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KAPITEL 1

Einleitung

1.1 Eine diffusionsgewichtete Geschichte der NMR-Tomographie

Seit seiner theoretischen und experimentellen Begriindung in den Arbeiten von Rabi [1],
Bloch [2, 3] und Purcell [4, 5] hat das Gebiet der Kernspinresonanz-Methoden in den
letzten Jahrzehnten eine stiirmische Entwicklung erfahren. Die urspriingliche Fragestel-
lung, die Bestimmung magnetischer Momente einzelner Atomkerne, wurde sehr bald
um die Untersuchung der komplexen Phanomene ihrer Wechselwirkung in kondensier-
ter Materie erweitert. Mit der Bereicherung des experimentellen Arsenals um die von
Hahn [6] eingefiihrten Magnetfeldpulse, ihrer Kombination zu sogenannten Sequenzen
und den damit provozierten Spin-Echos erschlossen sich der wissenschaftlichen Neugierde
nicht nur stationdre Zusténde, wie sie durch die anfangs {ibliche CW-Methode (Conti-
nuous Wave) erzeugt werden, sondern auch die Spin-Dynamik sowie Moglichkeiten, diese
aktiv zu manipulieren. Einen Meilenstein in der weiteren Entwicklung stellt die Ver-
wendung von gepulsten Magnetfeldgradienten dar, die erstmals von Lauterbur [7] und
Mansfield [8] in bahnbrechenden Arbeiten zur rdumlichen Auflésung des NMR-Signals
(Nuclear Magnetic Resonance) benutzt wurden. Sie begriindeten damit das weite Feld
der NMR-Tomographie, einer Disziplin, die sich neben der bestehenden Spektroskopie
etablierte. Die hohen experimentellen Anforderungen machen diese Methode zu einem
Kind des allgemeinen technischen Fortschritts. Ihre breite Anwendbarkeit beruht unter
anderem auf der Entwicklung von supraleitenden Spulen zur Erzeugung starker, ho-
mogener Magnetfelder, dem Triumph computergestiitzter Mefdatenerfassung und der
Entdeckung effizienter Algorithmen fiir die digitale Datenverarbeitung wie der schnellen
Fourier-Transformation [9], FFT (Fast Fourier Transform).

Auf der Grundlage des charakteristischen Verhaltens von Kernspins in unterschiedli-
chen Gewebsarten und in Folge der Verfligharkeit schneller Bildgebungssequenzen [10, 11]
hat die NMR-Bildgebung insbesondere wegen ihres nichtinvasiven Charakters und der
Fiille von Kontrasten die medizinische Diagnostik revolutioniert. [hre Anwendungsgebie-
te reichen inzwischen von der Abbildung von Tumoren und Gewebsdefekten im Allge-
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meinen iber Angiographie bis hin zur dynamischen Darstellung des schlagenden Herzens
und von Aktivitatsmustern des Gehirns.

Schon friih erkannte Tanner [12], daf sich wegen des Einflusses translativer Diffusions-
prozesse auf das NMR-Signal [6] die zugrunde liegende Mikrodynamik und damit auch
indirekt dreidimensionale Substrukturen, z. B. die Textur von in konventionellen anato-
mischen Kernspintomographie-Aufnahmen relativ homogen erscheinenden Gewebsarten,
charakterisieren lassen. Diese Informationen, die dariiberhinaus durch Kombination mit
Bildgebungssequenzen auch raumlich aufgelost werden kénnen, sind sowohl fiir medizini-
sche Fragestellungen als auch fiir die Grundlagenforschung von groflem Wert. Das heute
iibliche NMR-Verfahren zur quantitativen Bestimmung der Diffusionswirkung beruht auf
der Idee von Stejskal und Tanner [13], den abschwichenden Effekt der thermischen Be-
wegung mittels magnetischer Gradientenpulse definiert zu verstarken. Auf dieser Basis
modellierten Basser et al. [14, 15] schlieflich die Richtungsabhéngigkeit der Bewegung
von Wassermolekiilen in anisotropem Gewebe mit Hilfe eines Diffusionstensors und ga-
ben ein Verfahren zu seiner Berechnung aus einfachen Diffusionsmessungen an. Dadurch
bereiteten sie den Boden fiir die dreidimensionale in-vivo Darstellung des Verlaufs von
Nervenfaserbiindeln mit Kernspintomographie.

1.2 Motivation und Zielsetzung

Pulssequenzen, die diffusionsgewichtete Bildgebung realisieren, sind durch den inhérent
abschwichenden Charakter der thermischen Bewegung auf das NMR-Signal, die Be-
gleiterscheinungen der benotigten starken Gradientenfelder und nicht zuletzt durch phy-
siologische Beschrankungen bei in-vivo Messungen mit groflen technischen und methodi-
schen Problemen behaftet. Alle Ansitze miissen daher in gewissen Bereichen Abstriche
machen. Stark vereinfacht teilen sich die Verfahren in ein Lager mit vergleichsweise gu-
tem Signal-zu-Rausch Verhéltnis, SNR (Signal-to-Noise Ratio), bei geringer Mefizeit aber
gleichzeitig starker Anfélligkeit gegeniiber geometrischen Verzerrungen und in ein Lager
konkurrierender Sequenzen mit genau kontraren Eigenschaften. Da die anatomisch exak-
te Reproduktion eines bildgebenden Verfahrens in der medizinischen Praxis gerade auch
bei intra-operativen Anwendungen eine nahezu unabdingbare Voraussetzung ist, versucht
man, in dieser Hinsicht beeintrachtigte Bilder aufwendig mittels digitaler Nachverarbei-
tung zu korrigieren. Aufgrund des nichtaffinen Charakters der auftretenden Verzerrungen
ist eine solche numerische Rekonstruktion jedoch nur eingeschrankt moglich. Dariiber-
hinaus muf3 realistischerweise die anfallende Nachverarbeitungszeit bei einem denkbaren
interventionellen Einsatz in der Neurochirurgie effektiv zur Datenakquisitionszeit hin-
zuaddiert werden. Die Alternative, das zugrunde liegende Aufnahmeverfahren unemp-
findlicher zu machen, fiihrt in der Praxis haufig zu Kompromif§losungen in Bezug auf
MefBzeit oder Signalstarke bei zwar abgeschwachten, aber immer noch vorhandenen to-
pologischen Fehlern. Die angefithrten Probleme lassen es deshalb vorteilhaft erscheinen,
die Diffusionsbildgebung auf Akquisitionsverfahren aufzubauen, die qua Konstruktion
eine geometrisch exakte Abbildung garantieren.

Die in der vorliegenden Arbeit verwendete DW-SSSTEAM-Sequenz (Diffusion-Weigh-
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ted Single-Shot Stimulated Echo Acquisition Mode) erfiillt die geforderte Bedingung,
erkauft sich diesen Vorteil allerdings mit den oben erwahnten Einschrankungen im Hin-
blick auf Mefizeit und SNR. Um die Defizite der Methode abzumildern, wird an die-
ser Stelle die Moglichkeit untersucht, sie mit dem Prinzip der parallelen Bildgebung zu
kombinieren, das durch Ausnutzung von Redundanzen in Aufnahmen mit Multi-Spulen-
Empfangern eine reduzierte Datenakquisition ermoglicht. Dabei ist theoretisch zusatzlich
zur Verkiirzung der MeBzeit sogar eine moderate Zunahme des SNR zu erwarten. Das
Vorhaben erfordert eine Neuprogrammierung des Auslesesegments des DW-SSSTEAM-
Pulsprogramms, das die Form der Punkt-Transfer Funktion und damit die effektive Auf-
losung der resultierenden Bilder bestimmt.

Wegen des geringen Signalpegels diffusionsgewichteter Bilder und rekonstruktionsbe-
dingter, inhomogener Verfalschungen der Bildintensitaten durch nichtlineare Transfor-
mation des Mefirauschens mufl eine sorgfaltige Charakterisierung des Bildmaterials und
gegebenenfalls eine Anpassung der Sequenzparameter erfolgen. In einer abschliefenden
Bewertung der Giite des Aufnahmeverfahrens sind in letzter Konsequenz auch die Daten
auf ihre Fahigkeit zu iiberpriifen, die untersuchten Gewebstexturen korrekt wiederzu-
geben. Zu diesem Zweck wurde ein umfangreiches Computerprogramm erstellt, das es
in einem gewissen Rahmen erlaubt, eine solche Einschatzung vorzunehmen. Es dient in
dieser Arbeit insbesondere auch dazu, Nervenfaserbiindel im menschlichen Gehirn dar-
zustellen, von denen einige in Bereichen liegen, die durch die gemeinhin verwendeten
Diffusionssequenzen nur schlecht abgebildet werden.



KAPITEL 2

Grundlagen der diffusionsgewichteten
NMR-Bildgebung

2.1 Die Physik der Kernspinresonanz-Methode

Die von Stern und Gerlach in einem externen Magnetfeld Bj nachgewiesene Quantelung
eines atomaren magnetischen Momentes p findet ihre Begriindung in der Quantenme-
chanik durch die Diskretisierung des damit assoziierten Drehimpulses J,

p=9J (2.1)

mit dem gyromagnetischen Verhaltnis v. Legt man die Quantisierungsachse z in Richtung
von By = Bye., so hat der Operator .J, bei gegebener Quantenzahl j das Spektrum mh,
m = —j,—j+1,...,+7, und die gleichzeitig mebare Observable J? den Eigenwert j(j -+
1)h?. Am Hamilton-Operator des durch Moment und Magnetfeld definierten Systems

wird deutlich, daf} die im magnetfeldfreien Fall entarteten Eigenzustande mit verschiede-
nen magnetischen Quantenzahlen m durch das Magnetfeld in 25+ 1 Niveaus aufgespalten
werden (Zeeman-Effekt). Die Energieliicke zwischen benachbarten Zustédnden entspricht
nach Planck der Ubergangsfrequenz

Wy = ’VBO ) (23)

die mit der Préazessions- oder Larmor-Frequenz des wie ein Kreisel um die z-Achse pra-
zedierenden Momentes iibereinstimmt.

Dieser Umstand bildet die Grundlage fiir ein von Rabi et al. [1] ersonnenes Experiment,
bei dem Atome, deren Kerne einen Eigendrehimpuls (Kernspin) aufweisen, einem magne-
tischen Wechselfeld B definierter Frequenz w; ausgesetzt werden, das dem homogenen
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Abbildung 2.1: Schematische Darstellung eines NMR-Experiments. Die gemustert ge-
zeichnete Probe wird von einer Empfangerspule entlang der y-Richtung und einer Transmitter-
Spule parallel zur z-Richtung (orthogonal zur Bildebene) umschlossen. Das externe Magnetfeld
H | verlauft entlang der z-Achse (Zeichnung nach [3]).

Magnetfeld By orthogonal tiberlagert ist. Die Eigenzusténde des Hamilton-Operators aus
Gleichung (2.2) erfahren durch die Ubergangselemente des Drehimpulsoperators in dem
neu hinzukommenden Storterm eine Koppelung, die bei resonanter Einstrahlung, d. h.

durch Drehimpulsiibertragung zu Ubergéngen zwischen jeweils zwei Eigenzustéinden von
H mit Energiedifferenz AFE fiihrt. Dabei gilt die Auswahlregel Am = +1 fiir die korre-
spondierenden magnetischen Quantenzahlen. Der Resonanzfall tritt also dann auf, wenn
die Anregung mit der Frequenz wy erfolgt. Weil die fiir Kernspins typischerweise be-
notigten Werte im Radiowellenbereich liegen, spricht man auch von RF-Anregung (Ra-
diofrequenz). Bei zeitlich konstanter Einstrahlung treten durch Absorption und indu-
zierte Emission periodische Umbesetzungen der atomaren Energiezustédnde auf (Rabi-
Oszillationen), die unterschiedliche magnetische Eigenschaften haben. Insbesondere war
es mit solchen Verfahren moglich, die magnetischen Momente von Atomkernen mit grofer
Exaktheit zu vermessen, deren Verhalten in statischen und wechselnden Feldern die
Grundlage der vorliegenden Arbeit bildet. In den folgenden Betrachtungen wird die
Diskussion auf das fiir diese Dissertation relevante Zwei-Niveau-System (Spin-1/2) be-
schrankt, in dem die z-Komponente eines Spins also nur parallel oder antiparallel zum
externen Magnetfeld ausgerichtet sein kann. Diese Konstellation ist in 'H-Kernen rea-
lisiert, die als Bestandteil von Wasser wegen seines hohen Volumenanteils in lebendem
Gewebe und ihrem groflien gyromagnetischen Verhaltnis primar das Signal in der NMR-
Bildgebung bestimmen und ein endogenes Kontrastmittel darstellen.

Ein Ensemble wechselwirkungsfreier Spins in einem Magnetfeld 13t sich im Mittel
durch eine makroskopische Gesamtmagnetisierung M beschreiben, da die Zeitentwick-
lung des quantenmechanischen Erwartungswertes (-) eines atomaren Momentes p, aus-
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gedriickt durch den Kommutator [-,-] mit dem entsprechenden Hamilton-Operator
d i
—(u) = —(H
o = 3 {Hu) (2.5)
=7{p) x B

der klassischen Bewegungsgleichung entspricht, wie man mit den Vertauschungsrelationen
fiir Drehimpulsoperatoren zeigt. Im Gleichgewichtszustand, also inbesondere in Abwesen-
heit des Wechselfeldes, befindet sich ein Ubermaf von Atomen im energetisch niedrigeren
Zustand, wobei das Verhéltnis der Besetzungszahlen N, (m=1/2) und N_ (m=—1/2)

bei der absoluten Temperatur Ty des Spinsystems vom Boltzmann-Faktor

N, {_‘AED}

Ny _ 2}
exp | = (2.6)

(kg ist die Boltzmann-Konstante) bestimmt wird. Weil keine Richtung in der z-y-Ebene
ausgezeichnet ist und deswegen (u,) = (y,) =0 gilt, hat der Vektor M nur eine nichtver-
schwindende z-Komponente M?. Das Einschalten des zusitzlichen Strahlungsfeldes B
bewirkt eine Auslenkung der Magnetisierung aus der Gleichgewichtsposition, wodurch
im allgemeinen eine Transversalkomponente entsteht.

Die Ubertragung der urspriinglich an Atomstrahlen erprobten Kernspinresonanz-Me-
thode auf ausgedehnte Spin-Systeme in Festkorpern und Fliissigkeiten durch Bloch et
al. [3] und Purcell et al. [4] erforderte ein theoretisches Verstédndnis der Relaxationspro-
zesse, die sich aus der Wechselwirkung eines magnetischen Moments mit der umgebenden
Materie ergeben, und eine Anpassung der dynamischen Gleichungen fiir die Magnetisie-
rung. Die rein phadnomenologische Formulierung iiber die Bloch-Gleichung [2]

dM Mxex + Myey (Mz - MB)

Y _  MxB —
a T T

e. (2.7)

reicht fiir viele in der medizinischen NMR-Bildgebung relevante Phédnomene vollig aus,
obwohl sie nur in Regimen schwach gekoppelter Spinsysteme Giiltigkeit hat, wie man sie
z. B. in Fliissigkeiten vorfindet. Dabei beinhaltet B sowohl die Beitréage des statischen als
auch des anregenden Magnetfeldes. Die Relaxation der Longitudinalkomponente M, in
den Gleichgewichtszustand erfolgt auf einer charakteristischen Zeitskala 77, die dem Ein-
flul der Interaktion einzelner Spins mit dem ,Gitter“, d. h. den restlichen Freiheitsgraden
des Gesamtsystems, und dem damit verbundenen Energieiibertrag geschuldet ist. Dage-
gen beschreibt die Zeitkonstante 75 das Abklingen der Transversalmagnetisierung und
subsumiert mehrere Einfliisse, wie Dipol-Dipol- und Quadrupol-Wechselwirkung oder in-
direkte Spin-Spin-Koppelung tiber die elektronischen Freiheitsgrade, die eine Beeintrach-
tigung des Phasengedachtnisses des Systems der koharent angeregten, prazedierenden
atomaren Momente bewirken. In Fliissigkeiten spielen speziell auch molekulare Bewe-
gungen und die damit verbundenen Fluktuationen der Wechselwirkungsstarke eine Rolle
[5]. Die chemische Abschirmung der Magnetfelder am Ort eines Kernspins durch umge-
bende Ladungstrager fiihrt aulerdem zu einer lokalen Modulation der Larmorfrequenz.
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Den gleichen Effekt haben durch starke Suszeptibilitatsunterschiede in heterogenen Un-
tersuchungsobjekten hervorgerufene Magnetfeldgradienten.

Nicht nur immanente sondern auch duflere Einfliisse wie Inhomogenitaten des konstan-
ten externen Magnetfeldes fiihren zu einer Verbreiterung des Frequenzspektrums, was
einen progressiven Verlust der Phasenlagenkoharenz der einzelnen Spins und somit eine
Verminderung der transversalen Magnetisierung zur Folge hat. Ist die genaue raumliche
und zeitliche Form der Inhomogenitat bekannt, z. B. beim bewufiten Einsatz von Magnet-
feldgradienten, die dem System eine lineare raumliche Variation der z-Komponente von
B aufpragen, kann dieser Einflul zu einem spateren Zeitpunkt durch Inversion der Schal-
tung riickgangig gemacht werden. Auflerdem lassen sich die Auswirkungen von statischen
Magnetfeldinhomogenitéiten durch die noch zu diskutierende Technik der RF-basierten
Spinechos kompensieren. Man beschreibt deshalb den durch zusatzliche, im Prinzip re-
versible Mechanismen weiter beschleunigten Signalabfall mit der Konstanten 73, mit
Ty < Ts. Der T,-Abfall ist aulerdem, wie schon das Vektorbild suggeriert, auch eng mit
der Relaxation der Gesamtmagnetisierung in den Gleichgewichtszustand und auf diese
Weise mit T verkniipft. Es gilt T, < T7.

Die Messung von Kernspinresonanz-Ubergingen erfolgt seit den Experimenten von
Bloch normalerweise direkt iiber den induktiven Effekt der prazedierenden Transversal-
magnetisierung in einer orthogonal zum homogenen externen Feld orientierten Spule. Der
Versuchsaufbau ist in Abbildung 2.1 skizziert. Abweichend von der Methode Blochs ver-
wendet man jedoch in der NMR-Bildgebung zur Signalerzeugung kein zeitlich konstantes
magnetisches Wechselfeld, sondern eine Abfolge von im allgemeinen nicht periodischen
Pulsen, deren Dauer 75 im Idealfall klein gegeniiber der Spin-Spin-Relaxationszeit T5 ist

TA K T2 . (28)

Dieser auf Hahn [6] zuriickgehende Ansatz erlaubt die Beobachtung freier Relaxation in
Abwesenheit des anregenden Feldes, das storend auf die Datenaufnahme wirkt. In der
dadurch erzeugten Dynamik konnen nicht nur Gleichgewichtszustande, sondern auch aus-
serordentlich ntitzliche transiente Phianomene, sogenannte Spin-Echos, auftreten, welche
durch eine geeignete Wahl der Abfolge von mehreren Anregungspulsen eingeschrankt
manipulierbar sind.

2.2 Makroskopische Phanomenologie der Spin-Dynamik

Das hier als zirkular polarisiert angenommene exzitatorische Magnetfeld B mit seiner
vorzeichenbehafteten Tragerfrequenz w; wird von der Einhiillenden BS(¢) moduliert

B, (t) = B{(t) [cos(wit + ¢)e, — sin(wit + ¢)e,] . (2.9)

Es ist typischerweise um mehrere Groflenordnungen schwécher als das statische By und
wird dazu orthogonal appliziert. Zur Vereinfachung der Bewegungsgleichungen wahrend
der Anregung fithrt man ein rotierendes Bezugssystem {e, ,e, ,e. } ein, das sich mit der
Winkelgeschwindigkeit w; um die e,-Achse, die Richtung des statischen Magnetfeldes,
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dreht, wobei e, = e, gilt. Die Phasenlage ¢ sei so gewihlt, dal B; in die e,/-Richtung
weist. Vernachlissigt man wegen (2.8) jegliche Relaxationseffekte, so gilt im bewegten
Bezugssystem

—— =M x [(u;l + B0> e, + Bfex/]

E’)/MXBQH.

(2.10)

Der Magnetisierungsvektor vollfithrt also eine Rotation auf einer Kegeloberflaiche um
B.g. Im Resonanzfall wy +vBy = 0 zeigt dieses effektive Magnetfeld in Richtung der An-
regung, e,,. Durch geeignete Wahl von 7, und BY lafit sich M um einen beliebigen Winkel
a = [f*dtyBi(t) gegen die e,-Achse auslenken. Der in der Empféngerspule beobach-
tete Spannungsabfall hat seinen Ursprung in der dann im Laborsystem prazedierenden
Transversalmagnetisierung nach einem «a-Puls mit 0 < o < 180°.

Wie schon im Zusammenhang mit der 7T,-Relaxation diskutiert, existiert in einem
Spin-Ensemble eine mehr oder weniger scharfe Verteilung von Resonanzfrequenzen, de-
ren zugehorige Populationen M (wp) im folgenden unter der Bezeichnung Isochromaten
fungieren. Die natiirliche Linienbreite des Systems wird durch die Inhomogenitit des
externen Magnetfeldes verfilscht, weil sich durch Spin-Dephasierung eine kiinstlich ver-
kiirzte transversale Relaxationszeit einstellt. Hahn entdeckte bei der Applikation mehre-
rer Pulse experimentell Losungen der Bloch-Gleichung, die in den folgenden Abschnitten
diskutiert werden und es erméglichen, derartige Beeintrachtigungen auszuschlieen.

Fiir die Berechnung des Einflusses von RF-Anregungen auf die Phasenverteilung der
[sochromaten ist es niitzlich, die Projektion M, der ausgelenkten Magnetisierung auf die
Transversalebene im mit wy rotierten Bezugssystem als Vektor in der komplexen Ebene,

' :=M, +1iM,,, darzustellen.

2.2.1 Einfaches Spin-Echo

Man betrachte die Auswirkungen der Pulsfolge 90°-TFE/2-180° mit einem Zeitintervall
TE unsperzifizierter Lange auf ein im Gleichgewicht befindliches Spin-System, dessen
Resonanzfrequenzverteilung ein Maximum bei wy habe, auf welches auch das entlang
e, gerichtete Wechselfeld B, abgestimmt sei. Dann erzeugt die erste Anregung aus der
Gleichgewichtsmagnetisierung M° = MPe., einen Vektor in der {z'-y'}-Ebene, der auf
der positiven y'-Achse liegt. Wahrend der Zeit TFE/2 relaxiert das System geméafi der
Losung der freien Bloch-Gleichungen

M (t) = M’ (0, )e /T (2.11a)
M (t) = M2 (1= ™M) 4 Mo (04 )e /™ . (2.11b)
Dabei stehen die Symbole ¢ und ¢, (hier t=0) im folgenden jeweils fiir die Zeitpunkte
direkt vor bzw. nach einem RF-Puls. Den durch Gleichung (2.11) beschriebenen Zustand

des Systems bezeichnet man als freie Prazession, das mit 75 abklingende Signal als freien
Induktionsabfall, FID (Free Induction Decay).
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Abbildung 2.2: Einfaches Spin-Echo (SE). Das einfache Spin- oder Hahn-Echo entsteht
aufgrund der phaseninvertierenden Wirkung eines der ersten Anregung folgenden zweiten RF-
Pulses, dessen Schaltzeitpunkt TFE /2 die Echozeit TE bestimmt. In den Intervallen vor und nach
dem refokussierenden Puls muf das System im zeitlichen Mittel die gleichen Larmorfrequenzen
aufweisen.

Die Transversalkomponenten der verschiedenen Isochromaten M (w), deren fiir w # wy
abweichendes Resonanzverhalten bei der Anregung vernachlassigt wurde, dephasieren
aufgrund der unterschiedlichen Prazessionsgeschwindigkeiten im bewegten Bezugssystem
mit negativer oder positiver Winkelgeschwindigkeit Aw = w — wy, je nachdem, ob ihre
Frequenz unter- oder oberhalb der anregenden liegt. Nach der Zeit TE/2 hat sich fiir
die Transversalkomponente jeder Spin-Population eine bestimmte Phase ¢(Aw) in der
komplexen Ebene eingestellt. Der darauffolgende 180°-Puls bewirkt einerseits einen fiir
diese Diskussion irrelevanten Vorzeichenwechsel in der z’-Koordinate und andererseits ei-
ne Spiegelung der Magnetisierung an der {z/-2'}-Ebene. Auf diese Weise geht M’ in das
konjugiert komplexe (M’ )" iiber. Die Phasenlage ist damit invertiert, weshalb sich die
Transversalkomponenten der einzelnen Isochromaten, die in der weiteren Zeitentwicklung
wieder den gleichen Winkel ¢ akkumulieren, zum Zeitpunkt TFE koharent aufaddieren
und ein sogenanntes einfaches Spin- oder auch Hahn-Echo (SE) der urspriinglichen Sy-
stemantwort nach dem ersten Puls bilden. Das erzeugte Signal verhélt sich im Prinzip
wie der direkt nach der 90°-Anregung beobachtbare freie Induktionsabfall, ist aber im
Gegensatz zu ihm zeitlich symmetrisch zur Echo-Zeit TE und in der Amplitude um den
Faktor exp [— TE /T5| vermindert.

2.2.2 Stimuliertes Echo

Neben dem einfachen Spin-Echo (SE) tritt bei der Anwendung von drei oder mehr RF-
Pulsen noch eine zweite ausgezeichnete Klasse von Koharenzen auf, das stimulierte Echo
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Typ Echo Zeit auslosende+refokussierende Pulse
SE 27 (1)+(2)

SE (2.0rdnung) 27 [(1)+(2)]+(3)

STE 2+ 1 (1)4+[(2)+(3)]

SE T +2m%  (2)+(3)

SE 2(i+7) (1)+(3)

Tabelle 2.1: Spin-Echo Typen. Kohérenzen in einer 3-Puls-Sequenz

(STE), das fiir die vorliegende Arbeit von herausragender Bedeutung ist. Dieses Phé-
nomen l&8t sich iiber eine von Woessner [16] eingefiihrte Darstellung der Auswirkungen
eines RF-Pulses zum Zeitpunkt ¢ auf die sich unmittelbar danach einstellende Magneti-
sierung M (t. ) bei gegebener Anfangsbedingung M (t) = M veranschaulichen:

M (ty) = M| cos® (g) — (M'))" sin® <(;) — M, sin(«) (2.12a)
M (ty) = M, cos(a) + ; (M’L + (M’l)*) sin(a) . (2.12Dh)

Der Term proportional zu (M’ )" in (2.12a) beinhaltet durch die komplexe Konjuga-
tion eine Phasenlageninversion, die nach einem Intervall, das in seiner Dauer der Zeit
entspricht, die fiir die Auspragung der urspriinglichen Phase vonnoten war, im Zuge der
freien Prazession zu einem Echo fiihrt. Eine solche Refokussierung findet statt, wenn eine
initiale transversale Magnetisierung vorhanden war, im einfachsten Fall also nach zwei
Anregungen. Es handelt sich dann um das bereits diskutierte einfache Spin-Echo. Dage-
gen ist fiir das stimulierte Echo der Beitrag £ (M’,)" sin(c) in der z’-Koordinate (2.12b)
der erzeugten Magnetisierung entscheidend, da er nach einem weiteren Puls anteilig Be-
standteil der neuen transversalen Komponente wird und, analog argumentiert, ebenfalls
ein Echo zur Folge hat. Das ist moglich, weil die Phase in der z’-Komponente von M
konserviert wird. Ein stimuliertes Echo ist deshalb bei einer allgemeinen a;-71-ap-To-ar3-
Sequenz, also bei der Anwendung der durch die Zeitintervalle 7; getrennten, zumindest
benotigten drei RF-Pulse «a;, nach der Zeit 271 + 75 zu erwarten.

Bemerkenswert sind dabei vor allem zwei Dinge. Zum einen ist aus der Woessner-
Zerlegung ersichtlich, daf§ das stimulierte Echo durch den Faktor % in seiner Intensitat
mindestens um die Halfte gegeniiber dem ersten FID-Signal vermindert ist. Zusatzlich
muf} noch der Signalabfall durch Relaxationseffekte beriicksichtigt werden. Hier kommt
die zweite Eigenart dieses Echo-Typs zum Tragen, denn der fiir die Erzeugung relevante
Magnetisierungsbeitrag ist in der Zeit zwischen dem zweiten und dem dritten Puls nur
der T1-Equilibrierung ausgesetzt, die deutlich langsamer verlauft als der Zerfall der trans-
versalen Magnetisierung mit 75. Dem Nachteil der reduzierten Signalintensitat steht also
die Moglichkeit gegeniiber, das Phasengedachtnis des Spin-Systems tiber einen langeren
Zeitraum erhalten zu kénnen.

Durch die beschriebenen Mechanismen entsteht allgemein bei der Verwendung von
N > 2 RF-Pulsen eine Vielzahl von Echos, insbesondere auch solche hoherer Ordnung,
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Abbildung 2.3: Gradientenecho (GE). Die durch einen Anregungspuls erzeugte transver-
sale Magnetisierung wird unter der Wirkung eines zeitabhéngigen Magnetfeldgradienten iiber
die Probe kiinstlich de- und rephasiert. Das Integral der Gradientenfunktion verschwindet zum
Zeitpunkt TFE. In Anwesenheit statischer Magnetfeldgradienten ist die Phasenkohérenz nicht
ideal.

d.h. Koharenzen von Magnetisierungsbeitriagen, die mehrfach rephasiert wurden. Thr
Auftreten und ihre Stiarke hangen von der Lange der Zeitintervalle 7; und der Grofle
der Flip-Winkel «; ab. In Tabelle 2.1 sind die mdoglichen Echos einer 3-Puls-Sequenz
aufgefiihrt.

Maximal hat man %(SN;l_l
[17,S.130]. Mit geschickt plazierten, kiinstlichen Magnetfeldinhomogenitéiten, sogenannte

Spoiler und Crusher, lassen sich einige unerwiinschte Signale unterdriicken.

— N ) Signale unterschiedlicher Intensitat zu erwarten

2.2.3 Gradientenecho

Ein Gradientenfeld Bg im Sprachgebrauch eines NMR-Experimentes moduliert die z-
Komponente des homogenen Magnetfeldes mit der Starke G = |G| linear entlang einer
ausgezeichneten Richtung G/G

Bg(r) = 0 . (2.13)

G-r
Schaltet man solch einen Gradienten nach der Anregung in einem Zeitintervall 7 wah-
rend der freien Préazessionsphase, so zerfallt die Gesamtmagnetisierung tiber die Probe

rasch aufgrund der dadurch von auflen aufgezwungenen raumlichen Variabilitat der Lar-
morfrequenzen wy(r) = wy(0) + 7vG - r. Dies geschieht notwendigerweise schneller als

11
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beim reinen freien Induktionsabfall mit einer Zeitkonstanten 75* < 77, die von der Gra-
dientenstéarke G' abhéngt. Am Ort r hat das System zum Zeitpunkt ¢ gegeniiber dem
Koordinatenursprung die zusatzliche Phase

o(rt) =~ / it G(t) - (2.14)

aufgebaut. Durch eine nachfolgende Umkehr der Gradientenrichtung wird der Effekt wie-
der ins Gegenteil verkehrt und fiithrt nach einem weiteren Zeitintervall der Dauer 7 bei
TE = 27 zu einem Gradientenecho (GE), das gegeniiber der Amplitude des Ausgangs-
signals um exp [— TE /Ty]| abgeschwicht ist. Der Unterschied gegeniiber den von Hahn
beschriebenen RF-basierten Spin- und stimulierten Echos besteht in der abweichenden
Gewichtung des Signals mit der Relaxationskonstanten 7%. Das duflert sich in der NMR-
Bildgebung allgemein in einem anderen Kontrast. Insbesondere wird der Einflufl system-
immanenter Magnetfeldinhomogenitaten, also speziell auch solcher, die aufgrund von
Suszeptibilitatsunterschieden entstehen, nicht wie bei RF-induzierten Signalen ausgegli-
chen, was unter anderem zu Signalausloschung bzw. -unterdriickung durch das kurze
Ty fihrt. Weil auBlerdem die Ortskodierung auf der Erzeugung definierter raumlicher
Phasenlagen beruht, treten wegen der verfalschten Larmorfrequenzen namentlich bei Se-
quenzen, die auf mehrfach refokussierten Gradientenechos aufbauen, in den betroffenen
Regionen erhebliche geometrische Verzerrungen auf. Das Gradientenecho hat allerdings
den Vorteil, sehr schnelle Bildgebungssequenzen zu ermoglichen.

2.3 Diffusion und das NMR-Signal

Schon in seiner grundlegenden Arbeit zum Spin-Echo untersuchte Hahn [6] auch die Aus-
wirkungen von diffusiven Prozessen auf das NMR-Signal. Besonders in den Anfangen der
Kernspinresonanz-Methode bei teilweise noch recht unzulanglichen statischen Magnetfel-
dern erwiesen sich diese Uberlegungen als unerliBlich, weil durch Inhomogenitéten in By
den Atomkernen in Fliissigkeiten als Konsequenz ihrer thermischen (Brownschen) Bewe-
gung stochastisch zu behandelnde, zeitabhangige Larmorfrequenzen aufgepragt werden.
Folglich hat eine Gruppe von mobilen Spins mit einer zum Zeitpunkt der ersten Anre-
gung gleichen Frequenz im spéteren Verlauf aufgrund von (Selbst-) Diffusion eine breite
Phasenverteilung. Deswegen werden nach einem zweiten Puls nur die Spins stationdrer
Kerne vollstandig kohérent zu einem Echo refokussiert, so dafl man eine Reduktion der
Signalamplitude beobachtet. Weil sie den Signalabfall bei der Bestimmung der Relaxati-
onszeiten verfalscht, ist Diffusion in diesem Sinne eigentlich ein Schmutzeffekt. Thr Einflufl
bietet jedoch andererseits die Moglichkeit, durch eine makroskopische Messung moleku-
lare Dynamik zu untersuchen. Einen guten Einblick in diesen Themenbereich gewinnt
man durch die Lektiire der Ubersichtsartikel von Price [18, 19].

12
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Abbildung 2.4: Stejskal-Tanner-Sequenz. Diffusionssensibilisierung mit gepulsten Magnet-
feldgradienten.

2.3.1 Die Stejskal-Tanner-Sequenz

Zur Bestimmung von Diffusionskonstanten mittels Kernspinresonanz werden dedizierte,
aus Gleichung (2.13) bekannte rdumlich variable Magnetfelder eingesetzt. Weil ein wih-
rend des gesamten Versuches zeitlich konstanter Gradient ungiinstige Auswirkungen auf
die benotigte Starke der RF-Anregungen und die Breite der Echos hat, benutzt man
eine auf Stejskal und Tanner [13] zuriickgehende gepulste Schaltung, um die Sequenz fiir
die Brownsche Bewegung zu sensibilisieren. Mit dieser Methode lassen sich deshalb auch
sehr kleine Beweglichkeiten messen; aulerdem ist die Diffusionszeit prinzipiell sinnvoller
definiert.

In der Stejskal-Tanner-Sequenz, auch als PGSE (Pulsed-Gradient Spin-Echo)-Sequenz
bekannt, ordnet man, wie in Abbildung 2.4 dargestellt, nach einer 90°-Anregung zwei
Gradienten G gleicher Amplitude und der Puls-Dauer dp im relativen Startabstand Ap
als Diffusionskodierer an den Seiten eines 180°-Refokussierers an. Es handelt sich also
um eine geringfiigige, aber folgenreiche Variation der Hahn-Echo Pulsfolge. Die Kernspins
werden mit Hilfe des ersten, zum Zeitpunkt ¢; geschalteten Gradienten raumlich iiber ihre
Larmorfrequenz markiert (,Spin-Labelling“) und durch den zweiten Gradienten iiber
die translationsbedingte, fiir jedes Teilchen individuelle Phasenverschiebung mit ihrem
Anfangszustand verglichen. Zum Zeitpunkt TF hat ein einzelner Spin mit der Trajektorie
r(t) also die relative Phase

~ 1/DdtG(t)-r(t)— /D DdtG(t)-r(t) (2.15)

t1 t1+Ap

¢

akkumuliert. Der abschwichende Effekt auf die Amplitude des gemessenen Signals Sg(?)
wéachst mit der Beweglichkeit der Teilchen und wird durch die Phasenverteilung Pg(¢,t)

13
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2 ~
DAD/R ~1 DAD/R2>>1

DAp/R?> < 1

Abbildung 2.5: Einflul der Geometrie auf Diffusionsmessungen. a) obstruierte Diffu-
sion b) beschrankte Diffusion: Abhéngigkeit der gemessenen Beweglichkeit von der Zeitskala.

des Spin-Systems bestimmt
Se(TE) = So(0) e~ TE/T: / d¢ Pe(é, TE)e™ . (2.16)

Dabei ist Pg(¢p,t) einerseits durch die Gradientenschaltung G(t), also den Parameter-
satz {0p,Ap,G}, und andererseits durch die molekulardynamischen Eigenschaften des
Systems determiniert. Der Einflufl der Diffusion kann deswegen durch den relativen Si-
gnalabfall

Sc(TE)

AGW}E =& (2.17)

beschrieben und von der T,-Relaxation separiert werden.

2.3.2 Diffusion in biologischen Strukturen

Im allgemeinen reicht die Modellierung thermischer Bewegung durch eine einfache Diffu-
sionskonstante D nicht aus. Insbesondere mufl man sich haufig von der Ortsunabhéngig-
keit und der skalaren Beschreibung verabschieden. Definiert man D auflerdem in einem
homogenen und isotropen, aber raumlich beschrankten Medium maximaler Ausdehnung
R iiber das Ensemble-gemittelte Verschiebungsquadrat eines frei in einem dreidimensio-
nalen Raum diffundierenden Teilchens

((Ar)?) = 6DAp (2.18)

so wird man zwar fiir hinreichend kleine Ap, d.h. ¢ := DAp/R?* < 1, anndhernd ein
der freien Bewegung entsprechendes D messen, sobald aber die Molekiile wahrend der
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Diffusionszeit mit den Wéanden in Wechselwirkung treten (£~ 1), verringert sich der so
bestimmte Wert wegen der geometrischen Randbedingung ||Ar| < R. Auf diese Weise
wird D sogar zu einer zeitabhangigen Funktion.

In biologischem Gewebe ist die Bewegung von Wassermolekiilen einer komplizierten
Dynamik unterworfen. Neben beschrankter Diffusion, also der Einschrankung der Dy-
namik auf einen endlichen Raum wéahrend des Experiments, kann die freie Ausbreitung
der Teilchen in eine bestimmte Richtung auch nur durch kompakte Zellstrukturen, se-
mipermeable Membrane und &hnlichen Hindernisse be- aber nicht verhindert sein, was
hier als obstruierte Diffusion bezeichnet werden soll (siche Abbildung 2.5). AuBerdem
tragen aktive Transportprozesse durch Membrane sowie chemische Interaktionen und
Austauschreaktionen der Wasserstoffatome mit Makromolekiilen zur Verkomplizierung
des Sachverhalts bei.

Die Grundannahme, dafl sich mikroskopisch inhomogenes Gewebe auf entsprechend
grob gewéhlten raumlichen und zeitlichen Skalen lokal wieder als homogenes, aber im
allgemeinen anisotropes Medium auffassen 1a3t, fithrt auf die Diffusionstensorbildgebung.
Ein Diffusionstensor zweiter Ordnung D kann als einfachstes Modell fiir die Dynamik der
Dichte p(7,t) eines Stoffes in einer Umgebung betrachtet werden, in welcher der Vektor
der Teilchenstromdichte 7 nicht mehr mit der Richtung des Konzentrationsgradienten
iibereinstimmt. Das modifizierte erste Ficksche Gesetz lautet dann

j(rit) = —=DVp(rit) . (2.19)

Die Ubertragung dieser Beschreibung auf Selbstdiffusionsprozesse in biologischem Gewe-
be und das Verfahren zur quantitativen Bestimmung von D gehen auf Basser et al. [14, 15]
zuriick, nachdem in Vorarbeiten (siche Referenzen in [14]) gezeigt worden war, daff der
skalare Diffusionskoeffizient in gerichtetem Gewebe wie der weilen Hirnsubstanz oder
Muskeln eine Abhangigkeit von der Lage der kodierenden Gradientenpulse relativ zur
makroskopischen Faserrichtung mit einem Maximum bei paralleler Orientierung besitzt.
Ein herausragendes Ergebnis des neuen Verfahrens war die Tatsache, dafl diese Hauptfa-
serrichtung erfolgreich durch den zum grofiten Eigenwert korrespondierenden Eigenvektor
des Diffusionstensors beschrieben und deshalb aus einer drastisch reduzierten Anzahl von
Messungen bestimmt werden kann (siche Kapitel 3). Weil es sich bei dem gemessenen
D nicht um eine skalenunabhangige Grofie handelt, und die Eintrage der entsprechen-
den Matrix von den experimentellen Parametern abhangen, spricht man auch von einem
scheinbaren oder effektiven Diffusionstensor D.g und quasifreier Diffusion.

In dieser Arbeit liegt das Hauptaugenmerk auf der Protonenbewegung im ZNS (Zentra-
les Nervensystem), inbesondere in der weilen Hirnsubstanz. Dieses Gewebe besteht aus
sich zu Biindeln zusammenschliefenden langreichweitigen Axonen. Das sind Auswiichse
von Neuronen, deren Zellkorper und Dendriten selbst einen Grofiteil der grauen Substanz
ausmachen. Die Axone der weiflen Hirnsubstanz sind gewissermaflen Datenautobahnen
und verbinden langreichweitig funktionelle Zentren. Sie werden in vielen Bereichen beim
erwachsenen, gesunden Menschen von Gliazellen (Oligodendrozyten) ummantelt, wo-
durch sich die elektrische Leitfahigkeit verbessert. Die Myelinschicht stellt dabei eine
zusatzliche Bewegungsbarriere fiir Wassermolekiile dar. Aus Studien an Neugeborenen,
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bei denen diese Lipidhiille noch nicht voll ausgepragt ist, weil man, dafl sie die Rich-
tungsabhangigkeit der Diffusion zwar wesentlich beeinflufit, aber nicht allein bestimmt.
Axone haben einen Durchmesser von der Groflenordnung 10 pm, der aber genauso wie die
Packungsdichte einer gewissen Schwankungsbreite unterliegt. Setzt man den Selbstdiffu-
sionskoeffizienten von Wassermolekiilen entlang der Hauptdiffusionsrichtung der weiflen
Substanz voraus, der sich in einem Bereich von ca. 0,5-2,0 - 107 m?/s bewegt und ty-
pischerweise bei 1,0 - 107 m?/s liegt, so tritt ein Teilchen innerhalb eines Axons nach
einem charakteristischen Zeitintervall von 4 ms in Wechselwirkung mit den Zellwanden.

2.3.3 Quantitative Beschreibung mit der Bloch-Torrey-Gleichung

Die Auswirkungen thermischer Bewegung auf die gemessene Kernspin-Relaxation werden
einer quantitativen Behandlung durch die Erweiterung der Blochschen Formulierung um
einen lokalen Diffusionsterm nach Torrey [20] zugénglich

OM (rt)
ot

M,e, + Mye, (M, — M

— yM x B(rt) — - - De. 4V (DVM), (2.20)
2 1

wobei die Verwendung eines Diffusionstensors anstelle eines Skalars auf Stejskal [21] zu-
riickgeht, der damit bereits anisotrope, obstruierte Diffusion zu beschreiben versuchte.
Driftterme, die aufgrund der Kraftwirkung von Magnetfeldgradienten auf die Atomkerne
zur Teilchenstromdichte beitragen konnten, treten zwar in der allgemeinen Formulierung
der Bloch-Torrey-Gleichung (2.20) auf, werden hier aber nicht beriicksichtigt. Beach-
tenswerterweise hat Gleichung (2.7) durch den Diffusionsterm ihre Ortsunabhéngigkeit
eingebiifit. Die Magnetisierung M bezieht sich jetzt also auf ein Volumenelement am Ort
.

Fiir die Berechnung des Effekts der Diffusionskodierung in der Stejskal-Tanner-Sequenz
in einem homogenen, anisotropen und unendlich ausgedehnten Medium betrachtet man
die komplexe Transversalmagnetisierung M, im Laborsystem (siche z.B. [22, Kap.1]),
mit B(r,t) = (0,0,By + G(t) - 7)"

8MJ_ (T,t)

L = (<ivg — o — iy GU) ) M.+ V- (DY) (2.21)

2

Zu bemerken ist, dafl sich die Phaseninversion durch den 180°-Pulse mathematisch in
einen Vorzeichenwechsel von G iibersetzt. Der Ansatz

M (r,t) = m(t) exp [—ik(t) - 7] exp {_ (iwo + é) t] (2.22)
mit
k(t) = 'y/tdt’G(t’) (2.23)

fihrt auf eine gewohnliche Differentialgleichung fiir die Grofie m(t), deren zeitliche An-

16



Diffusion und das NMR-Signal

derung auf die Diffusion zuriickzufiihren ist

dm(t) _ T
N —m(t)k(t)" Dk(t) . (2.24)

Die Losung, ausgedriickt durch die Transversalmagnetisierung M (0 ) unmittelbar nach
Applikation des ersten 90°-Pulses, lautet

m(t) = M, (0,) exp [— / dt' k(t)"Dk(t)) (2.252)
= M, (04 )exp[—tr(bD)] . (2.25Db)

Man hat also die Behandlung des diffusiven Signalabfalls auf die Berechnung der Spur
des Matrixproduktes des Diffusionstensors mit der sogenannten b-Matrix

b(t) := 4r° / At k() k()" (2.26)

reduziert, die iber das Integral des dyadischen Produktes der k-Vektoren gegeben ist.
Wenn D {iber das Meflintervall nicht konstant sein sollte, dient Gleichung (2.25b) gleich-
zeitig als implizite Definition eines zeitgemittelten Effektivwertes. Weil die Struktur der
b-Matrix durch die Richtung des Diffusionsgradienten bereits bekannt ist, muf fiir eine
spezifische Sequenz nur noch der Faktor

b(t) == tr(b(t)) = 72 / dt' G(1')?, (2.27)

der als b-Wert des Experiments bezeichnet wird, in Abhéngigkeit von der Gradienten-
schaltung berechnet werden. Im gewohnlichen Sprachgebrauch benutzt man nur die Gro-
Be b =b(TFE). Fiir ein homogenes isotropes Medium ergibt sich fiir eine Sequenz mit
Trapez-Gradienten zum Beispiel zur Echozeit TE der diffusionsbedingte Abfall

A{G(t)} = exp [~bD] (2.28)
mit [15]
b= (7G)? [5]% (AD — 5;) + ;Z - 5’36621 : (2.29)

Das Hochfahren der Gradienten auf die Stérke G in der endlichen Zeit ¢ (Ramp-Zeit)
wurde dabei als zeitlich linearer Vorgang angenommen. Im Grenzfall p — 0 entfallt der
Term 6p/3 in (2.29). Fiir endliche Schaltzeiten bezeichnet man Ap — dp/3 als effektive
Diffusionszeit.

17
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2.3.4 Auflosung komplexer Geometrien

Der Diffusionstensor bildet in komplexen Geometrien vielfach die zugrundeliegenden
Strukturen nur unzulanglich ab. Beispielsweise lassen sich damit beliebig kreuzende Ner-
venfaserbiindel in einem entsprechenden Volumenelement der weiflen Hirnsubstanz nicht
vollstandig charakterisieren, denn die drei ausgezeichneten Richtungen des Tensors lie-
gen orthogonal zueinander. Somit verbietet sich in diesem Fall eine einfache Bestimmung
der Faserrichtungen anhand der Eigenstruktur von D, die fiir Gewebe mit homogener
Textur und einer einzigen ausgezeichneten Orientierung so erfolgreich ist. Dariiberhinaus
sieht man in Experimenten mit hohen b-Werten, daf§ der Diffusionseffekt sich nicht mehr
in einem monoexponentiellen Zerfall der Magnetisierung auflert, sondern durch mehr
als eine Zeitskala bestimmt zu werden scheint. (Anbei bemerkt sind wohl einige der in
der Literatur dokumentierten Beobachtungen aber auch auf Verfalschungen durch den
Rauschuntergrund (siehe Abschnitt 3.3.2) zurtickzufithren.) Versuche, die makroskopische
Theorie empirisch durch Verwendung von mehreren Diffusionstensoren fiir verschiedene
mikroskopische Kompartimente und einem multiexponentiellen Modell zu retten, erga-
ben inkonsistente Schatzwerte fiir die Grofle der beitragenden Volumenanteile wie zum
Beispiel intra- und extrazellulares Wasser. Auflerdem stellt sich das Problem, eine grofle
Anzahl von freien Parametern numerisch stabil zu schéatzen. Der Ansatz vermittelt al-
lerdings einen intuitiven Zugang zur Erklarung der Zulassigkeit und Aussagekraft des
einfachen Diffusionstensormodells fiir kleine b-Werte. Gegeben seien N nicht wechselwir-
kende Kompartimente, charakterisiert durch D;, 2 = 1,... N, und die Volumenanteile f;.
Eine Taylor-Entwicklung um tr(bD;) = 0 des Diffusionsabfalls ergibt [23]

:Z exp [—tr(bD;)]

R ivj [ D;) + ;tr(bDi))Q + } (2:30)
~ e_ [—tr(bDeg)]
mit
N N
> fi=1 und  Deg =) fD; (2.30b)
i=1 i=1

Demnach ist der Signalabfall bei geeigneter Parameterwahl nur durch einen einzigen,
effektiven Diffusionstensor D.g charakterisiert.

Die tiefere Ursache fiir das Versagen von Diffusionstensormodellen bei hohen b-Werten
liegt in der durch die Voraussetzung quasifreier Diffusion implizierten Annahme einer
Gauflschen Form der Verschiebungswahrscheinlichkeit eines Teilchens begriindet. Obwohl
sie nicht im Rahmen dieser Arbeit genauer beriicksichtigt werden kann, sei deshalb an
dieser Stelle noch eine Vorgehensweise [24, 25, 26] erwdhnt, mit der man versucht, auch
komplexe Geometrien mit diffusionsgewichteter NMR, aufzul6sen. Sie basiert auf einem
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Spezialfall des Stejskal-Tanner Experimentes, in dem man die Zeit dp so klein wéahlt,
dal wahrend der Applikation der Gradientenpulse praktisch keine Translation eines Teil-
chens durch Diffusion stattfindet, bzw. in abgemilderter und experimentell realisierbarer
Form, dafl der Hauptanteil der diffusionsbedingten Dephasierung ndherungsweise auf die
Bewegung zwischen den Gradientenpulsen zuriickzufiihren ist, d. h.

Sp < Ap . (2.31)

Die Voraussetzung (2.31) wird in der englischen Literatur als ,SGP-condition“ (Short
Gradient Pulse) bezeichnet. Mit dieser Approximation 18t sich der Signalabfall durch
die mittlere Teilchendichte p(r) und die bedingte Wahrscheinlichkeit P (7 | 7¢,Ap) aus-
driicken, einen Atomkern, der sich zunédchst am Ort ry befindet, nach der Zeit Ap am
Ort r zu finden

A(G.Ap.dp) = / dro p(To) / dr P(r | 70,Ap) expivopG - (r —10)] . (2.32)

Die Funktion P(r | r¢,Ap) nennt man auch den Propagator. Fithrt man formal die
Integration iiber 7o aus, offenbart sich fiir A bei festen Parametersatz {ép,Ap} eine
Fourier-Beziehung

Alq) = / dRP(R,Ap) exp [i27q - R] (2.33)

zu einem gemittelten Propagator

P(R,AD) = /d’l"o p(’f'o)P(’r’o + R ’ ’I“(),AD) (234)
in Abhangigkeit von dem zur Verschiebung R konjugierten Wellenvektor
1
q:=—Gop . (2.35)
2

Im Fall freier Diffusion ist die Verschiebungswahrscheinlichkeit ortsunabhangig und 1a3t

sich wegen P(R,Ap) = P(R,Ap) direkt iiber die Invertierung von Gleichung (2.33)
bestimmen. Eine fundamentale Einsicht gewahrt die Betrachtung des Grenzfalls langer
Diffusionszeiten Ap — oo in beschrankten Geometrien, fiir die die Spin-Trajektorien als
unabhéngig von ihrer Startposition angesehen werden konnen

P(r | ro,Ap) = p(r) . (2.36)
Dann stellt sich der mittlere Propagator als Autokorrelation

P(R.Ap) = [ dr p(ro)p(ro + R) (2.37)

der p(r) entsprechenden Trégerfunktion des Systems dar. Der zugehorige Diffusionsabfall
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2 Grundlagen der diffusionsgewichteten NMR-Bildgebung

erhalt, wenn man das Wiener-Chintschin-Theorem bemiiht, dadurch die Gestalt einer
inkohérenten Streufunktion

Alq) = |F(q)?| (2.38)

als Betragsquadrat des Formfaktors

F(q) := /dr p(r)e 2meT (2.39)

Man gewinnt also indirekt durch Interferenzphanomene Informationen iiber die Form
und Grofle des Potentials, in dem sich die Brownschen Teilchen bewegen.

Der grofie Vorteil von Gleichung (2.32), die die Grundlage aller ,g-space“-Ansétze bil-
det, besteht darin, dafl sie einen zunachst modellfreien Zugang zur Abhangigkeit einer
makroskopischen MefigroBe von der mikroskopischen Dynamik liefert. Das (effektive) Dif-
fusionstensormodell ist darin als Grenzfall fiir kleine Wellenlédngen ¢ enthalten [27]. In der
medizinischen Bildgebung lassen sich die SGP-Bedingung und die erforderlichen hohen
g-Werte aus physiologischen und technischen Griinden nicht angemessen realisieren. Die
Daten entziehen sich also einer direkten, physikalisch korrekten Interpretation mit Hilfe
des mittleren Propagators. Es gibt aber vielversprechende Arbeiten [28, 29], die auf der
g¢-Raum-Methode aufbauend versuchen, die Beschrankungen der Diffusionstensorbildge-
bung zu iiberwinden.

2.4 NMR-Bildgebung

Um dem NMR-Signal ortsaufgeloste Bilder zu entlocken, verfolgt man im Grunde zwei
komplementére Strategien, die unter dem Begriff MRI (Magnetic Resonance Imaging) zu-
sammengefait werden: die rdumliche Kodierung der ausgelenkten Magnetisierung tiber
die Larmor-Frequenz und die selektive Anregung von Schichten. Beide Ansétze nutzen da-
bei aus, daf sich einer Probe durch Magnetfeldgradienten definierte Frequenzvariationen
aufpragen lassen, und man auf diese Weise Einflul auf das Prazessions- und Resonanz-
verhalten der Spins erhélt. Durch Anwendung der Stejskal-Tanner-Schaltung vor einer
bildgebenden Sequenz ist es auflerdem moglich, eine lokal aufgeloste Messung der Dif-
fusionseigenschaften in einem Versuchsobjekt vorzunehmen. Wird dabei der vollstandige
Diffusionstensor bestimmt, spricht man von DTI (Diffusion Tensor Imaging).

2.4.1 Schichtselektive Pulse

Ein in Richtung der Schichtnormalen geschalteter Magnetfeldgradient G bewirkt eine
ortsabhangige Anderung der Larmor-Frequenzen

w(r) =wy+7Gs -1, (2.40)
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so daf} die Kernspins in den dazu orthogonalen Ebenen jeweils taktgleich prézedieren.
Appliziert man gleichzeitig einen Anregungspuls

By (t) = B{(t)e (2.41)

mit der Tragerfrequenz wy, erfahren nur die Atome einen relevanten Energietibertrag, die
sich in dem durch die Frequenzbandbreite Aw; der Einhiillenden B§(¢) implizit definierten
Ortsraum

Wy — w(r)| < A;” (2.42)
befinden. Durch Variation von w; 1a3t sich also der Aufpunktvektor ry der Mittenebene
dieser Schicht verschieben, und iiber die Gradientenstirke Gy oder die Bandbreite ihre
Dicke einstellen.

Zur Bestimmung des genauen Anregungsprofils mufl man die instantane Bloch-Glei-
chung (2.10) in Anwesenheit eines zeitlich konstanten Gradientenfeldes 16sen. Fiir kleine
Flipwinkel entkoppeln die Gleichungen fiir Longitudinal- und Transversalmagnetisierung,
M! und M|, so daBl das Magnetisierungsprofil auf die Form

TA/2
M’ (r,7) = iyM exp | —ivGy - (r — TO)TZA] / dt’ By (t' + T;) exp [I7Gs - (r — 7o)t
—TA/2

(2.43)

proportional zur Fouriertransformierten der Einhiillenden gebracht werden kann, die hier
als symmetrisch um ¢ = 74 /2 angenommen wurde. Der vor dem Integral stehende raum-
lich variable Phasenfaktor wird in einer Sequenz meist nach der Anregung durch ein
geeignetes Magnetfeld, den sogenannten Rephasierer G, eliminiert [17, Abschnitt 5.1.4].

2.4.2 Ortskodierung

Die Ortskodierung des NMR-Signals erfolgt wahrend der freien Préazession tiber die Ein-
stellung und Messung definierter Phasenlagen der beitragenden lokalen Magnetisierungs-
komponenten. Mit Gleichung (2.14) und Definition (2.23) schreibt man

M (r.k) = M (r)e*T. (2.44)

Als Volumenintegral iiber alle (angeregten) Spins (einer Schicht) erweist sich das in Ab-
hangigkeit von k gemessene Signal

S(k) = / dr M, (r)e (2.45)
als Fouriertransformierte der transversalen Magnetisierungsbeitrage.

Um die Invertierung der orthogonalen Integraltransformation in Gleichung (2.45)
durchfiihren zu konnen, mufl wahrend der Messung der k-Raum abgetastet werden. Die
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2 Grundlagen der diffusionsgewichteten NMR-Bildgebung
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Abbildung 2.6: Fourier-Bildgebung. Der Anregungspuls wird durch einen Schichtgradien-
ten ortsselektiv gemacht. Die dabei erzeugte, unerwiinschte Dephasierung in Schichtrichtung
erfordert eine Kompensation durch ein definiertes Moment mit invertiertem Vorzeichen. Wie
die Préaparation der Magnetisierung im weiteren Verlauf erfolgt, ist fiir jeden Sequenztyp in-
dividuell, es sind aber die notwendigen Magnetfelder eingezeichnet, um eine typische Orts-
kodierung durchzufithren. Der geklammerte Abschnitt wird fiir jede benétigte k-Raum-Linie
einmal und insgesamt Nj%-mal durchlaufen. Dabei selektiert man mit der (zur Illustration
numerierten) variablen Amplitude des Phasenkodierers die k,-Koordinate (mit dem korrespon-
dierenden Index) im Fourier-Raum. Um in k,-Richtung eine spiegelsymmetrische Abtastung
der gestrichtelt gezeichnete Phasenkodierlinien zu erreichen, wirkt der Frequenzkodierer (Le-
segradient) typischerweise zunéchst in negativer Richtung. Die fiir das Beispiel und auch in
der Arbeit benutzte, um k, =0 alternierende Abdeckung des k-Raums wird im Englischen als
wcentric reordering“ bezeichnet.

dabei beschriebene Bahnkurve bezeichnet man als k-Raum-Trajektorie. In der einfachen
Fourier-Bildgebung liegen die Datenpunkte auf den Schnittpunkten kartesischer Koordi-
natenlinien. Eine Linie, konventionsgeméfl entlang der k. -Richtung, wird jeweils wahrend
eines Echos aufgenommen. Den beteiligten Gradienten bezeichnet man als Frequenzko-
dierer. In der Zeit zwischen den Datenaufnahmevorgangen kommt ein ,Phasenkodier-
gradient“ zum Einsatz, dessen wechselnde Momente (also seine Zeitintegrale) die k,-
Koordinate der Linien bestimmen. Typische Elemente einer Bildgebungsschaltung sind
in Abbildung 2.6 dargestellt.

2.4.3 Sequenzen und Bildkontrast

Die verschiedenen Echo-Mechanismen aus Abschnitt 2.2 konnen in Kombination mit
ortsauflosenden Gradienten auf vielfaltige Weise zu Bildgebungssequenzen zusammenge-
setzt werden. Das NMR-Experiment wird desweiteren durch viele relativ frei wahlba-
re Groflen wie z. B. Flipwinkel, Repetitions- und Echozeiten und nicht zuletzt Diffusi-
onswichtung parametrisiert, so dafl ein groler Konfigurationsraum zur Verfiigung steht,
der in der medizinischen Anwendung die hervorragende Weichteildifferenzierung ermog-
licht. Die Sequenz- und Parameterwahl bestimmt dabei auf nichttriviale Weise die In-
tensitéatsverteilung eines Bildes, in dem sich in Abhangigkeit von lokalen 77-, TQ(*)— und
Protonendichte-Werten oder auch Diffusionseigenschaften in diesem Sinne homogene Re-
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gionen einer Probe voneinander abheben. Es sind immer mehrere charakteristische Gro-
Ben in unterschiedlicher Ausprigung fiir die Intensitéat eines Bildelements verantwortlich.
Man spricht in diesem Zusammenhang von gewichteten Bildern. Fiir die Diffusionstensor-
bildgebung sind allerdings nicht absolute Kontraste in Einzelbildern sondern Relationen
zwischen Aufnahmen mit unterschiedlichen b-Faktoren entscheidend. Der absolute Wert
eines Bildelements ist implementationsabhangig und wird von der Anzahl der Diskreti-
sierungsstufen des Analog-Digital-Wandlers, der das NMR-Signal verarbeitet, bestimmt.
Das mittlerweile standardisierte medizinische Datenformat (DICOM) sieht prinzipiell
eine Kodierung in 12-Bit vor. Weil die meisten konventionellen Anzeigegerite digitaler
Bilder nur 256 Graustufen darstellen konnen, muf3 eine Transferfunktion gewahlt werden,
die meist aus einer einfachen Stufenfunktion mit linearer Rampe besteht. Der Abszissen-
bereich W, auf dem die Rampe wirkt, stellt das Intervall dar, in dem einzelne Bildwerte
unterschieden werden konnen. Der Kontrast 13t sich iiber die Steigung, also die Grofle
von W und die Position C, den Mittelpunkt von W, variieren. Diesen Vorgang nennt man
Fensterung.

2.4.4 Auflosungsvermogen

Weil entlang einer Ortskodierungsrichtung nur endlich viele Datenpunkte im Abstand
Ak bis zu einer Maximalfrequenz k., aufgenommen werden, 13t sich die Datenmenge
in der Form

S(k) = Sigear(k) Rect <2kk ) Z d(k — nAk) , kelR (2.46)
mit
1 |zl <1/2
Rect(z) := (2.47)
0 ,sonst

und der Deltafunktion §(x) darstellen. Im Bildraum wirkt sich diese Multiplikation des
idealen, kontinuierlich und nicht-bandbeschrinkt gemessenen Signals, Sigeal(k), mit einer
Rechteck- und einer Kammfunktion auf zweierlei Art und Weise aus. Durch die Dis-
kretisierung fliefit unter anderem der Signalbeitrag vom Ort x eines Objekts in seiner
Abbildung auch in die Bildinformation an dem um

2m

FOV := AL (2.48)
verschobenen Ort mit ein, wie man sich an der Fouriertransformierten der Kamm-Funk-
tion klar macht. Um eine objektgetreue Abbildung zu garantieren, mufl also gefordert
werden, daf} die Probendimensionen das FOV (Field Of View) nicht {iberschreiten. An-
sonsten treten Einfaltungen auf, in der englischen Literatur als ,aliasing artefacts“ be-
kannt. Das ist eine Konsequenz des Abtast-Theorems [17, S.174], das die grofite eindeutig
rekonstruierbare Langenskala bei gegebenem Abtastintervall Ak eigentlich durch =/Ak
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nach oben beschréankt. Weil aber durch sogenannte Quadraturspulen beide Kanéle des
komplexen NMR-Signals und damit ebenfalls der Drehsinn (also auch negative Frequen-
zen) gemessen werden, kann man Objekte mit Abmessungen innerhalb des Intervalls
[—7/ Ak, + m/Ak] artefaktfrei darstellen.

Die kiinstliche Frequenzbandbeschrankung der aufgenommenen Daten bewirkt zusam-
men mit der endlichen Abtastrate eine Faltung des idealen Bildes mit der Fouriertrans-
formierten des Produktes aus Rechteck- und Kammfunktion aus Gleichung (2.46). Weil
ein Bildpunkt allgemein durch eine Modulation f(k) im k-Raum iiber eine typische Lange
verschmiert, und dadurch das Auflosungsvermogen beschriankt wird, bezeichnet man ihre
Fouriertransformierte F{f}(z) als Punkt-Transfer Funktion. Im NMR-Sprachgebrauch
hat sich die englische Abkiirzung PSF (Point Spread Function) durchgesetzt. Die Halb-
wertsbreite Az der PSF kann als Ma8 fiir die Auflosung eines NMR-Bildes dienen. In der
Fourierbildgebung gilt bei symmetrischer Aufnahme des k-Raums [17, Abschnitt 8.1.2]

PSF(z) = sinc(kmax®) (2.49a)
mit
Az = k” (2.49D)

Die Abtastrate des k-Raums in k,-Richtung wird rein technisch nur durch die Geschwin-
digkeit der Aufnahmeelektronik und die verfiighare Gradientenstérke (Schaltzeit und
Amplitude) eingeschrankt. Dagegen ist das maximal erzielbare Auflésungsverméogen in
Phasenkodierrichtung aus verschiedenen Griinden in der Praxis harteren Randbedin-
gungen unterworfen. Bei Sequenztypen, die nicht auf der Erzeugung eines stationéren
Zustandes der angeregten Magnetisierung beruhen (,steady state“ Sequenzen), wird zur
Aufnahme mehrerer Linien der initiale FID durch eine der in Abschnitt 2.2 diskutierten
Techniken immer wieder neu zu einem Echo refokussiert. Wegen der Relaxation nimmt
die Echointensitét, soweit keine geeigneten Vorkehrungen getroffen werden, immer weiter
ab, so dal die Akquisitionszeit und damit die Anzahl der Linien durch den Rauschpegel
beschrankt ist, und aulerdem die zusatzliche Modulation iiber die damit verbundene
Verbreiterung der PSF die effektive Auflosung verschlechtert. Die routineméafig als Se-
quenzenparameter angegebene nominelle Grofle eines dreidimensionalen Bildelements,
auch Voxel genannt, ist durch die Schichtdicke und Gleichung (2.49b) in Phasen- und
Frequenzkodierrichtung determiniert.
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KAPITEL 3

Diffusionstensorbildgebung mit
DW-SSSTEAM

3.1 Berechnung des Diffusionstensors

Gesetzt die Giiltigkeit einiger Voraussetzungen der Onsagerschen Reziprozitatsbeziehun-
gen [30, 31] der Nichtgleichgewichtsthermodynamik ist der Diffusionstensor symmetrisch.
Seine Matrizendarstellung besitzt deshalb nur sechs unabhéngige Elemente. Theoretisch
148t sich D daher in einem NMR-Experiment bei gegebenem b-Wert (2.27) aus dem je-
weiligen Signalabfall fiir Ng = 6 in nicht kollineare Gradientenrichtungen g, = G;/G;
geschaltete Diffusionskodierer und aus einer zusétzlichen, ungewichteten Messung be-
stimmen. Dazu ist das System

In (SG) —bg,'Dg;, i=1,....Ng (3.1)
So

von N¢ linear unabhéngigen Gleichungen in den Unbekannten {D;;} zu lésen [15]. In der
Praxis erweist es sich wegen des Mefirauschens als sinnvoll, zur zuverlassigen Schatzung
von D bei beliebig orientierten Diffusionsellipsoiden mehr als sechs Diffusionsrichtungen
zu verwenden, um eine bessere numerische Konditionierung zu erreichen. Im allgemeinen
Fall werden Ng > 6 Richtungen und N, >1 von Null verschiedene b-Werte benutzt. Das
Gleichungssystem (3.1) ist dann tiberbestimmt. Definiert man den Vektor

U= (D:cmDyyaDzzaD:cyanzaDyza1n(SO))T s (32)

wobei Sy hier als zusatzlicher freier Parameter fiir den ungewichteten Signalwert zu in-
terpretieren ist, und fafit die Ng - NV}, + 1 logarithmierten Signalwerte in einem Vektor a
zusammen, so kann man das Problem auf die Form

a = Bv (3.3)
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3 Diffusionstensorbildgebung mit DW-SSSTEAM

mit der Matrix B € IRWe M +UX7 bringen. Diese Gleichung 148t sich mit dem sogenannten
Moore-Penrose- oder auch Pseudo-Inversen [32, Abschnitt 3.3]

Byp = (B'B)"'(B") (3.4)

in dem Sinne gem#f v, = Bypa eindeutig und optimal nach dem Vektor v auflosen, als
daf} dieser die Forderung des Gauflschen Ausgleichsprinzips

R :=|la — Bv|| = min! (3.5)

fiir das Residuum R erfiillt. Zur Berticksichtigung des Rauschens sollte im allgemeinen
der gewichtete Ausdruck ||W~/?(a — Bv)|| minimiert werden. Unter der Annahme, daf
alle Einzelmessungen statistisch unabhéingig voneinander erfolgen, ist die Matrix W™
diagonal, und ihre Elemente sind Funktionen der Standardabweichungen o; des Rau-
schens auf der i-ten Einzelmessung. Wegen der Logarithmierung der Signalgleichungen
gilt aufgrund der Fehlerfortpflanzung

a
(w!) = o (3.6)
Géngigerweise nimmt man auflerdem an, dafl die Rauschcharakteristik fiir alle Messungen
gleich ist und setzt o; =1 V7. Fiir die Berechnung des Moore-Penrose-Inversen kann man
die Singulérwertzerlegung, SVD (Singular Value Decomposition) [32, Abschnitt 5.4], ein-
setzen, ein Algorithmus, der auch dann numerische Stabilitat verspricht, wenn B singulér
ist, also linear abhangige Zeilen besitzt. Das ist dann der Fall, wenn bei Verwendung des
Gradienten G auch der Diffusionsabfall in Richtung —G bestimmt wird. Alternativ 148t
sich vep auch als Losung eines quadratischen Optimierungsproblems auffassen und mit
nichtlinearer Regression bestimmen, z. B. mit Hilfe des Levenberg-Marquard-Algorithmus
[32, Abschnitt 4.3] durch die Anpassung der parametrisierten Funktion

3
SG’¢ = S() exXp [— Z bjijk] (37)

J,k=1

an die untransformierten Signalintensitaten Sg, und Sg—o.

3.2 Charakterisierung und Quantifizierung von DTI-Daten

Nachdem man durch Kombination der Diffusionssensibilisierung mit einem anschliefSen-
dem Bildgebungsteil und der Verarbeitung der Daten mit den eben ausgefiihrten Metho-
den eine raumlich aufgeloste Schatzung des Diffusionstensorfeldes in jedem Bildpunkt
in der Hand hat, will man daraus sinnvolle Informationen extrahieren. Von der Viel-
zahl der vorgeschlagenen Mefigroflen werden hier nur die géngigsten vorgestellt. Eine
tiefergehende Diskussion auch im Hinblick auf das Kontrast-zu-Rausch-Verhaltnis und
Verteilungsfunktionen findet man in [33, 34, 35, 36].
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Wegen seiner Symmetrie ist D diagonalisierbar und besitzt drei zueinander orthogonale
Eigenvektoren {€;} mit den dazugehorigen Eigenwerten A\; > Ay > A3, den Diffusivitéaten
in Richtung der Hauptachsen des Tensors

De; = \e; 1€ {1,2,3} 38&)
€ € = 6ij . (38b)

Aus physikalischen Griinden mufl D positiv semi-definit sein, d.h. \; > 0. Ansonsten
konnte sich ein (Teilchen-) Fluf entgegen der Richtung einer verallgemeinerten Kraft in
der Thermodynamik ausbilden.

Eine einfache skalare Grofle, die es erlaubt, die mittlere Behinderung der Wassermole-

kiile durch mikroskopische Barrieren in Relation zur freier Diffusion zu bewerten, ist der
ADC (Apparent Diffusion Coefficient)

ADC = ;tr(D) . (3.9)

Abbildung 3.1 (a) zeigt beispielsweise erwartungsgeméfl, dafi die Beweglichkeit in den
Ventrikeln des Gehirns, das sind mit Cerebrospinalfliissigkeit (Liquor) gefiillte Kavita-
ten, erheblich grofler ist als im umliegenden Gewebe. Der ADC hat in der klinischen
Anwendung eine grofle Bedeutung, weil er als ein Friithindikator in der Schlaganfalldia-
gnostik dient. Bei diesem Krankheitsbild machen sich Gewebe-Anomalien in ischdmischen
Regionen auf entsprechenden Karten in Form von hypointensen Voxeln bzw. auf diffusi-
onsgewichteten Bildern durch hyperintense Bildpunkte schnell bemerk- und lokalisierbar,
wohingegen andere NMR-Kontrastmechanismen erst im spateren Verlauf ansprechen. Die
Kernspin-Untersuchung kann deshalb in diesem Fall die konventionell verwendete, mit
einer Strahlenbelastung verbundene Computertomographie ersetzen.

Uber die Struktur des Spektrums von D lassen sich mit Hilfe abgeleiteter GroSen
Aussagen iiber den Organisationsgrad von Gewebe absolut quantifizieren. Als Maf} fiir
die Gerichtetheit dient z. B. die fraktionelle Anisotropie [34]

3 2
(A — ADC)
=1

FA =

N W

: (3.10)

3 \2
i=1

deren Wertebereich auf das Intervall [0,1] eingeschrénkt ist. Die beiden Enden dieser Ska-
la zeigen jeweils Isotropie (FA=0) und héchstmogliche Richtungsabhéngigkeit (FA=1)
der Diffusion an. Wie in Abbildung 3.1 (a) deutlich wird, erlaubt diese Grofe eine sinn-
volle Differenzierung grauer und weiler Hirnsubstanz. Weil es sich bei der fraktionellen
Anisotropie bei festen Sequenzparametern um eine absolute Grofie handelt, ist sie nicht
wie die Intensitdten in Ti- oder Ty-gewichteten Bildern vom Sensitivitéatsprofil der Auf-
nahmespulen abhangig, und man kann einzelne Voxel anhand von definierten Wertebe-
reichen direkt unterschiedlichen Gewebsarten zuordnen. Die fraktionelle Anisotropie wird
inzwischen in vielen klinischen Studien vor allem zur Untersuchung neurodegenerativer
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(c¢) Darstellung der Faserorientierung: (links) farbkodierte MDD-Karte. (Mitte) Farbkodierungskon-
vention. Fiir die typische Positionierung finden die Scanner-Koordinatenachsen, die das Referenz-
system fiir die Farbkodierung darstellen, ihre Entsprechung im Probandenkoordinatensystem in den
Richtungen A-P: Anterior < Posterior. R-L: Rechts < Links. I-S: Inferior <> Superior. (rechts) Farb-
kodierte MDD-Darstellung mit zuséatzlicher Intensitatswichtung und Transparenz als Funktionen der
Anisotropie tiber einer T;-gewichteten anatomischen Aufnahme.
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Erkrankungen verwendet.

Die anschauliche Darstellung des Diffusionstensors mit Hilfe des Diffusionsellipsoids,
dessen Dimensionen und Hauptachsen durch die Eigenwerte und -vektoren von D be-
stimmt sind, und das eine Niveauflache der Verschiebungswahrscheinlichkeit eines Teil-
chens darstellt, legt eine allgemeine geometrische Klassifizierung nahe [37]. Wéahrend
der Informationsgehalt des Linearitatsindexes ¢; und des Spherizitatsindexes cg, also die
Ahnlichkeit des Ellipsoids mit einer Zigarren- bzw. Kugelform

AL — A
¢ = 1A1 2 (3.11a)
A3
=2 3.11b
i 5 (3.11b)
weitgehend durch die fraktionelle Anisotropie abgedeckt wird, beschreibt
Cp 1= )\2; As (3.11c)
1

die Ausgeprigtheit der Planaritit oder Pfannkuchenférmigkeit (siehe Abbildung 3.1 (b)).
Ein hoher ¢,-Wert kann als Indikator fiir Voxel mit sich kreuzenden Fasern dienen.

Die Aussagekraft der Charakterisierung von quasifreier Diffusion mit den beschrie-
benen Gréflen wird von der Tatsache eingeschrankt, dafl eine Vielzahl unterschiedlicher
mikroskopischer Geometrien die gleichen Werte erzeugen. Eine Bewertung solcher Karten
kann somit nur empirisch erfolgen. Auflerdem mufl man beachten, dafi die berechneten
Mafle im allgemeinen Funktionen von 6p und Ap sind. Allerdings zeigte eine Unter-
suchung von Clark et al. [38] innerhalb der typischerweise verwendeten Intervalle eine
weitgehende Unabhangigkeit der untersuchten Indizes von den verwendeten Diffusions-
zeiten.

Im Gegensatz zu den vorgestellten skalaren Maflen steht bei der Rekonstruktion der
makroskopischen dreidimensionalen Geometrie von gerichtetem Gewebe die vektorielle
Komponente der Eigenstruktur des Diffusionstensors im Vordergrund. Wie bereits in
Abschnitt 2.3.2 erwahnt wurde, orientiert sich e€; parallel zur Faserrichtung, wenn eine
solche sinnvoll definiert ist. Bereits mit relativ einfachen Algorithmen kann man deshalb
z. B. langreichweitige axonale Verbindungen in der weiflen Hirnsubstanz oder Muskel-
strdnge grob verfolgen und visualisieren (,fiber tracking), eine Thematik, der Kapi-
tel 5 gewidmet ist. Allerdings 1at sich in speziellen zweidimensionalen Karten schon
mit dem bloflen Auge ein erster Eindruck von der Topologie gewinnen. Besonders an-
schaulich ist die Farbkodierung von €; (Abbildung 3.1 (c)). Im Koordinatensystem des
MRT-Scanners entspricht rot einer rechts < links-Verbindung (z), griin einer Orientie-
rung entlang des statischen Magnetfeldes (z) und blau der komplementéren Richtung

Abbildung 3.1 (gegeniiberliegende Seite): Quantifizierung und zweidimensionale
Visualisierung des Diffusionstensorfeldes. Die Daten wurden, soweit nicht explizit anders
vermerkt, vor der Schéitzung von D mit einem GauB-Filter geglattet.
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Abbildung 3.2: MDD-Glyphendarstellung. (links) Visualisierung der Hauptdiffusionsrich-
tung mit Linienelementen, (Mitte) VergroBerung der im linken Bild eingezeichneten Region,
(rechts) die Farbskala bildet den lokalen Anisotropiewert (FA) ab.

von oben nach unten (y). Bei der fiir craniale Untersuchungen tiblicherweise verwende-
ten Lagerung der Probanden ergibt sich im Koérperkoordinatensystem folgende Entspre-
chung: rot = rechts < links, griin = anterior «» posterior und blau = inferior < superior.
Erganzend zeigt Abbildung 3.2 eine Glyphendarstellung der Projektion der Hauptdif-
fusionsrichtung e;, MDD (Main Diffusion Direction), auf die Ebene des hinterlegten
anatomischen Schnittbildes eines menschlichen Gehirns.

3.3 Artefakte, Randbedingungen und Sequenz-Konzeption

Bevor die in der vorliegenden Arbeit zur Diffusionstensorbildgebung verwendete DW-
SSSTEAM-Sequenz vorgestellt wird, ist es an dieser Stelle angebracht, einige Bemer-
kungen zu den potentiellen Fehlerquellen und Randbedingungen einer Diffusionstensor-
messung anzubringen, die den Rahmen fiir die Konzeption eines solchen Experimentes
vorgeben.

3.3.1 Systematische Fehler
Das Spektrum der systematischen Fehler 1483t sich grob in zwei nicht ganzlich unabhangige
Gruppen gliedern, Bildartefakte und Auswertefehler.

Bildartefakte

Wie bereits bei der Erlauterung des Gradientenechos ausgefiihrt, leiden Sequenzen, die
auf diesem Signalmechanismus basieren, an geometrischen Abbildungsfehlern und Inten-
sitatsartefakten aufgrund schwer kontrollierbarer statischer und transienter Magnetfeld-
variationen, die einerseits durch Suszeptibilitdtsunterschiede und By-Inhomogenitaten
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und andererseits durch induzierte Wirbelstrome ausgelost werden. Diese Effekte sind
insbesondere bei der fiir die Diffusionstensorbildgebung hauptséchlich eingesetzten EPI-
Bildgebungssequenz (Echo Planar Imaging) [11], die sdmtliche k-Raum-Linien eines Bil-
des nach einer einzigen RF-Anregung aus einer Abfolge von Gradientenechos konstruiert,
stark ausgeprigt. Wirbelstrome treten als Folge rascher Gradientenschaltungen sowohl in
bildgebenden Spulen und anderen elektrisch leitenden Bestandteilen des NMR-Scanners
als auch im Versuchsobjekt selber auf. Thre Entstehung wird durch die Tatsache begiin-
stigt, dafl die diffusionskodierenden Pulse wegen des raschen T,-Abfalls und der beno-
tigten hohen b-Werte sehr schnell auf grofle Amplituden gefahren werden miissen. Weil
auBerdem die Richtung der entsprechenden Gradienten bei einer Tensor-Messung variiert,
sind die geometrischen Verzerrungen fiir unterschiedlich gewichtete Aufnahmen derselben
Schicht nicht gleich.

Ein geometrisches Abbildungsproblem anderer Art ergibt sich dadurch, dafl die Wasser-
stoffkerne in Fettgewebe eine geringfiigig andere Larmor-Frequenz als in Wasser besitzen.
Durch fehlerhafte Ortskodierung erscheint deswegen bei zu geringer Aufnahmebandbrei-
te ein entlang der Frequenzkodierrichtung verschobenes Teilbild. Dieser Effekt ist in der
englischen Literatur als CS-Artefakt (Chemical Shift) bekannt. Um das Ubel an der
Wurzel zu packen, kann man z.B. vor der eigentlichen Sequenz sogenannte fettsatti-
gende Anregungspulse einsetzen. Auflerdem besteht die Moglichkeit, die Auswirkungen
der Frequenzabweichung zu minimieren, indem man die Aufnahmebandbreite pro Pixel
durch Einsatz eines starken Auslesegradienten so weit vergrofiert, dafl die raumliche Ver-
schiebung in der Abbildung kleiner als die Dimension eines Bildelements ausféllt. Das
impliziert aber nach Gleichung (3.12) eine EinbuBle beim Signal-zu-Rausch-Verhéltnis.

Sequenzbedingte Bildartefakte konnen auch dadurch entstehen, daf unerwtinschte An-
teile der transversalen Magnetisierung entweder als FIDs oder als (héhere) Echos wéh-
rend der Datenaufnahme zum NMR-Signal beitragen. Thr Einflu kann sich in Form von
periodischen Intensitatsfehlern und Geisterbildern manifestieren. Davon sind besonders
reine RF-Echo-Sequenzen betroffen. Man versucht dem Problem dadurch beizukommen,
dafl man zusitzliche Gradienten paarweise symmetrisch zu bestimmten Anregungspul-
sen oder einzeln direkt danach schaltet, um mit diesen im MR-Jargon als Crusher und
Spoiler bezeichneten Magnetfeldern storende Echopfade zu unterdriicken (siehe [39]).

Neben den beschriebenen hardware- und sequenzspezifischen Fehlern birgt auch das
Versuchsobjekt bzw. -subjekt selbst eine Fiille von Artefaktquellen in sich. Obwohl bei
in-vivo Messungen an menschlichen Probanden diese mit Kissen geeignet fixiert und vor
Beginn entsprechend instruiert werden, ist es wahrend eines 15-30-miniitigen Diffusions-
tensorexperiments natiirlich nicht ausgeschlossen, dafl makroskopische Bewegungen von
der Grofenordnung der Voxeldimensionen auftreten, wie die Beispiele in Abbildung 3.3
verdeutlichen. Bei einer Kopfuntersuchung sind aulerdem Augen-Motilitat und die Ver-
wendung des Schluckapparates nahezu unvermeidbar. Je nachdem wann die Storung im
Sequenzablauf erfolgt, manifestiert sie sich entweder deutlich sichtbar in den Einzelbil-
dern als Verwaschung bzw. Geisterbild oder subtiler in Verschiebungen aufeinanderfol-
gender Schichten.

Eine spezielle Klasse von Bewegungsartefakten bilden Hirnpulsationen im Bereich
der Ventrikel, die zeitlich mit dem Herzschlag korrelieren, mit Gewebsstauchungen von
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Abbildung 3.3: Auspragungen von Bewegungsartefakten bei in-vivo Messungen. In
den Spalten ist jeweils oben das Artefakt und unten eine nicht (oder gering) betroffene Referen-
zaufnahme zu sehen. (links) Makroskopische Bewegung zwischen Repetitionen: das obere Bild
zeigt die Differenz zweier zu Beginn und am Ende einer ca. halbstiindigen Sitzung angefertigter
nicht diffusionsgewichteter Aufnahmen. (Mitte) Bewegung wahrend der Schichtaufnahme. Der
Proband wurde gebeten, bei der Messung zu husten. (rechts) Intensitits- und Geometriearte-
fakte durch Hirnpulsation im Bereich der Ventrikel.

0.1-0.5mm [40] verbunden sind, und deren Auftreten sich der aktiven Kontrolle des
Probanden entzieht. Als Konsequenz beobachtet man in NMR-Bildern Geometrie- und
Intensitatsfehler. Eine Moglichkeit, ihnen zu begegnen, ist die Synchronisation der Mef3-
sequenz mit diesen Zyklen z. B. mithilfe von EKG-Daten (Elektrokardiogramm) [41, 42]
oder aber man identifiziert und vernachléssigt die betroffenen Bilder [43].

Bewegungsartefakte innerhalb einer Einzelaufnahme konnen durch eine méglichst klei-
ne Bildakquisitionszeit minimiert werden. Allerdings besteht wegen der schichtweise ab-
weichenden Orientierung beeintrachtigter Messungen immer noch das Problem, dafl sich
die Schnittbilder nicht auf triviale Weise zu einem dreidimensionalen Datensatz zusam-
menfiigen lassen, wenn die Bewegung nicht parallel zur Schnittebene erfolgt ist.

Zu guter Letzt treten bedingt durch grofie Feldstarkenidnderungen in den Gradienten-
spulen des NMR-Gerates starke mechanische Belastungen auf, die sich tiber Erschiitte-
rungen des Gerétes auch auf die Versuchsperson iibertragen. Die dadurch provozierten
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Auslenkungen aus der Ruhelage beschranken fundamental das Auflésungsvermogen.

Auch bei auf den ersten Blick fehlerarmen Bildern sollte man sich dartiiber im kla-
ren sein, dafl allein die begrenzte Auflosung ein unvermeidbares Artefakt darstellt. Sind
in einem Voxel mehrere unterschiedliche Gewebsarten enthalten, ist die Bildintensitéat
in diesem Punkt eine Mischung der entsprechenden Signalanteile. Dieser Partialvolu-
meneffekt kann verdeckt dadurch verscharft werden, dafl die Breite der Punkt-Transfer
Funktion durch iiberméfig starken Signalabfall iiber dem k-Raum die durch die Fourier-
Auflosung (2.49b) gegebene Voxel-Abmessung tibersteigt.

Auswertefehler

Die meisten Bildbeeintrachtigungen tibersetzen sich unbehandelt naturgemafl in Auswer-
tefehler. Geometrische Verzerrungen verfalschen die Topologie des Gehirns und konnen
bei der Faserverfolgung falsch positive Verbindungen bestimmter Regionen vorgaukeln.
Besonders problematisch sind solche Abbildungsfehler, wenn sie wie im Fall der Wirbel-
stromartefakte inkonsistent auf ein und dieselbe Aufnahmeschicht wirken, weil dadurch
bei der numerischen Schéatzung des Diffusionstensors rdumlich nicht zusammengehori-
ge Voxeldaten miteinander verrechnet werden. Derselbe Effekt tritt auch als Folge von
Bewegungen der Versuchsperson wahrend der Messung auf. Vielfach versucht man, topo-
logisch inkorrekte Daten durch Transformation auf die Gestalt nicht davon betroffener
anatomischer Referenzaufnahmen zu bringen. Sind allerdings bei der Bildgebung die In-
formationen verschiedener Ortskoordinaten (nichtaffin) auf ein einzelnes Volumenelement
abgebildet worden, mufl das Resultat unbefriedigend bleiben.

Neben der bereits beschriebenen Wirkung beeintrachtigen Wirbelstrome und Suszep-
tibilitatseffekte auch die b-Matrix und machen sie in den betroffenen Regionen ortsab-
héngig [44]. Aulerdem ist theoretisch auch der Beitrag der Bildgebungsgradienten zur
b-Matrix zu beachten, die in Gleichung (2.26) in gemischten Produkten mit den eigent-
lichen Diffusionsgradienten auftauchen und deshalb betragsméflig nicht vernachléassigbar
sind. Eine von Neeman [45] propagierte einfache Korrekturmethode zur Eliminierung die-
ser Kreuzterme besteht darin, mit jeder Kodierungsrichtung G auch die Gegenrichtung
—G zu messen und das geometrische Mittel dieser Aufnahmen zu bilden. Die dquivalen-
ten storenden Beitrage in den beiden Bildern haben dann namlich wegen der konstanten
Richtung der beteiligten Bildgebungsgradienten genau das entgegengesetzte Vorzeichen
und heben sich deshalb im Exponenten des gemittelten Signals (siche Gleichung (2.25b))
weg. Aus offensichtlichen Griinden sind auch hardwarebedingte unerwiinschte Magnet-
feldvariationen wie z. B. Inhomogenitaten des statischen Magnetfeldes B oder nichtli-
neare Gradienten Gift sowohl fiir die Bildgebung als auch fiir die exakte Applikation der
Diffusionswichtung.

Partialvolumeneffekte machen sich in der Diffusionstensorberechnung in jedem Fall
quantitativ bemerkbar. Beinhaltet ein Voxel allerdings Axone blof} eines Faserbiindels
und zusatzlich nur isotropes Gewebe, so wird sich das einzig auf die skalaren Grofien,
nicht aber auf die Bestimmung der Hauptdiffusionsrichtung negativ auswirken. Dagegen
kann ein Bildelement, in dem sich mehrere Fasern kreuzen, nicht mehr adaquat mit dem
Diffusionstensormodell beschrieben werden. Modell- und damit Auswertefehler schleichen
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sich, wie in Abschnitt 2.3.4 angedeutet, auch dann ein, wenn die Meparameter, hier
speziell die b-Werte, den Giiltigkeitsbereich verlassen. Als empirische Obergrenze hat
sich in Diffusionstensormessungen fiir die Stéirke der Diffusionswichtung ba21000 s/mm?
eingebtirgert.

3.3.2 Rauschen und das SNR

Wahrend der Datenakquisition stort thermisches und bei in-vivo-Messungen auch physio-
logisches Rauschen das wahre Signal. Sein als additiv angenommener Einflul auf die bei-
den Aufnahmekanéle fiir die gemessene komplexe Magnetisierung M| wird jeweils durch
einen stochastischen Gauflschen Proze8 mit Mittelwert Null und Varianz o modelliert.
Das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis, SNR (Signal-to-Noise Ratio), ist iiber den Quotienten
aus Signalstiarke und der Standardabweichung des Rauschens definiert und stellt einen
konventionell verwendeten Qualitdtsmafistab dar. Es a3t sich mit Hilfe von Mittelungen
iiber N,, Datensatze verbessern. Weil der ungestorte Signalanteil dabei koharent auf-
addiert wird, die Rauschamplitude dagegen einen ,random walk“ beschreibt, verbessert
sich das SNR theoretisch mit der Wurzel der Mittelungszahl. Die Wahl der Meparameter
beeinflufit allgemein die Giite der Daten. Mit dem Voxelvolumen V.1, der Empfanger-
bandbreite BW und der Anzahl N der (akquirierten) Phasenkodierlinien gilt (siehe
[46, S.13-14])

NvaN
N el 12
S R [0¢ V;,O 1 BW (3 )

In der NMR-Bildgebung bezieht man das Signal-zu-Rausch-Verhaltnis auf ein be-
stimmtes charakteristisches Gewebe und gibt als Schatzwert haufig den Intensitatsmit-
telwert einer Region relativ hoher Homogenitat im Versuchsobjekt geteilt durch die Stan-
dardabweichung des Mittelwertes einer signal- und artefaktfreien Region auflerhalb der
Probe. Um Phasenfehler zu eliminieren, die wegen der starken Gradienten schon durch ge-
ringfiigige Bewegungen des Versuchsobjekts wahrend der Diffusionskodierung auftreten
und bei Bildmittelung zu Signalausloschung fiihren, arbeitet man aber in der Diffusi-
onshildgebung meistens mit dem Absolutbetrag, der Magnitude, der komplexen Daten.
Wegen dieser nichtlinearen Transformation folgt die Verteilung pi(1) eines Voxelwertes
nicht mehr der Gaufl- sondern der Rice-Statistik [47], die nur fiir grofie wahre Bild-Werte

durch eine Glockenkurve mit Mittelwert /I + 02 und Varianz ¢ approximiert werden
kann. Dabei ist I die gemessene Bildintensitdt in Anwesenheit von Rauschen und [ der
wahre Wert. In signalfreien Regionen tritt als Grenzfall die Rayleigh-Verteilung

ml) = L exp [—[2] (3.13a)

34



Artefakte, Randbedingungen und Sequenz-Konzeption

mit

(1) = a\/z (3.13b)

o2 = <2 - g) o (3.13¢)
auf. Deshalb wird die oben genannte SNR-Mefimethode systematisch verfalscht. Mit Hilfe
der Beziehungen (3.13b) und (3.13c) ist es aber prinzipiell méglich, das Signal-zu-Rausch-
Verhaltnis eines Magnitudenbildes konsistent zu schatzen. Wird dieser Weg gewahlt,
darf man bei entsprechend gemittelten Aufnahmen allerdings nur Gleichung (3.13b) ver-
wenden, da sich die Standardabweichung im Gegensatz zum Erwartungswert verandert.
Wichtig ist, daf die Mittelung von Magnitudenbildern zwar zur Verbesserung der Mittel-
werte beitragt aber nicht im eigentlichen Sinne das Signal-zu-Rausch-Verhaltnis erhoht,
weil der Rauschuntergrund, der Mittelwert aus Gleichung (3.13b), gleich bleibt. Das ist
kiinstlich nur durch die Addition der komplexen Daten moglich, denn die so berechne-
ten Bilder sind dann nicht mehr von einer Messung mit einem um den Faktor 1/v/N,,
verringertem o zu unterscheiden.

Da der Rauschuntergrund in vielen nicht-quantitativen NMR-Messungen vernachlas-
sigbar ist, und er dann nicht den visuellen Eindruck der Bilder beeintrachtigt, wird man
manchmal mifiverstandlicherweise mit der Aussage konfrontiert, dal auch Magnituden-
mittelung das SNR verbessert. Das ist, wie oben erlautert, im strengen Sinne nicht voll-
standig korrekt [48] insbesondere, wenn das SNR als Qualitdtsmerkmal signalschwacher,
diffusionsgewichteter Bilder verwendet wird. Fiir die pragmatische Charakterisierung ei-
nes Magnitudenbildes benétigt man also den Signalwert der Zielregion, die Standardab-
weichung seiner Verteilung und zusatzlich den Rauschuntergrund.

Die Auswirkungen des Rauschens auf die Diffusionstensorbildgebung sind vielschich-
tig. Zunéchst einmal bewirkt es eine Verbreiterung des Spektrums von D [49], d. h. A3 ist
kleiner und A\; grofler als der entsprechende wahre Wert, was eine kiinstliche Zunahme
der Anisotropie impliziert und auflerdem auch unphysikalische, negativ definite Tensoren
zur Folge haben kann. Andererseits wird der Diffusionsabfall bei geringem SNR und ent-
sprechend starker Diffusionswichtung durch den nichtverschwindenden Mittelwert von [
in Gleichung (3.13b) nach oben verfilscht. Dadurch unterschétzt man die Beweglichkeit
der Wassermolekiile und ermittelt fehlerhafte Werte fiir den ADC und die Anisotropie,
die also in einer entsprechend ungilinstigen Konstellation auch zu klein ausfallen kann.
Wegen des scheinbar nicht-monoexponentiellen Abfalls des Signals mit dem b-Wert kann
die Anwesenheit eines endlichen Rauschuntergrundes irrttimlicherweise zur Interpretation
der Mefidaten im Sinne von beschrankter Diffusion oder der Existenz mehrerer Kompar-
timente fithren [50]. Verschiedene Korrekturmechanismen sind bereits in der Literatur
(siehe [48, 50] und dortige Referenzen) diskutiert aber in dieser Arbeit nicht untersucht
oder angewendet worden. Je nach Wahl der Richtungen der kodierenden Gradienten
wirkt sich das Rauschen auflerdem orientierungsabhangig von deren Anordnung relativ
zu den zu messenden Ellipsoiden mehr oder weniger anisotrop aus [51]. Fiir die Faser-
verfolgung ist zu beriicksichtigen, dafl auch die Eigenvektoren durch die Storung des
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Diffusionstensors von ihrer wahren Richtung abweichen und statistisch um diese ideale
Achse verteilt sind. Um die Beeintrachtigung durch das Rauschen abzumildern, ist es
deshalb oft notwendig, die Rohdaten vor der Auswertung raumlich zu glatten, im ein-
fachsten Fall durch Faltung mit einem Gauf}-Kern mit endlichem Trager. Weil auf diese
Weise zusatzliche Partialvolumeneffekte eingefithrt werden, sollte der Einsatz von kan-
tenerhaltenden Filtern [52] erwogen werden. Auf jeden Fall muff man einen Kompromif
zwischen Rauschunterdriickung und Auflosungsverschlechterung finden.

3.3.3 Wahl der Parameter fiir in-vivo Messungen

Die sinnvolle Konzeption eines Diffusionsexperimentes im Hinblick auf die Meiparameter
ist ein diffiziles, weil durch viele hardware- und sequenzspezifische, sowie physiologische
Randbedingungen eingeschranktes Optimierungsproblem.

Fiir in-vivo Messungen und vor allem Anwendungen im klinischen Umfeld ist zu for-
dern, daf} die Datenakquisition insgesamt und wegen Bewegungsartefakten auch fiir jedes
Einzelbild moglichst schnell erfolgt. AuBlerdem mdéchte man selbstverstandlich eine hohe
Auflosung erzielen. Allerdings diirfen die auftretenden Wirbelstrome und die Energiede-
position im Probanden weder eine merkliche Nervenstimulation noch einen iiberméafligen
Temperaturanstieg im Gewebe zur Folge haben. Deswegen unterliegen sowohl Geschwin-
digkeit und Amplitude der Gradientenschaltung als auch die Anzahl, Starke und Repetiti-
onsfrequenz der Anregungspulse einer natiirlichen, harten Beschrankung. Wie im vorigen
Abschnitt diskutiert, miissen die Daten ein minimales SNR aufweisen, damit man Diffusi-
onstensoren zuverlassig berechnen kann, was sich in eine untere Grenze fiir die erzielbaren
Voxeldimensionen iibersetzt. Die zuweilen aus diesem Grund verwendeten Bildelemente
mit ungleichen Kantenldngen sind abzulehnen, weil sie bestimmte Richtungen auszeich-
nen und dadurch speziell auch in der Faserverfolgung zusatzliche systematische Fehler
herausfordern.

Als Kompromifllosung der in der Fachliteratur kontrovers diskutierten Frage nach der
Optimierung der Diffusionspriparation (siehe [53, 54, 55, 56] und Referenzen fiir eine
Ubersicht) hat sich in der Anwendung die Praxis etabliert, bei vorgegebener Mefizeit mog-
lichst viele Daten in unterschiedliche Richtungen bei einem hohen b-Wert von ungefahr
1000 smm~2 und zusétzlich eine gewisse Anzahl nicht gewichteter Bilder aufzunehmen.
Problematisch gestaltet sich das Unterfangen dadurch, da# die optimalen Parameter,
unter anderem auch das Zahlenverhaltnis von diffusionsgewichteten zu ungewichteten
Bildern, von den zu beobachtenden Diffusionskoeffizienten und der Form des Tensors ab-
hangen und deshalb die vorgeschlagenen Kenngréfien wie z. B. das Diffusions-zu-Rausch-
Verhaltnis, das SNR eines ADC-Bildes, fiir ein ausgedehntes Intervall zu maximieren sind.
Bei der Wahl der Richtungen und der Anzahl Ng der diffusionskodierenden Gradienten
ist die damit verbundene numerische Konditionierung des Gleichungssystems (3.3), also
die Robustheit der Berechnung gegeniiber Storungen wie dem Mefrauschen, ein Entschei-
dungskriterium [57]. Dariiberhinaus ist es wiinschenswert, dafl die Richtungen, wegen der
a priori unbekannten Orientierungen der zu beobachtenden Fasern, diese maximale Unge-
wilheit iiber das zu untersuchende System reflektieren und moglichst isotrop verteilt sind.
Jones et al. [58] verwenden dafiir einen Algorithmus, der die den Gradientenvektoren ent-

36



Die DW-SSSTEAM Sequenz

Abbildung 3.4: Anatomiegetreue Abbildung mit DW-SSSTEAM. Dargestellt sind
schichtaquivalente, nicht diffusionsgewichtete, transversale Schnittbilder eines menschlichen Ge-
hirns im Hirnstammbereich mit (links) DW-SSSTEAM, (Mitte) einer Anatomie-Sequenz mit
T>-Wichtung als geometrische Referenz und (rechts) einer Diffusions-EPI-Sequenz.

sprechenden Ortsvektoren abstoflender, punktsymmetrischer Ladungspaare, die auf die
Einheitskugel beschrankt sind, durch Energieminimierung ermittelt. Fiir dieses Schema
zeigte Jones [56], dal unter gewissen Voraussetzungen zur robusten, orientierungsunab-
hangigen Bestimmung des Diffusionstensors mindestens dreiffig linear unabhangige Rich-
tungen vonnoten sind. Allerdings ist schon ab ca. zwolf bis fiinfzehn Gradientenvektoren
eine starke Abnahme der Verbesserung der Melunsicherheit bei weiter steigendem N¢ zu
verzeichnen. Zur Vermeidung der in Abschnitt 3.3.1 angesprochenen Kreuzterme sollte
der Diffusionsabfall auf jeden Fall symmetrisch vermessen werden.

Weil orthogonale Gradientensysteme gleichzeitig geschaltet werden kénnen, ist die er-
zielbare Gradientenstarke entlang der Diagonalen des Scannerkoordinatensystems hoher
als entlang der Koordinatenachsen. Das fiihrt dazu, dafl sich bei der Stejskal-Tanner-
Sequenz die minimal erreichbare Echozeit fiir gegebene Diffusionswichtung mit wach-
sender Anzahl isotrop verteilter Kodierungsrichtungen hardwarebedingt vergrofiert und
ein Maximum erreicht, wenn eine davon parallel zu einem Basisvektor orientiert ist. Die
wegen des Ty-Abfalls damit assoziierte SNR-Einbufle muf gegebenenfalls durch eine An-
passung der b-Werte kompensiert oder durch Limitierung von Ng vermieden werden.

Bei der Konzeption des Experimentes sollte man aulerdem berticksichtigen, dafl vor
der erneuten Anregung einer Schicht eine ausreichend grofies Zeitspanne abzuwarten ist,
um eine hinreichend vollstandige T}-Relaxation in den Gleichgewichtszustand zu garan-
tieren. Nichtbeachtung dieser Regel bei Diffusionsmessungen fiihrt zu einer systemati-
schen Verfalschung der gemessenen Beweglichkeiten und der Hauptachsen in anisotropen
Medien.

3.4 Die DW-SSSTEAM Sequenz

Die DW-SSSTEAM-Sequenz (Diffusion-Weighted Single-Shot Stimulated Echo Acquisiti-
on Mode), auch als diffusionsgewichteter Turbo-STEAM bekannt, kombiniert die Technik
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3 Diffusionstensorbildgebung mit DW-SSSTEAM

der Bildgebung mit stimulierten Echos, die erstmals von Frahm et al. [59] propagiert wur-
de, mit der Diffusionspraparation nach Stejskal und Tanner und geht auf die Publikatio-
nen von Nolte et al. [60, 61] zuriick. Da sie allein auf RF-refokussierten Echos beruht, ist
diese Aufnahmemethode immun gegeniiber Resonanzfrequenzalterationen durch Suszep-
tibilitatsgradienten, Inhomogenitaten von By und den damit verbundenen geometrischen
Verzerrungen und Intensitatsartefakten. Zur llustration wird in Abbildung 3.4 eine nicht
diffusionsgewichtete DW-SSSTEAM-Aufnahme den dquivalenten Daten einer Diffusions-
EPI-Sequenz, die die Grundlage der meisten heutigen Diffusionsbildgebungsexperimente
bildet, gegeniibergestellt.

Als sogenannter ,Single-Shot “-Sequenz dient DW-SSSTEAM die transversale Magne-
tisierung einer einzigen Anregung zur Aufnahme des k-Raums des angeregten Volumens
(hier: eine Schicht), wodurch die bei  Multi-Shot “-Sequenzen auftretenden Phasenfeh-
ler in Form von Unstetigkeiten zwischen den entsprechenden Teilen des Fourier-Raums
vermieden werden, die ansonsten aus Bewegungen bei der Messung resultieren konnen.
Gegentiber konkurrierenden Sequenz-Typen [62, 63, 64, 65, 66, 67, 68, 69, 70|, die auf
Gradienten- oder Hahn-Echo beruhen, mufl man nach Abschnitt 2.2.2 mit der Halfte der
ihnen verfiigharen Magnetisierung auskommen, die sich auflerdem noch auf alle Phasen-
kodierlinien verteilt. Das bedeutet einen herben SNR-Verlust.

Im Vergleich vorteilhaft ist dagegen das Verhalten bei einer Feldstarkenerh6hung von
By, die prinzipiell in einem besseren Signal-zu-Rausch-Verhéltnis resultiert (siehe [71,
Abschnitt 4.2]), aber auch meistens mit einer Verringerung von T5, einer starkeren Aus-
pragung von Suszeptibilitatsgradienten und den damit assoziierten Problemen einher-
geht. STE-basierte Sequenzen profitieren allerdings von einem typischerweise verlanger-
ten 17, so dafl die durch die ersten beiden 90°-Pulse praparierte Magnetisierung entlang
der DW-SSSTEAM-Signalpfade langer phasenkoharent gespeichert werden kann.

Nachteilig wirkt sich aus, daf§ die gewahlte Sequenz in Reinform, gemessen an in-vivo-
Verhaltnissen oder gar klinischen Anforderungen, recht langsam ist. Das macht sich z. B.
in Abbildung 3.4 durch ein Intensitétsartefakt bemerkbar (horizontaler, weifler Streifen),
das wahrscheinlich auf Hirnpulsationen wéahrend der Schichtaufnahme zuriickzufithren
ist. Allgemein steigt mit wachsender Akquisitionsdauer pro Bild natiirlich die Gefahr
von Bildfehlern durch Bewegung.

3.4.1 Puls-Schema

Das Grundprinzip der Sequenz wird im vereinfachenden, nicht mafistabsgetreuen Pulsdia-
gramm aus Abbildung 3.5 deutlich. Nach der schichtselektiven Diffusionspraparation, die
sich aus dem ersten 90°-Puls (90°(1)), dem 180°-Refokussierer und den um ihn gruppier-
ten Diffusionsgradienten (GD) sowie den zugehdorigen, unbezeichneten Schichtselektions-
und Schichtrephasierungsgradienten (siche Abschnitt 2.4.1) zusammensetzt, verwendet
man das zum Zeitpunkt TFEgsg entstehende, diffusionsgewichtete Spinecho (SE) als Ein-
gangssignal fiir den anschlieBenden Bildgebungsteil. Die relative Starke von GD in
Schicht- ; Phasenkodier- und Frequenzkodierrichtung bestimmt die raumliche Achse ent-
lang welcher der Diffusionskoeffizient gemessen wird. Die zweite bei t = TEsg+ TEsTR/2
applizierte 90°-Anregung (90°(2)) bewirkt eine phasenkohérente Speicherung eines Teils
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Abbildung 3.5: DW-SSSTEAM. Es sind nur die fiir die DW-SSSTEAM-Signalpfade rele-
vanten Echos und nicht alle Spoiler eingezeichnet; auflerdem ist die Abbildung zwecks besserer
Ubersichtlichkeit nicht maflstabsgetreu gehalten. Der geklammerte Abschnitt wird nach der
Préiparationsphase fiir NJj* der Ny, k-Raum-Linien einer Schicht wiederholt. Die Funktionen
der einzelnen Gradienten und RF-Pulse sind im Text néher erlautert.

der praparierten Magnetisierung in Longitudinalrichtung (siche Abschnitt 2.2.2). Weil die
sich nach einem Intervall der Lange T'M anschlieBende Folge von a-RF-Pulsen davon in
jedem Auslesevorgang nur einen gewissen Anteil verbraucht, kann der k-Raum mit dieser
Serie kleinwinkliger Anregungen, die sukzessive stimulierte Echos (STE) von SE erzeugen
und jeweils einer k-Raum-Linie entsprechen, mit Hilfe angemessener Frequenz- und Pha-
senkodiergradienten (GFK, GPK) abgetastet werden. Insgesamt nimmt man nach dem
initialen 90°-Puls N Linien jeweils in der Repetitionszeit TR, auf. Die Akquisition
einer Schicht erfolgt per definitionem innerhalb eines Intervalls der Lange TR;.

Bei den Gradienten GFKPra und GSSRPra handelt es sich um sogenannte Pradepha-
sierer. Der zum Frequenzkodierer GFK zugehorige GFKPra sorgt, wie in 2.4.2 erlautert,
fiir die symmetrische Abtastung des k-Raums in k,-Richtung. Allerdings ist er im Gegen-
satz zur dortigen Darstellung zeitlich durch zwei RF-Pulse vom eigentlichen Lesegradien-
ten getrennt. Durch das Vorziehen in den Praparationsteil verkiirzt sich die Mefzeit, weil
dieser Abschnitt im Gegensatz zum Auslesesegment wihrend der Schichtaufnahme nur
einmal durchlaufen wird. Es ist zu beachten, dafl das Vorzeichen dieses Pradephasierers
wegen der RF-Echo-bedingten Phaseninversion im STE-Kohérenzpfad dem des Frequenz-
kodierers entsprechen muf. Auch die Momente der Schichtrephasierer der zweiten 90°-
Anregung und der a-Auslesepulse lassen sich in einem einzigen Gradienten (GSSRPré)
zusammenfassen und vorwegnehmen. Weil die entsprechenden Schichtselektionsgradien-
ten respektive vor und nach dem TM-Intervall in Schichtrichtung dephasierend wirken,
mufl das zugehorige Moment im ersten Fall das entgegengesetzte und im zweiten Fall
das gleiche Vorzeichen wie der auszugleichende Gradient haben. Vom Vorzeichen dieser
Summe héngt die Polaritat von GSSRPra ab. Der schichtselektive 180°-Refokussierer ist
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3 Diffusionstensorbildgebung mit DW-SSSTEAM

im iibrigen selbstrephasierend [71, Abschnitt 3.2].

Um die storenden FIDs, die von den a-Auslesepulsen erzeugt werden, wahrend der
Datenaufnahme zu unterdriicken, appliziert man direkt nach den entsprechenden Anre-
gungen in Frequenz- und Schichtrichtung zusatzliche Gradienten, die schon erwahnten
Opoiler“, die den ungewollten Anteil der Transversalmagnetisierung dephasieren. Damit
die Phasenkohérenz des erwiinschten STE-Signalpfades zum Zeitpunkt des Auftretens der
stimulierten Echos gewahrt bleibt, miissen die Spoiler-Momente, also die Zeit-Integrale
der entsprechenden Gradientenfunktionen, zusatzlich von den pradephasierenden Gra-
dienten GFKPra und GSSRPra aufgebracht werden. Zusammen bilden diese symmetri-
schen Gradientenpaare dann jeweils einen ,Crusher, ein Ausdruck fiir ein Verfahren,
mit dem selektiv einige Magnetisierungsbeitrage zerstort und andere bewahrt werden.
Im Gegensatz dazu versucht man mit einem reinen Spoiler zumeist unspezifisch die ge-
samte Phasenkohérenz zu zerstoren. Solche Sequenzelemente sind zum Beispiel nach der
Vermessung jeder k-Raum-Linie unerlafllich, damit sich keine Echos hoherer Ordnung
wahrend folgender Datenaufnahmeperioden bilden. Denselben Zweck erfiillen die Gradi-
enten GSpTM wéihrend des Mittenintervalls TM.

Ein weiteres Crusher-Paar wird um den Refokussierer angeordnet, da sein Flipwinkel
meist nicht tiber die ganze Probe verteilt genau 180° betragt, und somit weitere, storende
Transversal- und Longitudinalmagnetisierungsbeitrage entstehen, deren Refokussierung
bei Nichtbeachtung zu Streifenmustern im Bild fiihrt. Die Verwendung von Crusher-
Gradienten ist nicht unproblematisch, weil sie ebenfalls eine diffusionssensibilisierende
Wirkung haben. Wahrend die Spoiler-Zwillinge um den 180°-Puls einfach in die b-Wert-
Berechnung miteinbezogen werden konnen, bewirken diejenigen Gradientenpaare, die
beidseitig von den durch 90°(2)- und a-Pulsen begrenzten Intervallen angeordnet sind, als
Nebeneffekt, dafl jede k-Raum-Linie wegen der linear ansteigenden Schaltzeitdifferenzen
(und damit der Diffusionszeiten) eine individuelle Wichtung erfdhrt. Die Amplituden der
FID-Spoiler und die TM-Zeit diirfen also nicht zu grofl gewéhlt werden.

Zusatzlich zur gradientenbasierten Zerstorung unerwiinschter Echos besteht fiir diesen
Zweck auBerdem die Méoglichkeit, die Phasen der RF-Pulse zu variieren (RF bzw. Pha-
se Cycling [71, S.67]). Neben Bewegungsartefakten, geringer Geschwindigkeit und dem
schwachen Signal stellen solche schadlichen Koharenzen aufgrund der verschlungenen Si-
gnalpfade ein Hauptproblem von DW-SSSTEAM dar. Ein weiterer subtiler Effekt kann
dann auftreten, wenn die Longitudinalmagnetisierung wihrend des Ausleseteils der Se-
quenz auf der dadurch vorgegebenen Zeitskala zu schnell relaxiert. Obwohl man dem FID,
der einem a-Puls unmittelbar folgt, wie beschrieben, durch einen Spoiler begegnen kann,
stellt die Rephasierung dieser Signalkomponenten in den nachgelagerten TRo-Intervallen
ein Problem dar, insbesondere bei groflen Flipwinkeln. Dabei ist es prinzipiell moglich,
dal remanente Echos einer Schicht die Aufnahme spéter gemessener Schnittebenen be-
eintrachtigen. Das Problem wird durch eine Verkiirzung des Auslesesegmentes entscharft,
was sich entweder durch eine Erhéhung der Akquisitionsbandbreite oder die im Laufe der
Arbeit zu diskutierenden k-Raum-Reduktionstechniken realisieren 1a8t.

Allgemein ist noch zu bemerken, daf§ die deutliche zeitliche Trennung von Praparations-
und Bildgebungsteil durch das Mittenintervall als Nebeneffekt den Vorteil hat, dafl die
durch die Diffusionsgradienten potentiell ausgelosten, schnell abklingenden Wirbelstréome
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keine bildverzerrende Wirkung haben.

3.4.2 Die natiirliche Punkt-Transter Funktion: Wahl der Flipwinkel

Wie in 2.4.4 dargelegt, bestimmt der Fourier-Raum-Abfall durch die Punkt-Transfer
Funktion (PSF) die effektive Auflosung eines Bildes. Benutzt man im Ausleseteil der DW-
SSSTEAM-Sequenz einen konstanten Flipwinkel a(n) = konst. fiir alle mit n indizierten
Anregungen und nimmt die dazu korrespondierenden Linien alternierend-symmetrisch
zur k-Raum-Mitte, k, =0, auf (,centric reordering“), d.h. fiir die mit dem n-ten Puls
assoziierte Linie gilt

. on=0,1,... N1, (3.14)
5Ak, ,n gerade oh

—2=1 Ak, ,n ungerade
ky(n) = { ? ! ¢

so folgt aus den Signalgleichungen

MS ,n=20
M. (n) o { (3.15a)

M,(n —1)cos(a(n — 1)) e TR/Tt pn>1
M, (n) x M.(n)sin(a(n)) (3.15Db)

von SSSTEAM fiir die Amplitude der Transversalmagnetisierung in Abhangigkeit von k,
[61]

T 2
M, (k,) o sin(a) exp [— ( 7{? - ln(cos(a))) Aky|ky|1 (3.16a)
unter der Voraussetzung, dafl
(e_TRQ/Tl cos(a))_1 ~ 1. (3.16Db)

Die Bedingung (3.16b) sorgt unter anderem dafiir, daf die k-Raum-Modulation des Si-
gnals nidherungsweise symmetrisch ist. Aus der Exponentialform exp [—c|k,|] in Glei-
chung (3.16a) resultiert als natiirliche Punkt-Transfer Funktion in y-Richtung des Bildes
die Lorentz-Kurve

. 2c
mit der Halbwertsbreite
2F T
FWHM = 2¢ := OV, (15%2 - ln(cos(a))) : (3.17b)
m 1

(Full Width at Half Maximum) wobei die Beziechung (2.48) angewandt wurde. Damit die
Ausdehnung (3.17b) der PSF konsistent mit der Fourier-Auflosung (2.49b) bleibt, mufl
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(b) PSF. Dargestellt ist nicht die direkte Fouriertransformierte des k-
Raum-Abfalls sondern der theoretische Verlauf nach Formel (3.17a).

Abbildung 3.6: Die natiirliche Punkt-Transfer Funktion der DW-SSSTEAM-
Sequenz. Simulierte Auswirkungen eines nach Gleichung (3.18) angepafiten, maximalen kon-
stanten Flipwinkels fiir eine Full Fourier Aufnahme mit Centric Reordering bei einer Fourier-
Auflésung von Ay=2mm.
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Abbildung 3.7: Breite der PSF und effektive Auflésung. Die Halbwertsbreite der Punkt-
Transfer Funktion in y-Richtung (horizontal) entspricht links der einfachen und rechts der
doppelten Fourier-Voxel-Abmessung. Die Verletzung der Bedingung (3.18) bewirkt zwar einen
Signalanstieg, hat aber auch eine Verschmierung entlang der Phasenkodierrichtung zur Folge.

fiir die Grofle des verwendeten konstanten Auslese-Flipwinkels app die Relation

TRy WFWHM}) (3.18)

AFF S arccos (eXp [ Tl — §W
gelten. In Abbildung 3.7 ist der Verschmierungseffekt dargestellt, der auftritt, wenn diese
obere Schranke und damit die Auflésungsbedingung FWHM < Ay verletzt wird.

Die optimale Ausnutzung der zur Verfliigung stehenden Magnetisierung ergibt sich
durch die Anwendung einer variablen Flipwinkelfunktion, «(n), mit der Randbedingung,
daf} der letzte Auslesepuls die verbliebene koharente Longitudinalkomponente vollstandig
in die Transversalebene klappt [72], also

a(N%T— 1) = 907, (3.19)

wenn man N Echos aufnimmt. Die Anforderung aus Gleichung (3.18) fiir @ = konst.
wird dann durch eine iterative Konstruktionsvorschrift fiir o, = a(n) ersetzt, die sich aus
dem Verhéltnis aufeinanderfolgender Signalintensitdten S, oc|M’| | herleitet

Snt1 _ Sln(an-H) e~ TR2/Ty 7 (3.20)
S, tan(ay,)

das dem Quotienten der Funktionswerte der fouriertransformierten PSF an den korre-
spondierenden k-Raum-Linien entsprechen mufl (Abbildung 3.8).
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Abbildung 3.8: Flipwinkelschemata. Konstante und variable Flipwinkel fiir eine lorentz-
formige PSF mit FOV, =2mm geméf den Berechnungsvorschriften (3.17a) und (3.20) in Ab-
héngigkeit vom Index n des Anregungspulses.

Abbildung 3.9: Partial Fourier. Ausgelassene Linien (gestrichelt) bei der Aufnahme des
k-Raums bei Anwendung des Partial Fourier Prinzips. Dargestellt ist eine fiktive 7/9-Messung
mit nur zwei gemessenen Phasenkorrekturlinien im negativen k,-Bereich.
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3.4.3 k-Raum-Reduktion I: Partial Fourier

Weil die Fourier-Darstellung reeller Funktionen F~! {S} (y) eine hermitesche Symmetrie
S(—=ky) = 5(ky) (3.21)

zwischen den Fourier-Koeffizienten bei negativen und positiven Frequenzen aufweist,
beinhalten die MRI-MefBdaten bei einer vollstandigen Abtastung des k-Raums, ,full Fou-
rier“ (FF), redundante Informationen. Theoretisch ist es also durch Anwendung von Glei-
chung (3.21) moglich, Bilder aus entsprechend reduzierten Aufnahmen zu rekonstruieren.
Diese Methode wird als ,partial Fourier “-Technik (PF) bezeichnet. Sie ermdoglicht es, die
Akquisition zu beschleunigen. Allerdings verschlechtert sich dabei das SNR gemé$ (3.12).
Weil aber in einer SSSTEAM-Sequenz bei einer verminderten Anzahl von Auslesepulsen
mehr Magnetisierung pro Bildlinie zur Verfligung steht, kann diesem Verlust bis zu einem
gewissen Grad entgegengewirkt werden; unter vorteilhaften Bedingungen sollte es sogar
zu einer Uberkompensation kommen [72, GIn.7,8].

Verwendet man variable Flipwinkel in Kombination mit ,half Fourier “-Bildgebung
(HF), d.h. es werden nur die positiven Frequenzen k, gemessen, lautet die implizite Re-

kursionsformel fiir eine lorentzférmige PSF, welche die Bedingung FWHM = Ay erfiillt,
wegen ky,(n)=nAk, und mit (3.20)

FWHM TRQ] (3.22)

tan(oy,) = sin(a,41) exp [7? Fov, T

woraus sich die bendtigten Anregungspulse unter Ausnutzung der Randbedingung (3.19)
indexinvertiert berechnen lassen.

Wegen Phasenfehlern, bedingt durch Bewegungen und Bj-Inhomogenitaten, ist die
Fouriertransformierte der Rohdaten einer NMR-~Aufnahme oft nicht mehr reell, d. h. dem
Bild ist eine unbekannte raumliche Phasenfunktion aufgepriagt. Deshalb fiihren Rekon-
struktionen, die ausschliefllich auf Gleichung (3.21) beruhen, zu Artefakten. Eine géngige
Technik zur Behebung dieses Problems ist die Akquisition von einigen zusétzlichen nie-
derfrequenten Korrekturlinien, die bei Half Fourier eigentlich ausgelassen werden (Abbil-
dung 3.9). Ein aus den zentralen k-Raum-Daten erstelltes niedrig aufgeldstes Bild wird
zur Schatzung der Phasenfunktion, fiir die man eine langsame Veréanderlichkeit voraus-
setzt, benutzt, um diese dann fiir eine regularisierte d. h. daten- und phasenkonsistente
Rekonstruktion zu verwenden. Fiir die Beschreibung der verwendeten Methoden sei der
Leser auf [17, Kapitel 10] verwiesen.

3.4.4 Referenzimplementation

Die Referenzimplementation, der letzte Entwicklungsstand der diffusionsgewichteten
Single-Shot STEAM-Bildgebungssequenz, auf der die Weiterentwicklungen in dieser Ar-
beit aufbauen, ist in den Referenzen [73, 74] dokumentiert. Sie beruht auf der Partial
Fourier Technik und nimmt jeweils Nji* = 2 N, k-Raum-Linien eines Bildes auf, das
dann mit Hilfe des iterativen POCS-Algorithmus (Projection Onto Convex Subsets) [75]
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Abbildung 3.10: Standard-Diffusionsrichtungen. Die Gradienten werden in Richtung der
Flachennormalen zweier gegeneinander verdrehter Dodekaeder geschaltet.

phasenkorrigiert rekonstruiert wird.

Das Pulsprogramm berechnet standardmafig variable Flipwinkel fiir eine Auflosung
von 2mm, wobei das folgende Vorgehen Anwendung findet: in dem um die k-Raum-
Mitte symmetrischen Bereich (zentraler k-Raum), der auf der einen Seite die Phasenkor-
rekturlinien umfaflt, erfolgt die Aufnahme wie bei Full Fourier alternierend um k, = 0.
AuBerhalb dieser Zone gelten Half Fourier Bedingungen. Dort akquiriert man die Linien
in aufsteigender Reihenfolge der Wellenvektoren und die Flipwinkel berechnen sich nach
der (exakten) Formel (3.22). Fiir den zentralen k-Raum wird der erste Summand des
Exponenten zusatzlich mit dem Faktor 0.5 multipliziert. Diese Strategie setzt die Giiltig-
keit von (3.16b) voraus und ist deshalb nur eine Ndherung, weshalb unter ungiinstigen
Bedingungen stark unsymmetrische Modulationsfunktionen auftreten konnen.

Zur Vermeidung von Sattigungseffekten durch unsaubere Schichtprofile regt man das
dreidimensionale Mef3volumen im sogenannten ,jinterleaved “-Modus an, d. h. die geraden
Schichtzahlen sind zeitlich vor den ungeraden eingeordnet (oder umgekehrt).

Das Diffusionskodierungsschema sieht die Aufnahme eines ungewichteten (b=0 s/mm?)
und vierundzwanzig gewichteter Bilder (b=1000 s/mm?) vor. Die Gradienten sind dabei
entlang der Flachennormalen von zwei zueinander verdrehten Dodekaedern ausgerichtet
(siehe Abbildung 3.10 und Anhang A). Diese Anordnung erlaubt einen relativ effizienten,
gleichzeitigen Einsatz der drei Gradientenspulen fiir die verschiedenen Koordinatenachsen
des NMR-Geréates, was bei dem gewéahlten maximalen b-Wert in einer minimal erreich-
baren Echozeit von TEgsg = 50,1 ms resultiert. Wegen der Symmetrie des Schemas sind
nur zwolf Diffusionsrichtungen linear unabhéngig.

Mit den standardmaflig verwendeten isotropen Voxeldimensionen von 2 X 2 X 2 mm
und einem FOV von 160 mm x 256 mm, dauert die Aufnahme eines einzelnen Schnitt-
bildes bei einer Bandbreite von 180 Hz/Pixel ungefdhr 466 ms, wogegen man im Full
Fourier Modus 700 ms benotigt. Um beim Menschen das Groffhirn abzudecken, sind bei
der eingestellten Schichtdicke ca. 50 Schichten vonnoten. Fiir die Faserverfolgung an-
nehmbare Resultate erzielt man bereits bei nur zweifach magnitudengemittelten Bildern
mit einer Gesamtaufnahmezeit von 19 : 25 min. Erfahrungswerte zeigen, dafl bei Pro-
bandenmessungen eine Mefldauer von 15-20 Minuten noch als tolerabel angesehen wird.
Es ist dabei anzumerken, daf3 die Diffusionsmessung wegen der erforderlichen schnellen
Schaltzeiten und hohen Gradientenamplituden als Nebeneffekt zu einer betrachtlichen

3
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Gerauschentwicklung und zu Vibrationen des NMR-Gerates fithrt, die zum einen als un-
angenehm empfunden werden konnen und zum anderen durch Bewegungsartefakte die
maximale Auflosung einschranken.

3.4.5 Versuchsaufbau

Als MeBgerét dient ein fiir die medizinische Diagnostik zugelassener NMR-Scanner der
Firma Siemens (Magnetom Trio), der bei einer By-Feldstirke von 2.9 Tesla arbeitet.
Die maximale Gradientenamplitude betrigt 40 mT - m~! bei einer Schaltgeschwindigkeit
von 200 mT - m~! - ms™!. Das mittels einer Ganzkorperspule erzeugte NMR-Signal wird
mit einem sogenannten ,phased array* detektiert, eine Multi-Spulen Konstruktion, die
hier aus acht zusammengeschalteten Einzelelementen besteht. Diese Bauart erlaubt eine
bessere Ausleuchtung des Versuchsobjekts und liefert ein hoheres SNR als konventio-
nelle Empfanger. Allerdings ist die Intensitat des kombinierten Gesamtbildes mit einer
Funktion der lokalen Spulensensitivitaten moduliert. Fiir die Diffusionsbildgebung stellt
diese Eigenheit jedoch kein Problem dar, weil der Effekt fiir alle Bilder gleich ist und
nicht Absolutwerte sondern nur relative Anderungen bei verschiedenen b-Werten fiir die
Berechnung relevant sind.

Siemens stellt fiir die Sequenzimplementation auf dem Gerat eine Entwicklungsumge-
bung, IDEA (Integrated Development Environment for Applications), bereit, die Test-
Werkzeuge und Software-Bibliotheken als abstrahierte Schnittstellen zu Scanner-Hard-
ware und Bildrechnern umfafit. Der in der Computersprache C++ verfafite Ansteue-
rungscode wird dem Mefirechner kompiliert in Form einer ,shared library“ iibergeben.

Fiir in-vivo Untersuchungen stellten sich nach eigenem Ermessen gesunde Probanden
zur Verfiigung. Die anonymisierte Darstellung der Daten in dieser Arbeit erfolgt mit
ihrem Einverstandnis.
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SIEMENS

Abbildung 3.11: Versuchsaufbau. NMR-Gerét und Phased Array Aufnahmespule (kleines
Bild).
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KAPITEL 4

Parallele Datenaufnahmetechniken und
DW-SSSTEAM

4.1 k-Raum-Reduktion Il: sensitivitatskodierte Bildgebung

Neben der auf Symmetriebeziehungen beruhenden k-Raum-Reduktion mit Hilfe der in
Abschnitt 3.4.3 erlauterten Partial Fourier Methode hat sich in den letzten Jahren ei-
ne weitere Technik zur Beschleunigung der Datenaufnahme etabliert, die auf den orts-
kodierenden Eigenschaften von Phased Array Spulen fuflt. In einer Verallgemeinerung
von Gleichung (2.45) ist das Signal im [-ten von L Spulenelementen némlich als Fou-
riertransformierte der durch seine raumliche Empfangscharakteristik £;(r) (Sensitivitét)
modulierten Transversalmagnetisierung aufzufassen

Si(k) = / dr M, (r) Ey(r)e*™ . (4.1)

In konventionellen Messungen fiigt man die L Einzelbilder mit der fiir diese Zwecke
optimalen ,sum-of-squares“-Methode (SOS) zu einem Gesamtbild zusammen [76, 77].
Wenn die Spulensensitivitatsprofile eines Phased Array Empfangers iiberlappen und
dabei gewisse Voraussetzungen erfiillen, entsteht eine zusatzliche Datenredundanz, die
es ermoglicht, Bilder aus einer um den Reduktionsfaktor R ausgediinnten k-Raum-Auf-
nahme zu rekonstruieren. Wahrend der Datenakquisition wird dann nur jede R-te Linie
abgetastet (Abbildung 4.1(a)). Weil man bei dieser Methode verschiedene Linien quasi
gleichzeitig durch die simultane Verwendung mehrerer Spulen misst, ist das Verfahren
unter dem Namen parallele Bildgebung geldufig. Aus Griinden, die im folgenden erlautert
werden, erlaubt die Spulengeometrie oft nur eine partielle Aufnahmebeschleunigung, d. h.
es ist R < L. Deswegen hat sich in der englischen Literatur auch die Abkiirzung PPI
(Partially Parallel Imaging) eingebiirgert. Die Basis fiir die erfolgreiche Anwendung von
PPI legten in unterschiedlichen Formulierungen Sodickson et al. [78] und Pruessmann et
al. [79], einige prinzipielle Ideen wurden allerdings schon vorher in der NMR-Literatur
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(a) Externe Referenz: das Sensitivitéatsprofil
der Spulen wird in einer separaten Messung

(b) Interne Referenz: die zusétzlich bend-
tigten Spulenkalibrierungslinien werden als

Teil der k-Raum-Trajektorie jedes Einzelbil-
des aufgenommen.

bestimmt.

Abbildung 4.1: k-Raum-Abtastung bei paralleler Bildgebung. Die gestrichelten Linien
entsprechen den bei R=3 ausgelassenen Linien.

diskutiert (siehe z.B. [80] und Referenzen).

Rekonstruktionsalgorithmen fiir die parallele Bildgebung agieren entweder im Bild-
oder im k-Raum und werden nach zwei Pionierarbeiten auf diesem Gebiet respektive
als SENSE- [79] oder SMASH-artig [78] klassifiziert; es existieren aber auch hybride
Ansatze. Desweiteren kommen unterschiedliche Methoden bei der Bestimmung der Sen-
sitivitdtsprofile zum Einsatz. Wahrend Verfahren mit externen Referenzlinien (PPl-e,
Abbildung 4.1(a)) auf einer separaten Messung beruhen, integrieren Autokalibrierungs-
verfahren (PPI-i/interne Referenz, Abbildung 4.1(b)) die Gewinnung der fiir die Rekon-
struktion bendtigten Spuleninformationen in die Aufnahme der Bilddaten.

Im folgenden beschranken sich die Erlauterungen auf die fiir diese Arbeit relevante ein-
dimensionale Ausdiinnung der k-Raum-Daten in einer Phasenkodierrichtung (k,-Achse),
obwohl die parallele Bildgebung in 3D-Sequenzen auf zwei raumliche Dimensionen verall-
gemeinert werden kann. PPI ist desweiteren nicht zwingend auf die kartesische Fourier-
Bildgebung beschrankt.

4.1.1 SENSE

Die Verletzung des Abtast-Theorems durch das Auslassen von Phasenkodierschritten hat
nach Abschnitt 2.4.4 Aliasing-Effekte zur Folge. Befindet sich bei einer konventionellen,
nicht PPI-beschleunigten Messung das Objekt noch génzlich im Field Of View, FOV, (R =
1), fithrt dagegen die oben beschriebene Reduktion der k-Raum-Linien um den Faktor R
dazu, daf} in den fouriertransformierten Einzelspulendaten ein Bildwert die Summe aus R
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k-Raum-Reduktion II: sensitivitatskodierte Bildgebung

R0

Abbildung 4.2: Aliasing Effekte bei der Verletzung des Abtast-Theorems. (links)
Unbeschleunigte Aufnahme. Das kreisférmige Versuchsobjekt befindet sich vollsténdig in dem
durch den Kasten angedeuteten Field Of View. (rechts) PPI-beschleunigte Aufnahme mit
R = 2. Durch die Einfaltungen wird der Voxelwert am Ort (x2,y2) mit der Bildintensitét
des um FOV,(1)/R verschobenen Ortes (x1,y1) tiberlagert, also Ip—2(x2,y2) = Ir=1(x2,y2) +

Ip=1(x1,91).

um den Abstand FOV,(1)/R entlang der Phasenkodierrichtung verschobenen ,wahren“
Bildintensitaten bei R =1 darstellt. Dieser Umstand ist schematisch in Abbildung 4.2
skizziert.

Die SENSE-Rekonstruktion (SENSitivity Encoding) [79] ordnet die komplexen Daten
der an der Uberlagerung beteiligten Bildpunkte von allen Spulen zu einem Vektor a und
die Empfangercharakteristiken zu einer L x R Sensitivitdtsmatrix E = {£,}

E, = E(r,) l=1,....L; p=1,...R (4.2)

mit den durch p indizierten Ortsvektoren 7, der in einem Voxel im reduzierten FOV
aufeinandergefalteten Objektpositionen. Ist R kleiner als die Anzahl L der verwendeten
Aufnahmespulen, so erhilt man aus ihren Aliasing-Beziehungen, die in Abbildung 4.2
fiir ein Einzelbild angedeutet sind, ein iiberbestimmtes Gleichungssystem in den R unbe-
kannten Pixelintensitéten I(z,,y,) =: v,, das durch Anwendung einer Entfaltungsmatrix
U auf den Vektor a analog zu Abschnitt 3.1 im Sinne der Moore-Penrose-Invertierung
eindeutig nach den wahren, separierten Bildwerten v € IR® aufgelést werden kann

v =Ua (4.3a)
mit
U= (EV'E)'E'w . (4.3b)

Die Matrix W € IR"** beinhaltet dabei die Korrelationen des Rauschens in der Aufnah-
mespulenanordnung. Zur vollstandigen Bildberechnung muf§ die beschriebene Entfaltung

ol



4 Parallele Datenaufnahmetechniken und DW-SSSTEAM

fiir jeden Bildpunkt innerhalb des reduzierten FOV durchgefiithrt werden. Die Qualitat
der Rekonstruktion hangt wesentlich von der ortsabhéangigen Kondition des aufzulésen-
den Gleichungssystems ab, die durch die Form der Sensitivitatsprofile bestimmt wird.
Dieser Umstand ist dafiir verantwortlich, dafl sich das Aufnahmerauschen lokal unter-
schiedlich in Bildrauschen iibersetzt, es gilt also formal

SNRR:1 (’I")
g(r)VR

mit dem sogenannten Geometriefaktor g(r) > 1.

SNR o1 (1) = (4.4)

Die Bestimmung der Empfangsprofile ist ein kritisches Element eines SENSE-beschleu-
nigten NMR-Experimentes. Fehler beim Aufstellen der Matrix E auflern sich in periodi-
schen Artefakten in korrelierten Pixeln entlang der beschleunigten Dimension. Die Mes-
sung erfolgt gangigerweise iiber den Vergleich von Bildern der Einzelspulenelemente mit
einer Referenzaufnahme durch die in die Rohre des NMR-Tomographen eingelagerte Kor-
perspule, mit welcher bei der Verwendung von Phased Array Spulen gewohnlicherweise
auch der Anregungspuls vermittelt wird. Diese Aufnahmen miissen dabei die Bedingung
des Abtast-Theorems fiir das volle zu messende FOV erfiillen.

4.1.2 Von SMASH bis GRAPPA

Im Gegensatz zu SENSE operiert der SMASH-Rekonstruktionsalgorithmus (Simulta-
neous Acquisition of Spatial Harmonics) [78] im k-Raum. Er beruht auf der Annahme,
daBl harmonische Funktionen der Ordnung m durch Linearkombinationen der raumlich
variablen Spulensensitivitaten Fj(z,y) eines Phased Array Empfingers genidhert werden

konnen, d. h. man sucht nach Koeffizienten wl(m) (x), so daB

Ekomb Z wl El l‘ y)

~ 1mAk:
~ v, m € INg

(4.5)

mit Ak, = 27/FOV,(1). Dieser Approximationsprozefl wird in Abbildung 4.3 an einem
eindimensionalen, synthetischen Beispiel illustriert. Die gewichtete Addition der in k-
Richtung fouriertransformierten Signale gl(x,ky) der einzelnen Spulenelemente generiert
dann im Idealfall aus den aufgenommenen Linien die um mAk, verschobenen fehlenden
Daten

S ul@Siwh) = [ dy zw, (e.) M, (.)e™

~ /dy M,L $,y)€l(ky+mAky)y
= S(x,k, + mAk,)

(4.6)
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konstant

cos(Akyy)

sin(Akyy)

cos(2Ak,y)

sin(2Ak,y)

Abbildung 4.3: Prinzip der SMASH-Approximation. Die Empfangsprofile von acht
linear entlang der Phasenkodierrichtung y angeordneten Spulenelementen wurden als Gauf3-
Funktionen modelliert. Stellt man Gleichung (4.5) fiir eine vorgegebene Ordnung m an jeder
abgetasteten y-Koordinate auf, ergibt sich ein (iiberbestimmtes) lineares Gleichungssystem in
den Gewichten wl(m). Die zu ndhernden harmonischen Funktionen sind gestrichelt, die Summen
der gewichteten Spulenprofile mit dicken Linien gezeichnet (Darstellung in Anlehnung an [78]).
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4 Parallele Datenaufnahmetechniken und DW-SSSTEAM

und entfernt die Modulation durch die Empfangsprofile. Dabei héngt die Rekonstruk-
tionsqualitdt von der Fahigkeit der Spulenanordnung ab, die benétigten harmonischen
Funktionen auf die genannte Art und Weise zu generieren. Diesbeziigliche Defizite d&uflern
sich in Geisterartefakten entlang der beschleunigten Dimension. Die Rauschverstarkung
durch den g-Faktor bei SENSE findet ihr Analogon bei SMASH in einer oszillatori-
schen Verschlechterung des SNR durch Rauschkorrelationen zwischen benachbarten k-
Raum-Linien, die nur dann keine Auswirkungen haben, wenn die Skalarprodukte der als
Vektoren aufgefaBten Koeffiziententupel, w™ | fiir verschiedene Werte von m paarweise
verschwinden [81].

Im Gegensatz zu SENSE ist fiir SMASH-artige Rekonstruktionsmethoden nicht not-
wendigerweise eine vollstandige Sensitivitatsmatrix aufzustellen. Aufgrund der Tatsache,
dafl die Spulenprofile nur langsam veranderliche Funktionen des Ortes darstellen, kann
man deshalb Mefizeit einsparen, indem man die Kalibrierungsmessung und die SMASH-
Approximation auf der Basis von nur niedrig aufgelosten Referenz-Bildern mit vermin-
dertem k, max und entsprechend reduzierter Linienzahl durchfiihrt.

Prinzipielle Probleme bei der in-vivo-Bestimmung der Sensitivitatsinformationen [82]
motivierten die Entwicklung von Autokalibrierungsmethoden mit internen Referenzlini-
en, d.h. die Spulenprofilmessung ist in die Bildaufnahme dadurch integriert, da} der
zentrale k-Raum bis zu einer Abschneidefrequenz gemafl der Bedingung des Abtast-
Theorems und im iibrigen mit der reduzierten Rate abgetastet wird (Abbildung 4.1(b)).
Die zusatzlich aufgenommenen niederfrequenten Linien tragen auflerdem bei Verrech-
nung mit den PPI-Daten zur Steigerung des SNR und zur Vermeidung von Artefakten
bei. Bei dem von Heidemann et al. [83] konzipierten VD-AUTO-SMASH Verfahren (VD
steht fiir ,variable density“) werden anders als beim SMASH-Algorithmus die fiir die
Extrapolation benotigten Gewichte wl(m) durch Anpassung der vorhandenen Bilddaten
an die Autokalibrierungssignale (AKS) bestimmt

I L
S SRS (ky ky + mAR,) = S ™S (ke k) | (4.7)
=1

=1

d. h. die durch die Phasenkodiergradienten hervorgerufenen, relativen Intensitatsvariatio-
nen zwischen zwei Linien und nicht die Spulenprofile, die nur indirekt tiber die Signalin-
tensitaten eingehen, bilden die Grundlage des Fits. Um die Robustheit der Schatzung der
Gewichte gegeniiber Rauschen und Gradientennichtlinearitaten zu verbessern, verwendet
man fiir die Approximation (4.7) die Signale sémtlicher paarweiser Linienkombinationen,
die einen Abstand von mAk, aufweisen.

Der in dieser Arbeit benutzte GRAPPA-Algorithmus (Generalized Autocalibrated Par-
tially Parallel Acquisitions) geht auf Griswold et al. [84] zuriick. In Abwandlung von
VD-AUTO-SMASH erfolgt die Rekonstruktion fiir jede Spule separat und mit einem auf-
wendigeren Fit-Verfahren. Die Einzelbilder werden dann in einem abschlieBenden Schritt
mit der SOS-Methode zusammengefiigt. Weil das recht umstandlich darzustellende Vor-
gehen konzeptionell iiber die bereits erwahnten Unterschiede hinaus nicht wesentlich von
VD-AUTO-SMASH abweicht und aulerdem im Detail nicht fiir das weitere prinzipielle
Verstandnis der vorliegenden Arbeit wichtig erscheint, sei fiir die genauen technischen
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Details an dieser Stelle auf die Originalverdffentlichung verwiesen. Gegeniiber den voran-
gegangenen methodischen Entwicklungen verspricht man sich von GRAPPA eine grofiere
Rekonstruktionsstabilitat bei fiir die Erzeugung von harmonischen Funktionen subopti-
malen Spulengeometrien bzw. Schichtorientierungen, eine Verbesserung des SNR und die
Vermeidung von Intensitatsartefakten aufgrund von unzulinglich phasensynchronisierten
Einzelspulen.

Bei der Verwendung des GRAPPA-Algorithmus’ ist es prinzipiell moglich, die Auf-
nahme entweder mit internen Referenzlinien durchzufiihren oder aber die fiir die Rekon-
struktion benétigten Spulengewichte aus einer Vorabmessung mit wahlweise reduzierter
Auflésung zu gewinnen, um dann die eigentlichen Bilder mit voller Beschleunigung ak-
quirieren zu kénnen (externe Referenz).

4.1.3 Konsequenzen fiir DW-SSSTEAM

Die Anwendung paralleler Aufnahmetechniken auf die DW-SSSTEAM-Sequenz verheif3t
ahnliche Vorteile wie die in der Referenzimplementation verwendete Partial Fourier Me-
thode. Die Aufnahmezeit pro Bild wird gegeniiber einer unbeschleunigten Full Fourier
Messung drastisch verkiirzt. Dabei wirkt im Hinblick auf die Bildqualitat dem sich auf-
grund der reduzierte Linienzahl starker bemerkbar machenden Rauschen der Signalge-
winn durch einen hoheren Auslesewinkel entgegen. Es sind jedoch Unterschiede im SNR-
Verhalten der beiden Beschleunigungstechniken zu erwarten, weil zumindest bei paralleler
Bildgebung mit externer Referenz und lorentzformiger PSF in vermehrtem Maf signal-
intensive zentrale k-Raum-Bereiche eingespart werden. Zu guter Letzt sind die beiden
Ansatze zur weiteren Beschleunigung auch miteinander kombinierbar. Allerdings besteht
die Gefahr von Artefakten, weil dann ein Teil der fiir die Partial Fourier Rekonstruktion
benotigten Korrekturlinien mit PPI phasenkonsistent geschétzt werden muf.

Generell profitiert die diffusionsgewichtete NMR-Bildgebung am stérksten von den
PPI-Verfahren, die auf einer separaten Sensitivitatsmessung beruhen (externe Referenz-
linien), weil jede einzelne Schicht vielfach aufgenommen wird, und der zusétzlich beno-
tigte zeitliche Aufwand bei einer grofien Zahl von Diffusionsrichtungen zu einer vernach-
lassighbaren Grofie gerat. Dagegen skaliert die Menge der Rekonstruktionsdaten fiir die
Spulenprofile bei Autokalibrierungsmethoden mit der Anzahl der Akquisitionen. Es ist
dabei aulerdem zu beachten, da3 die inharente SNR-Schwiche der diffusionsgewichte-
ten Bilder eine robuste Bestimmung der Empfangscharakteristik bzw. die Schatzung der
Spulengewichte zumindest erschwert und dadurch schwierig zu detektierende Artefakte
entstehen konnen. Auf der anderen Seite verliert unter in-vivo Bedingungen eine den
Diffusionstensoraufnahmen vorangeschickte Eichung aufgrund von Bewegungsartefakten
an Kongruenz.

Rekonstruktionsfehler durch die Akquisitionsbeschleunigung in Gestalt von periodi-
schen Geisterartefakten sind bei quantitativen Methoden wie DTIT natiirlich besonders
fatal, weil in den berechneten Karten auf subtile Weise die Eigenschaften von rdaum-
lich nicht zusammengehorigen Positionen zu einem gewissen Grad miteinander vermischt
werden.

Als allgemeines Merkmal PPI-beschleunigter Aufnahmen ist noch die eingeschrankte
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Wahl der Schichtorientierung zu nennen, die aus der damit verbundenen numerischen
Konditionierung der Rekonstruktion resultiert. In der Praxis wirkt sich das manchmal
in einer suboptimalen Abdeckung des Untersuchungsgebietes aus. Auflerdem sind ana-
tomische Atlanten vielfach auf gewisse standardisierte Ansichten festgelegt. Aus diesem
Grund ist es in den meisten MRI-Messungen wichtig, isotrope Voxel zu verwenden, um
eine sinnvolle Schichtreformatierung mittels Interpolation zu ermoglichen.

4.2 Verallgemeinerung der Flipwinkelberechnung

Weil die k-Raum-Trajektorie k,(n) sich bei paralleler Bildgebung durch die Verminderung
der Linienzahl andert, ist bei der Datenaufnahme mit einer auf diese Weise beschleunig-
ten DW-SSSTEAM-Sequenz eine Anpassung der Flipwinkelfunktion a(n) zur Erhaltung
der Punkt-Transfer Funktion und der vorgegebenen Auflosung in y-Richtung in jedem
Fall erforderlich. Fiir externe Referenzlinien besteht theoretisch die Moglichkeit, einen
konstanten Flipwinkel zu verwenden, indem man in Gleichung (3.14) Ak, durch Ak, R
ersetzt, da sich das FOV um den Faktor 1/R reduziert. Bei Full Fourier Bildgebung mufl
also gelten

TR, wFWHM RD (4.8)

app < arccos (exp [ T 5T OVy

In Abbildung 4.4 sind dazu der numerisch nach (3.15) berechnete k-Raum-Abfall und
das maximal wahlbare app in Abhangigkeit vom Reduktionsfaktor R aufgetragen.

Fiir die Sequenzparameter werden im folgenden die Einstellungen aus Abschnitt 3.4.4
vorausgesetzt und der Ti-Wert des interessierenden Nervenfasergewebes mit 700 ms bei
ca. drei Tesla konservativ nach unten abgeschatzt. In der Literatur zur 77-Messung bei
dieser Feldstiirke (siche [85] fiir eine Ubersicht) findet man regions- und studienabhéingig
einen Wertebereich von 700-850 ms fiir die weifle Substanz, die das eigentliche Zielge-
webe fiir die Untersuchung langreichweitiger neuronaler Konnektivitat darstellt. Aller-
dings durchsetzen viele der betreffenden Axone auch subkortikale Kerngebiete, weshalb
es angebracht erscheint, auch die Spin-Gitter Relaxationszeit von 990-1760 ms in grau-
er Substanz zu berticksichtigen. Eine Unterschatzung dieses Wertes bei der Berechnung
der Flipwinkelfunktion bedeutet aber hochstens eine schérfere PSF. Auflerdem ist in
dem Parameterbereich der Messungen nur eine schwache Tj-Abhéngigkeit des maximal
erreichbaren Flipwinkels zu verzeichnen.

Die Graphen in den Abbildungen 4.4(a) und 4.4(c) machen deutlich, daf§ die Sym-
metrieannahme (3.16b) mit zunehmendem R nicht mehr vorausgesetzt werden kann.
Auflerdem 1afit sich das Konzept eines konstanten Anregungswinkels nicht sinnvoll auf
inhomogene Abtastungsschemata des k-Raums, wie sie bei paralleler Bildgebung mit
internen Referenzlinien oder bei Partial Fourier Aufnahmen auftreten, iibertragen, was
Abbildung 4.5 veranschaulicht.

Weil auch die Konstruktion der variablen Flipwinkelfunktion nach Abschnitt 3.4.4 bei
symmetrischer k-Raum-Akquisition auf Gleichung (3.16b) beruht, erfihrt der Ansatz an
dieser Stelle eine einfache Verallgemeinerung, indem jetzt «(n) geméfl einer frei wéhl-
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(a) k-Raum-Abfall fiir verschiedene Reduktionsfaktoren bei optimalem Flipwinkel und angepafite
Fit-Kurven (durchgezogene Linien) der Form f(k) = a exp [-b|k]|].
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(b) Optimaler Flipwinkel in Abhéngigkeit vom (c) Verletzung  der  Symmetriebedingung
Reduktionsfaktor nach Gleichung (4.8). (3.16b) mit steigendem Flipwinkel; Symme-

triefaktor foym = (e~ TH/T Cos(oz))_1

Abbildung 4.4: DW-SSSTEAM mit PPI und konstantem Flipwinkel. Theoretische
Auswirkungen auf den k-Raum-Abfall in Full Fourier Aufnahmen.
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baren, nicht mehr auf die Lorentz-Kurve beschriankten Punkt-Transfer Funktion durch
explizite Vorgabe des entsprechend benotigten Funktionswertes an jedem k-Raum-Punkt
berechnet wird. Das ist moglich, weil die in longitudinaler Richtung gespeicherte, diffusi-
onspréaparierte Magnetisierung in dem durch Gleichung (3.20) eingeschrinkten Rahmen
beliebig zur Formung des k-Raum-Abfalls und (iiber dessen Fouriertransformierte) der
PSF eingesetzt werden kann. Mit diesem Vorgehen ist auch die Einschrankung auf die
alternierend-symmetrische k-Raum-Trajektorie obsolet; sie wird an dieser Stelle der Ein-
fachheit halber und aufgrund ihrer geringen Anfélligkeit gegeniiber Bewegungsartefakten
trotzdem beibehalten. Allgemein mufl gefordert werden, dafl die Flipwinkel so gewahlt
sind, daB fiir das Signal S,, der n-ten aufgenommenen Linie gilt

Spt1  F{PSF}(ky(n + 1))
S, F{PSF}(k,(n)) (4.9)

Diese Gleichung stellt nach der Wahl einer speziellen PSF in Kombination mit der Rand-
bedingung (3.19) wieder eine iterative Konstruktionsvorschrift fiir die Auslesewinkel dar.
Abbildung 4.5 zeigt einen Vergleich verschiedener Flipwinkelfunktionen beim Einsatz der
Partial Fourier Technik ohne zusatzliche Beschleunigung durch parallele Bildgebung. Die
neuartige Berechnung der Anregungspulse nach (4.9) bringt in diesem Beispiel im Ver-
gleich zur alten Methode bei Lorentz-Kurven nur einen schwachen Signalgewinn (+1,3%),
hat aber den Vorteil der Symmetrie und der Erweiterbarkeit auf beliebige k-Raum-
Trajektorien. Die Vorgabe einer gauiformigen Punkt-Transfer Funktion fithrt zwar zu
einem geringeren Verschmierungsgrad in den Bildern, ist aber mit einem deutlich niedri-
gerem Flipwinkel fiir die nullte k-Raum-Linie verbunden. Das ist darauf zurtickzufiihren,
dal mehr Magnetisierung fiir den dufleren Fourier-Raum verwendet wird. Wegen

SNR  sin(a(n(k, = 0))) (4.10)

hat man deswegen mit einem reduzierten SNR zu rechnen.

4.3 Theoretische Auswirkungen

In den folgenden Abschnitten wird anhand der numerisch optimierten variablen (4.9) oder
konstanten (4.8) Anregungspulse der Konfigurationsraum der DW-SSSTEAM-Sequenz
untersucht, um die unterschiedlichen Akquisitionsmethoden und Flipwinkelfunktionen
zu bewerten und sinnvolle Parameterbereiche herauszuarbeiten. Abbildung 4.6 fait alle
hier betrachteten Kombinationsmoglichkeiten von Punkt-Transfer Funktionen und Da-
tenreduktionstechniken (PF, PPI-e, PPI-i), die durch ihre Signalverteilung im k-Raum
charakterisiert sind, zusammen. Soweit nicht explizit anders angegeben, hat die PSF im
folgenden eine Lorentz-Form.

Die verwendeten Formeln setzen eine in gewissem Sinn ideale PPI-Rekonstruktion
voraus, indem die Rauschzunahme nur iiber die verringerte Linienzahl eingeht, aber
keine zusétzlichen lokalen Verstdarkungen, z. B. durch den g-Faktor (4.4), berticksichtigt
werden.
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Abbildung 4.5: Notwendigkeit einer verallgemeinerten Flipwinkelberechnung. Die
Darstellung vergleicht die theoretische Modulation des k-Raums fiir verschiedene Flipwinkel-
funktionen bei einer 5/8-Partial Fourier Aufnahme. Die Methode der Referenzimplementation
aus Kapitel 3.4.4 ist unsymmetrisch. Der Signalabfall fiir «(n) = konst. induziert wegen der
notwendigerweise inhomogenen Abtastung des Fourier-Raums keine lorentzférmige PSF mehr,
wie sie durch eine k-Raum-Modulation von der Form der gestrichelten Linie hervorgerufen wiir-
de. Nur die verallgemeinerte Flipwinkelberechnung fithrt zu einem symmetrischen Verlauf und
kann auch andere Punkt-Transfer Funktionen wie das Gauf}-Profil erzeugen.

4.3.1 Reduktionsfaktor

Fiir eine theoretische Vorhersage iiber die Auswirkungen von paralleler Bildgebung auf
die Datenqualitat, wurde das zu erwartende relative SNR in Abhangigkeit vom Reduk-
tionsfaktor R, also indirekt von der Anzahl der tatséchlich aufgenommenen Linien Nji“
gemaf

SNR o sin(a(n(ky, = 0)))1/Nop® (4.11)

p

aus dem Flipwinkel fiir die nullte k-Raum-Linie abgeschatzt.

Wie aus Abbildung 4.7 hervorgeht, ist bei Verwendung eines Autokalibrierungsverfah-
rens (interne Referenz) das SNR-Verhalten erwartungsgemifl von der Anzahl N, der
Referenzlinien abhangig. Bei N, =17 ist bis zu R=3 keine wesentliche Verschlechterung
oder Verbesserung gegeniiber der Full Fourier (FF) Akquisition zu erwarten. Wird eine
genauere Kalibrierung benotigt, mufl man mit einem kontinuierlichem Qualitatsverlust in
den Einzelbildern rechnen. Eine Aufnahme mit 25 Referenzlinien hat fiir R=2 (FF+R2-i)
dabei ungefiahr das gleiche SNR wie eine 5/8 Partial Fourier Messung (PF 5/8). Dagegen
zeigen alle Kurven, die auf der Bestimmung der Sensitivitatsprofile durch eine separate
Eichung beruhen, einen vielversprechenden Anstieg des Signal-zu-Rausch-Verhaltnisses,
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Abbildung 4.6: Akquisitionsmethoden und Flipwinkelfunktionen. k-Raum-Abfall der
verglichenen Kombinationen. Fiir Varianten mit PPI ist hier exemplarisch R = 2.
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wobei ab R=3 eine Art Sattigungsverhalten einzutreten scheint.

Die Verwendung eines Gauf3-Profils als PSF fiihrt gegeniiber der Lorentz-Variante mit
variablen Flipwinkeln zu einem gravierenden SNR~Verlust. Diese verspricht ihrerseits im
Vergleich mit der entsprechenden, nicht beschleunigten Full Fourier Methode zusatzlich
zur Mefizeiteinsparung einen Qualitdtsgewinn von ca. 16% bei R=2 (FF+R2-e/Lorentz)
bzw. 18% gegeniiber der Referenzimplementation und maximal 26% bzw. 28% fiir R=6.

Bei der Kombination der PPI- mit der PF-Technik (externen Referenz) wurde ein PF-
Faktor von 6/8 gewéhlt, um gegeniiber der reinen 5/8-Partial Fourier Messung eine dhn-
liche Anzahl von tatsachlich akquirierten Phasenkorrekturlinien zu erhalten. Der theore-
tische SNR-Verlauf weist diese Variante als der korrespondierenden, PPI-beschleunigten
Full Fourier Methode unterlegen aus, was nicht unerwartet ist, denn die zusatzlich ein-
gesparten Linien liegen im aufleren Bereich des k-Raums, fiir den sowieso vergleichsweise
wenig Magnetisierung aufgewendet wird.

4.3.2 Bandbreite

Die durch parallele Bildgebung gewonnene Meflzeit kann in eine niedrigere Datenaufnah-
mebandbreite (BW) reinvestiert werden, in der Hoffnung, damit gemaf Formel (3.12)
das fiir die Diffusionssequenz so wichtige SNR eines Einzelbildes zu steigern und insbe-
sondere den Rauschuntergrund zu reduzieren. Bei einer Verlangerung des Datenakqui-
sitionsintervalls steht wegen der starker ausgepragten Ti-Relaxation eigentlich effektiv
weniger Magnetisierung fiir die Bildgebung zur Verfiigung und der maximal applizierte
Flipwinkel ist reduziert. Weil gleichzeitig der Einflul des Rauschens mit der Wurzel der
Bandbreite verringert wird, sollte ein Maximum der SNR-Kurve zu erwarten sein. Ein
niedrigerer BW-Wert geht aber bei der DW-SSSTEAM-Sequenz neben einem erhéhten
TR5 ebenso mit einer Ausdehnung des Zeitabschnitts vor dem zweiten 90°-Puls einher,
kurz gesagt verldngert sich TEgrg (sieche Abbildung 3.5). Dadurch ist die Magnetisierung
dem T5-Zerfall vermehrt ausgesetzt, was als Korrekturfaktor in die Berechnung mitein-
gehen muf}. Die angefithrten Abhéngigkeiten lassen sich in der Beziehung

acq

SNR o sin(a(n(k, = 0)))e” Fste/T: Non_ : (4.12)
BW

zusammenfassen. Die zulassigen Werte fiir TEgtg und damit auch die erlaubten Band-

breiten wurden mit der Siemens-Scannersoftware berechnet. Die hier durchgefiihrten

SNR-Kalkulationen beruhen auf der Annahme eines T>-Wertes von 65 ms, der sich damit

im unteren Bereich der Schatzungen fiir die Spin-Spin-Relaxationszeiten in der weiflen

Hirnsubstanz bei drei Tesla bewegt [85].

In [74] wurde fiir die DW-SSSTEAM-Sequenz bei einer Full Fourier Messung mit kon-
stanten Flipwinkeln als optimale Einstellung BW =180 Hz/Pixel angegeben und dieser
Wert auf die Partial Fourier Akquisition iibertragen. Diese Parameterwahl entspricht je-
doch, wie man in Abbildung 4.8 sieht, fiir variable Flipwinkel nicht mehr dem Maximum
der SNR-Funktion, das sich zu niedrigeren Bandbreiten verschiebt. Der optimale Wert
ist insbesondere bei paralleler Bildgebung mit dem niedrigsten Reduktionsfaktor R =2
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4 Parallele Datenaufnahmetechniken und DW-SSSTEAM

selbst bei BW =100 Hz/Pixel scheinbar noch nicht erreicht, wo technische Probleme das
weitere Verfolgen der funktionalen Abhéngigkeiten verhinderten.

Hinsichtlich der Qualitiatsverbesserung erlaubt die Methode der Bandbreitenverrin-
gerung im Gegensatz zur Mittelung von Magnitudenbildern in einem gewissen Rahmen
eine nahezu stufenlose Kontrolle der MeBzeit. Aulerdem wird nicht nur die Schéatzung der
Erwartungswerte der Pixelintensitaten verbessert, sondern auch der Rauschuntergrund
unterdriickt und damit ein echter SNR-Gewinn erzielt (vgl. Abschnitt 3.3.2).

Die Bandbreitenerniedrigung unterliegt unter in-vivo Bedingungen aufgrund von Be-
wegungsartefakten gewissen Beschrankungen. So stellt zum Beispiel bei EKG-synchroni-
sierten Messungen die inverse Herzfrequenz eine natiirliche obere Schranke fiir die sinn-
volle Mef3zeit eines Einzelbildes dar. Bei einer Pulsrate von typischen 75 Schlagen pro
Minute sind das 800 ms, wovon bei Gehirnaufnahmen nach empirischen Untersuchungen
ein etwa 200 ms langes systolisches Intervall erheblich von Pulsationsartefakten betrof-
fen ist [86]. Es verbleiben also 600 ms zur Aufnahme. Eine weitere Einschrinkung ist
dadurch gegeben, dafi CS-Artefakte (sieche Abschnitt 3.3.1) bei kleineren Bandbreiten
starker ausgepragt sind.

4.4 Implementierung und Einstellung der PPI-Parameter

Die in Abschnitt 3.4.4 beschriebene Sequenz wurde um die neue Flipwinkelberechnung
erganzt und so modifiziert, da} die fiir die parallele Bildgebung benotigten k-Raum-
Trajektorien abgefahren werden konnen. Auferdem machen es die Anderungen an der
Ansteuerungssoftware moglich, auch die Kombination von PPI (externe Referenzlinien)
mit der Partial Fourier Technik zu realisieren. Allerdings ist der minimale PF-Faktor
dabei aus technischen Griinden nach unten durch 6/8 beschrénkt.

Fiir die Bildrekonstruktion stehen die von Siemens in Bibliotheksformat bereitgestell-
ten Methoden GRAPPA und SENSE zur Verfiigung, denen gegebenenfalls der POCS-
Algorithmus nachgeschaltet wird, dessen Umsetzung auf der verwendeten Plattform Be-
standteil einer vorangegangenen Promotionsarbeit [74] war.

Es sollte darauf hingewiesen werden, dafl bereits im Rahmen zweier Konferenzen Ver-
offentlichungen zur Kombination von paralleler Bildgebung mit Single-Shot STEAM Se-
quenzen existieren [87, 88]. Allerdings benutzen die Autoren anscheinend konstante Flip-
winkel und sie wenden die Technik auch nicht auf die Diffusionstensorbildgebung an.

Fiir die PPI-Rekonstruktion erwies sich GRAPPA gegentiber SENSE (zumindest in der
vorliegenden Realisierung) bei der Bildqualitét, speziell im Hinblick auf Geisterartefak-
te, als tiberlegen. Samtliche experimentellen Resultate der vorliegenden Arbeit beruhen
deshalb auf diesem Algorithmus. Die zur Messung eingesetzte Phased Array Spule mit
acht Empfangskanalen erlaubt zwar theoretisch einen maximalen Reduktionsfaktor von
R =38, jedoch wird eine Aufnahmeebene durch die zylindrische Anordnung der Spulen-
clemente typischerweise nur einen Uberlapp mit vier unabhéngigen Sensitivitétsprofilen
haben. Der verwendbare Wertebereich fiir R, sowie die minimal benotigte Anzahl der Re-
ferenzlinien wurden visuell anhand der auftretenden Rekonstruktionsartefakte bestimmt.
Abbildung 4.9 zeigt exemplarisch die Einstellung des Parameters Nys.
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Abbildung 4.7: SNR-Verhalten bei PPI-Beschleunigung. Vergleich des theoretisch
vorhergesagten relativen SNR (Gleichung (4.11)) bei verschiedenen Mefimethoden und PPI-
Parametern. Soweit nicht anders angegeben, entsprechen die Kurven Full Fourier Akquisitio-
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Abbildung 4.8: Optimierung der Bandbreite. Theoretische funktionale Abhéngigkeit des
relativen SNR von der Bandbreite (Gleichung (4.12)) fiir eine lorentzférmige PSF bei unter-
schiedlichen Aufnahmetechniken. Ist R > 1, handelt es sich um PPI mit externen Referenzlinien.
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(a) Nrer = 9 Autokalibrie- (b) Nyt = 17 Autokalibrie- (¢) Nyt = 25 Autokalibrie-

rungslinien rungslinien rungslinien

(d) Nyt = 25 externe Refe-
renzlinien

Abbildung 4.9: PPI-Parameter. (oben) Wahl der Spulenkalibrierungslinien Nyt bei PPI
mit Autokalibrierung anhand einer Phantommessung. Erwartungsgeméafl haben Bilder mit we-
niger Referenzlinien hohere Bildintensititen, sie leiden aber unter rekonstruktionsbedingten
Geisterbildern entlang der reduziert akquirierten Koordinate. (unten) Zum Vergleich ist in Ab-
bildung 4.9(d) ein Aufnahme mit 25 externen Referenzlinien abgebildet.

Es stellt sich heraus, dafl unter den gegebenen Voraussetzungen nur der minimale
Reduktionsfaktor R =2 sinnvoll verwendet werden kann, da ansonsten periodische PPI-
Artefakte und iiberméaflige Rauschverstarkung die Bildqualitat zu stark beeintrachtigen.
In diesem Fall sind 25 Referenzlinien notig um bei autokalibrierten Messungen sichtba-
re Rekonstruktionsfehler nahezu auszuschlielen; bei separater Spulenprofilbestimmung
verringert sich die Stdrke der immer noch (wenn auch schwach) vorhandenen Bildfeh-
ler ab diesem Wert nicht mehr. Thre Auspriagung ist vergleichbar zu einer Aufnahme
mit siebzehn internen Autokalibrierungslinien. Um eine SNR-Gewinn gegeniiber der Re-
ferenzimplementation aus Abschnitt 3.4.4 zu erzielen, wird deshalb im folgenden trotz
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leichter remanenter Geister-Artefakte fiir die PPI-i-Meflvariante die Einstellung N, =17
verwendet.

4.5 Qualitativer Methodenvergleich

Fiir eine erste qualitative Einschatzung der Ergebnisse gentigt erfahrungsgemafl bei der
Diffusionstensorbildgebung nicht allein die Betrachtung der Rohdaten. Es ist dariiber-
hinaus notwendig, zusatzlich auch die daraus gewonnenen skalaren Karten, z. B. der
fraktionellen Anisotropie, zu berticksichtigen.

Wegen des erheblichen Zeitaufwands einer Diffusionsmessung war es fiir den Metho-
denvergleich nicht moglich alle Mefivarianten am selben Probanden anzuwenden. Obwohl
versucht wurde, durch eine ahnliche Schichtorientierung und -position Vergleichbarkeit
herzustellen, muf} klar sein, dafl wegen der interindividuellen anatomischen Unterschie-
de, durch Bewegungen eines Probanden zwischen zwei Akquisitionen und aufgrund von
Hirnpulsationen die Darstellungen einzelner Hirnwindungen nicht sinnvoll detailliert mit-
einander verglichen werden kénnen. Aussagekraftiger sind das Ausmafl des Rauschens
in FA-Karten und die Héufigkeit von negativ definiten Diffusionstensoren (siche Ab-
schnitt 3.3.2), die bei der rauschbehafteten Bestimmung kleiner Diffusionskonstanten in
Erscheinung treten konnen, also insbesondere auch in hochstrukturierter weifler Hirnsub-
stanz orthogonal zur Faserrichtung (vgl. [89]).

Fiir einen visuellen Vergleich (Abbildung 4.10) werden an dieser Stelle

1. die unbehandelten Rohdaten, zur Abklarung von grundlegenden Bildartefakten,
2. die direkt aus den Rohdaten berechneten Anisotropiewerte und

3. Anisotropiekarten auf der Basis von geglédtteten Rohdaten (lineare Interpolation
auf 1 x 1 x 1 mm?, 3D-GauB-Filter mit 0 = 1 mm )

herangezogen.

Als Ergebnis kann unter anderem festgehalten werden, daf§ die Verwendung inter-
ner Referenzlinien (FF+R2-1) gegeniiber der in Mefizeit und Signalstérke vergleichbaren
Partial Fourier-Methode (PF5/8) keine nennenswerten Vorteile, aber Einbufien in der
Bildqualitat mit sich bringt. Das zeigt sich besonders in der stark erhchten Anzahl ne-
gativ definiter Diffusionstensoren auf den ungeglitteten Daten. Aufnahmemethoden mit
externen Referenzlinien erscheinen dagegen aussichtsreicher, weil sie, mit Ausnahme der
Mefvariante mit Gauscher PSF (FF-R2-e/Gauf}, aus diesem Grund ebenfalls ein Aus-
schluBkandidat), theoretisch einen betréchtlichen Signalanstieg gegeniiber der Referenz-
sequenz zu verbuchen haben.

Die Kombination der Partial Fourier Technik mit PPI-e (PF 6/8+R2-¢e) ist theoretisch
bei gleicher Bandbreite, vom SNR pro Bild betrachtet, der alleinigen Beschleunigung
durch parallele Bildgebung unterlegen (siche Abbildung 4.7), was sich auch qualitativ in
den Bildern niederschliagt. Allerdings reduziert sich die (totale) Aufnahmezeit gegeniiber
der Referenzsequenz um ca. 34%. Neben dem prinzipiellen Problem, daffi man bei die-
ser Variante einige fiir die PF-Rekonstruktion benotigte zentrale Phasenkorrekturlinien
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nur schatzt und nicht misst, hat der verwendete POCS Algorithmus anscheinend unvor-
teilhafte Auswirkungen auf den Rauschuntergrund, ein Thema des nachsten Abschnitts.
Deswegen wurde auf eine weitere Untersuchung von PF 6/8+R2-e, also auch auf eine
mogliche Anpassung der Bandbreite, verzichtet.

Einen Zeitgewinn von 17% bei augenscheinlich mit der Ausgangssequenz vergleichbarer
Giite bietet dagegen die beschleunigte Full Fourier Mefivariante mit externen Referenz-
linien und lorentzformiger PSF (FF+R2-e/Lorentz). Die Zahl der auftretenden negativ
definiten Diffusionstensoren ist dabei um ca. 9%, bei einer Bandbreite von 130 Hz/Pixel
und gleicher Aufnahmedauer wie bei der Referenzimplementation sogar um ca. 21% re-
duziert.

4.6 Quantifizierung der Datenqualitat

Das am héufigsten zur quantitativen Bewertung herangezogene Qualitatsmerkmal eines
NMR-Bildes ist sein Signal-zu-Rausch-Verhaltnis. Bei der experimentellen Uberpriifung
der theoretischen Vorhersagen aus Abschnitt 4.3 stellt sich das Problem, dafl das SNR
in Aufnahmen mit Phased Array Spulen a priori keine absolute Grofle darstellt, denn
sowohl Intensitat als auch Rauschcharakteristik sind raumlichen Schwankungen unter-
worfen. Der variable Rauschuntergrund ist inbesondere auch charakteristisch fiir mit
PPI-Algorithmen rekonstruierte Bilder (siche Gleichung (4.4)). Deshalb kénnen die in
Abschnitt 3.3.2 angefithrten Meflverfahren nicht naiv tibertragen werden. Desweiteren
ist es bei in-vivo Aufnahmen schwierig, Bereiche homogenen Gewebes zu definieren. Aus
den angefiihrten Griinden erscheint es sinnvoll, eine voxelbasierte Berechnungsstrategie
zu verfolgen.

Zuerst sollen die numerisch iiber sin(a(n(k,=0))) geschitzten Bildintensitéten mit den
in-vivo erzielten Daten verglichen werden. Dabei findet das folgende Verfahren Anwen-
dung: wahrend der Mef3-Sitzung wird zunachst die diffusionsgewichtete Referenzsequenz
eingesetzt. Auflerdem umfafit das Protokoll im Anschlufl die Aufnahme ungewichteter
Datensétze mit den zu vergleichenden Akquisitionsmethoden. In einem Nachbearbei-
tungsschritt erfolgt anhand der auf dem Diffusionsdatensatz berechneten FA-Werte die
Segmentierung der weiBen Hirnsubstanz (FA > 0,2). Durch Ubertragung dieser Maske auf
die ungewichteten Aufnahmen ist ein voxelweiser Vergleich der Bildwerte der einzelnen
Methoden in der Zielregion in Bezug auf die Referenzsequenz und eine Gegeniiberstellung
der Ergebnisse mit den theoretischen Vorhersagen moglich.

An die Histogramme der Intensitatsdifferenzen und der Bildwerte in der weilen Hirn-
substanz lassen sich im Bereich des Maximums Gaufl-Verteilungen anfitten. Mit den
Abszissenwerten der Extrema kann man dann eine relative Quantifizierung durchfithren.
Teilweise auftretende Symmetrieabweichungen sind auf den Rauschuntergrund, Artefakte
durch Hirnpulsationen und Inhomogenititen in der weiflen Substanz (biologisch imma-
nent oder wegen Spulenprofilmodulationen) zuriickzufiihren.

Die Aufstellung in Tabelle 4.1 belegt die qualitative ["Jbereinstimmung der experimen-
tellen Daten mit den theoretischen Vorhersagen, allerdings wird der Absolutbetrag der
Signalanderung in einigen Fallen um 4-8% tiberschétzt. Eine mogliche Ursache dafiir wére
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#Linien Aufnahmezeit Relative Signalanderung

MeB-Methode pro Bild (ms) | experimentell  theoretisch
PF5/8 50 466 Referenz

FF (konst. Flipwinkel) 80 700 —0,240+£ 0,001 0,321

FF (var. Flipwinkel) 80 700 —0,162 +£ 0,001  —0,205
FF+R2-e/Lorentz 39 380 +0,290 £ 0,001 +0,323
FF+R2-¢/GauB3 39 380 —0,133£0,001 —0,115
PF6/8+R2-¢ 29 302 +0,382+ 0,001 40,428
FF+R2-i (17 Ref.Linien) | 47 442 +0,038 £ 0,001 40,048
FF+R2-i (25 Ref.Linien) | 51 474 —0,028 £0,001 —0,022

Tabelle 4.1: Signalstarke. Vergleich der experimentellen relativen Bildintensitatsverdnde-
rungen der eingesetzten Mefimethoden gegeniiber der Referenzsequenz mit den theoretische
Vorhersagen. Man beachte, dafl es sich um eine Gegeniiberstellung der Signalstarken, nicht
aber der SNR-Werte handelt, die nach Formel (4.11) zusétzlich mit der Anzahl der aufgenom-
menen Linien skalieren. Die Auflistung sagt also noch nichts iiber die Giite der entsprechenden
Bilder aus.

eine nicht konstante Flipwinkelverteilung tiber dem Zielvolumen. Der Vergleich der Mes-
sung mit Gaufscher Punkt-Transfer Funktion anhand des Signals in der k-Raum-Mitte
ist eigentlich zur Abschatzung der relativen Intensitatsverdnderung nicht zulissig, weil
die Energie der entsprechenden Bilder anders verteilt ist als bei der Referenzaufnahme.

Nach den bisher gewonnenen Erkenntnissen hat sich die Mefivariante FF+R2-e/Lo-
rentz als sinnvolle Grundlage weiterer Untersuchungen erwiesen. Um das SNR dieser
Sequenz mit der Referenzimplementation vergleichen zu konnen, wurden zehn zusatzliche
ungewichtete Aufnahmen mit beiden Methoden gemacht. Die Daten erlauben es, in den
durch die FA-Maske selektierten Voxeln jeweils eine Standardabweichung zu berechnen.
Das ist insofern sinnvoll, als dafl nach Abschnitt 3.3.2 eine Gaufl-Kurve das statistische
Verhalten der gemessenen Intensitaten in Magnitudenbildern fiir hinreichend grofle Werte
gut approximiert, und die Varianz 0% der des MefBrauschens entspricht. Dabei wird hier
vorausgesetzt, dafl diese Eigenschaften auch in PPI-rekonstruierten Bildern erfiillt sind.

Der Vergleich der Histogramme der SNR-Verteilungen von PPI- und Referenzsequenz
in Abbildung 4.11 macht deutlich, dafl die Rauschverstarkung infolge der Rekonstruktion
den theoretischen Vorteil der durch parallele Bildgebung beschleunigten Mefivariante wie-
der zunichte macht, allerdings auch keine Qualitéitseinbuflen trotz der verkiirzten Mefizeit

festzustellen sind. Nimmt man das Maximum der Kurven als Bezugspunkt, so liegt das
SNR der beiden Aufnahmemethoden ungefahr bei 7.

Im Gegensatz zu der hier propagierten Vorgehensweise ergibt die Anwendung der Tech-
nik aus Abschnitt 3.3.2 zur Bestimmung des Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses iiber ROI-
Mittelwerte und die Eigenschaften des Rauschuntergrundes (siche Gleichung (3.13b)) fiir
PF5/8 ein SNR von 5,1 und fiir FF+R2-e einen Wert von ca 8. Dieses Resultat wiirde
auf einen massiven Giite-Unterschied der beiden Sequenzen hindeuten, der jedoch weder
mit dem voxelbasierten Verfahren noch anhand des visuellen Eindrucks bestétigt werden
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kann, abgesehen von der Differenz in der Anzahl negativ definiter Diffusionstensoren.
Eine genauere Untersuchung zur Auflosung des Widerspruchs zeigt, dafl die auf die kon-
ventionelle Weise bestimmten Werte fiir die mittlere Intensitiat bei PF 5/8 und FF+R2-e,
sowie von o bei FF+R2-e mit den Maxima der entsprechenden Histogramme gut iiber-
einstimmen. Dagegen wird die Standardabweichung bei PF5/8 durch die Messung der
mittleren Bildintensitidt in signalfreien Regionen irrigerweise um 58% gegeniiber dem
durch die Ensemble-Betrachtung (Abbildung 4.12) ermittelten Wert tiberschétzt. Die ge-
naue Ursache fiir diese anomale Erhohung des Rauschuntergrundes ist unklar, konnte
aber mit der POCS-Rekonstruktion zusammenhangen.

4.7 Diskussion

In diesem Kapitel konnte gezeigt werden, dafl durch parallele Bildgebung eine verlust-
freie Beschleunigung von DW-SSSTEAM gegentiber der Referenzsequenz moglich ist.
Das Einsparen von Mefzeit durch das Uberspringen von k-Raum-Linien resultiert zwar
nach Formel (4.11) in einer VergroBerung des Bildrauschens, was sich auch anhand von
Abbildung 4.12 nachvollziehen 148t. Trotzdem fithrt diese Tatsache hier nicht zu einer
Verschlechterung des SNR (siehe Abbildung 4.11), weil wegen der ausgelassenen Auslese-
pulse die ihnen in einer unbeschleunigten Aufnahme urspriinglich zugedachte longitudi-
nale Magnetisierung iiber eine auflésungswahrende, verallgemeinerte Flipwinkelfunktion
umgewidmet, und zur Verbesserung des Signals eingesetzt werden kann. Dasselbe Argu-
ment trifft natiirlich auch auf die Partial Fourier Technik zu. Allerdings hangt der kom-
pensierende Effekt bei der gewéhlten lorentzférmigen Punkt-Transfer Funktion stark von
der Lage der eingesparten Linien ab. Er ist umso grofler, je zentraler die entsprechenden
k-Raum-Positionen sind, denn auf diese Stellen entfallt normalerweise der Hauptteil der
verfligharen Magnetisierung. Die Art des Datenreduktionsschemas (vergleiche Abbildun-
gen 3.9 und 4.1(a)) begiinstigt deshalb PPI-e im Vergleich zu Partial Fourier, jedenfalls
bei den gewahlten Parametern. Obwohl die neue Mefivariante FF+R2-e also nach der
numerischen Berechnung trotz der Aufnahme von nur 39 Linien der PF 5/8-Sequenz mit
ihren 50 Linien sogar tiberlegen ist (sieche Abbildung 4.8), halten sich unter den gegebenen
experimentellen Voraussetzungen, d.h. Spulengeometrie und Rekonstruktionsalgorith-
mus, die Rauschverstarkung und der Signalgewinn die Waage, so dal im Endeffekt eine
Mefizeitverkiirzung von 17% bei gleichbleibender Qualitat zu verzeichnen ist. Ein weiteres
Resultat dieses Kapitels ist die Erkenntnis, dafl das Optimum der Aufnahmebandbrei-
te zumindest im Hinblick auf das SNR pro Bild gerade auch bei k-Raum-reduzierten
Aufnahmen weit unter dem in der Referenzimplementation voreingestellten Wert von
180 Hz/Pixel liegt.

Zur Bestimmung des Signal-zu-Rausch Verhaltnisses kam eine auf Ensemble-Messun-
gen beruhende voxelbasierte Methode zum Einsatz. Mit einiger Berechtigung kann man
behaupten, dafl dieser Zugang den traditionell benutzten Ansétzen iiberlegen ist. Aller-
dings spielt dabei die raumliche Inhomogenitat der zu bestimmenden Gréfen I und o,
derentwegen das Verfahren iiberhaupt erst ausgearbeitet wurde, hier nicht die entschei-
dende Rolle. Vielmehr lief§ sich mit der Methode unbeabsichtigt ein Rekonstruktionsar-
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tefakt in den mit POCS berechneten Aufnahmen aufdecken. Die in den PF 5/8-Bildern
festgestellte Anomalie &ufert sich in einem gegentiber dem theoretischen Niveau (3.13b)
inkrementierten Rauschuntergrund, der anscheinend nicht immer den Gesetzmafligkei-
ten der Rayleigh-Verteilung folgt. Diese Beeintrachtigung der Aufnahmen der Partial
Fourier Variante kann sehr wahrscheinlich auch fiir die empirisch beobachtete Differenz
in der Anzahl der negativ definiten Diffusionstensoren im Vergleich mit der FF+R2-
e-Akquisition verantwortlich gemacht werden, die auftritt, obwohl beide Sequenzen ei-
gentlich das gleiche SNR haben. Das Artefakt verhindert die korrekte Bestimmung der
Standardabweichung mit der fiir Magnitudenbilder iiblichen Prozedur.

69



4 Parallele Datenaufnahmetechniken und DW-SSSTEAM

(b) FF+R2-e/Lorentz

Abbildung 4.10: Visuelle Bewertung der Bildqualitat unterschiedlicher Akqui-
sitionsmethoden. Wenn nicht explizit notiert, lag die Aufnahmebandbreite bei BW =
180 Hz/Pixel. (links) Nicht diffusionsgewichtete Aufnahme, (Mitte) FA-Karte, (rechts) FA-
Karte mit geglatteten Rohdaten
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FF+R2-e/lorentz, BW =130 Hz/Pixel

()

) PF6/8+R2-¢

d

(

)

fortgesetzt

(

Abbildung 4.10:
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(f) FF4+R2-, Nyo =17

Abbildung 4.10: *
(fortgesetzt)
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Abbildung 4.11: SNR-Histogramm. Quantitativer Vergleich der Datenqualitit von
FF+R2-e mit der Referenzimplementation tiber eine voxelbasierte Ensemble-Messung.
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Abbildung 4.12: o-Histogramm. Durch die Verschlechterung der Standardabweichung in
Messungen mit FF+R2-e relativiert sich der theoretische Vorteil dieser Methode gegeniiber
der Referenzsequenz PF 5/8. Im Gegensatz zu konventionellen Methoden liefert die Ensemble-
Messung zur Bestimmung von o einen realistischeren Wert, der nicht durch die in POCS-
Rekonstruktionen beobachtete Verfilschung des Rauschuntergrundes beeintrachtigt wird.
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KAPITEL 5

Faserverfolgung

5.1 Konventionelle Techniken

Die Aufklarung der Struktur neuronaler Netzwerke im menschlichen Gehirn ist grund-
legend fiir das Verstandnis seiner Funktionsweise. Angesichts der Relevanz dieser Fra-
gestellung erscheint der gegenwartige Wissensstand um die axonale Konnektivitat noch
bemerkenswert unvollstandig und inkonsistent, zumal die moderne Neuroanatomie schon
im neunzehnten Jahrhundert unter anderem durch die Arbeiten von Golgi und Ramoén
y Cajal als eigenes Wissenschaftsgebiet etabliert wurde. Im Laufe der Zeit entstanden
viele Methoden fiir die Traktographie, die hier im weitesten Sinne als ein Oberbegriff
fiir Ansatze zur Erlangung von Informationen tiber die Topologie langreichweitiger Ner-
venfasern dienen soll. Um die potentielle Bedeutung der Diffusionstensorbildgebung fiir
diesen Forschungszweig einschétzen zu konnen, werden hier zunachst die Prinzipien her-
kommlicher Ansatze skizziert.

Traktographie-Techniken teilen sich grob in direkte und indirekte Verfahren. Ohne
explizite Lokalisierung von Axonverbiinden ist es zum Beispiel anhand von bereits in
ihrer Funktion kartierten Cortexarealen moglich, tiber Ausfallerscheinungen aufgrund
von Lasionen oder Veranderungen in der weiflen Hirnsubstanz, wie sie durch Tumore
und neurodegenerative Erkrankungen hervorgerufen werden konnen, Riickschliisse auf
den Faserverlauf zu ziehen. Wegen fallbezogener und individueller Unterschiede muf
dieser Ansatz recht induktiv bleiben. Er eignet sich nur bedingt fiir systematische Un-
tersuchungen. Mit invasiveren Methoden gewonnene Erkenntnisse aus Tiermodellen sind
in vielerlei Hinsicht oft nicht tibertragbar. Ein weiteres Beispiel fiir ein indirektes Ver-
fahren beruht ebenfalls auf einem NMR-Experiment. In der funktionellen Bildgebung
[90], fMRI (functional Magnetic Resonance Imaging), wird iiber den Umweg metabo-
lisch bedingter Anderungen der magnetischen Eigenschaften von Gewebe mit angeregten
Neuronenpopulationen Hirnaktivitat nachgewiesen. Korrelationen in diesen Aktivitats-
mustern konnen auf direkte Verbindungen von separaten Arealen der grauen Substanz
tiber ausgedehnte Axone hindeuten [91].
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DTI-Traktographie

Die Methoden, mit denen man konventionell versucht, Nervenfaserbahnen direkt ab-
zubilden, sind ausnahmslos invasiv und beruhen entweder auf in-vitro Untersuchungen
oder auf am Menschen nicht anwendbaren Kontrastmittelverfahren. Im klassischen Hirn-
schnitt sind z. B. Axonverbiinde durch Farbetechniken, die die Myelinschicht hervorhe-
ben, abbildbar [92, 93]. In Gewebe mit sich mischenden Nervenfaserpopulationen ist ihr
Verlauf héufig nicht mehr zu eruieren. Hirnschnitte sind auflerdem das Ausgangsma-
terial fiir mikroskopische Untersuchungen mit linear polarisiertem Licht, dessen Ebene
durch die Anisotropie des Gewebes charakteristisch gedreht wird, und das auf diese Wei-
se die Identifikation von zusammengehorigen Strukturen erlaubt [94]. In beiden Féllen
beeintrichtigt die Art der Praparation eine dreidimensionale Rekonstruktion. Von dieser
Einschrankung nicht betroffen ist die Methode nach Klingler [95]. Ein formalinfixiertes
Gehirn wird dazu in mehreren Zyklen tiefgefroren und wieder aufgetaut, wobei die Bil-
dung von Eiskristallen der Separation von Faserbiindeln Vorschub leistet. Diese lassen
sich dann mit viel Umsicht und einem Spatel voneinander trennen. Kreuzende Axone
und die Riickiibertragung der Erkenntnisse auf anatomische Referenz-Koordinaten stel-
len auch bei dieser Methode ein Problem dar. Auflerdem mufl zur Praparation eines
einzelnen Traktes das umliegende Gewebe zerstort werden.

Einige in-vivo Farbetechniken beruhen auf dem aktiven Transport eines Kontrastmit-
tels durch die Nervenzellen, manchmal sogar iiber Synapsen hinweg, und 16sen einige
der angesprochenen Probleme. Thre Anwendung am Menschen verbietet sich aber we-
gen der Invasivitat und der toxischen Wirkung dieser sogenannten ,Tracer®, z.B. ra-
dioaktive Substanzen oder Mangan, deren Anreicherung durch bildgebende Verfahren
wie MRI raumlich aufgelost dargestellt werden kann. Zu diesen Studien findet der Leser
cinen Uberblick und Referenzen auf die einschligige Literatur in der Sonderausgabe des
Journal of Neuroscience Methods, Band 103 (2000). Kontrastmittelverfahren lassen sich
am menschlichen Gehirn nur in post-mortem Studien durchfiihren, wobei man mangels
Zellaktivitat auf die Diffusion als Transportmechanismus zuriickgreifen muf}, was die Un-
tersuchung auf sehr kurze Verbindungen beschrankt, sie auflerst langwierig und anfallig
fiir Artefakte macht. Mit Farbetechniken ist es aulerdem maglich, im Zuge von Neuro-
degeneration nach axonalen Schéden (Wallersche Degeneration) auftretende chemische
Zerfallsprodukte zu markieren und so Faserverliaufe zu visualisieren. Dieser Prozefl kann
auch in mit entsprechend sensiblen Kontrasten ausgestatteten MR-Bildern beobachtet
werden [96], so daB sich das Prinzip iiber die histologische Praparation hinaus auch auf
in-vivo Untersuchungen ausweiten lafit. Wie schon angemerkt, ist ein Zugang tiber pa-
thologische Einzelfalle schwierig zu systematisieren.

5.2 DTI-Traktographie

Durch die raumlich aufgeloste Messung und die Diagonalisierung des Diffusionstensors in
gerichtetem Gewebe erhalt man eine voxelweise Schatzung der Orientierung anisotroper
Strukturen. Damit lassen sich unter gewissen Voraussetzungen Verlaufe von Axonbiindeln
oder Muskelfasern dreidimensional rekonstruieren, indem man eine Startregion definiert
und die beiden Aste des Traktes symmetrisch nach einer im einfachsten Fall MDD-
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basierten Propagationsvorschrift verfolgt [97]. Eine Unterscheidung zwischen afferenten
und efferenten Neuronenbahnen, also die Bestimmung der Richtung der Erregungsleitung,
ist mit diesem Prinzip allerdings nicht moglich.

Die bereits in Abschnitt 3.3 diskutierten Artefakte tragen zur Unsicherheit bei der
Schatzung der Faserorientierung mit DTI bei. Verschiedene sogenannte probabilistische
Traktographie-Strategien [98, 99] versuchen, diesem Umstand Rechnung zu tragen, und
dabei zusatzlich die Konnektivitat zu quantifizieren, indem sie aus den Mefldaten lokale
Wahrscheinlichkeitsverteilungen der Hauptdiffusionsrichtung berechnen, um dann durch
y,sampling “ eine Vielzahl von potentiell zulassigen Pfaden zu generieren. Die Befiirwor-
ter dieser Methode interpretieren die relative Haufigkeit der Anzahl der Verbindungen
zweier Voxel bzw. ROIs als Vertrauensmaf}, Verbindungsstéarke oder gar als ,Wahrschein-
lichkeit “ fiir die Verschaltung der beiden Regionen. Eine Bewertung dieses Ansatzes und
die schwierige Frage nach der Quantifizierbarkeit von Traktographie-Ergebnissen sind
nicht Gegenstand dieser Arbeit. Hier wird auf weitaus einfachere, deterministische Algo-
rithmen [100] zur Rekonstruktion dreidimensionaler Faserverbindungen zuriickgegriffen.

Fafit man eine Faser als eindimensionale Mannigfaltigkeit auf, deren Tangentialraum
durch die Hauptdiffusionsrichtungen €;(D(r)) aufgespannt wird, 18t sich ihr durch die
Weglange s parametrisierbarer Verlauf durch Losung der Differentialgleichung

dr(s)
) e (D(r(s)) 6.)

ermitteln. Dazu stehen bekannte Algorithmen wie das Euler- oder das Runge-Kutta-
Verfahren bereit. Allerdings existiert nur eine verrauschte, raumlich diskrete Schéatzung
der Tangentialvektoren, weshalb die Exaktheit der Rekonstruktion durch die Voxelgrofie
und die Datenqualitat eingeschrankt ist, und sie sich deshalb nicht beliebig iiber die
Schrittweite einstellen 1aft.

Eine dem Problem auf natiirliche Weise angepafite adaptive Schrittweite resultiert aus
dem von Mori vorgeschlagenen FACT-Algorithmus [101] (Fiber Assignment by Conti-
nuous Tracking). Die Propagationsrichtung ist ebenfalls parallel zur Hauptdiffusionsrich-
tung, die so lange weiterverfolgt wird, bis der Pfad auf eine Voxelwand stofit, was eine
Aktualisierung der Orientierung mit der Richtung des betretenen Bildelementes bewirkt.
Bei der Implementation mufl beachtet werden, dafl Situationen auftreten kénnen, in de-
nen der neue Vektor wieder auf das eben verlassene Voxel weist, was eine Endlosschleife
zur Folge hat. Sie kann vermieden werden, wenn man nach einer solchen Reflektion einen
Aktualisierungsschritt in Bezug auf die Feststellung der Faserrichtung auslafit.

Durch die Faserverfolgung enstehen neue Klassen von Artefakten. Zum einen schlagen
sich systematische und statistische Fehler bei der Rohdatenakquisition in einer Unsicher-
heit flir die geschétzten Richtungen nieder. Zum anderen bewirkt ein Verlassen des Axon-
biindels nicht notwendigerweise den Abbruch des Traktographie-Algorithmus’. Vielmehr
kann es in diesem Fall zu einem Ubersprung in benachbarte Bahnen kommen, wodurch
falsch positive Verbindungen suggeriert werden.

Auf der Datenebene des Diffusionstensormodells sind auflerdem Orientierungen in Vo-
xeln mit mehreren, unter Umstanden einander durchdringenden Axonpopulationen nicht
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auflosbar. Einfache Faserkreuzungen fiithren zu diskusférmigen Diffusionsellipsoiden, wo-
bei der Eigenvektor €; im Fall einer rechtwinkligen Begegnung prinzipiell beliebig in der
Ebene orthogonal zu €3 gedreht sein kann. Solche Konstellationen machen sich in Form
eines erhohten c¢,-Wertes des Diffusionstensors (siehe Gleichung 3.11c¢) bemerkbar. Aller-
dings gilt der Umkehrschlufl nicht, denn auch auf der Langenskala der Voxeldimensionen
stark gekriimmte Bahnen haben unter Umsténden diese Signatur. Andere singuliare Kon-
figurationen entstehen, wenn sich zwei gebogene Fasern ohne Durchdringung in einem
Punkt beriihren oder sich vereinigen bzw. aufspalten. Zumindest das Kreuzungsproblem
laBt sich nicht durch eine Verringerung der Voxelgrofle losen.

5.3 Regularisierung und singulare Punkte

Die mangelnde Robustheit der DTI-Traktographie hat neben den genannten Problemen
auch einen Vorteil. Definiert man mehrere Startpunkte des gewéhlten Algorithmus’ in
einem Voxel, werden bei sich aufspaltenden Fasern auch mehrere Verzweigungspfade ver-
folgt. Die vollstandige Darstellung des Traktes ist damit natiirlich nicht garantiert, und in
den berechneten Trajektorien lassen sich a priori korrekte Bahnen nicht von falsch positi-
ven Verbindungen unterscheiden. Im Allgemeinen machen es die Rekonstruktionsartefak-
te unumganglich, Start-, Abbruch- und Ausschluflkriterien auf der Basis von Annahmen
oder gesicherten Informationen festzulegen. Weil man die Faserverfolgung auf DTI-Daten
als inverses Problem auffassen kann, redet man in der Sprache dieses mathematischen
Themenbereichs von Regularisierung. Naheliegend sind zum Beispiel die Einschrankung
des Algorithmus’ auf die weile Hirnsubstanz durch die Definition einer unteren Anisotro-
pieschranke, eines Graustufenbereichs auf einer anatomischen Referenzaufnahme oder die
Voraussetzung einer begrenzten Faserelastizitat bzw. minimalen Steifheit, d. h. der Win-
kel zwischen zwei aufeinanderfolgenden Rekonstruktionsvektoren unterliegt einer oberen
Schranke, um die Stetigkeit des Pfades zu gewahrleisten. Leider erweist sich, dafl es wegen
der unterschiedlichen Geometrien und Gewebstexturen keine Wertebereiche mit univer-
seller Giiltigkeit gibt, so dafl die Parameter in einem gewissen Maf} individuell an den
darzustellenden Trakt anzupassen sind.

Ein niitzlicher Ansatz, der allerdings ein noch grofieres Mafl an Vorwissen zur Auswahl
vertrauenswiirdiger Verbindungen voraussetzt, besteht in der Verwendung von Multi-
ROI-Verfahren [97, 102]. Dazu definiert man neben den Startvoxeln, die im allgemeinen
in einer Ebene orthogonal zur vermuteten Faserrichtung liegen sollten und deshalb sinn-
vollerweise auf den farbkodierten MDD-Karten ausgewahlt werden, weitere Regionen,
die entweder dazu dienen, durch sie passierende Pfade auszuschlieBen oder aber diese
explizit zu selektieren. Auf diese Weise lassen sich viele Bahnen gezielt isolieren. Der
Erkenntnisgewinn ist dagegen natiirlich eingeschrankt, und Fehler bei der Definition der
zusatzlichen ROIs konnen unter anderem unvollstandige Darstellungen zeitigen.

Angesichts der Problematik kreuzender Fasern liegt es nahe, Regularisierungsmecha-
nismen direkt in die Traktographie-Algorithmen einzubauen und auf der Ebene der
Richtungsschatzung zusatzliche Annahmen oder Informationen einflielen zu lassen. Der
Tensorlines-Algorithmus [103] versucht tiber eine an den Linearitétsparameter ¢; gekop-
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pelte, adaptive Richtungsberechnung, in einigen singularen Bereichen, also den im vorigen
Abschnitt beschriebenen fehlerinduzierenden Geometrien, eine stabilere Pfadverfolgung
zu gewahrleisten. Dazu wird ein zusatzlicher Steifigkeitsterm eingebaut, der im n-ten
[terationsschritt eine gewichtete Summe aus vorheriger Propagationsrichtung v, und
demselbem Vektor allerdings durch die Diffusionstensormatrix gedreht darstellt

v, =cre;+(1—a) (1 —w)v, 1 +wDwv, ), (5.2)

wobei w € [0,1] ein anzupassender konstanter Wichtungsfaktor ist. Weil die Faserrich-
tung in Regionen mit hohem ¢, orthogonal zu €3 nicht wohldefiniert ist, macht dieser
Ansatz insofern Sinn, als dafl dort durch die Matrixmultiplikation die Projektion des
Ausgangsvektors auf die betroffene Ebene unverdndert bleibt (zumindest ihre Orien-
tierung), weil der Tensor diesen Teilraum invariant 148t. Im Gegensatz zu einfachen
MDD-Strategien, macht man sich dabei direkt das volle Spektrum des Diffusionstensors
zunutze. Bis dato wurde das Tensorlines-Prinzip an numerischen Phantomen getestet
und seine Anwendbarkeit am Beispiel des Corpus callosums und seiner Faserkreuzungen
zumindest plausibel gemacht, aber die Validitat der gefundenen Trajektorien nicht expli-
zit verifiziert. Ein Kritikpunkt an dem Algorithmus ist, dafl er in einigen Bereichen die
Kriimmung der Faserbahn nicht korrekt nachvollzieht.

Uber die Verhéltnisse der skalaren Hauptdiffusivititen hinaus scheinen sich auch ab-
gesehen von €; zusatzliche sinnvolle Informationen in der geometrischen Eigenstruktur
von D zu verbergen, die moglicherweise zur Regularisierung ausgenutzt werden konnen.
So beobachtet man bei einigen Nervenfasern einen schichtartigen Aufbau, der sich in der
Ausrichtung der zweiten und dritten Eigenvektoren niederschlagen sollte. Tatsachlich
entdeckt man in entsprechend farbkodierten Abbildungen (Abbildung 5.1) von € (und
notwendigerweise ebenso bei €3) auch dort RegelméBigkeiten in der Orientierung [104].

5.4 DeffCoN

Zur quantitativen und qualitativen Erforschung der Diffusionseigenschaften des menschli-
chen Gehirns und seiner dreidimensionalen neuronalen Konnektivitdt wurde im Rahmen
der vorliegenden Arbeit ein Computerprogramm, DeffCoN (effective Diffusion Coefficient
Navigator) , erstellt, das einen eingeschriankt interaktiven Zugang zu den DTI-Daten bie-
tet. In Abbildung 5.2 ist das Bildschirmphoto einer Auswertesitzung zu sehen.

DeffCoN wurde in C++ unter dem Betriebssystem Linux programmiert. Die Rea-
lisierung stiitzte sich dabei mafigeblich auf Software-Bibliotheken fiir wissenschaftliches
Rechnen (GSL [105], BLAS/ATLAS [106, 107], LAPACK [108]), die unter der GPL (GNU
Public License) verfiighare Version von Qt [109] zur Erstellung einer graphischen Benut-

zeroberflaiche und die auf Visualisierung und graphische Datenverarbeitung abzielenden
Bibliotheken VTK [110] und ITK [111].

78



DeffCoN

Abbildung 5.1: Farbkodierte Karten der Eigenvektor-Orientierungen. Die Reihen

entsprechen von oben nach unten transversaler, sagittaler und coronaler Schnittfiihrung. In

Spalten angeordnet sind die Darstellungen von (links

€3.

rechts)
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Abbildung 5.2: DeffColN Bildschirmphoto. Darstellung von zwei- und dreidimensiona-
len Analysemoglichkeiten. Die auf einer MDD-Karte definierte und auf die Anatomie-Referenz
iibertragene griine ROI des Corpus callosums (links), belegt die geometrische Korrektheit einer
DW-SSSTEAM-Aufnahme.

5.4.1 Datenverarbeitung

Nach dem Einlesen der Schichtbilder, die im DICOM-Format vorliegen miissen, berech-
net DeffCoN den Diffusionstensor voxelweise entweder durch lineare Regression oder
durch einen nichtlinearen Fit mit Hilfe des Levenberg-Marquardt-Algorithmus’, der zwar
in der weiflen Hirnsubstanz geringfiigig bessere Ergebnisse liefert [89], aber wegen des
weitaus grofleren Zeitaufwandes nur selten zum FEinsatz kommt. Optional 14t sich bei
Vorliegen einer entsprechenden Messung vorher eine Neeman-Mittelung (siehe Abschnitt
3.3.1) durchfithren. Haufig erfordert das geringe SNR von DW-SSSTEAM-Daten auch de-
ren raumliche Glattung, wofiir ein dreidimensionaler GauB3-Filter oder kantenerhaltende
Algorithmen aus der Softwarebibliothek I'TK in einem weiteren anwahlbaren Vorverar-
beitungsschritt eingesetzt werden kénnen. Das Diffusionsschema, d.h. die Anzahl und
Orientierung der Diffusionsrichtungen und -wichtungen, ist dabei weitgehend beliebig
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und wird DeffCoN in Form einer Parameter-Datei tibergeben. Aufler dem Tensor er-
rechnet das Programm die in Abschnitt 3.1 vorgestellten Karten, z. B. die fraktionelle
Anisotropie, und speichert diese Daten sowie die durch Diagonalisierung gewonnenen
Hauptachsen der Diffusionsellipsoide. Es besteht die Moglichkeit in ihrer Aufnahmeori-
entierung frei wahlbare anatomische Referenzaufnahmen hinzuzuladen, die dann anhand
der im DICOM-Format beinhalteten geometrischen Informationen relativ zu den Diffu-
sionsbildern raumlich konsistent reformatiert und transformiert werden. Die Datenverar-
beitung dauert auf aktuellen handelsiiblichen Heim-Rechnern im einfachsten Fall sogar
bei umfangreichen Datensatzen von 80 Schichten nur wenige Minuten.

5.4.2 Programm-Funktionalitat

Dem Benutzer stehen in einem 2D-Teilbereich von DeffCoN neben der Visualisierung
von Originaldaten und berechneten Karten in drei orthogonalen Ansichten auch quan-
titative Histogramm- und ROI-Analysemdglichkeiten (Region Of Interest) zur Verfii-
gung. Unterstiitzend lassen sich Schwellenwerte definieren, um die Darstellung von dem
jeweiligem Hintergrundbild iiberlagerten Abbildungen der Hauptdiffusionsrichtung zu
steuern. Die Schnittstelle des Programms zu einem Segmentierungsalgorithmus aus der
ITK-Bibliothek hilft bei der Auswahl von Landmarken. Jede ROI kann dem 3D-Modul
iibergeben werden, um sie als Start- oder Zielregion von Faserverfolgungsalgorithmen zu
deklarieren. In der 3D-Ansicht dient die verstellbare Schnittebenenansicht einer anatomi-
schen Referenz (im einfachsten Fall die ungewichteten Diffusionsbilder) zur raumlichen
Orientierung, zu der auch die dreidimensionale Darstellbarkeit der ROIs noch einmal
beitragt. Die Hauptfunktionalitiat dieses Programmteils besteht in der Faserverfolgung,
fiir die verschiedene parametrisierbare Algorithmen zur Verfiigung stehen (Euler, Runge-
Kutta, FACT, Tensorlines). Die berechneten, durch Réhren dargestellten Pfade lassen
sich individuell ansprechen und uniform oder bunt einfarben, entweder gemafl der MDD-
Kodierung oder durch die iiber eine beliebig definierbare Farbtabelle abgebildeten, bei
jeder Algorithmusiteration ermittelten FA- oder c,-Werte.

5.4.3 Typisches Vorgehen

Fir die in dieser Arbeit routinemaflig angewandte Vorgehensweise zur Faserverfolgung
werden die Rohdaten nach der Neeman-Mittelung linear auf eine Voxelgrofie von 1 x 1 x
1 mm? interpoliert. Die anschliefende Anwendung eines dreidimensionalen Gauf-Filters
mit einer Breite von 0 =1mm dient zur Rauschunterdriickung.

Unter Verwendung von anatomischen Atlanten [112, 113] lassen sich z. B anhand kore-
gistrierter, T}-gewichteter Bilder besonders aber mit Hilfe der MDD-Karten im Idealfall
orthogonale Querschnitte bekannter Faserbahnen identifizieren und als Startregionen fiir
die Traktographie definieren.

Als Standard-Algorithmus kommt FACT zum Einsatz, wobei der Diffusionstensor an
den Iterationspunkten des berechneten Pfades linear interpoliert und dann zur Bestim-
mung der MDD diagonalisiert wird. In jedem Schritt kontrolliert DeffCoN die Regularisie-
rungs- bzw. Abbruchbedingungen. Je nach Eigenschaften des Traktes und der Topologie
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der angrenzenden Bahnen variieren die empirisch bestimmten Werte fiir die untere FA-
Schwelle von 0.06 bis 0.1 und fiir den maximale Ablenkungswinkel von ca. 20° bis 40°.
In jedem Startvoxel stellen der Mittelpunkt und die Zentren des in acht gleiche Quader
geteilten Volumenelements Anfangspunkte der Traktographie dar.

5.5 Ergebnisse

Mit DTI-Faserverfolgung konnten in DeffCoN zahlreiche dokumentierte Nervenbiindel
des menschlichen Gehirns abgebildet werden. Dabei machen sich allerdings auch die be-
reits diskutierten Schwachen des Verfahrens in Regionen mit dicht gepackten oder kreu-
zenden Bahnen bemerkbar. Die Exaktheit der Rekonstruktion 1afit sich mangels Verifi-
kationsmoglichkeit schwer ermessen, da oft nur grobe oder unvollstandige Referenzen zur
Verfligung stehen. Erschwert wird die Situation durch die teilweise uneinheitliche oder so-
gar widerspriichliche Darstellung in der Literatur. Die Diskussion der Resultate muf also
auf einem deskriptiven und manchmal hypothetischen Niveau erfolgen. Sie orientiert sich
hier am Mafistab anerkannter neuroanatomischer Fachbiicher [113, 112, 114]. Die Daten-
grundlage der Ergebnisse bilden ohne besondere Systematik DW-SSSTEAM-Aufnahmen
mit der Partial Fourier Referenzimplementation und mit dem PPI-beschleunigten Typ
(R=2, 25 externe Referenzlinien) aus Kapitel 4 (Sequenzparameter: siche Anhang A).
Obwohl hier kein Sequenzvergleich auf der Basis von Traktographie beabsichtigt ist, sei
darauf hingewiesen, dafl insbesondere die im folgenden gezeigten Assoziationsbahnen,
die zum Hirnstamm gehorigen Trajektorien und wichtige Teile des visuellen Systems
Rekonstruktionen aus Messungen mit der neuen Variante FF+R2-e entstammen.

Mit Blick auf die Auflosung der NMR-Daten ist festzustellen, dal nur relativ breite
Axonbiindel zuverlassig abbildbar sind, wogegen z. B. bei der Verfolgung der Commissura
anterior mit ihrem Durchmesser von in einigen Bereichen nur ca. ein bis zwei Aufnahme-
pixeln auch aufgrund von benachbarten, orthogonal verlaufenden Fasern des Fornix nicht
immer iiberzeugende Ergebnisse erzielt werden konnen. Im Hirnstamm, im Thalamus und
in hypothalamischen Regionen erweist sich die mit der DW-SSSTEAM-Sequenz zur Zeit
erreichbare Auflosung als zu grob, um den diffizilen Verhéltnissen gerecht zu werden.
Zumeist sind die Namen der rekonstruierten Bahnen nur Oberbegriffe feinerer Substruk-
turen. Interessanterweise konnten mit den zur Verfiigung stehenden Daten keine reinen
Hirnnerven des peripheren Nervensystems (PNS) dargestellt werden, was einerseits an
ihrer verzweigten Struktur und andererseits an zu geringen Signalintensitaten liegen mag.
Daf} die Diffusionstensor-Technik nicht selektiv sensibel auf Neuronenbiindel, sondern all-
gemein anisotrop texturiertes Gewebe reagiert, zeigt in diesem Kapitel das Beispiel der
Augenmuskulatur.

Topologisch unterscheidet man zwischen Kommissurbahnen, die die beiden Hemispha-
ren des Gehirns miteinander verbinden, Projektionsbahnen als Tréger des Informations-
flusses von subkortikalen Kernen zur grauen Substanz der Hirnoberflache (Cortex) und
Assoziationsbahnen, welche Verkniipfungen von Cortex-Regionen innerhalb oder zwi-
schen einzelnen Hirnlappen (Lobus frontalis, L. parietalis, L. occipitalis und L. tempora-
lis) herstellen. Bei der folgenden Zusammenstellung wurden die Nervenfasern, gegebenen-
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falls von dieser Klassifikation abweichend, teilweise nach ihrer geometrischen Anordnung
gruppiert, teilweise nach ihrer funktionellen Zusammengehorigkeit. So ist z. B. das Cin-
gulum als Assoziationsfaser ein wichtiger Bestandteil des limbischen Systems, in das es
hier eingeordnet wird. Gleichzeitig ist die Commissura anterior eine Kommissurbahn,
aber ihre Lage relativ zum Fornix macht es sinnvoll, die beiden Bahnen gemeinsam zu
diskutieren. Fiir die anatomischen Konventionen im Hinblick auf Richtungs- und Be-
reichsbezeichnungen sei der Leser auf [114, Kapitel 4] verwiesen.

Die meisten der hier illustrierten Faserverbindungen sind bereits von anderen Grup-
pen mit DTI-Traktographie nachvollzogen worden [102, 115, 116]. Dank der unverzerr-
ten Abbildung der Anatomie durch die DW-SSSTEAM-Sequenz war es in dieser Arbeit
zusatzlich moglich, den Nervus opticus mit der ihn umschlieBenden Augenmuskulatur
darzustellen. Aus dem gleichen Grund gelang es auch, eine qualitativ hochwertige und
detailreiche Kartierung des Hirnstamms vorzunehmen. Dessen Bahnen hatten zuvor mit
DTTI explizit nur Stieltjes et al. [117] mithilfe einer segmentierten (d. h. ,multi-shot“) DTI-
EPI-Sequenz vermessen, wobei die Ergebnisse trotz der angepafiten Akquisitionstechnik
stark von Geometrieartefakten beeintrachtigt sind. Dariiberhinaus wird in diesem Ka-
pitel eine natiirliche traktographiebasierte Segmentierung des vorderen Abschnittes der
Capsula interna (Crus anterior) vorgestellt. Bei der Diskussion liegt der Schwerpunkt
nicht auf der funktionellen Bedeutung einzelner Axonverbiinde, die sowieso in weiten
Teilen nicht sonderlich gut bekannt ist, sondern auf der Exaktheit der Darstellung und
auf moglichen Artefakten. Obwohl eine aus physikalischer Sicht befriedigende Losung
des Problems komplizierter Gewebsgeometrien, respektive Faserkreuzungen, am Diffu-
sionsmodell ansetzen muf, werden in diesem Abschnitt zwecks Vollstandigkeit an zwei
Beispielen die Vor- und Nachteile des Tensorlines-Algorithmus erlautert. Dabei dient
Gleichung (5.2) als Vorschrift fiir die Propagationsrichtung wéhrend der entsprechende
Teil des FACT-Algorithmus’ die Schrittweite vorgibt.

5.5.1 Corpus callosum

Das Corpus callosum (CC), auch als Balken bezeichnet, stellt die ausgedehnteste Kom-
missurbahn und einen der grofiten logischen Faserverbiinde des menschlichen Gehirns
iiberhaupt dar. Auf einem medialen sagittalen Schnitt werden die vorderen Teile als Ro-
strum und Genu, der mittlere als Truncus und der hintere als Splenium corporis callosi
bezeichnet, die sich zu einem nach unten offenen Bogen formen. Im mittleren bis hinte-
ren Bereich kann es ventral zur Berithrung mit Teilbahnen des Fornix (FX) kommen, die
ebenfalls interhemisphérisch verlaufen und in der Commissura fornicis dhnlich orientierte
Strukturen bilden, was dem Uberspringen von Trajektorien in die jeweils benachbarten
Biindel Vorschub leistet.

Die néchstgroiere Faserstruktur auf der dorsalen Seite ist das Cingulum (CG), dessen
Axone medial groitenteils orthogonal zur Ausrichtung der darunterliegenden Kommissur-
bahnen verlaufen, und das dabei immer wieder Axonbiindel in die Windungen des Gyrus
Cinguli schickt. Es umschliefit den Balken halbkreisférmig. Besonders im Genu und im
Splenium ist dabei der Abstand meist duflerst gering, so dafl ebenfalls mit Traktographie-
Artefakten zu rechnen ist.
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Im hinteren Abschnitt beinhaltet das Corpus callosum unter anderem nicht besonders
gut dokumentierte Faserbiindel, die iiber das untere Horn der lateralen Ventrikel in einer
diinnen Schicht, dem Tapetum, zu den Temporallappen laufen. Hier besteht wegen der
riumlichen Nahe und moglicherweise auch wegen Faserkreuzungen die Gefahr des Uber-
springens in den Fasciculus occipitofrontalis (FOF). Héufig ziehen einige dieser dann
wahrscheinlich eher den Fibrae occipito- bzw. parietopontinae (FOPP) zuzuordnenden
Trajektorien auch in den Hirnstamm. Bei der Faserverfolgung des Corpus callosums be-
steht das Problem, daf sich die Kriimmung der weilen Substanz im medialen Bereich mit
der Ventrikelgrofle dndert. Eine Zunahme der Ausdehnung dieser Liquorkammern durch
Hirnatrophie oder -resektionen fiihrt dann zu einer Abflachung der Bahnen, so daf} die
Trajektorien in Extremféllen alle nach unten in die Capsula interna wechseln und das
Resultat dem umgestiilpten Original entspricht.

Im Kontrast zu den in Abbildung 5.3 dargestellten Ergebnissen, die eine in weiten
Teilen der Radiatio corporis callosi, dem Teilstiick vor der Einmiindung in den Cortex,
streng nach oben ausgerichtete Struktur suggerieren, sind in der Literatur oft auch star-
ker lateral verlaufende Faserstrénge beschrieben (siehe z. B. [112, S.395],[113, S.42]). Man
findet zwar recht haufig im frontalen Bereich nahezu waagrechte Trajektorien (siehe da-
zu Abbildung 5.4), im allgemeinen miifiten die Bahnen des Corpus callosums aber, um
der zitierten Darstellung zu entsprechen, sowohl Fasern der Capsula interna bzw. Coro-
na radiata als auch des Fasciculus longitudinalis superior (FLS) kreuzen. Die erhéhten
cp-Werte in den betreffenden Regionen lassen diese Moglichkeit tatsachlich plausibel er-
scheinen. Neben Indizien aus hochwinkelaufgelosten Diffusionsmessungen [118] sprechen
auch die haufig auftretenden, wegen Verletzung von Steifigkeitsannahmen abbrechenden
Trajektorien im ventralen Bereich des Truncus corporis callosi fiir diese Vermutung, die
ansonsten bei aufgeweichten Bedingungen nach unten ziehen, dabei aber wohl in die
Fasern der Capsula interna tiberspringen.

Um die Anwendbarkeit von zusatzlich regularisierter Traktographie zur Behebung die-
ses Problems zu illustrieren, sind in Abbildung 5.4 die Ergebnisse von FACT und Ten-
sorlines (Abschnitt 5.3) einander zum Vergleich gegeniibergestellt. Der Parameter w aus
der Propagationsregel (5.2) wurde auf 0,2 gesetzt, wie von den Urhebern vorgeschla-
gen. Gegentiiber FACT zeigen die Trajektorien des Tensorlines-Algorithmus eine starkere
Zerfaserung der Bahnen, die nun im oberen Hirnbereich wie gewiinscht auch laterale
Cortex-Areale miteinander verbinden. Sie erscheinen bei dem gewahlten Parametersatz
recht steif, was zur Folge hat, dal die im Referenzbild zu beobachtende, ausgepriagt me-
diale Orientierung der inneren Fasern aufgrund der starken Kriimmungen nicht mehr
nachvollzogen werden kann. Dagegen vermeidet Tensorlines Projektionen in den Hirn-
stamm, und die Haufigkeit von Uberspriingen in den Fasciculus occipitofrontalis (inferior)
ist reduziert.

Die Aufklarung der genauen Topographie des Corpus callosums ist Gegenstand aktuel-
ler Forschung. Inbesondere ist man an einer Parzellierung eines sagittalen Mittelschnitts
nach Faserverlauf interessiert, also eine Klassifizierung nach den jeweils iiber bestimmte
Regionen verbundenen funktionellen Zentren. Erste Schritte in diese Richtung mit Hilfe
von DTI-Traktographie wurden von Huang et al. [119] unternommen.
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Abbildung 5.3: Corpus callosum. Rekonstruktion der Fasern des Balkens mit dem FACT-
Algorithmus.
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Abbildung 5.4: Laterale Verbindungen des Corpus callosums. Vergleich von
Tensorlines-Trajektorien (untere Reihe) mit FACT-Resultaten (oben). Die Rekonstruktion be-
ruht auf einem anderen Datensatz als Abbildung 5.3.
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5.5.2 Limbisches System

Das limbische System spielt eine Rolle bei der Verarbeitung von Emotionen. Die neuro-
nale Konnektivitat der assoziierten Hirnregionen wird von den Faserbahnen des Fornix
(FX) und des Cingulums (CG) hergestellt, die sich als seine Hauptbestandteile zu dem
sogenannten Papez-Kreis zusammenschlieflen.

Das Cingulum beinhaltet sowohl lang- als auch kurzreichweitige Verbindungen des
Gyrus cinguli. Sein Verlauf wurde schon im vorangegangenen Abschnitt in Teilen um-
rissen. Fiir eine vollstandige Beschreibung sind hier noch die sich hinter der kaudalen
Grenze des Corpus callosums anschlieBenden Temporallappenprojektionen zu erwahnen.
Technisch gesehen bend6tigt man zur Darstellung des Cingulums mit DTI-Traktographie
typischerweise beidseitig jeweils vier Start-ROIs, deren Definition fiir die mittleren Teile
in coronaler Ansicht, fiir die vorderen, hinteren und temporalen Abschnitte am besten
auf transversal orientierten MDD-Farbdarstellungen erfolgt. Neben den bereits ange-
sprochenen Problemen in der Nahe von Genu und Splenium corporis callosi treten auch
im mittleren Abschnitt des Cingulums teilweise kommissurale Trajektorien (nicht dar-
gestellt) auf, wobei einige ungeklarte Anteile nicht durch den Balken ziehen. Ansonsten
entspricht die DTI-Rekonstruktion dieses Traktes in befriedigender Ubereinstimmung der
bekannten Literatur.

Die Axone des Fornix umschliefien die Commissura anterior (CA) in einem pré- und
postkommissuralen Teil. In zwei medial symmetrisch vom Corpus mammillare in Rich-
tung des Truncus corporis callosi aufsteigenden Asten (Columnae fornicis) kriimmen sich
die eng beieinanderliegenden postkommissuralen Hauptbahnen zu einem Bogen (Corpus
fornicis) unter dem Corpus callosum und tiber dem Thalamus und laufen ab dem Crus
fornicis lateral getrennt zu den Hippocampi in den Temporallappen der beiden Hemi-
spharen, wo sie in den als Fimbriae bekannten Faserbtindeln aufgehen.

Die ROI-Definition zur DTI-Faserverfolgung des Fornix (und der in dem gewéhlten
Bereich ununterscheidbaren Stria terminalis) erfolgt typischerweise in einer koronalen
Schicht am Crus fornicis. Wegen der in der Nahe &hnlich strukturierten Thalamus-
Projektionen sollte eine anatomische Referenzabbildung hinzugezogen werden. Selbst
dann kommt es oft zu Ubersprungartefakten zwischen parallel verlaufenden Biindeln.
In manchen Féllen knicken auch einige Trajektorien, die unter Umstédnden mit der Stria
medullaris thalamis in Beziehung stehen, im Bereich der Columnae fornicis kaudal in den
Thalamus ab, fiir dessen vorderen Kern (Nucleus anterior thalami) unter anderem An-
bindungen iiber den Fornix dokumentiert sind [113, S.195 u. 213]. Abbildung 5.5 zeigt im
Widerspruch zur Literatur, daf§ die FACT-Trajektorien des Fornix nicht, wie eigentlich
zu erwarten, postkommissural zum Corpus mammillare fithren, sondern weiter frontal
in den Nervus opticus (NO) abdriften. Interessanterweise beobachtet man héufig beim
Einstellen der Abbruchkriterien, daf sich eine der beiden Temporallappenverbindungen
des Fornix durch merklich niedrigere FA-Werte als die andere auszeichnet.

Die nicht zum limbischen System zéhlende Commissura anterior (CA) dient nach ge-
genwartigem Wissensstand hauptsachlich dem Informationsaustausch zwischen den un-
teren Bereichen der beiden Temporallappen. Sie besteht aus neopallialen, amygdaloiden
und intertuberkularen Anteilen [112, Kap. 7]), die vermutlich auch alle in der koronalen
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Ansicht in Abbildung 5.5 respektive von aufien nach innen zu sehen sind (teilweise nur
einseitig). Die Tensorlines-Rekonstruktion (Abbildung 5.6) zeigt auBerdem in Ansétzen
die als interbulbare Komponente der Commissura anterior bekannte Hemispharenverbin-
dung des Frontallappens zwischen den Bulbi olfactorii, die zum Riechzentrum gehoren.
Dariiberhinaus gibt es auch Hinweise auf schwierig zu verfolgende kortikale Zielgebiete
im unteren Okzipitallappen. Die DTI-Resultate mit FACT legen (hier nur auf einer Seite)
manchmal zumindest kaudal verlaufende Fasern nahe, die Trajektorien liegen allerdings
zu hoch, um mit den Ergebnissen von Di Virgilio et al. [120] als konsistent betrach-
tet werden zu konnen. Dagegen scheint der Tensorlines-Algorithmus auf dem Datensatz
von Abbildung 5.6 dieser Beschreibung entsprechende Bahnen (neben einigen falsch po-
sitiven durch das Corpus callosum) zu detektieren. Seine Steifigkeitsanteile wirken sich
offensichtlich auch vorteilhaft auf die Darstellbarkeit der Temporallappenkonnektivitéit
aus.

Der kleine Durchmesser der Commissura anterior und die Nahe zu den Bahnen des
Fornix provozieren das Auftreten von falsch positiven Verbindungen zu dem jeweils an-
deren Trakt. Allerdings werden in [113, S.191] auch Komponenten der Stria terminalis
erwahnt, die in die Commissura anterior eintreten.

5.5.3 Assoziationsbahnen

Viele der langreichweitigen Assoziationsbahnen des menschlichen Gehirns sind wegen
ihres grofien Querschnitts mit DTI-Faserverfolgung auf grober Skala sehr gut darstellbar
(Abbildungen 5.7 und 5.8). Neben den in diesem Abschnitt vorgestellten Axonverbiinden
gehort auch das schon beschriebene Cingulum (CG) in diese Klasse. Kurzreichweitige
Assoziationsbahnen werden wegen ihrer Form auch U-Fasern genannt und verkniipfen
einzelne Gyri/Hirnwindungen miteinander. Ein kleiner Anteil ihres Bestandes ist entlang
der hier explizit abgebildeten grofiskaligen Trakte zu beobachten.

Der Fasciculus uncinatus (FU) ist ein hakenférmiges Faserbiindel zur Verbindung der
grauen Substanz des unteren Temporallappens mit dem Frontalbereich. Sein Verlauf de-
monstriert, daf§ die DTI-Traktographie auch stark gekriimmte Strukturen erfaflt. Bei der
Definition der Startregion, typischerweise in einer koronalen Schicht im oberen, vorde-
ren Bereich des Temporallappens, kommt es nahezu unweigerlich dazu, dafi auch zum
Fasciculus longitudinalis inferior (FLI) gehorige weifle Substanz markiert wird, der dort
parallel, aber weiter ventral verlauft und dann in den okzipitalen Teil des Gehirns zieht.
Bei beiden Axonbiindeln ist ihre Ndhe zum medial benachbarten (unteren) Fasciculus
occipitofrontalis (FOF) zu beachten, dessen Verlauf vom Namen her nahezu selbsterkla-
rend ist. Markant erscheint die Verengung seiner kaudal weit aufgefacherten Fasern in der
Capsula externa in dem Bereich, ab dem er parallel zum Fasciculus uncinatus verlduft, so-
wie die anschliefende erneute Aufweitung. Bei unvorsichtiger Wahl der Startregion erhéalt
man viele, sehr wahrscheinlich falsch positive Verbindungen durch das Corpus callosum
via Tapetum. Es empfiehlt sich deshalb, einen ROI-zu-ROI-Strategie zu verfolgen und
die Startpunkte kaudal hinter das Tapetum und die Zielregion an die schmalste Stelle
des vermuteten Verlaufs zu legen. Im Gegensatz zu fast allen anderen Assoziationsfasern
ist das multi-ROI-Verfahren beim Fasciculus occipitofrontalis (inferior) nicht in dem Sin-
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Abbildung 5.5: Limbisches System und Commissura anterior. Fornix (Jii§, Fasern des
Cingulums ([€&)) und Commissura anterior ([SY).
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5 Faserverfolgung

Abbildung 5.6: Commissura anterior. Vergleich des Tensorlines-Algorithmus (untere Rei-
he) mit FACT (oben). Es handelt sich um einen anderen Datensatz als in Abbildung 5.5.
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ne verlustreich, als dafl er in seinem Verlauf sehr wahrscheinlich keine kurzreichweitigen
Fasern beinhaltet. Das Gegenteil ist z. B. beim Fasciculus longitudinalis superior (FLS)
der Fall. Dieser verbindet unter anderem die beiden nach Broca und Wernicke benann-
ten Sprachzentren und umschlieft die Insula-Region von oben in einem Bogen, der in
der Capsula externa verlauft und schliefllich in den Temporallappen miindet. Aulerdem
zieht ein Teil der Bahnen in den parietalen Cortex. Bemerkenswert ist eine Asymme-
trie, die haufig bei der DTI-Traktographie auftritt: in der rechten Hemisphare ist, wie
am Beispiel in Abbildung 5.8 deutlich zu sehen, die Bogenstruktur oft nicht vollstandig
oder zumindest schlecht ausgepragt. Dafiir laufen dort vermehrt Fasern in den hinteren
Bereich des Gehirns. Es erscheint nicht abwegig, diesen Umstand mit der bekannten La-
teralisierung der Sprache, d. h. die einseitige Lokalisierung ihrer Funktionszentren in der
zumeist linken Hemisphére, in Zusammenhang zu bringen. Direkt neben dem Zweig des
Fasciculus longitudinalis superior, der den Temporallappen erreicht, auch Fasciculus ar-
cuatus genannt, wurde ein weiterer von oben nach unten laufender Axonverbund isoliert,
der mit dem in einigen englischsprachigen Biichern erwidhnten ,perpendicular occipital
fasciculus“ (POF) identisch sein konnte, und der Nachbarschaftsbeziehungen zwischen
kortikalen Regionen im Okzipitallappen herstellt. Wegen der unmittelbaren Nahe der bei-
den Faserbahnen sind Traktographieartefakte sehr wahrscheinlich nicht selten. Es stellt
sich die Frage, ob die beobachtete Asymmetrie des FLS nicht wenigstens zum Teil auf
diese Tatsache zuriickzufiihren ist. Aufler den hier angefithrten Assoziationsbahnen wird
in einigen Arbeiten [102, 121] zur DTI-Traktographie auch ein in der Neuroanatomie
als Fasciculus occipitofrontalis superior (FOFS) bezeichneter, wenig erforschter Trakt
abgebildet. Er verlauft angeblich beidseitig medial von der Corona radiata unmittelbar
unter dem Dach des Corpus callosums, was in dieser Arbeit aber nicht nachvollzogen
werden konnte. Die bisherigen Darstellungen erscheinen wenig iiberzeugend und fuflen
unter Umstanden auf iiberspringenden Fasern aus den Thalamusprojektionen. Dariiber-
hinaus wird die Existenz des Fasciculus occipitofrontalis superior auch in anatomischen
Kreisen angezweifelt (siehe [122]).

5.5.4 Capsula interna (Crus anterius)

Capsula interna ist der Name einer Region, die sich von unten her facherférmig aus-
breitende Fasern im Groflhirn enthalt. Diese verbinden subkortikale Zentren mit dem
Cortex. Der hier interessierende vordere Teil wird lateral durch den Nucleus caudatus
und das Putamen begrenzt, deren Ausdehnungen auch die Abmessung nach ventral und
dorsal vorgeben. Er enthélt frontal ausgerichtete Axonbahnen und ist deshalb technisch
gesehen am besten mit einer koronal definierten Startregion zu erfassen. Das Ergebnis
der Faserverfolgung ist in Abbildung 5.9 zu sehen. Man kann unschwer vier Trajektorien-
Haufungen ausmachen und diese mit Hilfe von multi-ROI-Verfahren voneinander trennen
(Abbbildung 5.10). Dabei tritt topographisch eine gut definierte Schichtstruktur zuta-
ge. Gemafl der neuroanatomischen Literatur sind im Crus anterius der Capsula interna
die Radiatio anterior thalami (RAT) und die Fibrae frontopontinae (FFP) angesiedelt,
die auch erfolgreich rekonstruiert werden konnten. Daneben findet man mit der DTI-
Traktographie auch Verbindungen ins Cerebellum und in den hinteren Bereich des Hirn-
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Abbildung 5.7: Assoziationsbahnen. Fasciculus longitudinalis inferior (), Fascicu-

lus uncinatus (E80), ,perpendicular occipital fasciculus ( POF ), Fasciculus occipitofrontalis
(I8 und Fasciculus longitudinalis superior (FLS).
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Abbildung 5.8: Symmetrie der Assoziationsbahnen. Die Beschreibung erfolgt von links
nach rechts. Abkiirzungen geméafl Abbildung 5.7. Die erste und zweite Reihe vergleichen sagittale
Darstellungen von FLS&FU, FOF und FLI jeweils von links (oben) und rechts (Mitte). Die
unterste Zeile zeigt neben transversalen Ansichten von FLI und FOF auch den Verlauf des
POF vor einer koronalen Schnittebene.

93



5 Faserverfolgung

stammes, die in dem entsprechenden Gebiet beide nahe des Nucleus ruber verlaufen. Sie
sind moglicherweise mit den von Crosby [112, S.394-396] allerdings fiir das Genu der
Capsula interna verzeichneten, korticorubralen und korticotegmentalen Axonbiindeln in
Verbindung zu bringen. Die DTI-Resultate legen deshalb eine Neubewertung oder zu-
mindest vermehrten Aufklarungsbedarf iber die wahre Topographie der Fasern in der
Capsula interna nahe.

5.5.5 Hirnstamm

Legt man eine transversal orientierte Startregion in die sich unmittelbar an den Spinalka-
nal anschlieBende Medulla oblongata, lassen sich bereits einige der vielen den Hirnstamm
bevolkernden Faserbiindel identifizieren und im Anschlufl mit der in diesem Bereich unab-
dingbaren multi-ROI-Methode gezielt isolieren (Abbildungen 5.11 und 5.12). Zielregionen
im motorischen Cortex und im Kleinhirn (Cerebellum) separieren so beidseitig respektive
den Tractus corticospinalis (TCS), auch Pyramidenbahn im engeren Sinne genannt [114,
S.135], und das Pedunculus cerebellaris inferior (PCI). Eine eindeutige Trennung der
im dorsalen Bereich verlaufenden Fasern des Fasciculus longitudinalis medialis/dorsalis
(FL) von dem Lemniscus medialis (LM) ist erst ab dem Pedunculus cerebri (Crus ce-
rebri und Tegmentum), einer oberen Grenze des Mittelhirns, gesichert, ab welcher der
erstgenannte Trakt nach vorne in hypothalamische Regionen zieht (der mediale Anteil
dient allerdings nur der Verkniipfung von Kerngebieten des Hirnstamms), wihrend der
LM eigentlich im weiter oben gelegenen Thalamus endet, aber iiber die sich anschlie-
Benden Bahnen letztendlich im Gyrus postcentralis auf den Cortex trifft. Latero-dorsal
des Lemniscus medialis kann man eine weitere pragnante, durch das Diencephalon zie-
hende Faserstruktur ausmachen. Es handelt sich dabei wahrscheinlich um das in der
anatomischen Literatur als Tractus spinothalamicus (TST) bekannte Axonbiindel, das
im Thalamus eine Verschaltung erfahrt und danach ebenfalls zum Gyrus postcentralis
weitergeleitet wird.

Die der Medulla oblongata angegliederte Pons ist Durchlauf-, Ursprungs- und Zielge-
biet vieler Projektions- und Assoziationsbahnen. Prominent treten dort in einer sagitta-
len, farbkodierten MDD-Ansicht (siehe linke Spalte von Abbildung 5.1) in rot die grofien
Strukturen der ventralen und dorsalen Teile des Pedunculus cerebellaris medius (PCM-
V, PCM-D), einer Briicke zwischen den beiden Hélften des Cerebellums, hervor. Bei der
Isolierung des Traktes kommt allerdings erschwerend hinzu, dafl die Region von vielen
Kernen grauer Substanz durchsetzt ist, die unter anderem auch kortikale Verbindungen
haben. Auflerdem passiert zwischen dem dorsalen und ventralen Teil des Pedunculus ce-
rebellaris medius der Tractus corticospinalis. Zwar legt man die Startregion fiir die Fibrae
frontopontinae besser, wie oben bereits geschehen, in den vorderen Teil der Capsula inter-
na, man kann sie aber auch von der Pons aus verfolgen. Aufgrund der dort ausgepréigten
komplizierten Gewebsorganisation sind auch die Crus cerebri (Hirnschenkel) geeigneter
als Ausgangspunkt fiir die Darstellung der Fibrae occipito- und parietopontinae (FOPP).
Als letzte hier vorgestellte, separat sinnvoll abbildbare Strukturen der weiflen Substanz
im Hirnstamm treten beidseitig die Pedunculi cerebellaris superior (PCS) aus dem Ce-
rebellum in den Grenzbereich zwischen Mittelhirn und Diencephalon ein.
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Abbildung 5.9: Crus anterius der Capsula interna. Weil das Mefiprotokoll nur achtun-
dreiflig Schichten umfafite, sind die Fasern nach unten hin abgeschnitten.
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Abbildung 5.10: Topographie der Fasern durch das Crus anterius der Capsu-
la interna. Die Schichtstruktur wird durch sukzessives Ablosen von isolierten Faserverban-
den verdeutlicht. Fibrae frontopontinae ([Efig), undokumentierte Verbindung in das Cere-
bellum ( undokumentiert ), undokumentierte Verbindung in den hinteren Hirnstammbereich
(ERETEEEEES) und Radiatio anterior thalami (FBE¥M). Kleines Bild: Trakt-zugehérige Pi-
xel in einer koronalen Ansicht der vorderen Capsula interna.
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Die Rekonstruktionen der vorgestellten Faserbtindel kommen der Beschreibung in der
neuroanatomischen Literatur recht nahe. Allerdings treten auch gravierende Abweichun-
gen vom als bekannt vorausgesetzten Verlauf auf. Am auffilligsten ist dabei die vollstan-
dige Abwesenheit von Faserkreuzungen des Tractus corticospinalis und des Lemniscus
medialis bzw. der in ihm aufgehenden Axone im oberen Teil der Medulla oblongata, so-
wie des Pedunculus cerebellaris superior vor dem Eintreten in den Nucleus ruber. Die
Begriffsbildung beim PCS ist allerdings verwirrend, da in manchen Atlanten der Eindruck
entsteht, dal dessen Axone im Bereich des dorsalen Zweigs des Pedunculus cerebellaris
medius verlaufen. Bemerkenswert ist auch, dafl der Lemniscus lateralis, ein Teil des au-
ditiven Apparates und eine der Hauptbahnen, nicht lokalisiert werden konnte, ebenso
die von auflen in den Hirnstamm eintretenden Hirnnerven des PNS. Anlafl zum Zweifel
geben die Cortex-Anbindungen des rekonstruierten medialen Lemniscussystems, also der
Lemniscus medialis und die Projektionen von seiner Eintrittsstelle in den Thalamus, die
nicht in den somatosensorischen Gyrus postcentralis fithren.

Zusammenfassend lat sich sagen, dal DTI-Traktographie auf DW-SSSTEAM Daten
im Hirnstamm moglich ist, aber in Anbetracht der zahlreichen dicht gepackten Axone im
Moment ein Auflosungsproblem besteht. Selbst bei einer Uberwindung dieser technischen
Hiirde muf} eine zuverléssige Bildgebung dieser Region auf einem geeigneteren Diffusi-
onsmodell aufbauen, das Partialvolumeneffekte im Zusammenhang mit Faserkreuzungen
korrekt behandelt. Fiir Hirnpulsationen und Artefakte durch Probandenbewegungen ist
der Hirnstamm zudem aufgrund seiner longitudinalen Durchsetzung mit dem vierten Ven-
trikel und seiner exponierten Lage besonders anfillig, was sich speziell auch auf DW-EPI
Aufnahmen mit ihren sensiblen k-Raum-Trajektorien negativ auswirkt.

5.5.6 Visuelles System

Beginnend in den Sinneszellen der Retina verlaufen die Bahnen des visuellen Systems
(Abbildungen 5.13 und 5.14) nach kleinskaliger Verschaltung durch Zwischenneurone
zundchst im Nervus opticus (NO), der auch als zweiter Hirnnerv bezeichnet und damit
dem periphéren Nervensystem zugeordnet wird. Allerdings wéchst er ontogenetisch aus
dem Zwischenhirn heraus und hat auch entwicklungsgeschichtlich eher den Charakter
einer zentralnervosen Faserstruktur. Das ist moglicherweise ein Grund, warum er hier
mit der DTI-Traktographie erfafit werden kann, wahrend die iibrigen Bahnen des PNS
aus noch im Detail ungeklarter Ursache nahezu unsichtbar bleiben.

Im weiteren Verlauf des Nervus opticus, der im iibrigen inklusive der ihn umgebenden
Membrane nur 4-5 mm dick ist, trifft er im Chiasma opticum auf Axone des kontrala-
teral gelegenen Sehnervs, wo sich die beiden beriihren und die Anteile aus den medialen
Netzhauthalften auf die jeweils andere Seite kreuzen. Den sich beidseitig kaudal anschlie-
Benden Teil der Sehbahn, in dem die Nerven wieder getrennt verlaufen, bezeichnet man
als Tractus opticus (TO). Er endet im Corpus geniculatum laterale (CGL) des Thalamus,
von wo aus in unmittelbarer Nachbarschaft die Fasern des letzten Teils der Sehbahn, als
Radiatio optica (RO) bekannt, in den Okzipitallappen des Gehirns projizieren. Diese
Sehstrahlung fachert von ihrem Ursprung im Thalamus aus sehr weit auf, so dafl in der
Néahe des CGL eine Vielzahl von Faserrichtungen zu beobachten ist. Einige Bahnen zielen
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Abbildung 5.11: Hirnstamm. MDD-Ansicht aller FACT-Trajektorien.
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Abbildung 5.12: Hirnstamm Detailansicht. Pedunculus cerebellaris inferior (@), Trac-
tus corticospinalis (EN8E)), Lemniscus medialis (JBYl), Pedunculus cerebellaris medius (dor-
sal) (PCM-D ), Pedunculus cerebellaris medius (ventral) (), Tractus spinothalamicus
(JTST ), Pedunculus cerebellaris superior ( ), Fasciculus longitudinalis (medialis und dor-
salis) ( FL ), Fibrae occipito- und parietopontinae (J8)g4) und Fibrae frontopontinae (Jg).
Kleines Bild: 2D Faseransicht iiber koronalem Schnitt durch Pons und Cerebellum.
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zwar relativ direkt in die Sehrinde, ein erheblicher Teil nimmt aber einen stark gekriimm-
ten Umweg iiber den Temporallappen. Die Radiatio optica umkleidet ,die Lateral- und
Medialwénde des Hinter- und Unterhorns des Seitenventrikels* [114].

Es gibt einige Berichte iiber Darstellungen des hinteren Teils der Sehbahn mit DTI-
Traktographie [97, 123, 115, 124]. Das ist angesichts der Uneinheitlichkeit der Faserrich-
tungen am Corpus geniculatum laterale recht erstaunlich und vielfach lassen auch die Art
der Abbildung (nur aktivierte Pixel, transversale Ansicht) oder starke Verzerrungen der
Aufnahmen keine abschliefende Beurteilung der Validitat zu. In der vorliegenden Arbeit
konnte die Radiatio optica nur in einem Probanden, und auch nur ein direkt verlaufendes
Teilstiick rekonstruiert werden (Abbildungen 5.13 und 5.14 links oben). Vielfach springen
am CGL gestartete, kaudal verlaufende Bahnen entweder in das Corpus callosum oder
den Fasciculus occipitofrontalis iiber und treffen im oberen Bereich des Okzipitallappens
oder gar im Parietallappen auf den Cortex, nicht aber auf die Sehrinde. Daneben er-
schweren auch occipito- und parietopontine Bahnen aus dem Hirnstamm die Isolierung
der hinteren Sehbahn. Seine Nahe zu den Ventrikeln macht den Bereich aulerdem anfallig
fiir Pulsationsartefakte.

Die DTI-Traktographie ist wegen der geringen Auflosung, der stumpfen Winkel und
der Kreuzungen der Axone im Chiasma opticum nicht in der Lage, die dortige Faser-
topographie anatomiegetreu aufzulosen. Auf Hindernisse anderer Natur stofit man bei
der Verfolgung des Nervus opticus, der namlich am Eingang zum Canalis opticus in
die unmittelbare Nahe des Ursprungsrings der Augenmuskeln (Musculus rectus medialis,
M. 1. lateralis, M. r. inferior, M. r. superior) gerét und diesen durchstéfit. Aufgrund ihrer
ebenfalls faserigen Konsistenz werden die Muskeln gleichermaflen als anisotrope Struktu-
ren erkannt, weil das DTI-Verfahren nicht spezifisch auf weifle Hirnsubstanz sondern auf
die Gewebstextur sensibel reagiert. Wegen der dhnlichen Orientierung sind Ubersprungs-
artefakte sehr haufig und auch deutlich in Abbildung 5.13 zu beobachten. Dagegen zeigt
das Beispiel einer anderen Messung in Abbildung 5.14, dafl unter glinstigen Voraussetzun-
gen nicht nur der Verlauf des Sehnervs allem Anschein nach korrekt dargestellt, sondern
auch Teile der umgebenden Muskulatur visualisiert werden konnen.

Die Region um den Nervus opticus entzieht sich einer Abbildung mit der iiblichen
EPI-DTI-Aufnahmetechnik wegen ihrer ausgepriagten Verzerrungen. Fiir alle Aufnahme-
methoden problematisch ist die Tatsache, dafl der Nerv bei Augenbewegungen leicht ver-
schoben wird. In auf ,Fast Spin-Echo“ -Sequenzen (FSE) basierenden Arbeiten [125, 126]
gelang unter Verwendung angepafiter Spulentechnik, Schichtorientierung und -auflésung
bisher zwar die Erstellung von ADC- und FA-Karten, nicht aber die Rekonstruktion des
Verlaufs mittels Traktographie. Um so erstaunlicher ist die Tatsache, daf} dies mit DW-
SSSTEAM (FF+R2-e/Lorentz), Standard-Hardware und ohne besondere weitere Vor-
kehrungen erstmalig moglich geworden ist. Hinsichtlich der inter- und intra-individuellen
Reproduzierbarkeit der Ergebnisse liegen allerdings noch keine Erkenntnisse vor.
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Abbildung 5.13: Visuelles System. Nervus opticus ( ), Tractus opticus ( TO ) und
Radiatio optica (I¥8Y).
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Abbildung 5.14: Visuelles System und Augenmuskulatur. Nervus opticus ( ), Trac-
tus opticus ( TO ), Radiatio optica/Musculus rectus medialis ()7 Musculus rectus la-
teralis (JSIERIM), Musculus rectus superior (MRSUP|) und Musculus rectus inferior (JYIIIN).
Zur besseren Illustration sind Darstellungen von den Augépfeln (weifl) und den Linsenregionen
(grau) beigefiigt. Die linke obere Aufnahme entspricht einer anderen Ansicht der Rekonstruk-
tion aus Abbildung 5.13 und entstammt aus einer Akquistion mit der DW-SSSTEAM Refe-
renzimplementation. Die restlichen Bilder beruhen auf Daten, die mit der FF+R2-e Variante
gewonnen wurden.
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KAPITEL 6

Abschliefende Anmerkungen

Die in dieser Arbeit vorgenommene Erweiterung der DW-SSSTEAM-Sequenz um die
Anwendbarkeit paralleler Bildgebung hat sich als fruchtbarer Weg erwiesen, die Aufnah-
medauer im Vergleich zur Partial Fourier Referenzsequenz ohne Qualitatseinbuflen zu
verkiirzen. Fiir den mit den bestehenden Mitteln erreichbaren Reduktionsfaktor R =2
betragt die Mefzeit-Ersparnis ca. 17%, im Vergleich zur unbeschleunigten Full-Fourier-
Akquisition sogar 45%. Infolgedessen sinkt zum einen die Anfalligkeit gegeniiber Be-
wegungsartefakten, zum anderen steigt damit die Akzeptanz im klinischen Umfeld. Als
positiver Nebeneffekt des zeitlich reduzierten Ausleseabschnittes und der begleitenden
Erhohung der Flipwinkel vermindert sich auflerdem die Gefahr von storenden Echos auf-
grund von Anregung und Refokussierung 7i-relaxierender Magnetisierung.

Zur weiteren Reduktion der Mefizeit auf 302 ms pro Bild wurde die Kombination
von paralleler Bildgebung und Partial Fourier Technik realisiert. Obwohl sie prinzipiell
einsetzbar ist, gibt es bei dieser Variante noch weiteren Forschungsbedarf hinsichtlich der
Rekonstruktion, die zwei verschiedenen k-Raum-Reduktionsmechanismen gerecht werden
muf.

In theoretischen und experimentellen Untersuchungen stellte sich heraus, dafl es bei
Fortschritten in der Verbesserung der PPI-Rekonstruktionsgiite im Hinblick auf die
Rauschverstarkung durch Linienauslassung, die zur Zeit iiber dem theoretischen Mini-
mum liegt, noch Spielraum fiir eine Verbesserung des SNR gibt. Bei der gewahlten Auf-
losung und Matrixgréfie mufl man fiir den sinnvollen Einsatz des nachsthcheren Reduk-
tionsfaktors R =3, der neben weiterer Mefzeitverkiirzung auch einen zusatzlichen Qua-
litdtsgewinn verspricht, sehr wahrscheinlich auf Spezialspulen zuriickgreifen, die fiir die
Zwecke paralleler Bildgebung optimiert worden sind. Obwohl in den PPI-beschleunigten
Bildern keine Verschmierungen auftauchen, sollte vor einer weitergehenden Parallelisie-
rung tiberpriift werden, inwiefern die GRAPPA-Rekonstruktion die durch die Flipwin-
kelfunktion aufgepragte Punkt-Transfer Funktion erhélt. Einstweilen bietet nach den
Ergebnissen aus Kapitel 4 die Verringerung der Aufnahmebandbreite eine Moglichkeit,
das SNR der Bilder im Tausch gegen Mefizeit weiter zu steigern.
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Trotz der erzielten Verbesserungen erscheint die in-vivo Verwendung von fortschrittli-
cheren Verfahren zur Aufklarung der Gewebsarchitektur wie Q-Ball-Tmaging [29] in Kom-
bination mit der DW-SSSTEAM-Sequenz unter den gegebenen Voraussetzungen nicht
nur aufgrund ihres zeitlichen Umfangs unrealistisch. Zum einen erfordern diese Tech-
niken hochwinkelaufgeloste Daten, wodurch sich wegen der Richtungsabhangigkeit der
erzielbaren Magnetfeldgradientenamplitude eines NMR-Gerétes die Diffusionspraparati-
onszeit verlangern wiirde, mit wegen Ts-Zerfalls nachteiligen Folgen fiir die Signalstarke.
Zum anderen und mit im Endeffekt gleichen Konsequenzen mufl dabei die Diffusions-
wichtung verstarkt werden. Dafiir reicht das verfiighare SNR bei weitem nicht aus. Fiir
eine unverféalschte Messung sollte namlich das theoretische, diffusionsgewichtete Signal,
So e P, zumindest iiber dem Rauschuntergrund liegen. Nimmt man fiir eine limitierende
Abschatzung den grofiten vorkommenden Diffusionskoeffizienten entlang der Faserrich-
tung in der weilen Substanz des menschlichen Gehirns von ca. D=2 -1073 mm?/s und
setzt einen b-Wert von 1000 s/mm? voraus, so mufl nach Formel (3.13b) in Magnituden-

bildern
So T D
— > — 1
o 26 (6 )

gelten [50]. Das bedeutet bei den gewdhlten Werten SNR > 9,3. Ruft man sich mit
der Vorgabe dieses Mafistabs den in Kapitel 4 ermittelten Wert von SNR ~ 7 ins Ge-
déchtnis, reicht die Bildqualitat der DW-SSSTEAM-Sequenz noch nicht einmal fiir die
Diffusionstensorbildgebung vollig aus. Um eine im obigen Sinne korrekte Schatzung der
Diffusionskoeffizienten zu erhalten miiite der maximale b-Wert auf ca. 860 s/mm? sin-
ken. Abmildernd muf hier hinzugefiigt werden, dafl geméaf3 dieser Argumentation in einem
GroBteil des Zielgewebes mit typischerweise D=1 - 1072 mm? /s schon ein SNR-Niveau
von 3,4 fiir eine korrekte Berechnung ausreicht. Zwar stellt Gleichung (6.1) eine natiirliche
untere Schranke fiir das in quantitativen Untersuchungen notwendige Signal-zu-Rausch-
Verhaltnis dar, weil aber die Rice-Verteilung nur im Limes grofler Signalstarken in eine
GauB-Kurve iibergeht, werden insbesondere die diffusionsgewichteten Intensitaten in der
Néhe des Rauschuntergrundes immer noch nach oben hin verfalscht.

Wegen der in den mit POCS rekonstruierten Partial Fourier Bildern beobachteten
Anomalie beziiglich der Statistik der Intensitdtswerte (siehe Abschnitt 4.6) ist es wohl
allgemein und gerade bei mit k-Raum-reduzierten Verfahren gemessenen Magnituden-
bildern angeraten, neben dem wahren SNR auch den Rauschuntergrund zur Qualitats-
messung von Diffusionssequenzen heranzuziehen. Die Bestimmung des Signal-zu-Rausch-
Verhaltnisses sollte, wie in Abschnitt 4.6 durchgefiihrt, iiber eine Ensemble-Messung in
hinreichend signalintensiven Objekt-Voxeln erfolgen.

Die vorangegangene Argumentation macht deutlich, dafl auch eine Auflosungserho-
hung angesichts der aktuell erreichbaren Bildqualitat nicht realistisch ist, und dafl sogar
iiber eine moderate Voxelvergrofferung nachgedacht werden mufl; um zuverlassig quan-
titative Studien betreiben zu konnen. Die Wahl von isotropen Bildelementen mit einer
Kantenlange von 2,5 mm verdoppelt z. B. nahezu das zu erwartende Signal. Auflerdem
ist zu klaren, warum die mit DW-SSSTEAM erzielten FA-Werte im Vergleich zu den
Ergebnissen aus SNR-starkeren EPI-Akquisitionen geringer ausfallen.
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Ein weitgehend ungelostes Problem von Diffusionstensormessungen stellen Artefakte
durch Probandenbewegungen dar, denen wohl zufriedenstellend nur durch zuséatzliche Lo-
kalisierungsmessungen (Navigatoren) und Echtzeit-Korrekturen an den Gradienten mit
grofem technischen Aufwand beizukommen ware. Aufgrund der massiv unterschiedli-
chen Bildkontraste und der durch die Diffusionsgradienten ausgezeichneten Richtung
bietet eine Koregistrierung der Daten auf die ungewichteten Messungen auch nur einen
eingeschriankten Nutzen. In EPI-Aufnahmen ist aulerdem wegen Wirbelstromen eine dif-
fusionsrichtungsabhangige Verzerrung zu verzeichnen. Die konzeptionell beste Art, Be-
wegungsartefakte zu minimieren, besteht in einer schnellen Messung. Zur Vermeidung
von Bildbeeintrachtigungen durch Hirnpulsationen und den dadurch in ventrikelnahen
Bereichen sowie im Hirnstamm entstehenden Fehlern bei der Berechnung der Hauptdif-
fusionsrichtung wiare es vorteilhaft, die Messung mit der Herzaktivitat des Probanden zu
synchronisieren [127]. Auch aus diesem Grund ist eine Realisierung von DW-SSSTEAM
mit einem Reduktionsfaktor von R=3 und einer Aufnahmezeit von 286 ms pro Bild bei
180 Hz/Pixel Aufnahmebandbreite sehr erstrebenswert, weil man dann mit zwei Bildern
pro Herzschlag den verfiigharen Rahmen von etwa 600 ms (siehe Abschnitt 4.3.2) optimal
ausnutzen konnte.

In den Untersuchungen zur Eignung von DW-SSSTEAM-Daten fiir die Faserverfolgung
stellte sich heraus, daB die Ergebnisse, soweit vergleichbar, eine gute Ubereinstimmung
mit den aus EPI-Messungen gewonnenen Resultaten zeigen, sofern es sich um nicht ver-
zerrungsanfallige Regionen handelt. Neben den bereits publizierten Assoziationsbahnen
konnte dartiberhinaus der ,perpendicular occipital fasciculus® isoliert werden. Bisher
einmalig ist die Rekonstruktion des Nervus opticus und der ihn umgebenden Muskeln.
Ebenso hat die Qualitat und Detailtreue der mit DW-SSSTEAM abbildbaren Fasern im
Hirnstamm als ebenso sensibler Region in der DTI-Literatur zur Zeit kein Aquivalent.
Einige Strukturen und Einzelheiten entzogen sich allerdings der Rekonstruktion, und der
Verlauf mehrerer Trajektorien ist in Teilen zweifelhaft bzw. weicht von der Literaturbe-
schreibung ab.

Trotz der vielversprechenden Resultate bei der Segmentierung der Capsula interna
muf} angemerkt werden, dafl die Exaktheit der Darstellung von Axonbiindeln nahe den
Ventrikeln von einer EKG-Synchronisation der Sequenz profitieren diirfte. Die bisherige
DTI-Analyse hat neben der Bestatigung der schichtartigen Struktur der parallel gepack-
ten Frontalprojektionen durch das Crus anterius aulerdem ergeben, dafl moglicherweise
nicht nur wie bisher angenommen die Fibrae frontopontinae und die vordere thalamische
Radiation diesen Bereich der weiflen Substanz ausmachen, sondern ebenso weiter kaudal
geglaubte Bahnen.

Neben den Artefakten auf der Mefiebene schlagt sich auch das Versagen des Diffusions-
tensormodells in Regionen mit Faserkreuzungen deutlich in den Ergebnissen nieder. Das
wurde am Beispiel der fehlenden Lateralprojektionen in den mit dem Standard-FACT-
Verfahren nachvollzogenen Bahnen des Corpus callosums diskutiert. Die Frage nach dem
sinnvollen Einsatz von stérker regularisierenden Algorithmen zur Behebung solcher Pro-
bleme sollte in dieser Arbeit nur angesprochen, aber nicht erschopfend behandelt werden.
Das Tensorlines-Verfahren liefert bei der Commissura anterior iiberzeugende Ergebnisse.
Auch einige der gesuchten Verbindungen im Balken konnen anscheinend nachvollzogen
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6 Abschlieffende Anmerkungen

werden. Der Algorithmus vermeidet dafiir aber andere potentiell richtige Trajektorien.
Die Ergebnisse sind aulerdem stark von der Grofle des Parameters w abhangig. Die
durch dessen Einstellung getroffenen Annahmen tiber die Steifigkeit einer Bahn lassen
sich nicht verallgemeinern, denn unter denselben Bedingungen wie bei der Commissu-
ra anterior schlagt z. B. die Rekonstruktion des Fornix grofitenteils fehl. Aufgrund der
komplexen Verhaltnisse im menschlichen Gehirn erscheint es daher zweifelhaft, ob eine
tragfahige Losung der mangelnden Darstellbarkeit von Faserkreuzungen in DTI-Daten
auf algorithmischer Ebene gefunden werden kann.

Bis heute ist es aus der Sicht des Autors noch nicht gelungen, die Resultate von DTI-
Faserverfolgungsalgorithmen sinnvoll zu quantifizieren. Vor der Klarung dieser konzep-
tionellen Frage muf} zuallererst die Reproduzierbarkeit der Technik iiberpriift werden. Ist
diese gegeben, konnen die Trajektorien von Axonbiindeln zur Definition von ROIs dienen,
mit denen dann iiber die skalaren Karten der Diffusionstensorbildgebung oder anderer
koregistrierter Bilder eine aussagekraftige quantitative Auswertung moglich ist, z. B. ha-
ben sich Anisotropiemafle als sensible Indikatoren bei neurodegenerativen Erkrankungen
herausgestellt. Davon abgesehen lassen sich auch aus dem qualitativen Faserverlauf neue
Einsichten in alte Fragestellungen gewinnen. So bemiiht man sich schon seit langerem um
eine Segmentierung des Corpus callosums anhand der funktionell abgrenzbaren Regionen,
die dessen Fasern verbinden. Erste Untersuchungen mittels DTI-Traktographie deuten
darauf hin, daf} das bisher verwendete Parzellierungsschema, das zudem von Primatenstu-
dien auf den Menschen extrapoliert wurde, der Korrektur bedarf. Aulerdem ist die genaue
Lage selektiver axonaler Verkniipfungen von groflem Wert fiir den Neurochirurgen, der
moglicherweise in Zukunft anhand von Traktographie-Resultaten bei Tumoroperationen
sein Vorgehen préaoperativ plant und postoperativ kontrolliert, oder sogar interventio-
nell wahrend des Eingriffs Faserbiindel verfolgen kann. Die DW-SSSTEAM-Sequenz ist
prinzipiell durch ihre anatomiegetreuen Abbildungseigenschaften fiir geometrisch sensible
Anwendungen pradestiniert. Fiir den Einsatz im Operationssaal sollte aber nach weiteren
Moglichkeiten zur Verkiirzung der Mefidauer gesucht werden.
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ANHANG A

Sequenzeinstellungen

Parameter

Parameter Wert

Bildgebung
Auflésung 2 x 2 x 2 mm?
TEsg 50,10 ms
TESTE 8770 ms
TR, 7,81 ms
TRy 700 ms (FF)

(
466 ms (PF 5/8)
380 ms (FF+R2-e)
302 ms (PF 6/8+R2-e)

BW 180 Hz/Pixel
Nav 2
PSF Lorentz (variable Flipwinkel, 77 = 700 ms)
PPI (extern)
R 2
Niet 25
Diffusion
op 17,42 ms
Ap 33,11 ms
b 0 s/mm? und 1000 s/mm?

Tabelle A.1: Standard Sequenzparameter. Experimentell verwendete Konfigurationen der
DW-SSSTEAM-Sequenz. Die Erwéhnung von FF und PF 6/84+R2-e dient nur dem Vergleich.
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A Sequenzeinstellungen

Diffusionsrichtungen

Tabelle A.2: Koordinaten der symmetrischen
SSSTEAM im raumfesten Bezugssystem des NMR-Scanners, entsprechend den Flichennor-

Gradientenindex =z Y z

1 +0,618034 +0,000000 - 1,000000
2 -0,618034 - 0,000000 +1,000000
3 +0,618034 +0,000000 +1,000000
4 -0,618034 - 0,000000 - 1,000000
5 +0,000000 +1,000000 -0,618034
6 -0,000000 -1,000000 +0,618034
7 -+0,000000 +1,000000 +0,618034
8 -0,000000 -1,000000 -0,618034
9 +1,000000 -0,618034 +0,000000
10 - 1,000000 +0,618034 - 0,000000
11 -+1,000000 +0,618034 +0,000000
12 - 1,000000 -0,618034 -0,000000
13 +0,000000 +0,618034 - 1,000000
14 -0,000000 -0,618034 -+1,000000
15 -+0,000000 +0,618034 +1,000000
16 - 0,000000 -0,618034 -1,000000
17 +0,618034 +1,000000 +0,000000
18 -0,618034 - 1,000000 -0,000000
19 +0,618034 - 1,000000 +0,000000
20 -0,618034 +1,000000 - 0,000000
21 +1,000000 +0,000000 +0,618034
22 - 1,000000 - 0,000000 -0,618034
23 +1,000000 +0,000000 -0,618034
24 -1,000000 -0,000000 +0,618034

Standard Diffusionsrichtungen fiir DW-

malen zweier gegeneinander gedrehter Dodekaeder (siehe Abbildung 3.10).
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F{fHz)
P(r | ro,Ap)
Pa(o.1)

Symbolverzeichnis

Auslenkungswinkel der Magnetisierung durch einen RF-Puls bzw.
Winkelfunktion einer Abfolge von Anregungspulsen in Abhangigkeit
von deren Index n, Seite 8

b-Matrix, Gleichung (2.26), Seite 17

Differenzoperator, Seite 5

zeitlicher Abstand eines Paares diffusionskodierender Pulse, Seite 14
Dauer eines diffusionskodierenden Pulses, Seite 14

Diffusionstensor und Diffusionskonstante, Seite 14

effektiver Diffusionstensor, Seite 15

gyromagnetisches Verhaltnis, Seite 4

Hamilton-Operator, Seite 4

Plancksches Wirkungsquantum, Seite 4

Hermitesche Konjugation des durch Klammern angedeuteten Aus-
drucks, Seite 9

imaginére Einheit, Seite 8

k-Raum-Vektor zum Zeitpunkt ¢ wahrend des Durchfahrens einer
k-Raum-Trajektorie; siche Formel (2.23), Seite 17

Erwartungswert bzw. Ensemblemittel, Seite 5
Fourier-Transformation der Funktion f(k), Seite 24
Diffusionspropagator, Seite 19

zeitabhangige Phasenverteilung des Spinsystems bei Gradientenschal-
tung G(t), Seite 14
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M,

By
B,
Beff

112

(komplexe Darstellung der) Transversalkomponente der Magnetisie-
rung in der z-y-Ebene, die gestrichene Variante M’ bezieht sich auf
das rotierende Bezugsystem, Seite 8

Vektor in einem linearen tiberbestimmten Gleichungssystem, dessen
Dimension der Anzahl der Gleichungen entspricht, siehe z. B. Glei-
chung (3.3), Seite 25

aufzulosender Variablenvektor eines iiberbestimmten Gleichungssy-
stems (siche Abschnitte 3.1 und 4.1), Seite 25

atomares magnetisches Moment, Seite 4

der aus der Addition aller makroskopischen Magnetfelder resultie-
rende Vektor, Seite 6

statisches, homogenes externes Magnetfeld, Seite 4
externes magnetisches Wechselfeld mit Tragerfrequenz wy, Seite 4

effektives Magnetfeld bei RF-Anregung im rotierten Bezugssystem,
Seite 8

magnetisches Gradientenfeld, Seite 11
Gradient der z-Komponente eines Magnetfeldes, Seite 11

Drehimpuls bzw. Drehimpulsoperator mit Quantenzahlen j und m,
Seite 4

Teilchenstromdichte, Seite 15
makroskopische Magnetisierung eines Spin-Ensembles, Seite 5

Propagationsrichtung eines Traktographiealgorithmus’ im n-ten Schritt,
Seite 78

Anzahl der Mittelungen eines Bildes, Seite 34

Anzahl der von Null verschiedenen gemessenen b-Werte, Seite 25
Anzahl der gemessenen Diffusionsrichtungen, Seite 25
Larmorfrequenz, Seite 4

Frequenz des Wechselfeldes B, Seite 4

Phase einer Isochromate, Seite 12

Residuum eines Ausgleichsproblems, Seite 26

orts- und zeitabhangige Teilchendichte, Seite 15

Ortsvektor, Seite 11



TE

TA

TR,

TRy

tr((-))
()"

Si(x,ky)

{A:}

{ei}

{e,.e e}
{eweyes = e.)

A{G()}

kg

pi(1)

Standardabweichung, Seite 26

Kovarianzmatrix der Rauschterme von Einzelmessungen, Seite 26
Echozeit, Seite 8

Anregungsdauer eines RF-Pulses, Seite 7

Dauer der Puls-Schaltung der DW-SSSTEAM-Sequenz fiir die Ak-
quisition einer Schicht, Seite 39

Dauer der Puls-Schaltung im Ausleseteil der DW-SSSTEAM-Sequenz
fiir die Akquisition einer k-Raum-Linie, Seite 39

Spur eines Operators, Seite 17
Transposition eines Tensors, Seite 16

in x-Richtung fouriertransformiertes Signal der [-ten Spule eines
Phased Arrays, Seite 52

Menge der Eigenwerte (Hauptdiffusivitdten) eines Diffusionstensors,
i € {1,2,3}, Seite 27

Menge der Eigenvektoren eines Diffusionstensors, i € {1,2,3}, Sei-
te 27

Einheitsvektoren eines Koordinatensystems, dessen z-Achse in By-
Richtung zeigt, Seite 4

mit der Anregungsfrequenz w; um e, rotierendes Koordinatensy-
stem, Seite 7

Diffusionsabfall in einem Stejskal-Tanner-Experiment mit Gradien-
tenschaltung G(t), Seite 14

b-Wert, Diffusionswichtung (2.27), Seite 17
Einhiillende des anregenden Magnetfeldes By, Seite 7

Empfangscharakteristik bzw. Sensitivitatsprofil der [-ten Spule eines
Phased Arrays. Element £, der Sensitivitatsmatrix E, Seite 49

gemessene Bildintensitat bzw. Graustufenwert in Anwesenheit von
Rauschen, Seite 34

Boltzmann-Konstante, Seite 6

Gleichgewichtsmagnetisierung eines Systems in einem homogenen
Magnetfeld By, Seite 6

Wahrscheinlichkeitsverteilung der Intensitatswerte eines Bildpunk-
tes, Seite 35
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R

S(t)
bty
Ty
Ty
T3

ADC

FOV
FWHM

q

114

Reduktionsfaktor bei PPI (ab Kapitel 4), typische Lange (Kapitel 2),
Seite 14

gemessenes NMR-Signal, Seite 14

Zeitpunkt direkt vor (—) bzw. nach (+) einer RF-Anregung, Seite 8
Spin-Gitter-Relaxationszeit, Seite 6

Spin-Spin-Relaxationszeit, Seite 6

effektive Spin-Spin-Relaxationszeit, Seite 7

Gewicht der [-ten Spule beim Fitten von Sensitivitatsprofilen an
harmonische Funktionen der Ordnung m bei SMASH, Seite 52

Apparent Diffusion Coefficient, siehe Gleichung (3.9), Seite 27
Fraktionelle Anisotropie, siche Gleichung (3.10), Seite 27
Field of View, siehe Gleichung (2.48), Seite 23

Halbwertsbreite einer unimodalen, symmetrischen Verteilung, Sei-
te 41

Linearitdtsindex, sieche Gleichung (3.11a), Seite 29
Planaritatsindex, sieche Gleichung (3.11c), Seite 29
Spherizitatsindex, siehe Gleichung (3.11b), Seite 29

Anzahl der Referenzlinien zur Bestimmung des Sensitivitatsprofils
einer Spule, siehe Abbildung 4.1, Seite 50

Lange des Mittenintervalls zwischen dem zweiten und dritten 90°-
Puls einer STEAM-Sequenz, Seite 39



Abkiirzungsverzeichnis

ADC ... Apparent Diffusion Coefficient

AKS....... Autokalibrierungssignal

CA..................... Commissura anterior

CC..oi Corpus callosum

CG ..o Cingulum

CGL................... Corpus geniculatum laterale

CS. Chemical Shift

CW ... Continuous Wave

DErrCON ............. effective Diffusion Coefficient Navigator

DICOM ............... Medizinisches Bildformat

DTIL.................... Diffusion Tensor Imaging

DW-SSSTEAM ....... Diffusion-Weighted Single-Shot Stimulated Echo Acquisition
Mode

EKG................... Elektrokardiogramm

EPL.................... Echo Planar Imaging

FA oo Fraktionelle Anisotropie

FACT ................. Fiber Assignment by Continuous Tracking

FF. ..o Full Fourier
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A Sequenzeinstellungen

FFP ..., Fibrae frontopontinae

FFET ... .. Fast Fourier Transform
FID.................... Free Induction Decay
FL..................... Fasciculus longitudinalis
FLI.............o.... Fasciculus longitudinalis inferior
FLS.................... Fasciculus longitudinalis superior
FMRI.................. functional Magnetic Resonance Imaging
FOF ................ ... Fasciculus occipitofrontalis (inferior)
FOFS.................. Fasciculus occipitofrontalis superior
FOPP ................. Fibrae occipito- und parietopontinae
FOV................... Field Of View

FSE ................... Fast Spin-Echo
FU.......o Fasciculus uncinatus
FWHM................ Full Width at Half Maximum

FX oo Fornix

GE................ Gradienten-Echo
GPL................ .. GNU Public License

GRAPPA ............. Generalized Autocalibrated Partially Parallel Acquisitions
H.o.oooo Wasserstoff-Kern

HE.. ..., Half Fourier

IDEA.................. Integrated Development Environment for Applications
LM ... Lemniscus medialis

MDD .................. Main Diffusion Direction
MRI................... Magnetic Resonance Imaging
MRINF................ Musculus rectus inferior
MRL................... Musculus rectus lateralis
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MRM.................. Musculus rectus medialis

MRSUP ............... Musculus rectus superior

NMR .................. Nuclear Magnetic Resonance

NO ... Nervus opticus

PCIL................ ... Pedunculus cerebellaris inferior

PCM-D................ Pedunculus cerebellaris medius (dorsal)

PCM-V................ Pedunculus cerebellaris medius (ventral)

PCS................... Pedunculus cerebellaris superior

PEF. .. Partial Fourier

PGSE ................. Pulsed-Gradient Spin-Echo

PNS ... Periphéres Nervensystem

POCS ............ ... Projection Onto Convex Subsets

POF ................... Perpendicular occipital fasciculus

PPI.................... Partially Parallel Imaging mit externer (PPI-e) und interner
(PPI-i) Referenz

PSEF ................... Point Spread Function

RAT................... Radiatio anterior thalami

RF................... Radiofrequenz

RO................... .. Radiatio optica

ROIL.................... Region Of Interest

SE ... Spin-Echo

SENSE ................ SENSitivity Encoding

SGP ... Short Gradient Pulse

SMASH ............... Simultaneous Acquisition of Spatial Harmonics

SNR.......oool Signal-to-Noise Ratio

SOS ................... Sum-Of-Squares Reconstruction

STE ... Stimuliertes Echo
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SVD ... Singular Value Decomposition
TCS ... Tractus corticospinalis

TO ..o Tractus opticus

TST ... Tractus spinothalamicus

VD-AUTO-SMASH .. Variable Density Auto-Calibrated SMASH

ZNS ..o Zentrales Nervensystem
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