wurden an einem 1,5 T Mag-
netresonanztomographen (Magnetom Sonata, 
Siemens Medical Systems, Erlangen, Ger-
many) mit einer 1H/31P-Oberflächenspule (Bio-
medical Rapid GmbH, Würzburg, Germany) 

=80 mm durchgeführt. Die 31PMRS erfolgte 
als CSI (TR: 900ms, Voxel:25x25x80mm, 
TA:30s,) und als FID-Messung (TR:550ms, 
NEX:24; TA:15ms) bei drei verschiedenen 
Belastungsgraden (0, 33 und 66% Entlastung). 
Die Übungsdauer erhöhte sich von 2,5min 
(0%) auf  6,25 (33%) und 7,5min (66%). Die 
Abstufung erfolgte durch Teilentlastung mit-
tels einer Hebelkonstruktion (Abb. 1).  

Abb.1: Hebelkonstruktion zur Einstellung verschiedener 
Belastungsstufen durch Abstützung des Oberkörpers

Ergebnisse 

Während bei allen drei Belastungsstufen 
Änderungen der Intensität des PCr- und 
des Pi-Signals erkennbar waren, wurde bei 
der geringsten Belastung keine pH-Ände-
rung mehr beobachtet (Abb. 2). In den aus 
den CSI-Messungen erstellten Metaboli-
tenkarten sind die aktivierten Muskelberei-
che durch erhöhte Pi/PCr-Quotienten er-
kennbar (Abb. 3a,b)

Diskussion

Die selektive Erfassung der Pi/PCr-Quotienten 
verschiedener Muskelbereiche im ausgeruhten 
und ermüdeten Zustand ermöglicht Aussagen 
darüber, in welchen Bereichen die Muskeln 
aktiv waren. Untersuchungen bei verschiede-
nen Belastungsstufen ermöglichen Aussagen 
über die metabolischen Eigenschaften und die 
Ermüdbarkeit der bei den verschiedenen Belas-
tungsstufen aktivierten motorischen Einheiten. 

Referenzen 

[1] Biering-Sörensen F. Spine 1984; 9: 106–
119.
[2] Panjabi MM. J Electromyogr Kinesiol 
2003; 13: 371–379. 

Abb.3a,b (a) Spektren- 
und Pi/PCr-Karte (b) am 
Ende der Übung. Die 
roten Bereiche kennzeich-
nen aktive Bereiche mit 
hohen PCr/Pi-Quotienten 

Abb.2 Stackplot von FID-
Spektren mit Darstellung 
der Verschiebung des Pi-
Signals infolge der pH-
Wert-Verringerung bei 
maximaler Belastung 
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2D-ortsselektive HF-Anregungen mit PROPELLER-Trajektorie

Martin Busch, Jürgen Finsterbusch
Institut für Systemische Neurowissenschaften, Universitätsklinikum Hamburg-Eppendorf, Hamburg

1. Einleitung
Die bei zweidimensional ortsselektiver Hochfrequenz-
Anregungen (2DHF-Anregungen)[1] häufig verwendete
Blipped-Planare-Trajektorie sorgt für ein schlechtes Signal-
Rausch-Verhältnis (SNR) sobald sie zur Begrenzung der
Pulslänge segmentiert wird, da nur ein Segment das k-Raum-
Zentrum abdeckt. Im Folgenden wird die aus der Bildgebung
bekannte PROPELLER-Trajektorie aus Segmenten paralle-
ler Linien, die gegeneinander rotiert werden[3], im Bezug auf
ihre Verwendbarkeit für 2DHF-Anregungen untersucht. Je-
des Segment beinhaltet das k-Raum-Zentrum, was das SNR
positiv beeinflussen sollte.

2. Material und Methoden
Da der k-Raum durch die PROPELLER-Trajektorie (Abb.
1A) nicht gleichmäßig abgetastet wird, muss, wie in der
Literatur beschrieben, der applizierte Hochfrequenz (HF) -
Puls je nach Abtastdichte gewichtet werden[1]. Dazu werden
die bei der Berechnung der HF-Anregung berücksichtigten
k-Raum-Koordinaten über die Berechnung eines Voronoi-
Diagrammes analysiert (Abb. 1B), wie in [2] vorgeschlagen.
Durch das Voronoi-Diagramm wird jedem Stützpunkt der
HF-Anregung eine zur Abtastdichte umgekehrt proportiona-
le Fläche zugeordnet, auf der alle Punkte dem jeweiligen HF-
Stützpunkt am nächsten sind.
Die verwendete Trajektorie besteht aus sechs Segmenten mit
jeweils neun Linien, bei einer Profil-Auflösung von 2 mm
und einer HF-Pulsdauer von 29 ms pro Segment. Zur Auf-
nahme der Profile diente eine Spin-Echo-Sequenz mit einer
Schichtdicke von 5 mm und einer Bild-Auflösung von 1 mm.
Alle Messungen erfolgten an einem 3T Ganzkörpersystem
(MAGNETOM Trio, Siemens Medical Solutions, Erlangen,
Deutschland) mit einer 12 Kanal Empfangs-Spule und einem
Wasser-Phantom.
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Abbildung 1: (A) PROPELLER-Trajektorie mit sechs Segmen-
ten, ein Segment wurde hervorgehoben, (B) Ausschnitt des zu-
gehörigen Voronoi-Diagrammes vom k-Raum-Zentrum und Um-
gebung

3. Ergebnisse
Die Signale der einzelnen Segmente werden komplex gemit-
telt. Abb. 2A und 2B zeigen Betrag und Phase für drei exem-

plarisch aufgenommene Segmente eines rechteckigen Anre-
gungsprofils von 50x20 mm. Abbildung 2C zeigt, dass sich
die jeweils entstehenden Seitenanregungen zu einem Groß-
teil durch die Mittelung der Segmente aufheben. Die Maxi-
malintensität der verbleibenden Seitenanregungen beträgt ca.
8% der Hauptanregung. Abbildung 3 zeigt die Möglichkeit,
beliebige Formen anzuregen - hier ein Balken-förmiges Pro-
fil mit den äußeren Abmessungen 72x21 mm, welches an-
hand von MR-Aufnahmen eines Probanden definiert wurde.

CA

B

Abbildung 2: Profile von drei der sechs Segmente (A) Betrag und
(B) Phase, (C) Summe aller Segmente eines rechteckigen Anre-
gungsprofiles

Abbildung 3: Balkenförmiges Anregunsprofil

4. Diskussion
Die gemessenen Profile zeigen eine grundsätzliche Eig-
nung der PROPELLER-Trajektorie für 2DHF-Anregungen.
Als Nächstes bleibt zu klären, ob durch zusätzliche Re-
fokussierungspulse zwischen den einzelnen PROPELLER-
Segmenten die Seitenanregungen weiter zu begrenzen sind
und in wieweit sich die erhofften Auswirkungen auf das SNR
zeigen.

Literatur

[1] John Pauly, Dwight Nishimura, and Albert Macovski “A k-
Space Analysis of Small-Tip-Angle Excitation,” J Magn Res,
vol. 81, pp 43-56, 1989
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Author “Resampling of Data Between Arbitrary Grids Using
Convolution Interpolation,” IEEE Trans. Med. Imag., vol. 18,
no. 5, pp 385-392, 1999

[3] J. G. Pipe, “Motion Correction with PROPELLER MRI: Ap-
plication to Head Motion and Free-Breathing Cardiac Ima-
ging,”,Magn. Reson. Med., vol. 42, pp 963-969, 1999
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k-t beschleunigte Spin Echo-basierte funktionelle MRT bei  

hohen Magnetfeldstärken 
Jane F. Utting1,2, Rani Bhanniny2, Ralph Schnittker1, René Vohn1, Thoralf Niendorf2

1 IZKF-BIOMAT und 2 Experimentelle MR Bildgebung, Medizinisches Fakultät, RWTH-Aachen 

Einführung
Für die BOLD basierte funktionelle MRT wurde die Echo Planar Imaging (EPI) Methodik wegen ihrer 
Akquisitions-Geschwindigkeit und T2* Gewichtung trotzt der Signalauslöschungen und Verzerrungen  bisher 
gegenüber anderen Methoden bevorzugt. Jedoch nehmen die Artefakte bei höheren Feldstärken deutlich zu. Spin-
Echo basierte Methoden wie UFLARE (1) sind dagegen unempfindlich gegenüber B0-Inhomogenitäten und 
könnten in Kombination mit parallelen Bildgebungsverfahren, die die Messzeiten und HF Belastung reduzieren, 
eine realistische Alternative zu EPI darstellen. Da funktionelle Bilder auf einer zeitlichen Korrelationen basieren, 
bieten sich ebenfalls k-t Methoden an (2). Unser Ziel ist es, den Horizont des Hochfeld fMRT durch den Einsatz 
der k-t Methodik in Kombination mit Spin-Echo basierte Aufnahmen zu erweitern. 
Methoden
Alle Messungen wurden bei 3 T mit einer 8 Kanal Kopf Spule (Philips Medical Systems, Best, Niederlande) 
durchgeführt. Die periodischen Änderungen der Signalintensität von  Bildfolgen einer mit Öl gefüllten Flasche 
wurden durch 5 0 Änderungen des Anregungsflipwinkel erzeugt. Die neuronalen Aktivierungen wurde an 
gesunden Probanden während einer Fingertappingaufgabe mit einer T2* gewichteten TSE (Displaced-UFLARE) 
(3,4) und EPI gemessen. Das Paradigma war als Block Design realisiert.128 Matrix; 230x180 FOV; TR = 2800 
ms, TE = 32 ms und für UFLARE  = 20 ms. Die funktionellen Daten wurden mit SPM2 
(http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm) ausgewertet. 
Ergebnisse

Periodische Änderungen der Signalintensität wurden auch mit k-t Beschleunigung erfolgreich gemessen. 
Unter Einbeziehung der „k-t“ Trainingdaten in den unterabgetasteten Datensätzen wird, insbesondere bei hohen 
k-t Faktoren höhere zeitliche Genauigkeit erzielt (Abb. 1). Aktivierungen im Gehirn, die mit Displaced 
UFLARE und k-t Beschleunigung gemessen wurden, sind mit konventionellem EPI vergleichbar (Abb. 2)
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Abbildung 2: Aktivierung mit Displaced UFLARE in 
Kombination mit k-t BLAST (links und mitte) und mit EPI 
(rechts) (p<0.05 FWE-Korr.,Threshold = 5 Voxel). 
Trainingdaten wurden in der k-t Rekonstruierung 
miteinbezogen.

Abbildung 1: Periodische Änderungen der 
Signalintensität in EPI und TSE Bildern mit 
„k-t“ Beschleunigung. „+Training“ weist auf 
die Einbeziehung von k-t Trainingdaten hin. 

Diskussion
Die höhere Sensitivität und das bessere Signal-Rausch Verhältnisse bei immer höheren Magnetfeldstärken bergen 
enormes Potential, um unser Verständnis des menschlichen Gehirns zu vertiefen. Um dieses Potential allerdings 
gänzlich ausschöpfen zu können, müssen die mit der Feldstärke steigende Empfindlichkeit auf B0-
Inhomogenitäten und die wachsende HF Belastung bewältigt werden. Der Einsatz von k-t Methoden in schnellen 
Spin-Echo Aufnahmen verkürzt die Echozüge, wodurch sich die Messzeit und die HF Belastung reduziert, bei 
einer Erhöhung der Bildschärfe. Spin-Echo Methoden stellen so eine realistische Alternative zu EPI dar.  
References 
1. Norris DG, Bornert P. J Magn Reson Ser A 1993;105(2):123-127. 
2. Tsao J, Boesiger P, Pruessmann KP. Magn Reson Med 2003;50(5):1031-1042. 
3. Niendorf T. Magn Reson Med 1999;41(6):1189-1198. 
4. Utting J.F. ISMRM; 2007 May 2007; p 3308.
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Gewebesimulierendes Gel-Phantom für Hochfeld-MR 

T. Trantzschel1,  K. Zhong1, O. Speck1

1Abteilung biomedizinische Magnetresonanz, Fakultät für Naturwissenschaften, Institut für Experimentelle Physik, Otto-
von-Guericke-Universität Magdeburg  

Einleitung Eine Gelmischung, welche die magnetischen Eigenschaften von Invivo-Gewebe simuliert wurde 
unter 1,5 T untersucht [1]. Allerdings ist das Verhalten bei Hochfeld-MR unbekannt. In dieser Untersuchung 
wird der Einfluss  der Feldstärke mit verschiedenen Gelzusammensetzungen ermittelt. Das Ergebnis soll die 
Optimierung von Hochfeld-Phantomen für Invivo-MR-Anwendungen sein.  

Durchführung. Die Relaxationszeiten werden durch die Konzentrationen von Agarose und Gadolinium im Gel 
eingestellt. Carrageen (3 %) dient als Basis des Gels und sichert die Festigkeit. Des Weiteren wird NaN3 (0,05 
%) als Antiseptikum und NaCl (100 mM) zur Reduzierung der B1-Inhomogenitäten zugegeben [2]. Die 
Herstellung des Gels erfolgt wie in [1] beschrieben. Die Agarosekonzentration wurde zwischen 0,4 % und 1,8 
% und die Gadoliniumkonzentration zwischen 20 und 60 M variiert. Die Messungen erfolgen am Siemens 
Trio (3 T) und  Magnetom (7 T). T1 wurde mit Inversion Recovery (8 TR-Werte zwischen 30 ms und 2 s), mit 
Saturation Recovery (10 TR-Werte zwischen 15 und 400ms) und mit verschiedenen Flipwinkel (3 T: 
5°,10°,15°; 7 T: 10°,20°,30°) [3] bestimmt. Die T2-Bestimmung erfolgte mit Spin-Echo-Messungen mit  8 bis 10 
TE-Werten zwischen 10 und 150 ms. 

Abb.1 T1-T2-Zeiten 3T Abb.2 T1-T2-Zeiten 7T Abb.3 R1([Agarose])

Ergebnisse Die gemessenen T1 und T2 Werte mit unterschiedlichen 
Agarose- und Gadoliniumkonzentrationen sind für 3 und 7 T sind in Abb. 1 
und 2 dargestellt. Die Verläufe der Änderungen von T1 und T2 sind bei 3 
und 7 T ähnlich. Dieses Verhalten ist in Abb. 3 und 4 deutlich zu sehen. R1

wird durch die Agarose kaum beeinflusst (Abb.3), während R2 eine lineare 
Abhängigkeit von der Agarosekonzentration zeigt, die für 3 und 7 T gleich 
ist  (Abb.4). 

Abb.4 R2([Agarose])

Diskussion Die ähnlichen R2-Anstiege in Abb. 4 für 3 und 7 T lassen
darauf schließen, dass der Effekt der Agarose auf die Relaxation 
unabhängig von der Feldstärke ist. Dies gilt auch für R1, da es kaum eine 
Änderung durch Agarose gibt. Somit kann T2 auch bei starken Feldern 
unabhängig von T1 eingestellt werden. Es ist also möglich, die Relaxationszeiten beliebiger Gewebearten 
durch eine bestimmte Kombination der Gadolinium- und Agarosekonzentration zu simulieren.   Es besteht 
somit die Möglichkeit HF-Phantome zu konstruieren, um z.B. die Bilderfassungsprotokolle zu überprüfen und 
den Bildkontrast zu vergleichen.     

Referenzen: [1] Yoshimura, K., MRM 50:1011-1017, 2003   [2] Yang, Q. X., MRM 47:982-989, 2002
[3] Rooney, W. D., MRM 57:308-318, 2007 
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In vivo MR-Messungen der Pulswellengeschwindigkeit in der murinen

Aorta bei 17.6 Tesla

Marco Parczyk1, Gert Klug2, Thomas Schulze-Till1, Wolfgang Bauer2, Eberhard Rommel1,

Peter Jakob1

1 Lehrstuhl für Experimentelle Physik 5, Universität Würzburg , Würzburg, Germany
2 Medizinische Klinik und Poliklinik 1, Universität Würzburg, Würzburg, Germany

Bereits in einem frühen Stadium der Arteriosklerose erhöht sich die Gefäßsteifigkeit, welche durch MR-
Messung der Pulswellengeschwindigkeit beurteilt werden kann [1,2]. Bislang wurde in der wissenschaftlichen
Literatur nur über Studien an größeren Tieren und Menschen berichtet. Mäuse mit Apolipoprotein-E-
Defizienz (ApoE-/-) [3] stellen ein zweckmäßiges Modell zur Studie der Arteriosklerose dar. Als Teil eines
umfassenden Messprotokolls wurde eine nicht-invasive MR-Methode zur Messung der
Pulswellengeschwindigkeit in der murinen Aorta entwickelt.

Die Methode, basierend auf einer hochauflösenden CINE-Sequenz [4], misst mit hoher zeitlicher
Auflösung und simultan die Ausdehnung der Gefäßquerschnitte an verschiedenen Positionen der Aorta. Die
räumliche Auflösung beträgt 80x80µm2, der Zeitabstand der Einzelbilder ist 1ms. Mit Hilfe einer für Matlab
(MathWorks, Inc., USA) programmierten Auswerteroutine wird die Pulswellengeschwindigkeit aus den
zeitlichen Entwicklungen der Gefäßquerschnitte berechnet. Alle Messungen wurden an einem Bruker
AVANCE 750 Spektrometer (17.6T, 750MHz), ausgerüstet mit einem aktiv abgeschirmten Gradientensystem
(1T/m), durchgeführt. Außerdem wurden ein TEM-Resonator mit 27mm Innendurchmesser und eine
selbstgebaute Herz-Atem-Triggereinheit verwendet.

Die vorläufigen Resultate zeigen, dass die in vivo Messung der Pulswellengeschwindigkeit in der
murinen Aorta bei 17,6T durchführbar ist. Erste Messungen an 12 Monate alten Mäusen (C57BL/6) ergaben
Pulswellengeschwindigkeiten um 5,4m/s. Die Werte liegen in dem von der Literatur beschriebenen Bereich
[3,5].

Die Abbildung zeigt die Positionierung der Schichten in einem Übersichtsbild, sowie die zeitlichen
Verläufe der Gefäßquerschnitte.

1. Dumoulin, Magn. Reson. Med. Jan 29(1) (1993) 44-52
2. Laurent, European Heart Journal 27 (2006) 2588–2605
3. Wang, Am. J. Physiol. Heart Circ. Physiol. 278 (2000) H428–H434
4. Wiesmann, J. Am. Coll. Cardiol. Nov 44(10) (2004) 2056-64
5. Reddy, Am. J. Physiol. Heart Circ. Physiol, 285 (2003) H1464–H1470
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Diffusion weighted imaging of iron-oxide labelled cells at 4.7 Tesla 

S. Mulla-Osman, L. Naji, H. Goetze, and J. Bernarding 

Institute of Biometry and Medical Informatics, University of Magdeburg, Magdeburg, Germany  

Introduction: Monitoring of iron-labelled cells is an important technique to evaluate in vivo the fate of implanted 
cells such as in stem cell therapy [1,2]. For the characterization of the nanoparticles, relaxation measurements may be 
used. To gain insight on the intracellular behaviour of the nanoparticles diffusion-weighted imaging may provide new 
information. We present first results of spin echo diffusion-weighted imaging (SE-DWI) of fibroblasts, which have 
been labeled with superparamegnetic iron oxide particles.  
Materials and Methods: Superparamagnetic iron oxide citrate particles (VSOP-C200, 0,510 mMol Fe/ml, 
FERROPHARM GmbH/Germany) were used for cell labelling. The iron oxide core is coated by monomer citrate 
giving a total diameter of about 10nm and negative surface charge [3]. The particles were added to fibroblasts of 
mouse embryo (Mus musculus, L929) and incubated for 90 min at 37 °C and 5% CO2. After incubation, the cells were 
centrifuged at 1200 RPM and washed twice in PBS. Cells were immersed into an 1.5% agarose (Sigma Aldrich) gel 
phantom. The phantom consisted of several layers : 1.5% agarose, 1.5% agarose  with cells labelled with VSOP (5x104

to 1x106 cell/ml), and  1.5% agarose  with non-labelled cells at the same concentration.
Measurements were performed at 4.7 T (BRUKER BIOSPEC, Germany) using a 1H litz cage r.f. coil (BRUKER, 
Germany). The imaging protocol consisted of a 3D T*2-weighted GEFI with TR: 17.64 ms, TE: 5 ms, flip angle: 8° , 2 
averages: 2 leading to a resolution 156 x 125 x 500 µm3, a 3D Turbo-RARE with TE=6ms, TR=300ms, with the same 
resolution as GEFI, and a 2D SE-DWI, TR: 2276 ms, TE: 81 ms, 2 averages with in plane resolution of 234 x 195 
µm2,  3 slices with 3 mm, b-values = 18.5, 211, 695 s/mm2. The apparent diffusion coefficient (ADC) was determined 
from the slope of the exponential decay of the intensity with increasing b-value. 
Results: The incubation of the cells with the iron oxide citrate particles did not impair cellular viability. Staining the 
cells with trypan-blue showed that 95% were still intact. In the GEFI images labelled cells were clearly depicted as 
dark spots while the control layers of pure agarose and agarose with non-labelled cells did not show any signal voids 
(fig. 1).  The insert in fig. 1 shows a TurboRARE image of the same probe with the layers A (1.5% agarose), B (1.5% 
agarose with iron-oxide labelled cells), and C (control layer: 1.5% agarose with non-labelled cells). The ADC values 
of seven experiments are shown in fig. 2. Mean ADC values were 1852 ± 77 µm2/s 1.5% agarose, 1581 ± 20 µm2/s for 
1.5% agarose with VSOP-labelled cells, and 1892 ± 70 µm2/s for 1.5% agarose with non-labelled cells.    

Conclusions

The results of our study show that fibroblasts labelled with superparamagnetic iron oxide nano-particles can be 
successfully detected. The ADC values of the layers containing iron oxide labelled cells were reduced by about 15% 
as compared to the pure agarose or agarose with non-labelled cells. It may be hypothesized that the intracellular nano 
particles decrease the intracellular space thereby leading to a reduced mean free diffusion length. Whether this 
behaviour is also observed in other cells such as stem cells will be investigated in further studies.   

References 

[1] Hoehn M et al., PNAS 99: 16267-72 (2002); [2] Stroh A et al., Neuroimage 24:635-45 (2005); [3] Stroh A et 
al. Free Radic. Biol. Med.23:361-366 (2004)    

Fig. 2 

Fig. 1 
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Bild3: Beispielhafte MR-Aufnahmen eines Knies 
           und eines Handgelenks mit dem Array 

Bild1: 4 Kanal Array mit überlappenden Loops

Bild2: Referenz Phantombild (a) und beschleunigte Bilder mit R=2 (b), 
         R=3 (c) R=4 (d) nach einer GRAPPA Rekonstruktion.

.

Entwicklung einer 4+4 Kanal Multifunktionsspule mit kleinen Einzelelementen 

D. Gareis1, V.C. Behr1, F. Breuer1, P. Jakob1,
1Lehrstuhl für Experimentelle Physik 5, Universität Würzburg 

Einleitung:

Arrayspulen können gegenüber herkömmlichen Volumenspulen für 
eine gewisse Körperregion ein höheres SNR erzielen [1]. Sie 
ermöglichen es somit höhere Auflösung bzw. kürzere Messzeiten zu 
realisieren. Außerdem werden Methoden der parallelen Bildgebung 
nutzbar. In dieser Arbeit wurde ein Arrayspulenpaar entwickelt, dass 
für die hochauflösende Bildgebung verschiedener Areale des 
menschlichen Körpers einsetzbar ist. 

Konzept und Design:

Es wurde ein Paar von 4 Kanal Arrayspulen (Bild1) für einen 1.5T 
Ganzkörperscanner in kompakter Bauweise entwickelt. Die Spulen 
sind mit einem aktiven und eine passiven Sperrkreis, sowie mit 
Sicherungen ausgestattet. Die vier kreisförmigen Loops besitzen eine 
Durchmesser von je 50mm und sind durch Überlapp, kapazitiven 
Entkopplung als auch Vorverstärker-Entkopplung voneinander 
isoliert. Ein Array denkt ungefähr eine elliptische Oberfläche von 
120x92mm2 ab. Der maximale Durchmesser eines Objekts bei dem 
noch ein hohes SNR zu erwarten ist, wenn 
es vom Spulenpaar umschlossen wird, 
beträgt ca. 200mm. Das Ankoppelnetzwerk 
mit Phasenschieber und die integrierten 
Vorverstärker befinden sich auf einer 
zweiten und dritten Ebene über den Loops 
(Bild1). Durch diese Anordnung kann eine 
sehr kompakte Bauform erreicht werden. 

Ergebnisse:

Die Arraykanäle konnten sehr gut voneinander isoliert werden. Bei Phasenkodierung in einer Richtung konnten 
Beschleunigungs-faktoren R=2 bis 4 mit Hilfe des GRAPPA 
Algorithmuses [2] erzielt werden (Bild2). Die Spule erzielt 
aufgrund der kleinen Einzelelemente ein sehr hohes SNR für 
kleine Körperregionen (Bild3). 

Zusammenfassung und Ausblick:

Das vorgestellte Spulendesign besitzt Sensitivitätsvariationen in 
allen drei Raumrichtungen und kann deshalb auch für 3D 
parallele Bildgebung genutzt werden. Die anatomischen 
Anwendungsgebiete des 4+4 Kanal Arrays sind vielfältig und 
reichen von hochaufgelöster Bildgebung des Handgelenks, des 
Knies, des Ellenbogens, des Fußgelenks, des Innenohrs, der 
Karotiden oder des Kinderherzens bis zu Bewegungsstudien 
einzelner Gelenke im Kernspintomographen. 

Zitate:
[1] Roemer PB, Edelstein WA, Hayes CE, Souza SP, Mueller OM: The NMR Phased Array. Magn Reson Med 1990, 16: 192-255 
[2] Griswold MA, Jakob PM, Heidemann RM, Nittka M, Jellus V, Wang J, Kiefer B, Haase A: Generalized autocalibrating partially 
parallel acqusitions (GRAPPA). Magn Reson Med 2002; 47: 1202-1210 
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Simultane Magnetresonanztomographie mehrerer Kleintiere mit einfachen 

Leiterschleifenspulen ohne Abschirmung 

S. Fischer1, F. M. Meise1, A. Kronfeld2, W.G. Schreiber1

1Bereich Medizinische Physik der Klinik und Poliklinik für Diagnostische und Interventionelle 
Radiologie / 2Institut für Neuroradiologie, Universitätsklinikum Mainz 

1. Einleitung und Ziel 

Tiermodelle mit Kleintieren wie Ratten stellen eine verbreitete Methode in der Krankheitsforschung dar. Um eine 
große Anzahl von Tieren in kurzer Zeit mit einem MR-Scanner simultan untersuchen zu können, sollte ein 
Spulenarray für den Einsatz an einem klinischen MRT-System entwickelt werden.  

2. Methoden 

Die vier Spulenelemente des Array wurden aus 100 µm starken Kupferband (PPI, Lindlar, Deutschland) mit je 
einer Windung auf ein 38 mm dickes Acrylglas Rohr gewickelt. Das Spulenarray ist ein Empfangsarray mit  im 
Sendefall durch PIN-Dioden aktivierter Verstimmung. Die Arrayelemente werden ausschließlich durch 
Vorverstärker voneinander entkoppelt [1] und besitzen keine Abschirmung. Die Entkopplung geschieht durch die 
sehr niedrige Impedanz der Vorverstärker, welche über die richtige Phasenverschiebung angeschlossen eine sehr 
hohe Impedanz an den Spulenanschlüssen erzeugt [2]. Die einfache Konstruktion der Spulen erlaubt einen 
schnellen Aufbau untersuchungsabhängig angepasster Spulen und modularer Austauschbarkeit des Spulenarrays. 
Das Array wurde über modifizierte Flex Coil Interfaces von Siemens Medical Solutions (Erlangen, Deutschland), 
welche die Vorverstärker beinhalten, an den MR-Scanner angeschlossen. Es wurde die Verstimmung, 
Vorverstärker-Entkopplung und Kopplung unter den Spulenelementen ermittelt. Weiterhin wurde die Güte und das 
Signal-Rausch-Verhältnis (SNR) mit einer kommerziellen SIEMENS 1-Kanal Spule mit ähnlichen Dimensionen in 
Phantommessungen verglichen. Das Array wurde an einem Siemens Magnetom Vision Experimental, 1.5T 
MR-Tomographen  eingesetzt.  

3. Ergebnisse

Die Güte (Qunbeladen / Qbeladen) der Spulen lag bei 305 / 186. Die Verstimmung im Sendefall war bei den 
Spulenelementen > -36,4 dB, die Vorverstärker-Entkopplung war > -22,9 dB. Als Folge der guten Entkopplung war 
die Kopplung zwischen benachbarten Spulenelementen mit > 18,4 dB niedrig, so dass die Signalintensität der 
Geisterbilder unter 12% der Signalintensität des Phantoms in der eigentlichen Spule lag. Das SNR aus mit einer 
FLASH 2D Sequenz (TR/TE 25/11 ms, =30°, FOV=200 mm, 512er Matrix, Schichtdicke 1 mm, 5 Akquisitionen, 
t=5 min) gemessenen Phantombildern lag im Mittel bei 181,7±19,5 im Vergleich zur kommerziellen Einzelspule 
mit einem Mittelwert von 275,1±39,5. 

4. Diskussion

N. A. Bock [3] hat in seinem Kleintierarray mit 
geschirmten Birdcages Werte > -24 dB erreicht. Die 
ausschließliche Vorverstärker-Entkopplung des hier 
vorgestellten Array hat zufrieden stellende Kopplungs-
werte > -18,4 dB geliefert. Der SNR-Verlust im 
Vergleich zur Einzelspule lässt sich mit den 
Einkopplungen im Array erklären und bedarf einer 
Verbesserung des Verstimm-Netzwerkes und einem 
Postprocessing zur Reduzierung der Geisterbilder [3], 
um die theoretisch erreichbare zeitliche 
Effizienzsteigerung durch die simultane Messung einer 
Gruppe von Tieren um den Faktor 4 auszunutzen. 
Aufgrund des einfachen Aufbaus, lässt sich das Array 
unkompliziert mit weiteren Elementen für mehrkanalige 
Systeme bis 32 Kanäle erweitern. Der limitierende 
Faktor ist die freie Öffnung des MR-Tomographen. 

Abb. 1: 
Magnitudenbilder b) 
des in  a) gezeigten mit 
NiSO4 versetzten NaCl 
Phantoms von einem 
Kanal des Array.  

Abb. 2: Eine koronare 
Schicht durch die 
Gehirne von vier 
Wüstenspringmäusen
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