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Vorwort K

Die Physik der kardiovaskularen Magnetresonanz-Bildgebung
ist ein sich standig veranderndes Gebiet, bei dem Innovatio-
nen regelmalig in die klinische Anwendung Uberflhrt werden.
Dieser ,Pocket Guide’ der in englischer Version von den Kolle-
gen Broadbent, Kidambi und Biglands fur die EACVI geschrie-
ben wurde, ist als taglicher Begleiter fur all die gedacht, die im
Bereich der kardialen MRT-Bildgebung tatig sind. Er soll einen
kurzen Uberblick tber die physikalischen Zusammenhange der
wichtigsten Techniken der kardialen MRT bieten, und ist so-
wohl fur Kliniker als auch fur Wissenschaftler gedacht. Der Po-
cket Guide beginnt mit Grundprinzipen der MRT und erlautert
im Verlauf Standardtechniken der MRT-Bildgebung, aber auch
spezielle, fur die kardiale Bildgebung entwickelte Techniken.
Im Auftrag des Nukleus der Arbeitsgruppe 21 — Magnetreso-
nanzverfahren in der Kardiologie — der Deutschen Gesellschaft
fur Kardiologie (DGK) haben wir diesen Pocket Guide Ubersetzt
und hoffen, dass dieser fur alle Interessierten eine nutzliche
Unterstltzung im klinischen Alltag ist.

Theresa Reiter und Wolfgang R. Bauer

Die Erstellung des Pocket Guide wurde von der Deutschen Gesellschaft flr Kardiologie
(DGK) unterstutzt.

Die Verantwortung flr den Inhalt liegt bei den Autoren der Arbeitsgruppe 21 ,Magnet-
resonanzverfahren in der Kardiologie” der Deutschen Gesellschaft fur Kardiologie (DGK).



'Y Foreword

Cardiovascular Magnetic Resonance physics is an ever ex
panding field with new innovations progressing into clinical
practice on a regular basis. This pocket guide aims to provide
a day-to-day companion for those working in CMR. The aim is
to provide a short overview of the physics underlying the main
investigations used in CMR in a format that is accessible to
both clinicians and scientists. The guide opens with fundamen-
tal principles of MRI then progresses through standard imaging
techniques and on to techniques specific to CMR.
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Der Ursprung des MRT-Signals

Das kernmagnetische Moment

Der Ursprung des MR-Signals liegt im Atomkern des Wasser-
stoffs, dem sog. Proton. Dieser weist einen Eigendrehimpuls
(Spin) auf, d.h. die Ladung bewegt sich, und erzeugt dadurch
ein kleines magnetisches Moment p.

Das duBBere magnetische Feld, B

Proton des Wasserstoffs

Wasserstoffatom l

Magnetisches Moment [l

In einem starken auRReren Magnetfeld (B ) richten sich minimal
mehr Spins parallel als antiparallel zu B aus. Dadurch entsteht
eine Gesamtmagnetisierung M, die parallel zu B orientiert ist.
Aufgrund ihrer Quantenmechanik sind die Spins nie ganz par
allel ausgerichtet, so dass eine Quermagnetisierung entsteht,
die um B, mit der Resonanzfrequenz o, (proportional B) pré-
zediert. Da deren Phasen jedoch zufallig sind, hebt sich die Ge-
samt-Quermagnetisierung Mxy wieder auf (Mxyz 0).



] Der Ursprung des MRT-Signals

Der ausgesendete Radiofrequenz-Puls (RF-Puls)

(y = gyromagnetisches Verhaltnis)

= Ein senkrecht zu B eingestrahltes magnetisches Hochfre-
quenzfeld (B,) mit der Resonanzfrequenz o, lasst die Spins
um die Richtung von B, prazedieren, wodurch die Kernmag-
netisierung in die Transversalebene gekippt wird.

= Fir klinische MRT-Systeme liegt die Resonanzfrequenz
innerhalb des Radiofrequenzbereichs des elektromagneti-
schen Spektrums (Ultrakurzwelle); daher kommen Radio-
frequenz-(RF) Pulse zum Einsatz.



Der Ursprung des MRT-Signals §E

Das empfangene Radiofrequenz-Signal (RF-Signal)

Nach Abschalten des B -Feldes prazediert die transversale
Komponente der netto Magnetisierung Mxy um B,. Dies in-
duziert eine Spannung in einer sich in der Nahe befindenden
Spule, der sog. RFEmpfangsspule. Diese Spannung ist das ge-
messene MR-Signal.

RF-Empfangsspule

z [=

X
Gemessenes Signal
(freier Induktionszerfall, FID)




[l Transversale Relaxation

Relaxation der Transversalen Magnetisierung - T, /T,*

= Unterschiede in den Resonanzfrequenzen einzelner Spins
flhren mit der Zeit zur Dephasierung und damit zur Abnah-
me der transversalen Magnetisierung l\/IXy.

= Diese Frequenzunterschiede entstehen durch zusatzli-
che inhomogene kleine magnetische Felder, denen eine
Spin-Gruppe ausgesetzt ist.

= Diese konnen statistisch fluktuierend auf den Spin einwirken,
z.B. aufgrund von Diffusion. Die dadurch induzierte Depha-
sierung wird durch die Zerfallskonstante T, beschrieben.

u Zusatzlich wirken noch raumlich grofsere Magnet-Feldinho-
mogenitaten, z.B. von B,. Die kumulative Zerfallsrate wird
durch die Zerfallskonstante T,* beschrieben. T,* ist immer
kirzer als T,.

Spin-Dephasierung

Keine B-Inhomogenitéten: Mxy =Me""

Mit B-Inhomogenitéten: M, = Me~""

~
~———

~Y



Relaxation der Lingsmagnetisierung

Relaxation der Langsmagnetisierung - T,

= Nach Ende eines RF-Pulses kehren die Spins allmahlich in
ihren Gleichgewichtszustand mit der Magnetisierung M/
parallel zu B zurtck.

= Diese Relaxationsrate wird durch die Zeitkonstante T,
beschrieben. Sie gibt an, nach welchem Intervall der Be-
trag der ausgelenkten Langsmagnetisierung, |M(0)-A,
e '~ 37% des Ausgangswertes erreicht hat.

= Eine lange T, beschreibt eine langsame Relaxation, eine
kurze T, dagegen eine rasche Relaxation der Langsmagne-
tisierung.

= T, istimmer langeralsT,.

’




[P Kontrastmittel —Verkiirzen von T1 und T2

Die Signalintensitaten werden durch die Relaxationszeiten
der abgebildeten Gewebe und durch die gewahlten Scanpa-
rameter bestimmt. Kontrastmittel kbnnen genutzt werden,
um die T, undT,-Eigenschaften der Gewebe und damit den
Bildkontrast zu verandern.

Am haufigsten werden Gadolinium-basierte Kontrastmittel
(GBCA) genutzt. Dabei ist ein Chelator notwendig, um die
Toxizitat des Gadoliniums zu neutralisieren.

GBCA werden intravenos appliziert und verteilen sich im
gesamten Korper. Die am haufigsten genutzten extrazellula-
ren GBCA diffundieren durch Kapillaren in das Interstitium,
Uberschreiten jedoch nicht intakte Zell-Membranen.

Die Kontrastmittel werden (Uberwiegend) renal eliminiert.

Der Haupteffekt der GBCA ist die Verklrzung der T, im umge-
benden Gewebe. GBCA verkurzen auch T,/T,*; dieser Effekt ist
bei den klinisch verwendeten GBCA-Konzentrationen jedoch
wesentlich geringer. GBCA werden daher zur Signalverstar
kung inT,-gewichteten Bildern genutzt.

GBCA verursachen eine Zunahme der Relaxationsraten, die pro-
portional zur Relaxivitat und Konzentration der Kontrastmittel ist:

R, = R, (nativ) + [GBCAl x 1,
R, = R,(nativ) + [GBCAl x,

Mit R, und R, als Relaxationsraten (R, = 1/T, und R, = 1/T,), r, und r, als longitu-
dinale und transversale Relaxivitat, und [GBCA] als Kontrastmittel-Konzentration.



Bildlokalisation

Schicht-Selektion

= Eine RFAnregung ist nur moglich, wenn die RF-Frequenz
der Resonanzfrequenz der Spins entspricht.

= Die Resonanzfrequenz der Spins hangt von dem &dufReren
Magnetfeld ab.

= Ein magnetisches Gradientenfeld G, wird wahrend des
RFPulses so angelegt, dass die Resonanzfrequenzen der
Spins raumlich variieren.

= Dadurch wird die Wirkung des RFAnregungspulses be-
grenzt, d.h. nur Spins innerhalb einer definierten Schicht
werden angeregt.

magnetische
Feldstarke, B T

Resonanzfrequenz, o

RF-Bandbreite



Frequenzkodierung

RF- Das empfangene Signal ist die Summe

Empfangs- der Frequenzen aller Spins.
spule

\J

uonesiiexo|pjig g4

Fourier-
Transformation

———

Niedrige < > Hohe

Frequenz Frequenz

A G

Signalamplitude

Frequenz = Position

> Position

Die FourierTransformation ergibt die Signalampli-
\/\ S JUU + tude jeder Frequeq;komponente, die der entsp(e-

chenden Raumposition entlang der Frequenzkodie-
rung entspricht.




Bildlokalisation

Bei der Frequenzkodierung variieren magnetische Gradienten-
felder raumlich die Resonanzfrequenzen der Spins, wodurch
deren Position eine bestimmte Frequenz zugeordnet wird.
Das lineare magnetische Gradientenfeld G_. wird wahrend
der Datenakquisition angelegt. Die Linearitat bedingt, dass
die Position eines bestimmten Spins und dessen Frequenz
proportional sind.

Das gemessene Signal ist die Summe der Signale von allen
Frequenzen innerhalb der Bildschicht.

Uber eine FourierTransformation erhalt man das Frequenz-
spektrum dieses Summationssignals, was dann wieder
(s.0.) eine raumliche Kodierung der Signalstarke in Richtung
des Gradienten erlaubt.

Noch vor der Frequenzkodierung wird ein Phasenkodiergra-
dient G, parallel der Bildebene geschaltet, der zudem im
rechten Winkel zu G, steht.

Wahrend G, angelegt ist, ist die Frequenz in der Phasenko-
dierrichtung proportional zur Position entlang G,..

Nach Abschalten von G, zeigt jeder Spin eine Phasen-
verschiebung proportional zur Frequenzverschiebung, die
wahrend der Aktivierung des Phasenkodiergradient erzeugt
wurde.

Diese Phasenverschiebung ist jetzt in der Phasenkodierrich-
tung eine Funktion des Ortes.



Phasenkodierung

Zunehmende
Frequenz

Abnehmende
Frequenz

\

Zunehmende
Phase

Abnehmende
Phase

uonesijexojpjig gk



Bildlokalisation

Nach der Deaktivierung von G, wird der Readout-Gradient
far die Frequenzkodierung angelegt.

Die Spins, die bereits eine Phasenverschiebung in Phasen-
kodierrichtung aufweisen, erhalten jetzt zusatzlich eine Fre-
quenz, die von ihrer Position in der Frequenzkodierrichtung
abhangt.

Das MR-Signal wird gemessen, wahrend der Frequenzko-
diergradient aktiviert ist.

Innerhalb des gemessenen Signals kodiert die Frequenz die
Position des Spins in der G.-Richtung und die Phase die
Position in G,-Richtung.

Positive

RF-Empfangsspule Phasenverschiebung
e i“\o e
77 7|| =

\
'

< >
Abnehmende Zunehmende
Frequenz Frequenz

T Gee
‘ B,

Negative
Phasenverschiebung




[} Bildlokalisation

k-Raum bezeichnet den Datenraum, in dem die multiplen
Signalmessungen gespeichert werden, die zusammen ein
einzelnes MR-Bild ausmachen.

Die Fourier-Transformation erfordert zeitabhangige Daten.
Ein einzelner Phasenkodierschritt mit entsprechender Pha-
senverschiebung entspricht nur einem Zeitschritt(-intervall).
Das MR-Signal muss daher mehrfach mit multiplen Phasen-
kodierschritten gemessen werden.

Sukzessive Phasenkodierschritte andern die Gradienten-
feldstarke in gleichméaRigen Abstanden und erzeugen damit
eine gleichméaRige Zunahme der Phasenverschiebung. Ihr
Wert hangt von der Position in Richtung des Phasenkodier
gradienten ab.

In der konventionellen Bildgebung entspricht das Zeitinter
vall zwischen jeder Aufnahme der TR.

Die im k-Raum aufgenommenen Daten werden Uber eine
zweidimensionale FourierTransformation in den Ortsraum
zurlickgerechnet, d. h. man erhalt die Signalstarke am jewei-
ligen raumlichen Punkt.

Anstatt mehrere Schichten getrennt aufzunehmen, ist es
mit der 3D-Bildgebung maoglich, einen Gewebeblock anzu-
regen und die Ortskodierung mit der Frequenzkodierung in
der einen Dimension und der Phasenkodierung in den ande-
ren beiden Dimensionen durchzufihren.



Die Pulssequenz nimmt das Signal mehrfach mit unterschiedlichen Phasenkodiergradienten auf.

Zeitliche Phasenverdnderungen erscheinen als
oszillierendes Signal. Aus dieser Oszillations-
rate kann Uber eine Fourier-Transformation die
rdumliche Information berechnet werden.

Fourier
Transformation

Der Phasenkodiergradient bestimmt, welche Zeile des k-Raums geschrieben wird.

@
=
o
=
)
=
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plil Bildlokalisation

Jeder Punkt im k-Raum entspricht einer einzelnen raumli-
chen Frequenz des Gesamtbildes. In dhnlicher Weise wird
die Signalintensitat jedes MR-Voxels durch jede raumliche
Frequenzkomponente im k-Raum beeinflusst.

Raumlich niederfrequente Datenpunkte befinden sich im
Zentrum des k-Raums, hochfrequente Datenpunkte an den
Randern des k-Raums.

Die Anzahl der Datenpunkte im k-Raum korrespondieren
mit der Anzahl der Voxel im Bild. Die Anzahl der digitalen
Datenwerte N, in die jedes Signal umgewandelt wird, ent-
spricht der Anzahl der Voxel in der Frequenzkodierrichtung.
In der konventionellen Bildgebung entspricht die Anzahl der
Phasenkodierschritte, N, der Anzahl der Voxel in Phasen-
kodierrichtung.

Das ,field of view" (FOV) des Bildes korreliert invers zu
dem Abstand zwischen den Datenpunkten des k-Raums in
jede Richtung.

Die VoxelgroRe im Bild wird durch dessen Ausdehnung im
k-Raum bestimmt, d. h. wie weit die Datenpunkte vom Zen-
trum des k-Raums entfernt liegen.

PE!



k-Raum-Eigenschaften

Bildlokalisation WAl




py7d Signal-Rausch-Verhaltnis

Jedes MR-Voxel enthalt Signalanteile aber auch Hintergrund-
rauschen. Das MR-Signal ist die elektrische Spannung, die
in der Empfangsspule durch die Prazession der transversa-
len Magnetisierung I\/IXy um die longitudinale Achse erzeugt
wird. Das Hintergrundrauschen (,noise”) entsteht durch
unerwunschte zuféllige elektrische Fluktuationen aus ande-
ren Quellen. Diese existieren in allen leitenden Materialien,
einschlief3lich der MR-Empfangsspulen und dem mensch-
lichen Gewebe.

Das sog. Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) ist das Verhaltnis
dieser beiden Komponenten:

Signal

SNA = Hintergrundrauschen

Das SNR nimmt mit dem Voxel-Volumen und der Anzahl
der Signalaufnahmen (also der Anzahl der Datenpunkte im
k-Raum) zu; mit zunehmender Empfangerbandbreite (rBW)
nimmt das SNR jedoch ab:

(Voxel-Volumen) x \/(Anzah/ der Signalpunkte)
rBW

SNR ~

Die Anzahl der Signalpunkte ist proportional zu der Anzahl
der Phasenkodierschritte.



Akquisitionszeit PX]

In der konventionellen Bildgebung ist die Bildakquisitions-
zeit proportional zur Repetitionszeit und der Zahl der auf-
genommenen k-Raum-Zeilen (also der Anzahl der Phasen-
kodierschritte):

Bildakquisitionszeit = TR x N,

Eine Verbesserung der Bildauflésung bedingt eine ,, Zeitstra-
fe! da die erhohte Anzahl von dazu notwendigen Phasen-
kodierschritten zusatzliche Repetitionen erfordert.

Die Frequenzkodierung verlangert die Aufnahme nur um die
Datenakquisitionszeit bei jedem einzelnen Signalecho. Die
Zahl der Repetitionen wird nicht beeinflusst.

Die Empfangerbandbreite (rBW) beschreibt den Frequenzbe-
reich, der durch das Bildgebungssystem aufgezeichnet wird.
Die Empfangerbandbreite wird durch die Starke des Fre-
quenzkodiergradienten und das FOV bestimmt. Fir ein
definiertes FOV erzeugt ein groRerer Gradient eine hohe-
re maximale Resonanzfrequenz (f__) und vergroRRert damit
den Frequenzbereich zwischen f__ und f_ . was zu einer
groReren Bandbreite fihrt.

Das gemessene Signal muss mit einer ausreichenden Auf-
nahmefrequenz aufgezeichnet werden, um f__ im k-Raum
reprasentieren zu kénnen. Die Aufnahmefrequenz f, muss
mindestens zweimal f__ betragen, um das sog. Aliasing zu
vermeiden, somit gilt f_ = 2f _ .

Die Aufnahmezeit T_ ist die Zeit zwischen zwei benachbarten
Aufzeichnungspunkten, und ist reziprok zu f, d.h. T_= 1/f_.



3 Empfangerbandbreite

= Die absolute AufnahmezeitT ist die Summe aller Aufnahme-
intervalle und begrenzt damit die minimal mogliche Echo-
zeit (TE ).

= Das elektrische Rauschen ist gleichmaldig Uber alle Fre-
quenzen verteilt. Folglich haben breitere rBW ein geringeres
SNR als schmalere rBW, da Uber eine breiteres Frequenz-
spektrum mehr Rauschen verteilt ist. Dennoch erlauben
hohe rBW-Werte eine kirzere TE und konnen so Artefakte

minimieren (z. B. Chemical Shift, geometrische Distortion).



Empfangerbandbreite (rBW)

Frequenzkodiergradient

Gemessenes

Signal \

Frequenzkodiergradient
BO

f

min

A\ frnax

rBW

Gemessenes

Signal

A
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Die Aufnahme des gesamten k-Raums kann zeitaufwendig sein
(entspricht TR multipliziert mit N_.). Die Akquisitionszeit kann
durch die Verringerung der aufgenommenen k-Raum-Zeilen
reduziert werden. Es gibt unterschiedliche Methoden, diese
Unterabtastung des k-Raums zu erreichen, wobei jeweils spe-
zifische Kompromisse eingegangen werden mussen.

(Voxel-Volumen) x \/{Anzahl der Signalpunkte)
rBW

SNR ~



Verkiirzen der Scanzeit pij

Bei der Partial-Fourier-Bildgebung wird die Halfte des k-Raums
aufgenommen, und der Rest unter Ausnutzung von dessen
komplex konjugierter Symmetrie berechnet. Der endguilti-
ge k-Raum ist mit allen N__-Zeilen beschrieben, so dass die
Bildauflosung erhalten bleibt. Da aber weniger k-Raum-Zei-
len tatsachlich aufgezeichnet wurden, ist das SNR reduziert.
.Zero filling" also die Zuordnung von Nullwerten fr die feh-
lenden k-Raum-Zeilen wird haufig als Alternative zum oben
beschriebenen Verfahren genutzt.

Unverandert — die k-Raum-Dimensio-

Auflésun . N
utiosung nen werden nicht verandert

Reduziert — weniger k-Raum-Zeilen

SNR
werden aufgenommen

Verkurzt — weniger k-Raum-Zeilen

Akquisitionszeit
werden aufgenommen




pi] Verkiirzen der Scanzeit

Die Verkleinerung der Aufnahmematrix erhalt den Abstand zwi-
schen den Zeilen des k-Raums, so dass der k-Raum in Phasen-
kodierrichtung keine hoheren Ortsfrequenzen mehr hat. Ob-
wohl die Zahl der k-Raum-Zeilen reduziert wird, vergrof3ert sich
die Voxelgrofie in Richtung der Phasenkodierung. Damit erhoht
sich das SNR und verringert sich die Auflosung.

Reduziert — weniger k-Raum-Zeilen
werden benotigt

SNR Erhéht — grofiere Voxel

Reduziert — weniger k-Raum-Zeilen
werden aufgenommen

Auflosung

Akquisitionszeit




Verkiirzen der Scanzeit P&

Unterabtastung des k-Raums — Rechteckiges ,,Field Of View”

= Beider Aufnahme eines rechteckigen , field of view" (rFQV)
werden die Daten unverandert im k-Raum aufgezeichnet.
Allerdings ist der Abstand zwischen den Zeilen grof3er, was
zu einem reduzierten FOV in der Phasenkodierrichtung
fahrt. Die PixelgroRRe (entsprechend der raumlichen Auf-
|6sung) bleibt unverandert, aber das SNR ist reduziert, da
weniger Datenzeilen aufgenommen werden.

= Wenn das FOV nicht das gesamte signalerzeugende Objekt
abdeckt, entstehen die Bildartefakte , Aliasing” oder ,Wrap-
around’’ Da die raumlichen Kodiergradienten auch aulRerhalb
des FOV fortbestehen, erfahren die magnetischen Momente
aufRerhalb des FOV eine Phasenverschiebung von mehr als
180° (bzw. weniger als -180°). Da z.B. eine Phasenverschie-
bung von 190° nicht von einer von -170° unterschieden werden
kann, werden diese Signale auf dieselbe Position berechnet,
und erscheinen damit an der gegenuberliegenden Bildseite.



KIll Verkiirzen der Scanzeit

Auflosung

Unverandert — der komplette k-Raum
wird aufgenommen.

SNR

Reduziert — es werden weniger
k-Raum-Zeilen aufgenommen.

Akquisitionszeit

Reduziert — es werden weniger
k-Raum-Zeilen aufgenommen.




Verkiirzen der Scanzeit — Parallele Bildgebung Eil

Die parallele Bildaufnahme verwendet mehrere raumlich
verteilte Spulen oder Spulenelemente. Zusammen mit de-
ren charakteristischen Sensitivitatskarten fur die Ortskodie-
rung lasst sich die Akquisitionszeit durch die Unterabtas-
tung des k-Raumes verkdurzen.

Das Bild wird mit weniger k-Raum-Zeilen aufgenommen.
Die Auflosung bleibt unverandert, aber das FOV wird unter
Entstehung von Einfaltungen (,,Image aliasing”) verkleinert.
Der Faktor, um den die Zahl der k-Raum-Zeilen reduziert
wird, ist der Reduktionsfaktor R.

Ein Referenzbild, bei dem nur die zentralen Zeilen des
k-Raumes aufgenommen werden und damit eine nur ge-
ringe Auflosung des gesamten FOV zeigt, wird genutzt,
um die Spulen-Sensitivitatsprofile jeder einzelnen Spule zu
messen.

Unter Nutzung sowohl der ,aliased” Bilder, die von jeder
einzelnen Spule erzeugt werden, als auch zusatzlicher In-
formationen aus dem Sensitivitatsprofil der Spulen kénnen
mehrere unabhangige mathematische Gleichungen flr die
wahre Voxel-Intensitat definiert werden. Dadurch kann ein
Bild ohne , Aliasing” erzeugt werden.

Das Referenzbild wird entweder vor der eigentlichen paralle-
len Bildaufnahme (SENSE; ASSET) oder als Teil der parallelen
Bildaufnahme (MSENSE, GRAPPA, ARC) aufgenommen. Die
Bildkonstruktion kann entweder im Bildraum (SENSE, AS-
SET) oder im k-Raum (SMASH, GRAPPA, ARC) erfolgen.



Parallele Bildgebung

R-Faktor 2 tber
springt alternie-
rend Zeilen

—

Fourier
Transformation
Vollsténdiges FOV
Geringe Bildauf-
I6sung

—

Aliased Bilder

Spulen-Sensitivitatskarten
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Die Signalintensitat eines bestimmten Voxels hangt von den
folgenden Faktoren ab:
1. Spulensensitivitat an der betreffenden raumlichen Position
2. ScannerHardware-Parameter
3. Gleichgewichtsmagnetisierung innerhalb des Voxels (Zu-
nahme mit Feldstarke und Protonendichte)
4. Magnitude der transversalen Magnetisierung zum Zeit-
punkt der Signalaufnahme:
Diese ist abhdngig von Gewebecharakteristika (z.B.
T,, T, und T,%) und Scanparametern (z.B. TR, TE, RF
Pulsflipwinkel) und der Pulssequenz
5. Andere Effekte (z.B. Fluss, Diffusion, Signalmittelungen).

Die Kontrast-Gewichtung definiert in wieweit eine be-
stimmte Gewebeeigenschaft den Bildkontrast beeinflusst.
Die Abhéngigkeit des Signalkontrastes von Gewebecharak-
teristika, wie z. B. der Relaxationszeit, kann durch Verande-
rung der Scanparameter beeinflusst werden.

Die Kontrast-Gewichtung wird durch die Auswahl von Se-
quenzparametern beeinflusst, die die Signalintensitat vom
hochstmoglichen Wert reduzieren. Folglich ist das SNR in
stark gewichteten Sequenzen geringer als in Protonendich-
te-gewichteten Sequenzen. Die Wahl der angemessenen
Parameter beruht auf einem Kompromiss zwischen ge-
wilnschter Gewichtung und SNR.

Gewebekontrast [EX]



kIl Echozeit

Die Echozeit (TE) definiert die Zeit zwischen dem Anre-
gungspuls und der Datenakquisition. Je langer TE ist, desto
geringer ist das Signal aller abgebildeten Gewebe, wobei
der Signalabfall fir Gewebe mit kurzenT,-Zeiten (Spin-Echo)
oderT,*-Zeiten (Gradienten-Echo) schneller ist.

Kurze Echozeiten reduzieren Signaldifferenzen, die durch
den transversalen Magnetisierungszerfall bedingt sind und
halten sowohl ein hohes Signal und als auch SNR aufrecht.
Langere Echozeiten verstarken relative Signaldifferenzen,
da der transversale Magnetisierungszerfall die T,/T,*-Wich-
tung verstarkt.

Eine grofdere TE bedingt, dass die Signale selbst kleiner
werden, d.h. das SNR sinkt. Daher muss die Echozeit so-
wohl fur die Wichtung als auch das SNR optimiert werden.

Kurze T,/T,*
— Mittlere T,/T,*
Lange T,/T,*

)

(

Transversale Magnetisierung
M

\
N

Kurze TE Mittlere TE Lange TE



Repetitionszeit Eh

Die Repetitionszeit (TR) beschreibt das Zeitintervall zwischen
zwei Anregungspulsen. Langere TR ermoglichen eine vollstan-
digere longitudinale Relaxation, und somit hohere Signalinten-
sitaten von allen Geweben. Das Signal erholt sich am schnells-
ten in Geweben mit kurzen T, -Zeiten.

Eine lange TR erlaubt eine fast vollstandige Relaxation fur
alle Gewebe, so dass T,-bedingte Unterschiede klein und
das SNR hoch sind.

Eine kurze TR verstarkt relative Unterschiede im Signal auf-
grund der T -Relaxation, und betont damit die T,-Gewichtung.
Je kurzer TR, desto geringer sowohl das Signal als auch das
SNR, so dass TR fur beide Parameter optimiert werden muss.

- /

Longitudinale Magnetisierung
(M)

Kurze T,
— Mittlere T,

LangeT,

VRN ~

Kurze TR Mittlere TR Lange TR



k] T.-Gewichtung

Die T -Gewichtung wird durch die Wahl von Scanparametern
verstarkt, die die relativen Unterschiede in der longitudinalen
Magnetisierung zum Zeitpunkt des Readout-Pulses betonen.

Kurze TR betonen Unterschiede in der longitudinalen Mag-
netisierung.

Kurze TE minimieren Unterschiede, die durch den transver
salen Zerfall bedingt sind.

Signalunterschiede entstehen Uberwiegend durch Unter

schiede imT,.

Longitudinale Magnetisierung

TR
< > RF-Puls

Fett: kurze T,

Weichteile: moderate T,

Flissigkeiten: lange T,

Transversale Magnetisierung

< M

Xy

Fett: moderate T,

Fliissigkeiten: lange Tﬁmer

Weichteile: kurze T,



T, oder T,*-Gewichtung K}

Die T, oder T,*-Gewichtung wird durch die Wahl von Scanpara-
metern verstarkt, die die relativen Unterschiede in der transversa-
len Magnetisierung zum Zeitpunkt der Signaldetektion betonen.

Lange TR minimieren die Unterschiede in der longitudinalen
Magnetisierung.

Durch lange TE zeigen sich Unterschiede, die durch den
transversalen Signalzerfall bedingt sind.

Signalunterschiede entstehen hauptsachlich durch Unter
schiede inT, oderT,*.

TR

Longitudinale Magnetisierung

Fett:
kurze T,

RF-Puls

Weichteile:
moderate T,

Flissigkeiten:

Transversale Magnetisierung

M

xy

Flissigkeiten: lange T,
Fett: moderate T,
Weichteile: kurze T,

Spoiler




Kt Protonendichte-Gewichtung (PDw)

Die Protonendichte-Gewichtung wird durch die Wahl von Scan-
parametern erreicht, die Signalunterschiede bedingt durch die
Relaxationszeiten minimieren.

Lange TR minimieren Unterschiede in der longitudinalen
Magnetisierung.

Kurze TE minimieren Unterschiede im transversalen Signal-
zerfall.

Signalunterschiede entstehen Uberwiegend durch unter
schiedliche Protonendichten.

Longitudinale Magnetisierung

TR
M RF-Puls

kurze T, Weichteile:

moderate T,

Flissigkeiten:
lange T,

Transversale Magnetisierung

M M

Xy Xy

Fliissigkeiten: lange T,
Fett: moderate T,

Weichteile: kurze T,
Spoiler




Zeit-Parameter und Kontrast-Gewichtung [Eg]

T,-Gewichtung

2 Xy

—>> <
Kurze TR Kurze TE

T,/T,*-Gewichtung

X,

=
Lange TR Lange TE

Protonendichte-Gewichtung

—>> <
Langes TR Kurzes TE

Fett: kurze T, & moderate T,/T,*
Weichteile: moderate T, & kurze T,/T,*
Flussigkeiten: lange T, & lange T,/T,*




i} Zeit-Parameter und Kontrast-Gewichtung

DieT -Gewichtung hangt von den verschiedenen longitudinalen
Relaxationen ab, die T,/T,*-Gewichtung vom transversalen Zer-
fall. Bei der Protonendichte-Gewichtung werden sowohl die T,
als auch die T,/T,*-Gewichtung minimiert.

Gewichtung Kurze TR Lange TR
Kurze TE T, PD
Lange TE = T,/T,*




Reduzierter Flipwinkel (Gradienten-Echo)

Grundsatzlich kann eine Reduktion der Scandauer durch eine Ver
kurzung der TR erreicht werden, allerdings reduziert sich bei sehr
kurzen TR-Zeiten auch das SNR, da nicht mehr genligend Zeit far
die longitudinale Relaxation vorhanden ist. Gradienten-Echo-Puls-
sequenzen reduzieren den Readout-Flipwinkel, so dass einTeil der
Magnetisierung in der longitudinalen Achse verbleibt, wahrend ein
anderer Teil in der transversalen Ebene gemessen werden kann.

Ein kleiner Flipwinkel reduziert die T -Gewichtung, da we-
niger Magnetisierung in die Transversalebene ausgelenkt
wird, dadurch ist auch das SNR geringer.

Ein groRerer Flipwinkel betont die T -Gewichtung und ver
groRert, falls die TR lang genug ist, auch das SNR, da ein
groRRerer Anteil der Magnetisierung in die transversale Ebe-
ne kippt, um das Signal zu generieren.

Wird ein groRRer Flipwinkel mit einer kurzen TR genutzt, kann
das SNR zu gering werden, da sich die longitudinale Magnetisie-
rung zwischen 2 RF-Pulsen nicht ausreichend aufbauen kann.

Kleiner Flipwinkel

Kurze T,
—— Mittlere T,

1

LangeT,

Longitudinale Magnetisierung
(M)

90° Flipwinkel




Y] Zusammenfassung der Kontrast-Gewichtung

Eine T, oder T,*-Gewichtung wird durch die Verlangerung
der TE erreicht, da durch unterschiedliche transversale Zer-
fallszeiten grof3ere relative Unterschiede im Signal auftreten.
T,-Gewichtung wird durch eine Verkurzung der TR und/oder
VergroRRerung des Flipwinkels erreicht, da dies die relativen
Unterschiede in der longitudinalen Relaxation hervorhebt.
Das Signal ist proportional zu der relativen Dichte von signal-
generierenden Protonen, also der Protonendichte. Ein Pro-
tonendichte-gewichtetes Bild kann durch Minimieren der T,
und T,/T,*-Kontraste erzeugt werden.

Verstarkung der T, oder T, /T,*-Gewichtung reduziert die
Signalintensitat und verursacht ein kleineres SNR.

Effekt auf die Effekt auf

Parameter Veranderung Gewichtung SNR
Verlangerung der TE 1T, oderT,* \
Verkiirzung der TR T, d

VergroRRern des Flipwinkels TT1 TR-abhangig




Anatomie eines Pulssequenz-Diagramms [

Ein Pulssequenz-Diagramm ist eine graphische Darstellung der
zeitlichen Abfolge der einzelnen Komponenten einer MR-Sequenz.

RF-Pulse mit Angabe des Flipwinkels (a zeigt kleine Flipwinkel
(<90°) an, z.B. fur Gradienten-Echos).

90° 180° a
RF >
Zeit

Das Echo markiert den Zeitpunkt, zu dem der Analog-Digital-
Wandler (ADC) angeschaltet und das Signal empfangen wird.

. ANA
VV Zeit




¥y Anatomie eines Pulssequenz-Diagramms

Die Gradienten werden durch Trapeze abgebildet (die schie-
fen Kanten entsprechen der Zeit, die flir den Gradienten-
Wechsel bendtigt wird).

Der Index ,dir” bezeichnet die Richtung des Gradienten
und enthalt ggf. auch Informationen zur raumlichen Kodie-
rung (z. B. Schichtselektion (SS), Phasenkodierung (PE) oder
Frequenzkodierung (FE)) oder zu geometrischen Richtungs-
angaben (z.B. x, y oder z).

Gdir
Zeit

+ *

Y

+ Gradientenpulse beinhalten oft eine Rephasierungskom-
ponente mit der entgegengesetzten Polaritat.

* Streifen zeigen an, dass der Gradient zwischen den Re-
petitionen verandert wird (z.B. fir die Phasenkodierung).
Da die Intention des phasenkodierenden Gradienten eine
Phasenverschiebung ist, besitzen diese Pulse keine Repha-
sierungskomponente.



Spoiled Gradienten-Echo [E&

Gradienten-Echo-Sequenzen nutzen einen Anregungspuls
mit einem kleinen Flipwinkel o und bipolare Gradienten um
ein Echo zu generieren.

Der RF-Puls mit einem Flipwinkel von a <90° lenkt nur
einen Teil der Magnetisierung in die M_ R|chtung ab. Ein
Grofsteil der Magnetisierung verbleibt in der z-Richtung. Da-
her ist das messbare Signal kleiner als nach einem 90°-Puls,
allerdings ist auch die Repetitionszeit TR fur eine vollstandi-
ge Erholung der longitudinalen Relaxation wesentlich kdrzer
und damit auch die Bildaufnahmezeit verkurzt.

Um das Signal auszulesen, wird zunachst ein Gradient in
der Frequenzkodierrichtung angelegt (G..), so dass die Spins
mit unterschiedlichen Frequenzen entlang dieses Gradien-
ten prazedieren und die transversale Magnetisierung de-
phasiert. Anschliefsend wird ein zweiter Gradient mit der
identischen aber gegengerichteten Polaritat angelegt. In
der Praxis ist dieser doppelt so lange wie der erste, so dass
die Spins zu einer maximalen Signalamplitude in der Mitte
des Readout-Gradienten (TE) rephasieren und anschlief3end
erneut dephasieren. Dadurch wird ein symmetrisches Gra-
dienten-Echo erzeugt.

TR = Repetitionszeit (Zeitintervall zwischen zwei Anregungen)
TE = Echozeit (Zeitintervall zwischen Anregung und Echo;
die Datenakquisition erfolgt zum Zeitpunkt des Echos)



i1y Spoiled Gradienten-Echo

RF-Puls (Ublicherweise <90°)

Schichtselektiver Gradient
(mit Rephasierung)
Spoiler-Gradient direkt vor der
nachsten Anregung

Phasenkodiergradient

Readout-Gradient

Aufgezeichnetes Echo




Der grofite Anteil
2 von M, bleibt be-
stehen und erlaubt
damit eine schnel-
lere Erholung der
Magnetisierung und
eine kirzere TR.

RF

X MXv ist reduziert,
was zu einem ge-

y ringeren Signal und
SNR fuhrt als bei

einem 90°-Puls.

Signal N
M) N
IR
~ Signal, das durch den
2. Gradienten repha-
siert wurde und ein
symmetrisches Gra-

NI\S H L = N dienten-Echo bildet.
hd V i V A/— Zeit : ‘

T,-Relaxationskurve

T,*-Relaxationskurve

Echozeit, TE
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IHY Spoiled Gradienten-Echo

M

Beim Gradienten-Echo kann aufgrund des kleinen Flipwin-
kels eine so kurze TR gewahlt werden, dass die transversale
Magnetisierung in der l\/lxy—Richtung noch nicht vollstandig
dephasiert ist, bevor der nachste RF-Puls appliziert wird.
Beim ,spoiled” Gradienten-Echo wird diese verbleibende
transversale Magnetisierung vor dem Ende der Repetitions-
zeit durch einen sog. spoiler Gradienten (der sog. , crusher
gradient”) oder durch einen spoiler RF-Puls ,vernichtet’ so
dass diese keinen Effekt auf die nachfolgenden Zeilen des
k-Raums hat.

Das ,spoiled” Gradienten-Echo hangt von den bipolaren
Gradienten ab, wodurch es sehr anfallig fur Blutfluss mit
hohen Geschwindigkeiten ist, da diese durch ihre grof3e
Spannweite von Geschwindigkeiten innerhalb eines Voxels
eine Dephasierung erzeugen. Diese flussbedingte Depha-
sierung ist auf dem Bild als Signalausléschung sichtbar.

X Spoiling
e Ohne Spoiling
""""""" » Wwirde die
< verbliebene

TR transversale

Magnetisierung
» die nachfolgen-

o

Spoiler Spoiler ” de Signalauf-
nahme stéren.
GSS



Signal-Sattigung EE

Bei einer , gespoilten” Gradienten-Echo-Sequenz werden
die Spins wiederholt in so engen Abstanden angeregt, dass
die longitudinale Relaxation zwischen den Pulsen nicht in
ihren Gleichgewichtszustand zurlickkehren kann. Nach der
ersten Anregung verandert sich also die longitudinale Mag-
netisierung vor jedem weiteren RF-Puls.

Nach einem 90°-Puls steht fir das erste Signal die maximal
magliche Langsmagnetisierung (M) zur Verfugung, fur alle
nachfolgenden Signale aber lediglich die Langsmagnetisie-
rung, die sich zwischen den Readout-Pulsen wieder auf-
gebaut hat. Dabei fangt die Remagnetisierung jedes Mal
wieder bei Null an.

Bei kleineren Flipwinkeln reduziert sich die longitudinale
Magnetisierung zunachst durch jeden weiteren Anregungs-
puls, bis sie letztlich einen dynamischen Gleichgewichtszu-
stand, den sog. steady state, erreicht.

M, TR Gleichgewichts-M,




.Bright Blood”-Gradienten-Echo

Wenn dasselbe Gewebe wiederholt angeregt wird, ent-
steht ein Sattigungsplateau, da sich die longitudinale Mag-
netisierung nur unvollstandig zwischen den RF-Pulsen wie-
der aufbauen kann.

Nach mehreren Pulsen hat die longitudinale Magnetisie-
rung ihren sog. , steady state”-Wert erreicht.

Die longitudinale Magnetisierung in stationaren Geweben ist
nach einer solchen Gruppe von Pulsen wegen dieses Satti-
gungseffektes reduziert und befindet sich im , steady state”
Blut, das in das Bildvolumen hineinflie3t, hat die vorherigen
RF-Pulse noch nicht ,,miterlebt” und ist daher noch nicht
gesattigt. Die longitudinale Magnetisierung dieses hinein-
flieRenden Blutes ist also groRer als die von stationaren
oder langsam beweglichen Geweben.

Durch den Einstrom von ,, frischem” Blut und der damit ver
bundenen relativen Signalverstarkung erscheint flieRendes
Blut in GE-Bildern hell (=, bright blood").

Anregungs-RF-Puls Verzogerung (Dauer der TR) Nachste Anregung
Spins in stationarem Gewebe sind | Blut wird kontinuierlich ersetzt, so Die . steady state”-longitudinale
wegen der wiederholten Anregung dass keine Sattigung eintritt Magnetisierung ist im Blut hoher
bereits teilweise gesattigt und erzeugt ein helleres Signal




Atembewegung Kl

Ausgepragte Atembewegung wahrend der Bildaufnahme
verursacht sog. ,, Ghosting”-Artefakte.

|deal ware eine so schnelle Bildaufnahme, dass wahrend
der Aufnahme keine signifikante Atembewegung auftritt.
Eine solche ultrakurze Aufnahmezeit limitiert aber die mog-
liche Bildauflosung und das SNR sehr stark.

Haufig erfolgt daher die Aufnahme wéhrend der Patient
die Luft anhalt, was bei guter Mitarbeit ein Zeitfenster von
10-15 sek fur die Aufnahme artefaktfreier Bilder schafft. Al-
lerdings konnen nicht alle Patienten den Atemkommandos
folgen, und manche Aufnahmetechniken bendtigen Akqui-
sitionszeiten, die langer sind als ein Patient normalerweise
die Luft anhalten kann.

. Respiratory gated”-Aufnahmetechniken verfolgen die Atem-
bewegung des Thorax z. B. mit Hilfe von sog. ,, Atemkissen”
und nehmen Daten nur innerhalb eines vorab definierten
Abschnitts der Atembewegung auf.

Alternativ kdnnen vor der Aufnahme jedes Bildes sog. MR-
NavigatorEchos genutzt werden, bei denen durch einen
speziellen RF-Puls ein separater Gewebeblock im Thorax an-
geregt wird. Dieser Gewebeblock wird zumeist senkrecht
zum Zwerchfell positioniert, so dass bei der eindimensio-
nalen Bildrekonstruktion eine klare Hell-Dunkel-Kante zwi-
schen der Lunge und der Leber verfolgbar ist. Die Position
dieser Grenze kann dann bestimmt und als Maf$ flr die
Zwerchfellbewegung genutzt werden.



—_— e Respiratorisches
= Gating-Fenster
= Zwerchel-Postion

Verworfene Daten Verwendete Daten

Buner) sayosuolesidsay i

Der Navigator-Puls regt
einen Gewebeblock (iber
: dem Zwerchfell an.

i T SEL

Tihgger—\/erz'ogerung
Navigator Daten-
Pulse erhebung
Gating-
Fenster 3 Beispiel eines

Navigator-Bildes

Zeitverlauf



Das Herz fihrt eine zyklische komplexe Bewegungsabfolge
von Kontraktion, Verdrehung und Verkdrzung durch.
Zusatzlich zur Myokardbewegung fliet im Herz Blut mit z.T.
hohen Geschwindigkeiten in unterschiedlichen Richtungen.
Die Kombination von bewegtem Gewebe und flielRendem
Blut stellt eine Herausforderung an die Bildgebung des
Herzens dar. Wirde man diese Bewegungen nicht beruck-
sichtigen, wirden Artefakte die klinische Anwendung stark
beschranken.

Daher wird die kardiale Bildgebung auf den Herzschlag
synchronisiert. Die Bilder werden so schnell wie moglich
aufgenommen, um die Bewegung ,,einzufrieren’” Normaler-
weise wird hierzu ein Elektrokardiogramm (EKG) genutzt,
das in die Bedienoberflache des Scanners integriert ist.

Kardiale Bewegung X



i1 Kardiale Synchronisation

Vor der Untersuchung werden am Patienten MR-kompatible
EKG-Elektroden angebracht.

Spezielle Software analysiert die EKG-Aufzeichnungen und
generiert einen Synchronisationspuls, der auf den QRS-
Komplex abgestimmt ist.

Dieser aktiviert die Steuerung der Pulssequenz, die nach
einem definierten Zeitintervall nach der R-Zacke abgegeben
wird. Diese zeitliche Verzogerung wird als ,ITrigger delay”
bezeichnet.

EKG-Elektroden

R-Zacke

EKG _..%—M‘—

Detektion der Puls- N RF und
R-Zacke Syne- | sequenz- | == g =P | Gradienten-
via Software Puls Kontrolle - Verstarker




Kardiale Synchronisation [}

Wahrend einer konventionellen EKG-getriggerten Bildauf-
nahme wird eine k-Raum-Zeile pro RR-Intervall geschrieben.
Der Trigger-Delay definiert die Phase im Herzzyklus, die nach
der R-Zacke aufgenommen wird (kurzer Trigger-Delay: Abbil-
dung der Systole, langer TriggerDelay: Abbildung der Diastole).
Die Repetitionszeit TR muss ein Vielfaches des RR-Inter-
valls sein, da die Zeit zwischen zwei Bildaufnahmen durch
die Herzrate bestimmt wird.

Diese Technik erzeugt pro Aufnahme ein einzelnes Bild an
einem einzelnen Zeitfenster im kardialen Zyklus. Eine hoch-
aufgeloste Bildgebung ist moglich, da das Gesamtbild tGber
mehrere kardiale Zyklen aufgezeichnet wird. Allerdings
wird hierflr eine lange Scanzeit bendtigt (TR x Anzahl der
k-Raum-Zeilen).

In der tatsachlichen Anwendung wird eine konventionelle
Bildaufnahme einzelner kardialer Phasen nicht genutzt, da
eine groRer Anteil der Aufnahmezeit ohne Datenaufnahme
verschwendet” wird.



EKG

1

Trigger- l

Delay

Scanzeit

TR = RR-Intervall

!

Daten-Akquisition

Scanzeit = n xTR

[ ~
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Die , Cine"-Bildgebung erzeugt eine bewegte Abfolge aller
Herzphasen von einer einzelnen Schicht/Schnittebene des
Herzens.

Im Herzzyklus werden alle Herzphasen nacheinander mit
demselben Phasenkodierschritt aufgenommen. Die Daten
werden jeweils einem eigenen k-Raum zugeordnet, d.h.
jede Herzphase hat ihren eigenen k-Raum.

Um alle Phasen vollstandig aufzuzeichnen, wird die Phasen-
kodierung Uber mehrere RR-Intervalle verteilt.

Die aus dem jeweiligen k-Raum berechneten Bilder werden
in einer Filmschleife darstellt.

Die Technik erfordert kurze TR-Zeiten und kann daher nur
mit Gradienten-Echo-Sequenzen durchgefihrt werden.

Kardiale Phase

Cine-Bildgebung EJ



] Cine-Bildgebung

EKG-Triggerung

/

Kardiale Phasen-Nummer 1 |2 E 4 12 3 4 I
>

TR ,blindes” Intervall

EKG-Gating

IﬁIIIIIIIIIIIIIIII

Kardiale Phasen-Nummer 1 2 3 4 5 Kein , blindes” Intervall

Bei der prospektiven Triggerung wird vor der Bildaufnahme
das mittlere RR-Intervall abgeschatzt, um die Anzahl der
aufzunehmenden kardialen Phasen zu bestimmen.

Die Datenaufnahme fur die erste Phase wird durch die Identi-
fikation der R-Zacke getriggert, danach werden in definierten
Abstanden die nachfolgenden Herzphasen aufgenommen.
Nach der Aufnahme der letzten Phase wird die Datenak-
quirierung bereits vor Detektion der nachsten R-Zacke be-
endet, was ein ,blindes” Intervall ohne Datenaufzeichnung
verursacht.



Cine-Bildgebung [

Eine Alternative zum prospektiven Triggern ist das retros-
pektive Gating, bei dem die Daten kontinuierlich wahrend
des gesamten kardialen Zyklus aufgezeichnet werden.
Wahrend der Bildrekonstruktion wird eine durchschnittliche
Herzrate berechnet und die Datenpunkte von langeren und
kurzeren RR-Intervallen in dieses gemittelte RR-Intervall
extrapoliert. Die Bildinformationen werden somit auf eine
vorab bestimmte Anzahl von kardialen Phasen verteilt.

Da alle kardialen Phasen aufgezeichnet werden, entfallt das
Problem des ,,blinden” Intervalls.

Retrospektives Gating funktioniert bei grofsen Variationen
der RR-Intervallen nur unzureichend, so dass in diesem Fall
das retrospektive Gating gemieden und stattdessen die
prospektive Triggerung genutzt werden sollte.



i} Cine-Bildgebung

Die visuelle Analyse von Cine-Bildern kann Wandbewe-
gungsstorungen wahrend des kardialen Zyklus identifizieren.
Signalausléschungen im Blutvolumen, die durch hohe Ge-
schwindigkeitsgradienten oder turbulenten Fluss verur
sacht werden, konnen genutzt werden, um qualitativ den
Blutfluss im Herz zu beurteilen und Stenosen, Regurgitatio-
nen oder Fluss-Jets zu identifizieren.

Quantitative funktionelle Parameter wie ventrikulare Volu-
mina und Auswurffraktion konnen berechnet werden, in-
dem die endokardialen und epikardialen Konturen wahrend
des gesamten kardialen Zyklus markiert werden.




Fast/Turbo-Gradienten-Echo [il

Wahrend konventionelle Gradienten-Echos eine einzelne
Zeile des k-Raums pro RR-Intervall aufzeichnen, werden bei
schnellen, sogenannten Turbo-Gradienten-Echos mehrere
Zeilen zeitgleich geschrieben und der kardiale Zyklus seg-
mentiert aufgenommen.

Bei den Turbo-Gradienten-Echos wird ein RF-Puls genutzt,
der nur einen geringen Flipwinkel hat und rasch mehrfach
wiederholt wird. Dadurch wird eine definierte Anzahl von
Gradienten-Echos mit unterschiedlichen phasenkodieren-
den Gradientenfeldstarken erzeugt, die ihrerseits eine de-
finierte Anzahl von k-Raum-Zeilen pro RR-Intervall aufneh-
men konnen.

Der Turbofaktor (TF) beschreibt, wie viele Zeilen des k-Rau-
mes mit einem , Single shot” innerhalb eines RR-Intervalls
aufgenommen werden.

Fir einen k-Raum mit N Zeilen berechnet sich die Scanzeit
fur die konventionelle Aufnahmetechnik nach N, x TR, wo-
bei TR dem RR-Intervall entspricht.

Schnelle bzw. Turbo-Gradienten-Echos reduzieren die Scan-
zeit um den Faktor TF, so dass die neue Scanzeit (N, x TR)/
TF betragt.



EKG

Eine Zeile pro RR-Intervall

Turbofaktor (z.B.TF=4)

= 2.B.4 Zeilen pro RR-Intervall ll:l

Scanzeit

R-R
EKG | I |

-0 1

Scanzeit

Scanzeit = N.. x TR

oyas3-uajuaipesn-oqint /iseq 4

Scanzeit = (N, x TR)/TF



Balanced Steady State Free Precession [

Die kleinen Flipwinkel, die bei den Gradienten-Echo-Se-
quenzen genutzt werden, erlauben so kurze TR-Zeiten, dass
der nachste RFPuls appliziert werden kann, bevor die trans-
versale Magnetisierung in der M_ R|chtung vollstandig de-
phasiert ist. In der balanced SSFP wird diese verbleibende
Magnetisierung nicht zerstort (,spoiled”), sondern durch
zusatzliche rephasierende und dephasierende Gradienten-
felder aufrecht erhalten.

Jede einzelne Dephasierung durch positive Gradienten
wird durch negative, aber ansonsten identische Rephasie-
rungs-Gradienten aufgehoben. Zu diesen Gradienten geho-
ren auch sog. ,rewinder”-Gradienten, die den Effekt des
phasenkodierenden Gradienten aufheben.

Das Signal wird genau in der Mitte der Sequenz aufgenom-
men, so dass die Echozeit der halben TR-Zeit (TR/2) ent-
spricht, wodurch der Bildkontrast durch das Verhaltnis von
T, zuT, bestimmt wird.

Das koharente Signal verbleibt flr die nachfolgenden Re-
petitionen, deren Pulse in der Summe dann einen ,steady
state” mit grofRerer Signalstarke als bei einer ,, gespoilten”
Sequenz aufbauen. Das SNR wird damit grofRer als beim
.gespoilten” Gradienten-Echo, das die verbleibende Quer
magnetisierung vor jeder Repetition verwirft.

bSSFP erfordert ein akkurates, patientenbezogenes Shim-
ming. Sollte das Magnetfeld nicht homogen sein, kann die
rephasierte transversale Magnetisierung vorangegangener



i1 Balanced Steady State Free Precession

Repetitionen storend auf das neue generierte Signal einwir
ken und dunkle ,banding”-Artefakte im Bild erzeugen.

Die bei der bSSFP genutzten balancierten Gradienten redu-
zieren signifikant das Fluss-bedingte Dephasieren, so dass
bSSFP-Sequenzen weniger Fluss-empfindlich sind als , ge-
spoilte” Gradienten-Echo-Sequenzen.

TR
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Es gibt zwei unterschiedliche Typen von Gradienten-Echo-
Sequenzen fur die CINE-Bildgebung: ,gespoilte” Gradien-
ten-Echo-Sequenzen und sog. balanced Steady State Free
Precession (bSSFP).

Bei ,,gespoilten” Gradienten-Echo-Sequenzen wird die ver-
bliebene transversale Magnetisierung vor dem Ende der
Repetitionszeit durch einen SpoilerGradienten oder RF-Puls
aufgehoben, so dass es nicht zu Stérungen in den nachfol-
genden k-Raum-Zeilen kommt.

Bei bSSFP wird die verbleibende Magnetisierung mittels ei-
nes kompensierenden Gradientenschema aufrecht erhalten,
so dass diese verbliebene Magnetisierung auf nachfolgende
Readouts Ubertragen wird, womit sich das SNR verbessert.
bSSFP bendtigt ein homogenes Magnetfeld, sodass ein gu-
tes dynamisches Shimming notwendig ist, welches durch
Gradientenspulen erreicht wird. Adaguates Shimming kann
bei hoheren Feldstarken schwierig durchzufihren sein, was
den Einsatz von bSSFP beschranken kann.

Spoiled
Gradienten-Echo
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(] Echo-planare Bildgebung

RF

EPI erzeugt nach einem einzelnen RF-Anregungspuls meh-
rere Gradienten-Echos.

Nach dem initialen RF-Puls werden mehrere Gradienten mit
alternierenden Amplituden genutzt, um wiederholt das Sig-
nal zu rephasieren.

Alle Zeilen des k-Raumes werden zeitgleich in einem ,,single
shot” ausgelesen.

Sog. sehr kurze ,Blipped’-PhasenkodierGradienten werden
zwischen den positiv und negativ geschalteten frequenz-
kodierenden Gradienten gelegt, um so schnell wie maglich
den k-Raum zu beschreiben.

EPI-Bildgebung kann eine erhebliche Beschleunigung der
Bildaufnahme ermaoglichen. Allerdings fihrt die Technik zur
Suszeptibilitats~(T,*) Gewichtung und es kann zu Artefakten
kommen, wenn sich Fehler in der Phase akkumulieren.

560




Echo-planare Bildgebung [

Tatsachlich ist es haufig so, dass durch die T,*-Dephasie-
rung nach einem RF-Puls nicht genug Signal vorhanden ist,
um den gesamten k-Raum auszulesen.

Hybrid-EPI ist ein Kompromiss zwischen EPI und dem ,,ge-
spoilten” Gradienten-Echo. Nach einem RF-Puls werden
Uber eine sog. Echozuglange (ETL) k-Raum-Zeilen mit Hilfe
von EPI gelesen, bevor ein neuer RF-Puls genutzt wird, um
das nachste Signal zu generieren. Die Echozuglange gibt
dabei an, wie viele k-Raum-Zeilen geschrieben werden.

TR

Echozuglange (, Echo train length”, ETL) = 5



(] Echo-planare Bildgebung

Die Echozeit, und damit der T,/T,*-Kontrast, weicht fur je-
den Readout leicht ab.

Der T,*-Kontrast des Bildes wird durch die TE der zentra-
len k-Raum-Zeile bestimmt, die die geringste raumliche
Frequenz aufweist. Diese TE wird als die effektive TE (TE_,)

bezeichnet.
M T T
Y
T \[U ;V UV U UV [l
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T e
TE

Zentrale k-Raum-Zeile (k)
bestimmt den Bildkontrast



Praparationspulse - T -Gewichtung [

Wegen der kleinen Flipwinkel, die fur die Gradienten-Echos
genutzt werden, ist der Signalkontrast zwischen Geweben
mit unterschiedlichen T -Werten gering und damit auch der
Bildkontrast gering.

Werden grof3ere Flipwinkel genutzt, kann ein groRerer Kon-
trast erreicht werden. Allerdings ist dann eine langere TR
notwendig, um eine ausreichende Erholung der longitudina-
len Magnetisierung zu erreichen. Das bedeutet jedoch auch
eine verlangerte Scanzeit.

Um sowohl den Kontrast zu maximieren als auch kurze
Scanzeiten beizubehalten wird ein initialer Praparationspuls
(z.B. ein Sattigungspuls) verwendet, dem eine Wartezeit
(sog. preparation pulse delay PPD oder saturation time (Sat-
tigungszeit) TS) folgt. Durch diesen Préaparationspuls wird
eine groRe Magnetisierungsdifferenz entlang der longitudi-
nalen Achse gespeichert.

Nach der Wartezeit wird ein schneller Gradienten-Echo
Readout-Zug genutzt, um das T -gewichtete Signal auszu-
lesen.

Der Praparationspuls ist Ublicherweise entweder ein 90°-
Sattigungspuls oder ein 180°Inversionspuls, wobei grund-
satzlich auch andere Flipwinkel genutzt werden konnen.
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Beim Spin-Echo wird ein 180°-Refokussierungspuls genutzt,
um den Effekt der Inhomogenitaten im aufieren Magnet-
feld aufzuheben. Dadurch entsteht ein Signal, das vor allem
vonT, anstatt von T, *abhéangt.

Nachdem ein initialer 90°-Puls die Gesamtmagnetisierung in die
transversale Ebene ausgelenkt hat, dephasieren die individuellen
magnetischen Momente bedingt z.B. durch Spin-Spin-Interak-
tionen (T,) und Inhomogenitéten, die z.B. von B, herrihren (T,*).
Spins, die einem grofkerem B ausgesetzt sind, prazedieren
mit einer hoheren Frequenz und erfahren damit eine groRe-
re Phasenverschiebung innerhalb einer definierten Zeit als
Spins in einem geringerem B -Feld.

Der Refokussierungspuls wird genau zur Hélfte der Echozeit
(TE/2) appliziert, wodurch die Spins um ihre Achse gekippt wer
den. Damit andert sich das Vorzeichen der relativen Phasenver
anderung in der Transversalebene. Eine grofRRe positive Phase
wird dadurch eine groRe negative Phase und umgekehrt.
Die Spins gewinnen oder verlieren weiterhin Phase in der
selben Richtung wie zuvor, da diese Phasenveranderungen
von den Magnetfeldinhomogenitaten abhangen. Somit sind
alle Spins zum Zeitpunkt TE wieder in Phase.

Wahrend der Spin-Echo-Sequenz wirken allerdings zuséatz-
lich noch die zur irreversiblen Dephasierung flhrenden
Spin-Spin-Wechselwirkungen. Diese Dephasierung lasst sich
nicht durch die Refokussierungspulse rickgangig machen
und druckt sich imT,-Zerfall des Signals aus.

T,-Zeiten sind langer als T,*-Zeiten, so dass das Signal von
Spin-Echo-Sequenzen gewodhnlich ein besseres SNR hat als
das der Gradienten-Echo-Sequenzen, die von T,*-Dephasie-
rungsprozessen abhangen.
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~Black Blood”-Spin-Echo

Spins, die sich durch die Bildebene bewegen, z.B. in flielten-
dem Blut, werden, abhangig von der Bewegungsrichtung
und -Geschwindigkeit, nicht immer von beiden schichtselek-
tiven RF-Pulsen der Spinecho (SE)-Sequenz beeinflusst.
Spins, die durch den schichtselektiven 90°-Puls einer SE-Se-
quenz angeregt werden, konnen sich aus der Bildschicht
herausbewegen, bevor der schichtselektive 180°-Refokus-
sierungspuls abgegeben wird.

Diese Spins werden durch frische, nicht-angeregte Spins
ersetzt, die folglich auch kein Signal abgeben.

Daher erscheint flieRendes Blut Ublicherweise in SE-Bildern
schwarz. Derselbe Effekt beeinflusst auch sog. FAST oder
Turbo-Spin-Echo-Sequenzen.

Tatsachlich wird meist nicht das gesamte Blut aus der Bild-
gebungsschicht ,ausgewaschen” bevor der zweite RF-Puls
abgeben wird, so dass das Blutsignal nur unvollstandig
unterdruckt wird.

90°-schichtselektiver RF-Puls Verzogerung (TE/2) 180°-schichtselektiver RF-Puls
Spins sowohl im Blut als auch | Angeregte Blut-Spins verlassen In der Bildschicht verbleiben
unbewegtem Gewebe werden die Schicht zwischen den die angeregten Spins nur im
innerhalb der Schicht angeregt. beiden RF-Pulsen. unbewegten Gewebe - es

entsteht kein Signal vom Blut.




Fast/Turbo-Spin-Echo &

Beim konventionellen Spin-Echo wird eine einzelne k-Raum-
Zeile pro RR-Intervall aufgenommen.

Jede Zeile nutzt einen eigenen 90°-Puls, um die Magne-
tisierung in die transversale Ebene zu kippen, und einen
180°-Puls um die dephasierten Spins nach Verstreichen der
Echozeit zu refokussieren und ein Echo zu erzeugen.

Nachdem die erste Zeile des k-Raums geschrieben ist, wer
den mehrere 180°-Pulse abgegeben, um damit die trans-
versale Magnetisierung wiederholt zu fokussieren.

Vor jedem Echo wird ein phasenkodierender Gradient mit
unterschiedlicher Amplitude aktiviert.

Nach jedem Echo werden gleich- und gegengerichtete Gra-
dienten genutzt, um die Dephasierung durch den phasenko-
dierenden Gradienten aufzuheben und ein Signal zu erhalten.
Die Anzahl der k-Raum-Zeilen, die nach jedem 90°-Puls auf-
genommen werden, werden als Echozuglange (ETL, echo
train length) bezeichnet.

Die Scandauer wird flr schnelle Spin-Echo-Sequenzen im
Vergleich zu normalen Spin-Echos um den Faktor ETL ver
kurzt.

Der T,-Zerfall persistiert auch waéhrend eines gegebenen
Echozugs, so dass jede aufgenommene k-Raum-Zeile eine
andere Signalstarke und einen anderen T-Kontrast hat.

Die dominante Quelle des Bildkontrastes ist die zentrale
k-Raum-Zeile; deswegen wird die effektive TE (TE_) durch
die Echozeit der zentralen k-Raum-Zeile bestimmt.

eff)
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Der ,Black-Blood”-Kontrast in Spin-Echo-Bildern funktio-
niert nicht zuverlassig, da er flussabhangig ist und ein aus-
reichender Anteil der Spins innerhalb des Intervalls TE/2 die
Bildebene verlassen muss.

Die Double IR bertcksichtigt dies, indem nicht nur das Si-
gnal von Blut, das in die Schicht hineinfliet, genullt wird,
sondern aus das Zeitintervall, innerhalb dessen das Blut die
Schicht verlassen kann, verlangert wird.

Zwei aufeinanderfolgende Inversionspulse werden genutzt,
wobei der erste Puls nicht schichtselektiv ist. Alle Spins
innerhalb des Systems werden durch diesen nicht-schicht-
selektiven Puls invertiert, also sowohl die innerhalb als auch
die aulerhalb der Bildschicht.

Der zweite, schichtselektive Puls reinvertiert alle Spins
innerhalb der Schicht, so dass die Spins aufRerhalb der
Schicht invertiert, und die innerhalb der Schicht in ihren ur
sprunglichen Zustand zuruckgekehrt sind.

Die Aufnahme der Bilddaten erfolgt nach einer Inversions-
zeit (Tl), die so gewahlt ist, dass die longitudinale Magne-
tisierung des hineinflieRenden invertierten Bluts zum Zeit-
punkt der Bildaufnahme Null ist.

Zum Zeitpunkt der Bildaufnahme ist das meiste Blut inner
halb der Bildschicht durch invertiertes Blut, das von aufRer
halb der Schicht hineingeflossen ist, ersetzt worden.

Da die Verzogerung, also die Inversionszeit (T,-Prozess),
deutlich langer als die Echozeit (T -Prozess) ist, ist der Blut-
austauch in der Bildschicht vollstandiger, auch bei langsa-
men Flussraten. Der Effekt der Double-IR-Praparation und
des Spin-Washout wird daher kombiniert um die Blutsup-
pression zu verbessern.

Fast/Turbo-Spin-Echo i



O

o

c

Invertiert S
Nicht Schicht-  Schicht- )

selektiv  selektiv —

180°_ 180° C)

<

(1]

Aufnahme der a

Bilddaten =

(=)

Wiederhergestellte urspringliche M_ Tl : =
: e

[ ®

o

Stationares o

Gewebe mit g

kraftigem Signal -

<

. (/)]
Kein Signal -E.
Blut, das die =3

Schicht einstromt, I'II'I

wird genullt o

=

o




Bei manchen Fragestellungen ist es notwendig, sowohl
das Signal von Blut als auch von Fett zu unterdrtcken (z.B.
Odembildgebung). Hierfiir kann ein dritter schichtselektiver
Puls zwischen der Double-IR-Praparation und der Datenauf-
nahme genutzt werden.

Die Inversionszeit (Tl ) des dritten Inversionspulses ist so
gewahlt, dass die longitudinale Magnetisierung von Fett
zum Aufnahmezeitpunkt Null ist.

Diese Technik wird oft mit einer langen TE fur die T,-Gewich-
tung genutzt, um Odeme darzustellen (entsprechend der
Darstellung von Flussigkeit, die sowohl lange T, als auch
lange T,-Zeiten hat, und damit hell erscheint).

Triple Inversion Recovery Spin-Echo JEI



Triple Inversion Recovery Spin-Echo

Nicht Schicht- Schicht- Schicht-
selektiv selektiv selektiv
180° 180° 180°
RF Aufnahme
der
Bilddaten
TlB\ut -~
M, TTTTTTTTT Fett wird genullt
Blut, das in die Schicht flie3t, Stationdres Gewebe ohne Fett

wird genullt. zeigt ein kréaftiges Signal.



Das MRT-Signal entsteht durch Wasserstoffkerne. Die do-
minierenden Signalquellen sind dabei Wasser und Fett.
Aufgrund der unterschiedlichen umgebenden chemischen
Bedingungen prazedieren die Wasserstoffkerne im Fett
geringfligig langsamer als die im Wasser. Diese sog. che-
mische Verschiebung betragt ca 3,5 parts per million (ppm),
oder anders ausgedruckt 220 Hz bei 1,5T bzw. 440 Hz bei 3T.
Es kann sinnvoll sein, das Signal des Fettgewebes zu unter-
drtcken, um damit die Darstellung von nicht-fetthaltigem
Gewebe zu verbessern. Alternativ kann es sinnvoll sein,
Bilder mit und ohne Fettunterdrickung zu vergleichen, um
fetthaltige Lasionen, z.B. Lipome von anderen Gewebe-
typen zu unterscheiden.

Es gibt mehrere Methoden, um das Signal von Fett zu un-
terdrucken. Dazu zahlt die schon beschriebene triple-IR pre-
pared SE-Sequenz. Die Methoden zur Fettunterdrickung
nutzen entweder das kurze T, von Fett oder dessen chemi-
sche Verschiebung, manchmal aber auch beides.

Fettunterdriickung Efl



Inversion-Recovery-basierte Fettunterdriickung

STIR nutzt einen 180°-Inversionspuls, gefolgt von einer In-
versionszeit Tl, bevor das Signal ausgelesen wird.

Nach der Inversion kehrt die longitudinale Magnetisierung
in den Gleichgewichtszustand zurlick und durchschreitet
dabei den Nullpunkt.

Fett hat eine kurzere T -Zeit als andere Gewebe und Flissig-
keiten (falls kein Kontrastmittel genutzt wird), und durch-
schreitet daher den Nullpunkt als erstes.

Die Fettunterdriickung kann durch die Aufnahme von Bild-
daten zum Nullpunkt von Fett erreicht werden, da dann die
Magnetisierung der anderen Gewebe noch invertiert ist.
Die Signalintensitat ist proportional zur longitudinalen Ma-
gnetisierung unmittelbar vor der Datenaufnahme. Folglich
erzeugt — anders als bei der Ublichen T -Gewichtung - das
Gewebe mit der langsten T, das hochste Signal.

STIR kann mit einer , black blood”-Praparation kombiniert
werden, um sowohl das Signal von Blut als auch von Fett
zu unterdrlcken (Triple-IR-Bildgebung). Diese Technik kann
insbesondere bei der Detektion von Odemen nitzlich sein,
wenn sie mit einer langen TR (2-3 RR-Intervalle) und einer
langen TE fur die T -Gewichtung kombiniert wird.
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»~Chemical Shift Selective”-Fettunterdriickung

Aufgrund der T -Relaxation ist neben der Unterdriickung des
Fettsignals auch das Signal von Geweben und Flissigkeiten
mit langeren T -Zeiten bei der STIR reduziert, wodurch sich
die T -Gewichtung verandert und das SNR kleiner wird.
Dieser Effekt kann vermieden werden, indem statt der un-
terschiedlichen T.-Zeiten der Unterschied in den Resonanz-
frequenzen von Fett und Wasser ausgenutzt wird.

Durch einen spektral selektiven Praparationspuls wird die
longitudinale Magnetisierung von Fett verandert, wohinge-
gen die vonWasser unverandert bleibt. Nach diesem Prapa-
rationspuls sind die Fettsignale auf den Bildern unterdrtckt,
da ihre longitudinale Magnetisierung kleiner ist.

Die Chemical Shift Selective (CHESS)-Praparation ist in ho-
hem Male von magnetischen Feldinhomogenitaten abhan-
gig und erfordert ein gutes Shimming. Obwohl ein gutes
Shimming bei hoheren Feldstarken schwierig sein kann, ist
die Technik insgesamt einfacher, da auch der Abstand zwi-
schen den Peaks von Fett und Wasser groRer ist.

Ein Sattigungspuls, dem unmittelbar die Datenaufnahme
folgt (sog. ,fat sat”), ist fur die Fettunterdriickung geeignet.
Allerdings kann sich die Magnetisierung des Fettgewebes
teilweise schnell erholen (kurze T, von Fett), noch bevor die
zentralen k-Raum-Daten aufgenommen werden. Darum
konnen alternativ eine Inversionspraparation und eine aus-
reichende Zeitverzogerung genutzt werden. Oft wird ein
mittelgroRRer Flipwinkel von etwa 120° verwendet, so dass
die Magnetisierung nur teilweise invertiert wird (Spectral
Presaturation with Inversion Recovery, SPIR), was eine kir
zere Zeitverzogerung ermoglicht.



~Chemical Shift Selective”-Fettunterdriickung Eh]
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i Phase Contrast Velocity Encoding

Geschwindigkeiten konnen in der Phase der transversalen
Magnetisierung kodiert werden und auf der zur Bildrekons-
truktion aufgenommenen Phasenkarte ablesen werden.
Diese Karte wird normalerweise verworfen, und nur die Si-
gnalstarke fUr die Bilderzeugung genutzt.

Bei Gradienten-Echos werden bipolare Gradientenpulse ge-
nutzt, so dass die Gesamtphasendifferenz von stationaren
Geweben wahrend des Echos Null ist. Bei bewegten Spins
heben die Gradienten die jeweiligen Phasen nicht vollstan-
dig auf, so dass eine Phasendifferenz entsteht.

Bei einem bipolaren rechteckigen Gradientenpaar und
einem konstanten Fluss ist diese Phasendifferenz propor-
tional zur Geschwindigkeit. Die
Flussempfindlichkeit kann durch
Steigerung der Feldstarke, sowie
Dauer oder Trennung der bipola-
ren Gradienten erhdht werden.
Das Phasenbild (oben) zeigt den
Blutfluss durch die Aortenklappe.
Helle Voxel zeigen eine Flussrich-
tung aus dem Ventrikel heraus,
dunkle Voxel eine Flussrichtung in
den Ventrikel hinein an. Stationa-
res Gewebe erscheint grau. Das
untere Bild zeigt die korrespon-
dierende anatomische Ansicht
(Magnitudenbild).




Phase Contrast Velocity Encoding

Die Geschwindigkeit wird in der Phase ¢ mittels eines bipola-
ren Gradientenpaares kodiert. Der Gesamteffekt dieses Gra-
dientenpaares auf die Phase von stationaren Spins ist Null, wo-
hingegen er sich bei bewegten Spins nicht ausgleicht.
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¢ (stationare Summe keine Phasenveranderung.

Fir stationare Spins ergibt sich in der
Spins)

>
>

@ @ b
_ Bewegte Spins erfahren eine
¢ (ﬂ\esrs_ende) Phasenveranderung.
pins*

*Fluss in Richtung der phase contrast velocity Kodierung
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i Phase Contrast Velocity Encoding

Geschwindigkeitskodierte Bilder werden Ublicherweise im
Rahmen einer Cine-Bildgebung aufgenommen, so dass Ge-
schwindigkeitsveranderungen innerhalb des kardialen Zyk-
lus gesehen werden konnen.

Phasenverschiebungen konnen allerdings auch durch Be-
wegung in eine andere Richtung als der Geschwindigkeits-
Kodierrichtung sowie durch Magnetfeldinhomogenitaten
erzeugt werden.

Um Phasenverschiebungen allein aufgrund von Bewegung
in der gewunschten Richtung zu untersuchen, werden zwei
aufeinander folgende Akquisitionen mit unterschiedlichen
Flussempfindlichkeiten durchgeflhrt, eine fur jede Phase
des kardialen Zyklus.

Magnetische Feldinhomogenitaten und Bewegung in nicht
geschwindigkeitskodierender Richtung sollten fir beide
Aufnahmen konstant sein. Folglich sollte die Subtraktion
beider Phasenkarten voneinander in einem Bild resultieren,
in dem Phasenverschiebungen nur durch Bewegung in der
Geschwindigkeitskodierrichtung entstanden sind.

Das maximal messbare Geschwindigkeitsspektrum (auch
als VENC bezeichnet) wird durch die Differenz in den Fluss-
empfindlichkeiten der beiden Akquisitionen bestimmt.
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Zeitpunkten im kardialen
Zyklus i

.-~ Jedes Herzphasen-Intervall
beherbergt zwei Aufnahmen
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Flusssensitivitat 1 Flusssensitivitat 2
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Jedes Bild wird mit zwei unterschiedlichen Flusssensitivitaten
aufgenommen, die von einander abgezogen werden, um ein
Phasen-Offset aufgrund anderer Ursachen zu vermeiden, bevor
die endgultige Phasenkarte erstellt wird.
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il Phase Contrast Velocity Encoding

Wenn der VENC korrekt eingestellt ist, fallt die Geschwindig-
keitskodierte Phase in den Bereich von -180° bis +180°. Ist der
VENC allerdings zu niedrig eingestellt, sind Phasenverschie-
bungen auferhalb dieses Bereichs moglich. Eine Phasenver
schiebung von +190° kann nicht von einer Phasenverschiebung
von -170° unterschieden werden. Geschwindigkeiten oberhalb
des VENC werden daher ,aliased’ d.h. positive Phasenver
schiebungen, die groRer als der VENC sind, werden wie ein
negativer Fluss dargestellt.

-VENC +VENC

Phasen-Bild, das mit einem VENC von
250 cm/s aufgenommen wurde. Hohere
Flussgeschwindigkeiten werden als , Alia-
sing”-Artefakt dargestellt.



Eine Tagging-Sequenz (z. B. Spatial Modulation of Magnet-
isation, SPAMM) erzeugt ein geometrisches Magnetisie-
rungsmuster im Gewebe, das flr einen kurzen Zeitraum im
aufgenommenen Bild sichtbar ist.

Die Bewegung des Magnetisierungsmusters visualisiert
so die myokardiale Bewegung und erlaubt deren Quanti-
fizierung.

Die Bewegung des Taggingmusters ermaglicht es, quan-
titative Parameter, wie z.B. den myokardialen Strain, zu
berechnen.

Tagging ermoglicht die Beurteilung der radialen Bewegung,
die bei der konventionellen Cine-Bildgebung so nicht sicht-
bar ist.

Myokardiales Tagging Rl



7] Raumliche Modulation der Magnetisierung

Das SPAMM-Praparationsschema besteht aus einem Ver
bund mehrerer RF-Pulse und modulierender Gradienten.

o o
Akquisition der
/—\ ,o' o \ Bilddaten
m
G / / »
R-Zacke Verzogerung

Bei der einfachsten, oben abgebildeten SPAMM-Implemen-
tation kippt der erste RF-Puls die Magnetisierung aus der
longitudinalen Achse heraus. Der modulierende Gradient
(m) erzeugt anschliefiend eine periodische Phasenveran-
derungen Uber die Bildebene. Der zweite RF-Puls kippt die
Magnetisierung weiter bis zu dem Punkt, an dem die Phase
Null ist, und hebt den Effekt des ersten RF-Pulses fir Spins
mit gegensatzlicher Phase auf. Ublicherweise wird ein Ge-
samt-Flipwinkel von 90° genutzt, weswegen die Magne-
tisierung in manchen Bildregionen saturiert ist. Dies kann
auch durch eine grofsere Anzahl von RF-Pulsen und modu-
lierenden Gradienten erreicht werden.

Ein (oder mehrere) SpoilerGradient(en) zerstort die transver
sale Magnetisierung bevor die Standard-Cine-Bildaufnahme
wahrend des kardialen Zyklus erfolgt.
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1-2-1 Flipwinkel-Schema —
Es konnen auch mehrere
Pulse mit Flipwinkeln
entsprechend eines
binominalen Musters
(z.B. 1-3-3-1) genutzt
werden, um klarere

Ltag lines” zu erzeugen.




/3 Myokardiales Tagging - SPAMM

Der Tagging-Kontrast nimmt mit der Zeit ab, da es zur Er
holung der longitudinalen Magnetisierung (T,) in den mar-
kierten Regionen kommt. Das flihrt zu einer Abnahme der
.tag lines” und zu einer zunehmenden Sichtbarkeit der zu-
grundeliegenden Anatomie wahrend des kardialen Zyklus.
Tags bestehen langer, je langer die T -Zeit des Gewebes ist.
Daher Uberdauern die ,,tags” bei hoheren Feldstarken eben-
falls langer, da auch hier die T, langer ist.

Das Verblassen der ,tags” erfolgt wesentlich schneller,
wenn eine Tagging-Sequenz nach Gabe von Kontrastmitteln
genutzt wird, da dann die T, deutlich kurzer wird.

Unmittelbar post-SPAMM Verzogert post-SPAMM
Mz Mz

Tag-Kontrast

—

verblasst




Myokardiale Tagging-Muster

Das Basis-SPAMM-Schema erzeugt ein Muster von paralle-
len ,tag lines’ deren Abstand durch die Starke des modu-
lierenden Gradienten bestimmt wird (ein starkerer Gradient
erzeugt schmalere Abstande der ,tag lines”).

Eine zweite Praparationsphase mit einem modulierenden
Gradienten senkrecht zum ersten kann genutzt werden, um
ein GitterMuster zu erzeugen.

Alternative Tagging-Muster (z.B. radial) konnen auch genutzt
werden.

In den unten stehenden Bildern sind die ,tag lines” im
Myokard durch die Bewegung zwischen Tagging und Bild-
aufnahme verformt, zeigen aber noch ihr urspringliches
Muster im angrenzenden nicht bewegten Gewebe.




[ Myokardiales Tagging - CSPAMM

Beim ,,Complementary Spatial Modulation of Magnetisati-
on” (CSPAMM) werden zwei Bilder mit entgegengesetzten
Tag-Mustern aufgenommen.
Wahrend das erste Bild ein 90°/90°-RF-Pulspaar verwendet,
wird beim zweiten Bild ein 90°/-90°-Paar angewandt. Durch
Subtraktion beider Bilder entsteht ein Tag-Bild mit:
Konstantem ,,Nullen” des ,,getaggten” Myokards wah-
rend des kardialen Zyklus.
Verbessertem SNR und Tag-Kontrast im Vergleich zur
SPAMM.
Allerdings ist zu berucksichtigen:
Der Tag-Kontrast verblasst mit der Zeit.
Die Aufnahme jeder kardialen Phase dauert doppelt
so lange.
Ein Bild ohne ,tag lines” kann durch Addieren der komple-
mentaren Bilder berechnet werden.

Das Auslenken der Magnetisierung in die transversale Ebe-
ne wahrend der Bildaufnahme beschleunigt das Verblassen
des Tag-Kontrastes.

Wird wahrend des kardialen Zyklus der Readout-Flipwinkel
zunehmend vergroRert, kann die Persistenz der , tag lines”
verbessert werden. Die optimale Zusammenstellung der ge-
nutzten Flipwinkel hangt von der benutzten Bildsequenz ab.



Myokardiales Tagging - CSPAMM El}

Ein vollstandiges ,,Nullen” des Signals in den markierten Re-
gionen ist auch nach einer Verzogerung bei CSPAMM maog-
lich, indem Bilder mit phasenverschobenen Tagging-Mus-
tern von einander abgezogen werden.

Zusatzlich kann ein unmarkiertes Bild erzeugt werden, in
dem die beiden ,,getaggten” Bilder addiert werden.

Magnetisierung Signal-Intensitat
(lange Verzogerung) (Rekonstruktion der Magnitude)
M, Signal
A
> X » X
S amo Bild mit , tag lines”
90%/90 (Subtraktionsbild)
M, Signal
A A

VAVAVE

» X

Y
x

Bild ohne ,tag lines"
90°/-90° (Additionsbild)




] Vitalitatsbildgebung

Im infarzierten Gewebe nimmt das Verteilungsvolumen far
Kontrastmittel zu, da die Integritat der Zellmembranen ver
letzt und damit auch, anders als im Gesunden, der intra-
zellulare Raum fur das Kontrastmittel zugéanglich ist. Bei der
Vitalitatsbildgebung mittels Late Gadolinium Enhancement
(LGE) wird dies ausgenutzt.

Wird eine ausreichende Wartezeit nach der Kontrastmit-
tel-Gabe gewahrt (ca.15 min), kann in den T -gewichteten
LGE-Bildern das Narbengewebe hell abgebildet werden.
Vitalitatsbildgebung wird mit Hilfe eines nicht selektiven
180°-Inversions-Praparationspuls durchgefihrt. Die Bildda-
ten werden aufgenommen, wenn das Signal des normalen
Myokards Null ist, um so den Kontrast zwischen dem hel-
len hyper-kontrastierten Narbengewebe und dem normalen
Myokard zu optimieren. Da die T, des normalen Myokards
individuell variiert (wegen Abweichungen in Kontrastmittel-
dosierung, Protokoll und physiologischen Parametern), wird
ein TI-Scout, eine sog. Look-LockerSequenz mit multiplen
Tl verwendet, um visuell den besten TI-Wert fir die LGE-
Sequenz zu bestimmen.
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Vitalitatsbildgebung

A

Zeit nach dem Inversionspuls

Daten werden aufgenommen,
wenn das Myokard genullt ist.

Das Signal von vitalem Gewebe wird im endgdlti-
gen Bild ,,genullt” — es erscheint schwarz.
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] Vitalitatsbildgebung

Die aufgenommenen Bilder missen T,-gewichtet sein, eine
hohe raumliche Auflésung haben und das gesamte Herz ab-
decken, was mehrere aneinander angrenzende Schichten
erfordert. Eine segmentierte Readout-Sequenz nimmt hier-
fur die Daten Uber mehrere Herzschlage auf.
Ublicherweise werden 180°-Pulse durch zwei RR-Intervalle
getrennt, um eine ausreichende Erholung von M sicher zu
stellen.

Pro Atemanhalten wird eine einzelne Schicht aufgenom-
men, so dass mehrfach Atemanhaltemandver benotigt
werden, um das gesamte Herz abzudecken. Die Dauer des
Atemanhaltemandvers begrenzt die raumliche Auflosung.
Tlmvo muss wahrend der Untersuchung angepasst werden,
um die T -Veranderungen durch das allméhliche Auswa-
schen des Kontrastmittels aus dem Myokard zu bertck-
sichtigen.



k-Raum

Die segmentierte Aufnahme konstruiert den k-Raum Uber mehrere Herzschlage.
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Myokardiale Perfusionsbildgebung

Die myokardiale Perfusionsbildgebung ist so konstruiert,
dass sie die Kontrastmittelpassage in einer festen Schicht
des Herzens zu einer festen Phase im Herzzyklus darstellt.
Bilder von aufeinanderfolgenden Herzschlagen werden als
Film darstellt, und zeigen die zunehmende Signalintensitat
wahrend des First Pass des Kontrastmittels durch das Myo-
kard. Hypointense Areale auf dem so erzeugten Film zeigen
eine myokardiale Ischamie an.

Um eine myokardiale Ischamie darzustellen, muss die Bild-
aufnahme unter Stressbedingungen (Ublicherweise phar
makologisch induziert) erfolgen. Eine Ruheaufnahme kann
fur Vergleichszwecke aufgenommen werden.

Um die Kontrastmittelpassage durch das Herz darzustel-
len, mussen die Bilder in jedem RR-Intervall aufgenommen
werden. AuRerdem mussen mindestens drei Schichten ab-
gebildet werden, um so das Herz ausreichend abzudecken.
Ermoglicht wird das durch sehr schnelle Readout-Sequen-
zen (Fast/Turbo-Gradient-Echo, bSSFP oder Hybrid-EPI), die
zusatzlich zu anderen Beschleunigungsverfahren wie par
allele Bildgebung oder Partial Fourier angewendet werden.
Die Bilder mussen T,-gewichtet sein, um den T -verkurzen-
den Effekt des Kontrastmittels darzustellen. Hierflar wird
eine Sequenz mit Sattigungspraparation verwendet.
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/3 Myokardiale Perfusionsbildgebung

Da die Aufnahme unter (pharmakologischen) Stressbedingun-
gen erfolgt, kann das RR-Intervall zu kurz fir die Pulssequenz
sein. Die Scanzeit muss dann durch folgende Mafdnahmen ver-
kurzt werden:
Verkurzen von PPD - dies ist nur moglich, wenn es
ungenutzte Zeit zwischen den Saturationspulsen und
dem Readout-Zug gibt, wobei allerdings die T -Ge-
wichtung in den Bildern reduziert wird.
Reduzieren der Bildaufldsung — dies erhoht das Risi-
ko, subendokardiale Defekte zu Ubersehen.
Reduzieren der Schichtanzahl — moglicherweise wer
den Regionen mit Ischamie nicht gesehen.
Ausdehnen der Bildaufnahme tber zwei RR-Intervalle
—dies fuhrt zu einer reduzierten zeitlichen Auflosung.

Myokardiale Perfusionsbilder konnen visuell analysiert wer
den, um Regionen mit Minderperfusion zu identifizieren.
Semiquantitative Parameter konnen aus der Dynamik der
Signalintensitat im Myokard bestimmt werden.
Quantitative Parameter des myokardialen Blutfluss kénnen
Uber die Dynamik der Signale im Myokard und linksvent-
rikularem Blut bestimmt werden. Aufgrund der hoheren
Kontrastmittel-Konzentration im Blutpool kann es notwen-
dig sein, das Aufnahmeprotokoll bzw. die Gabe des Kont-
rastmittels zu modifizieren, z.B. mittels , Dual bolus” oder
.Dual Sequenz”-Methoden.



Relaxometrie (,Mapping’)

Uber Veranderungen der Scanparameter kann der Anteil der
T, und T, (Spin-Echo) bzw. T,* (Gradienten-Echo) Gewich-
tung kontrolliert werden. Allerdings hangt die Signalintensi-
tat (in frei wahlbaren Einheiten) zusatzlich von allen anderen
Relaxationskonstanten bzw. der Dichte der signalgebenden
Spins (Protonendichte) im Gewebe ab.

Unter Umstanden ist es sinnvoll, quantitative Bilder oder
Karten zu erzeugen, in denen die Voxelintensitat direkt die
Relaxationszeitkonstanten abbilden.

Im Allgemeinen nehmen Verfahren, welche Relaxationszei-
ten quantitativ erfassen, mehrere Bilder auf, die mit einem
entsprechenden , Postprocessing” weiter bearbeitet wer
den. Folgende Schritte werden durchgefhrt:
Aufnahme von Bildern mit unterschiedlicher Kontrast-
Gewichtung zu unterschiedlichen Zeitpunkten wah-
rend der Relaxation.
Falls notwendig, Durchflihren von Bewegungskorrektu-
ren oder Bildregistrierungen zur Bewegungskorrektur.
Fitten der Signalintensitaten entsprechend eines Mo-
dells, das die Pulssequenz beschreibt.
Extrahieren der Relaxationszeiten aus dem Fit um
eine Parameterkarte zu berechnen.
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SE werden mit variierender TE aufgenommen (damit variiert auch
die T,-Gewichtung).

TE = 154 me\

Buidden-,°1 3 1 B[




Signalintensitat

x10*

Ein exponentielles Zerfallsmodell wird entsprechend der aufge-
nommenen Signalintensitaten fur jedes Voxel gefittet.

S=Sexp(-TE/T,)
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i} T, & T,*-Mapping

T,-Mapping kann myokardiales Odem oder Einblutungen
darstellen, wird zur Zeit allerdings noch eher wissenschaft-
lich genutzt.

T,*-Karten werden &hnlich wie T,-Karten erzeugt, nutzen
aber GE (statt SE) Bilder mit unterschiedlicher TE. T,*-Kar-
ten kdnnen z. B. Prozesse wie myokardiale Eisenablagerung
darstellen.

TE-Auswahl
Eine ausreichende Anzahl von unterschiedlichen TE-Werten
ist notwendig, um akkurat und prazise den transversalen
Magnetisierungs-Zerfall darzustellen.
Werden Bilder mit langen Echozeiten und folglich geringem
Signal genutzt, kann es zu Fehlern bei der Schatzung der T,
oder T,*-Werten kommen.

Suszeptibilitatsartefakte
Suszeptibilitatsunterschiede in der Nahe von Venen kénnen
T, oder T, *-Werte verfalschen. Das tritt haufig im inferolate-
ralen Myokard in der Nahe der posterioren Vene auf.



T,-Mapping - Look-Locker

Die Look-LockerMethode war ursprunglich fir Messungen
von T, in der MR-Spektroskopie entwickelt worden.

Die Daten werden kontinuierlich nach einem Inversionspuls
aufgenommen, um so die longitudinale Relaxation abzubil-
den. Die erhobenen Daten werden dann zu einer exponen-
tiellen Zerfallskurve gefittet.

Far eine ungestorte Relaxation nach dem Inversionspuls
wird folgendes Signal-Zeit-Modell verwendet:
S=S,(1-2exp(-TIT)
Zwei unbekannte Parameter (S, das Signal nach voll-
standiger Erholung undT,) werden im Fit geschatzt.
Um eine unvollstandige Inversion zu berlcksichtigen,
kann ein dritter unbekannter Parameter, A, eingefihrt
werden:
S =S, (1- L expl-TI/T))
A = 2 flr die perfekte Inversion
Flr den Look-Locker wird das folgende 3-Parameter-Modell
genutzt:
S = A- B exp(-TI/T*)
T,* ist die beobachtete Erholungszeit und ist kirzer
als das wahre T, (bedingt durch die Readout-Pulse).
T, wird entsprechend der Gleichung T, = (B/A-1) T,*
abgeschatzt.
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(kY1 Modified Look-Locker

Modified Look-Locker fiir die kardiale MR

= Nach dem Inversionspuls werden Bilder der gleichen kardia-
len Phase Uber mehrere aufeinanderfolgende RR-Intervalle
aufgenommen. Das ermdglicht die Aufnahme von Bildern
mit unterschiedlichen Inversionszeiten (Tl) in der gleichen
Zyklusphase des Herzens.

= Fur die Bilder, die wahrend desselben RR-Zyklus wie der
Inversionspuls aufgenommen werden, wird dieser Vorgang
mehrfach mit unterschiedlichen TI-\Werten wiederholt.

Wiederherstellung der Polaritat

= Die Signale von kurzen TI-Werten entstehen aus einer nega-
tiven longitudinalen Magnetisierung. Die aufgenommenen
Bilder sind jedoch Ublicherweise aus den Betragsbildern
(Magnitude) berechnet, daher ,sortiert” ein Algorithmus in
der Mapping-Software, welchen Daten negative Werte zu-
zuordnen sind.



Modified Look-Locker

Nach jedem Inversionspuls wird ein Bild pro RR-Intervall
aufgenommen, um die Relaxation der longitudinalen Mag-
netisierung abzufragen.

Der Abstand zwischen aufeinander folgenden TI-Werten
entspricht daher dem RR.

Die damit erzeugten Daten reichen aus, um lange (z.B. na-
tive) T -Zeiten abzuschatzen. Bei kurzen (z.B. Kontrastmit-
tel-verstarkten) T,-Zeiten ist jedoch M, bereits mit dem zwei-
ten RR-Intervall im Gleichgewichtszustand. Die T,-Schatzung
besitzt also eine nur geringe Genauigkeit, da der initiale Ver
lauf der Erholung nicht ausreichend dokumentiert wird.
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Modified Look-Locker Inversion Recovery

Werden mehrere aufeinander folgende , Modified Look-Locker"-
Akquisitionen (mit unterschiedlichen TI-Werten nach jedem
Inversionspuls) durchgefihrt, kann eine gréRere Dichte von
Datenpunkten wahrend der frihen Phase der longitudinalen
Relaxation aufgenommen werden. Es muss jedoch Zeit zwi-
schen den Inversionen eingeplant werden, so dass die Langs-
magnetisierung vor der nachsten Inversion nahezu den Gleich-
gewichtswert erreicht hat.

Das urspringlich entwickelte ,Modified Look-LockerInversi-
on-Recovery” (MOLLI)-Schema sah die Aufnahme von 11 Bil-
dern wahrend 17 RR-Intervallen mit 3 Inversionspulsen vor:
Inversion 1-3 Bilder gefolgt von 3 RR-Intervallen zur
Erholung der Magnetisierung
Inversion 2-3 Bilder gefolgt von 3 RR-Intervallen zur
Erholung der Magnetisierung
Inversion 3-5 Bilder
Dieses Schema wird so notiert:
3(3)3(3)5
Die Zahl in Klammern gibt die Wartezeit in RR-Inter
vallen an. Wahrend der Wartezeit werden keine Daten
aufgenommen.
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(NF] MOLLI - Alternative Schemata

Die originale MOLLI hat folgende Nachteile:
Lange des Atemanhalters — unter Umstanden konnen Pati-
enten den Atem nicht flr 17 Herzschlage anhalten, so dass
es zu Atembewegungen kommen kann.
Unterschatzen von langen T -Zeiten — die urspringliche
Form unterschétzt lange T -Zeiten.
Abhangigkeit von der Herzfrequenz — die Genauigkeit der
Methode variiert mit der Herzfrequenz, dabei ist bei hoheren
Herzfrequenzen die Unterschatzung des T -Wertes groRer.

Es gibt alternative Schemata mit klrzeren Atemanhaltern. Die
optimale Wahl hangt von den zu erwartenden T -Werten ab.
Fir lange (z.B. native) T,-Werte muss eine ausreichende Zeit
zwischen den Inversionspulsen eingehalten werden, um eine
moglichst vollstandige Langsrelaxation zu erhalten. Fur kurze
(z.B. kontrastmittelverstérkte) T,-Zeiten wird zwar die vollstan-
dige longitudinale Magnetisierung schneller erreicht, daflr
muUssen aber mehr Daten bei kurzen TI-Werten (innerhalb des
RR-Intervalls nach Inversion) aufgenommen werden. Es gibt
folgende verkurzte Akquisitionsschemata
5(3)3 fur native T -Zeiten :
8 Herzschlage zwischen den Inversionspulsen, 2 Auf-
nahmen mit kurzem Tl
4(1)3(1)2 fur kontrastmittelverstarkte T -Zeiten:
4 oder 5 Herzschlage zwischen den Inversionspulsen,
3 Aufnahmen mit kurzem Tl



Shortened MOLLI

Alternativ kann die Wartezeit zwischen den Inversionen statt
mehreren Herzschlagen auch Sekunden betragen, was eine
bessere Datenqualitat bieten kann.

Ein Aufnahme-Schema mit 9 Herzschlagen (5(1)1(1)1), be-
kannt als , Shortened” MOLLI oder ShMOLLI, kann sowohl
fr kurze als auch lange T,-Werte verwendet werden. Fur die
Auswertung wird ein konditioneller Fit-Algorithmus genutzt,
der nur bei kurzenT -Zeiten alle Datenpunkte verwendet (sie-
he unten). Wurden Daten aus der zweiten und dritten Inver
sion flr die Abschatzung langerer T, -Zeiten direkt verwendet,
wilrden aufgrund der unvollstandigen longitudinalen Relaxa-
tion Fehler bei der Abschatzung der T -Zeiten entstehen.

T, Verwen_dete Begriindung
Inversion
Nur die erste | . Die Ionglt_udmale I\/Ia_gnet|S|eru_ng
Lang . ist zur zweiten Inversion noch nicht
(5 Bilder) ;
wiederhergestellt.
Die ersten D|e' Iong|tud|ng|e I\/Iagnet.|5|erung
; hat sich zur zweiten Inversion erholt,
Kurz beiden . . . .
) jedoch nicht zwischen zweiter und
(6 Bilder) . .
dritter Inversion.
Sehr Die longitudinale Magnetisierung hat
Alle (7 Bilder) | sich sowohl zur zweiten als auch zur
kurz : :
dritten Inversion erholt.
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(R[]} Extrazellulares Volumen (ECV)-Mapping

Die T -Verklrzung im Myokard nach Kontrastmittelgabe hangt
von dessen Konzentration im extrazellularen Volumen ab.
Uber die Differenz der T,-Zeiten vor und nach Kontrastmit-
telgabe im Blut und Myokard kann der Anteil des extrazellu-
laren Volumens abgeschatzt werden.

T, bzw. R, = 1/T, wird vor und nach Kontrastmittelgabe im
Blut und Myokard mittels T,-Mapping bestimmt.

Der Verteilungskoeffizient A wird wie folgt berechnet:

4 = (Differenz des myokardialen R,)/(Differenz des R, im Blut)
Um das ECV aus A zu erhalten, muss noch der Hamatokrit
(Hct) bertcksichtigt werden:

ECV = (1-Hct) A

Abbildung (Von links nach rechts): Native T -Karte, Kontrastmittel-verstarkte
T,-Karte und berechnete ECV-Karte.
Pfeil: Areal mit erhohtem ECV



ECV-Mapping - Praktische Uberlegungen

Die quantitative ECV-Messung ist nur dann glltig, wenn ein
Gleichgewicht in der Kontrastmittelverteilung zwischen Blut
und dem Interstitium erreicht wird. Dieses kann durch die Dau-
erinfusion von Kontrastmittel, oder etwas praktischer, durch
eine ausreichende Wartezeit nach einer Bolusgabe des Kon-
trastmittels erreicht werden. Im gesunden Myokard sollten
15 Minuten ausreichen; allerdings kann fur einzelne Erkrankun-
gen eine langere Wartezeit notwendig sein.

Bewegung innerhalb eines Atemanhalters kann die T -Karten
beeintrachtigen, zudem kdonnen abweichende Atem-Positionen
zwischen nativen und kontrastverstarkten T -Karten zu einer
Verschlechterung der ECV-Karten fiihren, wenn diese Abwei-
chungen nicht ausgeglichen werden. Anstelle der Berechnung
des ECV fur jedes einzelne Voxel kann das ECV auch regional
bestimmt werden, indem die identischen Regionen auf den na-
tiven und kontrastverstarkten T,-Karten definiert werden.
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