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Kurzzusammenfassung

Die vorliegende Arbeit untersucht die Moglichkeiten und Limitierungen der MR-
Lungenbildgebung mit hyperpolarisiertem 3He bei gegeniiber iiblichen Magnetfeldstirken
reduzierten magnetischen Fiihrungsfeldern. Dabei werden insbesondere auch die funktionellen
Bildgebungstechniken (dynamische Bildgebung, diffusionsgewichtete Bildgebung und Bestimmung
des Sauerstoff-Partialdrucks) beriicksichtigt. Experimentell geschieht dies durch in vivo Messungen
an einem 0.1 T-Ganzkorpertomographen.

Zur systematischen Untersuchung der MR-Bildgebung unter dem Einfluss diffundierender Kon-
trastmittel werden analytische Simulationen, Monte-Carlo-Studien und Referenzexperimente
durchgefiihrt. Hier wird das Augenmerk besonders auf den Einfluss von Diffusions- und Suszeptibi-
litdtsartefakten auf die morphologische und die diffusionsgewichtete Bildgebung gerichtet.

Die Entwicklung und der Vergleich verschiedener Konzepte zur Erzeugung von MR-
Fithrungsmagnetfeldern fithrt zur Erfindung eines neuartigen Prinzips zur weitrdumigen Ho-
mogenisierung von Magnetfeldern. Die Umsetzung dieses Prinzips erfolgt in Form eines besonders
kompakten Transportbehélters fiir kernspinpolarisierte Edelgase.

Die Arbeit beinhaltet eine ausfiihrliche Diskussion der MR-Bildgebungstechnik in Theorie und
Praxis, um die Ankniipfungspunkte an die angestellten Untersuchungen herauszuarbeiten.

Teile dieser Studien wurden von der Européischen Raumfahrtorganisation ESA finanziert (Con-
tract No. 15308/01/NL/PA).
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Abstract

The present thesis explores chances and limitations of MR lung imaging with hyperpolarized
3He at magnetic guiding fields significantly lower than usual. This includes in particular functional
imaging techniques (dynamic imaging, diffusion weighted imaging and determination of the local
oxygen partial pressure). Experimental in vivo studies on a 0.1 T whole body MR-scanner are
performed for this purpose.

For systematic investigations of MRI under the influence of diffusing contrast agents, analytic
simulations, Monte Carlo studies and reference experiments are performed. Here, attention is turned
especially to the influence of diffusion- and susceptibility induced artifacts on morphological and
diffusion weighted imaging.

The development and comparison of different concepts for MR guiding field magnets leads to the
invention of a novel principle for the wide-ranging homogenization of magnetic fields. This principle
is realized in the form of an eminently compact transport box for spin-polarized noble gases.

The thesis includes a detailed discussion of theoretical and experimental aspects of MR image
reconstruction to emphasize the points of contact to the conducted investigations.

Parts of this study were funded by the European Space Agency ESA (Contract No.
15308/01/NL/PA).
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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Die MR-Bildgebung mit hyperpolarisierten Gasen

Die Magnetresonanztomographie (MRT) basiert physikalisch auf der kernmagnetischen Resonanz.
Im klinischen Bereich wird sie auch hiufig als ,, Kernspintomographie®“ bezeichnet und darf nicht
mit der sog. ,Computertomographie“ (CT) verwechselt werden, die eine Rintgenmethode mit
computergestiitzter rdumlicher Bildrekonstruktion darstellt.

In Rontgenaufnahmen sind Rontgenstrahlung stark absorbierende Knochen- und Knorpelanteile
im Korper besonders gut sichtbar, wiahrend die iibliche Protonen-MRT vor allem die Weichteile
mit hohem Protonengehalt kontrastreich abbildet. Im Gegensatz zu Rontgenmethoden und anderen
an der Lunge anwendbaren Bildgebungsverfahren wie Szintigraphie und Positronen-Emissions-
Tomographie (PET) ist die MRT mit keinerlei ionisierender Strahlung verbunden und ldsst sich
daher problemlos auch bei Kindern und Schwangeren anwenden. Im Prinzip sind dadurch auch
hiufige Wiederholungen der Untersuchungen moglich, wobei jedoch vor allem die entstehenden
Betriebs- und Personalkosten limitierende Faktoren sind.

Die vorliegende Dissertation beschiiftigt sich speziell mit der 3He-MRT der Lunge, bei der
mit 3He als Kontrastmittel nicht-invasiv eine ortsaufgelste Abbildung der gasgefiillten Hohlrdume,
d. h. des Innern der Atemwege und vor allem auch des Lungenparenchyms erfolgt. Mit der CT
und der herkémmlichen Protonen-MRT lisst sich lediglich das Lungengewebe selbst abbilden, das
jedoch nur einen geringen Volumenanteil der gesamten Lunge ausmacht.

Um die geringere Dichte des eingeatmeten Kontrastgases im Vergleich zur Protonendichte im
Gewebe auszugleichen, miissen die Drehimpulse (Spins) der Atomkerne des Kontrastgases beziiglich
der Achse des dufleren Magnetfelds in groflerer Zahl, als dies {iiblicherweise durch die Magne-
tisierung im Boltzmann-Gleichgewicht der Fall ist, ausgerichtet werden. Nur mit solchem, sog.
,kernspin-“ oder ,hyperpolarisiertem“ Kontrastgas erreicht man bei so geringer Spindichte ein
mit der Protonen-MRT vergleichbares Signal-zu-Rausch-Verhéltnis in den Aufnahmen. Um diesen

Zustand darzustellen, wird oft ein Vektorpfeil iiber dem chemischen Zeichen verwendet (z. B. ,,3}Te>“).

Die ersten Versuche zur Verwendung hyperpolarisierter Edelgase als MR-Kontrastmittel er-
folgten mit 1296 an exzidierten Méuselungen [Alb94]. Nur kurze Zeit spiiter fanden mit 3He
in vivo Versuche am Menschen statt [Ebe96], [Bac96], [Fal96]. Dabei konnte eine Gefihrdung
der Versuchspersonen ausgeschlossen werden, da *He (ca. 1 ppm Volumenanteil in natiirlichem
Helium) sich in seinen chemischen und biologischen Eigenschaften nicht von *He unterscheidet, das
seit Jahrzehnten in wesentlich hoher konzentrierter Form als bei der 3He-MRT im Atemgas von
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Tiefseetauchern den Luftstickstoff ersetzt. Der Grund fiir diese Wahl ist, dass Helium einerseits
im Vergleich zu Stickstoff wesentlich weniger im Blut gelost wird und daher beim Auftauchen aus
grofler Tiefe (entsprechend rascher Verringerung des Umgebungsdrucks) keine Blasen im Blut bildet,
die zu Embolien fithren kénnen. Andererseits wirkt Helium auch bei hoher Dichte nicht toxisch.
Diese fehlende physiologische Wechselwirkung mit dem Korper unterscheidet *He z. B. von
129%e. das, obwohl ebenfalls ein Edelgas, aufgrund seiner physikalisch-chemischen Eigenschaften
anédsthesierend wirkt. Auflerdem hat Xenon die Eigenschaft, sich im Blut zu lésen und sogar die
Blut-Hirn-Schranke zu iiberwinden. Dies ertffnet die Moglichkeit, mit 129%6 den Gasaustausch in
der Lunge mit dem Blut zu beobachten und auch das auf diesem Weg ins Gehirn gelangte Xenon
zur Hirn-MRT zu nutzen. Eine Ubersicht iiber die Verwendung von hyperpolarisiertem 29Xe in der
Kernresonanz(tomographie) gibt [Oro04].

Beziiglich der im Rahmen dieser Arbeit diskutierten Abbildung der Lungenhohlriume bietet 3He
gegeniiber 129Xe jedoch neben der vollkommenen Vertriglichkeit mit dem menschlichen Koérper
den Vorteil hoherer erreichbarer Polarisationsgrade und somit hoherer Signal-zu-Rausch-Verhéltnisse.

Wegen des im Gegensatz z. B. zu Protonen magnetfeldunabhéngigen hohen Polarisations-
grads kernspinpolarisierter Kontrastgase kénnen diese auch bei niedrigen Magnetfeldern verwendet
werden [Tse98]. Diese Moglichkeit erlaubt z. B. den Einsatz kostengiinstiger, mobiler Magnetsys-
teme fiir die MRT mit hyperpolarisierten Kontrastmitteln. Kombiniert mit der Unschédlichkeit
der Methode sowie der relativ hohen Sensitivitédt auf Frithschddigungen, z. B. durch das Rauchen,
[Sch99] erofinet dies die Moglichkeit von frithzeitig einsetzenden Verlaufsstudien. Im Gegensatz
zur bisher bei Verlaufsstudien hauptséchlich eingesetzten Lungenfunktionspriifung bietet die MRT
dabei ortsaufgeldste Informationen.

Einen Uberblick iiber verschiedene Bildgebungsverfahren und deren diagnostische Potentiale
geben z. B. [Sal0la] und [Bee04]. Dabei unterscheidet man die rein statische Abbildung der lokalen
Gasdichte (,morphologische“ Bildgebung) von den sog. ,funktionellen“ Bildgebungstechniken, die
weiterfiihrende atmungsphysiologische Informationen liefern.

Eine Ubersicht iiber den Themenkomplex der MRT mit hyperpolarisierten Kontrastgasen einschlief-
lich der zur Hyperpolarisation angewandten Verfahren bieten die Artikel [Moe02] und [Ott04].
Uber die radiologische Untersuchung der Lungenfunktion ist inzwischen auch ein Buch erschienen
[Lip05].

[Con06] beschreibt ausfiihrlich eine der funktionellen Bildgebungstechniken, die diffusionsgewichtete
Bildgebung. Sie ist deshalb besonders wichtig, weil Schiddigungen der Mikrostruktur der mensch-
lichen Lunge mit der MRT nicht rdumlich aufgelost werden koénnen und diese Methode trotzdem
auf solche Schidigungen sensitiv ist. Dabei wird auch auf die Bildgebung von °F in verschiedenen
gasformigen Fluorverbindungen als Kontrastmittel eingegangen, die bei eingeschriankter Bildqualitét
ohne eine vorangehende Hyperpolarisation auskommt.

1.2 Der Status und weitere Anforderungen an die Methode

Die Weltgesundheitsorganisation WHO sagt fiir chronisch obstruktive Lungenerkrankungen (engl:
»chronic obstructive pulmonary disease“, COPD) voraus, dass sie im Jahr 2020 die weltweit
am flinfthdufigsten vorkommende Erkrankung sein und an dritter Stelle der weltweit hiufigsten
Todesursachen stehen wird [Bar00]. Dabei schlieit COPD Blockierungen kleiner Atemwege sowie
Emphyseme ein, die durch Vergroferungen der Luftrdume in der Lunge sowie Zerstérungen
des Lungengewebes gekennzeichnet sind. Wahrend blockierte Luftwege mit der morphologischen
und dynamischen MRT diagnostiziert werden konnen, bendétigt die Diagnose des Emphysems
Informationen, die iiber die reine Darstellung der Spindichte hinausgehen. Dabei liefern verschiedene
funktionelle Verfahren sich gegenseitig ergénzende Aussagen: Die regionale Ventilation der Lunge
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kann durch die Abbildung der lokalen Gasdichte und die diffusionsgewichtete Bildgebung erfasst
werden, wihrend die durch MRT (mit Protonen oder *He) ebenfalls mogliche Darstellung des
lokalen Sauerstoff-Partialdrucks die Perfusion desselben ins Blut wiedergibt. Da die gute Beliiftung
eines Lungenareals nicht gleichbedeutend mit einem hohen Sauerstoffaustausch mit dem Blut ist,
ist z. B. zur Planung von Resektionsoperationen und Transplantationen eine Kombination beider
Informationen wiinschenswert.

Die vorliegende Arbeit fokussiert sich auf methodische und technische Weiterentwicklungen,
die im Folgenden kurz motiviert werden sollen.

1.2.1 Methodische Entwicklungsmoglichkeiten

Wegen des grundsétzlich begrenzten rdumlichen Auflésungsvermogens der MRT im Allgemeinen
und der *He-MRT im Besonderen wird wie bereits erwihnt auf die diffusionsgewichtete Bildgebung
zuriickgegriffen, um Schidigungen der Mikrostruktur der Lunge erkennen zu kénnen. Die quantitative
Interpretation der mit dieser Methode gemessenen Werte fiir sog. ,,scheinbare Diffusionskoeffizienten*
(ADC) ist allerdings noch nicht abgeschlossen.

Ferner ist eine systematische Untersuchung von Bildgebungsartefakten, wie sie z. B. durch die Dif-
fusionsbewegung des Kontrastgases wihrend des Bildgebungsprozesses und durch die klein struk-
turierte und daher inhomogene Magnetisierung des Bluts bzw. des Korpergewebes im dufleren To-
mographenfeld entstehen, von groflem Interesse. Dabei spielt insbesondere der Einfluss der dufieren
Magnetfeldstérke eine grofie Rolle.

1.2.2 Technische Entwicklungsmoglichkeiten

Fiir den Einsatz unter besonderen dufleren Bedingungen, z. B. direkt am Krankenbett nicht trans-
portfihiger Patienten oder zur Untersuchung der Physiologie der Atmung unter Schwerelosigkeit bei
Parabelfliigen oder an Bord einer Raumstation, ist die Entwicklung leichter, stromsparender To-
mographiemagnete ein Punkt von groflem Interesse. Letzterer Einsatzzweck wird durch eventuelle
kiinftige ldngerfristige Weltraumaufenthalte, z. B. bei einer bemannten Mars-Mission, motiviert.
Auflerdem sind diese Entwicklungen im Hinblick auf die Senkung der Untersuchungskosten von Be-
lang. Dabei geht es vor allem um die Erméglichung von Reihenuntersuchungen, z. B. zur Erkennung
von Frithschddigungen der Lunge und zur Durchfithrung von langfristigen Verlaufsstudien.

Die Leistungsfihigkeit der Mainzer 3He-Polarisations-/Kompressionseinheit lisst fiir die hier disku-
tierten medizinischen Anwendungen von hyperpolarisiertem *He derzeit keine Wiinsche offen. Aller-
dings bietet die Versandtechnik zur Verschickung von hochpolarisierten Kontrastgasen in Glaszellen,
die in moglichst homogene Magnetfelder einzubetten sind, zu dezentralen Anwendern trotz der prin-
zipiell bereits gelosten Problematik weiteres Optimierungspotential.



Kapitel 2

Polarisation und Relaxation

Fiir ein Ensemble von N Teilchen mit einzelnen magnetischen Momenten fi; innerhalb eines Volumens
V ist die Magnetisierung M klassisch wie folgt definiert:

1 N
M= . (2.1)
i=1

</

Betrachtet man ein Ensemble von Atomkernen eines Isotops mit Kernspin I und daraus resul-
tierendem magnetischem Moment ji, so sind diese Groflen durch quantenmechanische Operatoren
darzustellen. Mit dem Landé-Faktor g, dem Kernmagneton uy, der reduzierten Planck-Konstante
h = h/(27) und dem gyromagnetischen Verhiltnis v des Isotops gelten dann fiir die einzelnen Kerne
die folgenden Relationen:

~y
~y

A=guxy =1 (2.2)

Konsequenz der quantenmechanischen Betrachtungsweise ist, dass die einzelnen magnetischen Mo-
mente in einem von auflen (hier: in z-Richtung) angelegten Magnetfeld keine beliebigen Stellungen
mehr einnehmen kénnen, sondern der Operator fi, diskrete Eigenwerte p, geméfl

o/ (yh) =my e {-1, -1+1, ..., I1-1, T} (2.3)

besitzt. I ist dann die dimensionslose Kernspin-Quantenzahl, im Gegensatz zum Operator f, der den
Kernspin mit der Dimension eines Drehimpulses kennzeichnet.

2
Der Betrag der magnetischen Momente ist die Wurzel des Erwartungswerts des Operators fi und
betragt

Vi) =l h IT+ 1) (2.4)

und die z- und y-Komponenten kénnen nicht gleichzeitig mit der z-Komponente scharf bestimmt
werden; ihre Erwartungswerte sind allerdings stets Null.
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Diese Zusammenhinge werden anschaulich oft folgendermaflen interpretiert: Die Vektoren der
einzelnen magnetischen Momente prézedieren auf dem Mantel eines Kegels der Hohe p, mit
der Kegelspitze und den Aufpunkten der Vektoren im Ursprung des Koordinatensystems um die
Magnetfeldachse. Die Achse des Kegels liegt also auf der z-Achse. Aus der Lénge der Vektoren

-2 i
\/ (i ) ergibt sich der Offnungswinkel des Kegels zu

0 = arccos

|11 Imi| (2.5)

m = arccos \/ﬁ

Dieser Winkel hat jedoch keinerlei physikalische Bedeutung. Allerdings bestimmen die Phasenbezie-
hungen der einzelnen magnetischen Momente untereinander, die in diesem semiklassischen Bild die
Interpretation der Nebendiagonalelemente der Dichtematrix des Systems [Fan57], [S1i92] liefern, die
Transversalkomponente der Magnetisierung. Die Magnetisierung ist im quantenmechanischen Bild
als

-1
M = (i (2.6)

aufzufassen, wobei <ﬁ> hier der Erwartungswert des gesamten magnetischen Moments des Ensembles
ist. Die Magnetisierung reprasentiert dann als klassische Gréfie den quantenmechanischen Blochvek-
tor.

2.1 Der Begriff der longitudinalen Polarisation

Die Zahl der moglichen Einstellungen der magnetischen Momente in einem dufleren Magnetfeld in
z-Richtung betrigt nach Gl. (2.3) 2 I4+1. Es werden nun ausschliefilich Zweiniveausysteme, d. h. der
Fall I = 1/2 wie beim *He betrachtet. Dann ist

h
Wy =% |/1'z| ==+ |7| 5 (27)

und fiir den Erwartungswert der z-Komponente des gesamten magnetischen Moments des Ensembles
gilt bei longitudinaler Polarisation

N

(frz) = (H)ilpsl (2.8)

i=1

wobei (+); das Vorzeichen der z-Projektion des i-ten magnetischen Moments bezeichnet. Definiert
man auflerdem die Polarisation

Nt -N- Nt N-

P = =
N N+t 4+ N- ’

(2.9)

wobei sich die Indizes + bzw. — auf eine Ausrichtung der z-Komponente der magnetischen Momente
(nicht der Spins) parallel bzw. antiparallel zum magnetischen Fiithrungsfeld beziehen, so folgt aus
den Gln. (2.7) und (2.8) fiir die z-Komponente der Magnetisierung aus Gl. (2.6)
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N h
M. =P |nl = Publg (2.10)
mit der Teilchendichte n := N/V.
Bei jeder spéter in dieser Arbeit diskutierten Manipulation der Magnetisierung des Ensembles durch
zusdtzliche Magnet- und Hochfrequenzfelder wird davon ausgegangen, dass die Magnetisierung im
Ausgangszustand in z-Richtung zeigt, d. h. fiir ihren Betrag gilt M = M,.

Zur Beschreibung seiner Dynamik ldsst sich der Magnetisierungsvektor als klassische Grofle
behandeln.

2.2 Polarisierte Edelgase als MR-Kontrastmittel

Die potentielle Energie eines magnetischen Moments /i in einem &ufleren Magnetfeld B betragt

E=—ji-B . (2.11)

Dabher ist die Energiedifferenz AFE zweier benachbarter Eigenwerte des magnetischen Moments mit
den Indizes m und m — 1 in einem in z-Richtung zeigenden Magnetfeld nach Gl. (2.3)

AFE := (um — tm—1)B=vhB . (2.12)

Diese Energieaufspaltung nach den Projektionen der magnetischen Momente auf die Magnetfeld-
richtung heiffit Zeeman-Aufspaltung. Die Indizes m bzw. m — 1 beziehen sich hier auf die Projektion
des Kernspins auf die Magnetfeldachse, d. h. bei negativem « (wie z. B. beim 3He) besitzt wegen
il T (Gl. (2.2)) der Zustand mit groflerem m die hohere Energie im Magnetfeld.

Im thermischen Gleichgewicht geniigen die Besetzungszahlen N,, der einzelnen Energieniveaus der
Boltzmann-Statistik und es gilt

Np1 AE N, (I-m)AE

wobei kp die Boltzmann-Konstante und 7' die absolute Temperatur in Kelvin bezeichnen.
Damit ldsst sich der Betrag der Langsmagnetisierung eines Ensembles von Atomkernen mit

Kernspin-Quantenzahl T und gyromagnetischem Verhéltnis v im thermischen Gleichgewicht unter
dem Einfluss eines magnetischen Fiithrungsfelds B nach Gl. (2.1) wie folgt berechnen:

I I
1 N~ R __mN,
— E Nm L = i mefl ~

I
V m=—1 VZm:—I Nm
21

_ nyh _ JAE\ n+?R’BI(1+1)
~orrr 2l ”(1 kBT)_ 3kpT

(2.14)
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N = ZIm:,INm ist die gesamte Teilchenzahl des Ensembles, n die Teilchendichte in m~3. Die
verwendete Naherung gilt bei hohen Temperaturen, in jedem Fall jedoch bei Raumtemperatur.
Gl. (2.14) kann als Verallgemeinerung von Gl. (2.10) fiir beliebige Kernspin-Quantenzahlen T im
thermischen Gleichgewicht aufgefasst werden.

Fiir das Zweiniveausystem (I = 1/2) folgt aus der linken Seite von Gl. (2.13) mit den Defi-
nitionen aus Gl. (2.9)

N exp | — AF] (2.15)
N+ kgT

und damit sowie mit der Definition der Polarisation aus Gl. (2.9) der Ausdruck fiir die Boltzmann-
Polarisation

N (el 1) AE| WB _|uB
Pg = 7 = tanh Py tanh T Sk (2.16)
N- (eXp( kBTl) + 1) 2ksT BT BT

Bei der Néherung im letzten Schritt wurde wieder |u| B < kT verwendet.

Der Grad der Boltzmann-Polarisation nach Gl. (2.16) liegt z. B. fiir magnetische Momente
in der fiir Atomkerne typischen Gréfienordnung von 10726 J/T bei Korpertemperatur und B = 1 T
nur bei Pg ~ 107%...107°. Bei Protonen reicht dies aus, um Kernspintomographie betreiben zu
konnen, bei der das Signal proportional zur zeitlichen Anderung der Magnetisierung ist (Kap. 3).
Vergleicht man aber die Magnetisierung nach Gl. (2.10) fiir die beiden Spin-1/2-Systeme Protonen
und ®He, deren gyromagnetische Verhéltnisse betragsmiBig shnlich sind, zeigt sich, dass zumindest
die um drei bis vier Groflenordnungen geringere Teilchendichte n von Gasen unter Normalbe-
dingungen im Vergleich zu Protonen im Korper durch eine erhohte Polarisation ausgeglichen
werden muss, um polarisierte Gase als Kontrastmittel zur MR-Bildgebung verwenden zu koénnen.
Unter Beriicksichtigung weiterer Randbedingungen errechnet [Gro96] einen Polarisationsgrad von
30 ... 40 %, um unter typischen klinischen MRT-Bedingungen (u. a. B = 1.5 T) mit 3He zu einem
mit Protonenaufnahmen vergleichbaren Signal-zu-Rausch-Verhéltnis zu gelangen.

Man spricht von einem hyperpolarisierten Gas, wenn sein Polarisationsgrad oberhalb der Boltzmann-
Polarisation liegt. Dies wird erreicht, wenn die Besetzungszahlen der Energieniveaus in Gl. (2.9)
durch atom- und kernphysikalische Prozesse gezielt verdndert werden. Hierauf soll nun kurz
eingegangen werden.

2.2.1 Die Polarisationsmethode des optischen Pumpens metastabiler Ato-
me

Die ausfiihrliche quantitative Beschreibung des optischen Pumpens von >He via metastabiler Atome
sowie die dadurch inzwischen erreichte Kernspinpolarisation des Grundzustands gemifl Gl. (2.9) von
iiber 90 % sind Bestandteil der Dissertation [Wol04]. An dieser Stelle soll lediglich eine qualitative
Beschreibung unter Einbeziehung nur der wichtigsten Parameter erfolgen.

Das metastabile optische Pumpen von 3He findet bei Raumtemperatur in einem mdglichst
homogenen Magnetfeld der GroBenordnung 10 G statt!, das die Quantisierungsachse aller beteilig-

In einer laufenden Dissertation in unserer Arbeitsgruppe wird derzeit in Zusammenarbeit mit dem La-
boratoire Kastler Brossel der ENS Paris das optische Pumpen von 3He unter abweichenden Druck- und
Magnetfeldbedingungen untersucht [Bat06].
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ten magnetischen Momente vorgibt. Der eigentliche optische Pumpprozess in die 2 3Pg 1 o-Zustéinde
durch resonantes, zirkular polarisiertes Laserlicht? erfolgt nicht aus dem 1 'Sy-Grundzustand, son-
dern aus dem metastabilen 2 3S;-Zustand, bei dem ein Elektron des Heliums die Hauptquantenzahl
2 annimmt (Abbn. 2.1 und 2.2).

3p0
'y 7'y PO’ F= 1/2
3p P><| F=3/2
1 P,,F=1/2
3p2 Py, F=3/2
I P, F=5/2
D,D, D, C, G, G GGy G Gy Cs Gy
F=1/2
351
F=3/2

Abbildung 2.1: Die Termschemata von 3He (C) und *He (D) mit den nach [Nac85] be-
zeichneten 2 38; — 2 3P-Ubergingen. Da *He keinen Kernspin besitzt, hat es auch keine
Hyperfeinstruktur.

Die Bezeichnungen der Zustéinde sowie der optischen Ubergiinge in Abb. 2.1 erfolgt nach [Nac85]. Die
Uberginge sind nach aufsteigenden Energien nummeriert. Die zum optischen Pumpen geeignetsten
Ubergiinge sind Cg und Cg, die aus den beiden Hyperfeinzustinden F = 1/2 bzw. F = 3/2 des
metastabilen 2 3S;-Zustands in den 2 3Py-Zustand fithren.

Die Lebensdauer des metastabilen Zustands, der wegen der Drehimpulserhaltung und des Interkom-
binationsverbots zwischen Singulett- und Triplettzustéinden nicht iiber Strahlungsprozesse zerfallen
kann, ist durch die Diffusionszeit zwischen den Winden der optischen Pumpzelle limitiert und be-
trégt in unserem Fall etwa ¢y = 1 ms. Die Besetzung dieses Zustands durch Ziinden einer schwachen
Gasentladung (etwa 1 ppm der 3He-Atome befinden sich dann im metastabilen Zustand) in der
optischen Pumpzelle ist notwendig, weil sich die Energiedifferenz zwischen Grundzustand und me-
tastabilem Zustand von 19.8 eV entsprechend 62.6 nm Wellenlinge einem laseroptischen Ubergang
entzieht (Abb. 2.2).

Die Gasentladung wiederum erfordert einen niedrigen Druck des Heliums von etwa 1 mbar, was
das metastabile optische Pumpen von einer anderen Methode zur Hyperpolarisation von >He,
dem Spinaustauschpumpen® unterscheidet und eine sp#tere moglichst polarisationsverlustfreie

2Prinzipiell funktioniert das optische Pumpen auch mit nichtkohéirenten Lichtquellen, jedoch ist dann z. B.
die spektrale Leistungsdichte wesentlich geringer und der Pumpprozess daher wenig effizient (Einzelheiten
hierzu siehe [Wol04]).

3Das Spinaustauschpumpen findet zwar bei Normaldruck statt, die dabei erreichbaren Polarisationsgrade
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Mischung
durch StoRRe

2% (F=172) /l\ /R isotrope
/ Reemission
1083 nm Ce ()
235, (F=1/2) [ —
C7 (o) C/9 (o) __
3 - - I:I L
2°5,(F=312) 3/2 1/2 -1/2 -3/2
metastabile
19.8 eV AUS:?}ESCh-
stoRe

s e = A

M

Abbildung 2.2: Das Prinzip des metastabilen optischen Pumpens von ®He durch resonante
Absorption von zirkular polarisiertem Laserlicht und metastabile Austauschstifse.

Komprimierung des Gases auf fiir den Anwender oder zum Transport notwendige Driicke von
zumeist mehreren bar erforderlich macht (Kap. 2.2.2).

Das angelegte Magnetfeld bewirkt eine Aufspaltung der Hyperfeinzustinde in die Zeeman-
Niveaus mit den magnetischen Quantenzahlen mg (Abb. 2.2). Durch Einstrahlen von linkszirkular
polarisiertem (o~ -) Laserlicht werden ausschlielich Ubergéinge mit Amp = —1 angeregt. Die
Begriindung fiir diese Wahl folgt am Ende dieses Abschnitts.

Wihrend der Lebensdauer des 2 3Py-Zustands von tc ~ 100 ns fithren atomare Sto8e zu strahlungs-
losen Ubergéngen in die anderen 2 ®P-Niveaus, die unter den o. g. Bedingungen niherungsweise
gleichbesetzt sind. Diesen Vorgang bezeichnet man als ,,collisional mixing“. Durch die annéhernde
Gleichbesetzung der 2 3P-Zustinde erfolgt deren Abregung praktisch isotrop in simtliche Zeeman-
Niveaus der 2 3S;-Hyperfeinzustinde. Damit wird bei der Reemission kein Netto-Drehimpuls auf
die Atome tibertragen und zur Ausrichtung der Spins trigt nur der selektive Anregungsprozess bei.

Im 2 3S;-Zustand sind Hiillen- und Kernspin der einzelnen 3He-Atome durch die Hyperfein-
wechselwirkung miteinander gekoppelt. Durch die kurze Dauer der Hyperfeinwechselwirkung von

und vor allem Produktionsraten von polarisiertem *He sind jedoch deutlich geringer als beim metastabilen
optischen Pumpen [Sch04a].
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ty ~ 0.2 ns geht diese der Laseranregung voraus und die ¢~ -Laserabsorption erfolgt bevorzugt aus
den Zustéinden mit m; > 0. Dadurch wird der Kernspin der metastabilen Atome bevorzugt in der
gewiinschten Richtung entgegengesetzt der Magnetfeldachse ausgerichtet.

Wihrend der langen Lebensdauer ty; des metastabilen 2 3S;-Zustands erfahren diese angeregten
Atome jedoch zahlreiche St68e mit unpolarisierten Grundzustandsatomen. Die Stofizeit liegt dabei
in der Groflenordnung von Pikosekunden und ist damit viel geringer als die Hyperfeinwechselwir-
kungszeit ty. Daher beeinflussen diese Stéfle den Kernspin nicht; sie fithren jedoch zum Austausch
der Anregungsenergien zwischen den Stofipartnern. Dies lédsst sich als Gleichgewichtsreaktion
formulieren:

‘3He(A,mI =—1/2) + *He*(B,mp) = *He*(A,mp — 1) + 3He(B,m; = 1/2)‘ . (2.17)

A und B bezeichnen die Atomkerne, * den metastabilen Zustand.

Nun zur Begriindung der Wahl von o7 -Licht: Da durch den Polarisationsprozess keine Be-
setzungsinversion des 3He-Grundzustands aufgebaut werden soll, die spontan durch einen
Maserprozess zerfallen konnte, muss von den beiden Zustédnden mit m; = £ 1/2 der energiedrmere
angereichert werden. Dies ist nach den Gln. (2.11) und (2.2) fiir sy, < 0 der m; = —1/2-Zustand.
Durch das optische Pumpen, das direkt nur die metastabilen Zustinde beeinflusst, muss in dem in
Gl. (2.17) dargestellten Gleichgewicht also der metastabile Zustand auf der rechten Seite angereichert
werden, damit sich das Gleichgewicht zur linken Seite hin verschiebt und der Grundzustand mit
my; = —1/2 angereichert wird. Auf die metastabilen Heliumatome muss demnach durch zirkular
polarisiertes Laserlicht ein Netto-Drehimpuls von —hA pro Lichtquant iibertragen werden, um von
3He*(mp) zu 3He*(mp — 1) zu gelangen (Abb. 2.2). Beziiglich der Magnetfeldachse als Quantisie-
rungsachse muss das Laserlicht also o~ -polarisiert sein, um das energieirmere Zeeman-Niveau des
Grundzustands anzureichern.

2.2.2 Der Mainzer *He-Polarisator

Der Mainzer 3He-Polarisator arbeitet nach dem Prinzip des metastabilen optischen Pumpens, das in
Kap. 2.2.1 qualitativ erliutert wurde. Sein Aufbau ist in Abb. 2.3 schematisch dargestellt, Details
sind in [Sch04a] beschrieben.

Nach einer mehrstufigen Gasreinigung durch verschiedene Getter gelangt das 3He-Gas bei einem
Druck von etwa 1 mbar in die fiinf jeweils ca. 2.4 m langen optischen Pumpzellen, von denen aus
Griinden der Ubersichtlichkeit hier nur zwei dargestellt sind. Die Elektroden zur Anregung der
Gasentladung in den Pumpzellen fehlen in der schematischen Abbildung aus demselben Grund.
Beim Lasersystem handelt es sich um zwei Yb-Faserlaser mit einer Maximalleistung von jeweils
15 W. Die Wellenléinge liegt bei 1083 nm (vgl. Abb. 2.2). Durch ein System von optischen Elementen
(Strahlteilerwiirfel, A/4-Plidttchen und Linsen), das in der Abbildung stark vereinfacht dargestellt ist,
wird das linear polarisierte Laserlicht in mehrere aufgeweitete, nicht divergente, zirkular polarisierte
Teilstrahlen umgewandelt, die mit einer Leistungsdichte in der Gréflenordnung von 1 W/cm? auf
die optischen Pumpzellen treffen und von einem dichroitischen Spiegel am Ausgang der Pumpzelle
reflektiert werden. Die Spiegel sind fiir das Licht einer anderen Wellenléinge durchlissig, das zum
Polarisationsnachweis verwendet wird [Wol04].

Das in den Pumpzellen kernspinpolarisierte Gas wird von einem hydraulischen Kompressor zunéchst
bis zu einem Druck von einigen 100 mbar (je nach benétigter Gasmenge) in eine Zwischenspeicher-
zelle komprimiert, bevor es beim gewiinschten Druck in eine abnehmbare Zelle abgefiillt wird. Dieser
zweistufige Kompressionsvorgang ist notwendig, da bei einem Hub des Kopressorkolbens von ca. 1 m
und den vorhandenen Totvolumina nur so die gewiinschten Enddriicke von mehreren bar erreicht
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Abbildung 2.3: Schematische Darstellung des Mainzer 3 He-Polarisators mit Gasreinigungs-
system, optischen Elementen und hydraulischem Kompressor.

werden konnen. Der Kompressor ist vollstdndig aus unmagnetisierbaren Materialien aufgebaut,
um bei den Kompressionsvorgéngen die Kernspinpolarisation nicht durch Magnetfeldgradienten zu
zerstoren (Kap. 2.3.1).

Das Magnetfeld betriagt etwa 8 G und besitzt am Ort der Speicherzelle einen relativen radialen
Gradienten von 0,B,/B < 2 -107%/cm [Sch04a]. Fiir die Anreicherung des energieirmeren
Grundzustandniveaus wird aus den in Kap. 2.2.1 genannten Griinden o~ -Licht verwendet. Dies
fithrt dann nach Gl. (2.11) zu einer Verstirkung des Magnetfelds am Ort der Abfiillzelle, die mit
einigem experimentellen Aufwand auch messbar ist [Bat06].

Abb. 2.4 zeigt den Mainzer *He-Polarisator von beiden Seiten. Das Lasersystem befindet sich
oberhalb des abgebildeten Bereichs. Die erreichbare Kernspinpolarisation in Abhéngigkeit von der
Produktionsrate ist in Abb. 2.5 dargestellt. Diese Leistungsdaten stellten zum Zeitpunkt ihrer
Erhebung im Jahr 2004 weltweit den alleinigen Spitzenwert dar. Daher wurde beim Nachbau eines
dhnlichen, aber einfacher zu bedienenden Geréts (, HELIOS*) fiir den Betrieb am Forschungsreaktor
FRM-II in Miinchen von einem Ingenieurbiiro unter Beachtung der CE-Sicherheitsrichtlinien auf
das soeben beschriebene System zuriickgegriffen. Dabei konnte u. a. die Olhydraulik durch ein
komfortabler zu betreibendes System aus einem Linearantrieb mit einem auflerhalb des beziiglich
der Magnetfeldhomogenitéit kritischen Bereichs befindlichen, ausreichend starken Elektromotor
ersetzt werden [Sch04a].
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Abbildung 2.4: Der Mainzer 3 He-Polarisator, von der Seite der optischen Pumpzellen (links)
und des Kompressors (rechts) aus gesehen.
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Abbildung 2.5: Die aktuellen Leistungsdaten des Polarisations-Kompressionssystems. Der
Polarisationsgrad des abgefiillten 3 He-Gases ist als Funktion des Produktionsflusses darge-
stellt.
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2.3 Die Relaxation

Bei der Beschreibung der Relaxationsprozesse in einem Zweiniveausystem unterscheidet man zwi-
schen longitudinaler und transversaler Relaxation. Die folgende Aufzéhlung der verschieden Relaxa-
tionsprozesse erhebt keinen Anspruch auf Vollstdndigkeit, sondern wurde so gewihlt, dass Prozesse,
die im Verlauf dieser Arbeit Erwiéhnung finden, betrachtet und voneinander unterschieden werden
koénnen.

2.3.1 Die longitudinale Relaxation

Die Hyperpolarisation nach Gl. (2.9) ist zeitlich nicht stabil, sondern strebt mit der Zeit gemif} der
Funktion

P(t) = (P(t=0)— Pg) e /T 4+ Py (2.18)

der Boltzmann-Polarisation Pg aus Gl. (2.16) entgegen. Dieser Prozess heifit ,,longitudinale Relaxa-
tion®. Zu deren Zerfallsrate 1/7; tragen unter den betrachteten Umsténden vier Terme bei, die nun
nacheinander diskutiert werden:

11 1 1 1
n© @ ®

(2.19)

e Die Gradientenrelaxation 1/T 1(G) durch Selbstdiffusion der Atome in einem réumlich
verdnderlichen Magnetfeld erfolgt, weil die magnetischen Momente durch ihre statistische Be-
wegung in den Einfluss zeitlich verdnderlicher Magnetfelder geraten. Das Spektrum der auftre-
tenden Frequenzen enthilt dann auch Anteile in der Nihe der Ubergangsfrequenz w = |AE| /h
zwischen den beiden Zeeman-Niveaus aus Gl. (2.12), was mit der Rate

N 2 N 2
L VB.| +|VB,

Tl(G) B2

(2.20)

zu einer Umbesetzung der Energieniveaus in Richtung der Boltzmann-Verteilung fiithrt [Sch65],
[Cat88]%. D ist die Diffusionskonstante in m?/s; die vorherrschende Richtung des Magnetfelds
ist z. Wegen der Proportionalitidt von 1/T1(G) zu D (Gl. (2.20)) sind zum Transport von hy-
perpolarisiertem 3He moglichst hohe Driicke zu wihlen, um die Selbstdiffusion zu minimieren.
Aus Sicherheitsgriinden ist allerdings eine Grenze von 2.7 bar fiir Standardtransporte nicht zu
iiberschreiten.

e Die Relaxationsrate an der Glaswand der umgebenden Speicherzelle 1/ Tl(Z) ist die Summe der
reinen Wandrelaxationsrate 1 /Tl(w) und der Relaxationsrate durch eingeschleppte magneti-
sierbare Partikel 1/ Tl(M).

“Fiir sehr geringe Driicke, d. h. schnelle Diffusion zwischen Gefifiwénden ist in [Cat88] auerdem eine von
Gl. (2.20) abweichende Relation angegeben, die aus der Bertiicksichtigung der Randbedingungen mittels Dif-
fusionsmoden (Kap. 6.3.1) resultiert. Dabei ist zu beachten, dass im Abstract von [Cat88] Relaxationszeiten
mit Raten verwechselt wurden.

Um den Zusammenhang zwischen den Resultaten von [Sch65] und [Cat88] zu verstehen, bedarf es
zusitzlicher Informationen. Er wird daher erst in Kap. 7.1 dieser Arbeit hergestellt.
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Die Wandrelaxationsrate ist druckunabhingig und proportional zum Oberflichen/Volumen-
Verhéltnis A/V der Speicherzelle. Sie beinhaltet einen Term durch Adsorption an der Ober-
fliche und einen Term durch Diffusion in die Matrix des Oberflachenmaterials:

1 1 n 1
= — X
Tl(W) Tl(Ad) Tl(lef)

é . (2.21)

Eine ausfiihrliche Diskussion der longitudinalen Relaxation von hyperpolarisiertem 2He in
Glaszellen findet sich in [Sch04al, [Sch06a], [Sch06b] und [Den06].

e Die dipolare Relaxationsrate 1/T 1(D) parametrisiert magnetische Wechselwirkungen der kern-
magnetischen Momente untereinander. Sie ist abhéingig von der Teilchendichte und betrigt
fiir *He in der Nihe der Raumtemperatur [New93]

1 plbar]
7 T 2.76h - T[K]

(2.22)

o Fiir die Relaxationsrate durch Beimischungen paramagnetischer Fremdgase 1/ Tl(P) spielt hier
nur der Partialdruck von Sauerstoff eine Rolle, der in Kap. 4.2 ausfiihrlicher diskutiert wird.

Die einzelnen Relaxationsraten addieren sich nach Gl. (2.19) zu der gesamten longitudinalen Rela-
xationsrate 1/7;. Diese kann bei der Lagerung von hyperpolarisiertem 3He in geeigneten Speicher-
gefiflen und ausreichend homogenen Magnetfeldern (Kap. 8) bei Raumtemperatur und einem Druck
von ca. 2.5 bar iiber 100 h betragen. Erst nach dieser Zeit ist die Polarisation auf den 1/e-ten Teil ih-
res Anfangswerts abgefallen, was einen mehrtégigen Transport von hyperpolarisiertem *He von einer
zentralen Produktionsstétte zu externen Anwendern erlaubt [Bee03], [Sch04a]. Im Rahmen eines EU-
Projekts haben bereits zahlreiche Transporte von hyperpolarisiertem 3He-Gas durch kommerzielle
Transportunternehmen von Mainz aus zu verschiedenen Anwendern innerhalb Europas stattgefunden
[PHIOO], [Wil02]. Auch ein inzwischen erfolgter Transport in die USA verlief erfolgreich.

2.3.2 Die transversale Relaxation

Im Vorgriff auf Kap. 3.1 sei bereits an dieser Stelle erwéihnt, dass die Magnetisierung eines Ensembles
von magnetischen Momenten in einem dufleren Magnetfeld eine Prézessionsbewegung um die Mag-
netfeldachse ausfithrt, wenn sie zuvor um einen gewissen Winkel aus der Richtung des magnetischen
Fithrungsfelds ausgelenkt wurde. Die Prézessionsfrequenz ist die Larmorfrequenz im lokal vorhan-
denen Magnetfeld (Gl. (3.4)). Die relativen Prézessionsphasen der einzelnen magnetischen Momente
dndern sich aufgrund verschiedener Einfliisse mit der Zeit, was zu einer vollstindigen Dephasierung
der magnetischen Momente und damit zum vélligen Verlust der transversalen Magnetisierung fiihrt®.
Dieser Prozess wird als ,transversale Relaxation® bezeichnet. Falls die Wechselwirkungen der mag-
netischen Momente untereinander geniigend kurzreichweitig sind und alle Prozesse, die zur trans-
versalen Relaxation beitragen, auf Energieskalen weit unterhalb der Zeeman-Aufspaltung aus GI.
(2.12) stattfinden, erfolgt auch die Abnahme der transversalen Magnetisierung exponentiell [Blo48],
[Cal93a] und mit der effektiven transversalen Relaxationsrate

5Dies bedeutet jedoch nicht, dass unmittelbar nach der Auslenkung eine definierte Phasenbeziehung der
einzelnen magnetischen Momente zueinander bestiinde.
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1 1 1
=4 2.2
T Cn e (229

Beriicksichtigt man aulerdem die Diffusionsbewegung der Atome in einem inhomogenen Magnetfeld

mit konstantem Gradienten G (Kap. 3.2.1), erfolgt mit der entsprechenden Diffusionskonstante D
(Kap. 4.1.2) eine zusitzliche Signalabschwichung geméfl [Tor56)

(2.24)

S(t) = S(t = 0) exp (-W) :

3

die trotz ihres qualitativ anderen zeitlichen Verlaufs (¢3 statt ¢ im Exponenten) oft wie ein zusétzlicher
Beitrag zu 1/T5 in Gl. (2.23) behandelt wird, d. h. die effektive transversale Relaxation wird in der
Praxis oft durch einen einfachen exponentiellen Zerfall der transversalen Magnetisierung angenéhert.

Die beiden Terme auf der rechten Seite von Gl. (2.23) werden nun nacheinander néher be-
trachtet.

e Die vom dufleren Magnetfeld unabhiingige transversale Relaxationsrate 1/T5 beinhaltet auch
die longitudinale Relaxationsrate 1/77 nach Gl. (2.19) und ldsst sich wie folgt ausdriicken
[Kop56]:

1 1 1
=4+ 2.2
T, 2T + T (2:25)

Die Rate 1/Ty ist die Summe aus den transversalen Relaxationsraten 1 /T2(D) durch Dipol-
Dipol-Wechselwirkungen, 1 /TQ(E) durch Phasenénderungen bei Spinaustauschprozessen und
1/ T2(¢) durch phasenverédndernde Stéfe.

In Festkorpern gilt wegen der hohen Spinaustauschrate Ty < T7. Dies fiihrt z. B. dazu, dass

bei der klinischen Protonen-MRT Knochenanteile im Korper aufgrund sehr kurzer T5-Zeiten
ein geringeres Signal ergeben als anhand ihrer Protonendichte erwartet®.

In Fliissigkeiten und dichten Gasen (etwa bei Standardbedingungen) gilt T4 ~ 2T und daher
Ty ~ Ty [Kop56].

In Gasen geringer Teilchendichte gilt T — oo und daher Ty & 2T} [S1i92]. Auf dieser Niherung
basieren z. B. die rechnerischen Betrachtungen der transversalen Relaxation von *He in [Gre90].

e Eine transversale Relaxation in inhomogenen #ufleren Magnetfeldern durch unterschiedliche
Prézessionsfrequenzen findet nicht nur bei diffusiver Dephasierung (Gl. (2.24)), sondern auch
auch in einem rdumlich ausgedehnten Ensemble ruhender magnetischer Momente statt. Die
entsprechende Relaxationsrate wird hier 1/ TQ(G) genannt und ist die Summe dreier Teilra-
ten: Die Rate 1/ TQ(SGQ) bezieht sich auf die bei einem MR-Experiment absichtlich geschalteten
Magnetfeldgradienten (Kap. 3), 1 /Tz(B) ist die transversale Relaxationsrate aufgrund von In-
homogenititen des statischen Magnetfelds und 1/ TQ(X) beinhaltet den Anteil der Magnetfeld-

gradienten, der durch Schwankungen der magnetischen Suszeptibilitdt im zu untersuchenden
Objekt bzw. Subjekt entsteht (siche hierzu auch die Gln. (5.7 ff)).

SAuf den Zusammenhang zwischen T5-Zeit und Signalamplitude wird in Kap. 3.2 dieser Arbeit niiher einge-
gangen.
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Die effektive transversale Relaxationszeit Ty aus Gl. (2.23) ist bei polarisiertem 3He unter praktisch
allen Bedingungen wesentlich kiirzer als T und 737 und liegt etwa in der Gréflenordnung von einigen
Millisekunden (etwa 10 ms in der menschlichen Lunge bei By = 1.5 T [Che99]). Da die transversale
Magnetisierung jedoch bei jeder Anregung, d. h. bei jeder neuen Auslenkung der Magnetisierung aus
der Hauptmagnetfeldrichtung, erneuert wird, spielt T3 nur bei MR-Experimenten (Kap. 3), nicht
aber bei der Speicherung und dem Transport hyperpolarisierter Gase eine Rolle.



Kapitel 3

Die M R-Bildgebung

Bei der MR-Bildgebung soll im Wesentlichen die ortsabhéngige Dichte dN/dV der Kernspins rekon-
struiert werden, die nach Gl. (2.10) fiir ein Zweiniveau-System proportional zum Betrag der in Gl.
(2.1) eingefithrten Magnetisierung M (%) ist.

3.1 Physikalische Grundlagen

Die Bewegungsgleichung fiir ein klassisches magnetisches Moment (i in einem dufleren Magnetfeld B
lautet:

jit) =y fi(t) x B(t) . (3.1)

v ist das gyromagnetische Verhiltnis aus Gl. (2.2). Zeigt das Magnetfeld in z-Richtung, d. h.
B = By€,, und das magnetische Moment ist um einen Winkel o gegen die Magnetfeldachse ver-
kippt, also

L sin o cos ¢
A= | psinasing (3.2)
[4COS v

mit dem beliebigen Azimutwinkel ¢, so folgt aus Gl. (3.1)

i =—vBou sina€, . (3.3)

€, ist der Einheitsvektor in azimutaler Richtung, d. h. das magnetische Moment wandert mit der
Winkelgeschwindigkeit || Bp um die Magnetfeldachse. Diese Bewegung heifit ,, Larmor-Prézession®.
Die charakteristische Larmorfrequenz &y [rad/s] bzw. 7 [Hz] der Atomkerne eines Isotops mit mag-

netischem Moment /:j = 7f in einem #ufleren Magnetfeld EU betrédgt demnach

(,30 = —’yéo = —271"150 = 27Tl70 . (34)

Die Minuszeichen bedeuten, dass bei positivem gyromagnetischem Verhéltnis v bzw. v eines Isotops
die Prézessionsbewegung im mathematisch negativen Sinn um die Fiihrungsmagnetfeldachse By er-
folgt. Die Energie hwy = h vy entspricht der Energiedifferenz zweier Zeeman-Niveaus in Gl. (2.12).

17



18 KAPITEL 3. DIE MR-BILDGEBUNG

Die Bewegungsgleichung (3.1) gilt, wie in Kap. 2 geschildert, auch fiir die makroskopische Magnetlsle—

rung M eines Ensembles von quantenmechanischen Teilchen mit magnetlschen Momenten [i, ul = fyZI,
Auch eine um einen Winkel o aus der Richtung eines Magnetfelds B ausgelenkte Magnetisierung
priizediert also nach Gl. (3.3) mit der Larmorfrequenz |y| B um die Magnetfeldachse B. Die zeitliche
Anderung der Transversalkomponente der priizedierenden Magnetisierung in einer Probe wird dann
bei der MR-Bildgebung ausgenutzt, um in einer senkrecht zur Fithrungsmagnetfeldachse angebrach-
ten Induktionsspule ein Spannungssignal zu erzeugen.

3.1.1 Die Klappmethode

Die einfachste Methode, den Magnetisierungsvektor M, aus der Magnetfeldachse By auszulenken,
ist das voriibergehende zusétzliche Anlegen eines konstanten transversalen Magnetfelds B,. Beim
ausreichend schnellen Einschalten des Bi- Felds, d. h. tgehair < 1 / (|| Bo) kann sich der Magneti-
sierungsvektor nicht adiabatisch entlang der neuen Feldrichtung Bo + 31 ausrichten und prézediert
daher mit dem Polarwinkel o« = arctan um die neue Magnetfeldachse Bo + 31 Dauert das Anle-

gen des B,-Felds viel linger als die transversale Relaxationszeit T5 aus Kap. 2.3.2, jedoch kiirzer als
die longitudinale Relaxationszeit 77 aus Kap. 2.3.1, wird die Magnetisierung unmittelbar vor dem
Ausschalten des B;-Felds durch die senkrechte Projektion der urspriinglich in Eo—Richtung zeigenden
Magnetisierung auf die EO + El—Achse beschrieben und ihr Betrag M; ist daher um den Faktor cos «
reduziert.

Nach dem schnellen Ausschalten des Bj-Felds priizediert die Magnetisierung dann um die By-
Richtung. Nach mehreren T45-Zeiten zeigt sie wieder in ég—Richtung und ihr Betrag M, hat sich
erneut um den Faktor cos a verringert.

Dieser Zusammenhang ist in Abb. 3.1 verdeutlicht.

= &

=

Abbildung 3.1: Die zeitliche Entwicklung des Magnetisierungsvektors bei der Klappmethode.

Ein kompletter Zyklus aus Ein- und Ausschalten des B,-Felds mit jeweils folgender Wartezeit tg und
T, > tg > 15 bewirkt also eine Abnahme des Betrags der Magnetisierung! um den Faktor cos? o
mit o = arctan . Der mit der Klappmethode maximal erreichbare Klappwinkel ist also durch das

Verhéltnis der maxnnal erreichbaren Bi- zur By-Magnetfeldstirke? gegeben.

'Bei hyperpolarisierten Gasen ist dieser Abbau des Betrags der Magnetisierung irreversibel.
2Wie im technischen Sprachgebrauch iiblich, wird in dieser Arbeit der Begriff , Feldstirke* auch fiir die



3.1. PHYSIKALISCHE GRUNDLAGEN 19

3.1.2 Die Frequenzmethode
Aus der Bewegungsgleichung (3.1) fiir klassische magnetische Momente in einem dufleren Magnetfeld
By cos wypt

E(f) = Bl SinHFt ; (35)
By

das ein statisches By-Feld in z-Richtung mit einem iiberlagerten schwachen®, transversalen und
mit der Frequenz &up rotierenden® Magnetfeld repriisentiert, lassen sich fiir die makroskopische
Magnetisierung im Laborsystem M eines Zweiniveau-Systems aus Gl. (2.1) unter Vernachlissigung
von longitudinaler und transversaler Relaxation® (Kap. 2.3) und mit der Transformation

R COS wHFt sin wHFt 0 .
M'(t)=| —sinwprt coswmrt 0 | M(t) (3.6)
0 0 1

in das mit Jyr um die z-Achse rotierende Bezugssystem die Bloch’schen Gleichungen in der Form

- (wur + vBo) M, (1)
M'(t) = | ¥BIML(t) — (wnr +vBo) My (t) (3.7)
=By My (t)

aufstellen®. Dabei wurde die Vorschrift fiir die Zeitableitung im rotierenden Koordinatensystem
M(t) = LM (t) + Byur x M(t) — M'(t) = L (M(t) ~ Bur X M(t)) (3.8)
verwendet, wobei L die Drehmatrix in Gl. (3.6) ist.

Fir die zirkulare Einstrahlung des Bj-Felds gemif Gl. (3.5) gilt mit der Transformationsgleichung
(3.6):

B —p, . (3.9)

Definiert man wq := |y| Bg und w; := || B, so nimmt Gl. (3.7) die Form

- (wo — war) M, (t) . w1
M'(t) =signy | wiML(t) — (wo — wur)ML(t) | =signy M'(t) x 0 (3.10)
—wlM;(t) Wo — WHF

magnetische Induktion B verwendet, sofern sie nicht explizit von der Erregung H unterschieden werden
muss.

3Der Fall einer im Vergleich zu By nicht geringen B;-Amplitude wird in [Abr73], S. 53 und Kap. XII diskutiert.
“Nach Gl. (3.4) werden durch eine zirkulare HF-Anregung mit dem Drehsinn in Gl. (3.5) magnetische Mo-
mente mit negativem gyromagnetischen Verhiltnis, wie z. B. *He-Kerne, angeregt.

5Die Losung der Bloch’schen Gleichungen fiir den hyperpolarisierten Fall, zirkulare HF-Einstrahlung und
unter Beriicksichtigung von longitudinaler und transversaler Relaxation findet sich in Anhang A dieser
Arbeit.

SFiir 4 > 0 erfolgt die zirkulare HF-Einstrahlung mit umgekehrtem Drehsinn, d. h. in G1. (3.7) muss lediglich
wur durch —wnr ersetzt werden.
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an. Anschaulich bedeutet das Kreuzprodukt in Gl. (3.10), dass im rotierenden Koordinatensystem der
w1
Magnetisierungsvektor um den Vektor sign -y 0 gedreht wird. Die Drehgeschwindigkeit
Wo — WHF
ist durch den Betrag dieses Vektors gegeben.
Mit der Randbedingung )M’(t)‘ = ‘]\2(7&)‘ = My und der Anfangsbedingung M’(0) = M(0) = M, @,

folgt aus der exakten Losung” von Gl. (3.10) mit o’ := \/(war — wo)? + w?

7“’1@2;‘”“) (1 — cosw't)

M'(t) = My sign y 2} sinw't (3.11)

2
1— 25 (1—cosw't)

die sog. ,Majorana-Formel“ fiir den Klappwinkel

Mt —wo)? +wi 't
Z(o) = arccos (wne wo)w:g wi cos(w't) . (3.12)

a(t) = arccos

Fiir den Resonanzfall wpr = wy folgt aus Gl. (3.12):

a(t) = |y| Bt (3.13)

mit 0 < o < 7. Fiir den Fall einer langsam variierenden Amplitude Bj(t) mit ’Bi (t)‘ < |y Bi(t)?Vt

gilt im Resonanzfall:

at) ~ |7|/B{(t’)dt’ . (3.14)

Im Gegensatz zur Klappmethode (Kap. 3.1.1) braucht man also bei der Frequenzmethode nicht
zwingend grofle Bi-Amplituden mit sehr steilen Flanken, um bei starken By-Feldern, wie sie bei der
Kernspintomographie oft verwendet werden, ausreichende Klappwinkel zu erreichen. Daher findet in
der Kernspintomographie nur diese Methode Anwendung.

In der Praxis erfolgt die HF-Anregung im Widerspruch zu Gl. (3.5) jedoch oft mit nur einer An-
regungsspule bzw. mit nur einem Spulenpaar, sodass das eingestrahlte Feld nicht zirkular, sondern
linear polarisiert ist. Es ldsst sich dann wie folgt darstellen:

. cos wypt B, cos wypt cos —wyrt
Bi(t) = By 0 =3 sinwgrpt | + | sin —wyrt . (3.15)
0 0 0

Die Transformation in das rotierende Koordinatensystem gemafi Gl. (3.6) liefert dann mit einigen
Additionstheoremen:

"Diese findet man durch Differenzieren von M (t) nach der Zeit und anschlieBendes Einsetzen von M, (t)
und M (t).
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= B 1 + cos 2wyrt
B L —sin 2wyt . (3.16)
2
0

Dies in das Differentialgleichungssystem (3.7) eingesetzt, liefert fiir den Resonanzfall wgp = wq eine
Gleichung analog zu Gl (3.10), jedoch mit dem zweiten Vektor |y| B} (t) und B} (t) aus Gl. (3.16).
Dieses Differentialgleichungssystem ldsst sich auch fiir den Resonanzfall nicht mehr exakt 16sen. Auch
die in Gl. (3.14) verwendete Néherung, die eine stiickweise konstante Bj-Amplitude voraussetzt, ist
hier nicht anwendbar, denn im Allgemeinen ist 2wpr > |7y| B1/2.

Die Bloch’schen Gleichungen bei nichtzirkularer HF-Anregung sind jedoch in [Blo40] in Form einer
Reihenentwicklung gelost. Die wichtigsten Ergebnisse sind einerseits eine kleine Verschiebung der
Resonanzfrequenz (,,Bloch-Siegert-Shift“) und andererseits die Halbierung der Drehgeschwindigkeit
der Magnetisierung im rotierenden Koordinatensystem bei linear polarisiertem HF-Feld im Vergleich
zur zirkularen Anregung. Letzteres lésst sich in unserem Fall durch den Zusammenhang

B = B, /2 (3.17)

anstelle von Gl (3.9) ausdriicken. Die Gleichungen (3.11) bis (3.14) sind dann unter Verwendung
von Gl. (3.17) und daher mit w; = || By/2 als Ndherungen weiterhin giiltig.

Nach erfolgter HF-Anregung prizediert die Magnetisierung gemifl Gl. (3.4) zuniichst frei um
die By-Achse. Mit der Zeitkonstante der transversalen Relaxation T5 geraten die einzelnen magne-
tischen Momente der Atome dann aufler Phase (Kap. 2.3.2) und die Magnetisierung zeigt schlieflich
starr in EO—Richtung, d. h. die Larmorprizession der Magnetisierung ist beendet. Dies fiihrt dazu,
dass dann kein Induktionssignal einer sich zeitlich &ndernden Magnetisierung mehr detektiert werden
kann. Zur Akquisition eines vollstdndigen Datensatzes zur Rekonstruktion eines MR-Bildes sind
daher viele aufeinander folgende HF-Anregungen mit zwischenzeitlicher Signalauslese notwendig.
Bei hyperpolarisierten Gasen ist dabei zu beachten, dass bei jeder HF-Anregung der Betrag der
Magnetisierung nach mehreren 7%-Zeiten unwiederbringlich um den Faktor cosa reduziert wird,
d. h. die Zahl der moglichen HF-Anregungen mit demselben Gas ist begrenzt und umso geringer, je
grofler der Klappwinkel «v ist. Andererseits ist die Signalamplitude proportional zur Amplitude der
transversalen Magnetisierung und damit zu sin . Dies fithrt dazu, dass ein optimaler Klappwinkel
Qppt existiert, bei dem nach der N-ten HF-Anregung die transversale Magnetisierung und damit
die Signalamplitude maximal sind. Es gilt fiir die transversale Magnetisierung unmittelbar nach der
N-ten Anregung:

1
VN -1

Ein homogenes transversales Magnetfeld innerhalb eines zylindrischen Volumens, wie es fiir die
transversale Auslenkung der Magnetisierung in einem solenoidartigen Kernspintomographen benétigt
wird, erhédlt man z. B. mit einer zylindrischen Anordnung axial ausgerichteter Leiter, die {iber den
Azimutwinkel ¢ eine Stromverteilung der Form

MéN) (@) o sinacos™ ™ha = | aopt (N) = arctan (3.18)

dI/dy xcose (3.19)

erzeugen [Lin92]. In der Praxis kann man dies durch mehrere, vom selben Strom durchflossene Stébe
erreichen, die entsprechend Gl. (3.19) iiber den Azimutwinkel angeordnet sind.
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3.1.3 Das MR-Signal

Die zeitliche Entwicklung der MR-Signale eines hyperpolarisierten Mediums unter dem Einfluss der
longitudinalen und transversalen Relaxationsraten 1/77 und 1/75 (Kap. 2.3) soll nun veranschaulicht
werden. Die Signalamplitude ist proportional zur Amplitude der Transversalkomponente der mit
der Larmorfrequenz vy = |y| By um die Achse des Hauptmagnetfelds (hier: By €,) prizedierenden
Magnetisierung. Abb. 3.2 zeigt die z-Komponente der Magnetisierung als Funktion der Zeit fiir zwei
aufeinander folgende Hochfrequenzanregungen.

M

X -
Osina

O sina cosa expt/ T,)

Oexpft/T,) Oexpft/T,)
Vo v VY t
Ao, Thy'

Abbildung 3.2: Der wiederholte freier Induktionszerfall (FID) im hyperpolarisierten Medium
fiir kleine Klappwinkel. Die Periodendauer der Larmorprdzession 1/vy ist stark dibertrieben
dargestellt.

Der Realteil der Fourier-Transformierten eines solchen Zerfallssignals als Funktion der Frequenz ist
eine Lorentzkurve mit der Zentralfrequenz 1y und der vollen Halbwertsbreite

ov=1/(rT5)| . (3.20)

Dies hat die praktische Konsequenz, dass man aus der Linienbreite der Fourier-Transformierten® eines
solchen freien Induktionszerfalls (engl: ,free induction decay“, FID) leicht die effektive transversale
Relaxationszeitkonstante T35 bestimmen kann.

3.2 Bildgebungssequenzen

Wie breits erwdhnt, nimmt bei der MR-Bildgebung mit hyperpolarisierten Gasen der Betrag
der Magnetisierung durch jede HF-Anregung schrittweise ab (Kap. 3.1). AuBerdem zerfillt
die Hyperpolarisation und damit auch der Betrag der Magnetisierung mit der longitudinalen
Relaxationskonstante T3 kontinuierlich (Kap. 2.3.1). Exakter formuliert ndhert sich die Pola-
risation exponentiell mit der Zeitkonstante 77 der Boltzmann-Polarisation, die um etwa fiinf
Groflenordnungen unterhalb der erreichbaren Hyperpolarisation liegt (Kap. 2.2).

Die Bildgebung mit einem Boltzmann-polarisierten Medium liefert nur dann befriedigende
Signalamplituden, wenn die Dichte der angeregten Kerne ausreichend grofl ist, wie dies in der

8MR-Gerite zeigen iiblicherweise Real- und Imaginirteil der Fourier-Transformierten der Signale an.
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Regel nicht bei Gasen, aber z. B. bei der weit verbreiteten Protonen-MR-Bildgebung wasser- oder
kohlenwasserstoffreicher Organe der Fall ist. Dann kann die Polarisation z. B. mit 7/2-Pulsen
(o = 7/2) vollstéindig abgebaut werden und regeneriert sich danach wieder der Funktion 1 — e~*/1
folgend asymptotisch bis zur Boltzmann-Polarisation. Im Regelfall wird die Wiederholrate 1/Tg
der HF-Anregungen deutlich hoher sein als 1/77 und sich daher nach einigen Anregungen ein
Polarisationsgleichgewicht (engl.: , steady state polarization“) unterhalb der Boltzmann-Polarisation
einstellen. Im Gegensatz zur Situation bei hyperpolarisierten Gasen sind also bei der Bildgebung
Boltzmann-polarisierter Medien die Zahl der HF-Anregungen oder die Grofie des Klappwinkels «
nicht durch einen zu erwartenden Signalverlust begrenzt. Dafiir kann bei hyperpolarisierten Gasen
die Wartezeit zwischen zwei HF-Anregungen kiirzer gewéhlt werden, was die Bildgebung beschleu-
nigt. Der Klappwinkel, der bei Boltzmann-polarisierten Medien im Polarisationsgleichgewicht das
maximale Signal ergibt, heifit ,Ernstwinkel“ ag und berechnet sich zu [Haa99]

ap = arccos(e” TR/T1) (3.21)

im Gegensatz zum in Gl. (3.18) betrachteten hyperpolarisierten Fall.

Auch die transversale Relaxationszeit T spielt bei der MR-Bildgebung eine wichtige Rolle.
Bei der transversalen Relaxation (Kap. 2.3.2) gibt es keinen grundsitzlichen Unterschied zwi-
schen Boltzmann- und hyperpolarisierten Medien. In beiden Féllen nimmt das Signal nach der
HF-Anregung exponentiell mit der Zeitkonstante 75 ab. Die zwischen Anregung und Signalauslese
vergangene Zeit nennt man ,,Echozeit* Ty (vgl. Abb. 3.3).

Aus der Kombination unterschiedlicher Werte der einstellbaren Parameter Tg und Tg lassen sich
unterschiedliche Informationen aus den aufgenommenen Bildern gewinnen, da sowohl T3 als auch T
abhéngig vom abgebildeten Material bzw. der lokal vorhandenen Gewebeart sind. Einen qualitativen
Uberblick iiber die unterschiedlichen Gewichtungsmoglichkeiten fiir Boltzmann-polarisierte Medien
liefert Tab. 3.1.

H Tk kurz | Tx lang |
TR kurz T1-Gewichtung T1- und T5-Gewichtung
(nicht sinnvoll)
TR lang keine T- oder T5-Gewichtung T5-Gewichtung
= reine Abbildung der Spindichte

Tabelle 3.1: Die unterschiedlichen Gewichtungsméglichkeiten durch geeignete Wahl von Tr
und Tg bei Boltzmann-polarisierten Medien.

Bei T5-gewichteten Bildern erscheinen Regionen mit groflerer T5-Zeit im Bild heller als solche
mit kleinerer Tj-Zeit?. Bei Boltzmann-polarisierten Medien erscheinen Regionen mit kiirzeren
Ti-Zeiten heller und solche mit ldngeren Ti-Zeiten dunkler, da sich bei kiirzeren Tj-Zeiten eine
hohere Gleichgewichtspolarisation aufbaut. Bei hyperpolarisierten Gasen sind lange Tgr-Zeiten, die
dann eine starke T7-Gewichtung hervorrufen wiirden, nicht praktikabel, da die Polarisation stetig
mit der Zeitkonstante 77 abnimmt und daher bei aufeinander folgenden Anregungen jeweils deutlich
weniger Magnetisierung als Signalquelle zur Verfiigung stiinde.

9Dies gilt auch fiir die MR-Bildgebung mit hyperpolarisierten Medien. Die Ty -Gewichtung steigt auch dann
mit der Echozeit Tg.
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Um eine Ortsinformation zu erhalten, kann man der Larmorprézession der Magnetisierung
durch Anlegen definierter Magnetfeldgradienten eine ortsabhéngige Phase oder Frequenz aufzwin-
gen. Eine Folge von HF-Anregungen und zeitlich verénderlichen Magnetfeldgradienten nennt man
»oequenz’.

Legt man beispielsweise woribergehend einen Gradienten G, := 0,B, an, haben nach dem
Ausschalten des Gradienten die magnetischen Momente durch die voriibergehend ortsabhingige
Larmorfrequenz je nach ihrer z-Position unterschiedliche Prizessionsphasen, die sich im empfan-
genen Signal widerspiegeln. Man spricht bei diesem Vorgang von einer ,,Phasenkodierung; die in
diesem Beispiel in z-Richtung erfolgt.

Ein Magnetfeldgradient Gy := 0y B, wdhrend der Signalauslese bewirkt eine vom Ort y abhéngige
Frequenz des Signals. Diese , Frequenzkodierung“ kann hochstens in einer Raumrichtung erfolgen
(hier: y), wihrend die Phasenkodierung in allen Dimensionen getrennt durchgefiihrt werden kann.
Erfolgt eine Phasenkodierung in zwei Raumrichtungen oder eine Frequenz- und eine Phasenkodie-
rung, spricht man von einer ,,2D-Sequenz*“. Eine Kombination aus drei Phasen- oder einer Frequenz-
und zwei Phasenkodierungen heifit ,,3D-Sequenz“. Auch eine 2D-Sequenz kann dreidimensionale
Bilder liefern, wenn man in einer Raumrichtung selektiv nur einen bestimmten Bereich des
abzubildenden Volumens anregt, die Anregung nach der Signalauslese fiir eine verschobene Schicht
wiederholt und zum Schluss aus mehreren Schichten ein dreidimensionales Bild rekonstruiert. Diese
schichtselektive Anregung (,,Schichtselektion) wird in Kap. 3.2.2 beschrieben.

In dieser Arbeit werden die Raumrichtungen z, y und z durchgehend in dieser Reihenfolge fiir
Phasen-, Frequenzkodier- und Schichtselektionsrichtung verwendet. Damit erfolgt die Schichtselek-
tion stets in Richtung des Hauptmagnetfelds B%. Diese Wahl ist selbstverstédndlich willkiirlich und
vor allem die Bedeutungen von « und y sind in der Literatur oft umgekehrt gewihlt.

3.2.1 Erzeugung von Magnetfeldgradienten

An dieser Stelle sei darauf hingewiesen, dass die Annahme der Existenz von linearen Magnetfeld-
gradienten in nur einer Raumrichtung ohne Beeinflussung des Felds in den anderen Richtungen eine
Naherung darstellt.

Einen in erster Ordnung linearen Magnetfeldgradienten in axialer Richtung 0, B, erhilt man z. B.
mit einem koaxialen Spulenpaar mit gegenldufigen Strémen und einem Verhéltnis des Abstands zum
Radius von v/3 (,,Maxwell-Spulen®). Dies lisst sich analog zur Rechnung fiir Helmholtz-Spulen leicht
mithilfe einer Taylor-Reihenentwicklung des Magnetfelds entlang der Spulenachse zeigen, deren Ko-
effizient dritter Ordnung bei dem angegeben Verhiltnis des Abstands zum Radius verschwindet.
Néherungsweise lineare transversale Gradienten 0,5, bzw. 0, B, sind schwieriger zu erzeugen. Eine
klassische Spulenkonfiguration hierzu ist die sattelférmige ,, Golay-Spule“ [Haa99).
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Nach den Maxwellgleichungen

V-B=09,B, +8,B,+9.B, =0 (3.22)
und
o 0,H, — .H, )
VxH=| 0.H,—0,H. | =] (3.23)
8, H, — 0,H,

(Ampere-Gesetz im statischen Fall) kénnen aufierdem im freien Raum, d. h. mit B o< H und der
Stromdichte ; = 0 keine Magnetfeldgradienten der Form 0;B, in einer Raumrichtung existieren,
ohne von Gradienten in einer anderen Richtung begleitet zu werden. In [Haa99], S. 848 — 850, ist
jedoch gezeigt, dass fiir ein Fiithrungsfeld éo, das hier in z-Richtung zeigt, die durch angelegte
Magnetfeldgradienten ortsabhéngige Prizessionsphasendifferenz

e, (3.24)

auf die es bei der MR-Bildgebung ankommt, in guter Naherung durch Magnetfeldgradienten der
Form G; = 8;B, anstelle von V | B| beschrieben wird. Dies gilt insbesondere auch dann, wenn die
nach den Maxwell-Gleichungen (3.22) und (3.23) erforderlichen parasitiren Magnetfeldgradienten mit
bertiicksichtigt werden. Voraussetzung hierfiir ist, dass die Magnetfelddifferenz durch die angelegten
Gradienten an jedem Ort klein gegen den Betrag von éo ist (,sdkulare Niherung“). Dies ist unter
MRT-Bedingungen normalerweise gegeben!®; die Feldvariation betrigt hier maximal einige Prozent
von By.

3.2.2 Die Schichtselektion

Bei der MR-Bildgebung wird fiir die Auslenkung der Magnetisierung aus der EO—Achse die in Kap.
3.1.2 beschriebene Methode der transversalen Einstrahlung eines elektromagnetischen Hochfrequenz-
pulses verwendet. Dessen Trigerfrequenz vyr liegt in der Néhe der mittleren Larmorfrequenz |y| By
und seine Amplitude By und Dauer tygp werden gemifl den Gln. (3.12) bzw. (3.14) so gewéhlt, dass
der gewiinschte Klappwinkel « erreicht wird.

Durch zusétzliches Anlegen eines Magnetfeldgradienten G, := 0, B, wihrend der HF-Anregung kann
selektiv ein bestimmter Bereich in z-Richtung angeregt werden. Da sich dessen Zentrum an dem Ort
zo befindet, an dem die HF-Einstrahlung genau mit der lokalen Larmorfrequenz erfolgt, gilt:

vir — || Bo

VHF = |’){| (Bo + GzZO) = 20 = |’¥‘ I s

(3.25)
d. h. bei festem Magnetfeldgradienten G, bestimmt die Trigerfrequenz vyr der HF-Anregung den
Ort des Schichtzentrums. Ist die Frequenz vyp festgelegt, muss G, so gewiahlt werden, dass zy den
gewiinschten Wert hat:

10 Ausnahme: sehr niedrige Magnetfelder, siche [Yab05].
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— |y B
G, = LMO (3.26)
%1 20
Wird der HF-Puls auflerdem moduliert, beispielsweise mit einer Funktion
sinc(2rvpt) = sin(2mvt)/(2mvpmt), ergibt sich als Gesamtfunktion
B (t) = Bysinc 2nvm(t — tur/2)) cos 2mvur(t — tur/2)) . (3.27)

Im mit der Frequenz vyr rotierenden Koordinatensystem (Kap. 3.1.2) ist dann mit ¢’ := ¢ — tgp/2

B! (t') = Bisinc(2muyt’) (3.28)

und mit der Definition der Fourier-Transformation F

(oo}

F{B,(t"} = B, (v(2)) :== / B! (t")e 2™ gt/ (3.29)

beschreibt B} (v(z)) eine Rechteckfunktion mit der Hohe B} /(2vy) und der Breite BWyp = 2 vy
Die angeregte Schicht besitzt also bei einer sinc-Modulationsfunktion des HF-Pulses als Funktion
der Frequenz v(z) bzw. des Ortes z scharf begrenzte Rénder. Soll eine bestimmte Schichtdicke I,
angeregt werden, muss die Modulationsfrequenz vy; der HF-Anregung entsprechend

l, = = <=
|dv/dz] ~ G| . 2

_ BWyr 2vm B |Gz L (3.30)

gewihlt werden.

Die Anregung mit einem echten, sinc-modulierten HF-Puls ist ein theoretischer Idealfall, da
der Puls dafiir unendlich lange eingestrahlt werden miisste. In der Realitdt muss der Anregungspuls
natiirlich eine endliche Dauer haben. Daher wird die sinc-Funktion durch Weglassen der dufleren
Seitenschwingungen oder Anniherung ihres Hauptmaximums durch andere Funktionen (z. B.
durch eine Gaufifunktion) in der Zeit abgeschnitten. Dies fithrt im Frequenz- bzw. Ortsraum im
Wesentlichen zu einer Ausschmierung der Rénder der angeregten Schicht, wie man mit Gl. (3.29)
nachrechnen kann. Zum Beispiel ist die Fourier-Transformierte einer Gauf3funktion als Funktion der
Zeit wieder eine Gaufifunktion als Funktion der Frequenz bzw. des Orts.



3.2. BILDGEBUNGSSEQUENZEN 27

3.2.3 Die zweidimensionale Gradientenecho-Sequenz

Abb. 3.3 zeigt die zeitliche Abfolge der HF-Anregung!!, der Magnetfeldgradienten und die Entwick-
lung der Signalamplitude fiir die MR-Bildgebung in einer einfachen 2D-Gradientenecho-Sequenz.
In der Realitéit werden, anders als in Abb. 3.3, alle Gradienten innerhalb einer endlichen Zeit, also
nicht instantan, ein- und ausgeschaltet.

Die Sequenz beginnt mit der schichtselektiven HF-Anregung, von der in Abb. 3.3 nur die
néherungsweise sinc-formige Einhiillende dargestellt ist (Kap. 3.2.2). Die Trigerfrequenz vy wurde
aus Griinden der Ubersichtlichkeit weggelassen.

BlI_ f_\m/ o

1\
A \/
nregung | \ {r'—tHF Spoilergradienten

]
Schichtselektion 1 IGZ
I :
y =N
: TZ/Z J X e
I : :
- T
Phasenkodierungi G, _
I — J°1 Refokussierung
. I T, 1 ]2 e | gy
Frequenzkodierurlg y |Gy
; Dephasierung G, I ) T, g
I
Signalamp% i Signalauslese
. I
!

Abbildung 3.3: Schematische Darstellung einer einfachen 2D-Gradientenecho-Sequenz mit
Schichtselektion, Phasen- und Frequenzkodierung.

Nach der HF-Anregung wird in Schichtselektionsrichtung (hier: z) ein dem Schichtselektionsgradien-
ten entgegengesetzter Gradient mit gleicher Amplitude und halber Dauer geschaltet, um die durch
den Schichtselektionsgradienten teilweise zerstorte Phasenkohdrenz wieder herzustellen. Dies kann

" Bei der Bildgebung mit hyperpolarisierten Gasen wird aus den in Kap. 3.1.2 genannten Griinden bevorzugt
mit kleinen Klappwinkeln gearbeitet. Der dann vorliegende Spezialfall des hier diskutierten Sequenztyps
wird ,, FLASH“-Sequenz (fast low angle shot) [Haa86] genannt.
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anhand der Signalamplitude nachvollzogen werden, die in Abb. 3.3 ebenfalls ohne die Tréigerfrequenz
dargestellt ist: Unter dem Einfluss von Magnetfeldgradienten prézedieren die einzelnen magnetischen
Momente mit unterschiedlichen Larmorfrequenzen, d. h. die transversale Relaxationszeit 75 nimmt
ab (Kap. 2.3.2). Das mit der T5-Zeit ohne den Einfluss eingeschalteter Magnetfeldgradienten abfal-
lende Signal ist in Abb. 3.3 als gepunktete Linie dargestellt. Ein Umpolen des Magnetfeldgradienten
bewirkt eine Vorzeichenumkehr der Prizessionsfrequenzdifferenzen, d. h. die einzelnen magnetischen
Momente kommen wieder in Phase. Dies lisst sich anhand von Gl. (3.24) nachvollziehen, die die
Phasendifferenz jedes einzelnen magnetischen Moments relativ zur Phase ohne Magnetfeldgradien-
ten angibt. Die Flidche des negativen Schichtselektionsgradienten ist deshalb halb so grof} wie die
des positiven, weil man annimmt, dass das Signal zeitlich in der Mitte des positiven Gradienten
entsteht*.

Nach der schichtselektiven Anregung erfolgt die Phasenkodierung in z-Richtung. Die dargestellte Se-
quenz wird mit dem Abstand einer Repetitionszeit Tg N,-mal durchlaufen, jeweils mit unterschied-
licher Amplitude des Phasenkodiergradienten. Man sagt, der Phasenkodiergradient wird ,,gesteppt®.
Fiir den in Magenta dargestellten Fall eines Phasenkodiergradienten der Amplitude Null nimmt
withrend der Phasenkodierzeit das Signal mit der minimalen transversalen Relaxationsrate ab. In
dem mit blauer Farbe gekennzeichneten Fall eines Phasenkodiergradienten endlicher Amplitude er-
folgt die Relaxation mit entsprechend hoherer Rate. Dies fithrt dazu, dass der groite Signalanteil bei
minimalem Phasenkodiergradienten akquiriert wird. Entsprechend wiirde man bei hyperpolarisierten
Gasen den Klappwinkel a,p geméf Gleichung (3.18) so wihlen, dass bei dem entsprechenden j-ten
Phasenkodierschritt die grofite transversale Magnetisierung abgerufen werden kann.

Bei der anschlielenden Frequenzkodierung in y-Richtung erfolgt analog zur Schichtselektion zunéchst
eine Dephasierung und wéihrend der Signalauslese findet eine Refokussierung des Signals statt, so-
dass nach dem Umpolen des Auslesegradienten zur Zeit Tx nach dem Zentrum der HF-Anregung ein
sog. ,,Ficho“ entsteht. Dieses Echosignal wird nach der elektronischen Aufbereitung, die in Kap. 3.3
dieser Arbeit ausfiihrlich beschrieben wird, mit einem Analog-Digital-Wandler (ADC) aufgezeich-
net. In dem Beispiel hat der dephasierende Anteil des Auslesegradienten die halbe Fliche wie der
refokussierende Anteil, was zur Folge hat, dass das Echosignal in der Mitte des Auslesezeitfensters
entsteht. Dies muss aber im Allgemeinen nicht immer der Fall sein.

Vor der Wiederholung der Sequenz mit dem né#chsten Phasenkodierschritt kénnen evtl. noch vor-
handene Phasenkohérenzen, die zu Artefakten im rekonstruierten Bild fithren konnten, durch sog.
»Spoiler-¢ oder ,,Crushergradienten“ (engl.: to spoil = verderben, to crush = vernichten) zerstort
werden.

3.2.4 Ausgewihlte andere Sequenztypen

Von den zahlreichen existierenden MR-Sequenztypen sollen nun diejenigen etwas nidher betrachtet
werden, die im weiteren Verlauf dieser Arbeit Erwéhnung finden werden. Fiir weiterfithrende
Informationen sei auf die Fachliteratur (z. B. [Ber04]) verwiesen.

Aus verschiedenen Griinden ist es z. B. manchmal erstrebenswert, die Zahl der HF-Anregungen zur
Akquirierung eines Bilddatensatzes zu reduzieren:

e Bei der Bildgebung am Menschen bedeutet eine HF-Anregung eine gewisse Energiedeposition
im Kérper, die zu einer Gewebeerwirmung fithrt. Dabei sind bestimmte Grenzwerte einzuhal-
ten. Einen Uberblick iiber diese Thematik gibt [She00].

e Bei der Bildgebung mit hyperpolarisierten Medien nimmt die Signalamplitude bei jeder HF-
Anregung um den Faktor cos« ab (Kap. 3.1.2).

e Beschleunigung der Bildgebung.
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Beim ,echo planar imaging“ (EPI) [Man77] geniigen einige wenige oder sogar eine einzige,
optional schichtselektive, 7/2-Anregung!?, um einen vollstiindigen Datensatz zu akquirieren. Dazu
wird nach jeder Signalauslese eines Phasenkodierschritts der néchste Phasenkodiergradient ohne
erneute HF-Anregung geschaltet, gefolgt von einem Auslesegradienten mit jeweils alternierendem
Vorzeichen. Dies fiihrt zu einer wiederholten Dephasierung und Refokussierung wihrend einer
jeden Signalauslese, sodass ohne erneute HF-Anregungen immer wieder Signalechos entstehen.
Voraussetzung dafiir ist, dass die effektive transversale Relaxationszeitkonstante T3 ohne den
Einfluss der Bildgebungsgradienten (Kap. 2.3.2) sehr lang ist, sodass die Echoamplitude auch nach
mehreren Refokussierungen noch ausreichend grof ist.

Abb. 3.4 zeigt schematisch den Ablauf (oben) einer EPI-Sequenz mit 7/2-HF-Anregung und
méianderférmiger k-Raum!3-Abdeckung (unten). In der Realitiit erfolgt eine wesentlich feinere
Abtastung des k-Raums als dargestellt. Durch entsprechende Wahl der Gradientenformen kénnen
andere k-Raum-Trajektorien wie z. B. Spiralen realisiert werden. Die Datennahme (ADC aktiv)
erfolgt in diesem Beispiel durch die Aufzeichnung des Signals wihrend jeweils IV, gleich langer,
dicht liegender Zeitintervalle.

Ist die Energiedeposition durch Hochfrequenzpulse kein limitierender Faktor, kann die Refokussie-
rung anstatt durch Magnetfeldgradienten mit wechselnden Vorzeichen auch durch zwei aufeinander
folgende Gradienten gleichen Vorzeichens erfolgen, wenn dazwischen durch einen senkrecht'® zur
urspriinglichen HF-Anregung eingestrahlten 7-Puls alle magnetischen Momente ,umgeklappt
werden. Dann werden ebenso wie beim Gradientenecho die relativen Priizessionsgeschwindigkeiten
umgekehrt und ein sog. ,,Spinecho* entsteht [Hah50]. Der Vorteil dieser Methode gegeniiber dem
Gradientenecho besteht darin, dass die Prézessionsphasendifferenzen durch parasitéire statische
Magnetfeldgradienten, die die Tj-Zeit oft limitieren, ebenfalls kompensiert werden (1/T2(G) =0

in Kap. 2.3.2), was beim Gradientenecho nicht der Fall ist (nur 1/T2(S€q) = 0 in Kap. 2.3.2). Dies
fiihrt zu einer wesentlich lingeren Phasenkohérenzzeit bei Spinecho-Sequenzen und damit zu einer
langsameren Signalabnahme.

Diesen Effekt macht man sich z. B. bei der RARE-Sequenz [Hen86] zunutze'®. Diese funktioniert
im Prinzip genauso wie die EPI-Sequenz, nur dass die Refokussierung bei der Signalauslese nicht
durch alternierende Vorzeichen der Auslesegradienten, sondern durch zwischenzeitliche optional
schichtselektive m-Pulse, die senkrecht zur Richtung der HF-Anregung eingestrahlt werden, erfolgt.
Abb. 3.5 zeigt den prinzipiellen Ablauf einer RARE-Sequenz (oben) und die entsprechende k-Raum-
Abdeckung (unten). Es ist vereinfachend nur die Erfassung dreier k-Raum-Zeilen dargestellt. Ein
m-Puls entspricht einer Spiegelung an der k,-Achse.

2Bei zeitauflosenden Sequenzen miissen wegen wiederholter HF-Anregungen kleinere Klappwinkel gewiihlt
werden.

13Die Ortsfrequenz k ist durch Gl. (3.46) bestimmt.

"Bei nur einer HF-Anregungsspule kann die Richtung der Auslenkung durch die Phase der HF-Anregung
gewahlt werden.

I5RARE: rapid acquisition relaxation enhanced.
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Abbildung 3.4: Schematische Darstellung des Verlaufs einer EPI-Sequenz (oben) mit
mdéanderformiger k-Raum-Abdeckung (unten).
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Abbildung 3.5: Schematische Darstellung des Verlaufs einer RARE-Sequenz (oben) und der
Abdeckung dreier k-Raum-Zeilen (unten).
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Auch die Carr-Purcell-Meiboom-Gill (CPMG)-Sequenz [Mei58] macht von diesem Vorteil Gebrauch.
Sie dient jedoch nicht der Bildgebung, sondern der Bestimmung einer transversalen Relaxations-
zeit TQ(CPMG), die z. B. der maximalen transversalen Relaxationszeit Tp (Kap. 2.3.2) moglichst
nahe kommen soll. Die einzige Ortsinformation kommt dabei durch die optional schichtselektive
7/2-Anregung zustande, die von einem Magnetfeldgradienten in einer Raumrichtung gefolgt wird.
Waéhrend der Gradient, der auch die Amplitude Null haben kann, anliegt, werden mit dem zeitlichen
Abstand tcp wiederholt m-Pulse senkrecht zur HF-Anregung'® eingestrahlt. Idealerweise wiirde
dann die Refokussierung durch die m-Pulse jeweils vollstédndig erfolgen und das Signal bestiinde aus
einer Folge dquidistanter Echos, die zeitlich in der Mitte zwischen den m-Pulsen auftreten und die die
Anstiegs- bzw. Abfallszeitkonstante T unter dem Einfluss aller herrschenden Magnetfeldgradienten
besitzen.

Bei hyperpolarisierten Gasen etwa bei Standardbedingungen wiirden die Echoamplituden mit
der Relaxationsrate 1/T5 ~ 1/T7 (vgl. Kap. 2.3.2) abnehmen. Durch die Diffusionsbewegung der
Atome im Gradientenfeld erfolgt die Refokussierung jedoch nicht vollsténdig (siehe Kap. 4.1) und
die Signalamplitude nimmt mit der hoheren transversalen Relaxationsrate

1 1 1
——e = (3.31)
T2(CPMG) T T2(D1ff,G)

ab [Bid03], die jedoch in der Regel immer noch deutlich geringer ist als 1/7%5. Die Rate 1/ Tz(DiH’G)
beschreibt diejenigen Dephasierungsvorgénge, die durch die 7w-Pulse nicht riickgéingig gemacht werden
kénnen und betrégt bei einem raumlich konstanten Magnetfeldgradienten G

1 42G?D&*(3tcp — 20)
TQ(Diﬂf,G) 12tcp ’

(3.32)

wobei § dessen Einschaltdauer zwischen zwei m-Pulsen, v das gyromagnetische Verhéltnis und D die
Diffusionskonstante der signalgebenden Kerne bezeichnen (vgl. Kap. 4.1.2).

Durch die senkrechte Einstrahlung akkumulieren sich die Fehler durch unvollkommene 7-Pulse nicht
[Mei58]. Dies ist der Unterschied zur Carr-Purcell-Sequenz [Car54].
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3.3 Die Bildrekonstruktion

Bei der MR-Bildgebung wird durch eine Hochfrequenzanregung (Kap. 3.1.2) die Magnetisierung
M (Z) um den Winkel o aus der Richtung des Fithrungsmagnetfelds B, ausgelenkt und préizediert
daher mit der Larmorfrequenz w um dieses (Kap. 3.1). Der Betrag der ortsabhiingigen Magnetisie-
rung M (Z) soll dann bestimmt werden. Die Messgrofle dabei ist die Induktionsspannung U (t), die in
einer Empfingerspule'” durch das zeitlich verédnderliche Magnetfeld der prizedierenden Magnetisie-
rung induziert wird. Da der Flachennormalenvektor der Empféangerspule senkrecht zu éo steht, ist
die Induktionsspannung proportional zu sin «.

Das Gesamtsignal ergibt sich als rdumliches Integral der ortsabhéngigen Magnetisierung iiber das
Volumen der in z-Richtung selektierten angeregten Schicht (Kap. 3.2.2) bzw. des gesamten sensitiven
Bereichs der Empfiangerspule. Da aulerhalb der angeregten Schicht sowie des sensitiven Bereichs der
Spule kein Signal beitrégt, konnen die Integrationsgrenzen von —oo bis co gewéhlt werden.

Durch die zuvor erfolgte Phasenkodierung in z-Richtung und die Frequenzkodierung durch den
wahrend der Signalauslese angelegten Magnetfeldgradienten G, in y-Richtung sind sowohl die Phase
¢(x) der Prézessionsbewegung als auch die Larmorfrequenz

w(y) = |7 B(y) = [7] (Bo + Gyy) (3.33)

ortsabhéngig (Kap. 3.2). v ist das gyromagnetische Verhiltnis des Atomkerns desjenigen Isotops,
welches fiir die Bildgebung verwendet wird. Mit

o0 o0 oo oo

/de /dw/dy/dz (3.34)

ergibt sich dann unter Vernachléssigung von réumlichen Inhomogenitidten des magnetischen
Fiihrungsfelds By sowie der Relaxation (Kap. 2.3):

Uy(t) xsina [ 5 MGy, 2)sin (@)t + 65 ()] aV =
o (3.35)
=sina / w(y)M(z,y, z) cos (w(y)t + ¢;(x))dV

wobei j den Phasenkodierschritt indiziert. Bei jedem Phasenkodierschritt findet eine neue HF-
Anregung statt und es wird ein neues Induktionssignal aufgezeichnet.

Da die Variation des Magnetfelds durch die Gradienten klein gegen den Betrag des Fiihrungsfelds
By ist (Kap. 3.2.1), gilt mit Gl. (3.33)

w(y)~ [7|Bo=wo . (3.36)

Diese Néherung wird nur auf den Vorfaktor der Spannungsamplitude in Gl. (3.35) angewandt; fiir
die Signalfrequenz unterbleibt dieser Schritt aus spéter ersichtlichen Griinden. Damit ldsst sich GI.
(3.35) umschreiben zu

1"Tn der Praxis ist diese oft identisch mit der in Kap. 3.1.2 erwéhnten HF-Anregungsspule, die dann zwischen
Sende- und Empfangsbetrieb umgeschaltet werden kann.
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U;(t) o |y| Bosina / M(x,y,z)cos (w(y)t + ¢j(z))dV . (3.37)

— 00

Fiihrt man die Integration in z-Richtung iiber den gesamten zum Signal beitragenden Bereich [, aus
und definiert man

o

z%/M(x,y,z)dz (3.38)

als die iiber [, gemittelte Magnetisierung, ldsst sich Gl. (3.37) umformen zu

U;(t) < |v| By, sma/ /Mxy cos (w(y)t + ¢;(x)) dedy =

—0o0 —O0

= 7| By L. sina / / M(z,y) feos(ot) cos((] Gy y 1) cos (;(x) + (339)

—00 —0O0

— sin(wot) sin(ly| G, y t) cos (¢, (x)) — sin(wot) cos(]7] G, yt) sin (¢, (x)) +

— cos(wot) sin(|y| Gy y t) sin (¢;(z))] dedy

Hierbei wurden Additionstheoreme fiir Sinus- und Cosinusfunktionen verwendet.

Das Signal aus Gl. (3.39) wird an den Eingang eines sog. Lock-In-Verstiirkers angelegt. Des-
sen Funktionsweise lisst sich im Prinzip folgendermaflen beschreiben:

Das Eingangssignal wird mit einem periodischen Referenzsignal o< cos(wrett — ¢ref) multiplizier
und auf zwei Signalwege aufgeteilt. Fiir den ersten Signalweg gilt ¢rer = 0, fiir den zweiten
¢ret = m/2. Die Referenzfrequenz wgrer muss in der Nihe der Frequenz w(y) ~ wy des Eingangs-
signals liegen. Es stellt eine wesentliche Verkiirzung der Rechnung, jedoch, wie man sich leicht
anhand von Additionstheoremen iiberlegen kann, keine Einschrinkung der Allgemeinheit dar, die
Referenzfrequenz wgrer mit wgy nicht nur ungefihr gleich sondern gleichzusetzen.

Die beiden mit dem Referenzsignal multiplizierten Eingangssignale werden zusétzlich mit einem
Tiefpassfilter aufbereitet, der nur Signalanteile mit Frequenzen weit unterhalb der Frequenz wges
passieren liasst. Das Ausgangssignal des ersten Signalwegs nennt man ,, Realteil* des Ausgangssignals,
das des zweiten Signalwegs entsprechend , Imaginérteil“.

t18

Léasst man einen Faktor zwei aus der Anwendung von Additionstheoremen sowie die Pro-
portionalitéitskonstanten aus Gl. (3.39) auBler Acht, ergibt sich dann mit wgrer = wp fiir das
Ausgangssignal S(t) des Lock-In-Verstiirkers, getrennt in Real- und Imaginérteil:

18Tn der Frequenzdarstellung entspricht diese Multiplikation nach dem Faltungstheorem einer Faltung.
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RIS, (tn)) = [ M(.0) eos(1] Gy yt) c0s(6,) = sin(3] Gy ) sin(s,)] ddy =
T - (3.40)
= [ [ M)eos (116, vt -+ 650 dody
und
S(8;(tn)) == [ [ M) (2] Gy ytn) cos(6) + cos(h] Gy ) sin(6)] dody =
e o (3.41)
—— [ [ MGysin(n] Gyt + 65(0)) dudy

tm steht fiir ein diskretes Zeitintervall des Analog-Digital-Wandlers, mit dem das Signal zur
weiteren Verarbeitung digital aufgezeichnet wird. j kennzeichnet weiterhin die Nummer eines
Phasenkodierschritts.

Durch den Lock-In-Verstiarker wird also das Signal von der hohen Frequenz wgy befreit, so-
dass nur der sehr viel kleinere ortsabhéngige Anteil der Larmorfrequenz |y| G,y iibrig bleibt. Dies
ist der Grund, weshalb die Ndherung aus Gl. (3.36) in Gl. (3.35) nicht auf die Signalfrequenz
angewandt werden durfte. Die Zeitkonstante des Tiefpasses RC muss so gewéihlt werden, dass fiir
alle y gilt:

. 1
O(103...10%rad /s) ~ max[|w(y) — wret|] < RO < minfw(y) + wret) = O(10°...10%rad/s). (3.42)

In komplexer Schreibweise ist dann

Si(tm) = [ [ MCa,)exp (=il Gy vt -+ 65(0)] dady =
o oo T (3.43)
=: / / M(z,y)exp [—2mi(kyz + kyy) — igo) dedy =: f(km, ky)
wobei
¢j(x) =: 2mkyx + ¢o (3.44)

gewéhlt wurde und ¢o die Phase des sog. k-Raum-Signals S;(t,,) zu Beginn des Auslesezeitfensters
ist, wenn kein Phasenkodiergradient angelegt wurde. Des Weiteren gelten fiir den in Kap. 3.2.3
diskutierten Fall einer einfachen Gradientenecho-Sequenz unter Beachtung von Gl. (3.4) folgende
Definitionen:
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N x GN 7G1
T = -— A T — - | T
" 1(j 2) Ger 1(3 2) N, -1 " (3.45)
ky = |v| Gytm

N, kennzeichnet die Anzahl der Phasenkodierschritte, AG, die Differenz zwischen zwei benachbar-
ten Phasenkodiergradienten und 7, die Einschaltzeit der Phasenkodiergradienten, die hier fiir alle
Phasenkodierschritte gleich sein soll. Fiir beliebige zeitabhiingige Gradienten G(t) gilt:

to+t
k(t) =~ / Gt)dt'| . (3.46)

to

Fiir die Frequenzkodierrichtung ist in Gl. (3.46) v durch |y| zu ersetzen.

Nach der Definition der Fourier-Transformation F analog zu Gl. (3.29) gilt:

F Y fkarky)} = Flz,y) / Flkas ky) exp [2mi (ke + kyy)] dadh, =

8\8

o (3.47)
= e %0 / / M (ky, ky) exp [2mi (kg2 + kyy)] dkgdk, = e =M (z,y)
wobei Gl. (3.43) und
M (s, ky) / /M (x,y) exp [-2mi(kyx + kyy)| dedy (3.48)
verwendet wurden.
Aus Gl. (3.47) folgt also mit der Definition von f(k,,k,) in Gl. (3.43)
M(e.y) = [M(a.9)| = £ = [F7 Tk} = [FS 00| (3.9

d. h. die gesuchte rdumliche Verteilung der Magnetisierung M (z,y) lésst sich durch Fourier-
Riicktransformation und Betragsbildung aus dem k-Raum-Signal f(ks,k,) = S;(t,m) gewinnen. Die
so bestimmte Signalmagnitude ist unabhéingig von der konstanten Anfangsphase ¢q.

Die Ortsauflosung in der dritten Raumrichtung z erfolgt in dem hier geschilderten Fall der
zweidimensionalen Bildgebung durch Wiederholung des Experiments mit Anregung einer gegeniiber
der vorigen Durchfithrung verschobenen Anregungsschicht (Kap. 3.2.2). Unterbleibt die Schichtse-
lektion und wird stattdessen mit einem sog. ,harten* HF-Puls die gesamte Probe angeregt, spricht
man von einer , Projektionsaufnahme* in z-Richtung.
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Fiir den Fall der dreidimensionalen Bildgebung mit zweifacher Phasenkodierung sowohl in z- als
auch in z-Richtung statt der Schichtselektion lédsst sich die Rechnung mit der dreidimensionalen
Fourier-Transformation

Fka, by, k) / / / flz,y, z) exp [-2mi(kyx + kyy + k,2)] dedydz (3.50)

und

¢j(x) — ¢j(x) + dn(2) (3.51)

ohne die Anwendung von Gl. (3.38) vollig analog durchfiihren.

Da das k-Raum-Signal durch die komplexwertige Matrix f (%) mit diskreten Werten der Kompo-
nenten von k gegeben ist, wird genau genommen keine vollstandige Fourier-Riicktransformation der
k-Raum-Daten durchgefiihrt, sondern eine diskrete, endliche ,fast Fourier transformation* (FFT)

N
flz) ~ Ak Z Ak exp [2mi jAk z] (3.52)

j=1

angewandt, wobei hier die Beschreibung des eindimensionalen Falls geniigt!®. Die nach Gl. (3.52)
berechnete Funktion f(x) hat die Peridozitiitseigenschaft

flx+1/Ak) = f(z) (3.53)

wobei Ak die Auflésung der k-Raum-Matrix ist. Nach der Konstruktion der diskreten Fourier-
Transformation wiederholt sich das rekonstruierte Bild genau nach der Linge eines Gesichtsfelds
(engl.: ,field of view*). Daher gelten fiir die FFT nach Gl. (3.53) in jeder Dimension die duflerst
wichtigen Beziehungen fiir das Gesichtsfeld (FOV)

1
FOV = N (3.54)
und fiir die Ortsauflésung
_FOV 1 _1
Al = 7N - 4NA]{1 - (kmax kmln) ’ (355)

wobei knin und kpa die Riander der k-Raum-Matrix bezeichnen.

Aufgrund der Eigenschaft aus Gl. (3.53) ist zu beachten, dass Signalbeitriige von angeregten
Kernspins auflerhalb des Gesichtsfelds in das Bild hinein gespiegelt werden, wenn F'OV kleiner
gewihlt wird als das angeregte Volumen. Die Bedingung 1/Ak = FOV > [, wobei [ die Ausdehnung

19 Aus numerischen Griinden ist es sinnvoll, fiir N eine Potenz von Zwei zu withlen [Coo65].
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der angeregten Probe bezeichnet, lisst sich in Frequenzkodierrichtung auf das Nyquist’sche Abtast-
theorem zuriickfithren®® (]y|G,1,/2 < 1/(2At,)) und wird daher ,Nyquist-Kriterium® genannt.
Sie ist sowohl in Phasen- als auch in Frequenzkodierrichtung einzuhalten, wenn Spiegelungsartefakte
vermieden werden sollen.

Fir den in Kap. 3.2.3 beschriebenen Fall einer einfachen Gradientenecho-Sequenz erfolgt die
Abdeckung des k-Raums vollstindig, zeilenweise?! und es gilt in Phasenkodierrichtung

Gn, — G
Aky = |y| AG, 7o = |4 % T (3.56)
und in Frequenzkodierrichtung??
’
Aky = |y| Gy Aty = || Gy ﬁy . (3.57)
Y

Allgemein gilt wieder Gl. (3.46), wobei der k-Raum mit beliebigen Trajektorien abgedeckt werden
kann?3. Diese Abdeckung muss nicht vollstindig sein, da die wesentlichen Informationen iiber die
Struktur des Bildes

e in Phasenkodierrichtung bei kleinen Betridgen der Ortsfrequenz (entsprechend groben Struk-
turen), also bei dem Beispiel in Kap. 3.2.3 etwa im Zentrum des k-Raums

e in Frequenzkodierrichtung bei maximaler Echoamplitude, also beim Beispiel in Kap. 3.2.3
ebenfalls im Zentrum des k-Raums

zu finden sind. Weiter entfernt davon liegen die Informationen iiber kleinere Details der Abbildung.

Die Phasendifferenz A¢; innerhalb eines Bildpunkts in Phasenkodierrichtung betriagt fiir den
Phasenkodiergradienten G

G
Hierbei wurden die Gln. (3.55) und (3.56) verwendet.
Fir G; = 0 ist nach Gl. (3.56) Gy, = (N — 1) AG, und die Phasendifferenz innerhalb eines

Bildpunkts néhert sich nach Gl. (3.58) fiir j = Ny > 1 dem Wert 2.

Das Ortsauflosungsvermdgen 1/Al héngt nach den Gln. (3.55) und (3.46) direkt mit der
Amplitude und der Einschaltzeit der Gradienten zusammen und ldsst sich auf keine sonstige Weise
steigern®*. Diese Tatsache limitiert in der Praxis das erreichbare Auflosungsvermdgen, da aus
verschiedenen Griinden die k-Werte nicht beliebig erhcht werden kénnen:

20TIn Phasenkodierrichtung entspricht sie der Bedingung VAGy T2l < 2.

21z in vertikaler und y in horizontaler Richtung aufgetragen, entspricht dann eine Zeile einem Phasenkodier-
schritt und eine Spalte einem Auslesezeitintervall.

22Hierbei wird davon ausgegangen, dass die Auslesezeit Ty in Ny dicht liegende Intervalle At, aufgeteilt ist.
Fiir den Fall punktweiser Signalabtastung mit ¢y, —t1 = 7, gilt At, = 7,/(N, — 1), analog zur Aufteilung
der Phasenkodiergradienten in Gl. (3.56).

23 Auf die Form der k-Raum-Trajektorien beziehen sich Bezeichnungen wie z. B. ,Radial-“ oder , Spiralse-
quenz®.

?1Die Ausdehnung des k-Raums lisst sich durch das Auffiillen von Nullen an dessen Rindern, wo das echte
Signal nur noch klein ist, beliebig erweitern. Dies fiithrt nach Gl. (3.55) zu einer scheinbaren Verbesserung
der Ortsauflésung. Da jedoch keine echten Informationen hinzugefiigt werden, liefert dieses ,,zero filling*
genannte Verfahren im rekonstruierten Bild lediglich interpolierte Werte.
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e Hohe k-Werte fiithren zu Signalverlusten, wenn die signalerzeugenden Atomkerne nicht in Ruhe
sind (siehe Kap. 4.1).

e Der maximale Feldunterschied in der Probe durch Magnetfeldgradienten muss, wie bereits dis-
kutiert, klein gegen den Betrag des Fiihrungsfelds By sein (Gln. 3.33 und 3.36), damit die zuvor
beschriebene Bildrekonstruktion funktioniert. Dies fithrt dazu, dass fiir feinste Ortsauflésungen
starke Byp-Magnetfelder bei kleinen Abmessungen benétigt werden (bis 7 T am Menschen und
bis ~ 20 T bei kleineren Proben).

e Die Gradientenanstiegsrate ,slew rate“ [T/(m-s)] ist bei der Bildgebung am Menschen be-
grenzt, da hohe Raten zu kiinstlichen Nervenreizen fithren. Dies limitiert auch die erreichbaren
Gradientenamplituden [T/m]. Einen Uberblick iiber den Einfluss von zeitlich verinderlichen
Magnetfeldgradienten auf den menschlichen Kérper gibt [Sch00a].

e Da die Magnetfeldgradienten durch normal leitende Spulen erzeugt werden, kénnen keine be-
liebig starken Gradientenfelder iiber grofle Ausdehnungen realisiert werden.

Das Gesichtsfeld FOV lisst sich dagegen bei konstanter Ortsauflosung leicht steigern:

e In Phasenkodierrichtung wird das Spektrum der Phasenkodiergradienten einfach auf mehr
Schritte aufgeteilt. Dies fiihrt allerdings bei hyperpolarisierten Medien durch die haufigere
Wiederholung der HF-Anregungen zu Problemen (Kap. 3.1.2).

e In Frequenzkodierrichtung kann bei geringerer Gradientenstirke eine ldngere Auslesezeit
gewihlt werden. Bei konstanter Zeitauflosung kann dies durch Erhéhung der Anzahl der Ausle-
seintervalle erreicht werden. Begrenzt ist diese Moglichkeit durch die T5-limitierte erreichbare
Echozeit Tg. Aulerdem gilt bei diffundierenden Atomen, dass bei konstantem k «x G 7 eine
lingere Einschaltzeit 7 des Auslesegradienten einen stiirkeren Signalverlust durch Diffusion
hervorruft als eine grofiere Gradientenamplitude G (Gl. (2.24)).

3.3.1 Symmetriebetrachtungen zur MR-Bildgebung

Auf das Fourier-Transformationspaar f(z) und f (k) sollen nun einige allgemeine Eigenschaften der
Fourier-Transformation angewandt und deren konkrete Auswirkungen auf die Bildgebung diskutiert
werden. Auch hier geniigt es, sich auf den eindimensionalen Fall zu beschrinken.

Zunidchst wird der Fall betrachtet, dass das Signalmaximum, das sog. ,,Echo“, nicht im Zen-
trum des k-Raums, sondern bei k = kg entsteht. Dann kann man die Translationseigenschaft der
Fourier-Transformation ausnutzen und es gilt:

FUIk — ko)) = e 2 Ror P ()} = | |F T = ko)l = |[FTHF0Y | (359)

d. h. eine nachtrigliche Verschiebung des Echos ins Zentrum des k-Raums hat keinen Einfluss auf
das rekonstruierte Bild. Bei den folgenden Betrachtungen kann daher davon ausgegangen werden,
dass sich das Signalecho stets im Zentrum des k-Raums befindet.

Als néchstes werde angenommen, die Dichte der Kernspins und daher mit Gl. (2.10) auch
der Betrag der Magnetisierung M (z) ndhere sich einer §-Distribution, d. h. die Kernspins seien
nahezu punktformig verteilt. Dann folgt mit Gl. (3.43), dass sich alle Werte der komplexen k-Raum-
Matrix f (k) der Konstante e~*%° niihern. Dies bedeutet, dass die Eintriige der k-Raum-Matrix nicht
mehr von der Ortsfrequenz abhédngen. Die Aufteilung der Signalanteile auf Real- und Imaginérteil
wird dann durch die Anfangsphase ¢y bestimmt.
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Im dritten hier betrachteten Fall sei ¢9 = 0 und M (—z) = M(z), d. h. die Magnetisierung sei
symmetrisch verteilt. Dann verschwindet nach Gl. (3.43) der Imaginérteil des Signals, da dieser
dann durch das Integral einer ungeraden Gesamtfunktion (M (z) - sinzx) iiber ein symmetrisches
Intervall gegeben ist. Das gesamte Signal ist dann durch seinen Realteil gegeben.

Ist die Anfangsphase ¢ # 0 und weiterhin M (—z) = M (z), so wird das Signal zwischen Real- und
Imaginérteil aufgeteilt. Im Extremfall ¢g = + 7/2 verschwindet der Realteil des Signals und es wird
ausschliefllich durch seinen Imaginérteil repréisentiert.

Der vierte Fall hat die grofite praktische Bedeutung und wird daher in Anhang B ausfiihrlich
diskutiert.

Bisher wurde stets davon ausgegangen, dass die orts- und zeitabhéingige Gesamtphase des Signals
ausschliellich durch die ortsunabhéingige Anfangsphase ¢y und die orts- und zeitabhingige Phase
aufgrund der geschalteten Magnetfeldgradienten G, G, und G, bestimmt wird. In der Realitét
ist dies jedoch nicht der Fall, sondern durch unkontrollierbare Magnetfeldgradienten innerhalb
der Probe, phasenverindernde Stofle etc. erfihrt das Signal zusétzliche orts- und zeitabhéngige
Phasenverschiibe, die in Gl. (3.43) als komplexer Phasenfaktor ¢ (@) in der zu bestimmenden
Magnetisierung M'(Z) := M (Z) ¢i®'(@:1) betrachtet werden kénnen. Die Annahme einer ,reellen®
Magnetisierung M (%) € R stellt also eine Vereinfachung dar. Die Auswirkung dieser Annahme ist,
wie in Anhang B gezeigt wird, dass fiir den eindimensionalen Fall gilt (Gl. (B.9)):

‘.M(x) x M(z)| . (3.60)

]-"fl(x){@(k)f(k)}’ _ /f(k)e%rmzdk _
0

Unter Vernachldssigung ungewollter Phasenverschiibe geniigt also in jeder Dimension die Erfassung
des halben k-Raums bei Nullsetzen der anderen Hilfte, um die Kernspindichte vollstindig zu re-
konstruieren®®. Von dieser Symmetrieeigenschaft wird in der Praxis oft Gebrauch gemacht, um die
Aufnahmezeit, die Anzahl der HF-Anregungen oder auch die anfallende Datenmenge zu reduzieren.

2> Hierbei wird davon ausgegangen, dass das stirkste Signal im Zentrum des k-Raums erscheint. Ist dies nicht
der Fall, muss darauf geachtet werden, dass der Bereich des k-Raums, der das Signalmaximum enthélt, bei
der Datenauslese auch erfasst wird.



Kapitel 4

Die funktionelle MRT der Lunge
mit hyperpolarisiertem ‘He

Bei der *He-Kernspintomographie der Lunge wird dem Atemgas in der Regel etwa 300 ml kern-
spinpolarisiertes 3He beigemischt'. Der Helium-Anteil des nach der Applikation eines Helium-Bolus
dieser Grofle in der Lunge vorhandenen Atemgases liegt demnach nur bei einigen Prozent. Die mor-
phologische Bildgebung liefert im Wesentlichen die ortsaufgeloste Dichteverteilung des eingeatmeten
3He-Gases wihrend der Dauer der Bildgebungssequenz. Bildgebungsverfahren, die weiterfithrende

Informationen liefern, nennt man , funktionell“. An dieser Stelle seien derer folgende genannt:

e Bei der zeitaufgelosten Bildgebung kann der Ein- und Ausatemvorgang mit bis zu 100 Bildern
pro Sekunde beobachtet werden [Sal01b]. Diese hohe Zeitauflésung ist moglich, wenn Sequenzen
verwendet werden, bei denen zur Abdeckung des k-Raums (Kap. 3.3) eine bzw. wenige HF-
Anregungen ausreichen, analog zur EPI-Sequenz (Kap. 3.2.4). In [Sal01b] wurden Sequenzen
verwendet, bei denen die k-Raum-Abtastung gemafi Gl. (3.46) spiralférmig und nicht fiir jedes
einzelne Bild der Bildfolge vollstédndig erfolgt, sondern teilweise Informationen aus den vorigen
Aufnahmen iibernommen werden (,,interleaved-spiral“). Dies beschleunigt die Bildgebung we-
sentlich und reduziert dadurch gegeniiber herkbmmlichen EPI-Sequenzen die Anforderungen
an die Phasenkohérenzzeit T3, birgt aber das Risiko erhohter Artefaktanfilligkeit. Spiralse-
quenzen erfordern vor der Bildrekonstruktion einen zusétzlichen Datenverarbeitungsschritt,
bei dem die mit spiralférmigen Trajektorien gewonnenen k-Raum-Daten vor der FFT auf eine

regelméiflige Matrix projiziert werden (,,regridding*).

Mit besonders schnellen Gradientenecho-Sequenzen, bei denen die Erfassung des k-Raums je-

weils vollstiandig erfolgt, sind Zeitauflssungen von 130 ms erreicht worden [Sch00b].

e Die diffusionsgewichtete Bildgebung erlaubt die Erstellung von Karten, auf denen der lokale
Diffusionskoeffizient der *He-Atome im Gasraum der Lunge dargestellt ist. Dieser ist ein Maf
fur die Grofe der lokal vorhandenen Hohlrdume: In der gesunden Lunge ist die Diffusion
innerhalb der Alveolen (Lungenbldschen) stark eingeschriinkt. Ist die Lungenstruktur ortlich
teilweise zerstort, steigt die Beweglichkeit der Gasatome durch Diffusion. Derartige krankhafte
Verdnderungen sind mit der in Kap. 4.1 beschriebenen Methode messbar. Zur Beschleunigung
der Messung kann die Diffusionsgewichtung auch mit den soeben erwidhnten Spiralsequenzen

kombiniert werden [Sal03].

'Der Anteil des ausgetauschten Gases betrigt bei flacher Atmung gemessen am gesamten Lungenvolumen

etwa 10 ... 20 %.

41
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e Durch die polarisationszerstérende Wirkung von paramagnetischem Sauerstoff (Kap. 2.3.1)
kann mithilfe von Vergleichsmessungen zu unterschiedlichen Zeiten kurz nach dem Einatmen
von hyperpolarisiertem >He auf den lokalen Sauerstoff-Partialdruck in der Lunge geschlossen
werden (Kap. 4.2).

Die beiden letztgenannten Verfahren werden nun etwas néher erldautert.

4.1 Die diffusionsgewichtete Bildgebung

Einen Uberblick iiber den Einfluss verschiedener Diffusionseffekte auf die MR-Bildgebung von
hyperpolarisierten Gasen gibt [Agu04]. Eine umfangreiche Einfithrung in die Theorie der MR-
Diffusionsmessung findet man in [Pri97]. An dieser Stelle sollen zunéchst die physikalischen Grund-
lagen der Diffusionsbewegung dargestellt werden, bevor auf die Diffusionsgewichtung bei der MR-
Bildgebung eingegangen wird.

4.1.1 Die Diffusionsbewegung

Im Rahmen dieser Arbeit ist von Diffusion ausschliellich im Sinne des Zweiten Fick’schen Geset-
zes die Rede, d. h. die durch Konzentrationsgradienten getriebene gerichtete Diffusion nach dem
Ersten Fick’schen Gesetz spielt hier keine Rolle?. Das wohl bekannteste Beispiel hierfiir ist die
Brown’sche Molekularbewegung; Diffusion findet aber z. B. auch in den Azini der Lunge statt, wo
Stromungseffekte beim Atmen im Gegensatz zur Trachea (Luftrohre), den Bronchien und Bronchio-
len keine Rolle mehr spielen [Con06]. Eine solche Bewegung ist in Abb. 4.1 schematisch dargestellt.

a

AX

Abbildung 4.1: Schematische Darstellung der Diffusionsbewegung eines Teilchens in zwei
Dimensionen. Die einzelnen freien Weglingen sind mit \; gekennzeichnet, die Streuwinkel
mit 0;. Bei der dreidimensionalen Betrachtung miisste jede Streuung durch ein Paar von
polarem und azimutalem Strewwinkel beschrieben werden.

Die wiederholte Streuung eines Teilchens, z. B. eines 3He-Atoms an anderen *He- oder Fremdgasato-
men, bewirkt eine ,,Zitterbewegung“ des betrachteten Teilchens. Diese statistische Propagation re-

2Sie kann zwar bei der erwihnten zeitaufgelosten Bildgebung beobachtet werden, wird aber im Rahmen
dieser Arbeit nicht n&her untersucht.
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sultiert nach der Diffusionszeit tp in einer in jeder Dimension unabhéngigen mittleren quadratischen
Verschiebung [Ein05]

(A2?) = (Ay?) = (A2%) =2Dptp = | (AT?) =2N Dotp| . (4.1)

Gl. (4.1) heifit nach ihren Entdeckern ,Einstein-Smoluchowski-Gleichung“. N ist die Anzahl der
Raumdimensionen, in der die Diffusionsbewegung stattfinden kann und Dy ist die freie Selbstdif-
fusionskonstante. Sie betrigt fiir reines >He bei einer Temperatur von 300 K und einem Druck
von 1 bar etwa 1.92 cm?/s [Bar74b]. Fiir das mit dem Atemgas in die Lunge applizierte *He
liegt sie bei Korpertemperatur bei etwa 0.88 cm?/s [Yab02] und ist bei den auftretenden geringen
Heliumkonzentrationen niherungsweise unabhingig von der 3He-Konzentration.

Befinden sich die Teilchen in einer rdumlich begrenzten Struktur, deren Winde fiir die Teil-
chen undurchdringlich sind und die Diffusionsbewegung der Teilchen innerhalb der Diffusionszeit tp
eingrenzen, spricht man von eingeschrénkter Diffusion. Ein Beispiel fiir eingeschrinkte Diffusion in
einer runden Struktur ist in Abb. 4.2 dargestellt. Die freien Weglédngen sind in der Darstellung sehr
grof} gewéhlt.

Abbildung 4.2: Schematische Darstellung einer zweidimensionalen eingeschrdnkten Diffu-
stonsbewegung innerhalb einer kreisformigen undurchdringlichen Wand.

Dabei kann man zwei Grenzfille formulieren:

e Ist der Kreisradius r viel gréfier als die mittlere Diffusionlinge der Teilchen innerhalb der
Zeit tp nach Gl. (4.1), also r > /2 Dgtp, so liegt freie Diffusion vor und die reduzierte
Diffusionskonstante erreicht die freie: D = Dj.

e Ist der Kreisradius viel kleiner als die mittlere Diffusionlénge, also r < v/2 Dy tp, liegt reine
eingeschrinkte Diffusion vor und die reduzierte Diffusionskonstante betriagt nach Gl. (4.1)
D = r?/(2tp), ist also eine Funktion von 7 und unabhingig von D.

Bei der diffusionsgewichteten *He-MR-Bildgebung liegt die beobachtete Diffusionszeit typischerweise
im Bereich von 1 ... 10 ms, sodass die freie Diffusionslénge fiir >He in der Lunge wihrend dieser Zeit
etwa 1 mm betragen wiirde. Aufer in der Trachea und den gréBeren Bronchien liegt daher {iberall in
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der Lunge eingeschrinkte Diffusion vor [K1i73], d. h. die diffusionsgewichtete Bildgebung ist sensitiv
auf die HohlraumgroBe. Allerdings liegen die typischen Dimensionen der Lungenstruktur nicht weit
genug unterhalb der formulierten Grenze von r &~ 1 mm, um aus der reduzierten Diffusionskonstante
D, wie soeben beschrieben, direkt den Hohlraumradius bestimmen zu koénnen. Unter anderem auf
diese Problematik wird in Kap. 6 dieser Arbeit ndher eingegangen.

AuBlerdem ist D selbst keine zugingliche Messgrofle, sondern bei der diffusionsgewichteten MR-
Bildgebung wird ein sog. scheinbarer Diffusionskoeffizient (engl: ,apparent diffusion coefficient*)
ADC bestimmt. Dieses Verfahren wird nun niher erlautert.

4.1.2 Die ADC-Bestimmung mit der MR-Bildgebung

Bei der diffusionsgewichteten MR-Bildgebung wird zur Bestimmung des Diffusionskoeflizienten in
eine Raumrichtung zwischen Schichtselektion und Signalauslese (Kap. 3) ein bipolarer Magnetfeld-
gradient geméafl Abb. 4.3 eingefiigt. Dieser bewirkt zunichst eine Dephasierung der einzelnen mag-
netischen Momente, da sie durch das ortsabhéngige Magnetfeld je nach ihrer Position wihrend der
ersten Hélfte des diffusionsgewichtenden Gradienten unterschiedliche Prizessionsphasen akkumulie-
ren.

Da das Integral des gesamten Diffusionsgradienten iiber die Zeit verschwindet?, wird nach Gl. (3.24)
die zunéchst zerstorte Phasenkohérenz der einzelnen magnetischen Momente, nachdem der Diffu-
sionsgradient vollstdndig gewirkt hat, bei ortsfesten magnetischen Momenten komplett wiederher-
gestellt, sodass aus der Diffusionswichtung kein Signalverlust resultiert. Findet jedoch wéhrend der
Einschaltzeit des Diffusionsgradienten eine Bewegung in dessen Richtung statt, erfolgt die Refokus-
sierung der Prézessionsphasen unvollstdndig, was in einem Signalverlust in den Bereichen, in denen
Diffusion stattfindet, resultiert.

1G,

1
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Abbildung 4.3: Der zeitliche Verlauf eines symmetrischen, bipolaren diffusionsgewichtenden
Magnetfeldgradienten mit endlichen Anstiegs- und Abfallszeiten e.

Betrachtet man die eingeschrinkte Diffusion als freie Diffusion mit der verdnderten Diffusionskon-
stante D anstelle von Dy, so verhilt sich die Signalmagnitude durch die Diffusionswichtung nach
[Kar80] als Funktion eines sog. b-Werts gemifl

3 Alternativ zu dem in Abb. 4.3 dargestellten bipolaren Gradienten kann die Refokussierung, wie in Kap.
3.2.4 beschrieben, auch durch Einstrahlung eines m-Pulses zwischen den beiden Teilen eines unipolaren,
symmetrischen Gradienten erfolgen [Ste65a].
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S(b)y=S(b=0)etP | (4.2)

Der exponentielle Abfall des Signals lidsst sich dadurch verstehen, dass in die Bloch’schen Glei-
chungen (3.1) bzw. (A.1) ein zusétzlicher Relaxationsterm durch die Diffusion in einem rdumlich
veridnderlichen Magnetfeld eingefithrt wird (Bloch-Torrey-Gleichungen [Tor56]). Der Diffusionsge-
wichtungsfaktor b hiingt vom zeitlichen Verlauf des diffusionsgewichtenden Gradienten ab* und be-
rechnet sich zu

t 2

b(t) = +* /t / Gpt")dt" | dt'| . (4.3)

Diese Integration ldsst sich fiir jede Form des Diffusionsgradienten Gp(t) zumindest numerisch
ausfithren. Fiir das Beispiel in Abb. 4.3 mit der Gradientenamplitude G, der Anstiegszeit e, der
Einschaltdauer § und dem zeitlichen Abstand A zwischen den beiden Teilgradienten kann sie auch
analytisch erfolgen und liefert bei der Integration iiber den gesamten dargestellten Bereich nach
léngerer, aber elementarer Rechnung

b=~"G*[6*(A—6/3) —6e”/6+°/30] . (4.4)

Nimmt man dann fiir mindestens zwei verschiedene Diffusionswichtungen mit ansonsten un-
verdnderter MRT-Sequenz Bilddaten derselben Region auf, ldsst sich aus dem Vergleich der Signal-
magnituden S fiir jeden Bildpunkt der scheinbare Diffusionskoeffizient ADC' bestimmen:

I [S(b = 0)/S(b)]

ADC =
¢ b

(4.5)

Gl. (4.5) gilt fiir zwei verschiedene Diffusionswichtungen; bei mehr als zwei Aufnahmen mit
Diffusionswichtungen b; kann der ADC als Parameter des an die Messdaten S(b;) angepassten
Fitmodells S = S(by = 0) exp(—b; - ADC') bestimmt werden.

Mit der in Gl. (4.2) gemachten Annahme wére nach den Gln. (4.2) und (4.5) der ADC identisch
mit D. Auf die Erweiterung dieses Modells wird in Kap. 6 dieser Arbeit néher eingegangen.

Der Einfluss der longitudinalen Relaxationsrate 1/7) (Kap. 2.3.1) auf die ADC-Messung kann
dadurch minimiert werden, dass die Datenpunkte der Vergleichsbilder im k-Raum (Kap. 3) zunéchst
nacheinander fiir unterschiedliche Diffusionswichtungen aufgenommen werden, bevor zur néchsten
k-Raum-Position iibergegangen wird (,,interleaved acquisition®).

Abb. 4.4 zeigt die mit der soeben beschriebenen Methode aufgenommene ADC-Karte eines
einseitig lungentransplantierten Patienten [Ott04]. Sowohl der Unterschied zwischen dem gesunden,
transplantierten linken Lungenfliigel (nach radiologischer Konvention auf der rechten Bildseite) und
dem verbliebenen geschédigten Fliigel auf der linken Seite, als auch die Trachea mit, wegen der hier
vorliegenden freien Diffusion, hohen ADC-Werten sind deutlich zu erkennen.

“Da auch die Bildgebungsgradienten in einer nicht explizit diffusionsgewichteten MRT-Sequenz eine gewisse
Diffusionswichtung bewirken, stellt die ausschlielliche Beriicksichtigung des expliziten Diffusionsgewich-
tungsgradienten eine Ndherung dar.
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Abbildung 4.4: Die farbcodierte diffusionsgewichtete 3 He-MR-Aufnahme der Lunge eines
einseitig lungentransplantierten Patienten. Der transplantierte gesunde Lungenfliigel auf
der rechten Seite zeigt eine homogene Verteilung von niedrigen Diffusionskoeffizienten
(ADC =~ 0.2 cm?/s), wihrend im verblicbenen geschidigten Fliigel auf der linken Seite
hohere und deutlich stirker schwankende Werte ermittelt werden (Quelle: Universitdtsklinik
Mainz).

Bisher wurde nur die Diffusionsgewichtung in festen Raumrichtungen betrachtet. Da jedoch in
komplexen Strukturen wie z. B. der Lunge in jeder Richtung Gefifle verlaufen, die die Diffu-
sion einschrinken und deren Lage nicht mit der Richtung der Magnetfeldgradienten korreliert, ist
zur vollstdndigen Beschreibung einer diffusionseinschrinkenden Struktur die Erfassung eines Diffu-
sionstensors mit sechs unabhéngigen Eintrdgen erforderlich. Da sich diese Eintridge jedoch durch
die Kombination von Einzelmessungen mit Magnetfeldgradienten in verschiedenen Raumrichtungen
messen lassen, bleibt die weitere Diskussion der grundlegenden Problemstellungen der Diffusions-
messung im Rahmen dieser Arbeit (Kap. 6) auf die skalare Diffusionskonstante beschriankt; fiir
die vollstdndigere Betrachtung des Diffusionstensors sei auf die entsprechende Literatur verwiesen:
[Bas94], [Pri97], [Bih01], [Sch05], [Mor06a] sowie die dazugehorige Dissertation [Mor06b].



4.2. DIE SAUERSTOFFSENSITIVE BILDGEBUNG 47

4.2 Die sauerstoffsensitive Bildgebung

Die durch den Paramagnetismus des Oo-Molekiils bedingte longitudinale Relaxationsrate (Kap. 2.3.1)
von hyperpolarisiertem *He in Abhiingigkeit von der Sauerstoff-Molekiildichte no, betrigt nach
[Saa95)

209K\ "%
1/ = 0.45 no, (T) s! /amagat . (4.6)

Ein amagat ist die Teilchendichte eines idealen Gases bei einer Temperatur von 0°C und einem Druck
von 1 atm und entspricht demnach 44.6 mol/m?. Daher gilt

179 = 0.45

" 1.013bar T ’ (4.7)

po, 273K (2991{)0'42 .
T S

wobei po, den Sauerstoff-Partialdruck der Umgebung bezeichnet. Bei Kérpertemperatur ist dann

(O2) Po,
1/T N —— . 4.8

/M 2.6bar-s (48)
Neben dieser Relaxationsrate, entsprechend dem Term 1/ TI(P) in Gl. (2.19), sind in der Lunge fol-
gende Ursachen fiir den zeitlichen Signalverlust relevant:

e Die (geringe) Oberflichenrelaxation im Lungengewebe nach Gl. (2.21). Deren Zeitkonstan-
te betragt z. B. in der weitgehend sauerstofffreien Lunge eines toten Schweins etwa 4 min
[Den00Db).

e Die Destruktivitidt der MR-Messung durch Einstrahlung von Hochfrequenzpulsen (Kap. 3.1.2).
Da diese i. d. R. regelmifig erfolgt, kann man auch den hieraus resultierenden Signalverlust
als longitudinale Relaxation auffassen.

In [Den99], [Den00a] sowie der dazugehdrigen Dissertation [DenO0b] ist ausfiihrlich geschildert,
wie sich durch Vergleichsmessungen zweier MR-Bildserien mit unterschiedlich gewihlten HF-
Anregungsraten und/oder -amplituden die durch den Sauerstoff-Partialdruck bedingte Signalabnah-
me von den anderen erwiahnten Relaxationseffekten separieren und damit der Sauerstoff-Partialdruck
in der Lunge und dessen zeitliche Anderung ortsaufgeldst bestimmen lassen. Dabei sind zwei ver-
schiedene Vorgehensweisen moglich:

e Bei der sog. ,,Doppelakquisition” werden die beiden Sétze von Vergleichsbildern bei zwei auf-
einander folgenden Atemziigen mit jeweils unterschiedlichen HF-Anregungsraten oder Ampli-
tuden akquiriert.

e Bei der ,Einfachakquisition“ geniigt durch Variation sowohl der HF-Anregungsrate als auch
der Amplitude ein Atemzug zur Erfassung beider Serien von Vergleichsbildern [Den00b],
[Den02].

Beide Methoden haben gewisse Vor- und Nachteile: Bei der Einfachakquisition wird im Vergleich zur
Doppelakquisition weniger *He (Rohpreis: derzeit ca. 100 ... 150 Euro pro Standardliter) benétigt
und die Empfindlichkeit auf einen reproduzierbaren Einatemvorgang ist geringer. Allerdings erfordert
das Einfachakquisitionsverfahren eine lingere Luftanhaltephase, die insbesondere von lungenkranken
Patienten nicht immer eingehalten werden kann. Auflerdem hat sich die Doppelakquisition bei der
Bestimmung der Sauerstoff-Abnahmerate durch Aufnahme des Atemsauerstoffs in das Blut als die
genauere Methode herausgestellt [Den00b].



Kapitel 5

Niederfeldtomographie mit
hyperpolarisiertem *He

Die meisten MR-Aufnahmen mit hyperpolarisierten Gasen als Kontrastmittel werden noch immer an
herkdmmlichen Magnetresonanztomographen durchgefiihrt, da diese an vielen Kliniken vorhanden
sind. Diese Gerdte wurden im Wesentlichen fiir die Aufnahme von Protonenbildern bei Boltzmann-
Polarisation (Gl. (2.16)) entwickelt. Um eine méglichst hohe Boltzmann-Polarisation der Protonen
zu erzeugen, die in diesem Fall als Faktor in die Magnetisierung (Gl. (2.10)) und damit in die MR-
Signalamplitude eingeht (Gl. (3.35)), benétigen diese Geriite ein relativ hohes Fithrungsmagnetfeld
By. Deutlich unterhalb von 0.1 T sind bei Protonenaufnahmen keine befriedigenden Ergebnisse mehr
zu erwarten, typisch sind 1.5 T oder mehr. Daher sind Ganzkorpertomographen i. d. R. als supra-
leitende Magnete ausgelegt.

Bei der Bildgebung mit hyperpolarisierten Gasen ist man dagegen nicht auf ein hohes Fiithrungsfeld
angewiesen, da die Polarisation und damit die Magnetisierung des bildgebenden Mediums a priori
vorliegt, d. h. allein durch den vorhergehenden Polarisationsprozess (Kap. 2.2.1) und minimierbare
Transportverluste (Kap. 2.3.1) gegeben ist. Dies erlaubt die Entwicklung kostengiinstiger und evtl.
mobiler Tomographiemagnete mit erweitertem Anwendungsbereich, wie sie in Kap. 7 dieser Arbeit
diskutiert werden.

Zunichst sollen allerdings einige Uberlegungen zum Signal-zu-Rausch-Verhéltnis bei MR-Aufnahmen
angestellt werden, wobei insbesondere auf die Abhingigkeit von By eingegangen wird. Danach wer-
den die Ergebnisse von in vivo 3He-MRT-Experimenten bei By = 0.1 T beschrieben. Am Ende
dieses Kapitels sowie in Kap. 6 folgen dann einige grundlegende Untersuchungen zur methodischen
Weiterentwicklung der 3He-MRT der Lunge, bevor in den Kapiteln 7 und 8 die technischen Weiter-
entwicklungen im Rahmen dieser Dissertation vorgestellt werden.

5.1 Signal und Rauschen bei der MRT

Befindet sich die Empféingerspule im thermischen Gleichgewicht mit der abzubildenden Probe, be-
triagt das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis SN R bei der Magnetresonanztomographie in zwei Dimensio-
nen (Kap. 3.2) und ohne explizite Diffusionswichtung (Kap. 4.1.2) nach [Vig03a]

M AV wo Bi sin o \/m 10(1./20 e_TE/TQ(SpCZ)

SNR ~
ks T P BW

(5.1)

48
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Dabei sind M die Magnetisierung im Voxelvolumen! AV, wy die Larmorfrequenz nach Gl. (3.4), B}
die effektive transversale Magnetfeldamplitude geméfl den Gln. (3.9) bzw. (3.17), die die Anregungs-
und Empfangsspule bei einer elektrischen Leistung P erzeugt?, o der Klappwinkel (Kap. 3.1.2),
Ny die Zahl der Wiederholungen bei mehrmaliger Akquirierung derselben Daten, N, bzw. N, die
Zahl der Phasenkodierschritte bzw. Auslesezeitintervalle (Kap. 3.3), a der Signal-Rauschabstand

der elektronischen Verstiarkungs-/Signalverarbeitungskette in Dezibel, Ty die Echozeit, T2(Spcz) die
sequenzspezifische transversale Relaxationszeit, die fiir die meisten Sequenztypen gleich der T%5-Zeit
aus Gl. (2.23) ist, kg die Boltzmann-Konstante, T' die gemeinsame Temperatur von Spule und Probe
(z. B. T = 310 K bei Korpertemperatur) und BW die Bandbreite der Signalauslese, die sich nach
den Gln. (3.54) und (3.57) zu

BW := || Gy FOV, = 1/At, = Ny /7, (52)
berechnet.

Bemerkenswert an Gl. (5.1) ist, dass es sich dabei um eine vollstindige N#herungsformel oh-
ne weitere Proportionalitdtskonstanten handelt, deren theoretische Vorhersagen in [Bri03] bei
Magnetfeldern By von 1.5 T und 0.1 T experimentell bestétigt wurden. Sie beriicksichtigt die
beiden wichtigsten Rauschquellen bei der in vivo MRT: das sog. ,Patientenrauschen“ durch
fluktuierende Ladungen im Korper der untersuchten Person und das intrinsische ,,Spulenrauschen*
der HF-Spule. Bei der *He-MRT der menschlichen Lunge erwartet man nach [Dur01] bei By ~ 2 mT
gleiche Beitrige dieser beiden Quellen zur gesamten Rauschamplitude. Bei héheren Magnetfeldern
dominiert der Rauschbeitrag durch das Patientenrauschen und es gilt

By 1

Die Proportionalitétskonstante in Gl. (5.3) beinhaltet spezifische Spuleneigenschaften. Daher ldsst
sich Gl. (5.1) in vereinfachter Form allgemein nur noch als Proportionalititsbeziehung angeben:

| Nw Ny N, spex
SNRpys2 mr X M AV sina ;VjTVVy 10%/20 e_TE/T25 ) . (5.4)

Bei sehr niedrigen Magnetfeldern dominiert das intrinsische Spulenrauschen und es gilt

B; 1
it 7
VP wo

was mit der absoluten Spulentemperatur Tg zu der Relation

N NI N spez
SNRBO <2 mT X M AV w8/4 sin o \/Wiyloa/% e_TE/Tz( ) (5,6)
Ts BW

'Bei der MRT spricht man von einem ,,Voxel“ als dreidimensionalem Analogon eines Bildpixels.

?Die Verwendung einer zirkular polarisierten anstatt einer linear polarisierten Empfiingerspule steigert das
SNR um den Faktor v/2, da sich bei gleichem B; in Gl. (5.1) Bi und P jeweils verdoppeln [Haa99], S.
851/855.
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fithrt. In diesem Bereich niedrigster Fiihrungsmagnetfelder kann das SNR durch Kiihlen der
Empfiangerspule gesteigert werden, bis das Patientenrauschen wieder relevant wird.

Bei hyperpolarisierten Gasen ist, wie bereits eingangs dieses Kapitels erwédhnt, die Magneti-
sierung M der Probe nach Gl. (2.10) proportional zur erreichten Hyperpolarisation P und
insbesondere unabhingig vom Magnetfeld By. Da andererseits By geméfl Gl. (3.4) iiber die Lar-
morfrequenz wy in Gl. (5.6) eingeht, ist das SN R bei sehr niedrigen Feldern proportional zu 33/4.
Diese direkte Feldabhéngigkeit des SN R verschwindet bei moderaten und hohen Fiithrungsfeldern
nach Gl (5.4).

Bei Boltzmann-polarisierten Medien ist die Magnetisierung nach Gl. (2.14) proportional zum
Fithrungsmagnetfeld, was in beiden diskutierten Fillen die Feldabhingigkeit des SNR um eine
Potenz von By steigert.

Die beziiglich der Feldabhéingigkeit des SN R hergeleiteten Zusammenhénge sollen anhand von Tab.
5.1 verdeutlicht werden.

| B<2mT | By > 2mT
Boltzmann-Polarisation | SNR o« B]/" SNR x By
Hyperpolarisation SNR BS Y1 SN R(Byp) = const.

Tabelle 5.1: Die Feldabhdingigkeit des SN R in unterschiedlichen Magnetfeldbereichen fiir
Boltzmann-polarisierte und hyperpolarisierte Medien.

Dariiber hinaus gibt es verschiedene Faktoren, die von By abhéngen und das SN R ebenfalls beein-
flussen

e Der Klappwinkel « ist bei der Bildgebung mit hyperpolarisierten Gasen nach Gl. (3.18) umso
geringer zu wihlen, je hoher die Zahl der HF-Anregungen ist. Zum Beispiel kann bei einer
MRT-Sequenz mit 128 HF-Anregungen und einem Klappwinkel von 5° bei der letzten Anre-
gung noch (cos5°)'?" = 62 % der Anfangsmagnetisierung abgerufen werden. Sollen zur Er-
stellung einer dreidimensionalen Abbildung 16 Schichten akquiriert werden, miisste man den
Klappwinkel auf 2° reduzieren, um bei der letzten HF-Anregung noch (cos2°)'6127 = 29 %
der Magnetisierung zur Verfiigung zu haben?. Dies entspriche nach Gl. (5.1) allerdings einer
Reduktion des SNR in der gesamten Aufnahme um den Faktor sin5°/sin2° = 2.5.

Daher sind bei der Bildgebung mit hyperpolarisierten Gasen Mehrfachecho-Sequenzen wie
die in Kap. 3.2.4 beschriebenen EPI- oder RARE-Sequenzen® erstrebenswert. Diese erfordern
nur wenige destruktive HF-Anregungen und erlauben daher hohere Klappwinkel, verlangen
allerdings lange transversale Relaxationszeiten 75 . Diese sind bevorzugt bei niedrigen Mag-
netfeldern erreichbar, denn bei der MRT mit hyperpolarisierten Gasen ist 7% durch TQ(G) in
Gl. (2.23) und durch die Signalabnahme gemifi Gl. (2.24) limitiert. Liegt kein absichtlich ge-

schalteter Magnetfeldgradient an (1/ TQ(SQQ) = 0) und ist das Hauptmagnetfeld By hinreichend

homogen (1/ TQ(B) ~ 0), sind beide Beitrige durch Anderungen der magnetischen Suszeptibi-
litéit y bestimmt und damit im Exponenten proportional zu By (Gl (2.23)) bzw. zu B2 (Gl
(2.24)), denn

3Die longitudinale Relaxationszeit Ty nach Gl. (2.19) kann hier als lang gegeniiber der Dauer der Bildgebung
angenommen werden.

4In Bezug auf RARE-Sequenzen ist zu beachten, dass Klappwinkel von 180° bzw. 7 keine Signalabnahme,
sondern lediglich eine Invertierung der Magnetisierung hervorrufen, da cos 180° = —1.
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1
pen) x Aw x yABg . (5.7)
2

Bg ist die magnetische Flussdichte im Gewebe und berechnet sich zu

Ba = pa Bo = (1 + xc) Bo (5.8)

mit der relativen Permeabilitit pug und der magnetischen Suszeptibilitit xo des Gewebes (vgl.
Gl. (7.26)). Dann ist

ABG = AXG Bo (5.9)

und 1/ Tz(X) bei fester Suszeptibilitidtsdifferenz zwischen Lungengewebe und Hohlrdumen nach
Gl. (5.7) proportional zu By.

Nach [Won99] und [Par05] gilt im stationdren Fall, d. h. ohne Beriicksichtigung von
Gl (2.24)

1 Axc B
= JoXxe o (5.10)
T(X) 2
2

Ebenso sind suszeptibilitidtsbedingte Magnetfeldgradienten G in Gl. (2.24) proportional zu By.

e Die direkte exponentielle Abhéingigkeit des SNR von T3 bzw. TSP in GL. (5.1) spielt eine
grofle Rolle, wenn T nicht viel kleiner als 75 ist. In Abb. 3.3 ist der Beitrag dieses Exponen-
tialterms zum SN R als gepunktete Linie dargestellt.

Auflerdem fiihrt eine schéirfere Ortsauflosung bei 2D- oder Schichtaufnahmen unweigerlich zu einer

Reduktion des SN R, denn nach den Gln. (5.1) und (5.2) ist

N, N, 1%
= N$ =
BW NN, N,V T

Vv Ty

= T 3 3
N, N\ N, Ay Az /1y FOV, Az x Az /T, (Ax)

SNR x AV

(5.11)

wobei der letzte Schrit nur bei konstantem Gesichtsfeld in Phasenkodierrichtung FOV,, und isotroper
Ortsauflosung in der Phasen-Frequenzkodierebene (Ax = Ay) gilt.

Bei 3D-Sequenzen kénnen mit hyperpolarisiertem 3He unter bestimmten Bedingungen trotz der
hoheren erforderlichen Anzahl von HF-Anregungen sogar grofiere SN R als bei 2D-Schichtaufnahmen
erzielt werden, weil auch die Schichtselektionsgradienten (Abb. 3.3) unter dem Einfluss der Diffusion
nach Kap. (4.1.2) zu einem Signalverlust fithren [Wil04]. Im dreidimensionalen Fall ist das SNR
auBerdem um einen intrinsischen Faktor /N, gegeniiber Gl. (5.1) erhéht [Haa99]; Gl. (5.11) bleibt
jedoch auch in diesem Fall giiltig.
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5.2 Experimentelle *He-MRT bei 0.1 T

Einige Aspekte der 3He-MR-Niederfeldtomographie wurden in Zusammenarbeit mit Mitarbeitern
der Gruppen U2R2M der Université Paris XI, Orsay und des Laboratoire Kastler Brossel der Ecole
Normale Supérieure Paris untersucht. Dazu wurde in Mainz hyperpolarisiertes *He (Kap. 2.2.2) per
Bahn nach Orsay transportiert und dort mit einem normal leitenden 0.1 T-Ganzkorpertomographen
[Vig03a] Untersuchungen an gesunden Probanden durchgefiihrt. Wie bereits in Kap. 5.1 beschrieben,
ist bei Magnetfeldern dieser Gréflenordnung bei der *He-MRT das SN R nicht unmittelbar von By
abhéngig.

Sowohl die morphologische Bildgebung als auch die drei in Kap. 4 erwéhnten funktionellen Bild-
gebungstechniken wurden unter Verwendung von 2D-Gradientenecho-Sequenzen &hnlich Abb. 3.3
erfolgreich angewandt. Die Ergebnisse werden nun der Reihe nach beschrieben.

e Bei der morphologischen Bildgebung (Schichtdicke: 10 mm, T = 15 ms, T = 31 ms) wurde
das Gesichtsfeld von FOV, = FOV, = 420 mm mit einer Matrix von maximal 256 x 256
Bildpunkten abgedeckt, was in einer ebenen rdumlichen Auflésung von (1.64 mm)? resultierte
(Abb. 5.1). Die gesamte Aufnahmezeit betrug 256 - Tg = 8 s. Die Bandbreite BW war 16 kHz,
der Klappwinkel « lag bei 6.4° und der *He-Bolus betrug 490 ml bei einer Polarisation von etwa
30 %. Dieser Wert, der jedoch vor Ort nicht absolut gemessen werden konnte, sondern aus der
Anfangspolarisation und Gl. (2.18) abgeschétzt werden musste, liegt nach den theoretischen
Vorhersagen in [Gro96] am unteren Ende des fiir die *He-MRT nutzbaren Bereichs (Kap.
2.2). Trotzdem geniigte die Polarisation auch bei dieser hohen Ortsauflésung noch fiir ein
ausreichendes SNR (vgl. Gl (5.11)).

Abbildung 5.1: Die Lunge eines gesunden Probanden, mit der 3He-MRT bei 0.1 T aufge-
nommen. Die ebene Auflisung betrigt (1.64 mm)? bei einer Schichtdicke von 10 mm; der
hohe Rauschanteil ist auf die hohe Ortsauflosung sowie die nach heutigen Mafstiben relativ
geringe 3 He-Polarisation zuriickzufiihren.
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e Die zeitaufgeloste Bildgebung erfolgte mit Projektionsaufnahmen bei einem Gesichtsfeld von
(400 mm)? und einer ebenen riumlichen Auflésung von (6.25 mm)?, entsprechend jeweils 64
Auslesezeitintervallen und Phasenkodierschritten. Von den 64 Phasenkodierschritten wurden
allerdings nur 36 tatséchlich ausgefithrt, um die Bildgebung zu beschleunigen. Der Rest des k-
Raums wurde mit Nullen aufgefiillt®. Die Rechtfertigung dieser Methode wird in Kap. 3.3.1 und
Anhang B dieser Arbeit erldutert. Aus der Repetitionszeit Tr von 12 ms (Echozeit T = 5 ms)
ergibt sich dann die Zeitauflosung von etwa 36 - Tg = 400 ms. Innerhalb von 11 s konnten
so 27 Einzelbilder akquiriert werden. Die Bandbreite betrug 64 kHz und der Klappwinkel lag
bei 3°.

Abb. 5.2 zeigt den relevanten Abschnitt dieser Serie, die bei einem gesunden Probanden mit
einem *He-Bolus von 275 ml aufgenommen wurde. Er besteht aus zwei Atemzyklen, begin-
nend mit einem Einatemvorgang. Beim Beginn des Einatmens im ersten Bild befindet sich
der He-Bolus noch ausschlielich in der Trachea. Danach kann man von links nach rechts die
allméhliche VergroBerung der Lunge wéhrend des Einatmens beobachten. Die zeitliche Sig-
nalabnahme resultiert einerseits aus der longitudinalen Relaxation durch den in der Lunge
vorhandenen Restsauerstoff (Kap. 4.2), andererseits aus dem wihrend der zweiten Zeile der
Bildfolge einsetzenden Ausatemvorgang mit sich verkleinernder Lunge. Aufgrund des zu schwa-
chen Signals in der Trachea ist dessen Beginn zeitlich nicht exakt festlegbar. Beim einmaligen
Ausatmen wird nicht das gesamte Helium aus der Lunge abgeatmet. In der dritten Zeile der
Bildfolge beginnt der zweite Einatemvorgang; das zweite Ausatmen in der letzten Zeile ist
nicht mehr vollstdndig erfasst.

Zur Beobachtung des Einstromens des Heliums in die Bronchien ist die gewéhlte Zeitauflosung
nicht ausreichend. Dies ist jedoch keine grundsétzliche Limitierung durch die By-Feldstérke,
sondern eher auf die eingeschriankte Leistungsfahigkeit der verwendeten Hardware, insbeson-
dere des Gradientensystems zuriickzufiihren.

SDies entspricht der Abdeckung etwas mehr als der Hilfte des k-Raums, sodass die vollstindige Erfassung
der im k-Raum-Zentrum befindlichen wesentlichsten Bildinformationen sichergestellt ist (Kap. 3.3).
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Abbildung 5.2: Zwei Atemzyklen von insgesamt etwa 10 s mit einer zeitlichen Aufliésung von
ca. 400 ms. Die Daten wurden mittels > He-MRT bei 0.1 T gewonnen.
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e Bei der diffusionsgewichteten Bildgebung nach der in Kap. 4.1 beschriebenen Methode in Abb.

5.3 wurde mit einer Schichtdicke von 20 mm und einem Gesichtsfeld von (320 mm)? gearbei-
tet, das durch 64 Auslesezeitintervalle sowie 36 ausgefithrte und wie bei der zeitaufgelosten
Bildgebung auf 64 ergéinzte Phasenkodierschritte in (5 mm)? groe Pixel unterteilt wurde. Die
iibrigen Sequenzparameter lauten: o = 7°, BW = 4 kHz, Tg = 27 ms und Ty = 42 ms, woraus
sich pro Diffusionswichtung eine Aufnahmezeit von 1.5 s ergibt.
Die Diffusionsgewichtung erfolgte &hnlich zum standardisierten PHIL-ADC-Protokoll [PHIO0]
mit einer Diffusionswichtung von b = 4 s/cm? entlang der Kérperachse. Der mittlere ADC' in
Abb. 5.3 entspricht mit 0.15 cm? /s innerhalb einer Standardabweichung von 0.04 cm?/s den
bei By = 1.5 T und b = 3.89 s/cm? an der Universititsklinik Mainz gewonnenen Werten in
gesunden Lungen von 0.17 cm? /s [Mor05]. Auch in Abb. 5.3 ist eine recht homogene Verteilung
der ADC-Werte in der gesunden Lunge zu erkennen. Fiir die Analyse in Abb. 5.3 wurden nur
Bildpunkte herangezogen, die im ungewichteten Referenzbild mindestens 25 % der maximalen
Signalmagnitude aufwiesen.

ADC_ [cm?/s]

Abbildung 5.3: Darstellung der eingeschrdankten Diffusion in der Lunge eines gesunden
Probanden als ADC-Karte mit einer Diffusionswichtung entlang der Kdérperachse von
b = 4 s/cm?. Die Daten wurden bei By = 0.1 T mit hyperpolarisiertem 3 He gewonnen.



56 KAPITEL 5. NIEDERFELDTOMOGRAPHIE MIT HYPERPOLARISIERTEM 3HE

e Zur Bestimmung des Sauerstoff-Partialdrucks in der Lunge unmittelbar nach dem Einatmen
wurde eine Serie von Projektionsaufnahmen mit der Einfachakquisitionstechnik (Kap. 4.2)
aufgenommen. Die beiden Klappwinkel betrugen 2.5° bzw. 5° bei Wartezeiten zwischen den
HF-Anregungen von 3 s bzw. 0.5 s. Die Akquisition von jeweils sieben Bildern erforderte dem-
nach eine Luftanhaltephase von 21 s (weitere Seqeuenzparameter: BW = 64 kHz, Ty = 5 ms
und Tg = 12 ms). Die Ortsauflésung in der Ebene und das Gesichtsfeld der in Abb. 5.4
dargestellten Ergebnisse entsprechen den Werten in Abb. 5.3.

SNR of 1st image
"
»
30
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’ -

0 10
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2

P, (<0.2): 0.14308 + 0.087165bar

-0.

Abbildung 5.4: Der Sauerstoff-Partialdruck in der Lunge eines gesunden Probanden unmit-
telbar nach dem Einatmen (links) und das SN R im ersten Bild der Serie (rechts).

Man erwartet fiir po, Werte etwas unterhalb des Sauerstoff-Partialdrucks der Umgebung von
etwa 0.2 bar, da die Lunge Sauerstoff aufnimmt und auerdem das Atemgasgemisch durch den
Helium-Bolus verdiinnt ist. Die Messung bestétigt dies mit einem Mittelwert von 0.14 bar bei
einer Standardabweichung von 0.09 bar. Im linken Teil der Abb. 5.4 ist zu erkennen, dass die
gesunde Lunge gleichméfig vom Sauerstoff der Atemluft gefiillt wird. Die Auswerteschwelle
liegt hier bei 15 % der maximalen Signalmagnitude im ersten Bild.

Die po,-Abnahmerate konnte mit der verwendeten Einfachakquisitionstechnik nicht mit be-
friedigender Genauigkeit bestimmt werden.

Das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis im rechten Teil der Abb. 5.4 bezieht sich auf das erste Bild
der Serie. Naturgeméf ist es bei der hier erfolgten Projektionsaufnahme in zentralen Lungena-
realen wegen der grofieren Hohe der Lunge besonders hoch. Die Analyse fordert ein SN R von
mindestens 15 ... 30 im ersten Bild, was aufler in den peripheren Lungenbereichen durchgehend
erfiillt ist.

Bei der Auswertung der beiden letztgenannten Verfahren wurde jeweils die in [Den00b] beschriebene
Rauschkorrektur vorgenommen. Sie erfolgte in Zusammenarbeit mit P. B. vom Max-Planck-Institut
fiir Polymerforschung in Mainz mit dem Programm MATLAB [MATO03].

Wegen der inzwischen weiterentwickelten Polarisations- und Transporttechnologie [Wol04],
[Sch04a] kann davon ausgegangen werden, dass diese Ende des Jahres 2002 gewonnenen Ergebnisse
angesichts der erfolgreichen Durchfithrung auch der funktionellen Bildgebungsverfahren allein
schon durch hohere 3He-Polarisationsgrade inzwischen in ihrer Qualitdt {ibertroffen werden
kénnten. Leider sind eine Wiederholung dieser Experimente mit hoheren 3He-Polarisationsgraden
sowie eine Veroffentlichung der Ergebnisse in Fachzeitschriften derzeit aufgrund der geénderten
medizinrechtlichen Situation in Frankreich nicht moéglich.
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5.3 Moglichkeiten der *He-MRT bei Magnetfeldern unter-
halb von 0.1 T

Die bei den in Kap. 5.2 beschriebenen Messungen erzielten Resultate sind vergleichbar mit Ergebnis-
sen, die bei hoheren Magnetfeldern erreicht wurden. Daher ermutigen sie zu einer weiterfiihrenden
Untersuchung der 3He-MRT, insbesondere auch der funktionellen Bildgebungstechniken, auch bei
noch niedrigeren Magnetfeldern. Unterhalb von 0.1 T lassen sich die bené6tigten Fiithrungsfelder mit
der Ausdehnung des menschlichen Korpers mithilfe normal leitender Spulen oder durch Permanent-
magnete besonders 6konomisch realisieren (Kap. 7).

Eine ausfiihrliche Diskussion der 3He-Bildgebung bei 0.1 T im Vergleich zu der bei konventionellen
1.5 T findet sich in [Vig03a]. Bei weniger anspruchsvollen Fragestellungen haben sich allerdings auch
noch geringere Fiithrungsfelder bereits als ausreichend erwiesen. Darauf wird nun néher eingegangen.

5.3.1 Die Bildgebung bei weniger als 10 mT

Die funktionelle 3He-Bildgebung bei Magnetfeldern unterhalb von 10 mT beschriinkt sich noch auf
globale oder eindimensionale Diffusionsstudien, bei denen die effektive transversale Relaxationszeit

Tz(CPMG) nach Gl (3.31) in CPMG-Sequenzen untersucht wurde [Bid03]. Bei 3 mT wurden in

vivo TQ(CPMG)—Zeiten von iiber 10 s gemessen, wobei allerdings bereits Signalverluste durch andere

Relaxationsmechanismen limitierend wirkten.

TéCPMG) wurde in der menschlichen Lunge auflerdem zu etwa 10 s bei 0.1 T und bei 1.5 T zu etwa
0.1 s bestimmt, abhéngig von der Lungenfiillung und der damit einhergehenden unterschiedlichen
Aufweitung des Lungengewebes [Vig03b]. So ldsst sich die unterschiedlich stark eingeschrinkte
Diffusion des *He unter dem Einfluss von Magnetfeldgradienten untersuchen (Kap. 4.1). Die Re-

sultate belegen allerdings auch die Steigerung der Phasenkohérenzzeiten bei niedrigen Magnetfeldern.

Die morphologische 3He-Lungenbildgebung ist in vivo von verschiedenen Gruppen bei sehr
niedrigen Magnetfeldern erfolgreich durchgefiithrt worden. In [Bid04] wird von der Bildgebung mit
RARE-Sequenzen (Kap. 3.2.4) an einem aufrecht stehenden 3 mT-Tomographen berichtet, wihrend
in [Mai05] herkémmliche FLASH-Sequenzen (Kap. 3.2.3) bei 3.8 mT zum Einsatz kamen. An dem
in [Mai05] beschriebenen Tomographen wurde zudem die Aufnahmeposition zwischen liegender und
stehender Ausrichtung variiert, was zur Untersuchung der Physiologie der Atmung interessante
Moglichkeiten bietet. Bei konventionellen solenoidartigen Hochfeld-Ganzkorpertomographen ist man
hierbei auf die unnatiirliche liegende Haltung festgelegt.

Abb. 5.5 zeigt die Projektionsaufnahme der Lunge eines gesunden Probanden, die bei 3 mT mit einer
RARE-Sequenz (Wiederholung der w-Pulse alle 12 ms) erstellt wurde [Bid04]. Die dabei verwendete
3He-Polarisation konnte heute deutlich iibertroffen werden, was eine bessere Aufnahmequalitit
erwarten liefle.

Fiir die in vivo Bildgebung mit RARE-Sequenzen sind niedrige Magnetfelder besonders vorteilhaft,
weil dann die HF-Energiedeposition im Koérper durch die wiederholten m-Pulse, die bei Magnetfel-
dern iiber 0.1 T durchaus relevant ist, an Bedeutung verliert [Dur02]. Dies kann anhand von GI.
(3.14) nachvollzogen werden:

Je grofler der gewiinschte Klappwinkel « ist (maximal 7), desto linger muss das transversale HF-
Anregungsfeld B} im mit der Anregungsfrequenz wyr rotierenden Koordinatensystem wirken bzw.
desto grofler muss die Amplitude von Bj sein. Nach Gl. (3.4) ist auflerdem wyr &~ wp proportional
zu By und die pro Volumeneinheit absorbierte HF-Energie wéchst quadratisch mit der Frequenz
[Haa99]. Insgesamt ist also die HF-Energiedeposition bei hohen Magnetfeldern und grofien Klapp-
winkeln maximal. [Bid03] gibt hierfiir eine zuléssige Grenze von 4 W pro Kilogramm Koérpermasse an.
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Abbildung 5.5: Projektionsaufnahme der Lunge eines gesunden Probanden, die mit einer
RARE-Sequenz bei By = 8 mT erstellt wurde (aus [Bid04]).

Allerdings kann bei RARE-Sequenzen die Aufnahmezeit in sehr niedrigen Magnetfeldern nach
unten begrenzt sein, weil die w-Pulse bei kleinem By und damit einhergehender geringer zuléssiger
Bj-Amplitude nach Gl. (3.14) eine gewisse Zeit in Anspruch nehmen. Dies soll anhand einer kurzen
Beispielrechnung demonstriert werden:

Erfolgen die wiederholten schichtselektiven m-Pulse mit einer sinc-Modulation, die jeweils eine
Seitenschwingung beinhaltet, gilt vy = 3/tgr (Kap. 3.2.2). Bei By = 10 mT und By = By/100
wiirde dann bei resonanter, linear polarisierter Einstrahlung nach den Gln. (3.28), (3.17) und (3.14)
jeder m-Puls fiir >He etwa typ = 1.7 ms dauern.

Die gesamte Aufnahmezeit betriagt bei der RARE-Sequenz mehr als N, -typ. Fiithrt diese Limitierung
bei entsprechend gewéahlten Parametern zu lingeren Aufnahmezeiten als gewiinscht, bietet sich als
Alternative die EPI-Sequenz an, wie sie in Kap. 3.2.4 ebenfalls beschrieben wurde. Sie kommt ohne
m-Pulse aus und ist daher schneller als RARE, erfordert aber bei vollstindiger k-Raum-Abdeckung
sehr lange Ty-Zeiten, was die erreichbare Ortsauflosung (z. B. bei By = 1.5 T auf etwa 5 mm
[Sal01b]) nach unten beschrinkt.

5.3.2 Design von HF-Spulen fiir unterschiedliche Magnetfeldstirken

Bei der MR-Bildgebung wird oftmals zum Senden und Empfangen dieselbe Spule verwendet. Sie
stellt einen elektrischen Schwingkreis fiir die nach Gl. (3.4) magnetfeldabhingige Resonanzfrequenz
vo = |y| By dar. Bei By = 0.1 T betriigt diese demnach 3.24 MHz fiir 3He und 4.26 MHz fiir
Protonen. Durch die Verwendung doppelt resonanter Spulen kénnen simultan Bilddaten von beiden
signalgebenden Kernen gewonnen werden, falls das Fiihrungsmagnetfeld grofl genug ist, um eine
ausreichende Boltzmann-Polarisation der Protonen zu erzeugen. Diese Einschrinkung schliefit die
aus Griinden der anatomischen Orientierung interessante simultane 3He-Protonen-MRT der Lunge
bei Magnetfeldern deutlich unterhalb von 0.1 T aus.
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Durch parallele Bildgebungstechniken mit mehreren HF-Spulen kann durch jeweils nur teilweise
erfolgende k-Raum-Akquirierung unter Vermeidung von Artefakten die Bildgebung beschleunigt
werden.

Der Giitefaktor ) eines Resonators lisst sich fiir grofile @ in guter Naherung zu

Vo
Q~ 5 (5.12)

berechnen, wobei Av die volle Halbwertsbreite der Leistungsresonanzkurve des Resonators bezeich-
net. Die Resonatorgiite beeinflusst unmittelbar das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis der MR-Aufnahme,
weil bei hoher Giite @, entsprechend einer geringen Resonanzbreite Av in Gl. (5.12), Rauschanteile
bei Frequenzen weit entfernt von 1 stidrker unterdriickt werden. Daraus resultiert ein hoherer
Signal-Rauschabstand a in Gl. (5.1).

Andererseits darf die Resonanzbreite nicht zu klein gewéhlt werden, damit sie deutlich groéfler ist
als die Bandbreite BW der Frequenzen, die bei der rdumlichen Frequenzkodierung (Kap. 3.2 und
Gl. (5.2)) auftreten und somit die Frequenzen am Rand des empfangenen Spektrums nicht zu
stark unterdriickt werden®. Diese Bedingung ist besonders bei niedrigen Magnetfeldern und damit
niedrigen Resonanzfrequenzen vg kritisch (Gl. (5.12)).

Gl. (5.1) sagt auflerdem aus, dass die Bandbreite BW mdoglichst klein gew#hlt werden sollte, damit
das SNR moglichst grofl wird. Abb. 5.6 verdeutlicht dies: Sie zeigt zwei Aufnahmen derselben
Schicht einer gesunden Lunge, die bei 0.1 T mit unterschiedlichen Bandbreiten bei ansonsten iden-
tischen Sequenzparametern aufgenommen wurden. Der Klappwinkel « lag bei 9°, die Schichtdicke
der 2D-Sequenz betrug 10 mm und das ebene Gesichtsfeld (420 mm)? bei einer Matrix von 1282
Bildpunkten, was einer rdumlichen Auflssung von (3.3 mm)? entspricht. Der *He-Bolus betrug
jeweils etwa 310 ml bei identischer Polarisation.

Da jedoch eine geringere Bandbreite wegen Gl. (5.2) eine lingere Aufnahmezeit erfordert, wurde
bei der kleineren Bandbreite von 8 kHz im linken Bild bei einer Echozeit Tk von 14 ms mit einer
Repetitionszeit Tg von 30 ms gearbeitet, wihrend bei der hoheren Bandbreite von 32 kHz im
rechten Bild bei einer Echozeit von 8 ms eine Repetitionszeit von 18 ms erreicht werden konnte. Die
gesamten Aufnahmezeiten betrugen demnach 3.8 ms bei BW = 8 kHz und 2.3 ms bei BW = 32 kHz.
Gilt in beiden Fillen Ty > Tg, sollte laut Gl. (5.1) das SN R im linken Bild doppelt so grofl sein wie
rechts. Diese Erwartung wird durch den héheren Rauschanteil im rechten Bild qualitativ bestétigt.
Die Wahl der Bandbreite stellt also einen Kompromiss zwischen Aufnahmezeit und Bildqualitit dar.
Geringe Bandbreiten und entsprechend lange Auslesezeiten erfordern wiederum lange Phasen-
kohérenzzeiten Ty, wobei [Cal93a] eine optimale Signalauslesezeit von 7, = m - T angibt, was nach
den Gln. (5.2) und (3.20) der Bedingung BW = N, - dv entspricht. Darin liegt ein Potential fiir
die Steigerung des SN R bei der MR-Bildgebung durch die Verwendung niedriger Magnetfelder mit
daraus resultierenden gesteigerten Phasenkohirenzzeiten. Da allerdings die gesamte Aufnahmezeit
bei konventionellen Gradientenecho-Sequenzen in der GréBenordnung von N, - 7, liegt, bringen
T5-Zeiten von mehreren Sekunden, wie sie bei sehr niedrigen Magnetfeldern gemessen wurden (Kap.
5.3.1), bei einer angestrebten schnellen Bildgebung mit diesen Sequenztypen keine Vorteile mehr.

Ein weiterer wichtiger Aspekt bei der Entwicklung von MR-Spulen ist die Homogenitét des transver-
salen Magnetfelds. Insbesondere Spinecho-Sequenzen wie RARE oder CPMG erfordern eine Variation
der By-Amplitude im Anregungsvolumen, die maximal einige Prozent betragen darf. Dies ist notwen-
dig, um z. B. im gesamten abgebildeten Volumen moglichst exakt refokussierende w-Pulse erzeugen

5Da der Giitefaktor und die Resonanzfrequenz von der Beladung des Resonators abhiéngen, muss dieser fiir
jeden neuen Patienten durch seriell und parallel zur Resonatorspule geschaltete, regelbare Kapazitéiten neu
abgestimmt werden.
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Abbildung 5.6: Zwei Aufnahmen derselben Schicht einer gesunden Lunge, bei einer Band-
breite von 8 kHz (links) und 32 kHz (rechts) und ansonsten identischen Bildgebungsparame-
tern aufgenommen.

zu konnen. Dabei sind bei niedrigen Magnetfeldern und damit Resonanzfrequenzen die Anforderun-
gen an die Resonanzeigenschaften der Spulen moderater, sodass beim Design mehr Spielraum zur
Optimierung der Bi-Homogenitét bleibt. Gl. (3.19) gibt ein Beispiel fiir die Auslegung einer Spule
zur Erzeugung eines moglichst homogenen transversalen Magnetfelds. Eine umfangreiche Einfithrung
in das Design von in vivo MRT-Spulen gibt [Haa00].

5.3.3 Der Einfluss der magnetischen Feldstirke auf die rdumliche und
zeitliche Aufl6sung

Aus der Tatsache, dass die maximale Magnetfeldvariation durch Bildgebungsgradienten bei der
MRT maximal einige Prozent des Hauptmagnetfelds By betragen darf sowie aus den Gln. (3.54)
bis (3.57) folgt, dass bei konstantem Gesichtsfeld FOV niedrige By-Felder ungeeignet sind, um mit
herkémmlichen Bildgebungssequenzen gleichzeitig hochste raumliche und zeitliche Auflésungen zu
erzielen.

Mochte man etwa ein FFOV von 32 cm in beiden Raumrichtungen in jeweils 256 Pixel un-
terteilen — was einer ebenen rdumlichen Auflésung von 1.25 mm entspricht — und bedient man sich
zwecks zeitsparender Akquirierung nur etwas mehr als des halben k-Raums in Phasenkodierrichtung,
wie in Kap. 5.2 geschildert (z. B. N, = 144), so benétigt man bei maximalen Gradienten von
1 mT/m nach Gl. (3.57) und mit 7, = 7,/2 mehr als 3/2 N, - 7, = 5.3 s Aufnahmezeit fiir ein Bild.
Diese Betrachtung geht von einer Gradientenecho-Sequenz wie in Abb. 3.3, allerdings mit gleich-
zeitiger Frequenz- und Phasenkodierung, und von He als bildgebendem Kern aus. Wihrend einer
Atemanhaltephase von etwas iiber 20 s wéren damit maximal vier Schichtbilder akquirierbar. Bei
einer gewiinschten maximalen Variation des Gesamtmagnetfelds durch die Bildgebungsgradienten
von 1 % wiirde dazu ein Fithrungsmagnetfeld von mindestens 32 mT benotigt.
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Daher bieten sich insbesondere bei niedrigen Magnetfeldern schnelle Multiecho-Sequenzen wie
RARE und EPI an, um die Bildgebung zu beschleunigen, die von den langen Phasenkohérenzzeiten
T3 bei niedrigen Feldern profitieren (Kap. 5.3.1).

5.3.4 Der Einfluss parasitirer Magnetfeldgradienten

Wie bereits in Kap. 4.1 beschrieben, fiithrt insbesondere bei der MR-Bildgebung mit hyperpolari-
sierten Gasen die schnelle Diffusionsbewegung der Atome in rdumlich verdnderlichen Magnetfeldern
zu Signalverlusten. Im Vergleich zur Diffusion von Protonen in Wasser bzw. Korperfliissigkeiten ist
die 3He-Diffusionskonstante nach GI. (4.1) in der Lunge um vier bis fiinf Gréfenordnungen grofer.

Bei wohldefinierten Magnetfeldgradienten kann man sich diesen Effekt zunutze machen, um den
Diffusionskoeflizienten zu messen (Kap. 4.1.2). Unter dem Einfluss parasitéirer Gradienten, die z. B.
durch Spriinge der magnetischen Suszeptibilitdt im Korper entstehen, fithrt er allerdings zu un-
erwiinschten Artefakten. Die Stérke dieser Gradienten nimmt mit steigendem Fiihrungsmagnetfeld
By zu (Gl. (5.9)). Fiir By = 0.5 T und By = 1.5 T wird die Magnetfeldabhéngigkeit solcher Suszep-
tibilitétseffekte bei der *He-MRT der menschlichen Lunge in [Sal05] diskutiert. Bei Spiralsequenzen
zeigt sich ein deutlich steilerer Anstieg des Signals am scharfen Ubergang vom Bauchraum durch
das Zwerchfell in die Lunge im niedrigeren Magnetfeld. Wegen der kurzen T5-Zeiten von 25 ... 30 ms
bei 1.5 T wurden ,interleaved-spiral“-Sequenzen verwendet, bei denen die k-Raum-Abtastung
unvollstéindig erfolgt. Die zum Vergleich herangezogenen Gradientenecho-Sequenzen erwiesen sich
als weniger empfindlich gegen die beschriebenen Suszeptibilitdtseffekte.

In Zusammenarbeit mit der Boehringer Ingelheim Pharma GmbH & Co. KG wird im Rah-
men einer laufenden Dissertation in unserer Arbeitsgruppe die in vivo *He-MRT der Lunge von
Laborratten weiterentwickelt [Rud06]. Fiir ausreichende SN R ist man bei der Protonenbildgebung
an kleinen Versuchstieren wegen der gewiinschten hohen Ortsauflosung, korrespondierend mit
geringen Voxelvolumina, auf hohe Magnetfelder angewiesen (Gl. (5.1)). Bei der *He-MRT haben
sich hohe Magnetfelder allerdings als storend erwiesen, sodass in Zusammenarbeit mit der Bruker
BioSpin GmbH ein urspriinglich fiir By = 4.7 T ausgelegter Kleintiertomograph auf 1/10 seines
Ursprungsfelds umgeriistet wurde, um fiir die 3He-MRT von Rattenlungen bei der Firma Boehringer
eingesetzt zu werden. Abb. 5.7 zeigt zwei Vergleichsbilder von Rattenlungen, die mit dhnlichen
Gradientenecho-Sequenzen mittels der 2He-MRT aufgenommen wurden. Das linke Bild entstand bei
By = 4.7 T, das rechte bei 0.47 T.

Man erkennt in Abb. 5.7 deutliche Signalausloschungen in der N#he der grofien Blutgefifie
bei der Hochfeldaufnahme, die auf die Magnetisierbarkeit des Bluts aufgrund seiner magnetischen
Suszeptibilitdt zuriickgefithrt werden, da sie bei der Niederfeldaufnahme fast vollstdndig verschwin-
den.

Ahnliche Signalausloschungen beschreibt auch [Saa99] bei der Verwendung von EPI-Sequenzen bei
1.5 T.

In [Vig05] wird berichtet, dass bei 1.5 T durch die Injektion von L&sungen mit entsprechend
entgegengesetzter magnetischer Suszeptibilitdt in das Blut von Ratten die gradientenabhingige
TéCPMG)—Zeit (GL (3.31)) um den Faktor drei gesteigert werden kann.
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Abbildung 5.7: In vivo MRT-Aufnahmen von Rattenlungen, mit 3He bei 4.7 T (links) bzw.
0.47 T (rechts) aufgenommen. Die Aufnahme bei niedrigerem Magnetfeld zeigt bei einer
hoheren Ortsauflosung zusdtzlich einen geringeren Einfluss von Suszeptibilititsartefakten.

Da es sich in Abb. 5.7 um Aufnahmen verschiedener Tiere bei unterschiedlichen Sequenzen handelt,
konnen Suszeptibilitdtsartefakte nicht mit Sicherheit als alleinige Ursache der Unterschiede identi-
fiziert werden. Daher haben die in Kap. 6.3 dieser Arbeit vorgestellten Monte-Carlo-Studien unter
anderem auch eine Klarung dieser Fragestellung zum Ziel.

Jedenfalls wurde fiir die weiteren in vivo MRT-Studien mit *He bei der Firma Boehringer an dem
niedrigeren Fiithrungsmagnetfeld festgehalten, weil bei der morphologischen Bildgebung bessere Fr-
gebnisse als im hohen Feld erzielt wurden und auch die angestrebte diffusionsgewichtete Bildgebung
in zufriedenstellender Qualitét durchgefiihrt werden konnte [Rud06].



Kapitel 6

Systematische Studien zur
diffusionsgewichteten Bildgebung

Die Messung des scheinbaren Diffusionskoeffizienten ADC von kernspinpolarisiertem *He (Kap. 4.1)
hat sich als geeignete Methode erwiesen, um Schidigungen der Mikrostruktur der menschlichen
Lunge, die mittels morphologischer MRT nicht auflésbar ist, qualitativ zu untersuchen. Die Repro-
duzierbarkeit bei Messungen am Menschen wurde auf einem Genauigkeitsniveau im unteren Prozent-
bereich gezeigt [Mor05], jedoch bedarf die quantitative Analyse der Abhingigkeit der ADC-Werte
von den Dimensionen der auftretenden Geféfigroflen einer genaueren Betrachtung, um daraus auf
den Schidigungsgrad des Gewebes schlielen zu kénnen.

Theoretische Ansétze hierzu werden im folgenden Abschnitt diskutiert, bevor in Kap. 6.2 auf ent-
sprechende Referenzexperimente sowie in Kap. 6.3 auf weiterfithrende Studien im Rahmen dieser
Arbeit eingegangen wird.

6.1 Die ADC-Abhéngigkeit von der Gefif3grofle

Die zu erwartende Signalamplitude bei der diffusionsgewichteten MRT unter dem Einfluss der Selbst-
diffusion innerhalb einschrénkender Strukturen kann unter bestimmten Voraussetzungen rechnerisch
bestimmt werden [Neu74]. Aus dem Vergleich der Signalamplituden bei unterschiedlich starken Dif-
fusionswichtungen kann dann mithilfe von Gl. (4.5) der zu erwartende ADC' als Funktion der Grofie
der einschrinkenden Strukturen bestimmt werden. Dabei wird von einer Diffusionsgewichtung durch
ein Spinecho analog zu [Ste65a] (m-Puls zwischen zwei unipolaren, rechteckformigen Gradienten)
ausgegangen. Dies ist dquivalent zu einem Gradientenecho nach einem bipolaren Gradientenpaar mit
vernachléssigbaren Anstiegszeiten ¢ — 0 geméfl Abb. 4.3.

[Neu74] diskutiert drei verschiedene Arten einschrénkender Geometrien: ebene Grenzflichen, Hohl-
kugeln und Hohlzylinder.

Die theoretische Echoamplitude S betrédgt nach dem Einwirken eines entsprechenden Diffusionsgra-
dienten der Amplitude G mit einem gemif Gl. (4.3) definierten Diffusionsgewichtungsfaktor b bei
parallelen, ebenen Grenzflichen, die sich in Richtung des Diffusionsgradienten mit einem Abstand [
gegeniiberstehen, fiir § < A (Abb. 4.3) nach [Tan68]

S 2[1—008(’}/G(5l)] ) — 2AD 1—(=1)™cos(yGdl)
S6=00" (G 16t Y e () T (00

m=1
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mit dem gyromagnetischen Verhéltnis v und der freien Selbstdiffusionskonstante Dy des beobachte-
ten Kerns.

Sind J,(x) bzw. J/ (r) die Bessel’'schen Funktionen n-ter Ordnung erster Gattung bzw. de-
ren erste Ableitung, gilt fiir Hohlkugeln mit Radius r fiir beliebige § und A nach [Mur68]

In[S(b = 0)/S(b)] =

(6.2)
2[Dg a2 §—1+4exp(—Do a2, 8)+exp(—Dgy a2, A)|—exp(Dg a2, (§—A))—exp(—Dg o (§+A))
=22 @y, A : D;‘;Oa?n(a%n] N :

2

AT

mit o, # 0 und amrJé/Q(amr) = 1 J3p2(aumr) <= ( —amr) Jij2(mr) = 2J_1 j2(qmr) und fiir

lange! Hohlzylinder mit Radius 7 die formal sehr fhnliche Beziehung [Neu74]

In [S(b = 0)/S(b)] =
(6.3)

922 ZOO 2[Do B2,6—1+exp(— Do B7,6)+exp(— Do B2, A)]—exp(Do B2, (—A))—exp(— Do 87, (6+4))
v m=1 DZ 5%, (B2, 1)

mit J{(Bmr) = 0 <= Bir Jo(Bmr) = J1(Bmr). Dabei liegt der Diffusionsgradient G senkrecht zur
Zylinderachse an.

In dem Fall, dass die mittlere Zeit zwischen zwei Wandstofien (Kap. 4.1.1) viel ldnger ist als
die Diffusionszeit A, liegt freie Diffusion vor und die Losungsformeln (6.1), (6.2) und (6.3)
vereinfachen sich zu dem aus den Gln. (4.2) und (4.4) zu kombinierenden Resultat fiir freie Diffusion
mit D = Dg und ¢ = 0:

In[S(b=0)/S®)] ~v*G**ADy . (6.4)

Dabei wurde nun auch fiir den sphérischen und den zylindrischen Fall § < A angenommen [Neu74].
Bei freier Diffusion spielen also wie erwartet Form und Grofle der dufleren Struktur keine Rolle
mehr.

Fiir den Fall sehr langer Diffusionszeiten A (stark eingeschrinkte Diffusion) gelten jeweils unter-
schiedliche, von der freien Diffusionskonstante Dy unabhéngige Ndherungen fiir die verschiedenen
Geometrien: fiir ebene Grenzflichen mit Abstand [ [Tan68]

S)  2[1—cos(yGdl)]

S(b=0) (vGol)? ’ (6.5)
fiir Hohlkugeln mit Radius r [Neu74]
In[S(b=0)/S(b)] ~~v*G*6*r%/5 (6.6)

! Lang“ bedeutet in diesem Zusammenhang, dass die diffundierenden Teilchen innerhalb der Beobachtungs-
zeit im Mittel nicht die Zylinderenden erreichen; fiir das Verhéltnis der Zylinderldnge zu dessen Radius
bedeutet dies keine Einschrankung.
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und fiir lange Hohlzylinder mit Radius r analog zu Gl. (6.6)

In[S(b=0)/SOb)] ~~v*G*6*r?*/4 . (6.7)

Bei einer Diffusionsgradientenkomponente G’ in freier Diffusionsrichtung, d. h. parallel zu den
ebenen Grenzflichen bzw. zur Zylinderachse kommt in den Gln. (6.1) und (6.5) bzw. (6.3) geméfl
den Gln. (6.4) bzw. (4.4) (mit € = 0) noch der Faktor exp(—y?G"?§? A Dy) bzw. der Summand
—v2G"? 6% (A — §/3) Dy hinzu. In Gl. (6.7) muss der Summand —+? G262 A Dy ergiinzt werden.
G bezeichnet auf der rechten Seite der Gln. (6.1), (6.3), (6.5) und (6.7) dann nur die transversale

Komponente des Diffusionsgradienten [Tan68]; links ist G jeweils durch ‘é zu ersetzen.

Der in den Gln. (6.1), (6.2) und (6.3) beschriebene allgemeine Fall ist bei Diffusionszeiten A
in der Groflenordnung des zeitlichen Abstands zweier Wandsto8e insofern nur eine N#iherung, als die
angenommene gauiformige Phasenverteilung der einzelnen diffundierenden magnetischen Momente
nur fiir die beiden diskutierten Grenzfille kurzer bzw. langer Diffusionszeiten gilt [Neu74].

[Yab02] erweitert das Modell fiir gestreckte Hohlzylinder aus Gl. (6.3) auf den Fall trapezférmiger
Diffusionsgradienten, ebenfalls mit der Annahme einer gauiférmigen Phasenverteilung:

472026 & Q(D0(5+5) 3@$W>
Do B (B2, 2 —1)

mit den geméfl Abb. 4.3 definierten Zeitkonstanten. Dabei gilt weiterhin die Definition der 3, aus Gl.
(6.3) sowie mit den Ersetzungen der Argumente der Funktion Q durch a,,:=Dq (§ +¢) 32,, 1 := A

und ¢ := £ ore
. o+e

In[S(b = 0)/S(b)]

(6.8)

m=1

Q(am,n,c) = (6.9)

=1-4c+ a?jcz (1 = ame — e79m°) + 2sinh? (22<) [e(amemam) — 2 e=amn ginh? (Lm—tme)])
In allen hier diskutierten Fillen hingt der ADC-Wert nach Gl. (4.5) im Gegensatz zur freien
Diffusion (Gl. (4.2)) wegen des expliziten Auftretens der Zeitparameter §, A und ¢ in den Gln.
(6.1) bis (6.8) vom b-Wert ab, jedoch wegen b o G? (Gl (4.3)) bei Hohlkugeln, Hohlzylindern
und ebenen Grenzflichen mit grofem Abstand (Gln. (6.2) bis (6.4) und (6.6) bis (6.8)) nicht
von der Gradientenamplitude G. Dies fiihrt zu einer Abhéngigkeit des ADC-Werts von b bei
ADC-Messungen geméf Gl. (4.5) in allen einschrinkenden Strukturen, wenn der b-Wert durch
eine Variation der Zeitparameter  bzw. A verindert wird. Bei einer Variation ausschlieflich der
Gradientenamplituden entfillt diese Abhéngigkeit in den beschriebenen Spezialfillen.

Auflerdem ist zu erwiihnen, dass die Summen in den Gln. (6.2), (6.3) und (6.8) wegen der
hohen Potenzen, in denen v, bzw. 3,, in den jeweiligen Nennern vorkommen, schnell konvergieren?.
In Gl (6.1) sind wegen des Auftretens von —m? in der Exponentialfunktion ebenfalls meist nur

einige wenige Summanden zu beriicksichtigen.

2o & 2.08, 5.94, 9.21, ..., mm; Bmr ~ 1.84, 5.33, 8.54, ..., m.
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6.1.1 ADC-Werte bei gemischten Gefiflorientierungen

Man geht davon aus, dass zum 3He-Signal in der Lunge hauptsichlich die Azini beitragen, da sie
etwa 95 % des Atemgases beinhalten [Yab02]. Diese Strukturen lassen sich n&herungsweise durch
ein System von weitgehend hierarchisch® verzweigten Hohlzylindern mit Radii 7/ beschreiben, an
deren Mantelflichen sich diinnwandige (Wandstérke: 5 ... 8 um [Lue03]) Alveolen mit der Form von
Kugelsegmenten befinden, die den wirksamen Radius auf r erweitern [Yab02], [Con06], vgl. Abb. 6.1.
Dadurch wird die aktive Oberfliche zum Atemgasaustausch mit dem Blut gegeniiber einem glatten
Hohlzylinder gleichen Durchmessers stark vergrofiert.

2r 2r

Abbildung 6.1: Einfaches Modell eines Azinus, dessen Radius durch die auf der Mantelfidche
eines Hohlzylinders mit Radius v' befindlichen Alveolen effektiv auf r erweitert ist.

Der innere Radius r’ verkleinert sich in der gesunden menschlichen Lunge von etwa 0.25 mm
in der ersten Generation der Azini auf etwa 0.15 mm in den letzen Generationen, wiahrend der
Gesamtradius r konstant etwa 0.35 mm betrigt [Hae88]. Bei emphysematischen Verédnderungen der
Lungenstruktur blihen sich die Alveolen auf, sodass sich die Azini in ihrer geometrischen Beschaf-
fenheit reinen Hohlzylindern annéhern (' — ). Auerdem wéchst dadurch der Azinusradius r an
[Yab02]. Diese Verdnderungen koénnen mittels ADC-Messungen festgestellt werden.

Da Strukturen dieser Grofle bei der MRT der Lunge jedoch rdumlich nicht aufgelost werden,
ergibt sich das Signal in jedem Bildpixel nach diesem Modell als Mischung aus Signalen von
Hohlzylindern verschiedener Orientierungen. [Yab02] gibt an, wie man das zu erwartende Signal bei
einem bestimmten Diffusionsgewichtungsfaktor b nach Gl. (4.3) in Abhéingigkeit von der Verteilung
der Azimutwinkel 6 der einzelnen Zylinderachsen relativ zur Richtung des Diffusionsgradienten
bestimmen kann. Beriicksichtigt man die unterschiedlichen ADC-Werte ADCp und ADCrt
longitudinal bzw. transversal zur Zylinderachse, so gilt

ADC(0) = ADCY, cos*(0) + ADCy sin?(9) . (6.10)

Angesichts der iiblichen Voxelvolumina in der GréSenordnung von einigen hundert mm? ist es ge-
rechtfertigt, als Ndherung eine isotrope Winkelverteilung in drei Dimensionen anzunehmen, d. h.
dN(Q)/dQ = const. Mit der entsprechenden, im Bereich von 0 bis 7 auf eins normierten Verteilung?
der Azimutwinkel dN(0)/df = (sin#)/2 erhélt man

b[ADCL—ADOC7]
S(b)o) _ e—b-ADCT\/ ! / e dg . (6.11)

b [ADCL, — ADCr|

3Das bedeutet in diesem Zusammenhang, dass nur wenige Querverbidungen zwischen verschiedenen Zweigen
von Azini bestehen [Con06].
“Eine ausfiihrlichere Diskussion von Winkelverteilungen findet sich in Kap. 6.3.1 dieser Arbeit.
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Damit héingt der ADC bei einer Bestimmung gemifi Gl. (4.5) iiber den b-Wert aufler von den
Zeitparametern d§, A und ¢ auch vom Quadrat der Gradientenamplitude G ab (Gl. (4.3)), was bei
den in Kap. 6.1 diskutierten Losungen fiir bestimmte einzelne geometrische Objekte nicht der Fall ist.

Zwei Grenzfille von Gl (6.11) fithren mit den Gln. (4.3) und (4.5) zu verschiedenen, von b
unabhingigen, ADC-Grenzwerten.

Fiir b- ADCL, < 1 sowie b- ADCt < 1 gilt

ADC — ADCL/3 + 2 ADCy /3 =: ADC (6.12)

und fiir b- ADCyt, > 1 sowie b- ADCt > 1:

ADC — min{ADCy, ADCr} . (6.13)

In der Regel, jedoch nicht zwangsliufig, ist ADCt < ADCY,.

Nach Gl. (6.8) ergibt sich mit den in [Yab02] angegebenen Sequenzparametern sowie mit
Dy = 0.88 cm?/s und dem typischen Azinusradius einer gesunden menschlichen Lunge von
r = 0.35 mm ein transversaler ADC von® ADCt = 0.089 cm?/s. Bei dieser Rechnung wurde wie
bei dem in [Ver88] beschriebenen Modell vereinfachend angenommen, dass die Alveolen auf einem
GroBteil der Linge des Azinus dessen effektiven Radius auf r erweitern (vgl. Abb. 6.1). Mit dem
in der gesunden Lunge gemessenen® Wert fiir die in Gl. (6.12) definierte Groe ADC von etwa
0.2 cm? /s [Yab02] erhiilt man damit ADCY, &~ 0.42 cm?/s.

Mit dem mittleren Alveolarradius des Menschen von 0.17 mm [KI1i73] ergéibe sich nach Gl. (6.2)
bei diesen Sequenzparametern, allerdings mit € = 0, ein ADC innerhalb der Alveolen von nur etwa
0.007 cm? /s, falls die Alveolen als geschlossene Kugeln vorligen.

Demnach kann zumindest festgestellt werden, dass der longitudinale ADC' in dem Teil des Azinus,
der von Alveolen gebildet wird, viel kleiner als Dy ist. Daher lasst sich der Beitrag der Alveolen zum
longitudinal diffusionsbedingten Signalverlust im Azinus vernachldssigen und der longitudinale ADC
des gesamten Azinus entsprechend dem Anteil seiner Querschnittsfliche, in dem in longitudinaler
Richtung freie Diffusion vorliegt, durch ADCY, &~ Dq (1’ /r)? abschitzen [Yab02], unabhiingig vom
Diffusionsgewichtungsfaktor b und den darin enthaltenen Parametern.

Mit dem aus der Messung von ADC abgeschitzten Wert fiir ADCp von 0.42 cm?/s sowie
r = 0.35 mm erhédlt man damit fiir die gesunde Lunge einen sichtbaren inneren Azinusradius
von r’ &~ 0.24 mm, was nach [Hae88] bedeuten wiirde, dass zum 3He-Signal in der Lunge hier
hauptséichlich das Gas in den ersten Generationen der Azini, deren innere Radien nahe bei 0.25 mm
liegen, beitriige. Aufgrund der verwendeten Niherungen (z. B. der Annahme eines geringen
Gasaustauschs zwischen Alveolen und Zylinderzentrum wihrend der Bildgebung [Con06]) und
der relativ geringen Abhéngigkeit des inneren Radius 7/ von der Azinusgeneration kann diese
Aussage jedoch nicht definitiv getroffen werden. Jedenfalls verschiebt sich der Schwerpunkt bei einer

®Zu dieser Rechnung ist anzumerken, dass bei eingeschriinkter Diffusion gréfere freie Diffusionskonstanten Do
bei ansonsten identischen Parametern zu kleineren ADCr-Werten fiihren kénnen. Bei stark eingeschréinkter
Diffusion (,motional narrowing®, Kap. 6.3.5) ist der transversale ADC proportional zu Dy ' [Con06].

SFiir diese Messung ist die Anpassung der Funktion aus Gl. (6.11) an die mit mehreren b-Werten # 0
gewonnenen Messdaten notwendig; ein einfaches monoexponentielles Modell, wie es bei der Messung mit
nur einem b-Wert # 0 z. B. gemifl Gl. (4.5) verwendet wird, geniigt dann nicht mehr.
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starkeren Diffusionsgewichtung zu kleineren Strukturen, weil dann das Signal in Bereichen hoher
Diffusivitét nach Gl. (4.2) stérker abgeschwécht wird.

Da die sechs verschiedenen bei der Messung von ADC' verwendeten b-Werte zwischen 0 und
7.5 s/cm? liegen [Yab02], kann man erwarten, dass die ADC-Messung mit einem b-Wert von etwa
4 s/cm?, wie sie im Folgenden betrachtet wird, auf den diffusionsbedingten Signalverlust in den
gleichen Strukturen sensitiv ist.

Mit Dy = 0.88 cm?/s, r = 0.35 mm, G = 12 mT/m, § = 2 ms, A = 2.3 ms und ¢ = 0.3 ms
ergibt sich” aus Gl. (6.8) ein transversaler ADC von ADC} = 0.056 cm?/s. Dies, sowie den oben
bestimmten, bei gleichen sichtbaren Strukturen auch fiir den hier verwendeten b-Wert giiltigen
Parameter ADCy, in Gl. (6.11) eingesetzt, erhilt man mit b = 3.89 s/cm? nach Gl. (4.5) einen
ADC-Wert von 0.16 cm? /s, was im Rahmen der angegebenen Standardabweichung von 0.045 cm? /s
gut mit dem fiir diese Sequenzparameter mit nur einem b-Wert in gesunden Lungen reproduzierbar
gemessenen mittleren Wert von 0.169 cm? /s aus [Mor05] iibereinstimmt.

Bei fortschreitendem Lungenemphysem gilt dann ADC;, — Dy wegen r’ — r und ADCry
steigt entsprechend der Erweiterung der Azini an. Aulerdem kénnen durch Zerstérung der Alveo-
larwiande Locher entstehen. All diese Effekte fithren in der Regel zu einer Erhéhung aller erwéhnten
ADC-Werte.

Mit dem beschriebenen Modell ldsst sich sowohl anhand von ADCY die emphysematische
Aufbldhung der Alveolen quantifizieren als auch anhand von ADC7T der mittlere Radius r der
Azini innerhalb eines Voxels bestimmen [Yab02]. Durch die Differenz zwischen ADC1, und ADCr
ldsst sich auflerdem eine Anisotropie der Diffusionsbewegungen longitudinal und transversal zu
den Azinusachsen feststellen. Diese kann insbesondere auch dann bestimmt werden, wenn eine
Gleichverteilung der Orientierungen der Azini innerhalb eines Voxels vorliegt. Wegen der simultanen
Anpassung von ADC71, und ADCrt an die Messdaten ist bei der Messung nur eine Diffusionswichtung
in einer Raumrichtung notwendig, um all diese Informationen zu erhalten. Voraussetzung hierfiir
ist allerdings, dass mit ausreichend vielen, im richtigen Bereich liegenden b-Werten gemessen wird
und die Anpassung an die Messdaten mit der Funktion aus Gl. (6.11) erfolgt, anstatt mit einem
einfach exponentiellen Modell.

Es sollte auflerdem erwiahnt werden, dass neben der Annahme einer isotropen Winkelverteilung der
Azinusachsen innerhalb eines Voxels fiir Gl. (6.11) zwei der angenommenen Voraussetzungen fiir die
Giiltigkeit von Gl. (6.8) nur niherungsweise erfiillt sind: Erstens liegt bei Geféifidimensionen in der
Gréfenordnung der freien Diffusionslinge nach Gl. (4.1) von etwa 0.6 mm bei Dy = 0.88 cm?/s und
tp = A = 2 ms keine exakt gaulformige Phasenverteilung der einzelnen magnetischen Momente vor
[Neu74], zweitens ist die Lange der Azini mit 0.78 ... 1.33 mm [Hae88] nicht viel grofer als die freie
Diffusionslinge, sodass die Diffusionsbewegung wihrend der Beobachtungszeit aus den Azini heraus
in eine andere Aziniusgeneration bzw. in die abschlieBenden Alveolarsiicke hinein fithren kann.
Dennoch liefert dieses Modell eine zutreffende quantitative Vorhersage fiir die mit guter Reprodu-
zierbarkeit gemessenen absoluten ADC-Werte aus [Mor05].

"Nach Gl (4.4) entsprechen die genannten Sequenzparameter einem Diffusionsgewichtungsfaktor b von
3.89 s/cm?.
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6.2 Referenzexperimente an Kapillarphantomen

Um die an der Universitdtsklinik Mainz am Menschen angewandte diffusionsgewichtete MR-Sequenz
und die anschlieBende ADC-Bestimmung quantitativ zu iiberpriifen, wurde dieses Verfahren dort
an einem Phantom mit bekannter, einfacher Geometrie erprobt. Konkretes Ziel dieser Studie war es,
die theoretischen Vorhersagen nach Gl. (6.8) fiir den ADC-Wert der eingeschréinkten 3He-Diffusion
transversal zur Achse von Hohlzylindern, die etwa die Grofle der Azini besitzen, in Abhéngigkeit
von den Sequenzparametern zu verifizieren.

Da der Durchmesser der Azini wesentlich geringer ist als die Ortsauflosung der Bilder, musste
ein Biindel aus vielen parallelen zylinderférmigen Kapillaren angefertigt werden, um die Bildpixel
mit Signal aus dem Phantom auszufiillen. Um mit der verwendeten, vom Fraunhofer Institut in
St. Ingbert entwickelten 3He-Thoraxspule ein moglichst grofies Signal erhalten zu kénnen, ist es
aulerdem wiinschenswert, einen moglichst hohen Volumenanteil der Spule mit dem erwdhnten
Phantom auszufiillen.

Des Weiteren musste darauf geachtet werden, moglichst diinnwandige Hohlzylinder zu ver-
wenden, um einen moglichst hohen Anteil des Gesamtvolumens mit Helium auszufiillen.

SchlieBlich musste ein Material mit geringer spezifischer Wandrelaxationsrate nach Gl. (2.21)
gewihlt werden, da bei einem solchen Phantom ein sehr ungiinstiges Oberflichen- zu Volumen-
verhéltnis vorliegt. Bei der Wahl eines ungeeigneten Materials wére sonst innerhalb weniger
Sekunden das 3He-Signal in der Probe durch longitudinale Relaxation zerstért worden, noch bevor
die erforderlichen Daten hitten gewonnen werden koénnen®.

Diese Uberlegungen fithrten zu der Wahl eines Phantoms aus etwa 130 Hohlzylindern aus
Borosilikatglas mit einem Innendurchmesser von 0.65 mm und einem Auflendurchmesser von
0.8 mm, die moglichst dicht in ein quaderférmiges Paket mit einer Lange von 106 mm und einer
Querschnittsfliche von (9.3 mm)? gepackt wurden. Die Zylinderenden wurden so verklebt, dass
nur die Offnungen der Glaskapillaren frei blieben. Fiir eine erhohte Stabilitéit wurden beide Enden
des Pakets mit einem quadratischen Kunststoffschlauch ummantelt. Abb. 6.2 zeigt dieses von
der Hilgenberg GmbH in Malsfeld hergestellte Kapillarphantom von der Seite und in der Drauf-
sicht. Im linken Teil des Bildes ist aulerdem schematisch der Aufbau des Kapillarbiindels dargestellt.

Zur Messung wurde das Kapillarbiindel in einen verschlieBbaren Glaskolben mit einem daran be-
findlichen Ventil eingepasst, der innerhalb der HF-Spule? parallel zur Magnetfeldachse eines 1.5 T-
Ganzkorpertomographen des Typs Siemens Magnetom Vision platziert wurde. Der Innenraum des
Glaskolbens wurde vor jeder Messung auf einen Restdruck von einigen Millibar evakuiert und an-
schlieffend reines, am Institut fiir Physik der Universitdt Mainz auf etwa 60 % hyperpolarisiertes
3He-Gas (Kap. 2.2.2) zuniichst in einen Kunststoffbeutel, dann in den Glaskolben geleitet. Diese
Vorgehensweise wurde gewéhlt, um sicherzustellen, dass sich im Glaskolben wéhrend der Messung
3He unter Atmosphdrendruck befand.

Unter diesen Bedingungen betrigt die freie Selbstdiffusionskonstante fiir 3He bei Raumtemperatur'®
(20°C) nach [Bar74b] etwa 1.92 cm?/s -(293/300)%/2/1.013 = 1.83 cm?/s. Damit lisst sich nach Gl.
(6.8) fiir die verwendeten Sequenzparameter 4, A und ¢ gemifl Abb. 4.3 der erwartete transversale
ADC bestimmen. Tab. 6.1 zeigt den Vergleich von in zwei Raumrichtungen senkrecht zu den Kapil-

8 Aus den beiden letztgenannten Griinden scheiterten erste entsprechende Versuche mit Biindeln dickwandi-
gerer Kapillaren aus PTFE (Teﬂon®)4

9Um die Resonanzspule unter realistischen Bedingungen zu betreiben, wurde zusétzlich zu dem Kapillar-
phantom ein Wasserbeutel in die Spule gelegt, um eine dem menschlichen Thorax entsprechende Last zu
simulieren.

0Dje Temperatur- und Druckabhingigkeit von Dy wird in Kap. 6.3.1 dieser Arbeit niher erldutert.
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Abbildung 6.2: Das fiir die ADC-Referenzmessungen verwendete Phantom aus Glaskapilla-
ren in der Seitenansicht (links) und der Draufsicht (rechts).

larachsen gemessenen und nach Gl. (6.8) berechneten theoretischen transversalen ADC-Werten fiir
unterschiedliche Diffusionsgewichtungsfaktoren b, die durch die Variation der Zeitkonstante § geméf
Gl. (4.3) gewihlt wurden. A lag jeweils bei § + ¢, ¢ betrug immer 0.3 ms (Abb. 4.3). Die beiden
verwendeten Gradientenamplituden waren jeweils 0 und 12 mT/m; fiir jede Messung ist daher nur
der von Null verschiedene b-Wert angegeben. Die gemessenen Werte sind Mittelwerte fiir jeweils etwa
200 Bildpixel; die angegebenen Messfehler beschreiben die Fehler der Mittelwerte.

‘ 0 [ms] ‘ b [s/cm?] ‘ ADC1 [em? /5] ‘ ADCs [cm? /5] ‘ ADCy, [em? /s ‘
1.16 0.854 0.0588 £ 0.0035 0.0748 +£ 0.0095 0.058
2 3.89 0.0287 £ 0.0014 0.0285 + 0.0013 0.024
2.5 7.33 0.0186 = 0.00062 0.0197 £ 0.00063 0.017
3 12.35 0.0139 + 0.00053 0.0149 + 0.00052 0.012
4 28.35 0.0071 £ 0.00066 0.0079 £ 0.00066 0.0071
5 54.28 0.0047 £ 0.000096 | 0.0046 4+ 0.00012 0.0047
6 92.53 0.0028 £ 0.000068 | 0.0032 + 0.000062 0.0033

Tabelle 6.1: Die in zwei zueinander senkrechten Raumrichtungen gemessenen und fir
Dy = 1.83 cm?/s mit entsprechenden trapezformigen Diffusionsgewichtungsgradienten be-
rechneten transversalen ADC-Werte in Hohlzylindern fiir verschiedene Diffusionswichtun-
gen.

Die Ubereinstimmung zwischen theoretischen und experimentellen Werten ist insgesamt befriedi-
gend. Es ist zu beriicksichtigen, dass das Messverfahren sehr komplex ist und dass das theoretische
Modell auf einer Reihe von vereinfachenden Annahmen basiert (Kap. 6.1). Die Abweichung der
Messungen mit Diffusionswichtungen in unterschiedlichen Raumrichtungen verdeutlicht die zu
erwartende begrenzte systematische Genauigkeit. Experimentelle Unsicherheiten entstehen zum
Beispiel durch diffusiven Austausch der innerhalb und auflerhalb der Kapillaren im Glaskolben
befindlichen Gasvolumina und durch Rauschanteile im Signal, die sich besonders bei geringen
Signaldifferenzen zwischen diffusionsgewichteter und Referenzaufnahme bemerkbar machen. Dies
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erklirt die schlechtere Ubereinstimmung bei kleinen b-Werten, wo auch die Messungen in beiden
Raumrichtungen stérker voneinander abweichen.

Auflerdem besteht bei dem hier verwendeten Prototyp des Kapillarphantoms die Moglichkeit, dass
Helium-Gas aus dem Glaskolben in die Zwischenrdume zwischen den Kapillaren diffundiert, da der
Klebstoff die Zwischenriume zwischen den Kapillaren nicht auf deren voller Lénge ausfiillt. Dadurch
entsteht nicht das gesamte Signal in den Innenrdumen der Hohlzylinder und das Modell beschreibt
nur den Anteil des Gesamtsignals, der der von den Kapillaren ausgefiillten Querschnittsfliche
entspricht. Abb. 6.2 (rechts) zeigt jedoch, dass der Grofteil der Gesamtfliche durch die Kapillaren
gebildet wird, wobei hier deren Auflendurchmesser zu beriicksichtigen ist, weil in der Wand kein
Signal entsteht.

Da der ADC geméf Gl. (4.5) durch Logarithmierung eines Signalverhdltnisses berechnet wird,
spielen samtliche Faktoren, die beide Aufnahmen gleichermaflen beeinflussen, keine Rolle. Dies sind
z. B. die transversale Relaxation!! nach Kap. 2.3.2, solange Ty fiir beide Aufnahmen gleich ist,
sowie der von eins verschiedene Fiillfaktor des Phantoms.

Die erfolgreiche quantitative Bestdtigung der ADC-Messmethode durch diese Phantommes-
sungen ermutigte zum Bau weiterer Glaskapillarphantome, um sie bei den in Kap. 5.3.4 erwdhnten
Messungen mit Laborratten am Forschungszentrum der Boehringer Ingelheim Pharma GmbH & Co.
KG in Biberach/Rif} fiir Referenzmessungen einzusetzen. Die Anforderungen sind hier allerdings in
mancherlei Hinsicht noch hoher:

e Um den im Vergleich zum Menschen noch kleineren Strukturen in der Lunge von Ratten [K1i73]
Rechnung zu tragen, miissen auch Kapillaren noch kleinerer Innendurchmesser verwendet wer-
den.

e Die Zwischenrdume zwischen den Glaszylindern sollten aus den o. g. Griinden nun auf der
ganzen Linge mit Klebstoff ausgefiillt werden, was die Herstellung weiter verkompliziert.

e Um die teilweise extrem diinnen Glaskapillaren vor Bruch zu schiitzen, wurden die Kapil-
larbiindel nun auf voller Linge mit Kunststoff ummantelt.

Allerdings benéttigt man wegen der Verwendung kleinerer HF-Spulen mit der Moglichkeit hoherer
Ortsauflésungen bei Rattenexperimenten fiir ein ausreichendes Signal nicht so grofie Kapillarbiindel
wie am Ganzkorpertomographen. Aus Kostengriinden wurde daher der Querschnitt der Phantome
im Vergleich zum o. e. Prototyp auf (6 mm)? bei einer Linge von 60 mm reduziert. Es wurden fol-
gende Innen-/Auflendurchmesser gewihlt: 0.75/0.85 mm, 0.3/0.35 mm und 0.1/0.2 mm. Das Phan-
tom mit den kleinsten Innendurchmessern erwies sich jedoch aufgrund seines geringen Fiillfaktors
von unter 25 % und seines zu ungiinstigen Oberflichen/Volumenverhéltnisses als ungeeignet zur
MR-Bildgebung, da das Heliumvolumen innerhalb der Kapillaren zu gering und die longitudinale
Relaxationszeit T} zu kurz ist'2. Die beiden gréfieren Ausfithrungen werden allerdings erfolgreich fiir
entsprechende Referenzmessungen eingesetzt [Rud06).

"Dje longitudinale Relaxationszeit T nach Kap. 2.3.1 wurde mit etwa 4 s innerhalb der Kapillaren als
ausreichend lang bestimmt, um von einer konstanten Polarisation bei beiden Vergleichsaufnahmen auszu-
gehen.

12Eventuell lisst sich letzteres Problem fiir zukiinftige Experimente durch eine geeignete Beschichtung be-
heben [Den06].
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6.3 Monte-Carlo-Simulationen zur Untersuchung von Diffu-
sionseffekten

Die bisher diskutierten Modelle fiir die Berechnung von ADC-Werten sind beschrinkt auf bestimmte
einfache Geometrien und spezielle Typen von diffusionsgewichteten Bildgebungssequenzen. Aufler-
dem gilt die angenommene gaufformige Phasenverteilung der einzelnen magnetischen Momente nur
fiir freie oder stark eingeschrinkte Diffusion [Neu74]. Daher wurden flexiblere numerische Verfahren
mit PC-Unterstiitzung entwickelt, um die Prézessionsphasenakkumulation eines polarisierten
Ensembles von 3He-Atomen unter dem Einfluss einer diffusionsgewichteten MR-Sequenz wihrend
der eingeschrénkten Diffusionsbewegung in komplexeren geometrischen Strukturen, die verschiedene
Modelle fiir die Anatomie der Lunge darstellen, zu simulieren.

Der Ansatz einer Simulation nach der Finite-Differenzen-Methode, mit der beliebige Sequenz-
typen und Strukturen behandelt werden kénnen, wird in [FicO4a] diskutiert. Durch den Vergleich
mit in vivo Messungen wurde dabei festgestellt, dass die menschliche Lunge duch das Modell einer
porosen Struktur mit ellipsoiddhnlichen Hohlrdumen nur unzureichend beschrieben wird, da in
einer solchen Struktur der ADC weniger vom b-Wert abhinge als in den Messungen beobachtet.
Dagegen ist zumindest zur Beschreibung der gesunden Lunge das in [Yab02] vorgestellte Modell
gut geeignet. Abweichungen in geschidigten Lungenregionen werden als Effekte durch auftretende
Querverbindungen zwischen verschiedenen Azini-Zweigen und Locher in den Alveolarwénden
interpretiert, die das Modell nicht berticksichtigt.

Auflerdem lassen sich die auf zwei Dimensionen reduzierten Simulationsergebnisse fiir hierarchisch
verzweigte rohren- und traubenartige Strukturen, entsprechend der Annahmen fiir die gesunde
Lunge, durch dieses Modell mit zwei Diffusionskoeffizienten gut beschreiben. Abweichungen zeigen
sich jedoch bei der Bestimmung des Azinusradius simulierter, durch Querverbindungen und
Aufbldhung der Alveolen krankhaft verénderter Strukturen anhand des Modells.

[Fic04b] beschreibt die Erweiterung dieser Simulationen auf eine dreidimensionale Struktur entspre-
chend dem Modell nach [Yab02]. Bei der Anpassung der simulierten Signalamplituden durch das
erweiterte Zylindermodell ergibt sich eine systematische Uberschiitzung des effektiven Zylinderradi-
us, der dem Radius eines reinen Zylinders mit dem Volumen des simulierten Azinus entspricht. Diese
Abweichung lasst sich durch die willkiirliche Definition des effektiven Zylinderradius erkldren. Auch
die Skalierung des longitudinalen ADC1, mit dem Querschnittsverhéltnis des offenen zum gesamten
Zylinderradius (Kap. 6.1.1) kann durch diese Simulationen nicht bestiitigt werden. Moglicherweise
liegt dies daran, dass die Alveolen in der simulierten Struktur im Gegensatz zum beschriebenen
Modell nicht dicht aneinander anschlieflen (Abb. 6.1).

Trotz der durch die Simulationen aufgezeigten Grenzen des erweiterten Zylindermodells nach
[Yab02] und dessen beschréinkter Anwendbarkeit auf emphysematisch geschidigte Lungenbereiche
kann seine in Kap. 6.1.1 beschriebene quantitative Ubereinstimmung mit den in gesunden Lungen
gemessenen ADC-Werten als grofler Fortschritt bei der Interpretation von Diffusionsmessungen in
der Lunge angesehen werden.

Im Rahmen dieser Arbeit soll zusétzlich der Frage nachgegangen werden, welchen FEinfluss
die Magnetisierbarkeit der Blutgefifie und Gewebestrukturen in der Lunge auf die 3He-MR-
Bildgebung im Allgemeinen und auf die ADC-Messung im Besonderen hat. Dazu wurde eine
Monte-Carlo-Simulation verwendet, die die Diffusionsbewegung der 3He-Atome in einer zylin-
drischen Zelle und deren Phasenakkumulation in inhomogenen Magnetfeldern simuliert. Diese
Simulationsroutine existierte bereits in unserer Arbeitsgruppe (erstellt vom Mitautor Y. S. in
[Sch06b]) und wurde im Rahmen dieser Arbeit im Hinblick auf die hier beschriebene Fragestellung
in einigen Punkten erweitert:
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e Die Magnetfeldgradienten wurden mit einer Zeitabhéngigkeit versehen, um eine optional dif-
fusionsgewichtete MR-Bildgebungssequenz zu simulieren.

e Innerhalb der umgebenden zylinderférmigen Zelle wurde ein Hohlzylinder platziert, um auch
die auflerhalb der begrenzenden Struktur auftretenden Effekte beobachten zu kénnen.

e Es wurden auch diejenigen Magnetfeldgradienten in die Simulation einbezogen, die durch die
Magnetisierbarkeit der Gefaflwand des inneren Hohlzylinders im &dufleren Magnetfeld des To-
mographen entstehen. Dies entspricht einer frei wéhlbaren magnetischen Suszeptibilitéit des
Hohlzylinders (Gl. 5.9).

6.3.1 Die Monte-Carlo-Simulation der Diffusionsbewegung

Die in Kap. 4.1.1 diskutierte Diffusionsbewegung wird mathematisch durch das Zweite Fick’sche
Gesetz

2| 7!
on@AT, 1) _ DoV"n(Z|T 1) (6.14)

beschrieben. Dy ist die freie Diffusionskonstante; n(Z|2Z’, t) beschreibt die Dichte der Teilchen, die in
der Zeit t vom Ort Z zum Ort &' diffundieren.

Mit der Definition X := |# — &’| lautet die Lésung von Gl. (6.14) fiir freie Diffusion mit der Normie-
rung des unendlichen Volumenintegrals auf eins [Tan68]:

n(X,t) = (4rDot) 3/2e~X/(ADot) (6.15)

Aus Gl (6.15) ldsst sich durch Integration die Einstein-Smoluchowski-Gleichung (4.1) in drei Dimen-
sionen herleiten:

(X?) = / /X2§(f)n(X7t)d3fd3f/:6Dot , (6.16)

— 00 —Oo0

wenn man davon ausgeht, dass sich zum Zeitpunkt ¢ = 0 alle Teilchen am Ort & = 0 befinden.

Die Beziehung (6.15) gibt wegen X o |A¢| auch die Phasenverteilung des frei diffundieren-
den Ensembles von magnetischen Momenten an und ist damit nach Gl. (3.49) proportional zur
Fourier-Transformierten des MR-Signals zum Zeitpunkt ¢ unter der Annahme, dass alle Teilchen
zum Zeitpunkt ¢ = 0 am Ort Z starten. Da die Funktion n(X,t) im Wesentlichen eine Gauflfunktion
ist, die das neutrale Element der Fourier-Transformation darstellt, besitzt auch das MR-Signal in
diesem Fall rdumlich eine gaufiférmige Verteilung.

Lost man Gl (6.14) unter der Beriicksichtigung geometrischer Randbedingungen [Ste65b],
erhélt man z. B. die in Kap. 6.1 vorgestellten Losungen.

Da Gl. (6.14) aufler in der Ordnung der Zeitableitung formal der Wellengleichung entspricht,
ldsst sich die Ortsabhéngigkeit ihrer Losungen unter bestimmten Randbedingungen analog zu den
Losungen der Wellengleichung entwickeln. In diesem Zusammenhang spricht man von Lésungen in
Form von Diffusionsmoden, die in diesem Fall zeitlich instabil sind [Bar74a].
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Definiert man gemifi Gl (6.16) aus der durch Diffusion innerhalb der Zeit ¢ zuriickgelegten
Wegstrecke X eines Teilchens dessen ,individuelle Diffusionskonstante“ Dx := X?2/(6¢) innerhalb
des betrachteten Zeitintervalls, kann man aus Gl. (6.15) durch Substitution die erwartete Verteilung
der Grole Dy fiir ein Ensemble von Teilchen ermitteln:

dN(Dx) 3 6 Dx _32%)(
_ 1
dDx 7D} Lo (6.17)

die im Intervall [0, oo auf eins normiert ist'3.
Die freie Diffusionskonstante D des gesamten Ensembles ergibt sich dann zu

dN(Dx)
/ Dx=ip ) aDx =Dy . (6.18)

Die Verteilung der Diffusionsstrecken X gemifi Gl. (6.17) muss durch die Monte-Carlo-Simulation
der Diffusionsbewegung wiedergegeben werden.

Um dies zu iiberpriifen, werden zun#chst alle Teilchen im Mittelpunkt der einschrinkenden
Struktur gestartet und deren Gréfle in der Simulation so grofl gewihlt, dass Wandst68e innerhalb
der simulierten Zeit ¢ ausgeschlossen werden kénnen. Dann werden die Trajektorien vieler Teilchen
unter Beriicksichtigung der bekannten Verteilungsfunktionen fiir Teilchengeschwindigkeiten, freie
Wegléngen, Emissions- und Streuwinkel (Abb. 4.1) simuliert. Die Trajektorien verschiedener Teilchen
sind unabhéngig voneinander, d. h. fiir eine Streuung miissen sich nicht zwei Teilchentrajektorien
treffen.

e Die Geschwindigkeitsverteilung der Teilchen folgt der Maxwell-Boltzmann-Statisik und lautet
demnach

dN(U) . 4’02 e—vg/v2
dv  Jmvd

mit der wahrscheinlichsten Geschwindigkeit vy, = /2 kgT/m. Durch die Wahl von v,, werden
die Masse m des simulierten Kerns (hier: *He) und die Umgebungstemperatur T beriicksichtigt.

(6.19)

e Die freien Diffusionsweglédngen A folgen der Verteilungsfunktion

dN(A) 1 %
Tl (6.20)

mit der temperatur- und druckabhingigen mittleren freien Diffusionsweglinge A oc n=% oc T'/p
(bei Gasen). Die freie Diffusionsweglénge A ist von der in Abb. 4.1 dargestellten atomaren
freien Weglinge A, die den rdumlichen Abstand zwischen zwei Atomstofien kennzeichnet, zu
unterscheiden. Darauf wird spéter in diesem Abschnitt niher eingegangen.

13 Alternativ kann man auch die Verteilung der Zeiten ¢ betrachten, die jedes individuelle Teilchen zum
Zuriicklegen der festen Diffusionsstrecke X benttigt und daraus die Verteilung der ,individuellen Diffu-
sionskonstante“ D; berechnen. Dieser Weg ist in [Jead8] vorgefiihrt.
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e Die Emissions- und Streuwinkel sind im Rahmen des an dieser Stelle diskutierten Modells der
Streuung unter Verwendung der freien Diffusionswegléinge entsprechend der Streuung harter
Kugeln gleichverteilt, d. h. dN(€)/dQ2 = const. Fiir den Polarwinkel 6 € [0, 7] gilt daher mit
dQ) = sin @ df dy

ani) _ T , (6.21)

sowie fiir den Azimutwinkel ¢ € [0, 27|

dN(p) 1
= — = . . 22
dp o const (6.22)

Bei der Emission sind die Winkel beziiglich der festen Symmetrieachse der geometrischen
Struktur definiert; bei der Streuung liegt die Achse in der jeweiligen Propagationsrichtung des
Teilchens vor dem Stof3.

Die angegebenen Verteilungsfunktionen (6.19) bis (6.22) sind in den entsprechenden Intervallen
jeweils auf eins normiert.

Man kann sich leicht iiberlegen, dass man mithilfe eines Satzes von gleichverteilten Pseudo-
Zufallszahlen, wie sie mit dem PC erzeugt werden koénnen, durch Bildung der Umkehrfunktion der
Stammfunktion der Verteilungsfunktion einer Variablen x einen Satz dieser Variablen erzeugen
kann, der deren Verteilungsfunktion geniigt: Gilt fiir die Variable = die auf eins normierte Vertei-
lungsfunktion f(x) := dN(z)/dz und ist z eine gleichverteilte Zufallszahl zwischen Null und Eins,
d. h. dN(z)/dz = 1, lisst sich die gewiinschte Verteilung der Grée 2 durch x = F~1(2) generieren.
Dabei ist die Integrationskonstante so zu wéhlen, dass der Wertebereich von F' zwischen Null und
Eins liegt.

Lisst sich die invertierte Stammfunktion F~! der Verteilung f(x) nicht analytisch bestimmen,
miissen entsprechende numerische Verfahren angewandt werden [Pre92]. Bei einer Ausdehnung des
Definitionsbereichs von f(z) ins Unendliche muss die Verteilungsfunktion dann auf einen Bereich
von x eingeschrinkt werden, auflerhalb dessen sich nur ein unwesentlicher Anteil des Integrals der
Verteilungsfunktion befindet.

Mit den so gewonnenen Parametern fiir die Teilchenpropagation im freien Raum kann nun
die freie Diffusionskontante Dy des Ensembles ermittelt werden, indem nach einer festen Pro-
pagationszeit ¢ die Verteilung der Propagationsstrecken gemifi der in Gl. (6.17) angegebenen
Parametrisierung aufgetragen wird. Durch die Anpassung dieser Verteilung mit der in Gl. (6.17)
angegebenen Funktion wird Dy als Fitparameter bestimmt.

Abb. 6.3 zeigt exemplarisch eine solche Verteilung und die dazugehorige angepasste Funktion mit
minimalem y? fiir ein Ensemble von 500 Teilchen mit einer mittleren freien Diffusionsweglinge A von
200 nm und einer wahrscheinlichsten Geschwindigkeit vy, von 1311 m/s, entsprechend *He-Atomen
bei Korpertemperatur (310 K). Die vertikalen Fehlerbalken geben die Wurzeln der Hiufigkeiten in
den jeweiligen Intervallen an, die horizontalen Fehlerbalken bezeichnen die Intervallbreite.

Der Fitparameter P2 in der in Abb. 6.3 dargestellten Anpassungsgleichung gibt die freie Dif-
fusionskonstante Dy an. Sie liegt hier bei 0.95 £+ 0.04 cm®/s. Um exakt eine bestimmte freie
Diffusionskonstante zu erhalten, kann dann A iterativ entsprechend angepasst werden.
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Abbildung 6.3: Die Verteilung der simulierten Propagationsstrecken X innerhalb einer fes-
ten Zeit t fiir ein Ensemble von 500 frei diffundierenden Teilchen. Durch die Anpassung der
entsprechenden Verteilungsfunktion, dargestellt als rote Kurve, kann die freie Diffusionskon-
stante (Fitparameter P2) bestimmt werden.

Anhand der theoretischen Beziehung [Ott98]

Dy =vA/3 (6.23)

mit der mittleren Geschwindigkeit 7 = 2wy, /+/7 kann die Simulationsroutine iiberpriift werden. In
dem in Abb. 6.3 dargestellten Fall liegt die theoretische freie Diffusionskonstante nach Gl. (6.23) bei
Do = 0.986 cm? /s, was gut mit dem mittels Anpassung bestimmten Wert aus Abb. 6.3 iibereinstimmt.

Bei sehr seltenen atomaren Stéfen ist dieses Modell zur Beschreibung der Diffusionsbewe-
gung nicht mehr geeignet. Man muss dann statt der freien Diffusionsweglingen A die analog zu Gl.
(6.20) verteilten atomaren freien Wegléingen A\ betrachten und anstatt der isotropen Streuwinkelver-
teilung (6.21) die entsprechende differentielle Streuwinkelverteilung verwenden, die bei reinem 3He
proportional zum differentiellen Wirkungsquerschnitt der *He-3He-Streuung do(£2)/dS ist.

Der gesamte Wirkungsquerschnitt ist dann

sy

2m
o= / 408) in0dody (6.24)
0

dQ)
0

und hiingt mit der atomaren mittleren freien Weglinge ) iiber die Beziehung
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1

A= 6.25
Taon (6.25)
zusammen'®, wobei n die Teilchendichte bezeichnet.
Fiir die mittlere freie Diffusionsweglinge A gilt dagegen
R (6.26)
V2 op M '
mit dem Wirkungsquerschnitt fiir den Impulsiibertrag
27 do(Q)
op = // ii(Q ) (1 —cosf) sinfdody . (6.27)
00

Da in der Regel A < A ist, d. h. Kleinwinkelstreuung stark iiberwiegt, wichst bei gleichem Druck
die Rechenzeit fiir die Simulation unter Verwendung der atomaren Beschreibung der Streuung
stark an, weil dann wesentlich hiufiger Streuung stattfindet. Unter den Bedingungen der 3He-MRT
geniigt jedoch die vereinfachte Betrachtungsweise mit der Diffusionsweglinge, d. h. man ersetzt
viele Kleinwinkelstreuungen in kurzem Abstand durch wenige isotrope Streuereignisse in groferem
Abstand.

Die Rechenzeit hingt auflerdem von der mittleren Teilchengeschwindigkeit, die gemeinsam mit der
mittleren freien Weglinge die Storate 1/Ats = /A bestimmt, sowie von der Dauer der simulierten
Bildgebungssequenz ab. Typischerweise kann innerhalb eines Tages mit einer 3 GHz CPU bei
A =200 nm und ¥ = 1311 m/s eine MR-Sequenz fiir einige tausend Teilchen simuliert werden.

Fiir die Simulation der Teilchenbewegung innerhalb einer einschrinkenden Struktur miissen
nun noch die homogenene Verteilung der Startorte und Emissionswinkel der Teilchen innerhalb
der Struktur sowie die Wandreflexion beriicksichtigt werden. Fiir letztere wird hier das Modell der
diffusen Reflexion geméfl dem Lambert’schen Gesetz verwendet:

dN(Q) dN(0) . dN(p)
10 x cos ) = 20 =2 cosf sinf, i

S — (6.28)
—27T—COHS. .

mit der Definition der Winkel § € [0,7/2] und ¢ € [0,27] beziiglich der Flichennormale der
reflektierenden Wand.

Eine weitere Moglichkeit zur Uberpriifung der Simulationsroutine ist die Darstellung der Ver-
teilung der Teilchendichte im interessierenden Volumen. Dazu wird hier ein 1.5 mm langer
Hohlzylinder mit einem Innenradius von 0.1 mm und einem Auflenradius von 0.8 mm betrachtet.
Dieser Zylinder ist in der Simulation in eine zweite zylindrische Zelle mit 5 mm Radius und ebenfalls
1.5 mm Hohe eingebettet, sodass zwischen den Teilvolumina innerhalb und auflerhalb des ersten
Zylinders kein Gasaustausch stattfinden kann. Abb. 6.4 zeigt schematisch die Geometrie dieser
simulierten Struktur.

“Der Faktor /2 in den Gln. (6.25) und (6.26) kommt durch die Betrachtung gegenseitiger StoBe der *He-
Atome zustande [Ott98].
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1.5 mm

Abbildung 6.4: Schematische Darstellung eines Hohlzylinders innerhalb einer umgebenden
zylindrischen Zelle zur Simulation der eingeschrdnkten Diffusion.

Fiir die hier verwendete mittlere Diffusionswegléinge von 400 nm wurde analog zur Vorgehenswei-
se in Abb. 6.3 fiir 1000 Teilchen eine freie Diffusionskonstante von 1.88 £ 0.05 cm?/s bestimmt,
etwa entsprechend dem Wert fiir reines *He bei Kérpertemperatur und 1 atm nach [Bar74b]. Mit
der in der Simulation ebenfalls verwendeten wahrscheinlichsten Geschwindigkeit von 1311 m/s fiir
3He bei Koérpertemperatur ergibt sich in diesem Fall nach Gl. (6.23) ein theoretischer Wert von
Do = 1.97 cm? /s in befriedigender Ubereinstimmung mit dem Simulationsergebnis.

Abb. 6.5 zeigt hierzu die Dichteverteilung innerhalb der umgebenden Zelle mit 5 mm Radius in
willkiirlichen Einheiten. Sie wird berechnet, indem die Teilchenzahl innerhalb eines Volumenelements
mit der jeweiligen Aufenthaltsdauer gewichtet und senkrecht auf das entsprechende Flidchenelement
projiziert wird.
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Abbildung 6.5: Simulierte ortsabhingige Verteilung der Teilchendichte eines Ensembles von
20000 Teilchen innerhalb einer zylindrischen einschrinkenden Struktur nach einer festen
Diffusionszeit.



6.3. MONTE-CARLO-STUDIEN ZU DIFFUSIONSEFFEKTEN 79

Die Wand des Hohlzylinders mit dem Auflenradius von 0.8 mm sowie der kleine eingeschlossene
Gasanteil innerhalb des Hohlzylinders mit dem Innenradius von 0.1 mm sind in Abb. 6.5 deutlich
zu erkennen. Da das Raster in jeder Richtung aus einer geradzahligen Anzahl von Pixeln besteht,
verteilt sich in der Darstellung die Teilchendichte innerhalb dieses Radius von 0.1 mm auf die vier
zentralen Pixel. Das ,,freie Gas* auflerhalb des Hohlzylinders, hier bestehend aus dem Grof3teil von
insgesamt 20000 simulierten Teilchen, zeigt wie erwartet eine anndhernd homogene Dichteverteilung.

6.3.2 Die Simulation des MR-Signals

Fiir die Simulation des MR-Signals eines Ensembles von diffundierenden *He-Atomen wird anhand
der Prizessionsphasendifferenz der einzelnen Kernspins zur Referenzfrequenz wy gemif Gl. (3.43)
das k-Raum-Signal S;(t,,) bestimmt. Daraus ldsst sich, wie in Kap. 3.3 beschrieben, durch
Fourier-Riicktransformation und Betragsbildung das MR-Bild rekonstruieren. Dabei gilt nach GI.

(3.4) w(Z, 1) ‘E(:E, t)‘.
Um die Rechenzeit zu verkiirzen, wird das Signal simultan fiir alle Phasenkodierschritte j erzeugt
und es werden ausschlieflich 2D-Projektionssequenzen betrachtet.

Die physikalischen Annahmen fiir die Simulation des Signals sind folgende:

e Das magnetische Fiithrungsfeld By ist absolut homogen. Daher kénnen der Beitrag der zu-
gehorigen Larmorfrequenz zum Prézessionssignal a priori wegtransformiert und ausschlieflich
Phasendifferenzen betrachtet werden. Dies entspricht dem Ubergang von Gl. (3.39) zu Gl
(3.43), der experimentell durch Abmischen realisiert wird.

e Die *He-Polarisation betrigt 100 % und die in der Realitit dominierenden Rauschquellen
»Spulen-“ und ,,Patientenrauschen“ (Kap. 5.1) werden vernachléssigt. Vielmehr resultiert der
simulierte Rauschanteil aus der Statistik der relativ geringen Zahl simulierter Teilchenbahnen.

e Die longitudinale Relaxation (Kap. 2.3.1) wird vernachlissigt, was angesichts der Dauer einer
simulierten Bildgebungssequenz von nur einigen Millisekunden gerechtfertigt ist.

e Die transversale Relaxation durch Teilchenwechselwirkung T4 (Kap. 2.3.2) wird ebenfalls ver-
nachliissigt. Von der Richtigkeit dieser Annahme kann man ausgehen, weil mit *He unter einem
Druck von etwa 5 mbar in einem sehr homogenen Magnetfeld transversale Relaxationzeiten T
von 18 h erreicht werden kénnen [Gem06]. Nimmt man diesen Wert als Untergrenze fiir T4 an,
ergibt sich bei einer linearen Druckabhiingigkeit von 1/7T4 bei 1 atm noch immer ein Wert von
mehreren hundert Sekunden fiir Ty, was deutlich linger als eine simulierte Bildgebungssequenz
ist.

Abb. 6.6 zeigt den Real- und Imaginérteil eines so simulierten k-Raum-Signals sowie die Magnitude
der Fourier-Riicktransformierten des Signals, die nach Gl. (3.49) die ortsabhingige Magnetisierung
bzw. nach GI. (2.10) die Teilchendichte der 3He-Atome angibt, jeweils in willkiirlichen Einheiten.
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Abbildung 6.6: Mittels Monte-Carlo-Simulation erzeugter a) Realteil und b) die entsprechen-

de Signalmagnitude im Ortsraum. Der Imagindrteil ¢) des k-Raum-Signals besteht hier aus
Symmetriegrinden ausschlieflich aus Rauschen (Erliuterungen siehe Text).
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Fiir diese Simulation wurde ein Hohlzylinder mit einem Radius von 100 mm gewé&hlt, innerhalb
dessen alle Atome wéhrend der gesamten Bildgebungszeit eingeschlossen waren. Daher erkennt man
im Magnitudenbild kein ,freies Gas“ aus Bereichen auflerhalb des Zylinders. Wegen des fiir diese
Demonstration gewahlten groflen Volumens, auf das sich die hier simulierten 1000 Teilchen verteilen,
ist das SN R sehr gering, was sich an der inhomogenen Signalverteilung innerhalb des Zylinders im
Magnitudenbild 6.6 b) widerspiegelt.

Die Parameter der Diffusionsbewegung entsprechen denen in Abb. 6.3. Das Gesichtsfeld FOV be-
tragt in jeder Richtung 470 mm bei 64 Phasenkodierschritten und 128 Auslesezeitintervallen. Die
Achsenbeschriftung im Magnitudenbild bezieht sich auf die Nummer der Pixel.

Da die Geometrie eine Rotationssymmetrie beziiglich der Mittelachse des Zylinders besitzt und die
globale Anfangsphase ¢g = 0 ist, besteht der Imaginérteil des k-Raum-Signals ausschliefilich aus
Rauschen (Kap. 3.3.1). Die Werteachsen der beiden k-Raum-Signalanteile haben dieselbe Auflésung.

6.3.3 Untersuchung von Suszeptibilititsartefakten

Die in Abb. 5.7 dargestellten Vergleichsaufnahmen zweier Rattenlungen bei 4.7 T und 0.47 T zeigen
bei der Hochfeldaufnahme deutliche Signalausléschungen im Bereich der grofien Blutgefiafie. Es wird
vermutet, dass dies auf Dephasierungseffekte unter dem Einfluss von parasitidren Magnetfeldgradien-
ten zuriickzufiihren ist. Um diese Vermutung zu iiberpriifen, wurde mit der Monte-Carlo-Routine die
MR-Bildgebung von *He-Gas in der Nihe eines magnetisierten Hohlzylinders simuliert. Die Routine
zur Berechnung des Magnetfeldverlaufs eines axial magnetisierten Hohlzylinders wurde von einem
Mitglied der Arbeitsgruppe (F. G.) zur Verfiigung gestellt.

Der Zylinder aus Abb. 6.4 mit einem Auflenradius von 0.8 mm und einer Lénge von 1.5 mm re-
prisentiert in dieser Simulation ein grofles Blutgefafl im Thorax einer Ratte. Interessant ist in diesem
Zusammenhang nur das 3He-Signal auflerhalb des Hohlzylinders.

Die magnetische Suszeptibilitit des Zylinders liegt bei ¥ = —10 ppm, was etwa der absoluten'® Sus-
zeptibilitit des menschlichen Bluts entspricht [Spe01]!¢. Dabei wird angenommen, dass sich das Blut
von Menschen und Ratten in seinen magnetischen Eigenschaften nicht wesentlich unterscheidet.
Das Fiihrungsmagnetfeld By zeigt in positiver z-Richtung. Die Grenzflichen der dufieren Zelle, an
denen die Teilchen beim Erreichen des oberen oder unteren Zylinderendes reflektiert werden, sind
nicht magnetisiert.

Abb. 6.7 zeigt zweidimensional den Verlauf des Magnetfelds eines mit 47 pT/po in negati-
ver z-Richtung magnetisierten Hohlzylinders mit den entsprechenden Abmessungen. Die dar-
gestellte z-Komponente gibt mit éo = By€, und dem Magnetfeld der Bildgebungsgradienten
EG ~ +Bg €. (siche Kap. 3.2.1) in guter Niherung die fiir die Anderung der orts- und zeitabhiingigen
Priizessionsfrequenz Awg (Gl (3.4)) unter dem Einfluss des Magnetfelds BX) des magnetisierten
Hohlzylinders eigentlich relevante Grofle an:

Bo+ Bg + BY| — By — (+Bg) ~ BXY . (6.29)

15Tm Zusammenhang mit der MR-Bildgebung werden magnetische Suszeptibilitéiten wegen des hohen Was-
seranteils im Korper oft im Vergleich zu Wasser (xu,0 = —9 ppm) angegeben. Im Zusammenhang mit der
Lunge ist dagegen die Angabe der absoluten Suszeptibilitdt sinnvoller.

16Dje genaue Suszeptibilitit des Bluts hingt vom Oxigenierungsgrad des Hamoglobins ab und liegt bei einem
angenommenen Volumenanteil der roten Blutkérperchen im Blut (, Himatokrit-Wert*) von 40 % (giiltig fiir
groBe Blutgefifie) in MKSA-Einheiten etwa zwischen —8.4 ppm bei 50 % Sauerstoffsittigung und —9 ppm
bei maximalem Sauerstoffanteil. Die Werte in [Spe01] sind im CGS-System angegeben und daher im Betrag
um den Faktor 47 geringer.
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Dabei wurden die Ungleichungen BX) <« By und Bg < By ausgenutzt. B®™ wird in der Simulation
durch ein elliptisches Integral numerisch berechnet. Die hohe Geschwindigkeit dieser Methode erlaubt
die Wiederholung dieser Berechnung bei jedem Phasenakkumulationsschritt, was den Zugriff auf
eine diskrete Feldkarte, die einen erheblichen Speicherbedarf bedeuten wiirde, im Fall eines axial
magnetisierten Hohlzylinders iiberfliissig macht.

Abbildung 6.7: Zweidimensionale Darstellung der z-Komponente des Magnetfeldverlaufs ei-
nes mit —47 uT /o in axialer Richtung magnetisierten Hohlzylinders mit einem Innenradius
von 0.1 mm, einem Aufenradius von 0.8 mm und einer Ldnge von 1.5 mm in den Einhei-
ten G und mm. Der Vorzeichenwechsel von BgX) findet im Bereich der gelben Farbe statt
(Erliuterungen siehe Text).

Man erkennt in Abb. 6.7, dass die z-Komponente des suszeptibilititsbedingten Magnetfelds in
der Wand des Hohlzylinders (0.1 mm < r < 0.8 mm, z < 0.75 mm) mit negativer magnetischer
Suszeptibilitdt negativ ist, jedoch betragsméfig kleiner als das Produkt aus po und der induzierten
Magnetisierung der Wand von 47 pT = 0.47 G. Auf diese Tatsache wird in Kap. 7.3 dieser Arbeit
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niher eingegangen. Im Zentrum des Zylinders (r < 0.1 mm, z < 0.75 mm) ist der Feldbeitrag
positiv und steigt in positiver z-Richtung entlang der Symmetrieachse leicht an, d. h. er verstérkt
dort das #iuBere By-Feld. Kurz oberhalb der Oberkante des Hohlzylinders (z > 0.75 mm) wird BY
auf der Symmetrieachse schnell negativ und ndhert sich dann der Null. In radialer Richtung steigt
der Betrag von BgX) in der Zylinderwand bei negativem Vorzeichen leicht an und springt aufler-

halb des Zylinders (r > 0.8 mm) rasch auf positive Werte, um dann weiter aulen auf Null abzufallen.

Da der Hohlzylinder in der Simulation in eine #uflere Zelle mit einer Linge von 1.5 mm ein-
gebettet ist und die Signalmagnitude innerhalb des Hohlzylinders fiir die reale Situation mit einem
magnetisierten Blutgefi keine Rolle spielt, erfihrt das hier betrachtete 3He-Gas den stiirksten

Beitrag von ‘BgX)

in der Néhe der Auflenwand des Zylinders. Die stérksten suszeptibilitéitsbedingten

Magnetfeldgradienten treten in einem kleinen Bereich in der Nihe der Offnung (r < 0.1 mm,
z ~ 0.75 mm) und der Randlinie (r ~ 0.8 mm, z ~ 0.75 mm) des Hohlzylinders auf. Allerdings liegt
auch der mittlere radiale Magnetfeldgradient bei z = 0 im Bereich von r =0.8 mm bis 7 = 1.6 mm
mit etwa 10 mT/m bereits in der Groflenordnung der stirksten Bildgebungsgradienten.

Fir die Simulation der MR-Bildgebung wird eine 2D-Gradientenecho-Sequenz verwendet, de-
ren Zeitparameter und Gradientenamplituden etwa denen der in Abb. 5.7 dargestellten Aufnahmen
entsprechen. Gradientenecho-Sequenzen sind im Vergleich zu anderen Sequenztypen relativ unemp-
findlich gegen Suszeptibilitdtsartefakte [Sal05].

Um die Signalmagnitude in Abhéngigkeit des Radius angeben zu koénnen, wird der Mittel-

wert des Signals iiber den Azimutwinkel gebildet. Abb. 6.8 zeigt das Prinzip des dafiir entwickelten
Verfahrens fiir eine Matrix von 12 x 12 Bildpunkten.

y

Kapillarwand

Abbildung 6.8: Illustration zur Mittelwertbildung des simulierten MR-Signals tiber den Azi-
mutwinkel.
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WEeil die verwendete Fourier-Transformationsroutine das Bildzentrum in das Pixel rechts oberhalb
der Mitte des Rasters verschiebt, ergibt sich bei gerader Pixelzahl ein asymmetrisches Bild. Das
Pixel mit der Bezeichnung ,,0“ beinhaltet dann das Bildzentrum. Alle anderen Pixel werden
eindeutig einer anderen Gruppe zugeordnet, sodass die Pixelgruppen einer Klassifizierungszahl
jeweils moglichst ringformige Strukturen bilden. In Abb. 6.8 sind die Pixelklassen bis einschliefilich
der Klassifizierungzahl ,,2“ angegeben.

Da bei der Untersuchung von Rattenlungen die Lunge vor Beginn der Aufnahme mehrmals
mit Helium gespiilt wird, sodass sich fast reines 3He darin befindet [Rud06], werden fiir die
Simulation zunéchst diejenigen Streuparameter verwendet, die, wie in der Beschreibung von Abb.
6.5 erliutert, die freie Diffusionskonstante fiir reines *He bei 1 atm von 1.88 4 0.05 cm?/s ergeben.
Abb. 6.9 zeigt die radiale Abhingigkeit des simulierten, geméfi dem Schema in Abb. 6.8 {iber
den Azimutwinkel gemittelten MR-Signals in willkiirlichen Einheiten fiir 20000 Teilchen mit
Do = 1.88 cm? /s und der Dichteverteilung geméf Abb. 6.5 (obere Bilder) sowie fiir Dy = 0.95 cm? /s
(mittlere Bilder, Parameter der Teilchenpropagation wie in Abb. 6.3), jeweils bei By = 0.47 T (linke
Bilder) und bei By = 4.7 T (rechte Bilder). Die unteren Bilder zeigen, ebenfalls fiir diese beiden
Fiihrungsmagnetfeldstiarken, die simulierten Signalmagnituden fiir 5000 Teilchen bei einer mittleren
freien Diffusionsweglinge von A = 40 nm, was bei einer wahrscheinlichsten Geschwindigkeit von
1311 m/s nach GI. (6.23) eine freie Diffusionskonstante von 0.197 cm? /s ergibt. Die Simulation liefert
nach der Bestimmung analog zu Abb. 6.3 Dy = 0.175 + 0.005 cm? /s, etwa entsprechend typischen
Werten fiir scheinbare Diffusionskoeffizienten (ADC) in Lungen gesunder Laborratten [Rud06]. Die
Teilchenzahl wurde hier wegen der bei kiirzeren freien Wegléngen héufiger stattfindenden Streuung
geringer gewéhlt, um die Rechenzeit im ertrdglichen Rahmen zu halten.

Die Radiusklassen ,,0“, )1 und ,,2“ sind jeweils gekennzeichnet; die Breite der Balken entspricht
dem Unterschied zwischen minimalem und maximalem Radius innerhalb der entsprechenden Klasse.
Bei der hier angewandten Methode der Mittelwertbildung des Signals {iber den Azimutwinkel werden
wie bei den Formeln in Kap. 6.1 Unterschiede in der Beeinflussung der Signalmagnituden durch
die induzierten Magnetfeldgradienten zwischen Phasen- und Frequenzkodierrichtung vernachléssigt.
AuBlerdem wird durch die Zusammenfassung der Signalanteile, die bei unterschiedlichen Radien
entstehen, in Pixeln eine eventuell stirkere Radiusabhéingigkeit des Signals verdeckt, was jedoch der
realen Bildgebungssituation entspricht.

In der Néhe der Gefiwinde treten deutliche Unterschiede der Signalmagnituden auf, je nachdem,
ob der betrachtete Bereich radial in Phasen- oder Frequenzkodierrichtung vom Zentrum entfernt
liegt. Durch die Gleichbehandlung dieser Raumrichtungen bei der Azimutmittelung beinhalten die
hier angegebenen Fehler der Mittelwerte daher dort einen hohen systematischen Anteil, d. h. sie
lassen sich durch eine groflere simulierte Teilchenzahl nicht mehr deutlich reduzieren.

Andererseits fehlen bei den zentralen Signalmagnituden innerhalb der Hohlzylinder die Fehlerbal-
ken, weil hier die ,, Azimutmittelung® nur ein einziges Pixel umfasst. Ein realistisches Maf} fiir die
Magnitudenfehler im Zentrum sind die vierfachen vertikalen Fehlerbalken beim Radius 2.6 mm,
weil bei diesem Radius die Azimutmittelung iiber 16 Pixel erfolgt. Entsprechend wire beim Radius
0.86 mm (acht Pixel), d. h. direkt neben der Zylinderwand, der rein statistische Fehler jeweils etwa
um den Faktor v/2 grofler als bei r = 2.6 mm.

Die gezeichneten Kurven verbinden die Datenpunkte in den Zentren der jeweiligen Radiusklassen
und dienen der Orientierung.

Bei einem Radius von 5 mm ist die duflere Gefafiwand eingezeichnet, d. h. es befindet sich kein
Helium auflerhalb dieses Radius.

Die schraffierte Fliache stellt die Zylinderwand dar, die entsprechend ihrer magnetischen Sus-
zeptibilitdt von —10 ppm mit —4.7 puT/pe bei By = 0.47 T (linke Bilder) bzw. mit —47 uT/uo
bei By = 4.7 T (rechte Bilder) entgegengesetzt zum magnetischen Fiihrungsfeld By entlang der
Zylinderachse magnetisiert ist.
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Abbildung 6.9: Die simulierte MR-Signalmagnitude in der Nihe eines grofien Blutgefifies bei
der Bildgebung an Ratten mit frei diffundierendem reinem 3He bei 0.47 T (links oben) und
4.7 T (rechts oben), mit einer bei Aufnahmen am Menschen typischen 3 He-Konzentration
im Atemgas bei 0.47 T (links Mitte) und bei 4.7 T (rechts Mitte) sowie mit einer freien
Diffusionskonstante, die einen typischen ADC-Wert in gesunden Rattenlungen reprisentiert
(links unten: By = 0.47 T, rechts unten: By = 4.7 T), jeweils in willkirlichen Finheiten.
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Man erkennt in allen Bildern der Abb. 6.9, dass das Signal am &ufleren Rand bei einem Radius
von 5 mm nicht sprunghaft, sondern allméhlich nach auflen hin abfillt, obwohl sich dort kein
signalgebendes Gas mehr befindet. Dies resultiert aus der begrenzten Aufldsung der endlichen FFT
(Gl. (3.52)), die zur Bildrekonstruktion verwendet wird.

Die Signalmagnitude ist auflerhalb des magnetisierten Zylinders bei geringeren Diffusionskonstanten
insgesamt hoher, was auf diffusive Dephasierungseffekte gemif Gl. (2.24) unabhingig von der
Magnetisierung des Zylinders zuriickzufiihren ist'”. Dieser Unterschied ist in der Nihe der Rinder
der Struktur geringer, d. h. eine hohere Diffusionskonstante fithrt zu stirkeren relativen Randsig-
naliiberhthungen!®.

Die Signalmagnitude am &ufleren Rand der Zylinderwand #ndert sich bei der hoheren freien
Diffusionskonstante in den oberen Bildern mit der Magnetisierung nicht wesentlich. Bei den
geringeren freien Diffusionskonstanten in den mittleren und unteren Bildern ist hingegen ein
verdnderter Signalverlauf bei der hoheren Magnetisierung zu erkennen, dessen Differenz zum
geringer magnetisierten Fall bei der geringsten Diffusionskonstante in den unteren Bildern den
rein statistischen Fehler iibersteigt. Die unteren Bilder kommen der Situation in Abb. 5.7 am
nichsten, da im Experiment die Diffusion in der Néihe der Blutgefifie durch das Lungengewebe
stark eingeschrénkt ist. Der Einfluss der durch die Magnetisierung des Hohlzylinders induzierten
Magnetfeldgradienten ist also bei geringeren Diffusionskonstanten stérker, da sich dann diejenigen
Teilchen, die sich hauptséchlich in der Ndhe der Zylinderwand aufthalten und dementsprechend auch
an dieser Stelle zum rekonstruierten Bild beitragen, stidrker dort lokalisiert sind, wo die induzierten
Magnetfeldgradienten besonders stark sind. Innerhalb der Sequenzdauer von ca. 3.4 ms betrigt
die mittlere Diffusionsstrecke der Teilchen in jeder Raumrichtung nach Gl. (4.1) hier etwa 1.1 mm
bei der hochsten Diffusionskonstante, etwa 0.77 mm bei der mittleren und etwa 0.34 mm bei der
geringsten Diffusionskonstante.

Im groferen Abstand von der Zylinderwand sind auch bei der geringsten Diffusionskonstante keine
deutlichen Unterschiede zwischen hoherer und geringerer Magnetisierung der Zylinderwand zu
erkennen, da der Einfluss der durch die Magnetisierung induzierten Magnetfeldgradienten dort
nachlésst.

Die Ergebnisse dieser Simulationsstudie bestéitigen die Vermutung, dass die in Abb. 5.7 be-
obachteten Signalausloschungen eine Folge der durch die magnetische Suszeptibilitdt der grofien
Blutgefiafle induzierten Magnetfeldgradienten sind. In der experimentellen Situation fillt der Effekt
durch die stark eingeschriankte Diffusion innerhalb des Lungengewebes recht deutlich aus, da das
signalerzeugende Gas in der Néhe der groflen Blutgefdfie dort stark lokalisiert ist. Dies bedeutet,
dass solche Ausloschungseffekte stirker sein kénnen, wenn mit anderen Gasen als reinem 3He
gemessen wird, die eine geringere Diffusionskonstante besitzen.

Ein geringerer Durchmesser des Vollzylinders, entsprechend einem kleineren Blutgeféfl, wiirde
den Effekt abschwiichen, da dann bei gleicher Magnetisierung das magnetische Moment des Gefafles
geringer wére (Gl. (2.1)). Daher beobachtet man in Abb. 5.7 in groferer Entfernung von den gréfiten
Blutgefidfien keine so deutlichen Suszeptibilitdtsartefakte, obwohl die magnetische Suszeptibilitét
des Lungengewebes etwa der des reinen Bluts entspricht.

Eine groflere Ldnge des Zylinders wiirde ebenfalls zu einem schwicheren Effekt fithren, da der
induzierte quadratische Magnetfeldgradient, von dem nach Gl. (2.24) die diffusionsbedingte

"Durch die Anpassung der Skalierung der Werteachsen der unteren Bilder mit geringerer Teilchenzahl kénnen
die dargestellten Signalmagnituden aller Bilder direkt miteinander verglichen werden.

'8Auf ortsabhingige MR-Signalverliufe, die aufgrund von Diffusionseffekten auch in der Umgebung
unmagnetisierter Grenzflichen nicht gem#fi Gl. (3.49) ausschlieBlich die lokale magnetisierte Spindichte
reprisentieren, wird in Kap. 6.3.5 dieser Arbeit nidher eingegangen.
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Signalabnahme in einem inhomogenen Magnetfeld abhéngt, in der Umgebung eines magnetisierten
Zylinders mit konstantem Radius bei zunehmender Zylinderlange im Mittel abnimmt.

Bei der gewihlten Linge von 1.5 mm, die etwa dem Auflendurchmesser des Zylinders von 1.6 mm
entspricht, spielt auch die Orientierung des Zylinders relativ zum &ufleren Magnetfeld nur eine
geringe Rolle, da die Anordnung einer Kugelsymmetrie nahe kommt. Es geniigt also zunéchst, den
Fall einer zur Zylinderachse parallelen Magnetfeldrichtung zu betrachten.

Im folgenden Abschnitt wird neben der Diskussion von simulierten ADC-Messungen (Kap.
4.1) auch auf die in [Sal05] beschriebenen Suszeptibilititsartefakte bei der *He-MRT der menschli-
chen Lunge eingegangen.

6.3.4 Die Simulation von ADC-Messungen

Als néchstes soll der Einfluss suszeptibilititsbedingter Magnetfeldgradienten auf die diffusionsge-
wichtete 3He-MR-Bildgebung (Kap. 4.1) iiberpriift werden.

Dazu wird eine diffusionsgewichtete Sequenz unter dem Einfluss der Diffusion innerhalb eines mag-
netisierten Hohlzylinders simuliert. Der Zylinder besitzt etwa die Abmessungen der menschlichen
Azini (Innendurchmesser 0.7 mm bei verschiedenen Léngen und AuBlendurchmessern). Innerhalb
dieser Strukturen erwartet man den wesentlichen Signalbeitrag bei der diffusionsgewichteten
MR-Bildgebung am Menschen (Kap. 6.1.1).

Daher werden nun die Signale innerhalb des Hohlzylinders mit und ohne Diffusionswichtung mitein-
ander verglichen. Um den maximalen Effekt zu simulieren, wird die magnetische Suszeptibilitit der
Zylinderwand zu 20 ppm angenommen, entsprechend dem Maximalwert fiir das menschliche Blut
nach der Gabe von Kontrastmitteln [Sch06¢]. Der Einfluss der in Form von Kugelsegmenten an der
Zylinderwand vorliegenden Alveolen (Abb. 6.1) wird hierbei vernachléssigt.

Abb. 6.10 zeigt schematisch den Verlauf der Magnetfelder By, Bp des Diffusionsgewichtungsgradi-
enten und BX durch die induzierte Magnetisierung der Zylinderwand in positiver z-Richtung. Der
Beitrag der Bildgebungsgradienten Bg (Gl. (6.29)) ist nicht dargestellt.

Die diffusionsgewichtete Bildgebungssequenz entspricht etwa der zweidimensionalen ADC-
Sequenz, die im Rahmen des PHIL-Projekts [PHIO0] bei klinischen Studien angewandt wird. Das
Gesichtsfeld FOV betrigt etwa 47 cm in jeder Richtung.

Da bei dieser Sequenz die PixelgroBe mit 3.67 x 7.34 mm? grofer als die Offnung des Hohlzylinders
ist, stammt der gesamte interessierende Signalbeitrag aus dem zentralen Pixel.

Die Gradientenanstiegszeiten der PHIL-Sequenz ¢ = 0.3 ms (siche Abb. 4.3) werden bei der
Simulation vernachléssigt und die Form des Diffusionsgewichtungsgradienten durch einen bipolaren
Rechteckgradienten mit gleicher Flidche angenéhert (6 = A = 2 ms), sodass der b-Wert nach Gl. (4.4)
in der Simulation um 18 % geringer ist als bei der echten PHIL-Sequenz. Die Diffusionswichtung
erfolgt in der Simulation in Frequenzkodierrichtung senkrecht zur gemeinsamen Zylinder- und
By-Achse. Die beiden Gradientenamplituden G zur Diffusionswichtung betragen wie im Experiment
jeweils 0 und 12 mT/m und die Bestimmung des ADC' erfolgt gemafi Gl. (4.5).

Die freie Diffusionskonstante liegt jeweils etwa bei 0.95 cm?/s, ungefihr entsprechend derjenigen
von 3He im Atemgasgemisch (Abb. 6.3).
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Abbildung 6.10: Schematische Darstellung der Magnetfeldverldufe des Fihrungsmagnetfelds
By, des Felds Bp durch den Diffusionsgewichtungsgradienten Gp und von BX) durch die
induzierte Magnetisierung der grau gezeichneten Zylinderwand.

Tab. 6.2 zeigt die simulierten transversalen ADC-Werte fiir jeweils 1000 Teilchen, die alle innerhalb
des Hohlzylinders mit 0.7 mm Innendurchmesser ,eingesperrt” sind, bei unterschiedlichen Zylin-
derldngen, Wandstéirken (angegeben ist jeweils der AuBendurchmesser 2r,) und Magnetisierungen
(30 T/ po entsprechen x = 20 ppm bei By = 1.5 T) entlang der Zylinderachse.

In der vorletzten Spalte ist die absolute Signalmagnitude ohne Diffusionswichtung angege-
ben. Bei den angegebenen absoluten Signalmagnituden und ADC-Werten handelt es sich jeweils um
Mittelwerte aus zwei Simulationen mit verschiedenen Sdtzen von Pseudo-Zufallszahlen, die jeweils
unterschiedliche Diffusionswege bewirken.

Die Fehler der Mittelwerte wurden aus der erwartungstreuen Schitzung der Standardabweichung
geméf

=

)

Ag— [N -1T(
2 T

mit der Gammafunktion I und = € {S, ADC'} errechnet [Gra87]. Der Korrekturfaktor gegeniiber der
iiblichen Formel fiir die Abschétzung der Standardabweichung fiir grole IV betrédgt bei N = 2 etwa
1.25; fiir N = 4 liegt die Abweichung bereits bei unter 10 %.
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| [ [mm] ‘ 27, [mm] | M 1T/ po) | S(G = 0) [willk. Einh.] ‘ ADC [cm?/s] ’

20 2 0 326.07 £ 0.07 0.0651 + 0.0030
20 2 30 2215 £ 8.1 0.0634 + 0.0028
0.7 2 0 326.07 +£ 0.07 0.0621 £ 0.0007
0.7 2 30 2495 £ 1.9 0.0640 £ 0.0033
0.7 2 -30 249.5 £ 3.1 0.0564 £ 0.0027
0.7 0.72 30 323.5 £ 0.6 0.0609 +£ 0.0001

Tabelle 6.2: Nach einer simulierten diffusionsgewichteten MR-Sequenz dhnlich der des PHIL-
Protokolls [PHIO0] bestimmte ADC-Werte fiir unterschiedliche suszeptibilititsbedingte Mag-
netfeldgradienten innerhalb von verschiedenen Hohlzylindern mit einem gemeinsamen In-
nendurchmesser von jeweils 0.7 mm.

Bei der Auswertung der Simulationsdaten wurde zunéchst festgestellt, dass das Signalmaximum
beim kurzen, dickwandigen Zylinder (I = 0.7 mm, 27, = 2 mm) um zwei von 128 Pixeln & 3.67 mm
in Frequenzkodierrichtung verschoben wird, wenn die Magnetisierung des Zylinders beriicksichtigt
wird. Die Richtung dieser Verschiebung hingt vom Vorzeichen der magnetischen Suszeptibilitéit ab
und sie ist fiir y = 0 nicht vorhanden. Es handelt sich demnach um ein Suszeptibilitéitsartefakt, das
nur bei dem Hohlzylinder mit dem inhomogensten induzierten Magnetfeld entsteht. Mit Gl. (3.59)
kann man begriinden, warum sich eine entsprechende Verschiebung der mittleren Prézessionsphase
(¢o # 0) nicht auf das rekonstruierte Bild auswirkt.

Wie bei dieser Projektionsaufnahme erwartet, ist die Signalmagnitude (vorletzte Spalte) ohne
Beriicksichtigung von suszeptibilitdtsbedingten und Diffusionsgradienten unabhéngig von der
Zylinderlinge (erste und dritte Zeile)'®. Der sehr kleine Fehler der Signalmagnitude ergibt sich in
diesen Fillen daraus, dass bei der hier vorliegenden Einschrinkung der Teilchendiffusion innerhalb
eines Bildpixels die Bildgebungsgradienten allein keine diffusive Dephasierung bewirken. Der
verbleibende Fehler ist daher numerisch bedingt. Qualitativ sind die Fehler der Signalmagnituden
bei Berticksichtigung der suszeptibilitéitsbedingten Magnetfeldgradienten umso grofler, je stérker
das Signal durch Dephasierung abgeschwécht wird.

Der Signalmittelwert ohne Diffusionswichtung ist auflerdem unabhéngig vom Vorzeichen der
Magnetisierung (vorletzte und drittletzte Zeile). Dies ldsst sich anhand von Abb. 6.10 mit Bp =0
nachvollziehen: Die Vorzeichenumkehr von BX) ist dquivalent zu einer Vorzeichenumkehr von go
und einer Raumspiegelung. Da der Beitrag von By zur Préazessionsfrequenz in der Simulation her-
ausfiillt (Kap. 6.3.2), ist die Signalmagnitude dann unabhiingig vom Vorzeichen der Magnetisierung.
Der absolute Signalverlust durch die Magnetisierung der Zylinderwand ist fiir den diinnwandigen?®
Zylinder minimal (Vergleich der dritten und der letzten Zeile) und fiir den langen, dickwandigen
Zylinder maximal (Vergleich der ersten und der zweiten Zeile). Beim kurzen, dickwandigen Zylinder
(vierte Zeile) liegt der absolute Signalverlust durch die Magnetisierung der Zylinderwand zwischen
diesen beiden Extremwerten. Das letztere Resultat erstaunt zunéchst, da im Innern eines magne-
tisierten, kurzen, dickwandigen Hohlzylinders im Mittel ein inhomogeneres Magnetfeld herrscht,
als in einem ldngeren Hohlzylinder mit gleicher Wandstéirke und Magnetisierung. Qualitativ ldsst
sich die geringere Signalabnahme im kiirzeren Zylinder dadurch verstehen, dass durch den dann

9Ebenso sind die Signalmagnitude und der ADC bei unmagnetisierter Zylinderwand unabhiingig vom Au-
Bendurchmesser des Hohlzylinders, was jedoch trivial und daher in Tab. 6.2 nicht dargestellt ist.

20 Auch diese Wandstérke ist mit 10 gm in der Simulation immer noch etwas grofer gew#hlt als die typischen
im menschlichen Lungengewebe auftretenden Wandstéirken der Alveolen von 5 ... 8 ym [Lue03].
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auch axialen Einschluss der Teilchen diese wihrend der Aufnahme?' ein gemeinsames mittleres
Magnetfeld erfahren. Dies fithrt zu einer erhchten Signalmagnitude durch Reduzierung der Breite
der Phasen- und Frequenzverteilungen??. Eine Grenze fiir das Auftreten dieses ,, motional narrowing®
Effekts wird fiir einen konstanten transversalen Magnetfeldgradienten in Kap. 6.3.5 dieser Arbeit
quantitativ hergeleitet.

Alle simulierten mittleren ADC-Werte (rechte Spalte) weichen vom theoretischen Wert fiir
unmagnetisierte Hohlzylinder mit 0.7 mm Innendurchmesser von 0.0618 cm?/s nach den Gln.
(4.5) und (6.3)%> um weniger als 10 % ab?%, sodass die Beeinflussung der ADC-Bestimmung mit
der 3He-MRT durch suszeptibilititsbedingte Magnetfeldgradienten in der menschlichen Lunge bei
By = 1.5 T trotz der fiir die Simulation gewéhlten hohen magnetischen Suszeptibilitdt des Bluts
von 20 ppm als gering zu bewerten ist.

Fiir die experimentelle Situation diirfte daher die in der Simulation auftretende Verschiebung des
rekonstruierten Signals in Frequenzkodierrichtung bei starken induzierten Magnetfeldgradienten von
grofierer Bedeutung sein. Solche Effekte kénnen auch die Ursache fiir die in [Sal05] beobachteten
Artefakte im Bereich des beim Menschen 3 ... 5 mm dicken Zwerchfells [Sob82] (vgl. Kap. 5.3.4)

sein.

Bei geringeren freien Diffusionskonstanten (vgl. Abb. 6.9) und hoheren gyromagnetischen
Verhiéltnissen (groferer Phasenverschub bei gleichen suszeptibilitédtsbedingten Gradienten nach
Gl. (3.24)) kommt die Abhingigkeit des transversalen ADC von der induzierten Magnetisierung
entsprechend stérker zum Tragen.

Betrachtet man z. B. °F im SFg-Molekiil als signalgebenden Kern [Sch01] (y ~ 40.1 MHz/T,
vy = 188 m/s bei 310 K), sinkt die freie Diffusionskonstante Dy im Vergleich zu Tab. 6.2 auf
0.141 cm? /s ab (theoretischer Wert nach Gl. (6.23) mit A = 200 nm) bzw. Do = 0.130 £ 0.004 cm? /s
(analog zu Abb. 6.3 aus der Simulation bestimmt)?5. Der theoretische transversale ADC nach den
Gln. (4.5) und (6.3) betrigt dann im unmagnetisierten Zylinder, gerechnet mit dem simulierten Wert
von Dy = 0.130 cm?/s sowie 1 = 0.35 mm und § = A = 2 ms, unabhiingig von G und ~ (Gl. (4.3))
etwa 0.066 cm?/s. In der Simulation steigt der mittels der auch in Tab. 6.2 benutzten ADC-Sequenz
bestimmte transversale ADC innerhalb des Hohlzylinders mit 0.7 mm Lénge und Innendurchmesser
sowie 2 mm AuBendurchmesser von 0.06941 + 0.00075 cm?/s bei unmagnetisierter Zylinderwand
auf 0.116 + 0.026 cm? /s, wenn man die Magnetisierung der Zylinderwand mit 30 uT /i annimmt.
Dabei ist die Diffusionsgewichtung bei '9F gegeniiber der bei He unterdriickt, da wegen des hoheren
gyromagnetischen Verhiltnisses von °F die Bildgebungsgradienten, die sowohl mit als auch ohne
explizite Diffusionswichtung signalzerstérend wirken, einen grofleren Einfluss auf die Signalmagnitu-
den haben (Gl. (2.24)). Aus Griinden der Vergleichbarkeit wurden die Bildgebungsgradienten und
deren Zeitschema beibehalten, wodurch sich das Gesichtsfeld FOV und die Auflésung dndern (Gln.
(3.54) bis (3.57)), das Signal jedoch weiterhin in einem Pixel konzentriert bleibt.

21Die mittlere freie Diffusionsstrecke nach Gl. (4.1) liegt withrend der gesamten Sequenzdauer von 7.4 ms
hier bei etwa 1.2 mm.

22Djies ist kein Widerspruch dazu, dass die o. e. Signalverschiebung in Frequenzkodierrichtung nur beim
kurzen, dickwandigen Zylinder auftritt, da es dabei nicht auf die Breite, sondern auf den Mittelwert der
Frequenzverteilung ankommt.

23Da die mittlere freie Diffusionsstrecke wihrend der Diffusionsgewichtungszeit von 2 ms nach Gl. (4.1) hier
mit etwa 0.6 mm #hnlich dem Innenradius des Hohlzylinders ist, ist der theoretische ADC-Wert nach
[NeuT74] hier als Nidherung zu betrachten.

2Die Fehler aller ADC-Werte sind zwar relativ klein, jedoch aufgrund der geringen Statistik von jeweils nur
zwei Simulationsexperimenten stark verschieden und daher wenig aussagekréftig.

25Dabei wurde in der Simulation von einer Mischung aus SF¢ und Luft ausgegangen; die freie Diffusionskon-
stante fiir reines SFg betrigt bei 1 atm und 310 K nur etwa 0.033 cm? /s [Hir65].
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Die absolute Signalmagnitude sinkt bei SFg durch die Magnetisierung der Zylinderwand deutlich
um etwa 85 % und es wird eine Verschiebung des Maximums in Frequenzkodierrichtung um zwei
von 128 Pixeln beobachtet.

Die hier nicht explizit erwdhnten Simulationsparameter entsprechen den zur Erstellung von Tab.
6.2 gewiihlten Werten?S.

Die Ergebnisse dieser erstmals mit solch grofier Systematik durchgefithrten Simulationen sa-
gen voraus, dass die MR-Bildgebung der menschlichen Lunge mit °F im SFg-Molekiil wesentlich
empfindlicher auf suszeptibilititsbedingte Magnetfeldgradienten reagiert als die 3He-MRT. Dies
gilt insbesondere auch fiir die diffusionsgewichtete Bildgebung. Bei der modellhaften Bestimmung
des transversalen ADC' in Hohlzylindern mit der *He-MRT ist der systematische Einfluss der
suszeptibilititsbedingten Gradienten mit weniger als 10 % unter realistischen klinischen Bedingun-
gen geringer als statistische Schwankungen der in der gesunden menschlichen Lunge gemessenen
absoluten ADC-Werte [Mor05].

Um das Verhalten des ADC fiir 3He bei groBeren induzierten magnetischen Momenten zu
veranschaulichen, zeigt Abb. 6.11 die Abh#ngigkeit der simulierten transversalen ADC-Werte
innerhalb zweier dickwandigerer, 10 mm langer Hohlzylinder (Innendurchmesser 0.4 mm und
0.8 mm, AuBlendurchmesser jeweils 8 mm) als Funktion der Magnetisierung der Zylinderwand.
Da man entsprechende Vergleichsexperimente mit magnetisierbaren Réhren mit reinem 3He
durchfiihren wiirde, wurden nun die Streuparameter A = 400 nm und v,, = 1286 m/s (giiltig fiir *He
bei 300 K) gewihlt, die im Gegensatz zu Tab. 6.2 (*He im Atemgasgemisch bei Kérpertemperatur)
eine freie Diffusionskonstante von 1.83 + 0.05 cm?/s (Bestimmung analog zu Abb. 6.3) ergeben.
Der theoretische Wert aus Gl. (6.23) liegt hier bei 1.93 cm?/s.

Die Diffusionsgewichtungsgradienten in Phasenkodierrichtung senkrecht zu den Zylinderachsen
betragen jeweils 0 und 25.8 mT/m, entsprechend einem Wert bei hochauflésenden ADC-Messungen,
die am Max-Planck-Institut fiir Polymerforschung in Mainz bei By = 4.7 T an Glaskapillarphanto-
men durchgefithrt wurden [Agu04].

Es handelt sich jeweils um Simulationen von 1000 Teilchen unter Ausschluss eines Austauschs des
Gases innerhalb des Hohlzylinders mit dem ,freien Gas“ innerhalb der dufleren Zelle mit einem
Innendurchmesser von 10 mm. Die Bestimmung der Fehlerbalken erfolgt nach demselben Verfahren
wie in Tab. 6.2.

26Bei der Berechnung der simulierten ADC-Werte musste der b-Wert bei gleichem Diffusionsgewichtungs-
gradienten gem#B Gl. (4.4) fiir das gyromagnetische Verhiltnis von '°F abweichend vom Wert fiir *He neu
bestimmt werden.
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Abbildung 6.11: Die simulierte Abhdingigkeit des ADC-Werts von der Magnetisierung der
Zylinderwand innerhalb von dickwandigen (Aufendurchmesser 8 mm) Hohlzylindern (links:
Innendurchmesser 0.4 mm, rechts: Innendurchmesser 0.8 mm). Da wegen der logarithmi-
schen Skala die Magnetisierung Null nicht darstellbar ist, sind die simulierten Werte fiir un-
magnetisierte Zylinder als durchgezogene horizontale Linien eingetragen. Die gestrichelten
Linien kennzeichnen jeweils die theoretische Vorhersage fiir unmagnetisierte Hohlzylinder

nach den Gin. (4.5) und (6.3).

Der durch gestrichelte Linien dargestellte theoretische Wert fiir x = 0 liegt jeweils etwas auflerhalb
des durch durchgezogene horizontale Linien markierten Fehlerbands?” der Simulation fiir x = 0.
Dies ldsst sich durch die eingeschrinkte Giiltigkeit des Modells nach [Neu74] fiir Zylinderradien in
der Nihe der mittleren freien Diffusionsstrecke nach Gl. (4.1) von in diesem Fall 0.44 mm be