Reduktion von
suszeptibilitatsbedingten Signalausloschungen

in der funktionellen MRT

Zur Erlangung des akademischen Grades eines

DOKTOR-INGENIEURS

von der Fakultat fir

Elektrotechnik und Informationstechnik,
Karlsruher Institut fiir Technologie (KIT)

genehmigte
DISSERTATION
von

Dipl.-Ing. Jochen Rick
geb. in: Ludwigshafen am Rhein

Tag der miindlichen Priifung: 14.10.2010
Hauptreferent: Prof. Dr. rer. nat. Olaf Dossel
Koreferent: Prof. Dr. rer. nat. Jiirgen Hennig






Inhaltsverzeichnis

Abbildungsverzeichnis
Abkiirzungsverzeichnis
1 Einleitung und Motivation

2 Grundlagen

2.1 Grundlagen der Magnetischen Resonanz . . . . ... .. .. ...
2.1.1 DerSpin. . . . ... .. . ..
2.1.2 Kerne im statischen Magnetfeld . . . . . . ... ... ...
2.1.3  Anregung und Relaxation . . .. ... ... ... .....
2.1.4 Signalgenerierung . . . . . . .. ... oL

2.2 Grundlagen der Magnetresonanzbildgebung . . . . . .. . .. ..
2.2.1 Fourier-Bildgebung . . . . . . ... ...
2.2.2 2D-Aufnahmen . . . . .. ... ...
2.2.3 Grundlegende Bildgebungssequenzen . . . . . . ... ...

2.3 Magnetische Suszeptibilitdt . . . . . .. .. ... ... ... ...

2.4 Kortikale Aktivitat und fMRT . . . . . . . .. ...
2.4.1 Das menschliche Gehirn . . . . .. ... ... 0000
2.4.2 BOLD-Effekt . . . .. ... ... ... ... ........
2.4.3 Funktionelle Magnetresonanztomographie (fMRT)

3 Methoden der funktionellen Bildgebung
3.1 Echoplanare Bildgebung (EPI) . . . . ... ... ... ......
3.1.1 Grundlagen der echoplanaren Bildgebung . . .. .. ...
3.1.2 BOLD-Sensitivitat der EPI-Sequenz . . . . . . ... ...
3.1.3 Suszeptibilitdtsbedingte Artefakte der EPI-Sequenz . . . .
3.2 Magnetfeldkarten des Bo-Feldes . . . . . . .. ... ... ... ..
3.3 Schichtpositionierung . . . . . . . ... ... oL
3.3.1 Automatische Schichtpositionierung . . . . . . ... . ..
3.3.2 Bewegungskorrektur . . . .. ... ..o
3.4 Bestehende Korrekturmoglichkeiten . . . . . . . .. . .. ... ..

4 Methodik
4.1 Gradientenbasierte Kompensation . . . . . . . .. ... ... ...
4.1.1 Kompensation in Schichtselektionsrichtung . . . . . . . . .
4.1.2 Kompensation in den Kodierrichtungen . . ... ... ..
4.1.3 Zusammenfassung der Kompensation . . . . . . .. .. ..
4.2  Suszeptibilitdtsbedingte Gradientenkarten . . . . . . .. .. . ..
4.3 Berechnung der Kompensationsgradienten . . . . . . .. .. ...

29
29
29
31
33
38
39
39
40
41

43
43
45
45
49
50
52



IT Inhaltsverzeichnis
4.4 Modifizierte EPI-Sequenz . . . . . . .. ... ... 53
4.4.1 Implementierung der gradientenbasierten Kompensation . 54

4.4.2 Implementierung der Bewegungskorrektur . . . . . . . .. 54

4.5 Experimente. . . . . . . . ... 55
4.5.1 Vergleich von suszeptibilitdtsbehafteten Gradienten . . . . 56

4.5.2 Kompensation in einzelnen Bildgebungsrichtungen 58

4.5.3 Skalierte gradientenbasierte Kompensation . . . . . . . .. 60

4.5.4 Unterschiedliche Kompensationsvorlagen . . . . . . . . .. 61

4.5.5 BOLD-Sensitivitdatsexperiment . . . . .. ... ... ... 63

5 Ergebnisse 67
5.1 Vergleich von suszeptibilitatsbehafteten Gradienten . . . . . . . . 67
5.2 Kompensation in einzelnen Bildgebungsrichtungen . . . . . . .. 69
5.3 Skalierte gradientenbasierte Kompensation . . . . . . .. .. ... 70
5.4  Unterschiedliche Kompensationsvorlagen . . . . . . . .. ... .. 71
5.5 BOLD-Sensitivitdtsexperiment . . . . . . .. .. ... ... ... 74

6 Diskussion 79
7 Zusammenfassung und Ausblick 85
Anhang 87
A Messprotokolle 87
A.1 Messprotokoll der automatischen Schichtpositionierung . . . . . . 88
A.2 Messprotokoll der Gradientenkarten. . . . . . . . ... ... ... 89
A.3 Messprotokoll der PSF-Sequenz . . . . . .. ... ... ...... 90
A.4 Messprotokoll der EPI-Sequenz . . . . . . ... ... ... .... 92
A.5 Messprotokoll der anatomischen Sequenz . . . . . . ... .. ... 94
Literaturverzeichnis 97
Veroffentlichungen 103
Danksagung 107



Abbildungsverzeichnis

2.1
2.2
2.3
24
2.5
2.6
2.7
2.8
2.9
2.10
2.11
2.12
2.13
2.14

3.1
3.2
3.3
3.4

3.5

3.6
3.7
3.8

4.1
4.2

4.3

4.4
4.5
4.6
4.7
4.8
4.9
4.10
4.11

Energieniveaus eines Spin-1/2-Teilchens . . . . . . . . . . ... .. 6
Auslenkung der Magnetisierung . . . . . . ... ... 7
Magnituden- und Phasenbilder . . . . . . .. ... ... ... .. 13
Schichtselektive Anregung . . . . . . . . . .. ... ... .. ... 14
Pulsdiagramm mit Schichtselektion . . . . . . .. ... ... ... 16
Schritte im k-Raum . . . . . . .. ..o oo 17
Prinzip der k-Raumabtastung . . . . . . . .. .. .. .. ... 18
Messdaten im k-Raum und Bildraum . . . . . . . ... ... ... 19
Sequenzschema einer Spinechosequenz . . . . . . . ... .. ... 20
Sequenzschema einer Gradientenechosequenz . . . . . . . . . . .. 21
k-Raum-Trajektorie einer Gradientenechosequenz . . . . . . . .. 22
Grober Aufbau des menschlichen Gehirns . . . . . . .. ... .. 25
Darstellung der lokalen Felddnderungen durch ein Blutgefafs . . . 27
Prinzipielle Darstellung eines fMRI-Experiments . . . . . . . .. 28
Sequenzschema einer EPI-Sequenz . . . . . . .. ... ... .. 31
k-Raum-Trajektorie einer Gradientenecho EPI-Sequenz . . . . . . 32
BOLD-Sensitivitdt in Abhéngigkeit der Echozeit . . . . . . ... 33
k-Raum-Trajektorie mit/ohne Suszeptibilitdten in Lesekodier-

richtung . . . . . . .. 36
k-Raum-Trajektorie mit/ohne Suszeptibilitidten in Phasenkodier-

richtung . . . . . . .. 37
Phasenbilder einer Gradientenechosequenz . . . . . . . ... ... 39
Automatische Schichtpositionierung . . . . . . . ... ... .. .. 40
Bewegungskorrektur . . . .. ... ..o L 41
Uberblick der Kompensationsmethode . . . .. ... .. ... .. 44
k-Raum-Trajektorie mit/ohne Suszeptibilitdten mit Kompensa-

tion in Lesekodierrichtung . . . . . . . .. .. .. ... 47
k-Raum-Trajektorie mit/ohne Suszeptibilitdten mit Kompensa-

tion in Phasenkodierrichtung . . . . . . ... ... ... ... .. 48
Gradientenkarten . . . . . .. ... oL 51
Detektion von Aktivitdt durch Bewegung . . . . . . . ... . .. 53
Sequenzschema der modifizierten EPI-Sequenz . . . . . . . . . .. 54
Grafische Bedienoberfliche . . . . . . . ... ... ... ... ... 55
Gradientenkarte mit Zielregion des OFC . . . . . . ... ... .. 57
Bereich des OFCs und der Kontrollregion . . . .. .. ... ... 60
Bereich der Amygdala . . . . . ... ... oo 64
Zeitlicher Verlauf des Luftanhalte-Paradigmas . . . . . . . . . .. 65

I



IV

Abbildungsverzeichnis

5.1
5.2
5.3
5.4
9.5
5.6
5.7
5.8
5.9

Héaufigkeitsverteilungen der Bildgebungsrichtungen . . . . . . .. 67
Héaufigkeitsverteilungen der Positionen, bzw. Probanden . . . . . 68
Skalierte gradientenbasierte Kompensation . . . . . . .. ... .. 70
EPI-Bilder der verschiedenen Kompensationsvorlagen . . . . . . . 71
Signalintensitdtszunahme der Kompensationsvorlagen . . . . . . . 72
BOLD-Sensitivitatszunahme der Kompensationsvorlagen . . . . . 73
BOLD-Sensitivitaten eines Probanden . . . . . . .. .. ... .. 75
Verteilung der BOLD-Sensitivitat . . . . . . . ... ... ... .. 75

Ergebnis des BOLD-Sensitivitdtsexperiment . . . . . . . . . . .. 77



Abkiirzungsverzeichnis

Amy
By

CBF
ABy

BOLD

EPI
FID
MRT
FOV
GE
HF
MNI
MR
MRT
NMR
OFC

PACE

SE

SNR

Amygdala

statisches Grundmagnetfeld

engl. cerebral blood flow: zerebraler Blutfluss
Magnetfeldinhomogenitéten

engl. blood oxygen level dependent: Bildgebung der Sauer-
stoffkonzentration im Blut

engl. echo planar imaging: echoplanare Bildgebung
engl. free induction decay: freier Induktionszerfall
funktionelle Magnetresonanztomographie

engl. field of view: Sichtfenster

Gradientenecho

Hochfrequenz

engl. Montreal Neurological Institute
Magnetresonanz

Magnetresonanztomographie

engl. Nuclear Magnetic Resonance: Magnetresonanz
engl. orbitofrontal cortex: orbitofrontaler Kortex

engl. prospective acquisition correction: prospektive Bewe-
gungskorrektur

Spinecho

engl. signal-to-noise ratio: Signal-zu-Rauschen-Verhéltnis



VI Abkiirzungsverzeichnis

T Longitudinale oder Spin-Gitter-Relaxationszeit
15 Transversale oder Spin-Spin-Relaxationszeit
T5 effektive transversale Relaxationszeit

Ta Aufnahmezeit

Tg Echozeit

TR Repetitionszeit

Wdh Wiederholungen



1 Einleitung und Motivation

Die Magnetresonanztomographie (MRT) wird seit Mitte der 80er Jahre als bild-
gebendes Verfahren in der medizinischen Diagnostik angewendet. Die Vielsei-
tigkeit in den Anwendungsmoglichkeiten und die verschiedenen Kontrasteigen-
schaften zur Darstellung der menschlichen Morphologie und Pathologie zeichnen
die MRT im breiten Feld der diagnostischen Bildgebungsverfahren aus. Dabei
ist die MRT nicht auf bestimmte Korperregionen beschrénkt, sondern jedes Kor-
perteil kann dargestellt werden. Ein weiterer Vorteil der MRT liegt darin, dass
im Gegensatz zum konventionellen Rontgen, der Computertomographie (CT)
oder nuklearmedizinischen Untersuchungsverfahren (z.B. Positronen-Emissions-
Tomographie (PET)) keine ionisierende Strahlung verwendet wird. Daher wird
die MRT auch als ein nicht-invasives Verfahren bezeichnet. Das Verfahren ist
damit zu einem festen Bestandteil in der klinischen Routine geworden.

Neben der reinen anatomischen Bildgebung sind auch spektroskopische und
funktionelle Untersuchungen moglich. Spektroskopische Untersuchungen zeigen
zum Beispiel die metabolische Zusammensetzung von unterschiedlichen Gewe-
betypen. Funktionelle Untersuchungen haben zum Ziel eine Veréinderung einer
Korpereinheit durch zeitliche Abfolge mehrerer Bilder derselben Anatomie dar-
zustellen. Zu diesem breiten Feld der diagnostischen Untersuchung z&hlt unter
anderem die Darstellung der sich bewegenden Herzwand, Darstellung des Flusses
in groften Arterien oder die Lokalisierung von neuronal aktivierten Gehirnarea-
len.

Bei der Verwendung des Begriffes funktionelle Magnetresonanztomographie
(fMRT) bezieht man sich meist auf die Darstellung von kognitiven Vorgén-
gen im menschlichen Gehirn. Bei den funktionellen Aufnahmen von neuronal
aktivierten Gehirnarealen wird Wert auf eine schnelle zeitliche Abtastung ge-
legt. Eine typische auch in dieser Arbeit verwendete Bildgebungsmethode ist
die Echo-Planar-Imaging-Sequenz (EPI), die empfindlich gegentiiber der mit
der neuronalen Aktivitdt einhergehenden himodynamischen Antwort ist. Sie
ermdglicht in einem Bruchteil von Sekunden 2D-Aufnahmen des Gehirns mit
entsprechend hohem Signal zu erhalten. Diese hohe zeitliche Auflésung geht auf
Kosten von rdumlicher Auflésung, verschiedenen Artefakten und lokalen Signal-
ausloschungen. Bis auf die lokalen Signalausloschungen stehen entsprechende
Kompensationsmoglichkeiten zur Verfiigung.

Die erwiinschte Empfindlichkeit dieser ultra-schnellen Bildgebungsmethoden
bringt, wie oben erwdhnt, zugleich auch eine erhdhte Sensitivitdt gegeniiber
sogenannter Magnetfeldinhomogenitaten mit sich. Daher werden zu Beginn je-
der funktionellen Messung die Magnetfeldinhomogenitéten, soweit wie moglich,
durch einem auf dem MR-Tomographen befindlichen Routine, dies wird als
Shimmen bezeichnet, fiir das gesamte Messvolumen angepasst. Lokale Magnet-
feldinhomogenitéaten treten bei der MR-Bildgebung besonders stark in Regionen
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auf, bei denen ein schneller Ubergang von Materialien, bzw. Gewebetypen mit
unterschiedlichen Suszeptibilitdten vorhanden ist. Im menschlichen Gehirn sind
diese Regionen in der Néhe von luftgefiillten Kérperhohlen, z.B. des Nasenrau-
mes oder der Gehorgénge, zu finden. In den angrenzenden Hirnarealen kénnen
durch die lokalen Magnetfeldinhomogenitéaten nur sehr schwer oder gar keine
funktionellen Aktivierungen gemessen werden. Gerade die Regionen oberhalb
des Nasenraumes, der orbitofrontale Kortex (engl. orbitofrontal cortex (OFC)),
sind fiir die Psychologie aber sehr interessant. Prafrontale Lasionen kénnen zur
Beeintrichtigung des Kurzzeitgedéchtnisses, der Langzeitplanung, zu Perseve-
ration und Inflexibilitdt im Verhalten fiihren. Bei orbitofrontalen Lésionen kann
es zu eindrucksvollen Personlichkeitsverdanderungen der Betroffenen (emotionale
Verflachung, Triebenthemmung, situationsunangemessene Euphorie und Miss-
achtung sozialer Normen (Pseudopsychopathie)) kommen. Untersuchungen des
orbitofrontalen Kortex sind bisher nur eingeschrankt moéglich. Bei bestehenden
Korrekturmethoden miissen als Nachteile, wie z.B. schlechtere zeitliche Auflo-
sung, lange Vormessungen oder geringere Signalintensitdat in Kauf genommen
werden.

Ziel dieser Arbeit ist es eine Methode zu entwickeln, die es ermdglicht, stark
durch Inhomogenitéten beeinflusste Regionen ohne grofse Einschréankungen mit
Hilfe der funktionellen MRT abzubilden. Zum einen wird dazu eine eigens da-
flir modifizierte Bildgebungsmethode vorgestellt und zum anderen gezeigt, wie
die Messung an die lokalen Magnetfeldinhomogenitidten angepasst werden kann,
dass eine Bildgebung in vorher definierten suszeptibilitatsbehafteten Regionen
moglich wird. Die Informationen zum Anpassen an die lokalen Magnetfeldinho-
mogenititen werden dabei fiir die Messung interessanter Zielregionen aus Vor-
messungen gewonnen. Um aber den zeitlichen Aufwand fiir die Vormessungen zu
minimieren, wird in dieser Arbeit zusétzlich die Verwendung einer allgemeinen
Korrekturmethode vorgestellt und getestet, welche aufgrund der Ahnlichkeiten
der anatomischen Gegebenheiten von Probanden gewonnen werden kann.



2 Grundlagen

Die medizinische Diagnostik nutzt das Phadnomen der Kernspinresonanz um
Schnittbilder vom Inneren des Korpers zu erhalten. Wasserstoffprotonen spielen
aufgrund ihres hohen natiirlichen Vorkommens im menschlichen Koérper dabei
die wichtigste Rolle. Der Wassergehalt des Menschen betragt 70 bis 75 % seines
Gewichts [Schmidt 1999].

Das Prinzip der sogenannten Magnetresonanztomographie (MRT) wird im
Folgenden erldautert. Fiir eine ausfiihrliche Darstellung der Grundlagen und An-
wendungen der bildgebenden MRT sei auf folgende Standardwerke verwiesen
[Abragam 1961]|, |[Haacke u. a. 1999, [Bernstein u. a. 2004].

2.1 Grundlagen der Magnetischen Resonanz

Die MRT basiert auf der Interaktion von elektromagnetischer Strahlung mit
den Atomkernen. Dieses Phénomen wird als magnetische Resonanz oder auch
Kernspinresonanz bezeichnet. Daher ist ein gewisses Grundverstandnis iiber den
Aufbau von Atomkernen von Bedeutung.

2.1.1 Der Spin

Ein Atomkern setzt sich aus den Bausteinen Proton und Neutron zusam-
men, die auch als Nukleonen bezeichnet werden. Diese haben als funda-
mentale FEigenschaften die elektrische Ladung, die Masse und einen Spin
[Uhlenbeck und Goudsmit 1925|. Letzterer ist verantwortlich fiir das Resonanz-
phénomen. Die Kernspinquantenzahl J, auch als Spin bezeichnet, kommt quan-
tentheoretisch betrachtet nur in diskreten Zustédnden vor und kann halb- und
ganzzahlige Werte
1.3

0,5,1,5,2,... (2.1)

annehmen. Mogliche Werte der magnetischen Kernquantenzahl m sind durch

m=—-J,-J+1,-J+2,....+J —1,+J (2.2)
mit
m: Kernquantenzahl,
J: Kernspinquantenzahl,

gegeben. Die Anzahl der moglichen Zustdnde der Kernquantenzahl ist gegeben
durch 2J + 1. Bei der bildgebenden MRT ist das Proton des korpereigenen
Wasserstoffs Gegenstand des Resonanzphénomens, daher beschrianken sich die
folgenden Betrachtungen auf diesen Kern. Protonen sind Spin-1/2-Teilchen und
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somit ergeben sich zwei Zustdnde m = +1/2 und m = —1/2. Der Vollsténdigkeit
halber sind in Tabelle 2.1 die Kernspinquantenzahlen einiger Kerne dargestellt.

2.1.2 Kerne im statischen Magnetfeld

Da jeder in der Natur vorkommende Spin mit einem magnetischen Moment ver-
bunden ist, besitzen alle Atomkerne, deren Spin nicht verschwindet, ein (mess-
bares) magnetisches Dipolmoment.

fi=1 (2:3)
mit
[i: magnetisches Dipolmoment,
~: gyromagnetisches Verhéltnis!,
I Kernspin.
Tabelle 2.1 zeigt das gyromagnetische Verhéltnis einiger Kerne. Fir eine
rdumliche Vorzugsrichtung, z.B. der z-Richtung, und aus der Unschérferelation
Ax - Ap > % gilt fiir das magnetische Dipolmoment von Spin-1/2-Teilchen

h

(e =+7- 5 (24)

mit
(uz): Erwartungswert der z-Komponente des magnetischen Dipolmomentes,
h: Plancksches Wirkungsquantum?.

Aufgrund der normalerweise statistischen Ausrichtung der einzelnen Atomker-
ne und damit deren Momente ist nach aufsen keine makroskopische Magnetisie-
rung messbar. Die makroskopische Magnetisierung M ist die vektorielle Summe
aller magnetischen Momente in einer Volumeneinheit

L1 .
M= Z fii (2.5)

mit

M: makroskopische Magnetisierung,

V. Volumeneinheit,

i1: magnetisches Dipolmoment.

Werden die Atomkerne jedoch einem duferen (statischen) Magnetfeld® ausge-
setzt, entsteht aus der Summe der Kernmagnetisierung eine messbare makrosko-
pische Magnetisierung parallel zum &dufteren Magnetfeld. Bei einem solchen fiir
eine bestimmte Zeit ungestorten System in einem statischen Magnetfeld, stellt
sich ein sogenanntes thermisches Gleichgewicht ein.

Ly — 2 . "

*h =2, h =6,62606896 - 10 >* Js

3Ublicherweise wird das statische Magnetfeld in der MRT als Grundmagnetfeld oder auch
mit By bezeichnet. Natiirlich bezeichnet die Grofe B die magnetische Induktion und die
Grofe H das Magnetfeld. In der MRT ist dieser Unterschied aber unerheblich und der
Autor folgt hier der iiblichen Namenskonvention.
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Kern Kernspinquantenzahl J ~* (MHz/T)

H 1/2 42,58
2H 1 6,54
3lp 1/2 17,25
BNa 3/2 11,27
N 1 3,08
3¢ 1/2 10,71
YR 1/2 40,08

Tabelle 2.1: Auflistung einzelner Atomkerne mit Spinquantenzahl und gyroma-
gnetischem Verhéltnis

Typische Feldstarken fiir das statische Magnetfeld liegen fiir klinische An-
wendungen im Bereich von 0,5bis 3 Tesla. Die Energiedifferenz AE der beiden
erlaubten Zustande, parallele bzw. anti-parallele Ausrichtung, eines Spin-1/2-
Teilchen spalten sich energetisch mit

AE = yhB (2.6)

mit

AFE: Energiedifferenz,

h: Plancksches Wirkungsquantum,
By: statisches Magnetfeld,

auf. Abbildung 2.1 veranschaulicht die Aufspaltung der Energieniveaus in
einem &duferen Magnetfeld By. Aus dieser Abbildung léasst ich aufserdem fol-
gern, dass durch ein starkeres Grundmagnetfeld die Energiedifferenz vergrofsert
werden kann. Dies fiihrt zu einer Erh6hung der Besetzungsdifferenz und damit
zu einer groferen makroskopischen Magnetisierung. Dies ist ein Grund fiir die
Nutzung immer hoherer Magnetfeldstérken in der MRT.

Mit Hilfe der Boltzmann-Verteilung kann das Besetzungsverhéltnis berechnet
werden

_1 vk By
N 2 —e¢ kBT (2.7)
+
mit
N_1: Besetzungszahl des unteren Energieniveaus,
2
N, 1: Besetzungszahl des oberen Energieniveaus,
2

kg: Boltzmann-Konstante?,
T': absolute Temperatur.

kg = 1,3806504 - 10723 I/
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AE ohne Feld mit Feld By

) | — _1/2
2 / ﬁ m

0 AFE = ’)/hBO
1By \ ‘ m = +1/2

Abbildung 2.1: Energieniveaus eines Spin-1/2-Teilchens in einem &ufseren Ma-
gnetfeld By.

Befindet sich z.B. ein menschliches Objekt (7" = 37°C) in einem Magnetfeld
mit By = 1T folgt daraus ein Besetzungsverhaltnis von 1,0000066. Man erkennt,
dass der relative Besetzungsunterschied mit 6,6 ppm nur sehr gering ist und es
sich dabei um einen kleinen physikalischen Effekt handelt, der gemessen werden
soll.

Die Beschreibung eines Spinensembles in einem elektomagnetischen Feld wiir-
de durch eine quantenmechanische Betrachtung vollstdndig beschrieben werden.
Es kann aber gezeigt werden, dass die quantenmechanische Bewegungsgleichung
fiir den Erwartungswert des magnetischen Momentes in einem Magnetfeld aus-
reichend mit Mitteln der klassischen Physik interpretiert werden kann. Im fol-
genden wird das klassische Modell der Bewegungsgleichungen verwendet.

Fiir ein Ensemble von Spins mit der makroskopischen Magnetisierung M er-
gibt sich in einem statisches Magnetfeld By folgende Bewegungsgleichung

%]\Z/(t) — M (t) x Bo. (2.8)

Demnach prézediert die Magnetisierung um die Achse des By-Feldes, die man
als Larmor-Prézession bezeichnet. Die zugehorige Frequenz wird als Prézessi-
onsfrequenz oder auch Larmorfrequenz wgy bezeichnet

wo = vByo. (2.9)

Die Larmorfrequenz wyq ist somit abhéngig vom Produkt aus dem gyromagne-
tischen Verhéltnis v jedes einzelnen Kerns und dem Grundmagnetfeld By und
liegt typischerweise in der Gréfenordnung von vielen MHz, also im Bereich der
Radiowellen.

2.1.3 Anregung und Relaxation

Durch Einstrahlen eines rotierenden magnetischen Wechselfeldes passender Fre-
quenz kann Einfluss auf das magnetische Moment, welches in einem statischen
Magnetfeld prézediert, genommen werden. Makroskopisch betrachtet kann die
longitudinale® Magnetisierung aus der Ruhelage ausgelenkt werden. Die Fre-
quenz des eingestrahlten Wechselfeldes w und die Larmorfrequenz wg der Pro-

®Longitudinal bezeichnet hier die Ausrichtung parallel zum Grundmagnetfeld in z-Richtung.
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A/

Abbildung 2.2: Auslenkung der Magnetisierung (links) im ruhenden Koordina-
tensystem und (rechts) im rotierenden Koordinatensystem durch einen
HF-Puls mit dem Flipwinkel a.

tonen miissen dabei im Rahmen der Unschérferelation iibereinstimmen. Diesen
Zusammenhang bezeichnet man als Resonanzbedingung und ist der Grund fiir
die Namensgebung der Kernspinresonanz.

Liegt das magnetische Moment nach dem Einstrahlen des Wechselfeldes in
der transversalen Ebene® vor, so kann ein messbares Signal durch Induktion in
einer Spule aufgenommen werden. Dieses Signal ist die eigentliche Messgrofse fiir
die Bildgebung der MRT. Dieses Signal zerfillt aufgrund von Relaxationsphé-
nomenen wieder zuriick in das thermische Gleichgewicht.

2.1.3.1 Anregung

Durch Einstrahlen eines magnetischen Wechselfeldes B; mit der Frequenz (w =
wp) senkrecht zum Grundmagnetfeld wird der makroskopische Magnetisierungs-
vektor M aus der z-Richtung ausgelenkt. Diese Anregung wird in der MRT
als HF-Puls oder auch Anregungspuls bezeichnet. Der Auslenkwinkel des Ma-
gnetisierungsvektors M aus der Ruhelage wird als Flipwinkel o bezeichnet. Bei
Transformation in ein mit der Larmorfrequenz wg rotierendes Koordinatensys-
tem um die z-Achse kann die Auslenkung der Magnetisierung folgendermafen
beschrieben werden

t'=TuF
atmr) =7 [ Bilt)dt (210)
=0
mit
a: Flipwinkel,
~: gyromagnetisches Verhiltnis,

Tup: Zeitdauer des HF-Pulses,
B (t): magnetisches Wechselfeld.

In Abbildung 2.2 ist die Auslenkung der Magnetisierung einmal im ruhenden,
wie auch im rotierenden Koordinatensystem dargestellt.

SEbene senkrecht zum Grundmagnetfeld, meist als x,y-Ebene bezeichnet.
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2.1.3.2 Relaxation

Nach der HF-Einstrahlung zerféllt die nach aufsen messbare makroskopische
Magnetisierung M aufgrund von Relaxationsprozessen zuriick in das thermi-
sche Gleichgewicht. Als Relaxation werden dabei die Vorgénge bezeichnet, die
das Spinsystem aus einem beliebigen Zustand zuriick in das thermische Gleich-
gewicht iiberfiihren.

Der Vorgang der Relaxation der makroskopischen Magnetisierung M in einem
dufieren magnetischen Feld B(t) = (B, By, B,) wird durch die Relaxationster-
me der Bloch-Gleichungen beschrieben [Bloch 1946]

dM, M,
— ~(M,B, — M.B,) — =~ 2.11
dt ’Y( y y) T ( )
dM, M
= —M,B, + M.B,) — =2 2.12
o v ( + ) T, (2.12)
M, — M
M _ v (M,B, — M,B,) — ———20 (2.13)
dt Ty

mit

M, . .: jeweilige Richtungskomponente der Magnetisierung,
B, 4. jeweilige Richtungskomponente des dufseren Feldes,
M, o: Langsmagnetisierung im thermischen Gleichgewicht,
Ti: Léngsrelaxationszeit,

Ts: Querrelaxationszeit.

In der MRT werden zwei Arten von Relaxationsprozessen unterschieden, die
jeweils mit einer konstanten Rate T3, bzw. T5 beschrieben werden.

Spin-Gitter- oder longitudinale Relaxation 77 Bei der Spin-Gitter- oder lon-
gitudinalen Relaxation kehren die angeregten Spins unter Energieabgabe
an die Umgebung (das “Gitter”) in ihre Ausgangslage zuriick. Dabei nahert
sich das System exponentiell mit der charakteristischen Zeit T} (Langsre-
laxationszeit) wieder dem thermischen Gleichgewicht an. Dies sorgt fiir
eine Vergroferung der longitudinalen Magnetisierung M, .

Bei Anregung durch einen 90°-Puls” ldsst sich die Magnetisierung wie
folgt beschreiben

M (t) = M, - (1 — e t/T) fiir M,o =0 zur Zeit t =0 (2.14)

mit
M. o: Langsmagnetisierung im thermischen Gleichgewicht,
Ty: Langsrelaxationszeit.

" Anregung durch ein Wechselfeld, bei der die makroskopische Magnetisierung aus dem ther-
mischen Gleichgewicht mit einem Flipwinkel von 90 ° in die transversale Ebene “geklappt”
wird.
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Spin-Spin- oder transversale Relaxation T, Bei der Spin-Spin- oder transver-
salen Relaxation wechselwirken die Spins mit den Spins benachbarter Ato-
me. Dabei sind diese Spin-Spin-Wechselwirkungen fiir die beobachtbare
Dephasierung (Verlust der Phasenkohérenz) verantwortlich. Durch diesen
Relaxationsprozeft nimmt die transversale Magnetisierung M, (Querma-
gnetisierung) exponentiell mit der charakteristischen Zeit T (Querrelaxa-
tionszeit) ab

My (t) = My, o - eV (2.15)
mit
My 0: Quermagnetisierung nach der Anregung fiir ¢ = 0,
Ty: Querrelaxationszeit.

Neben der Spin-Spin-Relaxation gibt es noch weitere Effekte, welche zur
Querrelaxation beitragen: Inhomogenitéaten im ABj-Feld sowie lokale Sus-
zeptibilitdtsunterschiede Ay in der eigentlichen Probe fithren zu rdumlich
verschiedenen Larmorfrequenzen. Dies hat eine schnellere Dephasierung
der Spins zur Folge. Die Quermagnetisierung M, zerféllt somit schneller
als durch die Spin-Spin-Relaxation allein zu erkldren und zwar mit der
effektiven Relaxationszeit 1%

Myy(t) = Myyo-e /12, (2.16)
1 1 1
— = =4 — 2.17
T5 To Ty (2.17)

mit

My 0: Quermagnetisierung nach der Anregung,
T3 effektive Querrelaxationszeit,

Ty: Querrelaxationszeit,

T5;: Querrelaxationszeit durch Inhomogenitéten.

Bei der Anwendung der MRT im klinischen Bereich, kann folgender Zusam-
menhang verallgemeinert werden: T >T1T, > T5.

Typische Werte der Léngsrelaxationszeit T3, Querrelaxationszeit 75 und
der effektiven (mikroskopischen) Querrelaxationszeit T5 konnen Tabelle 2.2 fiir
verschiedene Feldstéirken und Gewebetypen entnommen werden. In Bezug auf
die effektiven Querrelaxationszeiten unterscheiden sich diese bei mikroskopi-
scher und makroskopischer Betrachtung. Ergidnzend sollte hier erwéahnt werden,
dass bei in-vivo Experimenten (makroskopische Betrachtung) die T5-Werte
kleiner sind: bei 1,5T: Gefafs 54ms, Gewebe 69ms, bei 4T: Gefifs 20ms,
Gewebe 31,7ms |Gati u. a. 1997].

Die Relaxationszeiten T, T5 und 75 sind von mehreren Parametern abhin-
gig. Zum einen spielt die Temperatur und die Feldstdrke By eine Rolle, aber
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Grund-
magnetfeld Gewebe T; (ms) T5 (ms) T3 (ms)
15T venoses Blut 1441 + 120 122 97
weifle Substanz 884 4 50 72 + 4 66,2 £ 1,9
graue Substanz 1124 £+ 50 95 =+ 8 84 =+ 08
3T venoses Blut 1932 £+ 85 32,2 21,2
weife Substanz 1084 + 45 69 =+ 3 53 =+ 1,2
graue Substanz 1820 + 114 99 + 7 66 + 14
7T venoses Blut 2587 283 131 £ 02 74 £ 14

+
weifse Substanz 1220 + 36 450 £ 1,9 26,8 + 1.2
graue Substanz 2132 + 103 55,0 + 4,1 33,2 + 1,3

Tabelle 2.2: Auflistung einzelner Gewebetypen mit entsprechender Léngsrelaxa-
tionszeit T, Querrelaxationszeit T5 und der effektiven Querrelaxationszeit
T3 fiir verschiedene Grundmagnetfeldstarken von By = 1,5T, 3T und 7T
[Deistung u. a. 2008|.

vor allem sind die Relaxationszeiten gewebe-, beziehungsweise materialspezi-
fisch. Diese unterschiedlichen Relaxationszeiten sind die Grundlage fiir die ge-
webespezifischen Kontraste, welche in der MRT aufgenommen und dargestellt
werden.

2.1.4 Signalgenerierung

Nach Anregung durch den HF-Puls induziert die Quermagnetisierung M, in
der Empfangsspule eine Wechselspannung. Diese Magnetisierung zerféllt auf-
grund der angesprochenen Relaxationsphénomene und damit auch die induzierte
Wechselspannung in der Spule. Dieser Verlauf des Signals wird als free induc-
tion decay (FID) bezeichnet. Zwischen Anregung durch HF-Puls und Auslesen
des Signals kann nun das Spinensemble manipuliert werden, um gewiinschte
Kontraste und Effekte in der Bildgebung zu erzielen.

2.2 Grundlagen der Magnetresonanzbildgebung

Wiirde man mit den bisher besprochenen Mitteln ein Objekt, welches sich
in einem homogenen Magnetfeld befindet, versuchen abzubilden, wiirden alle
Spins dieses Ensembles die gleiche Larmorfrequenz wr, besitzen und somit
gleichermafen (monochromatisch) zum Empfangssignal beitragen. Das Signal
wiirde dabei keinen Hinweis auf den Ort der Signalgenerierung aufweisen. Die
Aufgabe der Magnetresonanzbildgebung ist es nun, neben der Signalgenerie-
rung, auch eine Ortskodierung zu ermoglichen. Dabei werden Schnittbilder der
messbaren Magnetisierung erzeugt, welche die Spins eines Messobjekts mit
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einer vom Ort abhéngigen Markierung versieht |[Lauterbur 1973].

2.2.1 Fourier-Bildgebung

In der sogenannten Fourier-Bildgebung werden dem Grundmagnetfeld By Ma-
gnetfelder mit linear-verénderlichem raumlichen Verlauf, die durch zuséatzliche
Spulen (den sogenannten Gradientenspulen) erzeugt werden, iiberlagert, so dass
die resultierende Feldstiarke einen rdumlich konstanten Gradienten in beliebig
einstellbarer Richtung aufweist. Dadurch ist die Larmorfrequenz wr, der Spins
eine lineare Funktion des Ortes.

Liegt ein starkes Magnetfeld in z-Richtung®, wie in der MRT iiblich, an, so
definiert man den Gradientenvektor G folgendermafien

G- <8BZ 0B, 0B, )

2.1
ox’ Oy = Oz (2.18)

mit

G Gradientenvektor,
By ,y.-: jeweilige Richtungskomponente des B-Feldes.

Durch Verwendung eines Gradientenvektor ist eine lineare rdumliche Abhén-
gigkeit der Larmorfrequenz wr,(7) vom Ort gegeben. Diese korrigierte Beziehung
der Larmorfrequenz kann folgendermafsen ausgedriickt werden

wL(F) =y (Bo+G -7 =wo+7G-F (2.19)
mit
wr,(7): Larmorfrequenz am Ort 7,
wp: Larmorfrequenz am Ort ¥ = 0,
~v: gyromagnetisches Verhéltnis,
By: Grundmagnetfeld,
G: Gradientenfeld,

7+ raumliche Position.

Nach der Anregung induzieren die prézedierenden Spins eine Spannung in
den Empfangsspulen. Diesem Signal wurden mit Hilfe der Magnetfeldgradien-
ten ortsabhéngige Phasen bzw. Frequenzen aufgeprégt. Damit akquiriert der
Spin ¢ am Ort 7; wihrend der Zeit t eine zu einem Spin am Ort 7 = 0 mit
Winkelgeschwindigkeit wq folgende Phase ¢; (7, t)

t t
i (Fi, t) = —/w(f;-,t’) dt' = —fy/é(t’)dt’~F (2.20)
0 0

mit
vi(7i,t): Phase eines Spins ¢ am Ort 77,

8Die Zuordnung der Raumrichtungen z,y und z zu den Gradientenrichtungen erfolgt exem-
plarisch, diese kénnen auch anders benannt werden.
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w(7;,t"): Winkelgeschwindigkeit des Spins 1,
G(t'): Feldgradient.

Der zeitlich veranderliche Feldgradient wird in der MRT ein- und ausgeschal-
tet und kann daher auch als Gradientenpuls bezeichnet werden. Die akquirierte
Phase ist dabei proportional zur Flache unter der Gradientenamplitude. Diese
Fléche wird als Gradientenmoment bezeichnet.

Das Signal in einem Volumenelement V' lasst sich nach Demodulation mit der
Tragerfrequenz wy ohne Beriicksichtigung der Relaxationsprozesse folgenderma-
fen ausdriicken

t
—iy [G{)dt' -7

() = / () - i) g3y 20 / o) -e 0 &r (2.21)

14 \%4

S(t): komplexes Messsignal,
p(7): Spindichte?,
(7, t): Phase am Ort 7,
~: gyromagnetisches Verhéltnis.

Durch Definition des so genannten k-Vektors mit

(2.22)

l
|
[
o\“

S(F) = / o(7) - e~ 127K g3y (2.23)
1%

mit
S(k): komplexes Messsignal.

Dies entspricht gerade der Fouriertransformation der Spindichte p(7). Daraus
ergibt sich die Schlussfolgerung, dass durch (inverse) Fouriertransformation des
komplexen Signals S(k) auf die gesuchte raumliche Bildinformation (MR-Bild)
ﬁ(f") geschlossen werden kann. Die Beziehung des Fourierpaares aus Signal und
MR-Bild ist mit Gleichung 2.23 und folgender Gleichung beschrieben

() = / () - 2R 3y (2.24)
k
mit

5(7): MR-Bild.

Die Spindichte p(7) steht dabei mit der Quermagnetisierung My, () in folgendem Zusam-

menhang: My, 0 = 4;),c o By.



2.2. GRUNDLAGEN DER MAGNETRESONANZBILDGEBUNG 13

Abbildung 2.3: (links) Magnitudenbilder dargestellt in (links oben) sagitta-
ler, (rechts oben) koronaler und (links unten) axialer Schnittebene und
(rechts) die entsprechenden Phasenbilder von dem Kopf eines Probanden.

Durch Koordinatentransformation und Einfithrung der Variablen £ wird die
Aufnahmedoméne als k-Raum bezeichnet. Die Aufnahme des Signals erfolgt in
der MRT in dem neu definierten k-Raum, der mit dem Ortsraum ein Fourierpaar
bildet. Durch Definition von k laut Gleichung 2.22 kann man sich nun abhéngig
vom Produkt aus Gradientenamplitude und Zeitdauer, also dem Gradienten-
moment, im k-Raum bewegen. Nahere Interpretation und Darstellung folgt in
Kapitel 2.2.2.2.

Dieser Zusammenhang begriindet die Namensgebung der Fourier-Bildgebung.
Sie ist heute die am héufigsten verwendeten Bildrekonstruktionsmethode in der
MRT. Prinzipiell sind aber auch andere Rekonstruktionsmethoden, wie z.B. die
gefilterte Riickprojektion, moglich.

Das MR-Bild E(F) liegt als komplexe Information vor. In der MRT wird meis-
tens der Betrag'® des komplexen MR-Bildes p = \/p:(F) | dargestellt, dieses Bild
wird in der MRT als Magnitudenbild bezeichnet. Man kann aber auch das Ar-
gument!! der Quermagnetisierung ¢ = arg( () ) darstellen, die Bilder werden
dann als Phasenbilder bezeichnet. Abbildung 2.3 zeigt das Magnituden- und
Phasenbild von dem Kopf eines Probanden in verschiedenen Schnittebenen.

2.2.2 2D-Aufnahmen

Die typische in der MRT verwendete 2D-Aufnahmetechnik, welche fiir diese
Arbeit relevant ist, wird im Folgenden genauer behandelt. Generell wird in der
MRT die Larmorfrequenz zu Ortskodierung des Signals herangezogen. Bei dieser
schichtselektiven Bildgebungsmethode werden durch einen rédumlich selektiven
Anregungspuls (HF-Puls) mit einem zeitlich parallel geschalteten Schichtselek-
tionsgradienten lediglich Spins aus einer diinnen Schicht angeregt, die danach
mittels sogenannten Lese- und Phasenkodiergradienten ortsabhingig ausgelesen
werden. Da die Larmorfrequenz nur von dem resultierenden Gradientenfeld G

Der Betrag wird auch als Modul bezeichnet.
"Das Argument wird auch als Phase oder Winkel bezeichnet.
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abhéangt, werden die Gradienten zur Kodierung des Ortsraums zeitlich versetzt
angewendet.

2.2.2.1 Schichtselektive Anregung

Bei der 2D MRT wird durch Anlegen eines Gradientenfeldes, z.B. in z-
Richtung'?, und zeitgleichem Einstrahlen eines Anregungspulses (HF-Pulses)
eine zweidimensionale Schicht angeregt. Dabei bestimmt die Stéarke des Schicht-
selektionsgradienten Gg und die Bandbreite des Frequenzprofils des HF-Pulses
die Groke des Volumens in der Schichtselektionsrichtung, welche die Resonanz-
bedingung erfiillen und folglich angeregt werden (Abbildung 2.4).

W — W)
A

yGs - 2
Awpp

»
>

Az z

Abbildung 2.4: Schichtselektive Anregung der Schichtdicke Az durch Anlegen
eines Schichtselektionsgradienten G'g und zeitgleichem Einstrahlen eines
HF-Pulses mit der Bandbreite Awgr.

Durch Verdndern des Offsets in der Tragerfrequenz des HF-Pulses kann die
Schicht entlang der Schichtselektionsrichtung verschoben werden. Dadurch wird
die Larmorfrequenz wy, der Spins von der z-Position abhéngig

0B,
0z

wr(z) =wo+vGs -z mit Gg = (2.25)

mit

wr,(z): Larmorfrequenz am Ort z,
wq: Larmorfrequenz am Ort z = 0,
~: gyromagnetisches Verhaltnis,
(is: Schichtselektionsgradient.

2Durch Variation der Gradientenfelder ist jedoch eine beliebige Orientierung dieser Schicht
moglich.
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Die Schichtdicke Az wird dabei durch die folgenden Grofen definiert

A
Az = SE (2.26)

v Gs

mit
Awyr: Bandbreite des HF-Pulses.

Das Spektrum der Amplitudenfunktion Bj(t) des HF-Pulses kann durch die
Fourier-Transformierte des Anregungsspektrum Bi(f) und damit das Schicht-
profil bestimmt werden [Haacke u. a. 1999]. Um ein moglichst rechteckférmi-
ges Schichtprofil, d.h. eine moglichst gleichméfig angeregte Schicht, zu erzeu-
gen, wird als Anregungspuls ein sinc-Puls'® verwendet. In der Realitéit kann
solch ein Schichtprofil nicht realisiert werden, da der Anregungspuls zeitlich be-
grenzt ist. Es existieren mehrere Optimierungsalgorithmen (z.B. Verwendung
eines Hanning-Filters), die versuchen ein moglichst ideales Schichtprofil zu né-
hern.

Schichtrephasierungsgradient Zusétzlich zur schichtselektiven Anregung
kommt es zu einer Dephasierung der Spins entlang der Schichtselektionsrich-
tung innerhalb der angeregten Schicht. Die Dephasierung kann aus Gleichung
2.20 abgeleitet werden

2

¢(2) =y Gsur - z (2.27)

mit

©(z): Dephasierung,

~: gyromagnetisches Verhiltnis,

Gs nr: Schichtselektionsgradient wihrend HF-Puls,
Atgyp: Zeitdauer des HF-Pulses,

z: Ort z.

Durch die Dephasierung kommt es zu einem Signalverlust. Die Dephasierung
kann durch einen negativen (invertierten) Magnetfeldgradienten, Schichtrepha-
sierungsgradienten G's rp, rickgangig gemacht werden. Fiir die meisten verwen-
deten HF-Pulse wird dazu die Fléache unter dem Schichtrephasierungsgradienten
genauso grofs gewéhlt wie die Fldche zwischen Mitte des HF-Pulses und Ende
des Gg pr-Gradienten [Haacke u. a. 1999]

Atpr
2

—Gsrp - Atgp = Gs iy - (2.28)

mit
Gs rp: Schichtrephasierungsgradient,
Atgrp: Zeitdauer des Schichtrephasierungsgradienten G rp.

13y, lat. sinus cardinalis sinc-Funktion, Kardinalsinus oder Spaltfunktion ist eine mathema-
tische Funktion, die als sinc(z) = w definiert wird.
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Abbildung 2.5 zeigt exemplarisch einen solchen Gradientenverlauf mit ent-
sprechendem HF-Puls.

Atyp  Atrp

' —Gg Rp

Abbildung 2.5: Schematische Darstellung eines Pulsdiagramms zur gleichmé-
Bigen Anregung einer Schicht mit Hilfe eines Schichtselektionsgradienten
und eines HF-Pulses. Dabei muss die Flache unter dem Schichtrephasie-
rungsgradienten Gg gp der Fliche des Magnetfeldgradienten Gg pr zwi-
schen Mitte des HF-Pulses und Ende des Schichtselektionsgradienten ent-
sprechen (grau hinterlegte Fldchen).

2.2.2.2 Lese- und Phasenkodierung

Bei der Ortskodierung werden nun die Spins in der angeregten Schicht eben-
falls mit Hilfe der Abhéngigkeit der Resonanzfrequenz wy, von der Amplitude
des lokalen Magnetfeldes B, welche durch zwei unabhéngige, rdumlich konstan-
te Gradienten, dem Lesekodiergradienten Gy und dem Phasenkodiergradienten
Gp erzeugt werden, kodiert. Die transversale Magnetisierung erhélt dadurch zu
einem bestimmten Zeitpunkt eine vom Ort abhédngige Phase

t

o, u,1) = — / wi(y, t) dt’ = — / )ox+Gp(t) - yldf  (2.29)
0

0

und das messbare Signal kann analog Gleichungen 2.22 und 2.23 ausgedriickt
werden

S (ky, k) // p(z,y, z0) - e 2 keatkoy) do gy, (2.30)

In Abbildung 2.6 werden beide Kodierprinzipien schematisch an einer
Kernspinprobe dargestellt. Ein Schritt im k-Raum bedeutet eine Veranderung
des linear ortsabhéngigen Phasenunterschiedes in der jeweiligen Kodierrichtung.

Eine typische Ansteuerung der Lese- und Phasenkodiergradienten ist in Ab-
bildung 2.7 dargestellt. Nach der Schichtselektion mit HF-Anregung wird durch
die Kodiergradienten die Position und Ausleseseite einer k-Raumzeile festgelegt
(Weg von Punkt 1 zu Punkt 2). Das Schalten der Kodiergradienten zur Posi-
tionierung im k-Raum soll im Folgenden als Positionierungsgradient bezeichnet
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Abbildung 2.6: Schematische Darstellung einer Kernspinprobe auf dem Weg
durch den k-Raum. Der Startpunkt ist der k-Raum-Ursprung (oben links).
Fiir einen Schritt in k;-Richtung ergibt sich entsprechend ein linear ortsab-
héngiger Phasenunterschied in Leserichtung (oben rechts), entsprechend
ein Schritt in kp-Richtung (unten links). Die entsprechende Superposition
beider Zusténde ist (unten rechts) dargestellt [Mengershausen 2000].

r

werden. Die ausgewahlte Zeile wird dann durch Schalten des Lesekodiergradi-
enten Gr aufgenommen (Weg von Punkt 2 zu Punkt 3). Um weitere kp-Zeilen
auszulesen wird das Spinsystem neu angeregt und entsprechend der Phasenko-
diergradient G'p geschaltet und wiederum die Zeile mit einem Lesekodiergradient
G ausgelesen. Diesen Vorgang wiederholt man so lange, bis man den k-Raum
komplett abgetastet hat. Diese Art der Signalaufnahme wird als kartesische
Abtastung bezeichnet. Neben der kartesischen Abtastung existieren natiirlich
noch weitere Moglichkeiten Informationen in den k-Raum einzutragen. Exem-
plarisch soll hier die Spiral-Trajektorie oder Rosette-Trajektorie genannt werden
[Ahn u. a. 1986],[Noll 1997].

Eigenschaften des k-Raums Die Aufnahme des Signals erfolgt, wie gerade be-
schrieben im k-Raum, der mit dem Bildraum ein Fourierpaar bildet. Die Daten-
punkte im k-Raum beschreiben dabei anschaulich die Zerlegung der Bildinfor-
mation in eine Superposition von sinusférmigen Wellenmustern mit unterschied-
lichen Ausbreitungsrichtungen, Amplituden und Ortsfrequenzen. Dabei repra-
sentieren die Datenpunkte in der Ndhe des Zentrums (niedrige Raumfrequenzen)
Informationen iiber die Grundintensitét, bzw. den Hauptkontrast im Bildraum.
Die Datenpunkte im peripheren k-Raum (hohe Raumfrequenzen) beinhalten die
Informationen iiber die Kanten und scharfe Strukturen im Bildraum und be-
stimmten daher die Auflésung des Bildes. Abbildung 2.8 veranschaulicht diese
Reprasentation der Informationen im k-Raum.
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Abbildung 2.7: Prinzip der k-Raumabtastung. Durch Anlegen beider Kodier-
gradienten wird die Position und Ausleseseite der k-Raumzeile festgelegt
(Weg von Punkt 1 zu Punkt 2). Die ausgewéhlte Zeile wird dann durch
Schalten des Lesekodiergradienten Gr aufgenommen (Weg von Punkt 2
zu Punkt 3).

2.2.3 Grundlegende Bildgebungssequenzen

Generell bezeichnet man das Schema, welches die Reihenfolge und das Schalten
von HF-Pulsen, der Gradienten und des Empfangssystems zur Datenaufnahme
mit einem MRT festschreibt, als Pulssequenz oder kurz Sequenz. Das Ziel einer
Sequenz ist es die Magnetisierung so zu generieren, dass das gewiinschte Signal
gemessen und aufgezeichnet werden kann.

Grundsatzlich lassen sich zwei grundlegende Typen von Sequenzen unter-
scheiden, die Spinecho- und die Gradientenechosequenz. Fiir eine detaillier-
te Beschreibung iiblicher Sequenzen sei auf folgende Standardwerke verwiesen
[Haacke u. a. 1999], [Bernstein u. a. 2004].

2.2.3.1 Die Spinechosequenz

Die Spinechosequenz ist nicht Teil der Methoden, die in dieser Arbeit verwendet
werden, sie soll der Vollstdndigkeit halber hier aber kurz vorgestellt werden.

Abbildung 2.9 illustriert eine typische 2D-Spinechosequenz. Der zeitliche Ab-
lauf soll im Folgenden kurz beschrieben werden.

Nach dem 90 °-Anregungspuls mit zeitlich parallel geschaltetem Schichtselek-
tionsgradient liegt die Magnetisierung in der transversalen Ebene vor. In einem
zeitlichen Abstand 7 erfolgt ein 180 °-Refokussierungspuls, der die Transver-
salmagnetisierung an der Bj-Feldachse des Pulses dreht. Dadurch rephasiert
die zuvor dephasierende Magnetisierung wieder und erzeugt zum Echozeitpunkt
Tx = 27 ein sogenanntes Spinecho. Da der Refokussierungspuls die Phasen aller
Spins invertiert, hat der Lesekodiergradient die gleiche Polaritét.

Zwischen den HF-Pulsen wird die Ortskodierung in Phasen- und Lesekodier-
richtung, meist zeitgleich zum Schichtrephasierungsgradienten vorgenommen.
Nach einer Repetitionszeit Ty wird dieser Vorgang mit einer verdnderten Pha-
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Abbildung 2.8: Die (obere Reihe) zeigt Messdaten im k-Raum, (links) voller
k-Raum, (Mitte) auf Zentrum und (rechts) auf die Peripherie beschrénkt.
Die (untere Reihe) zeigt entsprechend die fourier-rekonstruierten MR-
Bilder aus der oberen Reihe [Weigel 2007].

sengradientenstérke wiederholt, um die néchste k-Raumzeile aufzuzeichnen. Die-
ser Vorgang wird entsprechend der Matrixgrofe in Phasenkodierrichtung des k-
Raums wiederholt und bestimmt damit die Zeitdauer zum Fiillen des k-Raumes
(Repetitionszeit T * Anzahl der Phasenkodierschritte).

Durch entsprechende Wahl der Echozeit Tg und der Repetitionszeit Tx lasst
sich der Kontrast in den Aufnahmen auf die gewiinschte Gewichtung (7, 15
oder Protonendichte) einstellen. Tabelle 2.3 zeigt die Gewichtungen abhéngig
von der Echozeit Ty und Repetitionszeit Tg fiir Spinechosequenzen.

kurzes Tx, langes Tk
(< 20ms) (> 80ms)
kurzes Tr . . .
(< 700 ms) T1-gewichtet wird nicht verwendet
langes Tr Protonendichte-gewichtet Th-sewichtet
(> 2000 ms) & 2-g

Tabelle 2.3: Erzeugung verschiedener Gewichtungen durch Kombination von Tx
und TR bei Spinechosequenzen |Bernstein u. a. 2004].
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Abbildung 2.9: Schematische Darstellung einer Spinechosequenz. HF bezeichnet
dabei die Zeitskala fiir die HF-Pulse und das Spinecho. GR zeigt die Gra-
dienten in Leserichtung, Gp in Phasenkodierrichtung und Gg in Schicht-
selektionsrichtung. Dabei stellen die grau hinterlegten Flédchen in der je-
weiligen Gradientenrichtung Fléchen gleicher Grofie dar.

Durch die Eigenschaft des Refokussierungspulses wird sowohl die gradienten-
bedingte, wie auch die durch Inhomogenitéaten verursachte Dephasierung riick-
gingig gemacht. Die Amplitude der Echos féllt daher mit der Relaxationszeit T5
ab. Spinechosequenzen sind sehr robust gegeniiber Inhomogenititen, die durch
Suszeptibilitdten oder Variationen im Grundmagnetfeld verursacht sein kénnen
[Bernstein u. a. 2004].

2.2.3.2 Die Gradientenechosequenz

Abbildung 2.10 zeigt schematisch den zeitlichen Ablauf einer typischen 2D-
Gradientenechosequenz.

Nach dem schichtselektiven Anregungspuls mit einem variablen Flipwinkel o
wird analog zur Spinechosequenz wihrend des Schichtrephasierungsgradienten
die Ortskodierung in Lese- und Phasenkodierung geschaltet.

Der anschliefsend geschaltete Lesekodiergradient (invertierte Polaritét) repha-
siert die Spins in Leserichtung, so dass das Messsignal ansteigt und zum Zeit-
punkt, zu welchem das Gradientenmoment'® Null wird, ein Maximum erreicht
wird, das sogenannte Gradientenecho. Die Zeit zwischen Anregungspuls und
Echo wird wiederum als Echozeit Ty bezeichnet. Dieser Vorgang wird analog
zur Spinechosequenz entsprechend fiir jede k-Raumzeile wiederholt, um die k-

Das Gradientenmoment ist das zeitliche Integral iiber die Gradientenstérke.
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Abbildung 2.10: Schematische Darstellung einer Gradientenechosequenz. Das
Gradientenecho wird dabei durch Umkehr des Leserichtungsgradienten Gg
zum Zeitpunkt erzeugt, wenn die Flache unter dem positiven Gradienten
gleich der Fliache des negativen Gradienten ist (grau hinterlegte Fléche).

Raum-Matrix entsprechend zu fiillen. Im Vergleich zur Spinechosequenz lassen
sich deutlich kiirzere Echozeiten Tg realisieren. Die Vorgehensweise der Signal-
aufnahme, mit welchem der k-Raum aufgenommen wird, bezeichnet man als
k-Raum-Trajektorie und ist fiir eine typische Gradientenechosequenz in Abbil-
dung 2.11 dargestellt.

Die Echoamplitude fallt mit der Relaxationszeit T ab. Da Dephasierungen
durch statische Magnetfeldinhomogenitdten nicht riickgéingig gemacht werden
(im Gegensatz zur Spinechosequenz) ist die Gradientenechosequenz wesentlich
anfélliger gegeniiber Inhomogenitéten.

2.3 Magnetische Suszeptibilitat

Die magnetische Suszeptibilitit (v. lat. susceptibilitas Ubernahmeféhigkeit) ist
eine physikalische Grofe, die die Magnetisierbarkeit von Materie in einem ex-
ternen Magnetfeld angibt. Im einfachsten Fall ist sie eine Proportionalitéts-
konstante, bestimmt durch das Verhaltnis von Magnetisierung zu magnetischer
Feldstarke. Im allgemeinen Fall ist sie eine Funktion, die von einer Vielzahl
von Variablen abhéngen kann, z.B. der Frequenz des Magnetfeldes oder der
vorhergehenden Magnetisierung. Der Wertebereich reicht von -1 bis unendlich,
wobei negative Werte eine Magnetisierung entgegen dem &ufseren Magnetfeld
bedeuten. Solche Materialien werden als diamagnetisch bezeichnet (x < 0). Ma-
terialen mit positivem Wertebereich (y > 0) bezeichnet man als paramagnetisch
[Meschede 2002].

Die gebréuchlichste Form, die magnetische Volumensuszeptibilitat x,, (m fir
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Abbildung 2.11: Schematische Darstellung der k-Raum-Trajektorie der Gradi-
entenechosequenz aus Abbildung 2.10.

magnetisch — héufig auch xy oder einfach y), beschreibt eine Proportionali-
tatskonstante, die durch folgendes Verhaltnis definiert ist

M =xH (2.31)
mit
M: Magnetisierung,
x: magnetische Suszeptibilitét,
H: magnetische Feldstarke.

Als Verhéltnisgrofe ist die Suszeptibilitét einheitenlos. Haufig wird die Sus-
zeptibilitdt x auch durch die relative Permeabilitat u, ausgedriickt

X = ptr — 1 (2.32)
mit
Ly relative Permeabilitat.

Diese folgt aus der Abhéngigkeit der magnetischen Flussdichte B von der
Magnetisierung M und der magnetischen Feldstarke H

B =puy(M+H)=(x+1)uoH = prpoH = pH (2.33)
mit
B: magnetische Flussdichte,
5

po: Permeabilitit im Vakuum®,
w: Permeabilitéat.

150 = 4w - 1077 H/m,
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Material Suszeptibilitit x (-10°)
Gold -34
Kupfer -9,63
Wasser (37°C) -9,05
menschliches Gewebe -11 bis -7
Blut (deoxygeniert) -7,9
Rotes Blutkorperchen (deoxygeniert) -6,52
Vakuum 0
Hamoglobin (deoxygeniert) 0,15
Luft (Normbedingungen) 0,36
Aluminium 20,7
Titan 182

Tabelle 2.4: Suszeptibilitdten einiger schwach magnetischer Materialien.

Material Suszeptibilitat x
Nickel 600
Eisen 200 000

Tabelle 2.5: Suszeptibilitdten einiger stark magnetischer Materialien.

Tabelle 2.4 und 2.5 zeigen magnetische Suszeptibilitdten einiger ausgewéhlter
Materialien (in SI-Einheiten) [Schenk 1996].

Magnetische Suszeptibilitdit in der MRT In der MRT mit {iblicherweise
Feldstéirken'® von mehreren Tesla fiihren Verinderungen in den Suszeptibiliti-
ten zu lokalen Inhomogenitédten, sogenannten Magnetfeldinhomogenitéaten. Die
Magnetfeldinhomogenitét an der Grenze von zwei Kompartimenten mit unter-
schiedlicher Suszeptibilitdt kann folgendermafien ausgedriickt werden

ABy = (x1 — x2)Bo (2.34)

mit

A By: Magnetfeldinhomogenitét,

X1,2: magnetische Suszeptibilitdt von Kompartiment 1,2,
By: Grundmagnetfeld.

Der kleine Unterschied in den Suszeptibilitdten (zirka 1,5 ppm) von deoxyge-
niertem Blut und dem umgebenden Gewebe ist eine Grundlage der funktionellen

Hinweis: In der MRT ist es iiblich, aber physikalisch nicht korrekt, B als Feldstirke zu
bezeichnen.
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Magnetresonanztomographie. Die weiteren Zusammenhénge werden im nachfol-
genden Kapitel noch ausfiihrlicher behandelt.

Auf der anderen Seite kénnen Magnetfeldinhomogenitéten auch zu Artefakten
(Bildverzerrungen, Signalausloschungen) fithren. Bedingt durch die anatomische
Anordnung und der groferen diamagnetischen Eigenschaft des Gehirns im Ge-
gensatz zu den luftgefiillten Kérperhohlen kommt es zu Feldverzerrungen in der
Néhe der Korperhohlen [Li u. a. 1996]. Wie sich diese Artefakte im einzelnen
auf die in dieser Arbeit verwendeten EPI-Sequenz auswirken, wird in Kapitel
3.1.3 gezeigt.

2.4 Kortikale Aktivitat und funktionelle
Magnetresonanztomographie (fMRT)

Neben der rein statischen Bildgebung, welche die Anatomie des Korpers dar-
stellt, konnen auch funktionsanalytische Untersuchungen mit der Kernspinto-
mographie durchgefithrt werden. Dabei wird die Funktion eines Organs durch
eine zeitliche Abfolge mehrerer Bilder gezeigt. Die meisten funktionellen Mes-
sungen im Gehirn beruhen dabei auf Effekten, die durch kortikale Aktivitéat und
deren Auswirkungen, wie zum Beispiel Verdnderung des lokalen Blutflusses und
Blutvolumens oder des lokalen Sauerstoffverbrauchs, hervorgerufen werden.

In diesem Kapitel soll ein Uberblick iiber Physiologie und Entstehung des in
der fMRT genutzten Signals gegeben werden.

2.4.1 Das menschliche Gehirn

Als das Gehirn (lat. cerebrum) bezeichnet man den im Kopf gelegenen Teil des
Zentralnervensystems (ZNS) der Wirbeltiere. Es liegt geschiitzt in der Schédel-
hohle, wird umhillt von den Hirnh&uten und besteht hauptséchlich aus Ner-
vengewebe. Das menschliche Gehirn unterteilt sich vereinfacht in vier Bereiche:
das Grofhirn (auch Endhirn genannt, lat. Telencephalon), das Kleinhirn (lat.
Cerebellum), das Zwischenhirn (lat. Diencephalon) und der Hirnstamm (lat.
Truncus cerebri) (Abbildung 2.12). Geschiitzt wird das Gehirn neben dem kno-
chernen Schédel durch die umspannenden Hirnhdute (lat. Meningen) und die
wie ein Polster wirkende zerebrospinale Fliissigkeit (lat. Liquor cerebrospinalis,
engl. cerebrospinal fluid (CSF)).

Das Kleinhirn ist wichtig fiir die Motorik des Korpers, wahrend das Zwi-
schenhirn und der Hirnstamm fiir lebenserhaltende Funktionen wie Regulation
der Atmung und des Kreislaufs zusténdig sind [Silbernagl 2001].

Das Grofshirn unterteilt sich durch einen tiefen Einschnitt in zwei Hemispha-
ren, welche iiber einen dicken Nervenstrang, dem sogenannten Balken (lat. Cor-
pus callosum), miteinander verbunden sind.

Die Oberfldche des Gehirns, bezeichnet man als Hirnrinde (lat. Korter). Einen
Kortex besitzen sowohl das Grofhirn und das Kleinhirn. Die Grofshirnrinde wird
in vier Lappen (lat. Lobi) eingeteilt, welche durch Furchen (lat. Sulci) getrennt
sind. Der Kortex ist das Zentrum aller bewussten und vieler unbewussten Hand-
lungen, Sammelstation aller bewussten Sinneseindriicke und Sitz des Gedécht-
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Abbildung 2.12: Grober Aufbau des menschlichen Gehirns mit ungefdhrer Lage
des orbitofrontalen Kortex [Sundsten 1994].

nis. Abbildung 2.12 zeigt den groben Aufbau eines menschlichen Gehirns mit
der ungefahren Lage des orbitofrontalen Kortex.

Als graue Substanz (lat. Substantia grisea, engl. grey matter (GM)) bezeichnet
man die Gebiete des Zentralnervensystems, die vorwiegend aus Nervenzellkor-
pern bestehen. Die graue Substanz befindet sich im Kortex und in der Tiefe
als Gehirnmark, in den sogenannten Basalganglien. Im Gehirn liegt die graue
Substanz zum iiberwiegenden Teil aufen, die weifle Substanz umhiillend.

Als weifie Substanz (lat. Substantia alba, engl. white matter (WM)) bezeichnet
man die Teile des Zentralnervensystems, die aus Leitungsbahnen (Nervenfasern)
bestehen. Sie wird der grauen Substanz entgegengestellt. Die weiffe Farbung
entsteht durch die Myelinscheiden der Nervenfasern.

Das Gehirn ist eines der lebenswichtigen Organe des Menschen. Es benétigt in
Rubhe ca. 20 % des gesamten Sauerstoffs des menschlichen Korpers (\'/()275_:?65&111»D ~
0, 25V/min) [Silbernagl 2001].

Bei neuronaler Aktivitdt bewirkt der gesteigerte Stoffwechsel der betroffenen
Gebiete aufgrund des erhohten Energiebedarfs der Neuronen einen lokal erhoh-
ten Sauerstoffverbrauch um ca. 5 %. Dieser erhohte Verbrauch wird durch eine
Steigerung der lokalen Perfusion (engl. cerebral blood flow (CBF')) um ca. 30 %
durch Erweiterung der zerebralen Blutgefife (Vasodilatation) tiberkompensiert,
wodurch es zu einer erh6hten Konzentration von sauerstoffreichem Blut kommt
[Forster u. a. 1998|, siche dazu auch Abbildung 2.13.

Im Folgenden wird genauer erlautert, wie dieser Effekt in der Kernspintomo-
graphie genutzt werden kann.

2.4.2 BOLD-Effekt

Im Jahre 1990 zeigten Ogawa et al., dass bei Gradientenechobildern der
Oxygenierungsgrad des Blutes die Signalintensitdt wesentlich beeinflusst
[Ogawa u. a. 1990]. Dieser Effekt wird als BOLD-Kontrast (engl. blood ozygen
level dependent contrast) bezeichnet. Durch eine Anderung der Oxygenierung



26 KAPITEL 2. GRUNDLAGEN

kann Blut somit als endogenes (korpereigenes) Kontrastmittel verwendet
werden.

Die magnetische Suszeptibilitit von Blut ist vom Oxygenierungszustand des
Hamoglobins abhéngig. Sauerstoff kann ohne Wertigkeitsdnderung des Eisena-
toms reversibel angelagert werden. Diesen Vorgang bezeichnet man als Oxy-
genierung, dabei geht das Hamoglobin (Hb) in Oxyh&moglobin (HbOs) iiber.
Den umgekehrten Vorgang bezeichnet man als Deoxygenierung. Um zu beto-
nen, dass es sich um eine sauerstofffreie Verbindung handelt, spricht man von
deoxygeniertem Hamoglobin, oder kurz Deoxyhédmoglobin.

Der Kontrast beruht auf dem Unterschied der magnetischen Eigenschaf-
ten von Oxy- und Deoxyhdmoglobin. Wahrend Oxyhédmoglobin schwach dia-
magnetisch ist, daher nur ein schwaches magnetisches Moment besitzt, ist
Deoxyhdmoglobin paramagnetisch und besitzt ein starkes magnetisches Moment
[Pauling und Coryell 1936]. Fiir die Feldverzerrungen ist somit der Anteil an
Deoxyhamoglobin verantwortlich. Bei Blutgefaffen mit hohem Anteil an Deoxy-
hdmoglobin (normalerweise im Zustand der Ruhe und im Bereich des vendsen
Teils der Kapillaren) kommt es aufgrund des Paramagnetismus zu lokalen Feld-
verzerrungen des dukeren Magnetfeldes. Das dufere Magnetfeld B’ ist dann:

B = (1 + Xnamo)Bo (2.35)
mit
B’: dukeres Magnetfeld mit Feldverzerrungen,

Xhimo: Magnetische Suszeptibilitdt des Hamoglobins,
By: Grundmagnetfeld.

Diese Feldverzerrungen fiithren zu einer Verkiirzung der beobachtbaren trans-
versalen Relaxationszeit T3 durch zusétzliche Dephasierung des MR-Signals
in Abhéngigkeit der Sauerstoffkonzentration (BOLD-Effekt). Die Dephasierung
von stationdren Spins durch die Feldverzerrungen lésst sich folgendermafien aus-
driicken:

Ap = —yABy At (2.36)
mit
A: zusétzliche Dephasierung,
~: gyromagnetisches Verhéltnis,

A By: Magnetfeldinhomogenitét,
At: Zeitdauer.

Die Dephasierung und damit die Verkleinerung von 73 durch statische Sus-
zeptibilitdtseffekte ist somit proportional zum Grundmagnetfeld. Dieser Effekt
ist in allen Sequenzen zu erkennen, die nicht die feldbedingte Dephasierung, zum
Beispiel durch Bildung eines Spinechos, riickgingig machen.

Bei aktivierten Arealen wird durch die himodynamische Uberkompensation
der Anteil an Deoxyhdmoglobin in den betroffenen Gebieten verringert (sauer-
stoffreiches Blut). Durch die Verringerung von paramagnetischem Deoxyhémo-
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Abbildung 2.13: Schematische Darstellung der lokalen Felddnderungen durch ein
Blutgefaf mit (links) hohem und (rechts) geringem Anteil an deoxygenier-
tem Hamoglobin und dem Zusammenhang zwischen neuronaler Aktivitat
und Zunahme der Signalintensitit.

globin kommt es zu geringeren Feldverzerrungen und damit zu einer Zunahme
der Signalintensitat in 75 -gewichteten Sequenzen. Abbildung 2.13 verdeutlicht
zum einen den Zusammenhang zwischen dem Anteil an Deoxyhdmoglobin und
der Auswirkung auf die lokale Felddnderung und zum anderen den Zusammen-
hang zwischen neuronaler Aktivitdt und der Zunahme der Querrelaxationszeiten
und damit der Signalintensitét.

2.4.3 Funktionelle Magnetresonanztomographie (fMRT)

Unter funktioneller Magnetresonanztomographie versteht man die Bildgebung
von neuronaler Aktivitdt mittels der MRT. Dabei kommen Sequenzen zum
Einsatz, die sensitiv gegeniiber dem BOLD-Effekt sind, zum Beispiel eine T%-
sensitive EPI-Sequenz. Regionen mit unterschiedlichen Aktivitétsverlaufen kon-
nen dabei identifiziert und lokalisiert werden. Hierbei dient das Blut, auf-
grund des oben beschriebenen BOLD-Effektes, als endogenes Kontrastmittel
zum Nachweis neuronaler Aktivitét.

Da sich der Aktivitdtszustand des menschlichen Gehirns nur schwer absolut
erfassen ldsst, werden fiir solche Messungen verschiedene Aktivierungszustin-
de in zeitlicher Abfolge gemessen. Dies kann ein Vergleich von einer definierten
Aktivierung gegen eine Ruhebedingung oder von zwei unterschiedlichen Akti-
vierungszustdnden gegeneinander sein. Die Abfolge der verschiedenen Aktivie-
rungszustande nennt man Paradigma.

Die Signalédnderungen aufgrund des BOLD-Effektes sind klein (relative Sig-
naldnderung AS < 5% bei 1,5T) |Forster u. a. 1998|, daher erfolgen in einer
Messreihe iiblicherweise mehrere Wiederholungen von Stimulationen und Ru-
hephasen, um statistisch auswertbare Ergebnisse zu erhalten. Dabei wird dem
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Probanden bzw. Patienten meist ein Stimulus zeitlich abwechselnd mit einer
Ruhebedingung préasentiert und wéihrend der Messung werden kontinuierlich
MR-Bilder aufgenommen. Ein Beispiel wére die visuelle Prasentation von sich
invertierenden Schachbrett-Mustern (Aktivierungsbedingung) im Wechsel mit
einem grauen Bild (Ruhebedingung). Diese Abfolge wird dann mit den Signal-
intensitdten der erzeugten MR-Bilder in einer nachgelagerten Auswertung ver-
glichen. Dabei kommen statistische Analyseverfahren zur Anwendung, die die
gesuchten Signalvariationen in den funktionellen Zeitverldufen jedes Bildpunk-
tes mit den angenommenen Anderungen durch das Paradigma (Hypothesentest)
vergleichen. Entsprechend der Wahrscheinlichkeit, dass die Hypothese zutrifft,
wird jedem Bildpunkt ein bestimmter Helligkeits-, bzw. Farbwert zugeordnet
[Friston u. a. 2007|. Die Ergebnisbilder werden zur besseren Veranschaulichung
meist einem anatomischen grauwertskalierten Bild (73- oder Th-gewichtet) mit
gleicher Schichtpositionierung und gleichem Bildbereich iiberlagert. Abbildung
2.14 zeigt prinzipiell den Aufbau eines fMRI-Experiments, welches die Aktivi-
tat des visuellen Kortex durch Darbietung eines Schachbrett-Muster-Paradigmas
auslost.

Aktivierungszustand

Signalverlauf der
Hypothese Aktivitatskarte

gemessenes
Signal

Ruhebedingung

Abbildung 2.14: Prinzipielle Darstellung eines fMRI-Experiments. Auf der lin-
ken Seite ist beispielhaft ein Aktivierungszustand (Stimulus) und eine
Ruhebedingung gezeigt. In der Mitte der hypothetische und gemessene
Zeitverlauf der Signalintensititen, der mit Hilfe von statistischen Auswer-
tungsmethoden bewertet werden kann. Die Aktivitatskarte ist durch ein
grauwertskaliertes Tj-gewichtetes Bild (zeigt die Anatomie) dargestellt.
Die aktivierten Areale sind der anatomischen Karte iiberlagert. Diese zei-
gen die Lokalisierung und die statistische Ubereinstimmung des Paradig-
mas mit einer entsprechenden Farbkodierung. Die farbig dargestellten Be-
reiche symbolisieren einen erhohten Stoffwechsel und somit eine Hirnak-
tivitat.



3 Methoden der funktionellen
Bildgebung

Die echoplanare Bildgebung ist eine weit verbreitete Methode in der funk-
tionellen Magnetresonanztomographie, da sie zum einen sensitiv gegeniiber
dem BOLD-Effekt und zum anderen ein sehr schnelles Messverfahren ist
[Forster u. a. 1998|.

Die EPI ist ebenfalls empfindlich gegeniiber Magnetfeldinhomogenitéten,
welche besonders ausgeprigt in Regionen des Gehirns sind, die in der Na-
he von luftgefiillten Korperhohlen liegen [Li u. a. 1996]. Lokale geometri-
sche Verzerrungen und Signalausloschungen werden besonders stark in Mes-
sungen des orbitofrontalen Kortex (OFC) und der Temporallappen beob-
achtet [Jezzard und Balaban 1995, [Ojemann u. a. 1997|, [Devlin u. a. 2000],
[Lipschutz u. a. 2001]. Die geometrischen Verzerrungen kénnen durch verschie-
dene online’ und offline? Methoden korrigiert werden [Andersson u. a. 2001],
[Hutton u. a. 2002, |Zaitsev u. a. 2004|, [Weiskopf u. a. 2005]. Die lokalen Si-
gnalausloschungen stellen aber weiterhin ein Problem dar.

3.1 Echoplanare Bildgebung (EPI)

Bei vielen funktionellen Untersuchungen ist eine moglichst genaue Lokalisati-
on des aktivierten Gehirngewebes gewiinscht. Andererseits bendtigt man fiir
viele dynamische Fragestellungen eine sehr gute zeitliche Auflésung. Weiter be-
darf es einer Messmethode, die sehr sensitiv fiir Signalunterschiede durch den
BOLD-Effekt ist. Aus den vorgenannten Griinden eignet sich eine bestimmte
Variante der EPI-Sequenz, eingefithrt im Jahre 1977 durch P. Mansfield, sehr
gut fiir funktionelle Messungen [Mansfield 1977]. Im Folgenden wird die Sequenz
genauer vorgestellt und und deren Verhalten bei Vorhandensein von Magnetfeld-
inhomogenitaten erlautert.

3.1.1 Grundlagen der echoplanaren Bildgebung

Eine EPI-Sequenz unterscheidet sich mafgeblich von den grundlegenden Sequen-
zen (siehe Kapitel 2.2.3) durch die Art der k-Raum-Abtastung fiir einen Bildda-
tensatz. Bei der EPI werden die Lesekodiergradienten G und Phasenkodiergra-
dienten G'p so geschalten, dass pro Anregung ein moglichst grofer Bereich des k-
Raumes abgetastet wird. Wird pro Anregung der komplette k-Raum abgetastet,
spricht man von einer single-shot EPL. Da die Repetitionszeit Ty im Vergleich

Lonline bedeutet in diesem Fall, dass wihrend der MR-Messung die Korrekturmethoden
Anwendung finden.
2Entsprechende Korrekturmethoden, die zeitlich nach der Messung durchgefiihrt werden.

29
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zu einer herkémmlichen Gradientenecho-Sequenz langer ist, wird typischerweise
der Flipwinkel o auf 90° gesetzt, um das Signal-zu-Rauschen-Verhéltnis (engl.
signal-to-noise ratio (SNR)) zu maximieren [Bernstein u. a. 2004].

Es existieren mehrere Moglichkeiten die Gradienten in den Kodierrichtun-
gen Ggr und Gp anzusteuern, welche die k-Raum-Trajektorie festlegen. Bei der
Spiral-Version wird zum Beispiel ein Gradientenpaar mit harmonisch schwin-
genden Zeitverlaufen erzeugt, deren Amplitude mit der Zeit zu- oder abnimmt.
Dadurch wird eine spiralférmige Abtastung des k-Raumes erreicht. Eine ande-
re Moglichkeit der k-Raum-Abtastung wird als blipped® EPI bezeichnet. Dabei
werden durch eine Serie von bipolaren Lesekodiergradienten Gg mehrere Gradi-
entenechos generiert, wobei die einzelnen Echos durch sogenannte Phasenblips
in Phasenkodierrichtung kodiert werden. Fiir die vorliegende Arbeit wird diese
Version der k-Raum-Abtastung gewéhlt.

Zur Erzeugung des MR-Signals kann sowohl eine Gradientenecho EPI-
Sequenz, wie auch Spinecho EPI-Sequenz verwendet werden. Die Spinecho
EPI-Sequenz verwendet dabei zwei HF-Pulse zur Bildgebung, einmal den
Anregungspuls gefolgt von einem Refokussierungspuls. Die Spinecho EPI-
Sequenz besitzt eine geringere BOLD-Sensitivitdt gegeniiber dem BOLD-
Kontrast [Bandettini u. a. 1994|, weswegen sie iiblicherweise nicht fiir funktio-
nelle Messungen verwendet wird. Die Gradientenecho EPI-Sequenz, oder auch
GE-EPI, startet mit einem schichtselektiven Anregungspuls, gefolgt von einer
Totzeit bis zum Starten der zur Bildgebung genutzten Phasen- und Leseko-
diergradienten. Wahrend des Auslesens werden entsprechend der Anzahl der
Phasenkodierschritte mehrere Gradientenechos erzeugt. Das Signal der Gradi-
entenechos ist dabei T3-gewichtet, weshalb man von einer T5-gewichteten Se-
quenz spricht. Bei der EPI-Auslesung wird die Zeit zwischen Anregung und
Auslesen des maximalen Gradientenechos als Echozeit T definiert, die sich aus
der Totzeit und der benétigten Zeit bis zum Erreichen der k-Raum-Mitte zusam-
mensetzt. Typischerweise wird das Echomaximum in die k-Raum-Mitte gelegt.

In dieser Arbeit wird eine blipped single-shot Gradientenecho EPI-Sequenz
verwendet und im Folgenden kurz mit EPI bezeichnet. Diese ist T -gewichtet
und daher sehr gut fiir funktionale Messungen aufgrund der guten Sensitivitét
gegeniiber dem BOLD-Effekt (siehe Kapitel 2.4.2) geeignet.

Durch die single shot-Technik wird eine sehr gute zeitliche Auflésung reali-
siert. Der Signalzerfall erzwingt aber, dass die komplette k-Raum-Matrix inner-
halb der T5-Zeit aufgenommen sein muss. Daher werden fiir eine EPI-Sequenz
hohe Anforderungen an das Gradientensystem (vor allem an den Lesekodier-
gradienten GR) gestellt, da in kurzer Zeit starke Gradienten geschaltet werden
miissen. Mit der single shot-Technik sind k-Raum-Matrixgrofen von 64 bis 128
iiblich [Bernstein u. a. 2004].

Abbildung 3.1 zeigt schematisch den zeitlichen Ablauf einer solchen single-shot
EPI-Sequenz mit der blipped k-Raum-Abtastung. Bei gradientenecho-basierten
Aufnahmemethoden werden fiir die Aufnahme einer N x N Matrix N Anregun-
gen (entsprechend N Phasenkodierschritten) benétigt. Bei der gewéhlten single
shot-Technik kann die Messzeit durch nur einen Anregungspuls und dem an-

3engl. blip zeitweilige Abweichung von einer geraden Linie.
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Abbildung 3.1: Schematische Darstellung einer blipped single-shot Gradienten-
echo EPI-Sequenz. Nach einem schichtselektiven 90 °-Puls werden mehrere
phasenkodierte Gradientenechos durch einen alternierenden Lesekodier-
gradienten Gg ausgelesen. Zwischen den einzelnen Echos werden fiir kur-
ze Zeit ein Phasenkodiergradient Gp, sogenannte Phasenblips, geschalten,
um eine neue Phasenkodierzeile zu selektieren.

schlieffenden Auslesen aller Zeilen durch einen alternierenden Lesekodiergradi-
enten GGr, der die benétigten Echos erzeugt, wesentlich verkiirzt werden. Zwi-
schen den einzelnen Echos wird fiir kurze Zeit ein Phasenkodiergradient Gp,
ein sogenannter Phasenblip, geschaltet, um eine neue Phasenkodierzeile zu se-
lektieren, siehe dazu auch Abbildung 3.2. Dadurch lassen sich Aufnahmezeiten
fiir eine Schicht Tsehient fiir herkémmliche Systeme? und Parameter® von etwas
mehr als 60 ms erreichen. Mit einer Schichtanzahl Ngcpichten von 40 lasst sich das
Gehirn zum groften Teil abdecken und man erreicht eine zeitliche Auflésung von
2500 ms. Diese Gesamtaufnahmedauer fiir ein Volumen wird in der EPI als Ty
bezeichnetb. Die Gesamtdauer der Messung TSequenz €rgibt sich aus der Anzahl
der Wiederholungen Nywqn, multipliziert mit der Repetitionszeit TR".

3.1.2 BOLD-Sensitivitdt der EPI-Sequenz

Fiir die in der fMRT durchgefithrten Untersuchungen ist die mdoglichst gute
Darstellung der Signaldnderung aufgrund des BOLD-Effektes wichtig, diese wird
als BOLD-Sensitivitat bezeichnet.

Die Signalintensitét S ist bei einem monoexponentiellen Zerfall gegeben durch

S =5y e Te/ls (3.1)
mit
So: Signalintensitéat nach der Anregung fiir S(Tg = 0),
Tx: Echozeit,
T5: Relaxationszeit.

4Hiermit sind Systeme gemeint, die momentan in der medizinischen Diagnostik verwendet
werden.

SFOV 192mm, MatrixgroRe 64x64, Schichtdicke 3mm, Echozeit Tz = 30ms, Flipwinkel
a = 90°, Readout-Bandbreite 2056 Hz/px, vollstdndiges Messprotokoll siche Anhang A.4.

Tk = Nschichten - Tschicht

7Tchucnz = NWdh : TR
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Abbildung 3.2: Schematische Darstellung der k-Raum-Trajektorie der blipped
single-shot Gradientenecho EPI-Sequenz aus Abbildung 3.1.

Wie in Kapitel 2.4.2 dargestellt fithrt der BOLD-Effekt zu einer lokalen An-
derung der effektiven Querrelaxationszeit ATy und damit nach Gleichung 3.1
zu einer Anderung der Signalintensitit S. Die BOLD-Sensitivitit BS ist nach
Lipschutz et al. proportional zu AS/ATy |Lipschutz u. a. 2001]. Die BOLD-
Sensitivitat lasst sich daher an der Stelle Ty = T4 , folgendermafien definieren
[Deichmann u. a. 2002] ’

s
BS =T5q" 0TS =S Tg (3.2)
T3

T
_TQ,G

mit

T3 o+ Grund-Relaxationszeit (ohne BOLD-Effekt)
T2*7: Relaxationszeit,

S': Signalintensitét,

Tk: Echozeit.

Abbildung 3.3 zeigt die BOLD-Sensitivitdt BS in Abhéngigkeit der Echozeit
Ty fiir die effektive Querrelaxationszeit Ty = 66 ms®. Die BS wird fiir Tp =
T3 maximal, diese Eigenschaft entspricht experimentellen Untersuchungen von
Gati et al. [Gati u. a. 1997|. Daraus kann man folgern, dass fiir funktionelle
Untersuchungen, in denen man eine moglichst gute BOLD-Sensitivitat erreichen
mochte, die Echozeit Tx in der Nahe der effektiven Querrelaxationszeit 15 des
abzubildenden Gewebes liegen sollte.

8Querrelaxationszeit in der Nihe der effektiven (makroskopischen) T3 -Zeit fiir Gewebe bei
1,5T.
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Abbildung 3.3: Relative BOLD-Sensitivitit in Abhingigkeit der Echozeit Ty fiir
T5 = 66 ms. Die BOLD-Sensitivitat ist auf das Maximum normiert und
in Prozent angegeben.

3.1.3 Suszeptibilitatsbedingte Artefakte der EPI-Sequenz

Wie oben schon erwdhnt wird in dieser Arbeit eine blipped single-shot
Gradientenecho EPI-Sequenz verwendet und im Folgenden kurz mit EPI be-
zeichnet. Dies soll noch einmal verdeutlicht werden, da die folgenden Ausfiih-
rungen sich auf diese Version der EPI-Sequenz beziehen.

Die EPI-Sequenz ist T5-gewichtet und daher sehr gut fiir funktionelle Mes-
sungen aufgrund der guten Sensitivitdt gegeniiber dem BOLD-Effekt geeignet.
Dieser Vorteil bringt jedoch auch Nachteile mit sich. Die Sequenz ist auch von
anderen Einfliilssen abhéngig, die sich auf die T5-Gewichtung auswirken. Zu
Nennen sind hier Off-Resonanz-Effekte, wie zum Beispiel Variationen in der
magnetischen Suszeptibilitdt, die zu Magnetfeldinhomogenitéten fithren. Da die
Bildgebung der MR-Tomographie auf Bildgebungsgradienten in den jeweiligen
Raumrichtungen beruht, fiihren Magnetfeldinhomogenitdten durch suszeptibi-
litdtsbedingte Feldgradienten zu einer ortsabhéngigen Verdnderung der vorge-
gebenen k-Raumabtastung. Die Effekte von linearen suszeptibilitdtsbedingten
lokalen By-Anderungen auf die EPI-Sequenz kann durch Erweiterung der Glei-
chung 2.21 verdeutlicht werden

t
—iy [(G(t') + Gsvs=(7)) dt! -7
i &r (3.3)

5= [ o)
1%

mit

S(t): komplexes Messsignal,

p(7): Spindichte,

~: gyromagnetisches Verhéltnis,

G(t): Magnetfeldgradient (zur Bildgebung),

Gsusz (7): ortsabhéngige suszeptibilitdtsbedingte Feldgradienten.
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In den anschliefenden Kapiteln werden die Auswirkungen der Magnetfeldin-
homogenitéten auf die einzelnen Bildgebungsrichtungen vorgestellt. Dabei wer-
den die in Bezug auf die BOLD-Sensitivitdt wichtigen Faktoren, die Signal-
intensitdat S und die Echozeit Tg, betrachtet.

3.1.3.1 Schichtselektionsrichtung

Der Schichtrephasierungsgradient ist ohne Magnetfeldinhomogenitéten so einge-
stellt, dass die Dephasierung wéahrend der Schichtselektion vollstandig riickgéan-
gig gemacht wird, siehe dazu Kapitel 2.2.2.1. Sind nun suszeptibilitdtsbedingte
Gradienten in Schichtrichtung vorhanden, kommt es zu keiner vollstindigen Re-
phasierung und dadurch zu Signalverlusten. Unter Annahme eines konstanten
suszeptibilitdtsbedingten Gradienten G§** wird die Phasenverschiebung in z-
Richtung zu

p(z) =7 GI™ - T - 2 (3.4)

mit
©(2): Phasenverschiebung,
G&'™: suszeptibilitdtsbedingter Gradient in Schichtrichtung.

Unter Annahme eines gaufféormigen Schichtprofils ldsst sich die Signal-
intensitidt S mit folgender Formel berechnen [Deichmann u. a. 2002]:

B

S=58-¢ Ve (3.5)

mit

S': Signalintensitat,

So: Signalintensitéit ohne Feldgradienten,
Az: Schichtdicke.

Man erkennt, dass die Signalintensitdt S mit Zunahme des Produktes aus
suszeptibilitatsbedingtem Gradient G¢** und Echozeit Tx abnimmt. Der sus-
zeptibilitdtsbedingte Gradient G§** hat in Schichtrichtung keine Auswirkung
auf ein Verdndern der Echozeit Tg.

3.1.3.2 Kodierrichtungen

Am anschaulichsten lassen sich die Auswirkungen der suszeptibilitdtsbedingten
Gradienten G®"* in der Lese- und Phasenkodierrichtung im k-Raum darstel-
len. In der Literatur wurde durch Posse et al. gezeigt, dass suszeptibilitéts-
bedingte Gradienten in Gradienten-Echo-Aufnahmen zu einer Aufspaltung der
Gradientenechos im k-Raum fiihren [Posse 1992]. Nach Gleichung 2.22 ist die k-
Raum-Position durch das zeitliche Integral der jeweiligen Gradientenstérke defi-
niert. Suszeptibilititsbedingte Gradienten G tragen durch Uberlagerung mit
den Gradienten in Lese- und Phasenkodierrichtung zuséatzlich zur Bildgebung
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bei, was in EPI-Aufnahmen zu Verschiebungen und Verzerrungen der k-Raum-
Trajektorie fithrt, siche dazu auch Gleichung 3.3. Abhéngig von der Kodierrich-
tung wirken sich die suszeptibilitdtsbedingten Gradienten unterschiedlich stark
aus.

Durch die suszeptibilitatsbedingten Gradienten G*"** weicht die tatséchliche
k-Raumtrajektorie von der theoretisch gewiinschten Trajektorie ab. Die Ver-
schiebung fiihrt dazu, dass unter anderem die Ausleseposition des Echomaxi-
mums nicht mehr mit der gewilinschten Echoposition in der Mitte des k-Raumes
iibereinstimmt. Die Ausleseposition des Echomaximum wird somit abhéngig
von der Richtung und Stérke der suszeptibilitatsbedingten Gradienten aus der
k-Raum-Mitte verschoben. Zum besseren Verstdndnis wird im Folgenden die
nominal eingestellte Echozeit, ausgewahlt auf der Benutzeroberfliche des MR-
Tomographen, mit Tx ¢ bezeichnet, die sich bei Vorhandensein von suszeptibi-
litdtsbedingten Gradienten in den Kodierrichtungen von der Echozeit Tf, bis
zum Erreichen der k-Raum-Mitte, unterscheidet. Die Echozeit Tx wird zur Ver-
deutlichung nachstehend als lokale Echozeit bezeichnet, da sie abhéngig von den
lokalen suszeptibilitdtsbedingten Gradienten ist.

Lesekodierrichtung Die Verschiebung der Ausleseposition des Echomaximums
kann in Lesekodierrichtung folgendermafien beschrieben werden

AR =~y GR™ - Tw (3.6)
mit
AEZ%”: Verschiebung der Ausleseposition des Echomaximums,

GR'™: suszeptibilitdtsbedingter Gradient in Lesekodierrichtung,
Tx: lokale Echozeit.

Die Signalintensitdt wird durch den suszeptibilitdtsbedingten Gradienten in
Lesekodierrichtung G*"%* beeinflusst. Der Bereich in der Néhe des ausgelesenen
k-Raum-Zentrums reprasentiert die Grundintensitdt, bzw. den Hauptkontrast
im spateren Bildraum, siehe dazu auch Kapitel 2.2.2.2. Durch die Verschiebung
der Ausleseposition des Echomaximums geht somit Signalintensitit verloren.
Schwerwiegende Signalausléschungen erhélt man, wenn die Ausleseposition des
Echomaximums aus dem k-Raum verschoben wird |AES™?| > 7/Ax, mit Ax:
Auflésung in Lesekodierrichtung [Weiskopf u. a. 2007]. Zusétzlich zu der Ver-
schiebung kommt es zu einer Scherung der k-Raumtrajektorie. Abbildung 3.4
veranschaulicht grafisch die Auswirkungen der suszeptibilitdtsbedingten Gradi-
enten in Lesekodierrichtung.

Phasenkodierrichtung Bei Vorhandensein von einem suszeptibilitdtsbeding-
ten Gradienten in Phasenkodierrichtung Gp*™* verschiebt dieser ebenfalls das
Auslesen der zu erwartenden Echoposition des Echomaximums um Ak, und
verdndert die Grofe der abzubildenden Region (Streckung oder Stauchung) um
den Faktor @) |[Deichmann u. a. 2002]
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Abbildung 3.4: k-Raum-Trajektorie einer EPI-Sequenz mit/ohne Suszeptibili-
tatsgradienten in Lesekodierrichtung. Aufgrund der Inhomogenitéten ver-
schiebt sich die Ausleseposition des Echomaximums aus dem k-Raum-
Zentrum heraus, was zu Signalausloschungen fiihrt.

Susz ’y SUSz
AR = 5 G Ting (3.7)
- At
mit Q=1- 77 - FOVp - G52 (3.8)

und

Akp: Verschiebung der Ausleseposition des Echomaximums,
GB'™*: suszeptibilitdatsbedingter Gradient in Phasenkodierrichtung,
Tg,0: nominale Echozeit,

@: dimensionslose Variable,

At: zeitliche Differenz zwischen den Echos,

FOVp: Sichtfenster in Phasenkodierrichtung.

Abbildung 3.5 veranschaulicht diesen Zusammenhang. Durch die Verschie-
bung wird zum einen die Signalintensitdt S und die lokale Echozeit Tg in fol-
gendem Maf beeinflusst

So Tx 0

0 0 (3.9)
mit
So: Signalintensitdt ohne suszeptibilitdtsbedingtem Gradienten.
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Abbildung 3.5: k-Raum-Trajektorie einer EPI-Sequenz mit/ohne Suszeptibili-
tatsgradienten in Phasenkodierrichtung. Aufgrund der Inhomogenitéten
verschiebt sich die Position des Echomaximums aus dem k-Raumzentrum
heraus. Dies fiihrt zu Signalausléschungen und zur Verdnderung der loka-
len Echozeit.

Beriicksichtigt man die Echozeit-Abhéngigkeit der Signalintensitit aufgrund
der T5-Relaxation, fithrt dies nach Gleichung 3.2 zu folgendem Ausdruck der
BOLD-Sensitivitat BS [Deichmann u. a. 2003|

Tg-Tg 0

BS=S-Tg-e (3.10)

so lange das Auslesen des Echomaximums innerhalb des k-Raum-
Aufnahmefensters liegt. Verlagert sich die Ausleseposition des Echomaximums
aufierhalb dieses Fensters, so verschwindet das Signal vollstandig.

3.1.3.3 Zusammenfassung der Richtungsabhangigkeit der
suszeptibilititsbedingten Gradienten

Die suszeptibilitatsbedingten Gradienten wirken sich unterschiedlich in den ein-
zelnen Gradientenrichtungen aus. Die lokale Echozeit T wird mafigeblich durch
die suszeptibilitdtsbedingten Gradienten in der Phasenkodierrichtung beein-
flusst. Der Einfluss auf die Signalintensitét ist in allen Bildgebungsrichtungen
vorhanden, wirkt sich aber aufgrund der Abbildungseigenschaften unterschied-
lich stark auf die Bildgebungsrichtungen aus.

Durch entsprechende Positionierung der Schichten kénnen somit ebenfalls
die Signalausléschungen beeinflusst werden. Diese Arbeit beschéftigt sich nicht
mit der Thematik der optimalen Positionierung, dazu soll auf folgende Ar-
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beiten verwiesen werden [Mengershausen u. a. 2006], |[Deichmann u. a. 2003],
[Weiskopf u. a. 2006]. Dem Anwender soll durch die in dieser Arbeit entwickelte
Methode eine grofere Freiheit iiber die Schichtpositionierung gegeben werden.
Die Gesichtspunkte einer optimierten Schichtpositionierung zur Reduktion der
Einfliissse der Magnetfeldinhomogenitaten konnen natiirlich berticksichtigt wer-
den.

3.2 Magnetfeldkarten des Bj-Feldes

Die Magnetfeldkarten ABy (engl. field map) dienen zur Quantifizierung von
Magnetfeldinhomogenititen, die als Grundlage zur Berechnung der Kompensa-
tionsgradienten verwendet werden. Nach Kapitel 2.2.3 ist die Dephasierung des
Signals in gradientenechobasierten Sequenzen beeinflussbar durch Inhomogeni-
taten des Grundmagnetfeldes oder durch suszeptibilitdtsbedingte Feldgradien-
ten. Da die Inhomogenitéten prinzipiell zeitlich konstant sind, sorgen diese fiir ei-
ne lineare Anderung der Phase des komplexen Signals mit ansteigender Echozeit
Tx fiir jeden einzelnen Bildpunkt. Gleichung 2.21 zeigt diesen Zusammenhang
zwischen Phasenentwicklung eines Bildpunktes und dem zeitlichen Einfluss der
Magnetfeldinhomogenitéten seit dem Anregungspuls. Mit Hilfe von zwei Auf-
nahmen, die sich lediglich in ihrer Echozeit Tx, und 7%, unterscheiden, kann
die Phasenentwicklung ortsaufgelost dargestellt werden. Die Magnetfeldkarte
kann dann aus der Differenz der Phasenbilder Ag(7) folgendermafen berechnet
werden |Jezzard und Balaban 1995|

_ Ap(7) _ p2(7) — p1(7)
ABy(r) = ATy > (Thy = T (3.11)

mit

ABy(7): Magnetfeldkarte,

Ap(7): Differenzphasenbild,

ATg: Differenzechozeit,

¢1,2(7): Phasenbild der jeweiligen Aufnahme,
ATg, ,: jeweilige Echozeit.

Abbildung 3.6 zeigt das Magnitudenbild und Phasenbilder, die mit einer
Doppel-Echo Gradientenechosequenz (engl. double-echo gradient echo sequence)
aufgenommen wurden. In dieser Abbildung ist ebenfalls die Differenz der Pha-
senbilder Ap(7) dargestellt. Ein Problem der Phasenbilder besteht darin, dass
die Phase generell nur zwischen den Grenzen [—7, 7] definiert ist. Werden diese
Grenzen iiberschritten, kommt es zu einem Phasensprung von 27 (engl. phase
wrap). Diese Phasenspriinge konnen durch Addition oder Subtraktion des Viel-
fachen von 27 an den Bildpunkten, die von solchen Spriingen betroffen sind,
herausgerechnet werden. In dieser Arbeit wird das unwrapping-Programm “Pre-
lude” (Phase Region Ezxpanding Labeller for Unwrapping Discrete Estimates)
[Jenkinson 2003] von FSL (FMRIB Software Library, Analysis Group, FMRIB,
Oxford, UK) verwendet.

9Index u steht fiir unwrapped.
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p(7) ©1(7) @2 () Ap(7) Apy ()

Abbildung 3.6: Magnitudenbild p(7) und Phasenbilder ¢(7) aufgenommen mit
einer Gradientenechosequenz. Die beiden linken Phasenbilder o1 () sind
mit folgenden Echozeiten Tg, = 4,05ms und Tg, = 6,51 ms gemessen.
Zum einen lasst sich gut die ansteigende Phasenentwicklung iiber die Zeit
und zum anderen Phasenspriinge erkennen. Letztere sind auch im Dif-
ferenzphasenbild Ag(7) vorhanden. Das Bild auf der rechten Seite zeigt
das Differenzphasenbild Ay, (7)?ohne Phasenspriinge. Die Magnetfeldkar-
te ABy(7) entspricht bis auf die Skalierung dem Differenzphasenbild und
ist deshalb nicht dargestellt. Bei den hier dargestellten Phasenbildern ist
das Gehirn segmentiert.

3.3 Schichtpositionierung

Wird eine schichtabhéngige Kompensation genutzt, ist die Voraussetzung dafiir
zum einen eine korrekte Positionierung der Schichten in unterschiedlichen Ge-
hirnen und zum anderen eine entsprechende Schichtnachfiihrung bei Bewegung
des Messobjekts. Zu diesem Zweck werden folgende Softwaremodule getestet
und entsprechend in den Messablauf integriert, bzw. in die MR-Sequenz imple-
mentiert.

3.3.1 Automatische Schichtpositionierung

Fiir die korrekte Schichtpositionierung wurde die automatische Schichtpositio-
nierung (engl. AutoAlign, CorTechs Labs Inc., USA, [van der Kouwe u. a. 2005])
der syngo-Software (Siemens AG, Erlangen, Deutschland) gewéhlt. Diese ermog-
licht eine automatische Schichtpositionierung in verschiedenen Testpersonen.
Dabei wird mit Hilfe einer Vormessung (Messprotokoll siche Anhang A.1) die
rdumliche Orientierung des Gehirns in Bezug auf den MR-Tomographen ermit-
telt. Dies geschieht mit Hilfe von typischen Landmarken im Gehirn. Als Beispiel
soll hier eine Riickenlage angenommen werden, wobei der Kopf um 5 ° nach vor-
ne gekippt ist (Bezug Gehirnposition-MRT: 5°). Diese Information liegt dann
fiir nachfolgende Messungen vor.

Ublicherweise werden fiir verschiedene Untersuchungen und Fragestellungen
im MR-Tomographen entsprechende Protokolle erstellt, die alle notwendigen
Parametereinstellungen enthalten. Die Schichtpositionierung, bzw. das Messvo-
lumen wird fiir verschiedene Probanden moglichst gleich gelagert, um vergleich-
bare MR-Bilder zu erhalten. Dabei wird jeweils die Position der Schichten in
Bezug auf das Messobjekt definiert. Als Beispiel soll hier eine axiale Aufnah-
me mit einer Neigung von 10 ° nach vorne (Bezug Messvolumen-Gehirnposition:
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Abbildung 3.7: Automatische Schichtpositionierung des Messvolumens mit fol-
genden Parametern: Position: R 1,9 — A 7,6 — H 14,5 und Orientierung:
T>C -1,4° > S -1,0°. Dargestellt ist ein sagittaler Schnitt durch das Ge-
hirn eines Probanden.

10°) angenommen werden. Dieses kann entweder manuell positioniert oder bei
Verwendung der automatischen Schichtpositionierung selbststéndig erfolgen.

Die Positionierung des Messvolumens ergibt sich bei dem oben genannten
Beispiel zu einer Kippung von 15 ° nach vorne (Bezug Messvolumen-MRT: 15 ©).
Durch die automatische Schichtpositionierung kann somit einmalig die Lage des
Messvolumens fiir jede Messung im Protokoll festgelegt werden.

Diese Funktionalitdt ist in Verbindung mit der Verwendung einer schichtab-
héngigen Kompensationsvorlage essentiell, da damit die Kompensationsgradien-
ten in verschiedenen Probanden in der gleichen Kopfregion positioniert werden
konnen, unabhéngig davon, wie der Proband seinen Kopf im Tomographen po-
sitioniert.

Abbildung 3.7 zeigt exemplarisch die Positionierung des Messvolumens in
einem sagittalen Schnitt, die mit folgenden Parametern, Position: R 1,9 — A 7,6
— H 14,5 und Orientierung: T>C -1,4° > S -1,0° positioniert wird!°.

3.3.2 Bewegungskorrektur wihrend der Messung

Des weiteren sollte man bei der Wahl einer schichtabhangigen Kompensati-
on dafiir Sorge tragen, dass die Schichtposition bei Bewegung des Proban-
den nachgefiihrt wird. Die Gesamtdauer einer funktionellen Messung liegt ty-
pischerweise im Bereich von mehreren Minuten. In dieser Zeit ist es unver-
meidlich, dass sich Probanden, bzw. Patienten im MR-Tomographen bewegen.
Typischerweise liegen die Werte bei der Translation im Bereich von 2-3 mm
und bei Rotationen im Bereich von 2-3°. Daher wird in der Arbeit eine on-
line-Bewegungskorrekturmethode, Prospective Acquisition Correction (PACE)

19Dje Abkiirzungen haben dabei folgende Bedeutung: R fiir engl. right rechts, A fiir anterior,
H fiir engl. head Kopf, T fiir transversal, C fiir engl. coronal koronal, S fiir sagittal.
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Abbildung 3.8: Funktionsweise der online-Bewegungskorrekturmethode PACE.
Zwischen dem aktuellen Bild N und dem vorangegangenen wird gepriift,
ob eine Bewegung vorliegt. Ist dies der Fall, werden die Korrekturparame-
ter auf das folgende Bild angewandt und somit die Schichtpositionierung
angepasst.

[Thesen u. a. 2000], gewéhlt. Dabei wird fiir jede Repetitionszeit TR gepriift,
ob zwischen dem aktuellen Bild (Bild N) und dem vorangegangenen Bild (Bild
N — 1) eine Bewegung durch Vergleich der Bilddaten vorliegt. Ist dies der Fall,
so wird die Schichtpositionierung in der darauf folgenden Messung (Bild N +1)
angepasst. Abbildung 3.8 zeigt schematisch die Funktionsweise dieser Korrek-
turmethode.

3.4 Bestehende Korrekturmoglichkeiten

Die EPI-Sequenz ist empfindlich gegeniiber Magnetfeldinhomogenitéten, wel-
che unter anderem zu Signalausloschungen fiihren kénnen. Diese sind besonders
stark ausgepréigt in Regionen des Gehirns, die in der Néhe von luftgefiillten
Korperhohlen liegen, zum Beispiel des orbitofrontalen Kortex (OFC). Im Fol-
genden sollen verschiedene Moglichkeiten zur Verringerung dieser Signalverluste
dargestellt werden.

Eine in der Literatur vorgestellte Moglichkeit besteht darin, zusétzliche dia-
magnetische Materialien |Fritzsche u. a. 1995] oder Shimspulen in den Mund
des Probanden [Hsu und Glover 2005| zu platzieren, um Magnetfeldinhomo-
genitdten auszugleichen. Dies gelingt jedoch nur in der ndheren Umgebung
der eingebrachten Materialien und bietet dadurch einen schlechten Kom-
fort fiir die Probanden. Ein anderer Weg der Kompensation besteht darin,
die schichtselektiven Hochfrequenzpulse so zu verdndern, dass die Dephasie-
rung der Magnetfeldinhomogenitéten ausgeglichen werden |[Cho und Ro 1992],
[Chen und Wyrwicz 1999]. Diese Art der Kompensation verringert aber auch
das Signal-zu-Rauschen-Verhéltnis in gut geshimmten homogenen Regionen in-
nerhalb des Aufnahmevolumens.

Eine weiterer Ansatz zur Verringerung der Signalausloschungen besteht
in der Verwendung von Kompensationsgradienten fiir die einzelnen Bildge-
bungsrichtungen. Die am meisten angewandte Methode ist die Kompensati-
on in Schichtrichtung (z-shimming!'!) [Frahm u. a. 1988], [Ordidge u. a. 1994].

"Die Prozedur, die Homogenitit des Magnetfeldes zu justieren, bezeichnet man in der MRT
als Shimmen (engl. shimming).
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Das Prinzip der Kompensationsgradienten wurde auf die Phasenkodierrichtung
[Deichmann u. a. 2002] und in Kombination mit der Variation der Schichtnei-
gung und der Richtung der Phasenkodierung erweitert [Deichmann u. a. 2003,
[De Panfilis und Schwarzbauer 2005]. Ebenfalls wurden die Kompensationsgra-
dienten in Schicht- und Lesekodierrichtung vorgestellt, um die Signalausléschun-
gen zu minimieren |Weiskopf u. a. 2007].

Die angesprochene Methode, die Verwendung von Kompensationsgradienten
in einer oder mehreren Richtungen, wird dabei fiir die Bildgebung des komplet-
ten Gehirns verwendet. Dies verringert auch das Signal-zu-Rauschen-Verhéltnis
und damit die BOLD-Sensitivitdt in den homogenen Gebieten, also den sus-
zeptibilitdtsfreien Regionen im Gehirn. In der Literatur werden daher auch Ar-
beiten vorgestellt, die die Verwendung der z-shimming-Methode selektiv fiir ein
suszeptibilitatsbehaftetes Volumen [Du u. a. 2007] oder fiir einzelne Schichten
[Cordes u. a. 2000] benutzen. Einige Arbeiten kombinieren mehrere Aufnahmen
mit unterschiedlichen Kompensationsgradienten, um die suszeptibilitdtsbeding-
ten und die suszeptibilitdtsfreien Regionen im Gehirn gut abbilden zu kénnen
[Frahm u. a. 1988], [Ordidge u. a. 1994|, [Deichmann u. a. 2002]. Obwohl damit
die Signalausloschungen fast vollstdndig riickgdngig gemacht werden konnen,
wird aufgrund der Aufnahme mehrerer Bilder die zeitliche Auflésung entspre-
chend der Anzahl der benétigten Bilder verschlechtert. Gerade aber zeitkritische
funktionelle Untersuchungen benétigen eine hohe zeitliche Auflésung.

Alle vorgestellten Arbeiten verwenden maximal zwei individuell angepass-
te Kompensationsrichtungen mit optimierten Gradienten fiir das ganze oder
ein Teilvolumen des Gehirns. Einige der Arbeiten empfehlen dies unter Einbe-
ziehung von bestimmten Schichtneigungen oder Phasenkodierrichtungen. Eine
Ausnahme zeigt die Arbeit von [Posse u. a. 2003], bei der eine multi-echo EPI-
Sequenz zur Abbildung mehrerer suszeptibilitdtsbehafteter Regionen in Kombi-
nation mit einer volumenbasierten Kompensation in allen drei Raumrichtungen
(3D-Kompensation) verwendet wird, wodurch die zeitliche und réumliche Auf-
16sung jedoch verschlechtert ist.



4 Methodik

In dieser Arbeit wird erstmals eine Methode vorgestellt, die eine Kombination
aus schichtabhéngigen Kompensationsgradienten und Gradientenkompensation
in allen drei Bildgebungsrichtungen ohne die Notwendigkeit der Aufnahme meh-
rerer Bilder verwendet, um die Signalausloschungen zu reduzieren, ohne dabei
die zeitliche Auflésung zu verschlechtern. Diese Art der schichtabhéngigen Kom-
pensation optimiert die Kompensationsgradienten fiir jede einzelne suszeptibi-
litdtsbehaftete Schicht und bewahrt dadurch die nicht-kompensierten Schichten
(iiblicherweise mit geringen Magnetfeldinhomogenitidten) vor Signalverlusten.
Die Methode verwendet weiter die Berechnung von schichtabhangigen Kompen-
sationsgradienten fiir jede Bildgebungsrichtung aus Magnetfeldkarten (engl. field
map). Dadurch kénnen die verlustbehafteten Schichten entsprechend der Stér-
ke ihrer Inhomogenitédten quantifiziert und fiir jede Schicht einzeln korrigiert
werden.

In der Arbeit ist der Fokus auf den orbitofrontalen Kortex und die Amygdala
gelegt, da diese Regionen des Gehirns mit grofsen Signalausléschungen behaf-
tet sind [Ojemann u. a. 1997], und die Darstellung dieser Regionen fiir funktio-
nelle Untersuchungen mit einer hohen rdumlichen Auflésung sehr schwierig ist
[Merboldt u. a. 2001]. Ferner wird die Methode um die Verwendung einer vor-
lagenbasierten Berechnung der Kompensationsgradienten erweitert. Durch die
Verwendung einer allgemeinen Kompensationsvorlage entfillt die Notwendigkeit
der Messung der Magnetfeldkarten und der individuellen Berechnung der Kom-
pensationsgradienten fiir jeden einzelnen Probanden. Daraus folgt aber die Not-
wendigkeit der Verwendung einer rdumlich korrekten Positionierung der Schich-
ten (Automatische Schichtpositionierung) und eine entsprechende Schichtnach-
fithrung (Bewegungskorrektur) bei Bewegung des Messobjektes.

Abbildung 4.1 a) zeigt schematisch den Zusammenhang zwischen individuell
gemessenen und berechneten Kompensationsgradienten und deren Anwendung
fiir funktionelle Messungen. Abbildung 4.1 b) zeigt ebenfalls schematisch die
einmalige Erstellung der allgemeinen vorlagen-basierten Kompensationsgradien-
ten aus einigen Probanden und deren Anwendung auf nachfolgende funktionelle
EPI-Messungen im Vergleich.

4.1 Gradientenbasierte Kompensation

In Kapitel 3.1.3 wurden die Auswirkungen der Magnetfeldinhomogenitidten auf
die blipped single-shot Gradientenecho EPI-Sequenz dargestellt, hier werden nun
analog die Auswirkungen der Kompensation gezeigt. Im Allgemeinen lasst sich
die Kompensation durch Erweiterung der Gleichung 3.3 zeigen

43
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PROBAND 1: ... PROBAND N:
Magnetfeldkarte Magnetfeldkarte

M PROBANDEN:

(L. J
.y ey

Berechnung
Allg. Komp. grad.

Berechnung Berechnung
Komp. grad./ «:. Komp. grad.

komp. EPI . komp. EPI

komp. EPI - komp. EPI

Abbildung 4.1: Zusammenhang der gemessenen Magnetfeldkarten und der dar-
aus berechneten a) individuellen (Komp. grad.) und b) allgemeinen Kom-
pensationsvorlage (Allg. Komp. Grad.). und deren Anwendung fiir funk-
tionelle Messungen mit der EPI-Sequenz. Durch die Verwendung der
vorlagen-basierten Kompensationsgradienten entféllt die individuelle Be-
rechnung fiir jeden weiteren Probanden.

t
& —in | [(Gt') + Gou52(7)) dt! + Mkomp |7
S(t):/p(fj.e 2 ]

|

d3r (4.1)

ko> — Gome 1 (42)

und

S(t): komplexes Messsignal,

p(7): Spindichte,

~: gyromagnetisches Verhéltnis,

G(t'): Magnetfeldgradient (zur Bildgebung),

Gsuse (7): ortsabhéngige suszeptibilitdtsbedingte Feldgradienten,
N komp. Kompensationsmoment,

Glomp, Kompensationsgradient,

7: Zeitdauer des Kompensationsgradienten.
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Im Folgenden werden die Auswirkungen der Kompensation auf die verschie-
denen Bildgebungsrichtungen diskutiert.

4.1.1 Kompensation in Schichtselektionsrichtung

Beim Vorhandensein von Magnetfeldinhomogenitéten in der Schichtselektions-
richtung wird die Rephasierung durch den Schichtrephasierungsgradienten nicht
vollstandig riickgdngig gemacht und es kommt dadurch zu Signalverlusten.
Durch Kompensationsgradienten lédsst sich die gewiinschte Rephasierung wie-
der herstellen. Der Absolutbetrag der Signalintensitét fiir ein Voxel kann analog
zu Gleichung 3.5, unter der Annahme eines konstanten suszeptibilitdtsbedingten
Gradienten G und Schalten eines Kompensationsgradienten Glsmmp, folgen-
dermafen berechnet werden [Deichmann u. a. 2002]

2
N~ ((ysusz, kompy Az
[ (Ggrs T+ ME™). — mm]

S = S() - € (4.3)

mit
ME™ = GE™ - 7 (4.4)

und
Mgomp: Kompensationsmoment in Schichtrichtung,

Ggomp: Kompensationsgradient in Schichtrichtung,
7g: Zeitdauer des Kompensationsgradienten in Schichtrichtung.

Das aufgenommene Signal hat sein Maximum, wenn folgende Gleichung erfiillt
ist

Gssusz . TE + Mé(omp =0 (45)

mit
G&™: suszeptibilitdatsbedingter Gradient in Schichtrichtung,
Tg: lokale Echozeit.

Ist das Gradientenmoment des Kompensationsgradienten genauso grof wie
das des suszeptibilitdtsbedingten Gradienten nur mit entgegengesetztem Vor-
zeichen, so kompensieren sich diese und man erhédlt das maximale Signal. Die
beschriebene Methode ist die von Frahm et al. [Frahm u. a. 1988] vorgeschlage-
ne Kompensation in Schichtrichtung (z-shimming).

4.1.2 Kompensation in den Kodierrichtungen

Suszeptibilitdtsbedingte Gradienten G®"%” wahrend der Signalauslesung fiihren
zu Verschiebungen bzw. Verzerrungen der k-Raum-Trajektorie und damit zu
Signalverlusten und zur Verdnderung der lokalen Echozeit, siche Kapitel 3.1.3.
Durch Schalten zusétzlicher Kompensationsgradienten vor der Signalauslesung
(Préparationspulse) konnen diese Effekte teilweise riickgdngig gemacht werden.
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Lesekodierrichtung Die Verschiebung der Ausleseposition des Echomaximums
bei Vorhandensein eines suszeptibilitdtsbedingten Gradienten und eines Kom-
pensationsgradienten lasst sich analog Gleichung 3.6 ausdriicken

Ak = (GRS - Ty + ME™); M™ = GR™ - g (4.6)

mit

Mgomp: Kompensationsmoment in Lesekodierrichtung,

Glffmp: Kompensationsgradient in Lesekodierrichtung,

TR: Zeitdauer des Kompensationsgradienten in Lesekodierrichtung.

Die Verschiebung lasst sich minimieren und damit das Signal maximieren,
wenn folgende Gleichung erfiillt ist

GRS - Ty + My™™ = 0 (4.7)

mit
GR%: suszeptibilitdtsbedingter Gradient in Lesekodierrichtung,
Tg: lokale Echozeit.

Abbildung 4.2 zeigt die k-Raum-Trajektorie einer EPI-Sequenz, bei der die
Verschiebung in Lesekodierrichtung durch einen Kompensationsgradienten aus-
geglichen wurde. Die Scherung der k-Raum-Trajektorie kann durch einen Pra-
parationspuls nicht beeinflusst werden.

Phasenkodierrichtung Bei Vorhandensein eines Kompensationsgradienten,
dessen Gradientenmoment vor dem Ausleseblock geschalten wird (Préparati-
onspuls), kann die Ausleseposition des Echomaximums analog Gleichung 3.7
wie folgt ausgedriickt werden [Deichmann u. a. 2003]

Ak, = % (GES” - Tygg + ME™);  ME™P =GP, (4.8)
mit
LAt
Q=1- 77 .FOVp - G (4.9)
und

Akp: Verschiebung der Ausleseposition des Echomaximums,

@: dimensionslose Variable,

Gp*”: suszeptibilitdtsbedingter Gradient in Phasenkodierrichtung,
Tk, 0: nominale Echozeit,

Mll.fomp: Kompensationsmoment in Phasenkodierrichtung,

Glf)omp: Kompensationsgradient in Phasenkodierrichtung,

At: zeitliche Differenz zwischen den Echos,

FOVp: Sichtfenster in Phasenkodierrichtung.
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Abbildung 4.2: k-Raum-Trajektorie einer EPI-Sequenz mit/ohne suszeptibili-
tatsbedingten Gradienten und Kompensationsgradient in Lesekodierrich-
tung. Mit Hilfe des Kompensationsgradienten wird die komplette k-Raum-
Trajektorie verschoben. Fiir Voxel, die von Inhomogenitéten behaftet sind,
wird die Trajektorie gerade so weit verschoben, dass die suszeptibilitats-
behaftete Verschiebung der Ausleseposition des Echomaximums aus dem
k-Raum-Ursprung gerade ausgeglichen wird.

Die Streckung, bzw. Stauchung der k-Raum-Trajektorie um den Faktor @
kann durch den angesprochenen Préaparationspuls nicht beeinflusst werden (ana-
log der Lesekodierrichtung). Die k-Raum-Verschiebung kann wiederum riickgén-
gig gemacht werden. Durch Einsetzen dieses Ansatzes, Ak, = 0, in Gleichung
4.8 ergibt sich folgende Bedingung

GE* - Ty o + ME™™ =0 (4.10)

Durch entsprechende Wahl von Mgomp kann somit die Verschiebung der Ausle-
seposition des Echomaximums riickgéngig gemacht werden. Die lokale Echozeit
kann dabei folgendermafen berechnet werden [Deichmann u. a. 2002] (analog
Gleichung 3.9)

_ Tgo+ATgp

TE )
Q

ATy = % - MEO™P . FOVp - At (4.11)

mit
ATg o: Verschiebung der Ausleseposition des Echomaximums durch den Kom-
pensationsgradienten.
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Abbildung 4.3: k-Raum-Trajektorie einer EPI-Sequenz mit/ohne suszeptibili-
tétsbedingten Gradienten und Kompensationsgradient in Phasenkodier-
richtung. Mit Hilfe des Kompensationsgradienten wird die komplette k-
Raum-Trajektorie verschoben. Fiir Voxel, die durch Inhomogenitéten be-
haftet sind, wird die Trajektorie gerade so weit verschoben, dass die
suszeptibilitdtsbehaftete Verschiebung der Ausleseposition des Echoma-
ximums aus dem k-Raum-Ursprung gerade ausgeglichen wird.

Durch die oben aufgefilhrte Wahl der Kompensation wird die FEchozeit
zu

Ty = Ty (4.12)

Das bedeutet, dass durch die Wahl der Kompensation laut Gleichung 4.10 die
k-Raum-Verschiebung riickgdngig gemacht wird und als Folge daraus die lokale
Echozeit T gleich der nominalen Echozeit T o wird. In Abbildung 4.3 ist die
Kompensation in Phasenkodierrichtung grafisch dargestellt.

Damit kann die BOLD-Sensitivitat BS, unter Beriicksichtigung von suszep-
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tibilitatsbedingten Feldgradienten und der gradientenbasierten Kompensation,
folgendermaken zusammengefasst werden (analog Gleichung 3.10)

Tg—Tg,0

BS=S-Tg-e T (4.13)

S0
Q )]
_ Tgo+ATgp
Q 9
v At susz
=1—-——.F .
Q=1- T2 Fove- Gy,

ATg = % - ME™P . FOVp - At.

mit S =

Tg

4.1.3 Zusammenfassung der Kompensation

Durch die gradientenbasierte Kompensation lassen sich die Auswirkungen der
suszeptibilitdtsbedingten Gradienten auf die Signaleigenschaften grofitenteils
ausgleichen. Die Signalausloschungen in Schichtrichtung kénnen dabei durch die
Kompensationsgradienten kompensiert werden. In den Kodierrichtungen lassen
sich in beiden Fillen die Verschiebungen der Ausleseposition des Echomaximums
durch den Praparationspulse ausgleichen. Die Verzerrungen (in Lesekodierrich-
tung die Scherung und in Phasenkodierrichtung die Stauchung, bzw. Streckung
der k-Raum-Trajektorie) konnen durch die Praparationspulse nicht beeinflusst
werden. Mafgeblich fiir die Signalintensitéit ist jedoch die Lage der Auslesepo-
sition des Echomaximums, welches in den k-Raum-Ursprung zuriick geschoben
werden kann. Hier soll noch einmal angemerkt werden, dass die Kompensati-
onsgleichungen der Schicht- und Lesekodierrichtung von der lokalen Echozeit
Ty abhéngig sind, wohingegen die Kompensationsgleichung in Phasenkodier-
richtung von der nominalen Echozeit Tk abhéngt. Erst durch entsprechende
Wahl der Kompensation in Phasenkodierrichtung léasst sich der zweite Effekt,
das Verdandern der lokalen Echozeit, korrigieren. Dadurch kann die lokale Echo-
zeit der nominal gewéhlten Echozeit in den suszeptibilitdts-behafteten Gebie-
ten angepasst werden. Entsprechend den Gleichungen fiir die Kompensation in
Schichtrichtung (Gleichung 4.5) und Lesekodierrichtung (Gleichung 4.7) kann
dadurch die lokale Echozeit durch die nominale Echozeit ersetzt werden. Dar-
aus ergibt sich fiir alle Bildgebungsrichtungen der folgende Zusammenhang fiir
eine optimierte Kompensation in den jeweiligen Bildgebungsrichtungen i = R,
P, S

G2 . T o + M;™ = 0; M©™P = GEme. (4.14)

3 K3

Sus:
== _Gz Z. TE}O.

Das bedeutet, dass durch Wahl des Kompensationsgradienten G?omp mit ent-
gegengesetztem Vorzeichen zum suszeptibilitatsbedingten Gradienten G3"** und
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Gleichsetzen von 7; gleich der nominalen Echozeit T% o das gewtlinschte Kompen-

sationsmoment ]\4k P in der jeweiligen Bildgebungsrichtung berechnet werden
kann [Rick u. a. 2008]. Die nominale Echozeit steht durch das Messprotokoll als
Information zur Verfiigung. Im néchsten Kapitel wird daher erlautert, wie man
die suszeptibilitdtsbedingten Gradienten G5"** quantifizieren und dadurch die
Kompensationsgradienten G?omp bestimmen kann.

4.2 Erstellung der suszeptibilitdtsbedingten
Gradientenkarten

Ausgehend von erstellten Magnetfeldkarten A By(7), siehe dazu Kapitel 3.2, kon-
nen suszeptibilitatsbedingte Gradientenkarten G5**(7) mit Hilfe Gleichung 2.18
berechnet werden

ABy(r) _ Ap(f) 1
AP 4 ATs A7

GPU () = (4.15)
mit

G®"*(7): suszeptibilitdtsbedingte Gradientenkarte,

Ap(7): Differenzphasenbild,

ATyg: Differenzechozeit,

A7 rdumliche Auflésung.

Ausgehend von einer Doppel-Echo gradientenechobasierten FLASH-Sequenz
liegen fiir einen Datensatz entsprechend ein Magnituden- und zwei Phasen-
bilder vor. Fiir die Datenaufbereitung wurde ein eigener Programmcode in
Matlab (The MathWorks, Natick, MA) und Skripte fir SPM (Statistical Pa-
rametric Mapping, Wellcome Trust Centre for Neuroimaging, London, UK)
geschrieben. Aus dem Magnitudenbild wird damit eine Maske segmentiert
[Ashburner und Friston 2003], welche dem Differenzphasenbild tiberlagert wird.
Aus dem daraus erstellten unwrapped Phasenbild werden die entsprechenden
Gradientenkarten berechnet. In Abbildung 4.4 sind die suszeptibilitdtsbeding-
ten Gradientenkarten fiir die einzelnen Raumrichtungen und deren Absolutwert
fiir einen sagittalen Schnitt durch ein Gehirn dargestellt. Dabei handelt es sich
um denselben Probanden wie in Abbildung 3.6.

Eine Schwierigkeit bei der Berechnung der Gradienten stellt der Wert der
Bildpunkte aufserhalb des segmentierten Gehirns dar. Bei standardméfig mit
der Auswertesoftware SPM (Statistical Parametric Mapping, Wellcome Trust
Centre for Neuroimaging, London, UK) segmentierten Daten werden die Bild-
punkte auferhalb des segmentierten Gehirns auf den Wert Null gesetzt. Wird
mit diesem Wert weiter gerechnet, werden die Gradientenstarken am Rand des
segmentierten Gehirns entsprechend tiberbewertet. Daher wurde vor der Gra-
dientenberechnung ein Zwischenschritt in die Datenprozessierung eingefiigt, der
die Bildpunkte auRerhalb des segmentierten Gehirns auf den Wert NaN! setzt.
Dadurch geht bei der Gradientenberechnung zwar die Linie an Bildpunkten an

Yengl. Not a Number: keine Zahl, Riickgabewert einer ungiiltigen Rechenoperation
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Abbildung 4.4: Datenaufbereitung zur Erstellung der Gradientenkarten G5"%(7)
Aus dem Magnitudenbild wird eine Maske des Gehirns segmentiert, wel-
ches dem Differenzphasenbild iiberlagert wird. Aus dem daraus erstell-
ten unwrapped Phasenbild werden die entsprechenden Gradientenkarten
berechnet. Die Gradientenkarten sind in Form einer Farbendarstellung
fiir die einzelnen Raumrichtungen und fiir den Absolutwert des Pro-
banden aus Abbildung 3.6 dargestellt. Die Stéirke der Gradienten ist in

|G®%(7)|= »T/m angegeben.

der Grenze zwischen Gehirn und Nicht-Gehirn verloren?, aber die verbleibenden

Werte werden korrekt berechnet.

2Fiir NaN's liefern die meisten arithmetischen Operationen selber wiederum NaN zuriick,

wenn eines ihrer Argumente NaN ist.
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4.3 Berechnung der Kompensationsgradienten

Die Inhomogenitéten treten meist lokal auf, d.h. sie sind nicht gleichméfig iiber
ein Volumen oder eine Schicht verteilt. In dieser Arbeit wird eine schichtba-
sierte Kompensationsmethode gewéhlt, um die Kompensationsgradienten zu-
mindest moglichst schicht-selektiv anwenden zu kénnen. Mit der gradientenba-
sierten Kompensation lassen sich durch die zusétzlich eingefiigten Préparati-
onspulse einzelne Schichten, nicht aber einzelne Voxel, kompensieren. Innerhalb
der Schicht kénnen die Kompensationsgradienten aber durch eine gebietsweise
Auswertung der suszeptibilitdtsbehafteten Gradienten weiter an eine Zielregion
angepasst werden, zum Beispiel durch Berechnung der Kompensationsgradien-
ten aus dem Mittelwert der suszeptibilitdtsbedingten Gradienten. Die Methode
erlaubt damit eine Anpassung des Magnetfeldes an die Inhomogenitdten einer
bestimmten Region in jeder einzelnen Schicht. In der kompensierten Schicht exis-
tieren damit aber auch Bereiche, in denen die Kompensation nicht vollstandig
optimiert ist, bis hin zu Bereichen, die geringe suszeptibilitiatsbedingte Gradi-
enten besitzen, in denen durch die Verwendung der Kompensationsgradienten
das Signal reduziert wird. Eine Moglichkeit diese Einschrankung zu verringern,
ware die Aufnahme und Berechnung aus mehreren MR-Bilder mit unterschied-
lichen Kompensationsgradienten, wie zum Beispiel bei der Verwendung der z-
shimming-Methode [Frahm u. a. 1988], [Ordidge u. a. 1994|. Entsprechend der
Anzahl der aufgenommen MR-Bilder mit unterschiedlichen Kompensationsgra-
dienten verschlechtert sich aber gleichzeitig die zeitliche Auflésung der Mes-
sung. Der Fokus der Arbeit liegt aber auf der Entwicklung einer Messmethode,
die auch fiir zeitkritische funktionelle Untersuchungen, die eine hohe zeitliche
Auflésung benétigen, verwendet werden kann.

Basierend auf den schicht- und richtungsabhéngigen suszeptibilitdtsbedingten
Gradientenkarten G55 werden in dieser Arbeit die entsprechenden Kompensati-
onsgradienten GX°™P fiir bestimmte Zielregionen ermittelt. Die Kompensations-
gradienten werden dabei durch Mittelwertbildung iiber die Pixel einer Region
fiir jede Bildgebungsrichtung und Schicht berechnet. Danach wird das Vorzei-
chen gedndert, um die notwendige Gradientenstérke fiir die gradientenbasierte
Kompensation laut Gleichung 4.14 zu erhalten.

Bei der Kompensation mithilfe solcher schichtabhédngiger Kompensationsgra-
dienten haben sich in Experimenten Probleme in Bereichen gezeigt, in denen ein
starker Ubergang der Kompensationsgradienten von einer zur anderen Schicht
vorhanden ist. Dieses Phénomen tritt besonders stark an der Grenze zwischen
kompensierten und unkompensierten Schichten auf, wenn sich der Proband in
zeitlicher Korrelation mit dem Paradigma bewegt. Dabei werden zum Beispiel
Regionen die wahrend des im Paradigmas definierten Ruhezustandes aufierhalb
einer kompensierten Schicht liegen und bei Aktivierungszustand innerhalb der
kompensierten Schichten als Aktivitdt detektiert. Abbildung 4.5 zeigt die Ak-
tivitdtskarte eines solchen Experiments. Zusétzlich kann man in der Abbildung
auch aktivierte Regionen aufserhalb der kompensierten Schichten an der Grenze
des Gehirns erkennen. Eine Aktivitdt, welche durch das Paradigma im Bereich
des orbitofrontalen Kortex induziert werden sollte, konnte dabei nicht beobach-
tet werden.
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Abbildung 4.5: Detektion von Aktivitdt aufgrund der schichtabhéngigen Kom-
pensation in Verbindung mit einer zeitlich korrelierten Bewegung des Pro-
bandenkopfes mit dem Paradigma. Dabei ist die Stérke der Aktivitat
eines Pixels durch die nebenstehende Farbskala gekennzeichnet. Hohere
T-Werte stehen fiir eine hohere Aktivitéat. Die Lage der kompensierten
Schichten sind in der sagittalen Darstellung mit einer griinen Box gekenn-
zeichnet.

Zur  Vermeidung solch falsch  detektierter  Aktivitit wird eine
Bewegungskorrektur-Methode in die funktionelle Messsequenz implemen-
tiert. Da die verwendete Bewegungskorrektur eine zeitliche Verzégerung von
bis zu zwei mal der Repetitionszeit TR aufweisen kann, werden die Kompen-
sationsgradienten rdumlich iiber die Schichten fiir jede Bildgebungsrichtung
gefiltert (1D mean Filter, Kernelbreite 3). In den nachfolgenden Experimenten
kann keine bewegungsabhéngige Aktivierung mehr detektiert werden.

4.4 Modifizierte EPI-Sequenz

Die vorgestellte gradientenbasierte Kompensation (Kapitel 4.1) und die Bewe-
gungskorrektur (Kapitel 3.3.2) wurden in die blipped single-shot Gradientenecho
EPI-Sequenz aus Kapitel 3.1 implementiert. Die Sequenzen wurden mit Hilfe
der C-+-+-basierten Entwicklungsumgebung IDEA (Integrated Development En-
vironment for Applications, Siemens AG, Erlangen, Deutschland) modifiziert.
Die modifizierte EPI-Sequenz wurde mit einer variablen Sequenzarchitektur und
offener Benutzerschnittstelle programmiert, so dass der Benutzer die Sequenz
durch entsprechende Einstellmoglichkeiten anpassen kann, ohne dass ein nach-
traglicher Eingriff in die Sequenzarchitektur nétig ist.
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Abbildung 4.6: Schematische Darstellung der Verdnderungen der modifizierten
blipped single-shot Gradientenecho EPI-Sequenz im Vergleich zu einer her-
kommlichen EPI-Sequenz (siche dazu auch Abbildung 3.1). Die Sequenz
ermoglicht die Variation der Gradientenmomente in den drei Raumrich-
tungen fiir jede einzelne Schicht. Diese sind in der Abbildung grau hinter-
legt.

4.4.1 Implementierung der gradientenbasierten Kompensation

Die EPI-Sequenz wurde so modifiziert, dass die zusatzlichen Gradientenmomen-
te fiir alle drei Bildgebungsrichtungen fiir jede Schicht einzeln angepasst werden
koénnen. Die Sequenz ist so programmiert, dass fiir jede Bildgebungsrichtung der
Kompensationsgradient Gifomp fiir jede Schicht einzeln eingelesen und mit der ge-
wiahlten nominalen Echozeit Tg o multipliziert wird. Die sich daraus ergebenden
Kompensationsgradientenmomente MZk P — Gi.(omp - T o werden zeitlich zwi-
schen dem schichtselektiven Anregungspuls und den Kodiergradienten integriert.
Durch diese Art der Kompensation werden die geometrischen Bildeigenschaften
nicht beeinflusst. In der Schichtselektionsrichtung wird das Gradientenmoment
des Kompensationsgradienten in den Schichtrephasierungsgradienten integriert.
Bei den Kodiergradienten werden die zusétzlichen Gradientenmomente mit den
Positionierungsgradienten verrechnet. Abbildung 4.6 zeigt schematisch die mo-
difizierte EPI-Sequenz. In Grau sind die zusétzlichen Gradientenmomente der
einzelnen Bildgebungsrichtungen dargestellt.

Die Kompensationsgradienten Ggomp werden dabei zu Beginn jeder Messung
aus einer Textdatei ausgelesen, wenn der Nutzer dies iiber die Bedienkonsole
im jeweiligen Protokoll der modifizierten EPI-Sequenz ausgewahlt hat. Abbil-
dung 4.7 zeigt grafisch die entsprechende Anpassung der Bedienoberfliche eines
Siemens MRTs.

4.4.2 Implementierung der Bewegungskorrektur

Die online-Bewegungskorrektur aus Kapitel 3.3.2 dient zur Schichtnachfiihrung
der schichtabhéngigen Kompensation wahrend der Gesamtdauer einer Messung.
Der Quellcode liegt von der Firma Siemens AG vor und konnte daher in die EPI-
Sequenz implementiert werden. Die PACE-Bewegungskorrektur kann hierbei
ebenfalls iiber die Benutzerschnittstelle fiir jedes Messprotokoll gewahlt werden.
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Abbildung 4.7: Grafische Umsetzung zum Auslesen der Textdatei auf der Be-
dienoberfliche eines Siemens MRTs. Das Auslesen der Textdatei kann im
betreffenden Feld durch Setzen eines Hakens an- und ausgeschaltet wer-
den.

4.5 Experimente

In dieser Arbeit werden ausschlieflich in-vivo Experimente vorgestellt. Das ers-
te Experiment vergleicht Gradientenkarten verschiedener Probanden und Posi-
tionen im Bereich des orbitofrontalen Kortex (OFC), um Gemeinsamkeiten der
suszeptibilitdtsbedingten Gradienten beurteilen zu kénnen. Damit soll iiberpriift
werden, ob es moglich ist, den Ansatz einer allgemeinen Kompensationsvorlage
zu verfolgen.

Die beiden weiteren Experimente zeigen die Effekte der gradientenbasier-
ten Kompensation auf die Parameter: Signalintensitét, Echozeit und BOLD-
Sensitivitat. Ein Experiment vergleicht dabei die Konsequenzen der Kompensa-
tion in den einzelnen Bildgebungsrichtungen, das néchste den Verlauf der Para-
meter iiber der Stdrke der Kompensation.

Im folgenden Experiment wird der Ansatz einer allgemeinen Kompensati-
onsvorlage verfolgt. Dazu werden die Auswirkungen der Kompensation auf die
Signalintensitdt und die BOLD-Sensitivitéit in stark suszeptibilitdtsbehafteten
Regionen in Bezug auf die Verwendung verschiedenartiger Kompensationsvorla-
gen mit der modifizierten EPI-Sequenz getestet und quantifiziert. Dabei werden
als Kompensationsvorlagen sowohl individuelle, wie auch eine allgemeine Kom-
pensationsvorlage gewédhlt, um die Anwendbarkeit auf ein groferes Gruppenkol-
lektiv beurteilen zu kénnen.

Im letzten Experiment wird die allgemeine Kompensationsvorlage in einem
Luftanhalte-Experiment verwendet, um eine quantitative Aussage iiber die
BOLD-Sensitivitdt in einem in-vivo Experiment beurteilen zu kénnen.

Im folgenden Abschnitt werden zuerst die allgemeinen Methoden und Mess-
verfahren vorgestellt.
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Allgemeine Methoden und Datenanalyse

Messsystem, Probanden Alle Probanden wurden in einem 3T Magnetreso-
nanztomographen (Siemens MAGNETOM Trio a Tim system, Siemens AG, Er-
langen, Deutschland) mit der Standard-Kopfspule und in Riickenlage mit dem
Kopf voran gemessen. Alle Probanden gaben vor der Messung ihre schriftli-
che Einwilligung zu den durchgefiihrten Probandenstudien, die durch die lokale
Ethikkommission in Freiburg zugelassen sind.

Automatische Schichtpositionierung Zu  Beginn  jeder = Proban-
denmessung  wird  die  AutoAlign-Lokalisierungsmessung (Cortechs,
[van der Kouwe u. a. 2005], Messprotokoll siehe Anhang A.1) durchgefiihrt.
Diese Messung dauert 46 Sekunden. Diese Messzeitverlangerung ist in Bezug
auf die Zeitersparnis fiir jedes weitere Experiment, in dem keine manuelle
Schichtpositionierung mehr erfolgen muss, vernachléassigbar. Zu Beginn jedes
Experiments wird die 3D-shim-Routine des Herstellers verwendet.

Verzerrungskorrektur, anatomisches Bild Bei den Messungen mit der modi-
fizierten EPI-Sequenz wird vorher eine PSF-Messung® durchgefiihrt, um geo-
metrische Verzerrungen der EPI-Sequenz aufgrund von Magnetfeldinhomogeni-
taten ausgleichen zu konnen [Zaitsev u. a. 2004], Messprotokoll siehe Anhang
A.3. Fiir jeden Probanden wird zudem ein hoch aufgelostes anatomisches T7-
gewichtetes 3D-Bild (MPRage Sequenz, Messprotokoll siehe Anhang A.5) auf-
genommen, welches als Referenz fiir die rdumliche Normalisierung bei der Da-
tenanalyse dient.

Datenanalyse Fiir die Datenauswertung wurde ein eigener Programmcode in
Matlab (The MathWorks, Natick, MA) und Skripte fir SPM (Statistical Pa-
rametric Mapping, Wellcome Trust Centre for Neuroimaging, London, UK) ge-
schrieben. Genauere Beschreibungen diese Programme sind jeweils in den ein-
zelnen Experimenten zu finden. Fiir ein tiefergehendes Studium von funktionel-
len Auswertungen mit der Software SPM sei auf folgende Literatur verwiesen
[Friston u. a. 2007].

4.5.1 Vergleich der suszeptibilititsbehafteten Gradienten im
orbitofrontalen Kortex

Ziel Das Ziel dieses Experiments ist es, einen Vergleich einer stark suszeptibi-
litdtsbehafteten Region im Gehirn, im orbitofrontalen Kortex (OFC), zum einen
zwischen verschiedenen Positionen eines Probanden und zum anderen zwischen
verschiedenen Probanden in einer Position zu erstellen, um eine qualitative Aus-
sage iiber Starke und Verteilung der suszeptibilitdtsbedingten Gradienten zu er-
moglichen. Dadurch erhélt man die Moglichkeit, die Erstellung einer allgemeinen
Kompensationsvorlage beurteilen zu kénnen.

3PSF steht fiir engl. point spread function. Durch die Messung lassen sich die geometri-
schen Abbildungseigenschaften beschreiben und geometrische Verzerrungen in nachfolgen-
den funktionellen Messungen korrigieren.
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Abbildung 4.8: Gradientenkarte der Absolutwerte der suszeptibilitéts-
induzierten Gradientenstérken |G®"*(7)| eines Probandengehirns mit der
in schwarz eingezeichneten Region im orbitofrontalen Kortex, welche fiir
die Datenauswertung herangezogen wird.

Messung Am Experiment haben neun Probanden (drei weibliche, sechs
ménnliche) teilgenommen, deren Kopfe in einer normalen Position im MR-
Tomographen untersucht wurden. Der Kopf eines Probanden wurde zudem in
sieben verschiedenen Positionen (normal, manuell zur Seite gedreht um 5° und
15°, nach vorne gekippt um 5° und 15°, Translation in Richtung Fiiffe um
10 mm und 50 mm) gemessen. Dadurch sollen verhéltnisméfig grofe Positions-
danderungen des Kopfes erreicht werden, um moglichst auch ungewohnliche Kopf-
lagerungen beschreiben zu koénnen.

Zur Erstellung der suszeptibilitatsbehafteten Gradientenkarten GS*%(7) wur-
den die Probanden mit einer Doppel-Echo gradientenechobasierten 3D-FLASH-
Sequenz4(TE1/2 =4,05/6,51ms, Ty = 14 ms, Flipwinkel o = 10°, Matrixgrofe
128x128, Schichtanzahl 88, isotrope 2 mm Auflésung) gemessen. Alle gemessenen
Datensitze wurden fiir die spitere Auswertung mit SPM koregistriert (Starr-
korpertransformation, engl. rigid-body transformation) |Friston u. a. 1995]. Da-
durch liegen die Datensétze (Magnituden- und Phasenbilder) der Probanden
und Positionen in der gleichen rdumlichen Orientierung vor. Die Gradienten-
karten G*"*(7) werden analog der in Kapitel 4.2 vorgestellten Vorgehensweise
erstellt.

Auswertung Basierend auf den Gradientenkarten G"%*(7) werden Haufigkeits-
verteilungen der Gradientenstérken jedes einzelnen Datensatzes fiir den Bereich
des orbitofrontalen Kortex erstellt. Ein typisches Beispiel der Gradientenstér-
ken eines Probanden zeigt Abbildung 4.4. Der Bereich der Auswerteregion im
orbitofrontalen Kortex (OFC) ist in Abbildung 4.8 in schwarz dargestellt.

Um die Ahnlichkeiten der Verteilungen beurteilen zu kénnen, werden fiir jeden
Probanden, bzw. jede Position ein gemittelter Korrelationskoeffizient berechnet.
Zur Analyse werden im ersten Schritt die Korrelationskoeffizienten zwischen
jeweils allen Positionen- und jeweils allen Probandendaten berechnet. Da die

‘engl. Fast Low Angle Shot (FLASH) [Haase u. a. 1986].
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Korrelationskoeffizienten nicht Gauf-verteilt sind, wird fiir die folgende Mit-
telwertbildung die Fisher z-Transformation angewendet [Fisher 1915]. Fiir die
Berechnung der mittleren Korrelationskoeffizienten werden die einzelnen Kor-
relationskoeffizienten der jeweiligen Positions- bzw. Probandendaten gemittelt.
Um eine statistische Aussage treffen zu kénnen, werden die gemittelten Kor-
relationskoeffizienten wieder retransformiert. Die Werte liegen dann wieder im
Wertebereich zwischen -1 und 1 vor und kénnen beurteilt werden.

4.5.2 Untersuchung der Kompensation in den einzelnen
Bildgebungsrichtungen

Ziel Ein Vergleich der Kompensation in einer stark suszeptibilitatsbehafteten
Region im Gehirn, des orbitofrontalen Kortex (OFC), und einer Kontrollregion,
auflerhalb der optimierten Region aber innerhalb der kompensierten Schichten,
soll die Auswirkung der Kompensation in den einzelnen Bildgebungsrichtungen
auf das Signalverhalten zeigen.

Messung Der Proband wurde dazu mit der in Kapitel 4.4 vorgestellten modi-
fizierten EPI-Sequenz (Messprotokoll siche Anhang A.4) gemessen, die eine freie
Wahl zusétzlicher Kompensationsgradienten in allen drei Bildgebungsrichtungen
flir jede Schicht erlaubt. Die Kompensationsgradienten sind dabei fiir die ein-
zelnen oder der Kombination aus den Bildgebungsrichtungen fiir die Zielregion
des orbitofrontalen Kortex individuell optimiert.

Fiir die Positionierung des Aufnahmevolumens wird die automatische Schicht-
positionierung (siehe Kapitel 3.3.1 und Messprotokoll Anhang A.1) gewéhlt. Die
Positionierung des Messvolumens im Gehirn wurde im Vorfeld durch einen Neu-
roradiologen fir die Messungen mit folgenden Parametern bestimmt: Position
R 1,9 - A 7.6 - H 14,5 und Orientierung: T>C -1,4° > S -1,0°. Abbildung 3.7
zeigt die Positionierung der Schichten in einem sagittalen Schnitt durch einen
Probandenkopf.

Erstellung der Kompensationsgradienten In einer Vormessung werden mit
Hilfe einer Doppel-Echo gradientenechobasierten 2D-FLASH-Sequenz Gradien-
tenkarten des Probanden erstellt. Das Messprotokoll wurde dabei identisch der
EPI-Sequenz positioniert und kann im Anhang A.2 eingesehen werden. Die Ziel-
region, der orbitofrontale Kortex, wurde durch einen erfahrenen Neuroradiolo-
gen segmentiert. Mit Hilfe der Gradientenkarten kénnen nun die schicht- und
richtungsabhéngigen suszeptibilitatsbehafteten Gradienten G®"%* durch Mittel-
wertbildung tiber die Pixel einer Schicht fiir jede Bildgebungsrichtung bestimmt
werden.

Bedingt durch die Implementierung der Kompensation der modifizierten EPI-
Sequenz werden die Kompensationsgradienten in Lesekodier- und Schichtrich-
tung entsprechend mit oder ohne Beriicksichtigung der Echozeitkompensation
durch die Kompensationsgradienten in Phasenkodierrichtung angepasst. Die Se-
quenz ist so programmiert, dass die Kompensationsgradienten mit der nominal
eingestellten Echozeit Tg ¢ multipliziert werden. Bei der Kompensation ohne
Echozeitkompensation wird zur Kompensation in Schichtrichtung Gleichung 4.5
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Kompensationsgradient
GROmP (T [y )

Lesekodier- Phasenkodier- Schichtrichtung

Schicht ohne mit ohne mit
1-7 0 0 0 0 0
8 -3 -3 9 -26 -27
9 -6 -7 23 -40 -44
10 -8 -9 35 -44 -51
11 -6 -7 42 -20 -24
12 2 3 54 12 15
13 6 7 57 38 48
14 6 7 47 64 78
15 -2 -2 25 76 85
16 -5 -5 12 81 85
17 -5 -5 4 73 74
18 -3 -3 0 44 44
19 -1 -1 -1 18 18
20-40 0 0 0 0 0

Tabelle 4.1: Kompensationsgradienten der einzelnen Bildgebungsrichtungen oh-
ne/mit Echozeitkompensation durch die Kompensationsgradienten in der
Phasenkodierrichtung. Die Kompensationsgradienten sind dabei fiir den
orbitofrontalen Kortex eines Probanden individuell optimiert.

und in Lesekodierrichtung Gleichung 4.7 herangezogen. Bei Kompensation mit
Beriicksichtigung der Echozeitkompensation werden die Kompensationsgradi-
enten entsprechend Gleichung 4.14 berechnet. Alle Kompensationsgradienten
wurden dabei zwecks Robustheit gegeniiber raumlicher Bewegung zuséatzlich
réaumlich {iber die Schichten fiir jede Bildgebungsrichtung gefiltert (1D mean
Filter, Kernelbreite 3). Die Stérke der Filterung wurde dabei entsprechend der
maximal zu erwartenden rdumlichen Bewegung eines Probanden gewahlt und
ist in Tabelle 4.1 fiir den Probanden angegeben.

Auswertung Fiir die Datenaufbereitung werden die mit der modifizierten EPI-
Sequenz aufgenommenen MR-Bilder rdumlich normalisiert [Friston u. a. 1995].
Die Bilddaten liegen nach der Normalisierung in Montreal Neurological Institu-
te (MNI) Koordinaten® vor [Evans u. a. 1993]. AnschlieRend werden auf Basis
der normalisierten MR-Bilder der verschiedenen Kompensationsarten eine ge-
bietsweise Analyse der charakteristischen Parameter, Signalintensitét S, Echo-
zeit Tg und BOLD-Sensitivitdt BS, durchgefiihrt. Die Datenanalyse wird dabei

5Dabei handelt es sich um die riumliche Definition eines Standard-Gehirns, welches aus 305
Gehirnen erstellt wurde.
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Abbildung 4.9: In die normalisierten EPI-Bilder eines Probanden sind in einer
jeweils axialen Schicht die auszuwertenden Regionen fiir den Bereich a)
des orbitofrontalen Kortex (OFC) in griin (zyn1 = —17mm) und b) der
Kontrollregion in rot (zyn1 = 13mm) eingezeichnet. In der linken Abbil-
dung kann man die typische Signalausloschung der suszeptibilitdtsbehaf-
teten Region im Bereich des orbitofrontalen Kortex (innerhalb der griin
eingezeichneten Region) erkennen. Im rechten Bild sind die Signalauslo-
schungen, bedingt durch die Kompensation in den homogenen Gebieten,
in den normalisierten EPI-Bildern als dunklerer Streifen zu identifizieren.

fiir die beiden Gebiete, den orbitofrontale Kortex (OFC) und einer Kontrollre-
gion, durchgefiihrt. Die rdumliche Ausdehnung der Regionen kann Abbildung
4.9 entnommen werden. Der Bereich des orbitofrontalen Kortex entspricht ei-
ner rechteckigen Form mit eine mittleren Breite von 43mm und einer mitt-
leren Lange von 62mm, welche sich {iber die Hohe von zyn = —26 mm bis
zuN1 = —8mm erstreckt. Die Kontrollregion wurde so positioniert, dass sie
innerhalb der kompensierten Schicht, aber aufterhalb der zu kompensierenden
Zielregion, des orbitofrontalen Kortex, lokalisiert ist. Die Kontrollregion ist ein
Zylinder im Bereich des rechten hinteren Gehirnbereichs mit folgenden Abmes-
sungen: Mittelgerade zynt = 42 mm, yynt = —28 mm von zyny = 7 mm bis
2MNI = 19 mm mit einem Durchmesser von 16 mm.

Basierend auf der gebietsweisen Auswertung kénnen die Signalintensitéten
direkt aus den gemessenen EPI-Bildern berechnet werden. Bei der Berechnung
der Echozeit und der BOLD-Sensitivitdt werden die suszeptibilitdtsbedingten
Gradienten und schichtabhéngigen Kompensationsgradienten in Gleichung 4.13
eingesetzt. Es handelt sich damit um Schétzungen der Parameter Echozeit und
BOLD-Sensitivitét.

4.5.3 Skalierte gradientenbasierte Kompensation

Ziel Um die Stéarke der Kompensation beurteilen zu kénnen wird in diesem
Experiment die Kompensation in allen drei Bildgebungsrichtungen mit einem
Faktor multipliziert und die charakteristischen Parameter bestimmt.
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Messung Die Messung entspricht der Messung des vorangegangenen Expe-
riments unter Verwendung der Kompensationsgradienten in allen drei Bildge-
bungsrichtungen, die mit einem Faktor zwischen 0 und 2 in 0,2-Schritten multi-
pliziert werden. Die Kompensationsgradienten konnen der Tabelle 4.1 mit jeweils
der Echozeitkompensation entnommen werden.

Auswertung Basierend auf der gebietsweisen Auswertung, ebenfalls entspre-
chend dem vorangegangenem Experiment, werden die charakteristischen Para-
meter: Signalintensitédt, Echozeit und BOLD-Sensitivitat fiir die Zielregion des
orbitofrontalen Kortex und der Kontrollregion berechnet.

4.5.4 Vergleich unterschiedlicher Kompensationsvorlagen

Ziel In diesem Experiment soll die Anwendung der aus verschiedenen Daten-
sitzen erstellten Kompensationsvorlagen auf das Signalverhalten der modifi-
zierten EPI-Sequenz untersucht werden. Die verschiedenen Kompensationsar-
ten sind dabei ’ohne Kompensation’, ’allgemeine Kompensationsvorlage’ und
'individuelle Kompensation’. Um die Abhéngigkeit der ’allgemeinen Kompen-
sationsvorlage’ von den einzelnen Probanden zu untersuchen, wird die Vorlage
aus der Hailfte der Anzahl der Probanden erstellt. Damit soll ein Vergleich der
Kompensation zwischen Probanden, die Teil und nicht Teil der Vorlage sind,
ermoglicht werden.

Messung Zu diesem Zweck werden acht Probanden (fiinf weibliche, drei ménn-
liche) mit der in Kapitel 4.4 vorgestellten modifizierten EPI-Sequenz (Messpro-
tokoll sieche Anhang A.4) gemessen, die eine freie Wahl zusétzlicher Kompen-
sationsgradientenmomente in allen drei Bildgebungsrichtungen fiir jede Schicht
erlaubt.

Fiir die Positionierung des Aufnahmevolumens wird die automatische
Schichtpositionierung (sieche Kapitel 3.3.1 und Messprotokoll Anhang A.1)
gewahlt. Die Positionierung des Messvolumens im Gehirn wurde durch einen
Neuroradiologen fiir die Messungen mit folgenden Parametern bestimmt:
Position R 1,9 — A 7,6 — H 14,5 und Orientierung: T>C -1,4° > S -1,0°. Bei
der Wahl der Positionierung wurden die Bereiche des orbitofrontalen Kortex
und die Amygdala in unterschiedliche Schichten gelegt bei gleichzeitig guter
Abdeckung des Gehirns mit moglichst wenig Schichten.

Das Experiment basiert auf vier verschiedenen Arten der Kompensation:

e A: ohne Kompensation
¢ B: mit Kompensationsvorlage - Proband ist nicht Teil der Vorlage
e C: mit Kompensationsvorlage - Proband ist Teil der Vorlage

e D: mit individueller Kompensation
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Jeder Proband wird somit dreimal mit derselben Sequenz, aber mit unter-
schiedlichen Kompensationsarten (vier Probanden mit Kompensationsart A, B,
D und vier mit A, C, D) gemessen. Die Kompensationsgradienten GX°™P sind
dabei fiir die Reduktion der suszeptibilitdtsbedingten Signalausléschungen fiir
die Zielregionen, den orbitofrontalen Kortex (OFC) und zusétzlich der Amyg-
dala optimiert.

Erstellung der Kompensationsgradienten In einer Vormessung werden mit
Hilfe einer Doppel-Echo gradientenechobasierten 2D-FLASH-Sequenz Gradien-
tenkarten jedes Probanden erstellt. Das Messprotokoll wurde dabei identisch der
EPI-Sequenz positioniert und kann in Anhang A.2 eingesehen werden. Die Ziel-
regionen, orbitofrontaler Kortex und Amygdala, wurden durch einen erfahrenen
Neuroradiologen segmentiert. Mit Hilfe der Gradientenkarten kénnen nun die
schicht- und richtungsabhéngigen suszeptibilitdtsbehafteten Gradienten G®"%*
durch Mittelwertbildung {iber die Pixel einer Schicht fiir jede Bildgebungsrich-
tung bestimmt werden. Fiir die Kompensationsgradienten wird das Vorzeichen
gedndert, um die notwendige Gradientenstérke fiir die gradientenbasierte Kom-
pensation laut Gleichung 4.14 fiir alle Probanden zu erhalten. Die allgemeine
Kompensationsvorlage wurde durch Mittelwertbildung von vier Probanden (2
weibliche, 2 ménnliche) erstellt. Anschliefend wurden sowohl die individuellen,
wie auch die allgemeine Kompensationsvorlage rdumlich iiber die Schichten fiir
jede Bildgebungsrichtung gefiltert (1D mean Filter, Kernelbreite 3). Tabelle 4.2
zeigt die aus den vier Probanden erstellte allgemeine Kompensationsvorlage der
Kompensationsgradienten in den einzelnen Bildgebungsrichtungen.

Gebietsweise Auswertung Fiir die Datenaufbereitung werden die mit der
modifizierten EPI-Sequenz aufgenommenen MR-Bilder raumlich normalisiert
[Friston u. a. 1995|. Anschliefend wird auf der Basis der normalisierten MR-
Bilder der verschiedenen Kompensationsarten eine gebietsweise Analyse der Sig-
nalintensitit und der BOLD-Sensitivitdt durchgefiihrt. Die verschiedenen Ge-
biete sind folgende: zum einen die Zielregionen, der orbitofrontale Kortex (OFC)
und die Amygdala (Amy), und zum anderen die Kontrollregion.

Die rdumliche Ausdehnung der Regionen des orbitofrontalen Kortex und
der Kontrollregion kann Abbildung 4.9 entnommen werden, die Zielregion der
Amygdala ist in der folgenden Abbildung 4.10 dargestellt. Die Ausdehnung der
Zielregion der Amygdala wurde aus der Anatomy Toolboxr der Software SPM

iibertragen, deren Mittelpunkte fiir die linke Amygdala bei zyny = —22mm,
yMnI = —11lmm, zynt = —8mm und fiir die rechte Amygdala bei xynt =
—26 mm, YN = —12mm, zyny = —6 mm liegen [Amunts u. a. 2005].

Basierend auf der gebietsweisen Auswertung kénnen die Signalintensitéten
direkt aus den gemessenen EPI-Bildern gemittelt werden. Fiir die Bestimmung
der BOLD-Sensitivitat wird, wie schon in den vorgestellten Experimenten, Glei-
chung 4.13 herangezogen.
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Kompensationsgradient
GROmP (T [y )

Schicht Lese Phasen Schicht

1-4 0 0 0
5 4 -9 -19
6 4 -12 -43
7 2 -11 -68
8 -2 2 -68
9 -1 14 -59

10 2 24 -47
11 3 35 -34
12 6 o6 -8
13 5 69 24
14 4 66 59
15 -1 44 78
16 -2 25 83
17 -1 15 72
18 0 8 44
19 0 3 19

20-40 0 0 0

Tabelle 4.2: Kompensationsgradienten der aus vier Probanden erstellten allge-
meinen Kompensationsvorlage fiir jede Schicht in den einzelnen Bildge-
bungsrichtungen. Die Kompensationsgradienten sind fiir die Kompensati-
on im Bereich des orbitofrontalen Kortex und der Amygdala optimiert.

Untersuchung der BOLD-Sensitivitaten der kompensierten Schichten

Das Ziel dieser Analyse ist es, eine Verteilung der Anderungen der BOLD-
Sensitivitdten tlber das komplette Volumen der kompensierten Schichten
(Schicht 5-19) zu erhalten. Dazu werden mittels bekannter Gleichung 4.13 die
BOLD-Sensitivitdtskarten eines Probanden fiir die Kompensationsart ’Kompen-
sation mit allgemeiner Kompensationsvorlage’ und ’ohne Kompensation’ aus den
nicht normalisierten EPI-Bildern erstellt. Ausgehend von der Quotientenkarte
aus beiden Kompensationsarten werden die Verteilungen und die kumulierte
Summe der BOLD-Sensitivitdtsinderungen erstellt.

4.5.5 BOLD-Sensitivitatsexperiment

Ziel In diesem funktionellen Experiment sollen die Auswirkungen der schicht-
abhéngigen gradientenbasierten Kompensation mit und ohne allgemeiner Kom-
pensationsvorlage in einem Luftanhalte-Experiment untersucht werden. Damit
kénnen die BOLD-Sensitivitdten direkt bestimmt werden. Durch das Luftan-
halten wird im menschlichen Gehirn derselbe Mechanismus, die zerebrale Va-



64 KAPITEL 4. METHODIK

Abbildung 4.10: Das normalisierte EPI-Bild eines Probanden zeigt die Region
der Amygdala (Amy) in gelb in der axialen Schicht (zyng = —8 mm).

sodilatation, ausgelost wie bei neuronaler Aktivitdt. Durch die Vasodilatation
kommt es, wie in Kapitel 2.4.2 beschrieben, zum besagten BOLD-Effekt. Jedoch
wird durch das Luftanhalten das komplette Gehirn aktiviert und es kommt da-
her zu Signalverinderungen im gesamtem Gehirn [Kastrup u. a. 2001]. Durch
die Paradigmenwahl kénnen somit Einfliisse von verschiedenen Sequenzparame-
tern und -einstellungen auf das gesamte Gehirn betrachtet werden. Mit zwei
Messungen, einmal ohne und einmal mit Kompensation, kann somit die rdumli-
che Ausdehnung der aktivierten Bereiche identifiziert und ausgewertet werden.
Durch einen Vergleich der aktivierten Areale kann nun in-vivo gepriift werden,
ob die fiir ein lokales Gebiet optimierte Kompensation zu einer lokalen BOLD-
Sensitivitatserhohung in der Zielregion fiihrt |[Rick u. a. 2008|.

Messung An dem Luftanhalte-Experiment haben die gleichen acht Probanden
wie im Experiment "Vergleich unterschiedlicher Kompensationsvorlagen’ teilge-
nommen. Fir die Bildgebung wird ebenfalls die modifizierte EPI-Sequenz ein-
mal ohne Kompensation und einmal mit der allgemeinen Kompensationsvorlage
verwendet, welche fiir die Reduzierung der Signalausloschungen im Bereich des
orbitofrontalen Kortex und der Amygdala optimiert ist.

Das Paradigma dauert insgesamt 240 Sekunden, welche in sechs 40 Sekunden-
Blocke unterteilt sind, die wiederum jeweils aus 20 Sekunden selbststandigem
Atmen (Ruhebedingung) und 20 Sekunden Luftanhalten (Stimulus) bestehen.
Die Probanden wurden jeweils fiinf Sekunden vor der Luftanhaltephase durch
Herunterzéhlen durch den Versuchsleiters auf das Luftanhalten vorbereitet und
nach 20 Sekunden Luftanhalten auf die Normalatmung hingewiesen. Der zeitli-
che Verlauf des Paradigmas ist in Abbildung 4.11 dargestellt.

Auswertung Die funktionellen Messreihen der beiden Kompensationsarten
werden fiir alle Probanden mit SPM ausgewertet. In der Vorprozessierung wer-
den die Daten standardméifig mit folgenden Methoden nach den Vorgaben des
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Luft Luft Luft
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20s 40s 240s

Abbildung 4.11: Zeitlicher Verlauf des Luftanhalte-Paradigmas bestehend aus
sechs sich wiederholenden Blocken mit jeweils 20 Sekunden selbststandi-
gem Atmen und 20 Sekunden Luftanhalten.

FBI LaboratoryS aufbereitet: Bewegungskorrektur, zeitliche Schichtkorrektur,
Normalisierung und Filterung. Fiir die first-level Analysen” werden die Modell-
parameter eines GLM-Modells® fiir den hypothetisch zu erwartenden Signalver-
lauf des Paradigmas berechnet. Als Ergebnis der first-level Analyse liegen nun
probandenspezifische und konditionsabhéngige Effektbilder und die zugehori-
gen Standardverteilungsbilder vor. Diese Effektbilder werden im Anschluss in
Kontrastmodelle tiberfiithrt. Ein Kontrast ist dabei ein statistischer Test eines
Zustandes, zum Beispiel Atmung, gegeniiber eines anderen Zustandes, Luftan-
halten. Die Effektbilder der einzelnen Probanden werden in second-level Analy-
sen (fized-effect group analysis) fiir ein gesamtes Gruppenkollektiv verwendet,
um moglichst gruppengiiltige Aussagen treffen zu kdnnen.

5Das FBI Laboratory (Freiburg oder auch Functional Brain Imaging) ist ein Zusam-
menschluss Freiburger Forscher, welche sich mit der Untersuchung der Funktion des
menschlichen Gehirns mit Hilfe moderner Verfahren zur Darstellung der Hirnaktivitdt
und -anatomie beschéftigt. Die Mitglieder des FBI gehoren verschiedensten Fakultéiten
der Universitit Freiburg an, bestehend aus Psychiatern, Psychologen, Arzten, Ingenieuren
und Physikern. Im Mittelpunkt der Forschung steht das Interesse, die Entstehung und Be-
handlung von Erkrankungen des menschlichen Gehirns besser zu verstehen. (fbi.uniklinik-
freiburg.de)

"Unter first-level Analysen versteht man die statistische Auswertung der Messdaten auf einen
Probanden bezogen. Spricht man von second-level Analysen sind damit Auswertungen iiber
ein Gruppenkollektiv gemeint.

8engl. general linear model






5 Ergebnisse

In diesem Kapitel werden die entsprechenden Ergebnisse der Experimente aus
dem vorigen Kapitel vorgestellt.

5.1 Vergleich der suszeptibilitatsbehafteten
Gradienten im orbitofrontalen Kortex

Basierend auf réaumlich gleich orientierten (koregistrierten) Gradientenkarten
werden die Gradientenstédrken der jeweiligen Positionen, bzw. Probanden fiir
den Bereich des orbitofrontalen Kortex untersucht. Ein Beispiel der Gradien-
tenkarten eines typischen Probanden wurde bereits in Abbildung 4.4 vorgestellt.
Abbildung 5.1 zeigt die Haufigkeitsverteilungen der Gradientenstérken des glei-
chen Probanden wie in Abbildung 4.4 fiir die einzelnen Bildgebungsrichtungen
und der Absolutwerte |G| mit einer Klassenbreite! von 6 #T/m fiir den Bereich
des orbitofrontalen Kortex.
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Abbildung 5.1: Haufigkeitsverteilungen der Gradientenstéirke G5"5” in den ein-
zelnen Bildgebungsrichtungen und der Absolutwerte fiir den Bereich des
orbitofrontalen Kortex mit einer Klassenbreite von 6 #T/m.

Die Haufigkeitsverteilungen zeigen im Bereich des orbitofrontalen Kortex in
der Fufs-Kopf-Richtung die gréfsten Gradientenstirken, gefolgt von der Rechts-
Links-Richtung, die kleinsten Gradientenstérken sind in der Anterior-Posterior-
Richtung zu finden. Die Verteilungen sind in der Rechts-Links- und Anterior-
Posterior-Richtung um den Wert 0 gleichméfig verteilt, im Gegensatz zur Fuf-
Kopf-Richtung. Dort ist der Mittelwert in Richtung positiver Werte verschoben.

Tm Englischen wird die Klassenbreite als bins bezeichnet.

67
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Abbildung 5.2: Die Haufigkeitsverteilungen der Absolutwerte der Gradienten-
starke |G"?| sind fiir die entsprechenden Bereiche des orbitofrontalen
Kortex fiir a) sieben verschiedene Positionen eines Probanden und b) neun
verschiedene Probanden einer Position dargestellt [Rick u. a. 2006].

Abbildung 5.2 zeigt die Haufigkeitserteilungen der Absolutwerte der Gradien-
tenstirke |G| fiir alle Positionen und Probanden mit einer Klassenbreite von
3 #T/m. Dabei représentiert jeweils eine Farbe eine Position, bzw. einen Proban-
den. Es ist zu erkennen, dass sich die Haufigkeitsverteilungen einen dhnlichen
Verlauf aufweisen.

Eine statistische Interpretation der Daten kann folgender Tabelle 5.1 entnom-
men werden. Dort sind die Mittelwerte der Absolutwerte der Gradientenstérke
fiir den Bereich des orbitofrontalen Kortex fiir die jeweiligen Positionen und
Probanden aufgelistet. Die Mittelwerte der Absolutwerte der Gradientenstérken
|G®"7| sind im Bereich des orbitofrontalen Kortex (OFC) fiir die verschiedenen

Position |G%"2|(#T/m)  |r|  Proband |G®"*|(#T/m) |7
normal 130,4 0,935 1 160,7 0,840
Rotation rechts 5° 131,5 0,940 2 146,5 0,866
Rotation rechts 15° 128.8 0,922 3 137,6 0,899
Kippung vorne 5° 1171 0,919 4 116,2 0,827
Kippung vorne 15° 118,3 0,916 5 1277 0,897
Translation 10 mm 128,3 0,943 6 130,4 0,892
Translation 50 mm 178,0 0,900 7 154,1 0,817
8 134,5 0,902
9 141,1 0,908
Mittelwert 133,2 Mittelw. 138,8
Standardabweichung 20,6 Std.abw. 13,7

Tabelle 5.1: Mittelwerte der Absolutwerte der Gradientenstarke |G"%*| und der
Korrelationskoeffizienten |r| der sieben Positionen und neun Probanden
fiir den Bereich des orbitofrontalen Kortex (OFC).
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Orbitofrontaler Kortex Kontrollregion
Richtung rel. S Tg(ms) rel. BS rel. S Tg(ms) rel. BS
keine 059 27,04 059 141 2849 141
Lese 0,60 27,04 0,59 1,41 28,49 1,41
Lese - Phasen 0,74 30,18 0,76 1,51 31,86 1,59
Lese - Schicht 0,64 27,04 0,63 1,11 28,49 1,11
Phasen 0,74 30,18 0,76 1,51 31,86 1,59
Phasen - Schicht 0,77 30,18 0,79 1,13 31,86 1,19
Schicht 064 2704 064 1,01 2849 1,11

Lese - Phasen - Schicht 0,77 30,18 0,79 1,13 31,86 1,20

Tabelle 5.2: Relative Signalintensitét S, lokale Echozeit T und relative BOLD-
Sensitivitdat BS fiir die Kompensation in den einzelnen Kompensations-
richtungen. Dabei sind die Werte der Signalintensitdt und der BOLD-
Sensitivitéit jeweils relativ zum Mittelwert der Werte fiir ’keine Kompen-
sation’ der beiden Gebiete, dem orbitofrontalen Kortex und der Kontroll-
region, angegeben.

Positionen (133,2#T/m £+ 20,6 #T/m) und Probanden (138, 8 #T/m + 13,7 #T/m)
vergleichbar [Rick u. a. 2006]. Um eine Aussage iiber die Ahnlichkeit der Hiu-
figkeitsverteilungen zu machen, wurden die mittleren Korrelationskoeffizienten
|r| zwischen den jeweiligen Verteilungen berechnet. Sie zeigen eine hohe positive
Korrelation der Haufigkeitsverteilungen.

5.2 Untersuchung der Kompensation in den einzelnen
Bildgebungsrichtungen

In diesem Experiment werden die Auswirkungen der Kompensation in den ein-
zelnen Bildgebungsrichtungen fiir eine stark suszeptibilitdtsbehaftete Region,
den orbitofrontalen Kortex, untersucht. Folgende charakteristische Parameter,
die Signalintensitdt S, die lokale Echozeit Ty und die BOLD-Sensitivitdt BS,
werden dabei untersucht. Als Referenzregion wird eine Kontrollregion aufier-
halb der optimierten Region, aber innerhalb der kompensierten Schichten ge-
wahlt. Zum besseren Vergleich sind die Parameter relativ zu Vergleichswerten
angegeben, siche Tabelle 5.2. Als Vergleichswert der Signalintensitét und der
BOLD-Sensitivitiat wird jeweils der Mittelwert aus beiden Regionen bei ’keiner
Kompensation’ herangezogen. Dadurch wird auch ein Vergleich zwischen beiden
Regionen ermoglicht.

Durch die Kompensation in jeder Bildgebungsrichtung ist die Signalintensitét
S und die BOLD-Sensitivitdt BS in der Zielregion des orbitofrontalen Kortex
erhoht. Die effektivste Kompensation lasst sich dabei durch die Kompensation
in allen drei Raumrichtungen erzielen. Der Anteil der Lesekodierrichtung an der
Kompensation ist im Vergleich zur Phasenkodier- und Schichtrichtung relativ
klein. Die lokalen Echozeiten sind im Fall ’ohne Kompensation’ im Bereich des
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Abbildung 5.3: Verlauf der Signalintensitéit S, der Echozeit Ty und der BOLD-
Sensitivitdt BS in Abhéngigkeit des Proportionalitidtsfaktors. Dabei ist die
Signalintensitéit und die BOLD-Sensitivitét relativ zu 'ohne Kompensati-
on’ gezeigt. Die Echozeit ist relativ zur nominalen Echozeit Tg o = 30 ms
dargestellt.

orbitofrontalen Kortex auf Ty = 27, 04 ms verschoben. Die lokale Echozeit ist bei
Verwendung des Kompensationsgradienten in Phasenkodierrichtung in Richtung
der nominal gewdhlten Echozeit Tk g = 30 ms auf Tx = 30, 18 ms verschoben.

Die Signalintensitdten und BOLD-Sensitivitdten sind in der Kontrollregion
hoher als die entsprechenden Parameter der Zielregion. Durch Verwendung der
Kompensationsgradienten sind diese im Verhaltnis zu 'keine Kompensation’ er-
niedrigt, aufler bei der Kompensation in der Phasenkodierrichtung und in Ver-
bindung mit der Lesekodierrichtung. Die lokale Echozeit verschiebt sich von
Ty = 28,49 ms im unkompensierten Fall auf T = 31,86 ms bei Kompensation
in Phasenkodierrichtung.

5.3 Skalierte gradientenbasierte Kompensation

Abbildung 5.3 zeigt die charakteristischen Parameter, die Signalintensitét S,
die Echozeit T und die BOLD-Sensitivitdt BS in Abhéngigkeit des Proportio-
nalitdtsfaktors fiir die individuell optimierten Kompensationsgradienten eines
Probanden. Dabei sind die Signalintensitét und die BOLD-Sensitivitét im Ver-
héltnis zur Messung 'ohne Kompensation’ angegeben. Die Echozeit ist relativ
zur nominalen Echozeit Tg o dargestellt.

Die Signalintensitdt und BOLD-Sensitivitdt im Bereich des orbitofrontalen
Kortex steigen mit dem Proportionalitéatsfaktor an und erreichen bei Faktor 1,2
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Abbildung 5.4: Axiale EPI-Bilder eines typischen Probanden (Proband 5) fiir
a) ohne Kompensation, b) allgemeine Kompensationsvorlage und c) indi-
viduelle Kompensation sind fiir die Schicht mit zyn = —17 mm gezeigt.
Zusétzlich ist in d) die entsprechende Schicht in einem T}-gewichteten
anatomischen Bild dargestellt [Rick u. a. 2010].

bzw. 1,6 ihren maximalen Wert auf einen Signalgewinn von ca. 27,5 % bzw.
35,2% und fallen danach wieder ab. Die entsprechenden Werte in der Kon-
trollregion fallen kontinuierlich mit steigendem Proportionalitdtsfaktor um bis
zu 60 % ab. Die Echozeiten Tg beider Regionen steigen proportional mit dem
Proportionalitatsfaktor an.

Die lokalen Echozeiten Tx sind in beiden Regionen im Verhéltnis zur no-
minalen Echozeit Tg o = 30ms bei Faktor 0 erniedrigt, wobei die Region des
orbitofrontalen Kortex eine Erniedrigung von ca. 9% im Gegensatz zur Kon-
trollregion von ca. 5% aufweist. Die Abweichung der lokalen Echozeiten ist im
orbitofrontalen Kortex bei Faktor 0,8 in der Kontrollregion bei Faktor 0,4 am
geringsten.

5.4 Vergleich unterschiedlicher
Kompensationsvorlagen

Die Signalintensitdten und BOLD-Sensitivitdten sind im Bereich der Zielregio-
nen, des orbitofrontalen Kortex und der Amygdala, bei den Kompensationsarten
B (Kompensationsvorlage - Proband ist nicht Teil der Vorlage), C (Kompensa-
tionsvorlage - Proband ist Teil der Vorlage) und D (individuelle Kompensation)
deutlich gegeniiber der Kompensationsart A (ohne Kompensation) erhéht. Ab-
bildung 5.4 zeigt einen axialen Schnitt durch den orbitofrontalen Kortex eines
typischen Probanden (Proband 5). Gut zu erkennen sind in Abbildung 5.4 a),
dem nicht kompensierten EPI-Bild, die Signalausléschungen im Bereich des or-
bitofrontalen Kortex. Bei beiden Kompensationsarten kann man eine deutliche
Verringerung der Signalausloschungen im Bereich des orbitofrontalen Kortex
(OFC) erkennen, siche Abbildung 5.4 b) und c).

In Abbildung 5.5 ist die prozentuale Signalzunahme in Form der gebietswei-
sen Auswertung fiir alle vorgestellten Regionen und Probanden im Vergleich
zu den unkompensierten Messungen dargestellt. Der entsprechende Mittelwert
und Standardabweichung der einzelnen Kompensationsarten und Regionen kon-
nen Tabelle 5.3 (oben) entnommen werden. Die mittlere Signalzunahme in der
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Abbildung 5.5: Gemittelte prozentuale Signalzunahme der acht Probanden der
verschiedenen Bereiche, des orbitofrontalen Kortex (OFC), der Amygdala
(Amy) und der Kontrollregion fiir alle Kompensationsarten im Vergleich
zur Kompensationsart A 'ohne Kompensation’ [Rick u. a. 2009].

Zielregion des orbitofrontalen Kortex (OFC) betrigt fiir Kompensationsart B
40,7% £ 5,7 %, fiir Kompensationsart C 38,4% =+ 7,1% und fiir Kompensati-
onsart D 35,4 % =+ 4,9%. Die entsprechenden Signalzunahmen in der Zielregi-
on der Amygdala betragen fiir Kompensationsart B 18,6 % =+ 3,9 %, fiir Kom-
pensationsart C 19,8 % 4+ 4,5 % und fiir Kompensationsart D 16,8 % + 9,9 %.
Der mittlere Signalverlust in der Kontrollregion (innerhalb der kompensier-
ten Schicht, aber auferhalb der Zielregionen) betrigt fiir Kompensationsart B
16,0% + 1,7 %, fiir Kompensationsart C 15,2 % + 2,6 % und fiir Kompensati-
onsart D 17,4% + 7,2 %.

Die Veranderungen der BOLD-Sensitivitdten sind entsprechend in Abbildung
5.6 und in Tabelle 5.3 (unten) dargestellt. Die mittlere Sensitivitdtszunahme in
der Zielregion des orbitofrontalen Kortex (OFC) betragt fiir Kompensationsart
B 49,5 % £ 6,7 %, fiir Kompensationsart C 48,6% 9, 2% und fiir Kompensati-
onsart D 43,7 % + 7,7 %. Die entsprechenden Signalzunahmen in der Zielregion
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Abbildung 5.6: Gemittelte BOLD-Sensitivitdtszunahme aller acht Probanden
fiir den Bereich des orbitofrontalen Kortex (OFC), der Amygdala (Amy)
und der Kontrollregion fiir alle Kompensationsarten im Vergleich zur
Kompensationsart A ’ohne Kompensation’.

der Amygdala betragen fiir Kompensationsart B 32,1 % =+ 4,2 %, fiir Kompen-
sationsart C 32,7% =+ 3,9% und fiir Kompensationsart D 29,5 % + 12,7 %.
Der mittlere Signalverlust in der Kontrollregion (innerhalb der kompensier-
ten Schicht, aber auferhalb der Zielregion) betrigt fiir Kompensationsart B
10,7 % + 2,6 %, fiir Kompensationsart C 10,3 % + 3,6 % und fiir Kompensati-
onsart D 12,7 % £ 6,9 %.

Untersuchung der BOLD-Sensitivitdten der kompensierten Schichten

Ausgehend von nicht normalisierten BOLD-Sensitivitétskarten wird der Quoti-
ent aus der Kompensationsart ’Kompensation mit der allgemeinen Kompensa-
tionsvorlage’ und 'ohne Kompensation’ erstellt. Abbildung 5.7 zeigt die Quoti-
entenkarte der BOLD-Sensitivitdaten der Schicht 16 eines typischen Probanden.
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Signalintensitéatszunahme (%)

(B) Vorlage - (C) Vorlage - (D) individuell

Region nicht Teil Teil

OFC 40,7 £ 5,7 384 £ 7,1 35,4 £4,9
Amy 18,6 + 3,9 19,8 £ 4,5 16,8 £ 9,9
Kontrollregion  -16,0 4+ 1,7 -15,2 £ 2,6 -174 £ 7,2

BOLD-Sensitivitiatsszunahme (%)

(B) Vorlage - (C) Vorlage - (D) individuell

Region nicht Teil Teil

OFC 49,5 £ 6,7 48,6 £ 9,2 437 £ 7,7
Amy 32,1 + 4,2 32,7 + 3,9 29,5 + 12,7
Kontrollregion  -10,7 + 2,6 -10,3 + 3,6 -12,7 + 6,9

Tabelle 5.3: Vergleich der (oben) Signalintensitéts- und (unten) BOLD-
Sensitivitdtszunahme in den jeweiligen Regionen des orbitofrontalen Kor-
tex (OFC), der Amygdala (Amy) und der Kontrollregion fiir die verschie-
denen Kompensationsarten. Die Signalzunahme ist in Prozent, jeweils

im Vergleich zur Kompensationsart A ’ohne Kompensation’, angegeben
[Rick u. a. 2010].

Im Bereich des orbitofrontalen Kortex ist eine deutliche Erhéhung der BOLD-
Sensitivitdt durch die Verwendung der Kompensationsgradienten gegeben. Im
Gegensatz dazu verlieren die Gebiete aufserhalb der optimierten Region an
BOLD-Sensitivitat.

Um den Anteil der Pixel mit Signalgewinn und -verlust verursacht durch
die Kompensationsgradienten beurteilen zu kénnen, wird fiir alle kompensier-
ten Schichten eine histogramm-basierte Analyse durchgefiihrt. Abbildung 5.8
a) zeigt die Verteilung der BOLD-Sensitivitatsverdnderungen fiir die Pixel der
kompensierten Schichten. Abbildung 5.8 b) zeigt die kumulierte Summe der
BOLD-Sensitivitdtsinderungen. In beiden Abbildungen ist zusétzlich in schwarz
die 25., die 50. und die 75. Perzentile? mit den entsprechen Werten Po5 = 0, 87,
Pso = 0,99 und P75 = 1,17 eingezeichnet. Dabei entspricht der Wert 1 keiner
Veranderung der BOLD-Sensitivitét.

5.5 BOLD-Sensitivitatsexperiment

In dem Luftanhalte-Experiment werden die Auswirkungen der schichtabhén-
gigen gradientenbasierten Kompensation mit und ohne der allgemeinen Kom-

2Die 50. Perzentile ist gleichbedeutend dem Median.
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Abbildung 5.7: Quotientenkarte der BOLD-Sensitivitéten eines typischen Pro-
banden aus dem Verhéltnis der "Kompensation mit der allgemeinen Kom-
pensationsvorlage’ und 'ohne Kompensation’.
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Abbildung 5.8: Der Quotient der BOLD-Sensitivititen der Pixel der kompen-
sierten Schichten fiir typischen Probanden ist in a) als Verteilung und in
b) als kumulierte Summe dargestellt. Die 25., 50. und 75. Perzentile ist in
beiden Abbildungen jeweils in Schwarz eingezeichnet.

pensationsvorlage auf die BOLD-Sensitivitat untersucht. Auf Basis von fized-
effect-Gruppenanalysen der Aktivitdtskarten aller acht Probanden, jeweils mit
und ohne Verwendung der allgemeinen Kompensationsvorlage, kénnen die ak-
tivierten Bereiche durch das Paradigma identifiziert werden. Durch einen Ver-
gleich der aktivierten Areale kénnen nun Gebiete mit erhéhter oder erniedrigter
BOLD-Sensitivitéit, durch die Verwendung der allgemeinen Kompensationsvor-
lage abgebildet werden. Abbildung 5.9 zeigt die Gebiete erhdhter und erniedrig-
ter BOLD-Sensitivitét fiir die verschiedenen interessierten Regionen.

Die Karten in Abbildung 5.9 a) und b) zeigen die Pixel mit erhéhter BOLD-
Sensitivitit (¢; > 4,55, FWE? korrigiert, p < 0,05) aufgrund der Verwendung
der allgemeinen Kompensationsvorlage fiir die Zielregionen a) des orbitofronta-
len Kortex und b) der linken Amygdala. Dabei ist zu erkennen, dass die fiir die
Zielregionen optimierten Kompensationsgradienten, des orbitofrontalen Kortex
und der Amygdala, zu einer lokalen Erhéhung der BOLD-Sensitivitat gefiihrt

3 Abkiirzung fiir engl. Family-wise Error
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haben. Im Gegensatz dazu sind die BOLD-Sensitivitdten der Bereiche inner-
halb der kompensierten Schichten, aber aufserhalb der optimierten Zielregionen
erniedrigt. Abbildung 5.9 c¢) und d) stellt diese Regionen (t2 > 4,55, FWE kor-
rigiert, p < 0,05) entsprechend der Lokalisation der Abbildungen a) und b)
dar. Man kann gut erkennen, dass sich die Gebiete erhohter und erniedrigter
BOLD-Sensitivitdten ergidnzen, sich also nicht iiberlagern. Die Regionen aufier-
halb der kompensierten Schichten zeigen keine signifikanten Unterschiede in den
Aktivitatskarten.



Abbildung 5.9: BOLD-Sensitivitdtsexperiment des Luftanhalte-Paradigmas: a)
und b) zeigen die Pixel mit erhhter BOLD-Sensitivitat verursacht durch
die Verwendung der allgemeinen Kompensationsvorlage (t1 > 4,55, FWE
korrigiert, p < 0,05) fiir a) den Bereich des orbitofrontalen Kortex (OFC)
mit xyNt = O0mm, yynt = 38mm, zyny = —17mm und b) den Be-
reich der linken Amygdala (Fadenkreuz zeigt das Zentrum der linken
Amygdala mit den MNI Koordinaten xynt = —22 mm, yynt = —11 mm,
zMN1 = —8mm). Das Zentrum der rechten Amygdala ist zyng = 26 mm,
yMNT = —12mm, zynr = —6 mm, hier aber nicht gezeigt. ¢) und d) zei-
gen die Pixel mit erniedrigter BOLD-Sensitivitdt aufgrund der Verwen-
dung der allgemeinen Kompensationsvorlage (t3 > 4,55, FWE korrigiert,
p < 0,05) entsprechend der Lokalisation wie in a) und b). Die Kar-
ten sind jeweils einem Tp-gewichteten MR-Bild eines einzelnen Proban-
den (Standardproband) iiberlagert. Die Lage der kompensierten Schich-
ten sind in den sagittalen Schnitten mit einer griinen Box dargestellt

[Rick u. a. 2010].






6 Diskussion

Das Ziel der Arbeit war die Entwicklung einer Messmethode, die eine schnelle
funktionelle Messung des Gehirns, auch in Regionen die iiblicherweise durch
suszeptibilitdtsbedingte Signalausloschungen behaftet sind, erlaubt. Um die
zeitliche Auflésung einer herkémmlichen funktionellen Messung beizubehalten,
wurde die gradientenbasierte Kompensationsmethode gewihlt. Im Gegensatz
zu den bisher in der Literatur vorgestellten Methoden, welche in Schicht-
selektion kompensieren [Frahm u. a. 1988|, [Constable und Spencer 1999],
[Merboldt u. a. 2000, in  Phasenkodierrichtung  [Deichmann u. a. 2002],
[Deichmann u. a. 2003], [De Panfilis und Schwarzbauer 2005], oder in Kom-
bination mit der Lesekodierrichtung [Weiskopf u. a. 2007], werden mit der in
dieser Arbeit vorgestellten Methode die Kompensationsgradienten in allen
drei Bildgebungsrichtungen verwendet. Die Kompensationsgradienten werden
dabei schichtabhéngig aus Gradientenkarten ermittelt, die aus gemessenen
Magnetfeldkarten berechnet werden. Um den zeitlichen Mehraufwand einer in-
dividuellen Messung und Auswertung der suszeptibilitdtsbedingten Gradienten
zu vermeiden, wurde in dieser Arbeit der Ansatz einer vorlagenbasierten Metho-
de gewadhlt. Um die Anwendbarkeit einer solchen Vorlage zu bewerten, wurden
im ersten Experiment Gradientenkarten verschiedener Ausgangssituationen
verglichen.

Vergleich der suszeptibilititsbehafteten Gradienten im
orbitofrontalen Kortex

Um moglichst aussagekréftige Ergebnisse zu erhalten wurde eine stark suszep-
tibilitatsbehaftete Region im menschlichen Gehirn, der orbitofrontalen Kortex
(OFC), gewahlt. Fiir diese Region wurden verschiedene Ausgangssituation, ver-
schiedene Positionierungen des Kopfes im MRT wie auch verschiedene Proban-
den, untersucht. Die mittleren Gradientenstérken der untersuchten Region des
OFC entsprechen dabei den Ergebnissen, wie sie in der Fachliteratur beschrieben
sind [Deichmann u. a. 2003|, [Weiskopf u. a. 2007|. Die Verteilungen der Gradi-
entenstéirken und die mittleren Korrelationskoeffizienten zeigen eine hohe posi-
tive Korrelation zwischen den Positionen und Probanden.

Gradientenbasierte Kompensation in den Bildgebungsrichtungen

Die Kompensation in den einzelnen Bildgebungsrichtungen zeigt den Anteil der
Kompensation an den charakteristischen Parameter, der Signalintensitat S, der
Echozeit Ty und der BOLD-Sensitivitdat BS. Die Ergebnisse zeigen, dass der
Anteil der Lesekodierrichtung an der Kompensation relativ gering im Gegen-
satz zur Phasenkodierrichtung ist. Die Kompensation in Schichtrichtung zeigt

79
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ebenfalls eine starke Verdanderung der Signalparameter. Ein Verédndern der loka-
len Echozeit Ty kann durch die Kompensation in Phasenkodierrichtung erzielt
werden. Die effektivste Kompensation erhélt man dabei bei der Verwendung
der Kompensation in allen drei Raumrichtungen. Die Kompensation wirkt sich
positiv auf die Zielregion und entsprechend negativ auf die Kontrollregion aus.
Einzig bei der Kompensation der Phasenkodierrichtung mit und ohne Leseko-
dierrichtung ist eine relative Erhéhung der Signale zu beobachten. Dieser Effekt
kann dadurch erklart werden, dass in der Phasenkodierrichtung die suszeptibi-
litdtsbedingten Gradienten in der Kontrollregion betragsméfig in der gleichen
Richtung wie in den Zielregionen ausgerichtet sind. Dies ist durch das Verkiir-
zen beider Echozeiten zu erkennen. Durch die Kompensation, optimiert fiir die
Zielregion, profitiert so auch die Kontrollregion. Dieser Effekt ist in den anderen
Bildgebungsrichtungen nicht zu erkennen.

Skalierte gradientenbasierte Kompensation

Die maximalen Signalgewinne der Signalintensitdt S, bzw. der BOLD-
Sensitivitat BS sind bei einem Faktor von 1,2 bzw. 1,6 zu finden. Der Verlauf der
Signalintensitéits- und BOLD-Sensitivitdtskurve zeigt dabei den zu erwartenden
Verlauf, dass fiir einen bestimmten Wert ein Maximum erreicht wird und auf
beiden Seiten des Maximums die Kurve abféllt. Im Gegensatz dazu wirkt sich
die Kompensation in der Kontrollregion durch einen stetig abfallenden Signal-
verlauf aus.

Die Verschiebung der Signalintensitdt und BOLD-Sensitivitdt in der Zielregi-
on des orbitofrontalen Kortex in Richtung hoherer Faktoren lésst sich durch die
Glattung der Kompensationsgradienten erklédren. Bei der Glattung werden die
Kompensationsgradienten schichtweise gemittelt und dadurch die Gradienten-
amplituden verringert. Die Verschiebung des Maximums der BOLD-Sensitivitat
in Richtung Faktor 1,6 lasst sich durch die iberhohte Echozeit begriinden.

Die lokalen Echozeiten Tg steigen mit dem Proportionalitédtsfaktor in beiden
Regionen proportional an. Die lokale Echozeit ist fiir beide Regionen im Ge-
gensatz zur nominalen Echozeit T o bei Faktor 0 erniedrigt, wobei die grofsere
Abweichung in der Region des orbitofrontalen Kortex vorhanden ist. Die paral-
lel verlaufenden Geraden der lokalen Echozeiten schneiden bei unterschiedlichen
Faktoren die nominale Echozeit. Die lokale Echozeit ist dabei bei Faktor 0,8 fiir
die Zielregion am optimalsten.

Eine gute Ausgewogenheit der charakteristischen Parameter ist bei Faktor 1
gegeben. Dort entspricht die lokale Echozeit fast der nominalen Echozeit bei
einem BOLD-Sensitivitatsgewinn in der Zielregion von ca. 24 % und einem Sig-
nalverlust von ca. 18 % in der Kontrollregion. Fiir die weiteren Experimente
wurde daher der Faktor 1 gewéahlt.

Vergleich unterschiedlicher Kompensationsvorlagen

Ausgehend von den Ergebnissen des ersten Experiments kann im néchsten
Schritt die These, dass man eine Vorlage fiir unterschiedliche Probanden verwen-
den kann, mittels der modifizierten EPI-Sequenz getestet werden. Fiir einen sol-
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chen Vergleich wird eine allgemeine Kompensationsvorlage aus vier Probanden
(zwei weibliche, zwei ménnliche) erstellt. Die Kompensationsvorlage wird durch
Mittelwertbildung der Vektorkomponenten der einzelnen suszeptibilitdtsbeding-
ten Gradientenkarten aus vier Probanden erstellt, die alle in der gleichen raum-
lichen Orientierung (AutoAlign-Modul) aufgenommen wurden. Mathematisch
gesehen wird der dreidimensionale Feldvektor durch die Vektorkomponenten im
gleichen kartesischen orthonormalen Basissystem reprasentiert und dadurch die
Erstellung der Vorlage durch Mittelwertbildung ermoglicht.

Im Experiment wurden die Kompensationsarten ohne Kompensation, allge-
meine Kompensationsvorlage (Proband ist entweder Teil oder nicht Teil der
Vorlage) und individuelle Kompensation verglichen. Zur Verdeutlichung soll hier
darauf hingewiesen werden, dass der Begriff “individuell” in dieser Arbeit die An-
passung der Kompensationsgradienten fiir einen einzelnen Probanden und die
Verwendung dieser Kompensationsparameter in einer weiteren Messreihe bedeu-
tet. Klassischerweise wird der Begriff bei Verwendung der Kompensationspara-
meter in derselben Messreihe benutzt. Beim Erstellen des Experiments wurde
aber Prioritat auf die Vergleichbarkeit der unterschiedlichen Kompensationsar-
ten gelegt und aus diesem Grund die individuelle Kompensation entsprechend
der Kompensation mit der allgemeinen Kompensationsvorlage prozessiert.

Die Signalausloschungen im Bereich des OFC ohne Kompensation
stimmen dabei mit den in der Literatur beschriebenen Werte {iberein
[Ojemann u. a. 1997]. Bei Verwendung der Kompensation erhélt man einen Sig-
nalintensitatszuwachs im OFC im Mittel bei allen Kompensationsarten von circa
35% verglichen mit der unkompensierten Art. Der prozentuale Signalintensi-
tatsgewinn ist vergleichbar mit der in der Literatur beschriebene histogramm-
basierten Methode von [Cordes u. a. 2000], aber im Vergleich zu der hier vor-
gestellten Methode verschlechtert die histogramm-basierte Methode wesentlich
die zeitliche Auflésung. Die Variation der Signalzunahmen bei den drei kompen-
sierten Arten ist statistisch nicht signifikant. Der leichte Trend in Richtung der
allgemeinen Kompensationsvorlage kann dadurch erldutert werden, dass durch
die Mittelwertbildung die Stabilitat der Kompensation verbessert wird.

Die Signalintensitétsverluste aufserhalb der optimierten Regionen betragen im
Mittel 16 %, betreffen aber nur die Regionen, die innerhalb der kompensierten
Schichten liegen. Der theoretische Intensitétsverlust verursacht durch die gra-
dientenbasierte Kompensation in nicht-suszeptibilitdtsbedingten Regionen lasst
sich mithilfe Gleichung 4.3 fiir die gegebenen Protokollparameter, siche Anhang
A.4, berechnen. Der maximale Intensitétsverlust fiir ein einzelnes Voxel ist gege-
ben fiir Schichtnummer 16 in Schichtselektionsrichtung mit 83 #T/m mit 30,2 %.

Untersuchung der BOLD-Sensitivitdten der kompensierten Schichten Die
Quotientenkarte der BOLD-Sensitivitdten aus dem Verhéltnis der ’Kompensati-
on mit der allgemeinen Kompensationsvorlage’ und ’ohne Kompensation’ eines
Probanden zeigt den lokalen Signalgewinn im Bereich der Zielregion des orbito-
frontalen Kortex, fiir die die Kompensationsgradienten optimiert sind. Wie zu
erwarten kann man in der restlichen Schicht einen Abfall des Signals erkennen.
Die histogramm-basierte Analyse zeigt die 50. Perzentile (Median) bei einem
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Quotienten von Psg = 0,99. Das Verhéltnis von Signalgewinn zu -verlust ist
damit ausgewogen. Die 25. Perzentile mit Pos = 0, 87 zeigt einen mittleren Sig-
nalverlust von 13 %, dem gegeniiber steht ein mittlerer Signalgewinn von 17 %
mit der 75. Perzentile von P75 = 1,17. Zusammenfassend kann man sagen, dass
sich der maximal zu erwartende Signalverlust in den homogenen Gebieten in
gleichem Verhéltnis zum Signalgewinn in den Zielregionen verhilt. Durch die
hier durchgefiihrte Gradientenkompensation hat man daher die Moglichkeit die
Sensitivitdt aus Regionen geringeren Interesses in gewiinschte Zielregionen zu
verlagern, ohne dabei jedoch einen kompletten Signalverlust in Regionen von
geringerem Interesse zu erleiden. Dieses Ergebnis bestéitigt auch die Wahl des
Proportionalitdatsfaktors des Experiments ’Skalierte gradientenbasierte Kompen-
sation’ mit dem Faktor 1.

BOLD-Sensitivitatsexperiment

Das BOLD-Sensitivitatsexperiment zeigt ebenfalls verbesserte Sensitivitat in
den Zielregionen, fiir die die Kompensationsgradienten optimiert sind. Ana-
log zur Signalintensitidt ist die BOLD-Sensitivitdt innerhalb der Schichten,
aber aufserhalb der optimierten Region erniedrigt. Im Gegensatz zu Kompen-
sationsmethoden, die global kompensieren, werden durch die hier verwende-
te schichtabhéngige Methode nur die Kompensationsgradienten in den suszep-
tibilitdtsbehafteten Schichten angewendet. Dadurch wird die Signalintensitét
und BOLD-Sensitivitat aufserhalb der kompensierten Schichten beibehalten.
Bei Verwendung von nicht volumen- oder nicht schicht-selektiven Metho-
den verlieren diese Regionen an Signal |Glover 1999, [Deichmann u. a. 2002],
[Weiskopf u. a. 2006, [Weiskopf u. a. 2007].

Allgemein

Schichtpositionierung und -nachfiihrung Durch die Anwendung der schicht-
selektiven Kompensationsmethode mit einer allgemeinen Kompensationsvorla-
ge wiirde bei unkorrekter Positionierung des Messvolumens die Kompensati-
on in falschen Schichten erfolgen. Um dieser Thematik Sorge zu tragen, wird
in der hier vorgestellten Methode die automatische Schichtpositionierungssoft-
ware Auto-Align (CorTechs) verwendet. Dariiber hinaus wird fiir die rdumli-
che Bewegung wihrend des Messvorgangs ebenfalls eine entsprechende Kor-
rekturmoglichkeit eingesetzt. An der Grenze von kompensierten und nicht-
kompensierten Schichten kann eine mit dem Paradigma korrelierte Bewegung
zu einer falschen Detektion von BOLD-Aktivitét fiihren. Daher wurde die onli-
ne-Bewegungskorrektur PACFE in die EPI-Sequenz implementiert. Da es bei der
Bewegungskorrektur bedingt durch die technische Umsetzung zu einer zeitlichen
Verzogerung von bis zu zwei mal der Repetitionszeit kommen kann, wurden die
Kompensationsgradienten so erstellt, dass sie einen glatten Ubergang iiber die
Schichten hinweg besitzen. Bei der Wahl des Filters wurde ein Kompromiss zwi-
schen moglichst guter Filterung und Beibehaltung moglichst grofser suszeptibi-
litdtsbedingter Gradientenstérken fiir die Kompensation gewahlt. Dadurch wird
eine mogliche falsche Detektion einer paradigmen-abhéngigen Bewegung mini-
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miert, wie in Abschnitt 4.3 gezeigt wird. Beide Methoden, die automatische
Schichtpositionierung Auto-Align und die online-Bewegungskorrektur PACE,
sind einfach anzuwenden und schrianken die Anwendbarkeit auf funktionelle
Messungen nicht ein. Die fiir die automatische Schichtpositionierung benétig-
te Kalibrationsmessung zu Beginn des Messprotokolls mit einer Dauer von 46
Sekunden hat den Vorteil, dass keine Zeit mehr fiir eine manuelle Schichtposi-
tionierung fiir alle weiteren Messungen bendtigt wird. Insgesamt fiihrt dies zu
keiner Verldngerung der Gesamtmesszeit und kann einfach in den Messablauf
integriert werden.

Die zeitliche Auflésung ist durch die vorgestellte modifizierte EPI-
Messmethode nicht beeintrédchtigt. Aus diesen Griinden eignet sich die vorge-
stellte Methode besonders fiir funktionelle Untersuchungen in denen eine hohe
zeitliche Auflésung bendtigt wird.

Schichtselektive Kompensation Die schichtselektive Kompensation fiithrt, wie
in den Experimenten gezeigt, zu einer lokalen Erhohung der Signalintensitét,
einer Optimierung der Echozeit und damit zu einer Verbesserung der BOLD-
Sensitivitdt. Durch die Implementierung bedingt, fiihrt die verwendete Kom-
pensationsmethode zur Verschlechterung der BOLD-Sensitivitdt in Regionen,
die innerhalb der kompensierten Schichten, aber auferhalb der optimierten
Zielregion liegen. Diese Gebiete sollten bei der Experimenterstellung daher
moglichst in fiir das Experiment uninteressante Regionen verlagert werden.
Dies wird durch eine freie Positionierungswahl des Messvolumens ermog-
licht. Des weiteren sollte die Positionierung des Messvolumens derart erfol-
gen, dass mehrere interessante Regionen moglichst einzeln durch unterschied-
liche Schichten erfasst werden. Dadurch koénnen fiir mehrere Zielregionen die
Kompensationsgradienten fiir jede Region (Schicht) optimiert werden. Emp-
fehlungen zur Positionierung aus anderen Arbeiten kénnen natiirlich bertick-
sichtigt werden [Deichmann u. a. 2003], [De Panfilis und Schwarzbauer 2005],
[Weiskopf u. a. 2006, [Weiskopf u. a. 2007].

Alle Regionen aufserhalb der kompensierten Schichten zeigen identisches Sig-
nalverhalten wie bei der Aufnahme mit einer konventionellen (nicht kompen-
sierten) EPI-Sequenz und sind daher durch die hier angewendete Methode nicht
beeinflusst.

Lineare Inhomogenitdten Bei der Beschreibung der suszeptibilitdtsbeding-
ten Gradienten werden in dieser Arbeit ausschlieflich lineare Inhomogenité-
ten beriicksichtigt. Daraus ergibt sich entsprechend auch eine Kompensation
mit linearen Termen. Aufgrund der Geometrie einiger Gehirnregionen koén-
nen lokale Variationen in den Feldverteilungen, z.B. im Bereich der Temporal-
lappen, auftreten, die eine Korrektur mit Termen héherer Ordnung erfordern
[Zhao u. a. 2005]. Fiir die Bereiche des orbitofrontalen Kortex und auch der
Amygdala, wie in dieser Arbeit gezeigt, kann durch die Wahl der linearen Kom-
pensation ein Signalgewinn von iiber 43% im orbitofrontalen Kortex, bzw. 30%
in der Amygdala erreicht werden. Zhao et al. schlégt in seiner Arbeit iiber dyna-
misches Shimmen in stark suszeptibilitdts-behafteten Regionen mindestens die
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Berticksichtigung der Terme zweiter Ordnung vor.

BOLD-Sensitivitdit Die Kompensationsmethode wurde in Bezug auf die
BOLD-Sensitivitdt optimiert. Diese ist laut Gleichung 3.2 von der Signal-
intensitédt S, wie auch der lokalen Echozeit T abhéngig. In Gebieten ohne Ma-
gnetfeldinhomogenitéten ist die Signalintensitét nicht beeintréachtigt und die lo-
kale Echozeit sollte der nominal eingestellten Echozeit entsprechen. In Gebieten,
die durch lokale Magnetfeldinhomogenitédten beeinflusst sind, fithren die Inho-
mogenititen zur Reduktion der Signalintensitét. Die Signalausloschungen kon-
nen durch die Kompensationsgradienten teilweise wieder ausgeglichen werden.
Die lokale Echozeit wird ausschliefslich durch die suszeptibilitdtsbedingten Gra-
dienten in Phasenkodierrichtung beeinflusst. Der Faktor 1/Q in Gleichung 4.13
kann dabei durch die gradientenbasierte Kompensationsmethode in Phasenko-
dierrichtung nicht ausgeglichen werden, da der Kompensationsgradient als Préa-
parationspuls vor den Kodiergradienten geschaltet wird und dadurch die geome-
trischen Verzerrungen nicht ausgeglichen werden kénnen. Durch das Verschieben
der Ausleseposition des Echomaximums lésst sich das Signal in der k-Raummitte
auslesen, was zu einem Signalgewinn fithrt. Der zweite Faktor, Tg, und dritte
Faktor, exp[—(Ts — Tk )/T5], welche beide eine Echozeit-Abhéngigkeit aus-
driicken, kénnen durch die gradientenbasierte Kompensation ausgeglichen wer-
den. Dadurch wird die lokale Echozeit T in den optimierten Regionen an die
nominal gewdhlte Echozeit Tx o angepasst. Diese Echozeitkompensation ermdog-
licht eine vereinfachte Berechnung der Kompensationsgradienten in den anderen
Bildgebungsrichtungen, der Schicht- und Lesekodierrichtung, da dadurch die lo-
kale Echozeit in Gleichung 4.5 und Gleichung 4.7 durch die nominale Echozeit
ersetzt werden kann. Damit ergibt sich fiir alle Bildgebungsrichtungen eine Kom-
pensationsgleichung 4.14. Durch die Verbesserung der Signalintensitdt und die
Korrektur der Echozeitvariationen wird insgesamt die BOLD-Sensitivitét in den
Zielregionen optimiert, dies wird durch die durchgefiihrten in-vivo Experimente
bestatigt.



7 Zusammenfassung und Ausblick

Das Ziel der Arbeit war die Entwicklung einer Messmethode, die eine schnel-
le funktionelle Messung des Gehirns, auch in Regionen die iiblicherweise von
suszeptibilitdtsbedingten Signalausléschungen behaftet sind, zu ermoglichen.

Ausgehend von einer echo-planaren Sequenz (EPI), die den Goldstandard in
der Bildgebung von funktionellen Messungen darstellt, wurde die Sequenz zur
Verwendung einer (gradientenbasierten) Kompensationsmethode angepasst. Um
fiir diese Kompensation die geeigneten Kompensationswerte vorliegen zu haben,
wurden Gradientenkarten fiir vordefinierte Regionen gemessen und durch eigens
entwickelte Werkzeuge ausgewertet. Basierend auf den Ergebnissen der Gradien-
tenkarten wurde aus einigen Probanden eine allgemeine Kompensationsvorlage
erstellt. Diese allgemeine Kompensationsvorlage kann nun fiir funktionelle Mes-
sungen verwendet werden. Ein Vergleich der Signalintensitdten bei Verwendung
der allgemeinen Vorlage wurde dabei in Bezug auf verschiedene Probanden ver-
glichen, die entweder Teil oder nicht Teil der Vorlage sind. Erweitert wurde
der Vergleich mit individuell angepassten Kompensationsvorlagen. Da die Si-
gnaldnderungen der drei Kompensationsarten keine signifikanten Unterschiede
gezeigt haben, wurde die allgemeine Kompensationsmethode in einer funktio-
nellen Messung mittels eine Luftanhalte-Experiments getestet, um die statisti-
schen Auswirkungen auf funktionelle Untersuchungen beurteilen zu kénnen. Die
Ergebnisse der funktionellen Untersuchung zeigen, dass die gradientenbasierte
Kompensation in den lokal optimierten Regionen zu einer signifikant erhohten
BOLD-Sensitivitat fiihrt.

Bei Verwendung einer schichtabhingigen Kompensationsvorlage muss da-
fiir Sorge getragen werden, dass eine korrekte Schichtpositionierung und auch
Schichtnachfiihrung erfolgt. Die Schichtpositionierung wurde daher durch die
Software-Losung Auto-Align (CorTechs) umgesetzt, die auf MR-Tomographen
der Firma Siemens AG, Erlangen vorhanden ist. Fiir die Schichtnachfiithrung
wurde der entsprechende Quellcode (PACE) der Firma Siemens AG in die EPI-
Sequenz implementiert. Durch die Entscheidung schichtabhingige Kompensa-
tionsgradienten zu verwenden, ergeben sich mehrere Vorteile. Zum einen ist
hier die selektivere Anpassung der Kompensationsgradienten an die suszeptibi-
litdtsbedingten Gradienten in einer kleineren anzupassenden Region (Schicht)
zu nennen und zum anderen kénnen durch diese Methode mehrere Zielregionen
definiert werden, da diese durch entsprechende Schichtpositionierung separiert
werden konnen. Durch die Verwendung der Kompensationsvorlage entfillt die
Messung und Auswertung von Gradientenkarten fiir jeden einzelnen Probanden,
was zu einer Verkiirzung der Gesamtmesszeit fiihrt.

Die Nutzung der gradientenbasierten Kompensation in allen Bildgebungsrich-
tungen ermdglicht die Optimierung der Signalintensitdt und der Echozeit und
damit der BOLD-Sensitivitat. Die Signalintensitat kann dabei in allen drei Bild-
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gebungsrichtungen verbessert werden. In der Phasen- und Lesekodierrichtung
ldsst sich die Signalintensitéit durch Verschieben der Ausleseposition des Echo-
maximums zuriick in die k-Raum-Mitte erhohen. In Bezug auf die Echozeit fithrt
die Kompensation in der Phasenkodierrichtung zu einer Angleichung der loka-
len Echozeit an die nominal eingestellte Echozeit des funktionellen Experiments.
Dadurch werden die urspriinglich vorhandenen suszeptibilitdtsbedingten Echo-
zeitverdnderungen und die damit verbundenen BOLD-Sensitivitatsvariationen
ausgeglichen.

Bedingt durch die hier aufgefiihrten Effekte der Kompensation lasst sich die
Aufnahme und Kombination mehrerer MR-Bilder und der damit verbundenen
Verschlechterung der zeitlichen Auflésung vermeiden. Dies erméglicht die Beibe-
haltung der gewiinschten zeitlichen Auflésung, wie sie in herkémmlich verwen-
dete EPI-Sequenzen ohne Kompensation bekannt ist. Die entwickelte Methode
bietet sich daher besonders gut fiir zeitkritische funktionelle Messungen an.

In Zukunft wére die Implementierung der Kompensationsvorlage in die
Software-Umgebung eines MR-Tomographen erstrebenswert. Dadurch wiirden
sich durch das Vorhandensein der nétigen Positionierungsinformationen und die
Moglichkeit der Auswahl von vordefinierten Zielregionen per Benutzeroberfliche
online die gewiinschten Kompensationsgradienten fiir die ausgewéhlte Schicht-
position errechnen und fiir die einzelnen Bildgebungsrichtungen direkt verwen-
den lassen.

Auch die bisher verwendete lineare Kompensation konnte weiter durch
die Beriicksichtigung hoherer Terme verbessert werden. In der Literatur
iiber dynamisches Shimmen wird in stark suszeptibilitdts-behafteten Regionen
die Berticksichtigung der Terme mit mindestens zweiter Ordnung vorgeschlagen.

Mit der in dieser Arbeit vorgestellten gradientenbasierten Kompensationsme-
thode in allen drei Bildgebungsrichtungen wurden mehrere gewiinschten Aspek-
te der funktionellen Bildgebung vereint. Durch die schichtselektive Wahl der
Kompensationsgradienten erméglicht sich zum einen eine gute Anpassung der
Kompensation an die einzelnen Schichten und zum anderen der Erhalt der Bild-
information in den Bereichen aufterhalb der kompensierten Schichten. Die Art
der Implementierung der zusétzlichen Gradientenmomente fiihrt zu keiner Ver-
léingerung der Repetitionszeit. Die modifizierte EPI-Sequenz ist daher gut fiir
funktionelle Untersuchungen geeignet, die eine hohe zeitliche Auflésung beno-
tigen. Durch die Verwendung der vorlagenbasierten Korrektur ist der zeitliche
Mehraufwand einer individuellen Anpassung hinféllig. Mit den in-vivo Experi-
menten konnte gezeigt werden, dass die Methode in funktionellen Experimenten
zu einer signifikanten Erhéhung der BOLD-Sensitivitdt in suszeptibilitdtsbehaf-
teten Regionen fiihrt.
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A.1 Messprotokoll der automatischen

Schichtpositionierung

SIEMENS MAGNETOM TrioTim syngo MR B15

\\WUSER\Rick\head\trial5_comp_single2templ\AAScout

Voxel size: 3.3x2.5x2.5 mm  Rel. SNR: 1.00

SIEMENS: AAScout

+ TA: 0:46
Properties
Prio Recon Off
Before measurement
After measurement
Load to viewer Off
Inline movie Off
Auto store images On
Load to stamp segments Off
Load images to graphic Off
segments
Auto open inline display Off
AutoAlign Spine Off
Start measurement without ~ On
further preparation
Wait for user to start Off
Start measurements single
Routine
Slab group 1
Slabs 1
Dist. factor 20 %
Position Isocenter
Orientation Sagittal
Phase enc. dir. A>>P
Rotation 0.00 deg
Phase oversampling 0%
Slice oversampling 0.0 %
Slices per slab 128
FoV read 320 mm
FoV phase 100.0 %
Slice thickness 2.5 mm
TR 24 ms
TE 113 ms
Averages 1
Concatenations 1
Filter None
Coil elements BC
Contrast
Fat suppr. None
Fat sat. mode Strong
Water suppr. None
Averaging mode Short term
Reconstruction Magnitude
Measurements 2
Pause after meas. 1 0.0s
Multiple series Off
Resolution
Base resolution 128
Phase resolution 75 %
Slice resolution 75 %
Phase partial Fourier Off
Slice partial Fourier Off
Matrix Coil Mode Auto (CP)
Prescan Normalize Off
Normalize Off
Geometry
Multi-slice mode Sequential
Series Ascending
Special sat. None
Table position H

Table position 0mm
Inline Composing Off
System
Body On
SP4 Off
SP2 Off
SP8 Off
SP6 Off
SP3 Off
SP1 Off
SP7 Off
SP5 Off
Positioning mode REF
MSMA S-C-T
Sagittal R>>L
Coronal A>>P
Transversal F>>H
Save uncombined Off
Coil Combine Mode Adaptive Combine
Auto Coil Select Default
Shim mode Tune up
Adjust with body coil On
Confirm freq. adjustment Off
Assume Silicone Off
? Ref. amplitude 1H 0.000 V
Adjustment Tolerance Auto
Adjust volume
Position Isocenter
Orientation Transversal
Rotation 0.00 deg
R>>L 350 mm
A>>P 263 mm
F>>H 350 mm
Inline
e
Sequence
Introduction On
Dimension 3D
Elliptical scanning Off
Phase stabilisation Off
Asymmetric echo Off
Bandwidth 1090 Hz/Px
Segments 1
RF pulse type Normal
Gradient mode Normal
Excitation Non-sel.
RF spoiling On
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A.2 Messprotokoll der Gradientenkarten

SIEMENS MAGNETOM TrioTim syngo MR B15

\WUSER\Rick\head\trial5_comp_single2templ\gre_field_mapping_3x3x3

TA: 1:07 Voxel size: 3.0x3.0x3.0 mm  Rel. SNR: 1.00 SIEMENS: gre_field_mapping
Properties Table P°5?‘?°” H
Brio Recon o Ta_ble posmon_ 0mm
Inline Composing Off
Before measurement
After measurement System
Load to viewer On Body Off
Inline movie Off HEP On
Auto store images On HEA On
Load to stamp segments Off SP4 Off
Load images to graphic Off SP2 Off
segments SP8 Off
Auto open inline display Off SP6 Off
AutoAlign Spine Off SP3 Off
Start measurement without ~ On SP1 Off
further preparation SP7 Off
Wait for user to start Off SP5 Off
Start measurements single Positioning mode REF
Routine MSMA S-C-T
Slice group 1 Sagittal R>>L
Slices 40 Coronal A>>P
Dist. factor 0% Transversal F>>H
Position R1.9 A7.6 H14.5 Save uncombined Off
Orientation T>C-14>8S-1.0 Coil Combine Mode Sum of Squares
Phase enc. dir. A>>P Auto Coil Select Default
Rotation 0.00deg |Tas T e e
Phase oversampling 0% Sh!m mo_de . Standard
FoV read 192 mm Adjust with body coil Off
FoV phase 100.0 % Confirm frgg. adjustment Off
Slice thickness 3.0mm Assume S'I',Cone off
TR 500 ms ? F_(ef. amplitude 1H 0.000 V
TE 1 6.00 ms Qg!uz:m(e)rtr;l'eolerance Auto
just volu
;Eefages 8.46ms Position R1.9 A7.6 H145
Concatenations 1 Orlen_tatlon T>C-14>8S-1.0
Filter None Eotatlfn ?;)20 deg
. - >> mm
Coil elements HEA;HEP A p 192 mm
Contrast F>>H 120 mm
MTC Off .
Flip angle 90 deg Composing
Fat suppr. None Sequence
Averaging mode Short term In‘troduc‘tlon On
Reconstruction Magn./Phase Dlmensmn_ 2D
Measurements 1 éso_\'/qrtr:zr;?;nc echo gﬁ
Multiple series Each measurement Bandwidth 261 Hz/Px
Resolution Flow comp. Yes
Base resolution 64 T e
Phase resolution 100 % RF pylse type Normal
Phase partial Fourier Off Gradler}t_ mode Fast
Interpolation Off RF spoiling On
Matrix Coil Mode Auto (CP)
Image Filter Off
Distortion Corr. Off
Prescan Normalize Off
Normalize Off
Raw filter Off
Elliptical filter Off
Geometry
Multi-slice mode Interleaved
Series Interleaved
Special sat. None
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A.3 Messprotokoll der PSF-Sequenz

SIEMENS MAGNETOM TrioTim syngo MR B15

\\USER\Rick\head\trial5_comp_single2templ\mz_ep2d_psf_3x3x3

TA: 0:45 PAT: Off ~ Voxel size: 3.0x3.0x3.0 mm  Rel. SNR: 1.00 USER: mz_ep2d_psf
. Series Interleaved
Properties
Prio Recon Off Special sat. None
Before measurement T
After measurement Table position H
Load to viewer On Talble posmonl 0 mm
Inline movie off Inline Composing Off
Auto store images On System
Load to stamp segments Off Body Off
Load images to graphic Off HEP On
segments HEA On
Auto open inline display Off SP4 Off
AutoAlign Spine Off SP2 Off
Start measurement without ~ On SP8 off
further preparation SP6 Off
Wait for user to start Off SP3 Off
Start measurements single SP1 off
Routine SP7 off
Slice group 1 SP5 ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, Oﬁ ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,
Slices 40 Positioning mode FIX
Dist. factor 0% MSMA S-C-T
Position R1.9 A7.6 H14.5 Sagittal R>>L
Orientation T>C-14>8S-1.0 Coronal A>>P
Phase enc. dir. A>>P Transversal F>>H
Rotation -0.00 deg Save uncombined Off
Phase oversampling 0% Coil Combine Mode Sum of Squares
FoV read 192 mm Auto Coil Select Default
FoV phase 100.0 % AR
Slice thickness 3.0 mm Shim mode . Standard
TR 2500 ms Adjust with body coil Off
TE 30 ms Confirm frc?g. adjustment Off
Averages 1 Assume Silicone ) Off
Concatenations 1 Repeated fr_eq. adjust On
Filter None ? Ref. amplitude 1H 0.000 V
Coil elements HEA:HEP Adjustment Tolerance Auto
Adjust volume
Contrast Position R1.9 A7.6 H14.5
MTC Off Orientation T>C-1.4>5-1.0
Magn. preparation None Rotation -0.00 deg
Flip angle 90 deg R>>L 192 mm
Fat suppr. Fat sat. As>>P 192 mm
FatSat flip angle 110 Fs>s>H 120 mm
Averaging mode Long term Physio
Reconstruction Magnitude [ Tst Signal’/Mode None
Measurements 1 )
Delay in TR 0oms Diff
i Diffusion mode Read
Resolution Diff. weightings 1
Base resolution 64 b-value 0 s/mm?
Phase resolution 100 % Noise level 0
Phase partial Fourier Off Diff. directions 1
Sinc BW-time-prod. 5.2
Elongate RF-Pulse 1.00 Sequence
Interpolation off Tntroduction Off
PAT mode None Asymmetric echo Off
Matrix Coil Mode Auto (CP) Bandwidth 2056 Ha/Px
,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, Readout Type Trapezoidal
Distortion Corr. Off Free echo spacing Off
Prescan Normalize Off Echo spacing 0.55 ms
Raw filter Off
Elliptical filter off EPI factor 64
Hamming off Gradient mode Fast
RF spoiling Off
Geometry e
[ Muft-slice mode Interleaved PSF rFOV Factor 4
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PSF Lines to Measure
PSF Image Lines

PSF Hanning Filter
PSF Wait for Recon
PSF Late Combination
PSF Mode

PSF Grappa Factor
BipolarSicGrads4Excite

SIEMENS MAGNETOM TrioTim syngo MR B15

16

16

Off

On

Off

Grad. Echo
1

Off

2/-
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A.4 Messprotokoll der EPI-Sequenz

SIEMENS MAGNETOM TrioTim syngo MR B15

\\WUSER\Rick\head\trial5_comp_single2templ\jr_ep2d_bold_dc_gc_mit_templ
TA: 4:05 PAT: Off  Voxel size: 3.0x3.0x3.0 mm  Rel. SNR: 1.00 USER: jr_ep2d_bold_dc_gc

Properties Mul_ti-slice mode Interleaved
Prio Recon Off Se S Interleaved ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,
Before measurement Special sat. None
After measurement T
Load to viewer on Table position H
Inline movie Off Talble position 0 mm
Auto store images On Iniine Gomposing off
Load to stamp segments Off System
Load images to graphic Off Body Off
segments HEP On
Auto open inline display Off HEA On
AutoAlign Spine Off SP4 Off
Start measurement without ~ On SP2 Off
further preparation SP8 Off
Wait for user to start Off SP6 Off
Start measurements single SP3 Off
Routine SP1 Off
Slice group 1 2% 82
Slices 40
Dist. factor 0% Positioning mode FIX
Position R1.9 A7.6 H14.5 MSMA S-C-T
Orientation T>C-14>8-1.0 Sagittal R>>L
Phase enc. dir. A>>P Coronal As>>P
Rotation 0.00 deg Transversal F>>H
Phase oversampling 0% Save uncombined Off
FoV read 192 mm Coil Combine Mode Sum of Squares
FoV phase 100.0 % Auto Coil Select Default
Slice thickness SO MM e -
TR 2500 ms Shim mode Standard
TE 30 ms Adjust with body coil Off
Averages 1 Confirm freq. adjustment Off
Concatenations 1 Assume Silicone Off
Filter None Repeated freq. adjust On
Coil elements HEA:HEP ? Ref. amplitude 1H 0.000 V
Adjustment Tolerance Auto
Contrast Adjust volume
MTC Off Position R1.9 A7.6 H14.5
Magn. preparation None Orientation T>C1.4>S1.0
Flip angle 90 deg Rotation 0.00 deg
Fat suppr. Fat sat. R>>L 192 mm
FatSat flip angle 110 As>>P 192 mm
Averaging mode Long term F>>H 120 mm
Reconstruction Magnitude Physio
Measurements 96 [ Tst Signal/Mode None
Delay in TR 0ms
Multiple series Off BOLD
i GLM Statistics Off
Resolution Dynamic t-maps off
Base resolution 64 Starting ignore meas 0
Phase resolution 100 % Ignore after transition 0
Phase partial Fourier Off Model transition states off
Sinc BW-time-prod. 5.2 Temp. highpass filter off
Elongate RF-Pulse 1.00 Threshold 4.00
Interpolation Off Paradigm size 1
T PATmode T Nore Meas : Baseline
Matrix Coil Mode Auto (CP) Motion correction On
,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, Interpolation 3D-K-space
Distortion Corr. Off Spatial filter Off
Prescan Normalize Off
Raw filter On Sequence -
Elliptical filter off Introduction O
Hamming off Asymmetrlc echo Off
Bandwidth 2056 Hz/Px
Geometry Readout Type Trapezoidal

1/+
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SIEMENS MAGNETOM TrioTim syngo MR B15

Free echo spacing Off
Echo spacing 0.55 ms
Manual Dummy Scans -1

EPI factor 64

RF pulse type Normal
Gradient mode Fast
RF spoiling On
Trigger Volumes to Skip 0
Volumes Per Trigger 1
Trigger Channel Osc 1
Trigger Duration 50 us
Log Physiologic Data Off
ReadGradCompFile On
FactorMaximumMoment 1.00
BipolarSicGrads4Excite Off

2/-
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A.5 Messprotokoll der anatomischen Sequenz

SIEMENS MAGNETOM TrioTim syngo MR B15

\\WUSER\Rick\head\trial5_comp_single2templ\t1_mpr_ns_sag_1x1x1_8ch

TA: 7:04 PAT: Off  Voxel size: 1.0x1.0x1.0 mm  Rel. SNR: 1.00 SIEMENS: tfl
. Elliptical filter On
Properties
Prio Recon Off Mode Inplane
Before measurement Geometry
After measurement Multi-slice mode Single shot
Load to viewer On Series Ascending
Inline movie Off .
Auto store images On Table position
Load to stamp segments Off Table position 0omm
Load images to graphic Off Inline Composing off
segments
Auto open inline display off System
AutoAlign Spine off Body Off
Start measurement without ~ On HEP On
further preparation HEA On
Wait for user to start off SP4 Off
Start measurements single SP2 off
. SP8 Off
Routine SP6 Off
Slab group 1 SP3 off
Slabs 1 SP1 off
Dist. factor 50 % SP7 Off
Position L0.9 A7.1 F20.3 SP5 Off
Orientation Sagittal | RS LS R e T L SPP R RIS RPLRPE TR RS
Phase enc. dir. A>>P Positioning mode REF
Rotation 14.72 deg MSMA S$-C-T
Phase oversampling 0% Sagittal R>>L
Slice oversampling 10.0 % Coronal A>>P
Slices per slab 160 Transversal ) F>>H
FoV read 256 mm Save uncombined Off
FoV phase 100.0 % Coil Combine Mode Sum of Squares
Slice thickness 1.00 mm Auto Coil Select Default
TR 2200 ms Shim mode Standard
TE 411 ms Adjust with body coil off
Averages . 1 Confirm freq. adjustment Off
Concatenations 1 , o Assume Silicone off
Flltgr Normalize, Elliptical filter 2 Ref. amplitude 1H 0.000 V
Coil elements HEA;HEP Adjustment Tolerance Auto
Contrast Adjust volume
Magn. preparation Non-sel. IR Position L0.9 A7.1 F20.3
TI 1000 ms Orientation Sagittal
Flip angle 12 deg Rotation 14.72 deg
Fat suppr. Water excit. normal F>>H 256 mm
Water suppr. None A>>P 256 mm
,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, R>>L 160 mm
Averaging mode Long term .
Reconstruction Magnitude Physio _
Measurements 1 1st Signal/Mode None
Multiple series Each measurement “Darkblood T off T
Resolution . Resp. control Off
Base resolution 256
Phase resolution 100 % Inline
Slice resolution 90 % Subtract Off
Phase partial Fourier 6/8 Std-Dev-Sag Off
Slice partial Fourier Off Std-Dev-Cor Off
Interpolation Off Std-Dev-Tra Off
"""""""""""""""""""""""""""""""""""" Std-Dev-Time Off
PAT_modg None MIP-Sag off
Matrix Coil Mode Auto (CP) MIP-Cor off
Image Filter off MIP-Tra Off
Distortion Corr. Off MIP-Time Off
Prescan Normalize Off Save original images On
Normalize On I
Raw filter Off Sequence

1/+
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Introduction
Dimension
Elliptical scanning
Asymmetric echo
Bandwidth

Flow comp.

Echo spacing

RF pulse type
Gradient mode
Excitation

RF spoiling

SIEMENS MAGNETOM TrioTim syngo MR B15

On

3D

Off
Allowed
140 Hz/Px
No

2/-
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