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Einleitung

1. Einleitung

Erkrankungen der Niere stellen ein weltweites Problem und eine zunehmende
Herausforderung fur unsere Gesellschaft dar. Den Hauptanteil nehmen hier die
chronischen Nierenerkrankungen mit einer Pravalenz von tber 9 % in der Welt-
bevoélkerung ein [3], wobei eine hohe Dunkelziffer an nicht-dialysepflichtigen
Menschen mit eingeschrankter Nierenfunktion angenommen wird. Wahrend die
Sterblichkeit mit der Entwicklung von Nierenersatztherapien gesunken ist, steigt
zugleich die Inzidenz chronischer Nierenerkrankungen mit dem Altern der Gesell-
schaft sowie dem gehauften Auftreten von Risikofaktoren wie Adipositas,
Diabetes, Hypertonie und Herzinsuffizienz. Umso wichtiger ist es daher, die
Pravention von Nierenerkrankungen zu fordern. Dies beinhaltet zum einen die
Verminderung von Risikofaktoren, aber auch die frihzeitige Erkennung
beginnender Nierenschéaden sowie sensitive Methoden zur Verlaufskontrolle von
Nierenerkrankungen unter Therapie. Bisher angewandte Methoden zur Nieren-
diagnostik wie die Labordiagnostik und die Nierenszintigrafie weisen jedoch
oftmals wesentliche Limitationen auf und bilden nur unvollstandig morpho-
logische sowie funktionelle Aspekte der Niere ab. Mit der Entwicklung vieler
moderner Bildgebungsmethoden wie der MRT hat sich auch das Spektrum an
funktionellen Untersuchungstechniken fur verschiedenste Anwendungsbereiche
erweitert, wobei die Etablierung neuer diagnostischer Ansétze in der klinischen
Routinediagnostik allerdings ein oftmals langwieriger Prozess ist.

Arterial Spin Labeling (ASL) ist eine Methode der Magnetresonanztomographie,
deren Fokus auf der Bildgebung der Organdurchblutung liegt, welche in engem
Zusammenhang mit der Entwicklung chronischer Nierenerkrankungen sowie
zahlreicher weiterer Nierenpathologien steht. Im Gegensatz zu vielen anderen
Methoden ermdglicht diese Technik eine funktionelle Bildgebung der Nieren ohne
die Anwendung von Kontrastmittel, Strahlung und invasiven Methoden. Eine
guantitative als auch qualitative Perfusionsmessung wird hierbei erreicht, indem
Wasserprotonen des arteriellen Blutes magnetisch markiert werden, um auf
diese Weise selbst als ,Kontrastmittel* zu fungieren [4, 5]. Von dieser
schonenden Methode kénnen gerade die Patienten profitieren, fir welche andere

Untersuchungsmethoden nur eingeschrankt anwendbar sind. Dies gilt vor allem
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fur Kinder, Schwangere und insbesondere nierenkranke Patienten. Klinische
Studien an Patienten mit akutem und chronischem Nierenversagen [6-8],
Nierenarterienstenosen [1], Nierentumoren [9-11] und Transplantatnieren [12-14]
haben gezeigt, dass die ASL-Perfusionsbildgebung Pathologien sowohl sensitiv
abbilden als auch quantifizieren kann, wodurch wertvolle Informationen fur die
Diagnostik von Nierenerkrankungen gewonnen werden, deren Ergebnisse sich
auch bereits im Vergleich mit etablierteren Methoden als valide und

reproduzierbar erwiesen haben [15-18].

sooml/(100g*min)  Abb. 1: Farbkodierte ASL-
I Perfusionsbildgebung eines Pati-
enten mit einer Stenose der
linken Nierenarterie (B). Die linke
Niere weist hier deutlich groRere
Anteile minderperfundierter Are-
ale auf. Insgesamt lasst sich eine
durchschnittliche Perfusion von
ca. 260 ml/(100g*min) fur die
rechte und ca. 200 ml/(100g*min)
0 ml/(100g*min)

fur die linke Niere berechnen. [1]

Die Nieren stellen eine besondere Herausforderung fir die Perfusionsbildgebung
dar, zumal hier im Gegensatz zu der zerebralen Bildgebung, wo die ASL-Technik
bereits eine etablierte Methode darstellt, die Schwierigkeiten der atembedingten
Bewegungsartefakte tberwunden und zugleich Methoden zum Umgang und zur
Kontrolle der Atmung gefunden werden missen. Gleichzeitig hat die Methode mit
einem intrinsisch niedrigen Signal-zu-Rauschen-Verhaltnis zu kampfen sowie
einer damit verbundenen eingeschrankten Bildqualitat. Uberdies zeigt sich in der
Forschungslandschaft eine untiberschaubare Vielfalt an ASL-Methoden mit teils
uneinheitlichen Empfehlungen zur Anwendung. Wahrend diese Faktoren die
klinische Etablierung erschweren, beweist die stetige Entwicklung neuer Ansatze
zur technischen und klinischen Optimierung, dass das Potential dieser Methode
bei weitem noch nicht ausgeschopft ist.

In dieser Arbeit geht es darum, eine neue 3D ASL-Sequenz auf einige ihrer
elementaren Parameter sowohl an Probanden als auch an Patienten zu
evaluieren. Ziel dieses Projektes ist es, Mdglichkeiten zur Optimierung der Bild-
gebung und der klinischen Anwendbarkeit zu testen, um hierdurch neue
Erkenntnisse und Empfehlungen fur weiterfihrende Studien zur klinischen

Etablierung der ASL-Technik in der Zukunft zu erlangen.
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2.  Grundlagen

2.1. Die menschliche Niere

2.1.1. Anatomie und Durchblutung

Die Niere ist ein paarig angelegtes Organ mit einer bei einem erwachsenen
Menschen durchschnittlichen Lange von ca. 12 cm, einer Breite von ca. 6 cm,
einer Dicke von ca. 3 cm und einer Masse zwischen 120 und 180 g. Oft zeigt sich

die rechte Niere etwas kleiner und leichter gegenuber der linken.

Beide Nieren befinden sich in retroperitonealer Lage, wobei die Position von der
Atmung und der Koérperlage abhangig ist. Die durch die Atmung bedingte Ver-
schiebung betragt bis zu 3 cm in der Langsachse. Wegen der Leber liegt die
rechte Niere im Durchschnitt etwa 2 cm tiefer als die linke Niere. In Atem-
mittellage reicht der obere Nierenpol links bis zum Oberrand des 12. Brust-
wirbelkérpers und der Unterpol bis zum Lendenwirbelkorper 11-111 [19].

Makroskopisch gliedert sich die Niere in zwei Zonen: das Nierenmark (Medulla
renalis) und die Nierenrinde (Cortex renalis). Dieser Gliederung liegt der
funktionelle Aufbau der Niere zugrunde, deren Baueinheit das Nephron ist. Jede

Niere enthalt ca. 1-1,4 Millionen Nephrone, in denen die Produktion und

Nierenrinde —

Abb. 2: Makroskopischer Aufbau der Niere mit Gefallversorgung und ableitenden Harnwegen
links und schematische Darstellung der Nierenkérperchen und des Tubulussystem links.
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Konzentrierung des Harns stattfindet. Das Nephron wiederum besteht aus einem
Nierenkorperchen (Corpusculum renale), welches das Harnfiltersystem der Niere
darstellt, und aus den Nierenkanalchen (Tubuli renalis), in welchen die weitere
Konzentration und chemische Zusammensetzung reguliert werden. In
Zusammenschau mit dem makroskopischen Aufbau beherbergt die Nierenrinde
die Nierenkorperchen, wahrend sich das Nierenmark im Wesentlichen aus den
unzahligen Tubuli zusammensetzt, wie in Abb. 2 veranschaulicht. An das
Tubulussystem des Nierenmarks schlie3en sich die ableitenden Harnwege mit

den Nierenbecken, den Harnleitern, der Harnblase und der Harnréhre an.

Durch ihre essenzielle Funktion als ausscheidendes und zugleich den Wasser-
haushalt regulierendes Organ kommt der Durchblutung der Niere eine besondere
Rolle zu. Obwohl beide Nieren zusammen nur 0,4 % des Korpergewichtes
ausmachen, erhalten sie etwa 20 % des Herzzeitvolumens (ca. 1,2 |/min) und
gehdren damit bezogen auf ihr Gewicht zu den bestdurchbluteten Organen des
menschlichen Koérpers. Der Blutzufluss erfolgt Uber die Nierenarterien (Arteria
renalis), die aus der Aorta entspringen. Diese verzweigen sich in immer kleinere
Gefalle, welche schlieBlich den Zufluss fur die in den Nierenkérperchen
gelegenen Glomerula bilden. Hier erfolgt die Filtration des Blutes. Da dieser
Prozess in der Nierenrinde stattfindet, ist die Durchblutung der Niere sehr
ungleich verteilt und so erhalt das Nierenmark weniger als 10 % der gesamten
renalen Durchblutung [19, 20].

2.1.2. Diagnostik der Nierenfunktion

Die Erkennung und Behandlung von Nierenerkrankungen bedarf einer
sorgfaltigen Diagnostik der Nierenfunktion. Fir die Definition und Klassifikation
chronischer Nierenerkrankungen werden von den aktuellen Kidney-Disease-
Improving-Global-Outcomes(KDIGO)-Leitlinien die glomerulare Filtrationsrate
(GFR) als Nierenfunktionsparameter sowie die Albuminausscheidung im Urin als
Marker morphologischer Nierenschadigungen vorangestellt [21]. Die GFR
beschreibt die Menge an Priméarharn, die durch die glomerulére Filtration pro Zeit
produziert wird. Die Berechnung erfolgt indirekt Gber die Clearance eines Stoffes,
der ausschlie3lich Gber die glomerulére Filtration ausgeschieden wird [22]. Im

klinischen Alltag wird hierfir in der Regel das Kreatinin im Serum herangezogen,

10
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obwohl dies mit erheblichen Limitationen verbunden ist, darunter auch die
Tatsache, dass pathologische Veranderung erst ab einer Verminderung der
Nierenfunktion um mehr als 50% nachgewiesen werden kdnnen [23-25]. Fur
differenziertere Aussagen zu Art, Lokalisation und Ausmal® der Nieren-
schadigung ist die reine Labordiagnostik nicht ausreichend. Hier kommt die
moderne Bildgebung ins Spiel.

In den letzten Jahrzehnten wurden zahlreiche Techniken der funktionellen Bild-
gebung entwickelt. Diese kombinieren die bildliche Darstellung von Organen mit
der Messung funktioneller Parameter, darunter auch der Durchblutung. Die
Durchblutung der Nieren ist nachweislich eng mit ihrer Funktionalitét und ebenso
mit deren Einschrankung durch die Entwicklung von Nierenschéaden gekoppelt
[26]. So wird auch ein enger Zusammenhang der GFR mit dem Sauerstoff-
verbrauch gesehen, zumal hier, im Gegensatz zu anderen Organen, der
Sauerstoffverbrauch von der GFR und damit auch vom renalen Blutfluss
beeinflusst wird [27]. Eine Stérung der Nierendurchblutung und der damit ver-
bundenen Hypoxie kénnte damit ein wesentlicher Faktor in der Entwicklung
chronischer Nierenschaden sein [28]. Welche Mdglichkeiten die moderne Bild-
gebung fur die Bestimmung und Darstellung der Nierendurchblutung zu bieten

hat, wird in den folgenden Abschnitten vorgestellt.

2.2. Gewebeperfusion und Perfusionsmessung

2.2.1. Definition der Gewebeperfusion

Perfusion (lat.: perfundere = durchstrémen) beschreibt die Durchblutung von
Geweben oder Organen. Genauer ist sie definiert als die Blutmenge, welche ein
bestimmtes Gewebevolumen pro Zeiteinheit durchstromt und wird in m1/2100g/min
angegeben [29]. Beispiele fur durchschnittliche Perfusionswerte verschiedener
Organe werden in Tab. 1 gezeigt. Nicht verwechselt werden sollte die Perfusion
mit der Diffusion (lat.: diffundere = verstreuen), welche die Verteilung von
Teilchen, angetrieben durch die Brownsche Molekularbewegung, beschreibt.

11
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Organ Perfusion Organgewicht
absolut , spezifisch
_ relativ (%) _ (9)
(ml/min) (ml/100 g/min)
Leber 1500 28 100 1500
Niere 1200 23 400 300
Gehirn 780 15 56 1400
Herzmuskel 250 5 83 300

Tab. 1: Durchschnittswerte der absoluten, relativen und spezifischen Organperfusion eines
Erwachsenen im Ruhezustand, beispielhaft gezeigt fur Leber, Niere, Gehirn und Herzmuskel in
Korrelation zum Organgewicht. [30]

2.2.2. Perfusionsmessung und Quantifizierungsmodelle

Die Anfange der Messung und Quantifizierung von Perfusion gehen zurick auf
die von Adolf E. Fick 1870 veroffentlichte Methode zur Berechnung des Herz-
zeitvolumens, auch bekannt als Fick'sches Prinzip. Bei bekannter Ein- und
Ausflusskonzentration von Sauerstoff erlaubt diese die Berechnung des Blut-
flusses durch das Herz [31, 32]. Wahrend diese Methode in der heutigen
Diagnostik aufgrund ihrer Invasivitat keine Anwendung mehr findet, besteht die
ihr zugrunde liegende Theorie, die Indikatorverdiinnungstheorie, auch weiterhin

als Grundlage moderner Quantifizierungsmodelle [33].

Zur Quantifizierung der Perfusion werden Tragermolekile bei ihrer Passage
durch das Gewebe verfolgt und auf diese Weise auf die Perfusion zurick-
geschlossen. Diese Tragermolekile, auch als Tracer bezeichnet, kénnen
entweder korpereigen (endogen) sein oder von aul3en zugefligt (exogen)
werden. Kety und Schmidt verwendeten das frei diffundierende Distickstoff-
monoxid, um damit auf Grundlage des Fick’'schen Prinzips ein Kompartment-
Modell zu entwickeln, mit welchem die Perfusionsmessung im Gehirn erstmals
ermdglicht wurde [34]. Dabei stellt das zu untersuchende Gewebe ein
Kompartment dar, in welchem sich der Indikator frei verteilt und die Berechnung
der Perfusion schlie3lich Uber unterschiedliche Konzentrations-Zeit-Kurven
erfolgt. Auf Grundlage dieser Theorien wurden Uber die letzten Jahrzehnte ver-
schiedenste Methoden entwickelt fir eine moglichst genaue und reproduzierbare
Perfusionsbestimmung. Wahrend sich anfanglich viele Studien mit der

Hirnperfusion beschatftigten, finden neue Techniken zur Perfusionsbestimmung

12
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in den letzten Jahren vermehrt Anwendung an abdominellen Organen [30, 35].
Die Niere nimmt hier nicht nur wegen ihrer auRerordentlichen Perfusion, sondern
auch aufgrund der klinischen Relevanz der renalen Perfusionsbestimmung eine

besondere Rolle in der Forschung ein.

2.2.3. Methoden der Perfusionsmessung an der Niere

Es besteht eine Vielzahl an verschiedensten Untersuchungsmethoden fiir die
Perfusion der Nieren. Viele dieser Methoden sind allerdings durch den Gebrauch
invasiver Techniken sowie ionisierender Strahlung auf die experimentelle
Anwendung beschrankt. Wesentliche Unterscheidungsmerkmale sind
demzufolge das Maf} an Invasivitat und Strahlenbelastung der Methode sowie
die Art der verwendeten Tragermolekdle.

Noch bevor die Bildgebung Einzug in die moderne Medizin genommen hat,
wurden Versuche zur Perfusionsmessung mit radioaktiv markierten kugel-
férmigen Molekilaggregaten, sogenannten Mikrospharen, durchgefihrt [36].
Aufgrund der Limitationen durch die Stoffeigenschaften und Strahlenrisiken er-
wiesen sich die alternativ hierzu entwickelten fluoreszenzmarkierten
Mikrospharen deutlich besser in der Handhabung [37]. FUr den Einsatz im
klinischen Alltag eignet sich diese Methode aufgrund ihrer Invasivitat in der
Auswertung, welche anhand von Gewebeproben erfolgt, allerdings nicht [38].
Gleiches qilt fur die Methoden der Ultraschall-Flowmetrie sowie der Laser-

Doppler-Flowmetrie, die hier nur am Rande erwahnt werden sollen [38].

Eine klassische, ebenfalls nicht bildgebende Methode stellt die Messung der
Clearance von Paraaminohippursaure (PAH) dar, einer Substanz, die sich durch
ihre Sekretionseigenschaften besonders fir diese Methode der Fluss-
bestimmung eignet. Limitierende Punkte umfassen allerdings zum einen das
Informationsdefizit Uber lokale Perfusionsveranderungen, zum anderen die
Notwendigkeit einer kontinuierlichen Infusion von PAH und der damit

einhergehende technische und zeitliche Aufwand [15, 38].

Die moderne Bildgebung bietet jedoch verschiedene Techniken, um sowohl eine
visuelle Darstellung als auch eine funktionelle Beurteilung von Organen zu

ermoglichen.

13
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Die Sonografie als nichtinvasive, strahlenfreie und damit aufRerordentlich
schonende Bildgebungsmethode zeichnet sich durch eine gute Verfugbarkeit und
Kosteneffizienz aus. In Kombination mit der Dopplertechnik ist eine mit heutigen
Ultraschallgeraten gut auflosende Darstellung von Korperstrukturen und
gleichzeitig eine dynamische, regionale Messung des Blutflusses sowie der
Flussgeschwindigkeit moglich [39]. Auch fur das bei der Darstellung regionaler
Perfusionsunterschiede verwendete Kontrastmittel, welches im Wesentlichen
aus gasgefillten Mikroblaschen besteht, sind keine nierenschadigenden
Eigenschaften nachgewiesen [40]. Allerdings sind Ergebnisse dieser Methode fur
Studien eingeschrankt zu verwerten, da sie sich zum einen sehr
untersucherabhangig, semi-quantitativ und variabel darstellen und zum anderen
limitiert sind durch die Konstitution als auch den intestinalen Gasgehalt des
Patienten [38, 41, 42].

Weitere Untersuchungsmadglichkeiten bieten sich auf Grundlage der Computer-
tomographie (CT), einer Technik, die auf der Anwendung von Roéntgenstrahlung
beruht. Neben ihren Eigenschaften als hochauflosende und zugleich schnelle
Bildgebungsmethode fiir sowohl kndcherne als auch parenchymatdse Strukturen
sind mittels dynamischer Kontrastmittel-CTs auch verschiedene funktionelle
Parameter wie GFR, Blutfluss und Gewebeperfusion messbar [43, 44]. Fur das
hierfir verwendete iodhaltige Kontrastmittel besteht jedoch das Risiko einer
kontrastmittelinduzierten Nephropathie, insbesondere bei Patienten mit
vorbestehender Niereninsuffizienz oder vorgeschadigten Nieren [45, 46]. Die
Strahlenbelastung sowie nephrotoxische Eigenschaften des Kontrastmittels
limitieren diese Technik in ihrer Anwendung an der Niere sowie an bestimmten
Patientenkollektiven [38, 42].

Haufige Anwendung in der Funktionsdiagnostik der Niere findet nicht zuletzt die
durch die Nuklearmedizin bereitgestellte Nierenfunktionsszintigraphie. Hier
kommen mit Radionukliden markierte harnpflichtige Substanzen als Tracer zum
Einsatz und ermdglichen so eine Abschatzung der Nierenperfusion [47].
Allerdings ist die bildliche Auflosung eingeschrankt und die Methode durch die

Anwendung ionisierender Strahlung limitiert. Dasselbe gilt fur die Positronen-
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Emissions-Tomographie (PET), welche zudem seltener verfligbar und mit einem

deutlich héheren Kostenaufwand als tGibrige Methoden verbunden ist [38].

Funktionelle Magnetresonanztomographie der Nieren

Die Magnetresonanztomographie (MRT) eroffnet ein neues Spektrum an
Moglichkeiten zur funktionellen Nierenbildgebung. Neben der Entfaltung zu einer
hochauflosenden Bildgebungsmethode zur morphologischen Darstellung,
insbesondere von Weichgewebe, sind seit der Einfihrung der MRT viele unter-
schiedliche Techniken zur Funktionsdiagnostik der Niere entwickelt worden, die
sowohl Methoden mit Anwendung von exogenem Kontrastmittel als auch

komplett kontrastmittelfreie Messtechniken einschliel3en.

In der dynamischen kontrastmittelverstarkten MRT (,dynamic contrast-enhanced
MRI“, DCE-MRI) wird gadoliniumhaltiges Kontrastmittel verwendet, das zum
Groliteil uber die Nieren glomerular filtriert und ausgeschieden wird. Damit ist
diese Methode die einzige unter den MR-Techniken, mit welcher die glomerulare
Filtration einer Substanz gemessen werden kann [48]. Auch wenn nach
aktuellstem Stand verwendete MR-Kontrastmittel eine deutlich verbesserte
Vertraglichkeit aufweisen, sind mogliche Folgeerscheinungen noch Inhalt
zahlreicher Forschungsarbeiten und auch in den letzten Jahren immer wieder-

kehrendes Thema o6ffentlicher Diskussionen [49-51].

Uber die Erfassung der Bewegung von Wassermolekilen kann mithilfe der MRT
eine diffusionsgewichtete Bildgebung (,diffusion-weighted imaging“, DWI)
ermdglicht werden. Die Messung der Diffusion innerhalb eines Gewebes lasst
Aussagen Uber dessen Vitalitat und Funktionalitat zu. Bei der DTI (,diffusion
tensor imaging“) wird daruber hinaus die Richtungsabhangigkeit der Diffusion
erfasst. Beide Techniken funktionieren ohne Gabe von Kontrastmittel [52, 53].

Eine weitere Methode, um die Funktionalitdt eines Gewebes zu erfassen, ist die
Blood-oxygen-level-dependent(BOLD)-Technik. Diese basiert auf der Ver-
wendung von Desoxyhdmoglobin als endogenes Kontrastmittel und ermoglicht
so die nichtinvasive Darstellung von Unterschieden im Sauerstoffgehalt von
Geweben [38, 52].
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Zur Beantwortung der Frage nach der Perfusion eines Gewebes und der Suche
nach der geeigneten Methode, die weder invasiv noch der Anwendung von
exogenem Kontrastmittel bedarf, findet sich in der Magnetresonanztomographie
noch eine weitere Moglichkeit der Bildgebung: Arterial Spin Labeling (ASL). Auf
diese Bildgebungstechnik, die im Mittelpunkt der hier vorgelegten Arbeit steht,

wird weiter in Abschnitt 2.4. eingegangen.

2.3. Magnetresonanztomographie

2.3.1. Physikalische Grundlagen

Kernspin, Magnetisierung und Hochfrequenzanregung
Die Magnetresonanztomographie, auch Kernspintomographie genannt, ist ein
bildgebendes Verfahren in der Medizin, deren physikalische Grundlage, wie ihr

Name beschreibt, die Kernspinresonanz bildet.

Als Kernspin (engl.: spin = drehen) bezeichnet

man den Eigendrehimpuls von Atomkernen,

also die Eigenschaft sich ununterbrochen um

ihre eigene Achse zu drehen. Eine besondere BO?

Rolle in der medizinischen Bildgebung kommt @
hier dem Wasserstoffatom zu, dessen Kern

aus nur einem Proton besteht, um welches das

Elektron der Huille kreist. Die positive Ladung

des Protons und die negative Ladung des

Elektrons ergeben in ihrer Gesamtheit ein

neutral geladenes Atom. Durch die sich mit der

Rotation  mitbewegenden  Ladung  der

Atomkerne wird ein elektrischer Strom erzeugt,

der wiederum in der Umgebung ein Magnetfeld

mit einem magnetischen Dipolmoment entlang Abb. 3: Schematische Darstellung des

] ) . ] ) Bo-Feldes im MRT mit Auslenkung des
der Drehachse induziert. Wahrend sich diese protons wahrend seiner Prazessions-

. : . b .
kleinsten Magnetfelder im menschlichen ewegung
Korper kompensieren, kdnnen sie gemeinsam mit auferen Magnetfeldern in

Wechselwirkung treten und sich in einem starken Magnetfeld entlang der
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Feldlinien ausrichten. Da Wasserstoff in einer groRen Menge im Korper
vorhanden ist, reicht bereits ein geringer Uberschuss von sich parallel zum
auleren Magnetfeld Bo ausrichtenden Atomkernen, um eine magnetische

Wirkung und damit eine Langsmagnetisierung zu erzielen.

Um diese Magnetisierung messen zu konnen, gilt es diesen Gleichgewichts-
zustand der Magnetisierung zu storen und die Magnetisierung aus ihrer Aus-
richtung entlang des aul3eren Magnetfeldes auszulenken. Wahrend die Langs-
magnetisierung keine messbaren Signale erzeugt, fiuhrt eine Quer-
magnetisierung, also eine Magnetisierung senkrecht zum statischen Magnetfeld,
zu einer Rotationsbewegung der Atomkerne, auch Prazessionsbewegung
genannt. Diese Bewegung erfolgt mit einer kernspezifischen Frequenz, der
Larmorfrequenz, die fur Wasserstoffkerne etwa 42,6 MHz je Tesla Feldstarke
betragt. Die Auslenkung wird Uber einen Hochfrequenzpuls erreicht, dessen
Quelle ein starker Radiosender ist und welcher dber eine Antennenspule
ausgestrahlt wird. Entspricht die eingestrahlte Hochfrequenz der Larmor-
frequenz, kommt es zum sogenannten Resonanzeffekt und die Langs-
magnetisierung wird in die Querausrichtung ausgelenkt. Die rotierende Quer-
magnetisierung erzeugt schlief3lich in einer nahegelegenen Empfangsspule eine
messbare Spannung und damit ein Signal [54, 55].

Bildkontrast und Sequenzen

Der fur die Differenzierung unterschiedlicher Gewebe notwendige Bildkontrast
hangt von verschiedenen Parametern ab, die sich sowohl auf die zu unter-
suchenden Gewebe beziehen als auch auf die Messtechnik.

Bei der zuvor beschriebenen Anregung durch einen Hochfrequenzpuls kommt es
zu unterschiedlichen Prozessen. Zum einen wird die Langsmagnetisierung in
eine Quermagnetisierung ausgelenkt, zum anderen wird die Prézessions-
bewegung der Atomkerne synchronisiert, sodass sich die Protonen in
Geschwindigkeit und Phasenlage ihrer Rotationsbewegung angleichen.
Unmittelbar nach der Anregung kehren sie wieder in ihre Ausgangsposition
zuriick. Dieser Vorgang wird als Relaxation bezeichnet.
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Die Relaxation ist kein einheitlicher Prozess, sondern wird fir die Langs- und
Quermagnetisierung getrennt betrachtet. Der Flipwinkel beschreibt den Grad der
Auslenkung und bewegt sich zwischen 0° und 180°. Bei einem Flipwinkel von 90°
ist die LAngsmagnetisierung aufgehoben und die Quermagnetisierung maximal,
wahrend bei einem Flipwinkel von 0° der Gleichgewichtszustand mit einer
maximalen Langsmagnetisierung und aufgehobener Quermagnetisierung
herrscht. Die Zeit, in der die Magnetisierung aus einer Auslenkung wieder in ihren
Gleichgewichtszustand  zuriickgeht, sich also die maximale Langs-
magnetisierung wiederaufbaut und die Quermagnetisierung abnimmt, wird mit

den Zeitkonstanten T1 und T2 beschrieben.

T1 gibt die Relaxationszeit der Langsmagnetisierung an, welche unter Energie-
abgabe an die Umgebung erfolgt und daher auch als Spin-Gitter-Relaxationszeit
bezeichnet wird. Die Relaxation der Quermagnetisierung erfolgt ohne
Energieabgabe und wird auch als Spin-Spin-Relaxation bezeichnet, da es in
diesem Prozess zu einer Dephasierung der Prazessionsbewegungen der Kerne
untereinander kommt. Diese wird Uber die Zeitkonstante T2 beschrieben. Da T
und T2 gewebespezifisch sind, wie anhand von exemplarischen Werten fir
verschiedene Gewebe in der Tab. 2 zu sehen ist, kbnnen Strukturen mithilfe
verschiedener Sequenzparameter differenziert werden [55, 56].

M, | 1 m ]
C% H | .=

M M,
A 4

Time 1‘ Time
180° pulse

Abb. 4: Anderung der Langs- und Quermagnetisierung nach einem 90°-Puls; links: Darstellung
der Ti1-Relaxation mit Aufbau der Langsmagnetisierung; rechts: Darstellung der T2-Relaxation mit
Abbau der Quermagnetisierung Mt durch Dephasierung.
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Gewebe Bildgewichtung

T1 T2
Wasser dunkel hell
Fett hell hell
Muskel dunkel dunkel
Luft kein Signal kein Signal

Tab. 2: Relative Signalintensitaten verschiedener Gewebe in T1- und T2-gewichteten Bildern [56].

Eine Sequenz beschreibt die Abfolge der einzelnen Schritte in der MRT-
Bildgebung. Die Zeit zwischen 2 Anregungen ist die Repetitionszeit (TR) und die
Zeit zwischen Anregung und Signalaufnahme die Echozeit (TE). Durch Variation
von TR und TE kdnnen Sequenzen unterschiedlich gewichtet und damit der

Bildkontrast eingestellt werden

Fur Spinechosequenzen, welche spater im Abschnitt 2.3.3. genauer erlautert
werden, lassen sich die Kontrastverhalten in Kirze so beschreiben, dass bei
einer Ti-gewichteten Sequenz sowohl TR als auch TE kurz sind. Daher
erscheinen Gewebe mit einer kurzen Ti (z. B. Fett) hell (hyperintens) und
Gewebe mit einer langen T (z. B. Muskel) dunkel (hypointens).

Eine T2-gewichteten Sequenz dagegen ist durch eine langere TR und TE ge-
kennzeichnet und bildet damit Gewebe mit langen T2 (z. B. Wasser) hyperintens

und Gewebe mit kurzen T2 (z. B. Muskel) hypointens ab [56].

Schichtwahl und Ortskodierung

Die Magnetresonanztomographie ist ein Schnittbildverfahren (altgriech.: Toun =
Schnitt; ypdgeiv = schreiben). Fur die Bildgebung bedeutet dies, dass mit dem
Anregungsimpuls nicht der gesamte Korper, sondern gezielt nur die gewlinschte
Schicht erfasst wird. Uber die Ortskodierung wird schlieRlich jedem
eindimensionalen Signal die Information Uber seine Lokalisation innerhalb dieser
Schicht zugeordnet. Hierflr nutzt man den Umstand, dass die Larmorfrequenz

linear proportional zur Magnetfeldstarke ist und dass die Anregung nur erfolgt,
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wenn die Anregungsfrequenz in etwa der Larmorfrequenz entspricht (Resonanz).
Durch Anlegen eines Gradienten des Magnetfelds, z. B. in Langs-(Z-)Richtung,
wird erreicht, dass die Larmorfrequenz der Spins am Kopfende hoher ist als am
FuRende. Auf diese Weise kann bei der Schichtwahl mithilfe einer bestimmten
Anregungsfrequenz genau eine Schicht durch die Bestimmung der ent-
sprechenden Larmorfrequenz angeregt werden. Dies wird schematisch in Abb. 5
dargestellt. Auch die Schichtdicke kann Uber die Einstellung der Gradienten-
starke und der Bandbreite des Anregungspulses reguliert werden. Je starker der

Gradient, desto dunner sind die Schichten und umgekehrt.

Magnetische Feldstarke

Y4

Abb. 5: Schematische Darstellung der schichtselektiven Anregung durch Schaltung eines
Gradienten (griin gepunktete Linie) entlang der Z-Achse mit steigender Feldstéarke.

Ebenso erfolgt die Ortskodierung in der Schichtebene Uber das Anlegen ent-
sprechender Gradientenfelder. Diese setzt sich zusammen aus der Phasen-
kodierung Uber den Gradienten in Y-Richtung (von oben nach unten) sowie der

Frequenzkodierung tber den Gradienten in X-Richtung (von rechts nach links).

Bei der Phasenkodierung bewirkt eine kurzzeitige Anderung der Larmorfrequenz
in Y-Richtung, dass es zu einer Phasenverschiebung zwischen den Spins
kommt. So kann jede Zeile innerhalb einer Schicht durch ihre Phase identifiziert
werden. Anders als der Phasengradient bewirkt der Gradient in X-Richtung, dass
die Spins entlang des Gradienten unterschiedlich schnell préazedieren und so
jede Spalte einer Schicht durch ihre spezifische Frequenz identifiziert werden

kann.
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Mithilfe der bisher gesammelten Informationen ist es nun moglich, zwei-
dimensionale Schichten zu messen. Will man allerdings die Information auf eine
dritte Richtung fir eine dreidimensionale Ortskodierung ausweiten, kann ein
weiterer Phasengradient in Z-Richtung dazugeschaltet werden. Auf diese Weise

ist es auch mdoglich, einen dreidimensionalen Datensatz zu erhalten [57].

Bildrekonstruktion

So viele Bildelemente, wie das rekonstruierte MR-Bild aufweisen soll, missen
auch Messpunkte aufgenommen und Messdurchgénge durchlaufen werden. In
einem Rohdatenraum, auch k-Raum genannt, werden die Messpunkte ent-
sprechend ihrer Information Uber Lange und Richtung des Summenvektors der
Quermagnetisierung einsortiert. AnschlielRend wird eine Fourier-Transformation
durchgefuihrt und erst dadurch eine mittels Grauwerte dargestellte raumliche

Signalverteilung geschaffen [57].

2.3.2. Aufbau eines MR-Tomographen

Ein MRT setzt sich im Wesentlichen aus folgenden Elementen zusammen:

| |

= Gradientenspulen
» Radiofrequenz-
N . o@D e
empfangerspulen

| |

Abb. 6: Schematische Darstellung der MR-Komponenten.

Der Magnet hat die Aufgabe, das Hauptmagnetfeld zu erzeugen. Die Ublichen
Magnetfeldstarken fur die klinische Anwendung sind zwischen 0,1 bis 3,0 Tesla.
In der Regel werden supraleitende Magnete verwendet, deren elektrischer
Widerstand durch Kihlung mit flissigem Helium weitgehend auf Null reduziert
werden kann. Die Gradientenspulen erzeugen zuséatzliche Magnetfelder in X-, Y-
und Z-Richtung fur die Ortskodierung und tberlagern das aul3ere Magnetfeld mit

deutlich geringeren Feldstarken von maximal 10-20 mT (bei einer Entfernung
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vom Isozentrum von etwa 25 cm). Die Signalerzeugung und der Signalempfang
erfolgt Uber Hochfrequenzspulensysteme, deren Frequenz in der GroRRen-
ordnung von UKW-Sendern liegt. Sender- und Empfangerspulen kénnen dabei
entweder kombiniert oder getrennt vorliegen. Schlie3lich werden die in der
Empfangsspule aufgenommenen Signale an ein Rechnersystem zur

Bildrekonstruktion weitergeleitet [58, 59].

2.3.3. Sequenzen

Sequenztypen
Seit der Entdeckung der MRT wurden eine Vielzahl verschiedener Sequenzen
entwickelt. Sie lassen sich grob in die Spinecho- und die Gradienten-

echosequenzen unterteilen.

Spinecho(SE)-Sequenzen zeichnen sich durch einen 180°-Refokussierungspuls
nach der Halfte der Echozeit aus, welcher die nach dem vorausgehenden 90°-
Hochfrequenzpuls stattfindende Dephasierung mittels Umkehrung der der
Reihenfolge schneller und langsamer laufenden Spins zu einem Echo biindelt.
Vorteil dieses Sequenztyps ist die Unempfindlichkeit gegenuber statischen
Feldinhomogenitaten und die dadurch erzielte héhere Bildqualitat. Allerdings
fuhrt die relativ lange Messzeit auch zu einer hohen Empfindlichkeit gegentber
Bewegungsartefakten. Die Spinechosequenzen finden ihre Anwendung

besonders bei Aufnahme von T1- oder PD(proton density)-gewichteten Bildern.

Eine Sonderform der Spinecho-Sequenz stellt die Inversion-Recovery-Sequenz
dar, bei denen zuerst ein 180°-Impuls ausgesandt wird. Zu dieser Art von
Sequenzen zahlt die STIR(short time inversion recovery)-Sequenz, die sich
besonders fur die Fettsuppression eignet, sowie die FLAIR(fluid-attenuated
inversion recovery)-Sequenz, welche gern fir die Darstellung von Lasionen im

Hirnparenchym mit geringen Kontrastunterschieden angewandt wird.

Die Gradientenecho(GRE)-Sequenzen bendtigen keinen  zuséatzlichen
Hochfrequenzimpuls, sondern verwenden zur Echoerzeugung ausschliel3lich die
Gradientenfelder. Dabei werden die Spins zuerst durch einen negativ gepolten
Frequenzkodiergradienten dephasiert, um durch eine anschlieRende

Umschaltung auf eine positive Polaritat eine Rephasierung und somit ein
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sogenanntes Gradientenecho zu erzeugen. Durch Wegfall des 180°-Impulses
kénnen deutlich kiirzere Repetitionszeiten erreicht und auf diese Weise eine viel
schnellere Bildakquisition ermdglicht werden. Dadurch sind GRE-Sequenzen
auch weniger anféllig fir Bewegungsartefakte, stattdessen jedoch empfindlicher

gegenuber Feldinhomogenitaten.

Bei den GRE-Sequenzen unterscheidet man zwischen gespoilten Sequenzen
und Sequenzen ohne ,Spoiling“. Das ,Spoiling“ ist ein Vorgang, bei dem die nach
einer Anregung und Signalakquisition verbleibende restliche Quer-
magnetisierung durch Dephasierung Uber spezielle Gradienten- oder
Hochfrequenzimpulse vor der ndchsten Anregung zerstort wird. Dieser Vorgang
hat auch Einfluss auf das Kontrastverhalten. Eine typische gespoilte GRE-
Sequenz ist die FLASH(fast low angle shot)-Sequenz, wahrend die FISP(fast
imaging with steady precession)-Sequenz einen wichtigen Vertreter der

Sequenzen ohne Spoiling darstellt.

Darlber hinaus gibt es bei den GRE-Sequenzen neben den 2D-Sequenzen auch
3D-GRE-Sequenzen, die die Aufnahme eines volumetrischen Dunnschicht-
datensatzes ohne Zwischenabstand und mit einem verbesserten SNR (signal to
noise ratio) ermoglichen. [60, 61]

Schnelle Pulssequenzen
Fur beide Sequenztypen gibt es eine Bandbreite an Techniken zur Verkirzung
der Messzeit und Erweiterung der Moglichkeiten fur dynamische Unter-

suchungen.

Bei den SE-Sequenzen gibt es die Fast-Spinecho(FSE)-Sequenzen, auch als
Turbo-Spinecho(TSE)-Sequenzen bezeichnet, bei denen pro Anregung mehrere
Messungen mit unterschiedlichen Phasenkodierungen aufgenommen werden.
Eine andere Technik zur Messzeitverkirzung ist die Single-Shot-Fast-
Spinecho(SS-FSE)- oder Half-Fourier-Acquired-Single-Shot-Turbo-Spin-Echo
(HASTE)-Sequenz, die auf der partiellen Abtastung des k-Raums basiert.

Schnelle GRE-Sequenzen, auch Turbo-Gradientenechosequenzen genannt,

erreichen mit moderneren Gradientensystemen und mathematischen Feinheiten
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ohne Verdnderung des eigentlichen Sequenzablaufs kirzere Echo- und
Repetitionszeiten. Besondere Anwendung finden sie in der kontrastmittel-
gestutzten MR-Angiographie und in der dynamischen Bildgebung des Abdo-
mens. Auch hier besteht die Mdglichkeit von 3D-Aufnahmen, welche immer mehr

an Bedeutung gewinnen.

Eine weitere schnelle Bildgebungsmethode, die auf der GRE-Sequenz basiert,
ist die Echo-Planar-Sequenz (,echo planar imaging“, EPI). Hier werden sehr
kurze Akquisitionszeiten durch wiederholtes Hin- und Herschalten der Frequenz-
gradienten nach einem einzigen Anregungspuls erreicht. Allerdings limitieren
Probleme mit Feldinhomogenitaten, geringem Bildkontrast und niedriger
Bildauflosung den Einsatz in der klinischen Routine. Zu den Anwendungs-
gebieten der EPI-Sequenzen gehort vor allem die funktionelle MRT, darunter

insbesondere die diffusionsgewichtete Bildgebung.

Neben der Unterscheidung zwischen SE- und GRE-Sequenzen gibt es
aulBerdem Pulssequenztechniken, die aus einer Kombination beider Methoden
bestehen, sogenannte Hybridsequenzen. Zu diesen zahlt auch die Gradienten-
und Spinecho(GRASE)-Sequenz.

Die GRASE-Sequenz verbindet die Technik von FSE- und EPI-Sequenzen,
indem eine Serie von 180°-Impulsen mit mehreren Spinechos erzeugt wird,
hierbei allerdings im Vergleich zu reinen Spinechosequenzen gleichzeitig pro
Echo mehrere Messungen durch Hin- und Herschalten der Frequenzgradienten
erfolgen. Dadurch ist diese Sequenz noch schneller als die FSE-Sequenz, ohne
dass dabei relevante EinbufRen in der Bildqualitdt oder dem Bildkontrast zu
befurchten sind [60, 62].

2.3.4. Herausforderungen der MR-Bildgebung
Signal-zu-Rausch-Verhaltnis

Das Bildrauschen ist weitgehend auf die Warmebewegung von Materie zurtick-
zufuhren, die nahezu uberall vorhanden ist. Diese fuhrt zur Emission elektro-
magnetischer Strahlung, die mit den Frequenzbereichen der zu messenden
Magnetresonanzsignalen interferiert. Fir die Qualitat der Messung von MR-

Signalen ist daher vor allem das Verhdltnis der Signalstarke zum gleichzeitig
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aufgenommenen Rauschen entscheidend, das sogenannte signal-to-noise-ratio

(SNR). Es gibt verschiedene Faktoren, die das SNR entscheidend beeinflussen
[63]:

Schichtdicke, Sichtfeld und Matrix: Die rdumliche Auflésung eines MR-Bildes
wird durch die Grof3e seiner Volumenelemente (Voxel) bestimmt. In die Be-
rechnung der Voxeldimensionen flie3en dabei das Sichtfeld (,field of view",
FOV), die Matrixgrol3e (Anzahl von Zeilen und Spalten) und die Schichtdicke
ein. Dabei gilt, dass die Auflésung umso besser ist, je kleiner die Voxelgrélie
gewahlt wird. Gleichzeitig ist das SNR jedoch proportional zur VoxelgréRRe,

sodass kleinere Voxel auch ein reduziertes SNR bedingen.

Bandbreite: Die Bandbreite beschreibt das Spektrum der Spinfrequenzen,
welche bei der Frequenzkodierung erfasst werden. Hohe Bandbreiten
ermoglichen eine schnellere Datenakquisition und sind weniger anfallig fur
Artefakte. Allerdings wird auch vermehrt Rauschen gesammelt, was zu einer

Verminderung des SNR fihrt.

Anzahl der Messungen: Das Signal einer bestimmten Schicht kann mehrmals
gemessen und anschlieBRend gemittelt werden. Das SNR ist proportional zur
Wurzel der Anzahl an Messungen bzw. Mittelungen, d.h. fir eine Verdopplung
des SNR miussen 4 Mittelungen erfolgen. Gleichzeitig geht eine Verdopplung

der Mittelungen aber auch mit einer Verdopplung der Messzeit einher.

Aufnahmeparameter: Auch die Aufnahmeparameter haben Einfluss auf das
SNR. Bei Spinechosequenzen gilt beispielsweise, je langer die Repetitions-
zeit TR ist, umso hoher ist das SNR und desto groR3er ist allerdings auch der
Verlust an Ti-Effekt. Bei der Echozeit verhalt es sich so, dass eine langere
TE mit einem geringeren SNR einhergeht, zu kurze TE-Zeiten aber keinen T2-

Kontrast mehr zulassen.

Magnetfeldstarke: das SNR verhalt sich nahezu proportional zur Magnet-
feldstarke. Diesen Umstand nutzen Hochfeldsysteme flr eine Verbesserung

der Ortsauflosung und der schnelleren Bildgebung.
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» Wahl der Sende-/Empfangsspule: Sowohl fur das Senden von HF-Impulsen
als auch fur das Empfangen von Signalen sollten die Spulen méglichst dicht
am Korper angebracht werden. Kleinere Empfangsspulen haben hierbei den
Vorteil, dass weniger Umgebungsrauschen miteingefangen wird, was

zugleich allerdings den Untersuchungsbereich einschrankt.

Artefakte

In diesem komplexen Prozess von Signalerzeugung und Bildrekonstruktion gibt
es eine Vielzahl von Faktoren, durch welche es zu Artefakten kommen kann.
Teilweise kénnen diese durch entsprechende Voreinstellungen und Justierung
von Untersuchungsparametern verhindert werden, teilweise muss versucht
werden, unvermeidbare Artefakte mithilfe erweiterter Techniken zur Daten-

registrierung und -verarbeitung nachtréaglich zu minimieren [64].

Zu den haufigsten Artefakten gehdren die Bewegungsartefakte. Dabei ist die
Ursache nicht unbedingt immer die vermehrte Bewegung durch unruhige
Patienten, sondern zum Uberwiegenden Teil atembedingte Artefakte. Dies betrifft
vor allem Aufnahmen im Bereich des Abdomens, wo die atemabhangigen
Lageveranderungen des Zwerchfells zu Verzerrungen in der Bildgebung fuihren

koénnen.

Weitere Artefaktquellen neben den Bewegungsartefakten sind u. a. Fluss- und
Pulsationsartefakte grofRer Blutgefal3e, Einfaltungen bei nicht eindeutiger Orts-
kodierung oder sogenannte Chemical-shift-Artefakte bei Grenzflachen zwischen
verschiedenen Geweben (bspw. Wasser und Fett). Des Weiteren kdnnen lokale
Magnetfeldinhomogenitaten, die auch durch Metalle am und im Kdrper hervor-

gerufen werden, zu sogenannten Suszeptibilitatsartefakten beitragen [58].

2.3.5. Nutzen und Risiken

Die MRT zeichnet sich durch verschiedene Vorziige gegeniber den anderen
Bildgebungsmethoden aus. Sie gewahrleistet eine zuverlassige Bildgebung mit
hoher raumlicher und zeitlicher Auflésung und aufRerordentlichem Weichteil-
kontrast. Dartber hinaus ist sie in der Lage morphologische Darstellungen mit
funktionellen Untersuchungen zu kombinieren, um auf diese Weise eine noch

umfassendere Diagnostik zu ermoglichen. Dabei sind Untersuchungen nicht
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durch mégliche Schaden ionisierender Strahlung am Patienten limitiert, weshalb
diese Bildgebungstechnik nicht nur fur die Anwendung bei Kindern und
Schwangeren geeignet ist, sondern auch fur die Verlaufsdiagnostik chronischer
Erkrankungen oder dynamischer Untersuchungen mit hoher Untersuchungs-
anzahl. Dies erleichtert auch die Entwicklung und Testung neuer MRT-

Techniken.

Trotz alledem gibt es auch bei der MRT Sicherheitsvorkehrungen zu treffen und
Risiken zu beachten. Potentielle Risiken der MRT gehen unter anderem von den
hier vorhandenen drei gro3en magnetischen Feldern aus: dem statischen
Magnetfeld Bo, dem Radiofrequenzfeld Bi sowie den magnetischen
Feldgradienten [65]. Dabei sollten Patienten wie auch Probanden Uber die
maoglichen biologischen Effekte aufgeklart werden. Dazu zahlt die Erwarmung der
Kdrpertemperatur, welche Uber die spezifische Absorptionsrate (SAR) gemessen
wird und gesetzlich limitiert ist [66, 67], sowie die periphere Nervenstimulation
(PNS) als auch die Larmbelastung (65-100dB) mit potentieller Induktion eines
Tinnitus [68]. Zudem sollte stets die MR-Kompatibilitét von Implantaten,

Prothesen und anderen medizinischen Fremdkérpern Uberprift werden [69].

Kontrastmittel

Kontroversen rund um das Gefahrenpotential von MR-Kontrastmitteln erregten in
den letzten Jahren wiederkehrend o6ffentliche Besorgnis [49]. Der Einsatz von
MR-Kontrastmitteln erlaubt durch Kontrastanhebung eine verbesserte
Differenzierung verschiedener Gewebe und damit eine Erh6hung der Sensitivitat
und Spezifitdt einer Untersuchung. Zugleich ermdglichen sie durch dynamische
und funktionelle Informationen eine Erweiterung der diagnostischen Aussage.
Hauptbestandteil der MR-Kontrastmittel bildet das Gadolinium, ein seltenes
Erdmetall, welches aufgrund seiner Toxizitat in freier Form an Chelatliganden
gebunden wird und in der Kontrastmittellosung als Komplex vorliegt. Dabei erfolgt
eine Unterscheidung zwischen linearen und makrozyklischen Komplexliganden
sowie nicht-ionischen und ionischen Formen [70]. Die kontrastanhebende
Wirkung des Gadoliniumkomplexes erfolgt Uber eine Verkirzung der
Relaxationszeiten, insbesondere der T1, weshalb der Kontrasteffekt vor allem bei

Ti-gewichteten Sequenzen zur Geltung kommt [71]. Anwendung finden die
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gadoliniumhaltigen Kontrastmittel vor allem beim Nachweis gut vaskularisierter
Lasionen (Tumoren, Entziindungen), bei der kontrastverstarkten Darstellung von
Gefallen (MR-Angiographie), zur Perfusionsdarstellung und -quantifizierung
sowie zur Funktionsdarstellung der Nieren [50].

Im Gegensatz zu den iodhaltigen Kontrastmitteln aus der Rontgenbildgebung
weist der Einsatz von gadoliniumhaltigen Kontrastmitteln eine bessere Ver-
traglichkeit und ein deutlich geringeres Auftreten von Nebenwirkungen auf [72].
Seit 2006 steht das MR-Kontrastmittel allerdings unter dem Verdacht, in
Zusammenhang mit der Entwicklung der nephrogenen systemischen Fibrose
(NSF) zu stehen [73]. Diese Erkrankung, die ausschliel3lich bei Patienten mit
fortgeschrittenen Nierenschaden beobachtet wurde, kennzeichnet sich neben
der pathologischen Verdickung der Haut, ahnlich der Sklerodermie, auch durch
systemische Veranderungen innerer Organe und fihrt zu schwersten
korperlichen Einschrankungen bei dufRerst begrenzten Therapiemaoglichkeiten
[74]. Daruber hinaus beschéftigen sich neuere Studien mit der Frage, ob es nach
mehrmaliger Anwendung von MR-Kontrastmittel zu Ablagerungen von
Gadolinium an verschiedenen Stellen des zentralen Nervensystems kommt und
ob diese eine klinische Relevanz besitzen [75-78]. Die Zahl der Falle fir
Spéatschéaden nach Anwendung von MR-Kontrastmittel zeigte sich deutlich héher
fur lineare Gadoliniumkomplexe als flr makrozyklische, weshalb erstere 2017
von der EMA (European Medicines Agency) vom Markt genommen wurden [79].
Gleichwohl ist auch die Anwendung der stabileren makrozyklischen
Gadoliniumkomplexe als MR-Kontrastmittel in ihrer Unbedenklichkeit umstritten,
weshalb die Entwicklung, Anwendung und Etablierung entsprechender

kontrastmittelfreier Untersuchungsmethoden weiterhin von grof3er Bedeutung ist.
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2.4. Arterial Spin Labeling

2.4.1. Grundlagen des Arterial Spin Labeling

Arterial Spin Labeling (ASL) ist eine Technik, mit der eine Perfusionsbildgebung
der Nieren nichtinvasiv und ohne die Anwendung von Kontrastmittel mdglich
wird. Diese vor etwa 25 Jahren eingeflihrte Methode verwendet als Kontrastmittel
im weiteren Sinne das arterielle Blut selbst, welches durch magnetische
Markierung (Labeling) als endogener Tracer eine Bildgebung und Quantifizierung

der Gewebeperfusion ermdglicht [4, 80].

Prinzip der ASL-Sequenz

Das Prinzip der Perfusionsbildgebung mittels ASL besteht im Grunde genommen
in der Durchfiihrung zweier Messungen, die im Anschluss voneinander
subtrahiert werden [81]. Bei der ersten Messung werden die Wasserprotonen des
einflieRenden Blutes durch Inversion [80] oder Sattigung [4] vor Eintritt in den
Untersuchungsbereich magnetisch markiert. Nach einer bestimmten Zeit, in der
die markierten Wasserprotonen das zu untersuchende Gewebe erreichen und
dort in einen Magnetisierungsaustausch mit dem statischen Gewebe eintreten,
erfolgt die Bildakquisition. In einer anschlieenden zweiten Messung unter
gleichen Bedingungen, jedoch ohne magnetische Markierung des Blutes, geht
das ,Kontrollbild“ hervor. Die aus der Subtraktion beider Messungen erhaltene
Signaldifferenz ist proportional zur Gewebeperfusion, wobei die Signalausbeute
so gering ist, dass mehrere Messdurchlaufe notwendig sind, um ein
ausreichendes SNR zu erreichen. AnschlieBend wird aus den generierten
perfusionsgewichteten Subtraktionsbildern Uber ein Modell das Verhaltnis von
Signaldifferenz zur tatsachlichen Perfusion berechnet, um hieraus schlief3lich

guantitative Perfusionswerte zu erhalten [82].

Labeling-Schemata

Fur das Labeling des Blutes lassen sich zwei wesentliche Ansatze unter-
scheiden: die continuous ASL(CASL)- und die pulsed ASL(PASL)-Technik [30,
83, 84].

In den Anfangen der ASL-Entwicklung kam die CASL-Technik zum Einsatz, bei

welcher die magnetische Markierung (Inversion oder Sattigung) des flie3enden
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Blutes unter Anwendung eines relativ langen rechteckigen Hochfrequenz-
impulses proximal der Abbildungsschicht und eines Gradienten in Flussrichtung
kontinuierlich erfolgt [85]. Die relativ lange Einstrahlung des Hochfrequenz-
impulses bedingt jedoch einen unerwiinschten Austausch von Magnetisierung im
statischen Gewebe, einen Magnetisierungstransfer, welcher mit einem
Signalabfall in der Labeling-Aufnahme einhergeht [84]. Ein weiteres Problem
stellt der Signalverlust auf dem Weg des Blutes von der Markierungsschicht zur
Abbildungsschicht durch Ti-Relaxation dar. Verschiedene Ansatze, um den
Effekt des Magnetisierungstransfers sowie den Signalverlust zu minimieren sind
oftmals durch die damit verbundene Erh6hung des SAR oder den technischen
Aufwand limitiert [30].

Im Gegensatz zu der CASL-Technik verwendet die PASL-Technik sehr kurze
Radiofrequenzpulse und einen groRen Markierungsbereich, wobei unter-
schiedliche Strategien fiir deren geometrische Anordnung bestehen. Die am
haufigsten eingesetzte Technik fur die Nierenperfusionsmessung ist die
FAIR(Flow-sensitive alternating inversion recovery)-Technik [86]. Hierbei handelt
es sich um ein symmetrisches Pulsschema, bei dem flir das Labeling ein globaler
und fiir das Kontrollbild ein schichtselektiver Inversionspuls verwendet wird. Fur
die korrekte Perfusionsmessung ist es notwendig, grol3e zufihrende Gefal3e aus
dem Abbildungsvolumen auszuschlieBen. Anfangliche Quantifizierungs-
schwierigkeiten der PASL-Technik wurden durch zusatzliche Anwendungen wie
QUIPSS (Quantitative Imaging of Perfusion using a Single Subtraction)
verbessert [87, 88]. Trotz des geringeren SNR im Vergleich zu der CASL-
Technik, profitiert die PASL-Methode von einem deutlich verminderten Einfluss
des Magnetisierungstransfers sowie einer Reduktion des Signalverlustes

wahrend der Passage des Blutes [89].

Vorteile der CASL- und PASL-Technik werden in der pseudo-continuous
ASL(PCASL)-Methode vereint. Diese aus der CASL-Methode weiterentwickelte
Technik verwendet anstelle eines langen rechteckigen Hochfrequenzimpulses
viele kurze Impulse zur Markierung des Blutes. Dadurch erreicht die PCASL-
Technik ein hoheres intrinsisches SNR bei gleichzeitig minimiertem

Magnetisierungstransfer und geringerem Signalverlust, wobei auch hier die SAR
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einen limitierenden Faktor spielt [26, 84, 90]. In der Anwendung haben sich die
PASL- und die PCASL- gegeniber der CASL-Technik durchgesetzt [26].

Datenauslese

Fur jedes Labeling-Schema besteht eine Vielzahl von verschiedenen Daten-
auslesestrategien mit unterschiedlichsten Eigenschaften. Kriterien fir die
Auswahl der passenden Auslesemethode sind die Optimierung des SNR, der
Minimierung des Zeitaufwandes sowie eine robuste Bildgebung mit geringer
Anfalligkeit fur Magnetfeldinhomogenitaten [26].

Unter den zweidimensionalen Auslesetechniken findet neben der EPI-Sequenz
insbesondere die Kombination aus der FAIR-Praparation und balanced-steady-
state-free-precession(bSSFP)-Sequenz (auch als TrueFISP [true fast imaging
with steady precession] bezeichnet) vermehrt Anwendung in Studien [1, 86, 91,
92]. Entwicklungen in den letzten Jahren zeigen auch ein wachsendes Interesse
an 3D-Auslesetechniken [93-97]. Diese bieten die Moglichkeit, die Perfusion
eines Volumens und nicht nur einzelner Schichten zu bestimmen. Zur
Datenakquisition werden hier bevorzugt schnelle Auslesemethoden wie die
GRASE-Technik verwendet, die eine Kombination aus Fast-Spin-Echo-Technik
und Single-Shot-EPI-Auslesemethode ist und besondere Anwendung in der
Nierenbildgebung findet [12, 98, 99]. Vorteile der Anregung eines ganzen
Volumenblocks sind ein hoheres SNR bei verbesserter Unterdriickung des
Hintergrundrauschens sowie eine konstante Zeitspanne nach Anregung (post-
labeling delay, PLD) fur alle Schichten. Ein wesentliches Problem der 3D-
Datenauslese ist die durch den T2-Abfall bedingte Bildunscharfe wahrend der
Datenakquisition, welche zusammen mit dem Einfluss von Bewegungsartefakten
insbesondere in der Anwendung am Abdomen eine Herausforderung darstellt
[90].

Quantifizierung der Perfusion

Um die gemessene zur Perfusion proportionalen Signaldifferenz weiter zu
quantifizieren, bedarf es eines kinetischen Modells, in welchem die
verschiedenen das Perfusionssignal beeinflussenden Parameter wie die

Labeling-Effizienz und die Ti-Relaxationszeit eingeschlossen sind.
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Die Anwendung der von Kety und Schmidt entwickelten Theorie (s. Kap. 2.2.2)
fur die Perfusionsmessung mittels ASL erfolgte erstmals durch Detre und
Williams et al. [4, 80]. Ihrem Vorschlag zur Quantifizierung der Perfusion folgten
viele weitere Modifikationen mit unterschiedlichen Optimierungsansatzen fir die

jeweiligen Labeling-Schemata [100-103].

Buxton et al. stellten ein Modell vor, dass als General Kinetic Model bekannt ist
und sich sowohl auf CASL als auch auf PASL anwenden lasst [104]. In diesem
Modell wird die aus dem Label- und dem Kontrollbild berechnete Signaldifferenz

wie folgt beschrieben:

t
AM =2-Mg,-CBF - j c(t)y ' r(t—1) -m(t—1)dr
0
wobei Mo die Gleichgewichtsmagnetisierung, c(t) die fraktionierte arterielle Input-
Funktion, r(t-t) die Output-Funktion der markierten Protonen und m(t-t) die Ti-

Relaxation darstellen.

Dieses Modell wiederum lasst sich unter Annahme konstanter Parameter fur die
Funktionen des Blutzuflusses, des Abflusses und der longitudinalen Relaxation
zu dem Standard kinetic model ableiten, welches vielen aktuellen ASL-Studien
als Basis zur Perfusionsquantifikation dient [30]. Allerdings gilt es bei der
Anwendung einige Fehlerquellen zu beachten, darunter die Transitzeit, die
vaskularen Artefakte, die Form und Effizienz des Inversionspulses, den
Dispersionseffekt des Bolus, den Blut-Gewebe-Verteilungskoeffizient der

markierten Protonen und die Gleichgewichtsmagnetisierung.

2.4.2. Reproduzierbarkeit und Vergleich mit anderen Techniken

Studien zur Reproduzierbarkeit der Perfusionsmessung mittels ASL-Technik sind
zahlreich und an einem breiten Probanden- und Patientenspektrum durchgefiihrt
worden. Die Vergleichbarkeit der Studien wird dabei erschwert durch die
Variabilitdt der technischen Faktoren wie Labeling- und Auslesemethoden als
auch durch die Auswahl des Patientenkollektivs. In der Regel wurden in den
Studien Nierenrinde und Nierenmark getrennt betrachtet, da der Unterschied in

der Durchblutung eine deutlich geringere Signalausbeute und damit ein
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niedrigeres SNR und eine groRere Varianz der Perfusionswerte im Nierenmark
bedingt (s. Abschnitt 2.1.1). Wahrend Perfusionsmessungen an der Nierenrinde
bei gesunden Probanden eine moderate bis gute Reproduzierbarkeit mit Werten
zwischen 200 und 430 ml/(min x 100 g), Intraklassenkorrelation (ICC) und
Variationskoeffizienten (CV) zwischen 0,62-0,98 und 3-18 % bei Messungen
innerhalb eines Untersuchungstermins (intra-visit) und zwischen 0,85-0,97 und
4-13 % bei Messungen an unterschiedlichen Untersuchungsterminen (inter-visit)
aufwiesen, fielen die Ergebnisse fur Messungen am Nierenmark durchschnittlich
deutlich schlechter aus (intra-visit ICC 0,27-0,97, CV 3-43 % bzw. inter-visit ICC
0,13-0,96, CV 4-37 %) [26, 105].

Das Problem der Validierung in der Perfusionsbildgebung besteht darin, dass
kein allgemeiner Goldstandard fir diese Untersuchung zur Verfligung steht [26].
Im Vergleich mit etablierten Methoden wie der PAH-Clearance [15], der
Mikrospheren-Technik [16], dem Ultraschall [106], der Szintigraphie [107], der
Kontrastmittel-CT und der DCE-MRT [17, 18, 108] hat sich die ASL-Technik als
zuverlassige und valide Methode erweisen kénnen [90]. Auch hier ist allerdings
wieder die Anwendung unterschiedlicher und uneinheitlicher ASL-Techniken zu

beachten.

2.4.3. ASL an der Niere — klinische Anwendung

Durch die kontrastmittelfreie Untersuchungstechnik ist die ASL-Technik
geradezu pradestiniert fir die Anwendung an der Niere. Studien zur klinischen
Anwendbarkeit erstrecken sich dabei von Untersuchungen zu akuten [109] und
chronischen Nierenversagen [6, 8, 110] Uber Messungen von Nierenarterien-
stenosen [1] bis zur Diagnostik von Nierentumoren, insbesondere Nierenzell-
karzinomen [7, 9-11, 97, 111]. Gute Ergebnisse haben auch Untersuchungen von
Transplantatnieren gezeigt, die aufgrund der AbstoRungsgefahr eines besonders
intensiven Monitorings bedurfen [12-14, 112-114]. Als schonende und risikoarme
Untersuchungstechnik sind mittels ASL aber auch longitudinale sowie
multiparametrische Studien mit wiederholten Untersuchungen méglich, zum
Beispiel zu physiologischen Anpassungsprozessen der Nierendurchblutung [8,

115] oder zum Einfluss bestimmter Pharmaka auf die Nierendurchblutung [8, 15,
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116-119]. Auch hier zeigte diese Methode eine gute Korrelation zu alternativen

Perfusionsmessmethoden [26].

2.4.4. Fortschritte und Optimierungsanséatze

Trotz der Vorzige der ASL-Technik als schonende und kontrastmittelfreie Bild-
gebung sowie den zahlreichen Entwicklungsfortschritten in den letzten Jahren
hat sich diese Untersuchungsmethode fiir eine erfolgreiche Etablierung in der

klinischen Anwendung noch einigen Herausforderungen zu stellen.

Eine wesentliche Schwache der Methode ist ihr relativ niedriges SNR [120]. Ein
Grund dafur ist unter anderem in der Methode selbst zu finden, wo sich die
gemessene Signaldifferenz in einer Grof3enordnung von 1% oder weniger
bewegt und damit sehr empfindlich gegenltber Stérquellen, insbesondere
Bewegungsartefakten ist. Bewegungsartefakte im Abdomen entstehen haupt-
sachlich im Zusammenhang mit der Atmung und der damit verbundenen Ver-
schiebung des Zwerchfells und der abdominellen Organe. Verschiedene
Methoden fir den Umgang mit diesen Artefaktquellen wie das Messen unter
Atemanhalten [6, 107, 121, 122], synchronisiertes Atmen [13, 97],
Atemtriggerung [98, 123] oder prospektive Bewegungskorrektur [110, 124, 125]
kénnen zu einer Minimierung der Bewegungsartefakte beitragen, diese allerdings
nicht vollstandig eliminieren. Dariber hinaus bringt jede dieser Anwendungen
neue Einschrankungen mit sich, sei es eine Verlangerung der Untersuchungszeit
oder die Notwendigkeit einer intensiven Patientenkooperation [126]. Auch
besteht die Mdoglichkeit einer Selektion stark artefaktbehafteter Bilder durch
automatische Bildregistrierung [127, 128]. Evidenz fir die beste Strategie gibt es
keine. Ebenso wird Uber die Anwendung der Background-Suppression diskutiert,
einer Technik zur Unterdrickung des Hintergrundrauschens mittels
Inversionspulse. Auch wenn die Anwendung generell empfohlen wird, ist noch
nicht geklart, inwiefern sie tatsachlich zu einer Verbesserung der ASL-
Bildgebung beitragt und welchen Einfluss sie auf die Perfusionsquantifizierung
ausibt [92, 126].

Zugute kommt der ASL-Bildgebung die zunehmende Verbreitung von Hochfeld-

MRTs. Der Gewinn an SNR und langere T1-Relaxationszeit durch die
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Anwendung héherer Magnetfeldstarken kann in die Optimierung der Labeling-
Effizienz durch Reduktion des Signalverlustes investiert werden [97]. Auch
schnellere Gradientensysteme sowie die zunehmende Verflugbarkeit von 3D-
Auslesemethoden treiben die Weiterentwicklung neuer Sequenzen fir die ASL-
Perfusionsbildgebung an. Auch das Spektrum der Fahigkeiten der ASL-Technik
hat sich durch die Mulitple-TI-Messungen erweitert, wodurch nun auch die
arterielle Transitzeit und die Boluslange genau bestimmt werden kdnnen. Die
Vielzahl an verschiedenen Methoden fur das Labeling, die Datenauslese und
Quantifizierungsmodelle bewirken allerdings, dass diese Entwicklungen und
Fortschritte breitgefachert und verstreut einzeln fir sich kaum an die Oberflache
treten und der grofRe Durchbruch der Technik auszubleiben scheint [129]. So
bewirkt gerade die Komplexitat dieser Methode und ihr breites Spektrum an

Varianten und Méglichkeiten, dass sie in ihrem Potential unterschéatzt wird.
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3. Wissenschaftliche Fragestellung und experimentelle Strategie

Welche Ansatze gibt es, um die ASL-Technik in ihrer Qualitat der Bildgebung und
in ihrer Praktikabilitat weiter zu optimieren? Kdnnen optimierte Parameter-
einstellungen und Anwendungen erarbeitet werden, welche auch als
Empfehlungen sowohl fiir weiterfhrende Studien als auch fur den Einsatz in der

klinischen Routine wertvoll sind?

Unter diesen Gesichtspunkten haben wir eine Prototyp 3D ASL-Sequenz mit
FAIR-Praparation und einer 3D-Turbo Gradient Spin Echo (TGSE)-Akquisition
getestet, welche viele der neuesten technischen Entwicklungen integriert. Dabei
haben wir sequenzspezifische Parameter und Methoden zur Artefakt-
unterdriickung an einem 3 Tesla MRT bei insgesamt 12 Probanden und 4
Patienten evaluiert, um fir die ausgewahlten Parameter optimale Einstellungen
fur maximale Perfusionssignalertrage zu finden und Aussagen zu der Durchfihr-
barkeit und dem Einfluss bestimmter Hilfsmittel geben zu kdnnen. Im Fokus der
Messungen standen dabei die Evaluierung verschiedener Atemmandver, die
Anwendung von Background Suppression (BS), die Anzahl der Mittelungen, die
Auswahl der Matrixgrof3e sowie optimale Einstellungen fur die Boluslange, die
Inversionszeit und das Delay after BS.

Im Einzelnen stellten sich dabei folgende Fragestellungen:

e Unter welchem Atemmandver zeigen sich eine bessere Perfusions-
bildgebung: unter Atemanhalten oder unter freier Atmung?

¢ Bringt die Anwendung von BS einen sichtbaren und messbaren Vorteil?

e Wie viele Mittelungen sind nétig, um ggf. unter freier Atmung gute Mess-
ergebnisse zu erzielen?

e Kann die Matrixgr63e und damit die Bildauflosung beliebig variiert werden
oder muss man mit Einbuf3en beim Perfusionssignal rechnen?

e Gibt es Werte fur die Boluslange, die Inversionszeit und das Delay after
BS, bei denen optimale Perfusionssignale gemessen werden kénnen?

o Welche Schwierigkeiten zeigen sich bei der Anwendung an Patienten und

wie konnen diese minimiert werden?
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4. Material und Methoden

4.1. Probanden-und Patientenkollektiv

Insgesamt wurden 12 Probanden und 4 Patienten in die Studie eingeschlossen.
Alle Teilnehmer wurden uber die MRT-Untersuchung aufgeklart und gaben ihr
schriftliches Einverstandnis. Die Studie wurde durch die lokale Ethik-Kommission
der Universitat Tubingen genehmigt.

4.1.1. Probanden

Alle 12 Probanden (6 Méanner, 6 Frauen) im Alter von 20 bis 54 Jahren wiesen
zum Zeitpunkt der Untersuchung keine relevanten Vorerkrankungen und keine
aktuellen gesundheitlichen Probleme auf. Auch die Medikamenteneinnahme
wurde von allen Teilnehmern verneint. Ausschlusskriterien fur die Untersuchung
waren das Vorhandensein von metallischem Fremdmaterial oder Implantaten im
Korper, grof3flachigen Tatowierungen, Schwangerschaft, Vorerkrankungen der
Nieren sowie eine bekannte Klaustrophobie. Alle Messungen fanden innerhalb

eines Zeitraums von 3 Monaten statt.

4.1.2. Patienten

Die Messungen an Patienten (2 Manner, 2 Frauen) mit einem Durchschnittsalter
von 67Jahren wurden im Rahmen von klinischen Routineuntersuchungen des
Abdomens am MRT durchgefuhrt. Bei keinem der Patienten waren Erkrankungen
der Nieren oder eine pathologisch eingeschrankte Nierenfunktion nachgewiesen.
Im Untersuchungsablauf wurde darauf geachtet, dass geplante Untersuchungen
mit Kontrastmittel erst nach Ablauf der Perfusionsmessungen mit ASL folgten.
Die Messungen an Patienten fanden nach Ablauf der Probandenmessungen
innerhalb einer Woche statt.

4.2. Hardware & Software

Alle Messungen wurden an einem 3 Tesla Ganzkorper MR-Tomographen
(Magnetom Skyra, Siemens Healthcare, Erlangen) durchgefiihrt. Das System
arbeitet mit einem supraleitenden, heliumgekihlten Magneten und einem

Gradientensystem mit einer maximalen Gradientenstérke von 45 mT/m und einer
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Anstiegsgeschwindigkeit von 200 T/m/s. Als Sendespule diente der im
Tomographen integrierte Ganzkorper-Resonator, wahrend fir die Signal-
detektion eine 18-Kanal Body-Spule sowie eine 16-Kanal Spine-Spule verwendet

wurde.

Fur die Konfiguration der Messprotokolle wurde eine von Siemens bereitgestellte

Software (Version syngo MR E11A) angewandt.

4.3. Sequenzen im Einsatz

4.3.1. Anatomische Bildgebung

Zur anatomischen Bildgebung wie auch zur spateren Schichtpositionierung
wurde eine T2-gewichtete HASTE-Sequenz verwendet. Dabei wurden
Aufnahmen in allen drei Raumrichtungen (transversal, koronar, sagittal) mit
folgenden Parametern akquiriert: TR/TE = 120/84 ms, Auslesebandbreite = 698
Hz/Pixel, Flipwinkel = 150°, Bild-Matrix = 256 x 256, Field-of-view (FoV) =
200 mm (Leserichtung) x 400 mm (Phasenrichtung), Schichtdicke = 6 mm,
Auflosung (Voxel-GroRe) = 1,6 x 1,6 x 6 mm3. Die Phasenkodierrichtung (PE,
phase endcoding) verlief entlang der Langsachse in der kraniokaudalen

Richtung. Die Aufnahmen erfolgten unter Atemanhalten.

Abb. 7: Schichtpositionierung in coronarer und axialer Schnittebene, wobei das FoV in Readout-
Richtung (RO) die Halfte des FoV in Phasenrichtung (PE) betragt.

4.3.2. Perfusionsbildgebung: 3D ASL TGSE Sequenz
Fir Perfusionsmessungen an der Niere kam eine Prototyp 3D ASL-Sequenz zur

Anwendung, welche von Siemens zusammen mit der dazugehorigen
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Bildrekonstruktionssoftware im Rahmen der Forschungszusammenarbeit bereit-
gestellt wurde [130].

Schichtpositionierung

Die Perfusionsbildgebung erfolgte in koronarer Schichtfihrung, wobei die zuvor
akquirierten anatomischen Bilder in allen 3 Raumebenen der Zentrierung des
FoV dienten. Dabei galt es auch die Lagevariabilitat der Nieren nach kaudal und
kranial durch die Atemverschiebung miteinzuberechnen. Fur die Position der
Labeling-Schicht wurde darauf geachtet, gréRere Gefal3e wie die Aorta aus-
zusparen, um unerwinschte Sattigungseffekte und eine damit einhergehende
Unterschéatzung der Perfusionswerte zu vermeiden. In der koronaren Schicht-
positionierung war hierfur eine leichte Kippung der Labeling-Schicht nétig, um die

Parallelitat zur Aorta zu gewéhren (s. Abb. 8).

Abb. 8: Positionierung der Labeling-Schicht in der sagittalen Schnittebene. Hierbei wurde au
die Aussparung der Aorta sowie die zugleich méglichst vollstandige Erfassung der rechten und
linken Nier[2]e geachtet.

Es wurden immer beide Nieren gleichzeitig gemessen. Durch die zum einen
zwischen den Probanden als auch zwischen rechter und linker Niere variierende
anatomische Lagebeziehung der Nieren zur Aorta war eine optimale
Positionierung der Labeling-Schicht nicht immer ohne Kompromisse mdoglich.
Teilweise stellte die vollstandige Erfassung beider Nieren bei unterschiedlicher
anatomischer Hohe Schwierigkeiten dar. Ebenso konnten Randbereiche der
Nieren zugunsten der GefalRaussparung der Aorta teilweise in der Labeling-

Schicht nicht miterfasst werden.
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3D Turbo-Gradient-Spin-Echo-Sequenz

Bei diesem Prototyp handelt es sich um eine fur ASL-Messungen optimierte
Sequenz, bei welcher das Blut Uber eine PASL-Methode mittels FAIR-Technik
prapariert wird [130]. Hierbei erfolgt die Préparation der Spins abwechselnd
durch schichtselektive und globale Inversion [86]. Fur die Signalakquisition wurde
eine 3D Turbo-Gradienten-Spin-Echo-Technik verwendet, welche ein insgesamt

hoheres SNR sowie eine verbesserte Anwendung des BS bot.

Abb. 9 zeigt den Ablaufplan der 3D Turbo-Gradienten-Sequenz mit den einzelnen

Elementen.

SRR,

Kontroll-Scan

Tl (Inversionszeit)

i BL (Boluslange) Delay afterBS

: ",
o % 8 1, & 4, %
%, G 29 % % %r RON
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Abb. 9: Ablaufschema der 3D Turbo-Gradienten-Spin-Echo-Sequenz mit farblich korrelierter
Abbildung der Positionierung der Labeling-Schicht im Kontroll- und Labeling-Scan.

Ein Sequenzablauf beinhaltete folgende Schritte:

= Zuerst wurde ein Labeling Inversionspuls (in Abb. 9 in Gelb dargestellt)
appliziert (schichtselektiv fir den Kontroll-Scan und nicht-selektiv fir den
Labeling-Scan).
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= Unmittelbar nach dem Inversionspuls wurden In-Plane-Sattigungspulse
(grau) angelegt, um die Signalaufhebung von statischem Gewebe

zwischen Labeling- und Kontrollscan zu verbessern.

= Fir die BS wurden zwei nicht-selektive Inversionspulse (blau) appliziert,
um das Signal von bestimmten Geweben zu unterdricken. Der Abstand
der beiden Inversionspulse hing von dem entsprechenden T1 der Gewebe
ab.

» Fir die Definition der Boluslange konnten modulierte Sattigungspulse
(gruin) angewandt werden, wobei die Zeit zwischen dem Labelingpuls und
dem ersten Sattigungspuls die Boluslange bestimmte.

= Nach einer definierten TI-Zeit wurde das Signal mittels TGSE-

Auslesemodul aufgenommen.

= Das Perfusionssignal konnte zusatzlich durch eine Variation der Zeit
zwischen dem zweiten BS-Inversionspuls und dem Aufnahmestart (Delay
after BS) optimiert werden.

Generierte Bildserien
Am Ende einer jeden Messung wurde eine Serie von Bildern mit verschiedenen

Informationen generiert:
- Mo Bilder (protonendichtegewichtete Aufnahme)
- nicht-selektive ASL-Bilder (Kontroll-Aufnahme)
- schichtselektive ASL-Bilder (Label-Aufnahme)

- perfusionsgewichtete ASL-Bilder ( PW-Aufnahme)

Mo Bilder sind protonendichtegewichtete Aufnahmen ohne Anwendung von
Inversionspulsen. Die eigentlichen perfusionsgewichteten Bilder wurden aus der
Differenz der schichtselektiven und der nicht-selektiven ASL-Bilder generiert.
Abb. 10 zeigt ein Beispiel einer generierten Bildserie.
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Abb. 10: Generierte Bildserie einer ASL-Messung: schichtselektive Label-Aufnahme (Label),
nicht-selektive Kontroll-Aufnahme (Control), protonengewichtete Mo-Aufnahme (MO) und die aus
der Differenz von Label- und Kontrollaufnahme berechnete perfusionsgewichtete Aufnahme
(PW).

4.4. Messprotokoll

4.4.1. Standardeinstellung

Die fur die Perfusionsmessung angewandten Standardeinstellungen sind in
Tab. 3 dargestellt. Die Einstellungen richten sich nach den Empfehlungen von
Alsop et al. [131]. Unter Anwendung der genannten Parametereinstellungen
wurden fir die Messungen an Probanden einzelne Parameter gezielt verandert
und auf ihren Einfluss auf das Perfusionssignal getestet. Pro Messdurchlauf
wurden 16 Schichten aufgenommen. Um Messvarianzen innerhalb einer
Messung auszugleichen, wurden fur die meisten Messungen 4 Mittelungen
durchgefuhrt, mit Ausnahme der Messungen zur Evaluation des BS sowie den
Messungen mit erhéhter Anzahl an Mittelungen. Die Dauer pro Messung reichte
von 7 Sekunden bis zu einer Messdauer von Uber 5 Minuten. Die Gesamtzeit fur
die Durchfuhrung des Protokolls an Probanden belief sich auf ca. 45 min reine

Untersuchungszeit. Bei Patienten betrug die Untersuchungszeit ca. 10 min.
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Parameter Wert Tab. 3: Standardprotokoll
TRITE 2800/20,88 ms fur die nicht-variablen
Schichtdicke 4 mm Parameter bei den

FoV 320 x 160 mmz2 Perfusionsmessungen mit
Anzahl an Schichten 16 der 3D ASL-Sequenz.
Bandbreite 2298 Hz/Pixel

EPI Faktor 32

Turbo Faktor 16

4.4.2. Vorbereitung der Messung

An jedem Untersuchungstermin wurde jeweils ein Proband bzw. 1 Patient
untersucht. Die Messungen fanden immer zur gleichen Tageszeit am Nachmittag
statt. Die Probanden wurden angewiesen vor dem Untersuchungstermin
ausreichend zu trinken (ca. 1 I). Fur die Untersuchung wurden die Probanden
bzw. Patienten auf die Liegeflache des MRTs mit dem Kopf voraus in Riickenlage
positioniert und erhielten einen Gehdrschutz in Form von Ohropax. Jeder
Perfusionsmessung ging eine sorgfaltige Schichtpositionierung voraus, wie in
Abschnitt 4.3.1. beschrieben.

4.4.3. Evaluation sequenzspezifischer Parameter
Da das gemessene Perfusionssignal (Signaldifferenz zwischen Kontroll- und
Label-Messungen) nicht allein vom Blutfluss abhéngt, ist die Kenntnis der
wesentlichen Einflussfaktoren unabdingbar fur die Anwendung der Technik. Von
Bedeutung sind hier vor allem die Faktoren, welche mithilfe der hier angewandten
Software individuell variiert und adaptiert werden kénnen.
Der Fokus dieser Studie lag auf der Beobachtung folgender Parameter:

= Background Suppression (BS)

=  Atemmandver

= Anzahl der Mittelungen

= Matrixgréf3e

» Boluslange (bolus length, BL)

» |nversionszeit (inversion time, TI)

= Delay after BS
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Background Suppression (BS)

Da es sich bei der ASL-Bildgebung um eine Subtraktionstechnik handelt, bei
welcher die perfusionsrelevante Signaldifferenz einen Anteil von unter 1 % der
gesamten Signalmenge einnimmt, kbnnen bereits kleinste Signalfluktuationen
grol3e Auswirkungen auf die Perfusionsmessung haben. Erschwerend kommt
hinzu, dass sich gerade diese Signalfluktuationen proportional zur Signal-
intensitat der Subtraktionsbilder verhalten. Um diesen Effekt zu minimieren,
wurde nach einer Anwendung geforscht, um die Signalintensitat der
Subtraktionsbilder zu verringern, ohne dabei im selben Mal3e das Perfusions-
signal zu reduzieren und somit das gesamte SNR der Perfusionsmessung zu
optimieren. Eine als Background Suppression bezeichnete Methode wendet eine
Kombination rdumlich selektiver Sattigungspulse und mehrerer nicht-selektiver
Inversionspulse an, welche fur die Elimination des statischen Gewebesignals
sorgen, wobei das ASL-Signal selbst erhalten bleibt [132, 133]. Allerdings ist die
Anzahl an Inversionspulsen begrenzt (2 bis 4), da mit jedem Inversionspuls eine
Reduktion des ASL-Signals von mindestens 5 % gerechnet werden muss [84,
134].

In dieser Studie haben wir das Verhalten des Perfusionssignals unter
Anwendung von BS bei allen Probanden getestet. Dabei wurden zwei
Messungen durchgefihrt, einmal ohne und einmal mit Anwendung von BS, bei

ansonsten identischen Parametereinstellungen.

Atemmanover

Bewegungsartefakte durch Atmung sind mitunter die groRte Stérquelle bei der
ASL-Perfusionsmessung, insbesondere im abdominellen Raum. Die
Schwankungsbreite der atembedingten Zwerchfellbewegung und damit der
retroperitoneal angrenzenden Nieren kann zu dramatischen Verzerrungen
wahrend der Perfusionsmessung fiuhren, wenn diese Bewegung gerade
zwischen der Generierung der Kontroll- und Label-Aufnahmen oder auch
zwischen selektivem Inversionspuls (im Kontrollexperiment) und Daten-
akquisition eintritt. Verschiedenste Methoden wurden entwickelt, um das Problem
der Atemartefakte auf ein Minimum zu reduzieren, darunter Messungen unter

Atemanhalten, unter freier Atmung und Atemtriggerung [126]. Allerdings hat sich
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bisher keine Methode als die eindeutig effektivste erwiesen. Darlber hinaus

weisen manche Methoden eine eingeschrankte klinische Praktikabilitat auf.

Um die Effektivitat der wohl am weitesten verbreiteten Methode der kontrollierten
Atmung, die Messung unter Atemanhalten, im Vergleich zur natirlichen freien
Atmung zu evaluieren, wurden drei Perfusionsmessungen mit drei verschiedenen
Atemmanovern hintereinander durchgefuhrt: unter Atemanhalten, unter freier

Atmung sowie unter provozierter Hyperventilation.

Anzahl der Mittelungen

Da das generierte Perfusionssignal mittels ASL sehr klein ist, spielt die Anzahl
der Messungen und die daraus gemittelten Werte eine grof3e Rolle. Je hdher die
Anzahl an Mittelungen gewahlt wird, desto besser zeigt sich das SNR [84].
Allerdings ist die Anzahl der Mittelungen limitiert durch die Messdauer, welche
letztlich vor allem in der klinischen Routine einen entscheidenden Faktor fur die
Durchfihrbarkeit einer Untersuchung darstellt. Welchen Effekt eine hohere
Anzahl an Mittelungen tatséchlich auf die Perfusionswerte hat und ob es
hierdurch méglich ist, den Signalverlust durch Atemartefakte wahrend der
Untersuchungen in freier Atmung auszugleichen, testeten wir in Messungen
unter freier Atmung mit vier Mittelungen gegeniber Messungen mit 40

Mittelungen pro Messung.

MatrixgrofRe

Fur die anatomische Bildgebung sowie fiir die anatomische Zuordnung von
Perfusionsdefiziten sind hochauflésende Bilder wiinschenswert. Das Bestreben
nach hoherer Auflosung geht allerdings auf Kosten des SNR, was sich umso
negativer auf Techniken mit einem ohnehin niedrigen SNR wie der ASL auswirkt.
Wie sich die Veranderung der Matrixgrofe und der damit verbundenen
VoxelgroRe bzw. raumlichen Auflosung auf das Perfusionssignal quantitativ
auswirkt, haben wir in Messungen mit drei verschiedenen Matrixgrof3en (64 x 32
X 16, 96 x 48 x 16 und 128 x 64 x 16) und damit unterschiedlichen rdumlichen
Auflésungen (5 x 5 x 4 mm?, 3.3 x 3.3 x 4 mm3, 2.5 x 2.5 x 4 mm?3) untersucht.

Die Messungen wurden sowohl unter Atemanhalten mit jeweils vier gemittelten
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Messungen (s. Standardeinstellung Tab. 3) pro Messserie als auch in freier

Atmung mit jeweils 40 gemittelten Messungen pro Messserie durchgefihrt.

Boluslange (BL)

Bei der PASL-Methode ist die zeitliche Lange des Bolus im Gegensatz zu der
CASL- und PCASL-Methode eigentlich unbekannt. Wie in Abschnitt 2.4.1.
erlautert, unterscheiden sich diese Methoden grundlegend dadurch, dass bei
CASL das einfliel3ende Blut Uber eine definierte Dauer invertiert wird, wahrend
es sich bei PASL um eine Schicht bzw. ein Volumen mit einer definierten Breite
handelt, in welche das Blut vor Eintritt in die Bildgebungsschicht invertiert wird.
Mithilfe einer modifizierten PASL-Sequenz, QUIPSS-II [135], ist es jedoch
maoglich, auch hier die zeitliche Lange des Bolus zu kontrollieren. Um zu
untersuchen, wie sich das Perfusionssignal unter verschiedenen Boluslangen
verhalt, haben wir in finf Messserien die zeitliche Lange des Bolus in einem

Rahmen von 500 bis 900 ms vatriiert.

Inversionszeit (TI) und Multiple TI

Die Inversionszeit beschreibt die Zeit von der Applikation des Inversionspulses
bis zur Bildakquisition. Die Schwierigkeit bei der Bestimmung der optimalen
Inversionszeit liegt in dem Spagat zwischen der Zeit, die der Bolus bendtigt, um
in der Bildgebungsschicht anzukommen, und dem zugleich stetigem Signalabfall
durch die Ti-Relaxation. Um herauszufinden, in welchem Bereich sich fur die
angewandte Sequenz die optimale Inversionszeit befindet, haben wir sieben
Messungen mit einer definierten Inversionszeit in einem Rahmen von 1200 bis
1800 ms durchgefuhrt. Daran schlossen wir Messungen mit mehreren
Inversionszeiten innerhalb eines Messdurchlaufs (Multiple TI) an, welche
nebenbei u. a. auch fur die Bestimmung der Bolus arrival time (BAT) verwendet

werden kdonnen, was hier nicht explizit untersucht wurde.

Delay after BS

Neben der Anwendung BS ist auch eine Adaptation der Zeit nach dessen
Anwendung maoglich (Delay after BS). Da es sich bei BS um einen doppelten
Inversionspuls handelt, ist es sinnvoll, eine gewisse Zeit nach der Anwendung

abzuwarten, um eine negative longitudinale Magnetisierung zu vermeiden.
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Gemald der Installationsanleitung [130] fur die angewandte Sequenz wird ein
Delay von ca. 30 ms empfohlen. Ob ein kiirzerer oder sogar langerer Zeitabstand
bis zur Bildakquisition das Perfusionssignal weiter optimieren kdnnte, haben wir
in einer Serie von funf Messungen mit unterschiedlichen Delay-Zeiten von 0O bis

100 ms getestet.

Eine Ubersicht Uiber das umfangreiche Untersuchungsprotokoll an Probanden
mitsamt der Angabe der Messzeiten findet sich im Anhang 9.1.

4.4.4. Perfusionsmessung an Patienten

Im Gegensatz zu dem ausfuhrlichen Protokoll fir die Evaluation sequenz-
spezifischer Parameter, welches an den Probanden angewandt wurde, dienten
die Patientenuntersuchungen der Evaluation der Anwendbarkeit der ASL-
Technik. Hierfur fokussierte sich das hier angewandte Protokoll auf folgende

Messinhalte:

- Eine Messung unter Atemanhalten mit den Standardeinstellungen und 4

Mittelungen in 24 s.

- Eine Messung unter freier Atmung mit den Standardeinstellungen und 40

Mittelungen in 5:21 min.

4.5. Datenanalyse und Auswertung

Die hier erzielten Perfusionsbilder berechnen sich aus den Signaldifferenzen
zwischen schichtselektiven und nicht-selektiven Aufnahmen und stellen damit

eine perfusionsgewichtete Bildgebung dar.

Fur die statistische Auswertung und Darstellung des Perfusionssignals unter
Verdanderung einzelner Sequenzparameter sowie dem intra- und
interindividuellen Vergleich von Untersuchungen war eine Translation der
perfusionsgewichteten Aufnahmen in quantitative Werte notwendig. Dies erfolgte
mittels MATLAB (Version R2018a, The MathWorks, Natick, USA) und des
Programms Imagine (Imagine 2.0, Matlab Central File Exchange, The

MathWorks, Natick, USA). Letzteres ermoglichte die manuelle Positionierung von
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ROIls (Region of interest) auf den Perfusionsmaps, tber welche ein Mittelwert fur

eine definierte Flache berechnet werden konnte (s. Abb. 11).

Fur eine bessere Vergleichbarkeit der Messungen umfasste die definierte Flache
ausschlief3lich die Nierenrinde, da diese nachweislich zuverlassigere Werte und
eine bessere Reproduzierbarkeit im Vergleich zu dem Nierenmark aufweist [92,
136]. Linke und rechte Niere wurden separat analysiert. Von den jeweils 16

akquirierten Schichten legten wir, orientierend am Ureterabgang, 5 zentrale

Schichten fest, welche fiir die Datenanalyse gemittelt wurden.

Abb. 11: Manuelle Platzierung der ROIs mit Erfassung der Nierenrinde und Aussparung des
Nierenmarks auf den anatomischen Mo-Aufnahmen (links) mit automatischer Ubertragung auf
die perfusionsgewichteten Bilder (rechts).

Fur die Auswertung und Darstellung des Perfusionssignals unter Variation der
verschiedenen Sequenzparameter verwendeten wir hauptsachlich die aus den
perfusionsgewichteten Aufnahmen mittels MATLAB berechneten Signalwerte

sowie die relative Signaldifferenz AM/Mo:

% _ (Msel - Mnonsel)
M, M,

wobei AM die Magnetisierungsdifferenz zwischen Messungen mit schicht-
selektiver (Mse) und globaler Inversion (Mnonsel) darstellt und Mo die Gewebe-

Gleichgewichtsmagnetisierung.

Zusatzlich zu der Berechnung des Perfusionssignals bot die zu der Sequenz

gehdrige Software die Mdglichkeit der Berechnung quantitativer Perfusionskarten
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in ml/min/100 g. Fir Perfusionsmessungen mit einfacher Inversionszeit (single

TI) basierte die Berechnung der Perfusionskarten auf folgender Formel:

A .AM(TI). %p (E)

f=2a 1L, g T,

mit

f: Perfusionsrate in ml/100 g/min

A: Blut-Gewebewasser-Verteilungskoeffizient (0,9 ml/100 g)
a: Inversionskoeffizient (0,98)

Tla: Inversionszeit

Tl2: Boluslange

Ti: longitudinale Geweberelaxationszeit

Als Grundlage fur die Quantifizierung der Mulitple-TI-Messungen diente das von

Buxton et al. publizierte ,General Kinetic Model“ [104].

Die Berechnung und Darstellung der Tabellen erfolgte mithilfe von Microsoft
Excel 2016. Fur die statistische Auswertung wurde der gepaarte t-Test heran-

gezogen.
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5. Ergebnisse

5.1. Messungen an Probanden

5.1.1. Background Suppression

Um den Effekt des BS auf die Bildqualitat und das Perfusionssignal zu evaluieren,
wurden Messungen ohne Anwendung mit Messungen unter Anwendung der BS
verglichen. Wie in Abb. 12 zu sehen ist, trug die Anwendung von BS zu einer
homogeneren Signalverteilung bei. Auch die Streuung der Daten konnte durch
die Anwendung der BS im Vergleich zu Messungen ohne BS deutlich reduziert
werden. Gleichzeitig zeigte sich jedoch beim Vergleich der relativen
Signaldifferenzen in % unter Anwendung von BS eine signifikante Verminderung

des Perfusionssignals zwischen 20 und 42 %, wie Abb. 13 veranschaulicht.

& ‘ -
A
| y

ohne BS ohne BS

Abb. 12: Vergleich von Mo-Aufnahmen (linke Spalte) und perfusionsgewichteten Aufnahmen
(rechte Spalte) ohne und mit Anwendung von Background Suppression (BS).
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25 Abb. 13: Vergleich der
relativen  Signaldifferenzen

N T AM/Mo ohne und mit An-
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5 15 P S stellung fir die rechte Niere
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5.1.2. Atemmandover

Bei der Evaluation verschiedener Atemmandver wurden Messungen unter Atem-
anhalten mit Messungen unter freier Atmung und Messungen unter Hyper-
ventilation miteinander verglichen (s. Abb. 14 und Abb. 15). Der Vergleich der
perfusionsgewichteten Aufnahmen unter Atemanhalten und unter freier Atmung
zeigte keine wesentlichen Unterschiede in der optischen Wahrnehmung. Auch in
der quantitativen Auswertung der relativen Signaldifferenzen konnte kein
signifikanter Signalverlust (p < 0,5) unter freier Atmung im Vergleich zu
Messungen unter Atemanhalten verzeichnet werden. Messungen in
Hyperventilation hingegen fuhrten zu sichtbaren Bewegungsartefakten und

erheblichen Signalvarianzen.

14 Abb. 14: Vergleich der
relativen  Signaldifferenzen

< 12 AM/Mo von Messungen unter
= Atemanhalten, freier Atmung
< T d Hyperventilation. Dar-
~ 10 T un yp
S stellung fiir die rechte Niere
L 8 % aller 12 Probanden, wobei die
© X Fehlerbalken die Varianzen
g 6 1 innerhalb der Probanden-
7] ergebnisse erfassen.
2 4 N
£
¢ 2

0

[ Atemanhalten [ Freie Atmung [ Hyperventilation
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5.1.3. Mittelungen

Der Vergleich von Messungen
unter freier Atmung mit 4 Mitte-
lungen und unter freier Atmung
mit 40 Mittelungen zeigte keinen
signifikanten Unterschied
(p <0,5) der durchschnittlichen
relativen Signaldifferenz.
Allerdings konnte durch die Ver-
zehnfachung der Anzahl an
Mittelungen ein deutlich homo-
generes Perfusionsbild sowie
eine Reduktion der Ergebnis-
varianz erreicht werden (s. Abb.
16 und Abb. 17).

Perfusionsgewichtete Aufnahmen
unter Atemanhalten (A), freier Atmung
(B) und Hyperventilation (C) am
Beispiel eines Probanden.

-
N

-
o

oo

Relative Signaldifferenz AM/M,
D

O 4 Mittelungen H 40 Mittelungen

Abb. 15: Vergleich der relativen Signaldifferenzen
AM/Mo von Messungen mit 4 und mit 40 Mittelungen.
Darstellung fur die rechte Niere.
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Abb. 16: Vergleich von Mo-Aufnahmen (obere Reihe) und perfusionsgewichteten Aufnahmen
(untere Reihe) mit 4 und mit 40 Mittelungen am Beispiel eines Probanden.

5.1.4. Matrixgrof3e

Perfusionsmessungen mit 3 verschiedenen Auflésungen zeigten, dass sich eine
Erh6éhung der Bildauflosung negativ auf das Perfusionssignal auswirkt. Dabei
handelte es sich um einen Signalverlust von durchschnittlich 20% bei einer
Matrixverfeinerung von 64 x 32 x 16 auf 96 x 48 x 16 Voxel und von bis zu 50 %
bei einer Matrixverfeinerung auf 128 x 64 x 16 Voxel (s. Abb. 18 und Abb. 19).

12
o
g 10
=
<
N 8
c
o
£ 6 {
o
g I
o 4
(7p]
2 2
©
[0}
o 0

64 x 32 x 16 96 x 48 x 16 128 x 64 x 16
Rechte Niere 8,09 6,50 4,22
m Linke Niere 7,18 5,70 3,98

Abb. 17: Vergleich der relativen Signaldifferenzen AM/Mo von Messungen mit Matrixgréf3en von
64 x 32 x 16, 96 x 48 x 16 und 128 x 64 x 16. Darstellung fur rechte und linke Niere, wobei die
Fehlerbalken die Varianzen innerhalb der Probanden beschreiben.
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64x32x16

-

Abb. 18: Vergleich der Mo-Aufnahmen (linke Spalte) und perfusionsgewichteten Aufnahmen
(rechte Spalte) bei verschiedenen Matrixgréf3en am Beispiel eines Probanden.

5.1.5. Boluslange

Perfusionsmessungen mit
unterschiedlichen Boluslangen
zeigten eine stetige Zunahme
des Perfusionssignals mit Er-
hoéhung der Boluslange (s. Abb.
21). Wie in Abb. 20 zu sehen ist,
tritt  allerdings ab  einer
Boluslange zwischen 700 und
800 ms eine Abflachung der

Kurve ein.
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Abb. 19: Relative Signaldifferenz AM/Mo unter Variation
der Boluslange. Darstellung fir die rechte und linke
Niere aller 12 Probanden.
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5.1.6. Inversionszeit und Multiple TI

Messungen mit verschiedenen
Inversionszeiten wiesen eine
kontinuierliche Abnahme des

Perfusionssignals mit Steigerung
der Inversionszeit von 1200 bis
1800 ms Abb. 22).
Gleichzeitig ergaben sich bei den

auf  (s.
Multiple-TI-Messungen  mit  In-
versionszeiten von 300 bis 3000 ms
und einem Inkrement von 300 ms
innerhalb einer Messserie mit drei
verschiedenen Matrixgrof3en

1500 ms (s. Abb. 23 und Abb. 24).
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N O

=
o

Relative Signaldifferenz AM/M,
[e0]

2

0

Abb. 20: Veranderung des Signalverhaltens in
den perfusionsgewichteten Aufnahmen unter
Variation der Boluslange (BL) von 500 bis
900 ms am Beispiel eines Probanden.

1200 1300 1400 1500 1600 1700 1800

Inversionszeit in ms
O— Rechte Niere  =<=0-= Linke Niere

Abb. 21: Relative Signaldifferenz AM/Mo unter

maximale Perfusionswerte bei ca. Variation der Inversionszeit (TI). Darstellung fir die
rechte und linke Niere aller 12 Probanden.
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Abb. 22:
Veranderung der
P Perfusions-
P o signaldifferenz bei
o Multiple-TI-
Messungen mit 3
verschiedenen
Matrixgrof3en
zusammenfassend
fuir alle 12 Probanden

<

300 600 900 1200 1500 1800 2100 2400 2700 3000
Inversionszeiten in ms

O—64x32x16 =—£—96x48x16 =—O—128x64x 16

Tl =300 ms Tl =600 ms

6

Tl = 900 ms ' . TI = 1200 ms

g% |6

Tl =1500 ms TI=1800 ms

g

TI=2100 ms ' Tl = 2400 ms

£

TI=2700 ms Tl =3000 ms

Abb. 23 : Perfusionsgewichtete Aufnahmen der Multiple-TI-Messungen mit
unterschiedlichen Inversionszeiten von 300 bis 3000 ms am Beispiel eines
Probanden.
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5.1.7. Delay after BS

Messungen zur Evaluation des Delay after BS mit unterschiedlichen Delay-Zeiten
von 0 bis 100 ms zeigten maximale Perfusionswerte zwischen 60 und 80 ms, wie
Abb. 25 und 26 veranschaulichen.
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ko) 8 O s
E ° 6 "___——O
€= F
2= 22
n<a 4 ’z
2 P
g 2],
[0)
o

0

0 20 40 60 80 100

Delay after BS in ms
O— Rechte Niere  =<=0-= Linke Niere

Abb. 25: Veranderung der relativen Signaldifferenz AM/Mo unter Variation des Delay
after Background Suppression (BS). Darstellung fur die rechte und linke Niere aller 12
Probanden.

Del. =0 ms Del. =20 ms

.

Del. =80 ms

Abb. 24: Veranderung des Signalverhaltens in den perfusionsgewichteten Aufnahmen
unter Variation des Delay after Background Suppression (BS) von 0 bis 100 ms am
Beispiel eines Probanden.
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5.2. Messungen an Patienten

Bei den Messungen an Patienten im Rahmen ihrer Routine-MRT-
Untersuchungen wurden jeweils 2 Perfusionsmessungen durchgefuhrt. Fur die
erste Messung mit 4 Mittelungen erhielten die Patienten ein Atemkommando, um
die Messung unter Atemanhalten auszufuhren. Die zweite Messung mit 40
Mittelungen erfolgte ohne Atemkommando unter freier Atmung. Bei den ersten 2
Patienten traten ausgepragte Bewegungsartefakte ein, wie in Abb. 27 zu sehen
ist, weshalb eine quantitative Auswertung der relativen Perfusionssignale hier
nicht moglich war. Bei Patient 3 und 4 zeigten sich keine wesentlichen Unter-
schiede der relativen Signaldifferenzen zwischen Messungen unter Atem-

anhalten und unter freier Atmung.

Atemanhalten, 4 Mittelungen Atemanhalten, 40 Mittelungen

Patient 2 Patient 1

Patient 3

Patient4

Abb. 26: Vergleich der perfusionsgewichteten Aufnahmen der Messungen an allen
4 Patienten unter Atemanhalten mit 4 Mittelungen und freier Atmung mit 40
Mittelungen.
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5.3. Zusammenfassung der Ergebnisse

Mithilfe der hier eingesetzten 3D ASL Perfusionsbildgebung konnten Perfusions-
bilder von diagnostisch verwertbarer Qualitdt bei allen Probanden akquiriert
werden. Die quantitative Auswertung der perfusionsgewichteten Aufnahmen
lieferte durchschnittliche Perfusionswerte von ca. 61,4 (x 16) ml/min/100 g und
zeigte sich damit deutlich abweichend von den zu erwartenden physiologischen
Ergebnissen mit durchschnittlich 400 ml/min/100 g. Dieses Ergebnis wird spater
weiter in der Diskussion behandelt.

70

ml/(100g*min)

Abb. 27: Farbkodierte perfusionsgewichtete Aufnahme mit
Perfusionswerten zwischen 0 und 70 ml/(100g*min).

Bei den Probandenmessungen zur Evaluation und Optimierung ausgewahlter
Sequenzparameter konnten wichtige Beobachtungen bei der Anwendung von
BS, verschiedenen Atemmandvern, vermehrten Mittelungen sowie verbesserten
Auflésungen gemacht werden. Dartber hinaus konnten fur Messungen mit
unterschiedlichen Boluslangen, Inversionszeiten und fur das Delay after BS
Parametereinstellungen fir das maximale Perfusionssignal gefunden werden.
Bei den Messungen an Patienten zeigten sich teilweise Schwierigkeiten bei der
Durchfihrung der Atemkommandos und dadurch Einschrankungen der
Bildqualitat und der Auswertung des Perfusionssignals. Beim Vergleich der
Perfusionswerte zwischen rechter und linker Niere von Probanden wurde
auBerdem ein signifikanter Unterschied (p < 0,05) festgestellt, wobei die linke
Niere im Durchschnitt um 14 % niedrigere Werte fur die relativen

Signaldifferenzen aufwies.
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Abb. 28: Vergleich der durchschnittlichen relativen Signaldifferenz AM/Mo von rechter und linker
Niere bei allen 12 Probanden.

6. Diskussion

Ziel dieser Studie war es, eine Prototyp 3D ASL-Sequenz zur Perfusions-
messung an den Nieren zu testen und weiter zu optimieren. Hierfir haben wir
Messungen an 12 Probanden und 4 Patienten durchgefuhrt, um fur ausgewahlte
Sequenzparameter die optimale Parametereinstellung zu finden und Aussagen
Uber die Effizienz und Durchfuihrbarkeit verschiedener Hilfstechniken machen zu
konnen. Nicht zuletzt sollen die hier gemachten Erfahrungen auch als

Empfehlungen flr weiterfihrende Studien dienen.

6.1. Bewertung der Methoden

Die hier verwendeten Techniken zur Perfusionsmessung am MRT zeichnen sich

durch Erkenntnisse und Entwicklungen der aktuellen Forschung aus.

Fur die hier durchgefihrten Untersuchungen wurde ein MRT mit einer Feldstarke
von 3 Tesla verwendet, welches derzeit die maximale Feldstarke der im
klinischen Betrieb verwendeten MRTSs ist. HOhere Feldstarken gehen mit einer
langeren Ti-Relaxationszeit des Blutes und des Gewebes einher, wodurch sich
insgesamt eine Signalsteigerung in der ASL-Bildgebung und eine Erh6hung des
SNR versprochen wird [90, 122]. Allerdings steigt mit der Feldstarke auch das
Risiko unerwinschter Artefakte und Verzerrungen [2]. Ein eindeutiger Vortell

durch den Einsatz von 3-Tesla Geraten ist bisher nicht nachgewiesen [97].
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Die in dieser Arbeit getestete 3D-TGSE-ASL-Sequenz verwendet fur das
Labeling eine PASL-FAIR-Technik [130]. Diese ist eine der meistverwendeten
Labelingtechniken und zeichnet sich im Gegensatz zu der ebenfalls haufig
eingesetzten PCASL-Technik durch eine hohere Labelingeffizienz und einer
geringeren Absorptionsrate aus [26, 30]. In einer aktuellen Studie, welche die
beiden Techniken gegeniberstellt, weist das PASL-Labeling zudem eine bessere
Reproduzierbarkeit auf [137]. Eine Herausforderung bei der PASL-Technik stellt
jedoch, wie im Abschnitt 4.3.2. beschrieben, die Positionierung der
Labelingschicht dar, welche auf der einen Seite den Einschluss grol3er Gefalie
vermeiden und auf der anderen Seite eine mdglichst vollstandige Erfassung

beider Nieren in der sagittalen Bildebene gewahrleisten muss [30, 130].

Die hier angewandte 3D-Auslesetechnik nutzt gegeniiber 2D-Techniken den
Vorteil einer effizienteren Signalausbeute und erhdhten Sensitivitat durch
volumetrische Auslese, was gleichzeitig zu einer Erhdhung des SNR beitragt [94,
97]. Die 3D-Technik ermdglicht dartiber hinaus eine kontinuierliche Auslese des
Datensatzes und vermeidet damit das Problem von Zwischenrdaumen zwischen
den Ausleseschichten [93, 94, 96]. Zusatzlich ist die TGSE-Sequenz un-
empfindlicher gegentber Feldinhomogenitdten im Vergleich zur EPI-
Datenakquisition [84]. Ein weiterer Vorteil der 3D-Auslesetechnik ist die bessere
Anwendbarkeit der BS, da hier der optimale Zeitpunkt fir den Einsatz der BS mit
der einzelnen Anregung pro TR abgestimmt werden kann [138, 139], wohingegen
die Anwendung von BS bei 2D-Sequenzen mit mehreren Anregungen pro TR
einen nur begrenzten Nutzen hat [84]. Die Anwendung einer 3D-Auslesetechnik
fuhrt jedoch auch dazu, dass sich der Umgang mit Bewegungsartefakten noch
komplexer darstellt und Techniken zur automatischen Bewegungskorrektur einer
verbesserten Anpassung bedirfen. In dieser Studie haben wir die Anwendung
der Motion correction mittels retrospektiver elastischer 2D-Registrierung
unterlassen, nachdem einzelne Testuntersuchungen an Probanden erhebliche
Bildverzerrungen aufwiesen. Aktuelle Studien unter Anwendung optimierter
retrospektiver Motion correction an 3D-Sequenzen zeigen jedoch, dass auch hier

eine erfolgreiche Anwendung moglich ist [140-142].
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Die Auswertung der ASL-Perfusionsbilder erfolgte durch die manuelle Setzung
von ROIs auf die anatomischen Bilder, da ausreichend validierte
semiautomatische Segmentierungstechniken in unserer Abteilung nicht zur
Verfigung standen. Die manuelle Auswertung bot allerdings zugleich die
Maoglichkeit, Artefakte aus der Auswertung auszuschlielen und Fehlerquellen

zuverlassiger aufzudecken.

Fur die Perfusionsauswertung haben wir in dieser Studie ausschliel3lich die
Nierenrinde betrachtet. Diese liefert aufgrund der im Vergleich deutlich
gesteigerten Durchblutung zuverlassigere Perfusionsergebnisse als das
minderdurchblutete Nierenmark [17]. Dennoch ware fiir die Zukunft durch weitere
Optimierung des SNR in der ASL-Perfusionsbildgebung auch eine zuverlassige

Perfusionsmessung der gesamten Niere winschenswert.

Die Studie wurde an einer kleinen Anzahl an Probanden und Patienten durch-
gefuihrt, um ausgesuchte Parameter zu untersuchen und Veranderungen des
Perfusionssignals speziell fir die angewandte Prototyp-Sequenz zu beobachten.
Fur eine umfassendere Prufung der klinischen Durchfihrbarkeit und Aussagen
zur Validitat und Reliabilitat der ASL-Messungen wére eine grol3ere Anzahl an

Probanden und Patienten notig.
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6.2. Bewertung der Ergebnisse

6.2.1. Evaluation und Optimierung der Sequenzparameter

Die Evaluation verschiedener Parameter unter systematischer Veranderung der
Parametereinstellungen hat gezeigt, dass sich das Perfusionssignal und damit
die Ergebnisse der Sequenz weiter optimieren lassen, wenn bestimmte
Parameter entsprechend adaptiert und Hilfstechniken auf ihren Einfluss auf das
Perfusionssignal zuvor getestet werden. Die in Tab. 4 empfohlenen Angaben aus
der Zusammenfassung der Studienergebnisse beziehen sich dabei aus-
schlieB3lich auf die hier angewandte Prototyp-3D-PASL-Sequenz, kbnnen aber
bedingt auch als Anhaltspunkt fir ahnliche Sequenzen mit Anwendung an der

Niere dienen.

Die Anwendung der BS zeigte in unseren Messungen den erwarteten positiven
Effekt auf die Bildhomogenitéat und die Breite der Signalvarianzen [84, 86], trug
jedoch auch zu erheblichen Signalverlusten bei. Obwohl das Risiko einer
Unterschéatzung des Perfusionssignals durch Anwendung der BS bekannt ist [84,
92, 134], wird der Einsatz bei der ASL-Bildgebung allgemein empfohlen [2] mit
der Einschrdnkung des Einsatzes von maximal 2 bis 4 adiabatischen
Inversionspulsen. Aufgrund des Ausmalles der Signalminderung bei unseren
Messungen unter Anwendung von 2 Inversionspulsen fir die BS empfehlen wir
vor der klinischen Anwendung eine Uberprifung des renalen Perfusionssignals

mit und ohne Anwendung im Vergleich an Probanden.

Die Methode des Atemanhaltens wahrend einer Messung ist bei Probanden eine
effektive Methode, um Bewegungsartefakte zu minimieren [84, 126]. Daher
wandten wir in unserer Studie fur die Untersuchung der unterschiedlichen
Sequenzparameter vorwiegend diese Methode der Atemkontrolle an, zumal sie
im Vergleich zu anderen Methoden wie der Atemtriggerung eine einfache und
zeitsparende Methode darstellt [92]. Allerdings zeigten unsere Erfahrungen, dass
die Anwendung bei Patienten eingeschrankt umsetzbar und potenziell zu
vermehrten Bewegungsartefakten fuhrt, als wenn eine freie und ruhige Atmung
angestrebt wird. Unsere Messungen unter Beobachtung des Perfusionssignals

bei Messungen unter Atemanhalten und Messungen unter freier Atmung mit
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mehreren Mittlungen zeigten vergleichbare Ergebnisse, weshalb fur das klinische
Setting Messungen in freier Atmung gegeniber der Atemanhaltetechnik zu
empfehlen sind, ggf. mit Erh6hung der Anzahl von Mittelungen. Eine eindeutig
Uberlegene Methode zur Atemkontrolle hat sich unter den verschiedenen

Techniken bisher in der Literatur nicht herauskristallisiert [2].

Unsere Beobachtungen mit unterschiedlichen In-Plane-Aufldsungen zeigte, dass
die im Rahmen der Diagnostik oftmals erwiinschte hohere Auflésung der
Perfusionsbilder mit Vorsicht umgesetzt werden sollte, da es hier ebenfalls zu
erheblichen Signalverlusten kommen kann. Ahnliche Ergebnisse konnten auch
in einer Studie mit Anwendung der ASL-Technik zur zerebralen
Perfusionsmessung beobachtet werden [143]. Unsere Untersuchungen
veranschaulichen, dass mit einer Auflésung von 5 x 5 x 4 mm? sowohl regionale
Veranderungen noch ausreichend beurteilt als auch ein akzeptables
Perfusionssignal erreicht werden kann.

Eine Steigerung der Boluslange bewirkte eine stetige Zunahme des Perfusions-
signals, allerdings nur bis zu einer Boluslange von ca. 800 ms. Da die Boluslénge
aufgrund des Auftretens unerwinschter Flussartefakte nicht zu lang gewahlt
werden sollte [86], scheint die Anwendung einer Boluslange von ca. 800 ms fiur
diese Sequenz empfehlenswert. Bei der Evaluation der Inversion Time (TI)
zeigten sich maximale Perfusionssignalwerte um ca. 1200 ms. Ebenso erhielten

wir maximale Perfusionsergebnisse fur ein Delay after BS um ca. 60 ms.

Parameter Empfehlung

Background Suppression Anwendung unter Vorbehalt
Atemmandver Atemanhalten/ggf. freie Atmung
Mittelungen 24

Matrix 64 x 32 x 16

Bolus length ~ 800 ms

Inversion Time ~ 1200 ms

Delay after BS ~ 60 ms

Tab. 4: Zusammenfassung der aus den Studienergebnissen enthnommenen Empfehlungen fur
die Anwendung der hier verwendeten Prototyp 3D ASL-Sequenz.
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6.2.2. Quantitative Perfusionsmessung

Insgesamt konnten mit der hier verwendeten 3D ASL-Sequenz mit TGSE Daten-
akquisition bei allen Probanden und Patienten Perfusionsbilder von guter Qualitat
und Reproduzierbarkeit erreicht werden.

Trotz ausreichender Signalintensitat in der Bildgebung zeigten sich bei der Be-
stimmung quantitativer Perfusionswerte in dieser Studie systematisch zu niedrige
Nierenperfusionswerte. Die unter Anwendung der ASL-Perfusionsbildgebung
gemessenen durchschnittlichen Nierenperfusionswerte in der Literatur belaufen
sich zwischen 200 und 400 ml/min/100 g [30, 97]. Dabei ist die quantitative
Perfusionsmessung mittels ASL bereits in verschiedenen Studien gegenuber
etablierteren Methoden, darunter der PAH-Clearance [15], der Mikrospheren-
Technik [16], dem Ultraschall [106], der Szintigraphie [107], der Kontrastmittel-
CT und der DCE-MRT [17, 18, 108], zur Quantifizierung des renalen Blutflusses
validiert worden. Auch die Reproduzierbarkeit der Perfusionsergebnisse der
Methode ist bereits in mehreren Studien erfolgreich sowohl an gesunden
Probanden als auch an Patienten getestet worden [18, 26, 136, 144].

Die quantitative Perfusionsmessung in unserer Studie lieferte im Durchschnitt
Perfusionswerte um die 61,4 (£ 16) ml/min/100 mg und zeigte sich damit um den
Faktor 5 kleiner als die in der Literatur gemessenen Perfusionswerte. Es gibt
unterschiedliche  Fehlerquellen, die zu einer Unterschatzung des
Perfusionssignals fiihren kdnnen. Darunter zu nennen sind die physiologische
Variation der Nierenperfusion [38], Bewegungsartefakte [90, 126] und der
Einschluss groRer GefalRe in der Labelingschicht [30, 86, 137].

Die Systematik dieser Abweichung bei allen Probanden und Patienten, das
Ausmald sowie die Diskrepanz dieser Ergebnisse von den qualitativen
Perfusionsbildern konnten nicht durch Fehler in der Messpraparation oder durch
Artefakte erklart werden. Daher schlossen wir letztlich am ehesten auf einen
Fehler innerhalb der Berechnung der quantitativen Perfusionswerte aus den
Perfusionsbildern.  Leider  konnte in  Zusammenarbeit mit den
Softwareentwicklern der Grund fur die zu niedrigen Perfusionswerte bei der

Anwendung dieser Prototyp-Sequenz nicht abschlie3end geklart werden.
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Vorrangiges Ziel dieser Arbeit war jedoch weder die exakte Bestimmung der
absoluten Perfusionswerte der Nieren noch die Validierung der ASL-Methode,
welche sich bereits in zahlreichen Studien als valide Perfusionsmessmethode
gegenuber etablierten Techniken bewiesen hat. Vielmehr lag der Fokus dieser
Arbeit auf der Evaluation sequenzspezifischer Parameter zur Optimierung der
Perfusionsmessung, fur welche die absoluten Perfusionswerte nicht zwingend
notwendig waren, zumal die Darstellung der Verdnderung der Signalintensitat

auch mit relativen Perfusionswerten moglich war.

6.2.3. Perfusionsdifferenz zwischen rechter und linker Niere

In dieser Studie konnte eine signifikante Perfusionsdifferenz zwischen rechter
und linker Niere beobachtet werden, wobei die linke Niere durchschnittlich
signifikant niedrigere Perfusionssignalwerte aufwies als die rechte Niere. Die
meisten Studien mit Anwendung der ASL Technik haben die rechte und linke
Niere nicht getrennt ausgewertet [26]. Einzelne Studien, die ebenfalls einen
Seitenvergleich durchfihrten, beobachteten keine Signaldifferenz [142, 145,
146].

Als mdglichen Grund fir die bei uns beobachtete Seitendifferenz konnte das
Labeling-Schema herangezogen werden. Wie im Abschnitt Methoden
beschrieben, wird far die korrekte Perfusionsmessung eine
Bildvolumenpositionierung in  koronarer, axialer und sagittaler Ebene
durchgefuhrt, wobei das Bildvolumen und anschlieend ebenso die
Perfusionsbildgebung beide Nieren auf einmal erfasst. Ein kritischer Punkt bei
der Bildvolumenpositionierung fur das Labeling ist die Aussparung groRerer
Gefalde, insbesondere der Aorta. Die optimale Bildvolumenplatzierung fir beide
Nieren gleichzeitig l&sst dabei auf3er Acht, dass die menschliche Anatomie nicht
symmetrisch ist und somit rechte und linke Niere deutliche Unterschiede in
GrofRe, Form und Position aufweisen konnen. Damit ist eine optimale
Bildvolumenpositionierung fur beide Nieren gleichzeitig schwierig und kénnte zur
Folge ein unterschiedliches Labeling und daraus resultierend unterschiedliche

Perfusionssignalwerte bedingen.
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Dartber hinaus umfasst die Asymmetrie der menschlichen Anatomie auch die
Umgebungsstrukturen der Nieren. Wahrend die Umgebung der rechten Niere vor
allem durch die Leber als direkten Nachbarn ausgefullt wird, weist die linke Niere
Lagebeziehungen zu Magen, Milz und Bauchspeicheldriise auf. Dadurch bedingt
liegt die rechte Niere im Schnitt einen halben Wirbelkérper tiefer als die linke
Niere. Aul3erdem konnte die enge Lagebeziehung der rechten Niere zur Leber
zu einer geringeren Atemverschieblichkeit und damit zu reduzierten
Bewegungsartefakten und einem hoéheren Perfusionssignal beitragen. Um diese
Hypothesen zu Uberprifen, kdonnten Messungen fur beide Nieren einzeln
durchgeftuihrt und verglichen oder ein anderes Labeling-Schema zum Vergleich

herangezogen werden.

6.3. Klinische Anwendbarkeit und Ausblick

Die Messungen mit der hier angewandten 3D ASL-Technik an der Niere haben
gezeigt, dass mit dieser Methode eine Perfusionsbildgebung mit hoher
raumlicher Auflosung, suffizienter Signalausbeute und diagnostisch verwertbarer
Qualitat erreicht werden kann.

Die hier erlangten Erkenntnisse und Erfahrungen kénnen in zukinftigen Studien
eingesetzt werden, um mit dieser Methode noch weitere technische und klinische

Fortschritte in der ASL-Bildgebung voranzutreiben.

Technisch wéaren Vergleiche verschiedener Labeling-, Auslese- und Daten-
verarbeitungsmethoden interessant, um die Vor- und Nachteile der einzelnen
Methoden besser zu charakterisieren. Besonders naheliegend ware hier auch ein
Vergleich des hier angewandten PASL-Labelings mit neueren PCASL-Methoden.
Auch die Erprobung und Anwendung von Sequenzen mit einer zuverlassigeren
und robusteren quantitativen Auswertung der ASL-Messung wird ein essenzieller

Bestandteil weiterfihrender Studien sein.

Methodisch wéare eine Untersuchung eines gréf3eren Probanden- und Patienten-
kollektivs erstrebenswert, um umfassendere Aussagen zur Reliabilitdt und
Reproduzierbarkeit machen zu kdnnen. Dabei kbnnte gerade die Anwendung an

Patienten mit bekannten Nephropathien oder Patienten mit dem Risiko der
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Entwicklung einer Nephropathie noch weitere Erkenntnisse zur Anwendbarkeit
und Verwertbarkeit der Informationen liefern sowie die Validitat der Methode

weiter bestatigen.

Von besonderem Interesse ware flr zukinftige Studien auch der Vergleich der
ASL-Technik mit anderen etablierten Methoden zur funktionellen
Nierendiagnostik sowie die Korrelation verschiedener funktioneller MRT-
Techniken und weiterer diagnostischer Parameter im klinischen Setting. Gerade
diese Punkte sind noch nicht ausreichend in Studien untersucht worden, weshalb
die ASL-Technik auch weiterhin noch ein spannendes Gebiet flr Entwicklungen

und klinische Forschungsprojekte bleibt.
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7. Zusammenfassung

Arterial Spin Labeling ist eine Methode zur funktionellen Diagnostik am MRT mit
Fokus auf die Organperfusion, welche u. a. in engem Zusammenhang mit der
Entwicklung von chronischen Nierenerkrankungen sowie zahlreichen weiteren
Nierenpathologien steht. Dabei ermdglicht diese Technik eine qualitative als auch
quantitative Perfusionsbildgebung ohne Anwendung von Kontrastmittel,
Strahlung oder invasiver Techniken. Die Nieren stellen hierbei die
Perfusionsbildgebung aufgrund ihrer Physiologie und Anatomie vor besondere
Herausforderungen, welche u. a. die Bewadltigung der atembedingten
Bewegungsartefakte sowie das niedrige Signal-zu-Rauschen-Verhaltnis
einschliel3en. Um diese funktionelle Bildgebungstechnik in der Zukunft auch fur
die Routinediagnostik der Nierenfunktion bereitstellen zu kdénnen, bedarf es

weiterer Optimierungen sowohl in der Bildgebung als auch in der Praxis.

Unter der Fragestellung, wie eine Optimierung der praktischen Anwendung und
der Parametereinstellungen erzielt werden kann, haben wir eine Prototyp 3D
ASL-Sequenz mit FAIR-Praparation und einer 3D Turbo-Gradient-Spin-Echo
(TGSE)-Akquisition getestet. Dabei untersuchten wir sequenzspezifische
Parameter und Methoden zur Artefaktunterdriickung an einem 3 Tesla MRT bei
insgesamt 12 Probanden und 4 Patienten, um fiur die ausgewahlten Parameter
optimale Einstellungen flir maximale Perfusionssignalertrage zu evaluieren und
Aussagen zu der Durchfuhrbarkeit und dem Einfluss bestimmter Hilfsmittel geben
zu koénnen. Dies beinhaltete mehrere Punkte, darunter die Frage nach dem
geeigneten Atemmandver (Atemanhalten/freie Atmung), dem Einfluss der
Background Suppression (BS), der Matrixgréf3e und der Anzahl der Mittelungen
sowie die Suche nach optimalen Einstellungen der Boluslange, der Inversionszeit
und des Delay after BS.

Die Messungen unter verschiedenen Atemmandvern zeigten eine vergleichbare
Gesamtperfusion unter Atemanhalten und freier Atmung, wobei die Varianzen
unter freier Atmung deutlich gro3er waren. Messungen zur Untersuchung des
Einflusses von BS auf das Perfusionssignal wiesen signifikante Signalverluste

unter Anwendung der BS auf. Auch die Veranderung der Matrixgrof3e fuhrte bei
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Zusammenfassung

Einstellungen mit hoéheren Auflosungen zu erheblichen SignaleinbulRen.
Messungen mit einer unterschiedlichen Anzahl von Mittelungen zeigten keine
signifikanten Unterschiede in der Gesamtperfusion, jedoch eine deutliche
Reduktion der Streuungsbreite bei einer Vervielfachung der Mittelungen. Fur
Messungen mit systematischer Variation der Boluslange, Inversionszeit und
Delay after BS konnten optimierte Parametereinstellungen gefunden werden mit
BL =800 ms, Tl = 1200 ms und Del. after BS = 80 ms. Messungen an Patienten
dienten der Untersuchung der Durchfuihrbarkeit der Atemmandver und zeigten

ausgepragte Bewegungsartefakte bei Messungen unter Atemanhalten.

Zusammenfassend konnten in dieser Arbeit wesentliche Erkenntnisse zu der
Durchfihrung und Anwendung der ASL-Technik an den Nieren gesammelt und
Empfehlungen fur zuklnftige Studien gegeben werden. Dabei ist deutlich
geworden, dass weiterhin Kompromisse zwischen einem akzeptablen
Perfusionssignal, héherer Bildauflosung und der Untersuchungszeit notwendig
sind. Auch die Auswahl von Hilfstechniken wie BS oder dem geeigneten Atem-
mandver zur Minimierung der Bewegungsartefakte sollten stets sequenz-
spezifisch angepasst und nach dem individuellen Schwerpunkt sowie patienten-
gerecht erfolgen. Die Arbeit hat jedoch auch gezeigt, dass durch Anwendung
geeigneter Parametereinstellung eine zusatzliche Optimierung der ASL-

Bildgebung erreicht werden kann.

Mit einer optimalen Kombination aus Labeling-, Auslese- und
Datenverarbeitungsmethoden gilt es nun auch in klinischen Studien an Patienten
in Korrelation zu etablierteren Untersuchungsmethoden die Validitat und
Zuverlassigkeit der ASL-Bildgebung weiter unter Beweis zu stellen, um somit in
der Zukunft durch diese funktionelle Bildgebungstechnik in der MRT zu einer
weiteren Verbesserung der Pravention und Diagnostik von Nierenerkrankungen

beitragen zu kénnen.
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9.2.

Ubersicht Ergebnisse

9.2.1. Teil 1: Probanden 1 -3

Anhang

Proband 1 Proband 2 Proband 3
rechts links rechts links rechts links
ohne BS PW 56,27 49,88 44,97 49,51 62 70,53
1 o AM/MO 16,66 19,43 17,73 20,48 15,11 19,98
h o mit BS PW 39,63 23,31 18,92 20,79 42,9 33,67
AM/MO 12,05 8,91 7,86 8,24 10,75 9,45
PW 27,37 15,85 27,37 15,85 37,19 30,97
Atemanhalten
AM/MO 8,64 6,21 8,64 6,21 9,45 8,75
N PW 19,6 12,31 19,6 12,31 35,28 27,38
p 2 Freie Atmung
AM/MO 6,49 4,77 6,49 4,77 9,33 7,75
. PW 19,33 10,64 19,33 10,64 31,41 22,52
Hyperventilation

AM/MO 6,47 4,32 6,48 4,31 8,44 6,7
4 PW 27,37 15,85 27,37 15,85 37,19 30,97
Experiment 3| Anzahl der AM/MO 8,64 6,21 8,64 6,21 9,45 8,75
40 PW 25,36 12,86 27,84 10,99 27,84 24,61
AM/MO 8,42 5,83 747 4,71 747 7,29
64x32x16 PW 27,73 15,19 18,78 12,35 36,19 30,14
AM/MO 9,01 5,99 8,38 5,29 9,01 8,52
Experiment 4 Matrix 96 x 48 x 16 PW 18,16 7,98 7,34 832 22,26 2042
AM/MO 6,7 3,98 3,8 4,2 6,85 6,71
128X 64 x 16 PW 7,88 5,27 3,96 4,01 11,5 12,2
AM/MO 3,8 3,55 2,63 2,61 4,89 4,8
500 PW 9,86 7,50 6,04 6,53 19,82 18,41
. AM/MO 331 2,93 2,52 2,70 528 532
E 600 PW 17,28 12,89 9,41 9,33 26,11 23,81
£ AM/MO 6,07 5,20 4,03 3,93 6,84 6,68
N £ 700 PW 21,10 15,07 15,57 12,35 32,44 28,43

Experiment 5 ®
S AM/MO 741 591 6,83 5,29 8,43 8,08
g 800 PW 26,99 25,08 20,08 19,52 39,94 35,25
E AM/MO 9,89 9,69 8,70 8,44 10,50 10,05
900 PW 30,59 20,83 20,00 19,71 45,85 39,90
AM/MO 10,77 8,50 8,75 8,47 11,90 11,07
1200 PW 48,71 27,08 26,26 24,17 69,17 52,11
AM/MO 15,93 11,63 12,55 10,38 17,36 14,96
1300 PW 42,56 23,90 23,83 21,24 57,93 43,36
= AM/MO 14,05 9,47 10,85 9,20 14,19 11,97
E 1400 PW 39,40 22,63 20,87 19,89 46,68 34,22
% AM/MO 13,01 9,44 9,68 8,45 11,42 9,52
Experiment 6 E 1500 PW 33,78 20,72 15,33 18,41 42,96 35,42
c AM/MO 10,75 5,95 7,11 5,29 10,66 8,45
'g 1600 PW 27,60 15,15 18,78 12,35 37,65 30,10
E AM/MO 8,99 5,95 8,38 5,29 9,26 8,45
= 1700 PW 20,01 12,97 9,96 11,70 30,92 24,77
AM/MO 6,00 5,22 4,66 5,01 7,70 6,87
1800 PW 18,18 10,18 6,30 6,93 25,81 21,87
AM/MO 5,58 4,04 2,87 2,96 6,33 6,12
o PW/ 4,45 4,14 1,02 1,11 231 3,58
AM/MO 131 1,70 0,43 0,47 0,56 0,95
= 2 PW 20,94 12,10 8,05 10,43 22,60 25,83
E AM/MO 6,47 5,15 3,70 4,54 5,53 6,87
§ 20 PW 27,73 15,19 18,96 12,20 36,19 29,93
N o AM/MO 9,01 5,99 8,43 5,31 8,67 8,23

Experiment 7 5
% 60 PW 33,36 17,33 17,89 15,91 43,86 36,15
> AM/MO 10,33 7,13 8,26 7,27 10,83 9,95
§ 20 PW 35,66 18,52 22,21 20,08 42,83 40,10
AM/MO 11,36 7,63 10,56 8,83 10,54 10,96
100 PW 36,87 20,00 22,85 17,03 34,82 34,06
AM/MO 11,56 8,04 10,24 7,67 8,89 9,25
300 9,50 6,06 9,64 6,86 14,28 7,02
600 30,43 9,98 16,93 18,96 45,52 28,34
900 49,08 20,06 28,05 32,93 75,16 52,53
1200 60,12 26,75 31,10 34,02 63,42 50,84
64x32x16 1500 56,67 26,75 34,21 36,02 65,30 51,97
1800 53,29 22,55 28,30 33,66 65,30 52,96
c 2100 46,93 23,21 27,30 28,14 43,54 39,33
'3 2400 32,33 14,51 26,51 25,63 53,42 44,59
; 2700 25,68 13,07 24,20 16,16 42,55 33,81
s 3000 23,28 17,38 20,95 19,71 37,22 27,69
§ 300 8,01 4,46 5,07 3,59 10,03 3,94
H 600 16,69 8,08 10,94 14,14 29,46 14,54
é 900 29,75 11,61 14,27 21,82 51,24 38,84
g 1200 38,71 16,29 15,79 22,81 56,07 45,53
Experiment 8 g 96 x 48X 16 1500 41,37 18,11 19,70 27,46 57,66 45,60
; 1800 36,23 14,20 18,87 23,26 47,02 44,36
= 2100 37,05 17,98 20,21 22,06 38,27 34,48
,_E 2400 31,28 14,91 20,65 20,41 44,18 37,80
‘: 2700 31,28 14,91 22,74 21,36 39,94 42,20
= 3000 15,03 8,12 17,93 15,76 30,31 32,05
5 300 5,49 3,75 533 3,63 6,72 4,13
g‘ 600 6,37 3,66 6,63 6,12 9,39 5,19
§ 900 11,98 6,94 6,62 6,36 20,18 15,42
1200 15,18 7,27 8,73 8,88 27,12 22,52
128 x 64 x 16 1500 20,11 11,26 8,73 8,88 27,98 26,22
1800 20,99 12,75 11,69 10,85 24,51 19,27
2100 18,14 9,78 10,22 9,38 25,75 22,57
2400 19,24 10,16 7,67 7,42 28,17 22,68
2700 14,38 5,10 9,19 11,88 12,97 15,01
3000 19,37 8,38 11,44 11,42 12,97 15,01
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9.2.2. Teil 2: Probanden 4 -6

Anhang

Proband 4 Proband 5 Proband 6
rechts links rechts links rechts links
ohne BS PW 32,96 107,01 57,5 67,4 71,64 75,08
. AM/MO 15,11 32,18 18,74 22,17 19,83 24,11
Experiment 1 Background Supp
mit BS PW 33,61 27,84 33,61 27,84 47,26 37,04
AM/MO 9,86 83 10,68 8,82 12,99 12,7
PW 37,43 32,39 36,08 31,48 22,79 12,66
Atemanhalten
AM/MO 10,84 9,61 11,14 9,92 82 5,96
N .. . PW 27,14 30,08 31,7 30,52 23,21 12,09
Experiment 2 Atemmandver Freie Atmung
AM/MO 8,11 9,09 10,6 10,01 9,04 5,69
. PW 27,35 26,25 25,37 25,49 6,9 8,25
Hyperventilation
AM/MO 11,85 10,84 11,17 9,85 2,54 3,67
4 PW 37,43 32,39 36,08 31,48 22,79 12,66
Experiment 3 Anzahl der Mit AM/MO 10,84 9,61 11,14 9,92 8,2 5,96
40 PW 25,99 23,58 26,86 26,04 18,41 13,07
AM/MO 79 7,33 9,11 9,17 6,89 6,14
64x32x16 PW 29 29,5 33,92 31,57 20,4 14,15
AM/MO 9,66 8,78 11,64 10,7 7,85 6,71
Experiment 4 Matrix 96x48x 16 PW 19,87 18,59 21,72 18,82 16,74 93
AM/MO 7,7 6,21 8,93 7,56 6,95 5,16
128x64x 16 PW 9,28 9,41 11,73 11,68 7,18 5,6
AM/MO 3,92 38 6,23 518 3,75 3,87
500 PW 17,77 16,86 17,83 16,98 8,89 6,75
- AM/MO 521 5,04 5,85 532 3,46 3,17
E 600 PW 20,64 19,05 26,45 26,66 12,41 8,88
£ AM/MO 6,11 5,64 8,57 8,23 5,02 4,47
N £ 700 PW 32,77 29,49 34,93 35,60 17,44 14,48
Experiment 5 ®
T AM/MO 9,78 9,07 11,52 11,33 731 6,90
E 800 PW 45,43 43,20 49,47 49,80 22,88 16,07
:9 AM/MO 13,76 13,21 15,65 15,16 9,56 8,16
900 PW 43,35 40,84 52,56 52,32 24,80 17,91
AM/MO 12,72 11,77 17,07 16,58 9,81 8,87
1200 PW 65,37 62,17 53,88 48,69 31,72 16,05
AM/MO 19,60 18,54 18,53 16,49 11,76 7,84
1300 PW 46,43 38,23 51,93 47,62 29,62 16,32
= AM/MO 14,12 12,05 17,69 16,03 10,84 8,00
E 1400 PW 38,56 29,00 44,85 41,56 25,66 14,07
f; AM/MO 11,85 9,20 15,55 14,33 9,18 6,77
Experiment 6 E 1500 PW 40,96 38,32 39,01 37,62 20,02 13,28
c AM/MO 13,09 9,38 13,38 11,20 8,65 6,41
'g 1600 PW 33,53 29,74 35,05 33,16 18,59 12,40
%’ AM/MO 10,56 9,38 11,96 11,20 7,67 6,41
- 1700 PW 30,21 27,22 30,42 28,38 19,43 11,35
AM/MO 9,34 8,23 9,90 10,06 7,12 5,73
1800 PW 22,08 20,24 25,53 24,32 14,60 9,59
AM/MO 6,86 6,09 8,59 7,88 5,24 4,87
o PW 5,82 6,11 4,01 4,76 4,39 3,85
AM/MO 1,65 1,82 1,33 1,56 1,53 1,91
= 2 PW 25,61 24,47 26,82 31,44 12,30 7,27
£ AM/MO 7,30 7,22 8,91 10,14 4,74 3,76
';E; 20 PW 33,91 29,25 33,51 33,51 19,32 14,23
N @ AM/MO 9,88 8,78 11,58 11,03 7,51 6,75
Experiment 7 5
£ 60 PW 38,37 30,29 39,88 35,21 38,37 30,29
> AM/MO 11,26 9,10 12,83 11,90 14,19 14,88
;: 20 PW 38,05 35,81 39,56 39,29 24,84 18,68
AM/MO 10,93 10,70 13,22 12,65 9,01 9,38
100 PW 36,09 36,25 38,67 40,03 23,50 16,01
AM/MO 10,06 10,60 13,11 13,32 8,13 7,74
300 15,54 9,20 12,10 3,11 10,44 9,44
600 36,04 24,17 31,65 17,98 13,53 5,29
900 59,80 48,39 47,25 38,44 26,70 7,82
1200 75,42 62,63 64,95 58,38 28,84 10,00
64x32%16 1500 77,27 62,24 71,56 66,43 36,32 12,62
1800 73,05 58,08 73,05 69,89 31,50 13,20
c 2100 52,94 44,82 59,02 57,64 30,91 15,93
.2 2400 43,15 37,92 51,75 52,72 15,57 13,01
% 2700 52,05 32,07 37,43 39,76 18,81 13,17
s 3000 59,19 21,40 34,72 32,23 28,29 13,78
§ 300 16,20 9,34 9,51 4,37 12,13 16,89
S 600 16,41 12,00 16,84 8,76 15,03 12,60
E 900 32,57 29,09 30,34 27,28 27,96 20,61
;‘E' 1200 35,64 34,14 44,07 42,57 38,54 29,53
Experiment 8 % 96 x 48 x 16 1500 42,96 39,74 46,34 48,32 39,24 26,39
">, 1800 61,38 44,10 51,06 56,63 38,01 26,89
= 2100 55,13 29,60 54,49 48,91 41,88 24,88
,E. 2400 24,79 31,97 39,45 47,98 36,35 29,82
“=-" 2700 35,22 25,15 43,47 29,48 33,21 24,35
= 3000 51,93 25,35 28,09 30,03 23,62 22,71
E, 300 10,26 8,87 5,00 5,14 6,54 12,40
£ 600 9,02 9,70 10,26 10,15 11,12 9,41
g 900 17,12 15,51 16,10 18,35 12,61 10,47
1200 19,66 24,03 23,14 26,18 27,96 15,66
128x64x 16 1500 32,56 24,04 25,71 31,55 32,70 23,31
1800 38,80 20,19 27,89 35,62 24,57 17,72
2100 22,10 18,22 27,23 32,37 3573 18,43
2400 30,56 17,20 22,59 25,55 24,75 24,15
2700 49,36 14,89 26,67 25,87 19,48 16,52
3000 10,01 19,44 14,20 13,26 19,58 17,65
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9.2.3. Teil 3: Probanden 7 -9

Anhang

Proband 7 Proband 8 Proband 9
rechts links rechts links rechts links
ohne BS PW 47,67 46,08 19,53 23,16 61,58 81,15
. Am/MO 11,96 12,08 4,54 6,38 11,96 19,24
Experiment 1 Background Supp
mit BS PW 26,77 22,47 35,9 34,86 31,98 20,59
AM/MO 6,84 5,78 8,33 9,52 6,54 521
PW 23,1 16,6 24,59 24,44 33,47 25,34
Atemanhalten
AM/MO 5,83 44 5,99 6,9 6,76 5,97
N .. . PW 23,88 16,59 17,17 19,92 37,39 27,83
Experiment 2 Atemmandver Freie Atmung
AM/MO 6,39 4,57 4,47 5,84 7,45 6,63
- PW 35,13 17,36 25,9 11,33 28,48 26,34
Hyperventilation
AM/MO 9,05 4,65 6,26 3,6 5,86 6,43
4 PW 23,1 16,6 24,59 24,44 33,47 25,34
Experiment 3 Anzahl der AM/MO 5,83 44 5,99 6,9 6,76 597
40 PW 18,41 14,53 22,54 20,93 33,63 22,85
AM/MO 6,89 4,09 541 5,88 7,92 6,14
64x32x16 PW 22,29 15,68 28,2 27,29 29,83 25,95
AM/MO 5,58 4,37 6,73 7,74 6,08 6,18
Experiment 4 Matrix 96X 48 x 16 PW 15,17 10,07 23,66 21,85 29,18 20,07
AM/MO 4,85 3,48 6,54 6,86 7,02 6,07
128x64x 16 PW 9,77 8,24 11,57 10,25 16,57 9,66
AM/MO 3,98 3,54 391 3,99 5,04 3,6
500 PW 11,41 9,79 12,96 12,36 20,05 18,02
- AM/MO 3,15 2,87 3,35 3,47 4,30 4,26
E 600 PW 15,00 12,98 12,96 12,36 25,40 22,83
£ AM/MO 4,10 3,74 3,42 3,48 5,49 543
N £ 700 PW 19,15 15,87 27,55 27,44 27,89 25,95
Experiment 5 ®
1 AM/MO 5,09 4,45 731 7,79 6,13 6,18
5 800 PW 25,35 21,83 29,08 28,31 27,17 24,23
;9 AM/MO 6,99 6,28 7,65 7,96 6,02 6,01
900 PW 27,00 23,06 31,94 30,20 24,28 19,19
AM/MO 7,45 6,68 8,38 8,55 5,57 512
1200 PW 34,11 19,42 44,83 37,86 49,52 37,66
AM/MO 10,56 6,01 10,99 10,45 9,71 8,90
1300 PW 34,88 24,61 37,41 35,93 42,75 38,66
= AM/MO 9,57 7,08 8,94 9,72 8,80 9,49
E 1400 PW 34,25 22,43 37,10 33,68 43,06 39,17
% AM/MO 8,56 6,10 9,13 9,24 8,46 9,52
Experiment 6 E 1500 PW 29,51 18,25 36,51 31,49 35,86 30,52
c AM/MO 7,39 4,51 10,85 7,85 7,09 6,14
'% 1600 PW 22,25 16,62 28,61 28,04 30,11 25,62
%’ AM/MO 5,54 4,51 6,84 7,85 6,02 6,14
- 1700 PW 13,12 6,84 25,36 19,47 28,93 20,25
AM/MO 3,29 1,95 6,32 5,33 5,90 4,84
1800 PW 14,85 10,77 19,68 17,08 24,93 21,29
AM/MO 3,77 3,01 4,99 4,89 4,95 5,00
o PW 331 2,24 2,99 4,21 4,96 6,32
AM/MO 0,94 0,67 0,82 121 1,00 1,56
- 2 PW 14,57 12,32 17,81 22,76 24,86 18,63
£ AM/MO 3,89 3,50 4,45 6,41 4,97 4,57
';E; 20 PW 20,80 15,68 26,82 26,36 29,83 25,95
N @ AM/MO 5,39 4,39 6,52 7,44 6,08 6,18
Experiment 7 5
£ 60 PW 24,10 15,77 26,62 27,23 39,44/ 33,06
> AM/MO 6,22 4,30 6,64 7,69 7,86 8,12
g: 20 PW 26,69 20,69 29,44 30,57 32,85 24,72
AM/MO 6,84 6,12 7,24 8,57 6,56 6,11
100 PW 21,50 12,15 24,75 27,06 27,46 22,79
AM/MO 5,59 3,47 6,51 7,65 557 5,67
300 22,04 8,51 15,46 8,49 16,80 8,78
600 53,32 28,56 36,47 26,01 22,75 17,27
900 69,51 40,95 59,27 48,36 52,05 38,92
1200 53,21 33,68 58,98 55,88 52,05 38,92
64x32%16 1500 56,79 41,09 50,69 52,93 57,81 44,59
1800 63,00 55,42 51,75 49,89 36,72 22,74
c 2100 46,33 41,49 38,58 41,71 50,53 35,56
; 2400 46,56 46,27 52,69 54,59 21,80 23,71
% 2700 46,56 46,27 38,87 39,93 30,40 18,44
s 3000 26,45 26,15 39,23 34,87 24,32 19,63
§ 300 9,88 6,13 10,11 6,22 14,20 5,72
g 600 36,65 20,00 23,68 12,75 24,71 17,80
E 900 45,87 26,74 45,64 33,92 44,66 29,73
;‘E' 1200 54,48 29,72 41,24 39,80 49,13 31,65
S
Experiment 8 2 96x48x 16 1500 44,24 32,66 39,45 41,59 42,24 30,06
; 1800 41,36 29,76 38,58 38,25 36,13 22,83
= 2100 30,30 23,24 34,74 28,59 36,42 22,72
,E. 2400 40,62 32,79 23,05 29,01 28,31 27,62
’-': 2700 27,09 21,30 18,65 20,82 32,20 29,14
= 3000 13,17 7,33 28,63 20,68 24,66 14,40
z, 300 6,44 5,56 11,32 8,33 9,51 6,59
g' 600 19,66 11,21 15,27 8,44 17,80 9,88
g 900 26,79 16,89 30,15 19,57 22,94 13,39
1200 28,43 15,27 30,82 22,22 27,12 15,14
128x 64 x 16 1500 22,61 19,92 25,85 22,96 19,85 15,55
1800 28,59 23,75 26,86 24,09 21,37 13,24
2100 30,02 23,16 23,42 18,37 21,17 13,09
2400 17,07 20,04 22,91 20,35 20,24/ 14,33
2700 11,36 12,64 21,67 19,15 16,09 18,04
3000 28,42 19,14 23,28 33,56 17,02 10,41
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9.2.4. Teil 4: Probanden 10 - 12

Anhang

Proband 10 Proband 11 Proband 12
rechts links rechts links rechts links
ohne BS PW 55,23 44,13 50,1 60,39 68,98 54,95
. Am/MO 19,64 19,02 11,87 17 23,15 17,58
Experiment 1 Background Supp
mit BS PW 23,53 15,53 32,28 30,81 32,36 32,77
AM/MO 797 6,62 7,86 8,49 10,29 10,32
PW 19,24 14,08 28,89 25,15 20,68 21,65
Atemanhalten
AM/MO 7,03 597 7,05 7,14 6,81 6,97
N .. . PW 18,62 14,47 33,34 30,06 16,09 21,49
Experiment 2 Atemmandver Freie Atmung
AM/MO 6,6 6,15 8,39 8,84 56 7
- PW 21 15,16 21,38 16,83 16,87 17,15
Hyperventilation
AM/MO 7,46 6,36 567 4,94 5,94 593
4 PW 19,24 14,08 28,89 25,15 20,68 21,65
Experiment 3 Anzahl der AM/MO 7,03 597 7,05 7,14 6,81 6,97
40 PW 19,87 17,87 24,26 22,15 20,8 18,29
AM/MO 7,07 6,75 6,25 6,23 6,55 573
64x32x16 PW 22,31 17,29 29,21 26,46 24,58 23,26
AM/MO 7,99 7,19 7,07 73 8,08 7,38
Experiment 4 Matrix 96X 48 x 16 PW 13,79 12,48 22,23 19,86 18,64 17,45
AM/MO 5,96 5,75 6,17 6,4 6,53 6
128x64x 16 PW 6,8 6,2 12,09 10,62 10,3 11,46
AM/MO 3,83 3,65 4,09 4,37 4,62 4,76
500 PW 13,51 12,68 20,34 19,15 15,60 16,50
— AM/MO 516 5,28 5,15 5,15 4,27 4,71
E 600 PW 15,47 13,70 23,41 22,51 18,18 17,27
£ AM/MO 5,86 5,71 5,95 6,06 4,99 4,90
N £ 700 PW 20,08 17,41 27,95 25,96 22,80 23,60
Experiment 5 ®
1 AM/MO 7,57 7,21 7,05 7,09 6,55 7,10
5 800 PW 24,32 20,77 34,03 32,36 29,08 31,86
;9 AM/MO 9,35 8,82 8,60 8,84 7,94 9,25
900 PW 29,61 25,45 38,18 36,65 35,77 39,03
AM/MO 11,60 10,89 9,72 9,91 9,30 11,20
1200 PW 38,83 26,52 51,42 45,73 37,42 39,68
AM/MO 15,48 11,67 12,85 12,84 11,21 11,91
1300 PW 31,40 25,28 46,90 41,61 35,10 26,51
= AM/MO 11,60 10,70 11,81 11,90 10,66 8,11
E 1400 PW 28,20 20,85 36,87 34,43 33,08 30,29
% AM/MO 10,89 9,19 9,28 9,68 10,44 9,20
Experiment 6 E 1500 PW 26,10 20,97 35,31 32,41 29,93 31,19
c AM/MO 9,34 7,25 8,45 7,07 9,30 7,36
'% 1600 PW 20,90 17,13 28,73 26,03 22,73 22,41
%’ AM/MO 7,64 7,25 6,83 7,07 7,95 7,36
- 1700 PW 13,73 11,36 26,81 23,37 19,58 20,63
AM/MO 5,14 4,97 6,50 6,29 6,17 6,22
1800 PW 12,44 12,26 19,65 18,64 16,73 20,12
AM/MO 4,69 5,29 4,73 5,15 5,27 6,07
o PW 1,16 0,76 1,59 3,50 9,69 532
AM/MO 0,45 0,34 0,40 0,96 3,08 1,68
- 2 PW 8,99 10,50 15,99 19,47 21,50 19,15
£ AM/MO 3,23 4,15 4,00 5,29 6,60 6,04
';E; 20 PW 22,66 16,57 27,75 25,07 24,25 23,73
N @ AM/MO 7,97 7,05 6,88 7,19 7,98 7,49
Experiment 7 5
£ 60 PW 25,69 21,12 26,49 24,64 26,13 19,32
> AM/MO 9,32 8,35 6,66 6,76 8,04 5,81
g: 20 PW 26,73 22,26 26,72 26,75 29,88 26,92
AM/MO 9,52 8,90 6,80 7,38 9,06 8,05
100 PW 32,43 28,43 27,91 26,73 26,65 26,54
AM/MO 12,01 11,47 7,08 7,28 8,03 8,27
300 14,30 17,00 9,97 6,92 6,83 10,24
600 30,90 30,61 24,10 20,09 16,37 19,36
900 46,71 37,83 48,73 52,62 32,08 36,32
1200 50,55 41,69 59,38 53,06 32,08 36,32
64x32%16 1500 48,04 34,51 77,09 61,85 38,18 35,88
1800 37,77 25,47 51,95 50,46 40,12 33,49
c 2100 27,47 27,00 40,43 31,89 34,53 32,89
; 2400 28,30 29,55 41,64 29,93 31,38 30,10
% 2700 29,49 14,14 27,47 33,35 27,58 24,25
s 3000 18,19 5,75 24,02 21,89 28,98 36,59
§ 300 8,57 8,35 8,17 7,17 3,45 5,94
g 600 18,56 18,56 16,61 16,83 16,98 13,58
E 900 31,42 22,11 33,25 29,46 21,45 22,96
;‘E' 1200 28,54 18,14 42,28 36,11 29,39 26,56
S
Experiment 8 § 96 x 48 x 16 1500 26,58 23,46 46,47 35,30 38,11 33,93
; 1800 28,35 18,70 38,96 25,19 19,53 21,09
= 2100 20,14 22,75 32,41 28,73 31,96 23,53
,E. 2400 23,57 20,49 30,81 22,43 21,39 15,73
’-': 2700 21,63 13,06 26,35 21,21 29,80 28,62
= 3000 13,72 3,12 28,66 17,84 14,76 14,05
z, 300 6,29 5,44 10,54 8,45 5,20 5,63
g' 600 9,07 8,07 11,68 10,60 6,54 6,60
g 900 15,63 10,53 17,24 18,23 9,09 10,88
1200 13,84 8,87 23,47 19,71 15,54 17,14
128x 64 x 16 1500 13,93 9,91 21,98 18,98 15,02 14,53
1800 10,91 9,73 22,81 19,33 12,96 13,83
2100 9,36 9,73 18,13 17,32 18,06 15,21
2400 9,36 7,25 21,73 16,78 13,63 16,18
2700 8,07 9,25 18,80 13,42 10,30 9,20
3000 8,75 12,32 11,10 16,36 20,36
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9.2.5. Teil 5: Mittelwerte fir 12 Probanden

rechts [Std  [links |Std  |beide
PW 52,37| 14,18| 60,77| 20,58| 55,00
ohne BS
. AM/MO 15,53| 4,74| 19,14| 5,96| 16,86
Experiment 1 Background Supp
mit BS PW 33,23| 7,54| 27,29| 6,46| 29,42
AM/MO 934| 198| 853| 194| 867
PW 28,18| 6,21| 22,21| 6,83| 24,49
Atemanhalten
AM/MO 803| 1,69| 7,00 157 730
. o . PW 25,25| 7,20| 21,25| 7,28| 22,66
Experiment 2 Atemmandver Freie Atmung
AM/MO 741| 167| 676| 1,74| 6,89
- PW 23,20 7,13| 17,37 6,30| 19,80
Hyperventilation
AM/MO 727| 2,44| 597| 221| 646
4 PW 28,18| 6,21| 22,21| 6,83| 24,49
Experiment 3 Anzahl der AM/MO 5105 TG 7 00 | 57 /5.0
40 PW 24,32| 4,35| 1898 4,91 21,01
AM/MO 7,28| 096| 627| 125| 6,56
64x32x16 PW 26,87| 5,10| 22,40 6,71 23,91
AM/MO 809| 1,58| 7,18 161| 741
Experiment 4 Matrix 96 x 48 x 16 PW 19,06 He5 STIRTS' 13 IS TG 81
AM/MO 6,50| 1,24| 570/ 1,20| 592
128X 64x 16 PW 9,89 3,09| 872 268| 9,07
AM/MO 422| 085| 398 067 398
500 PW 14,51| 4,60| 13,46| 4,61| 13,64
- AM/MO 425 1,03| 418 1,03| 410
E 600 PW 18,56| 5,56/ 16,86| 5,76| 17,26
£ AM/MO 554| 133| 529| 129| 526
N £ 700 PW 2497| 6,21| 22,64 7,06| 23,15
Experiment 5 o
H AM/MO 7,58 1,62| 720[ 1,73 7,18
2
E 800 PW 31,15 8,84| 29,02 9,61| 29,30
2 AM/MO 9,55| 263| 932| 249 918
900 PW 33,66| 9,36 30,42| 10,64 31,20
AM/MO 10,25| 2,80[ 9,80| 2,77| 9,76
1200 PW 45,94 12,53| 36,43| 13,54| 40,12
AM/MO 13,88| 3,22| 11,80| 3,42| 12,48
1300 PW 40,06| 9,43| 31,94| 9,67 35,02
= AM/MO 11,93| 2,51 10,31| 2,32| 10,80
£ PW 35,72| 7/47|28,52| 814| 31,20
£ 1400
5 AM/MO 10,62| 2,00/ 9,22| 1,89 9,63
Experiment 6 E 1500 PW 32,11 7,99| 27,38| 8,18| 28,94
3 AM/MO 9,67 2,04| 7,24 175| 822
'% 1600 PW 27,05 6,14| 22,40 7,07 24,03
%’ AM/MO 8,14 1,77\ 7,24| 175| 747
- 1700 PW 22,37 7,11| 18,19| 6,82 19,80
AM/MO 6,50 1,77| 5,89 1,90| 6,03
1800 PW 18,40| 5,60( 16,11| 5,58| 16,82
AM/MO 532 1,40| 511 1,32] 5,08
0 PW 3,81| 2,30| 3,82 169| 3,76
AM/MO 113| 0,72| 1,24| 0,552 1,16
= 20 PW 18,34| 6,14 17,86| 7,11| 17,66
€ AM/MO 532 163| 564 1,78| 533
£ 20 PW 26,81| 557| 22,31| 6,87| 23,86
N 2 AM/MO 799 164| 7,15/ 165| 7,35
Experiment 7 5
£ 60 PW 31,68 7,83| 25,53| 7,22 27,84
: AM/MO 9,37| 2,45| 844| 269| 8,66
g: 20 PW 31,29 6,20 27,03| 747| 2831
AM/MO 9,30f 2,03| 877 187| 878
100 PW 29,46| 5,78| 25,59| 812| 26,72
AM/MO 890 242| 837 248| 840
300 13,08| 3,98/ 847| 3,15/ 10,52
600 29,83| 11,48| 20,55 7,27| 24,68
900 49,53| 14,62| 37,93| 12,62| 42,65
1200 52,51| 14,10| 41,85| 14,49| 45,95
64%x32x16 1500 55,83| 14,44| 43,91| 15,30 48,55
1800 50,48| 15,05| 40,65| 16,94| 44,44
c 2100 41,54| 9,77| 34,97| 10,58| 37,20
a 2400 37,09| 12,29| 33,54 13,22| 34,47
0
E, 2700 33,42 9,58| 27,04| 11,41| 29,47
s 3000 30,40| 10,65| 23,09 858| 26,15
&
b 300 961| 3,36/ 684 3,46/ 805
g 600 20,21| 6,86| 14,14| 3,53| 16,79
c
K3 900 34,03| 10,45| 26,18| 6,73 29,38
;‘E' 1200 39,49| 10,90| 31,07| 8381| 34,38
S
Experiment 8 2 96x48x 16 1500 40,36 9,23 3355 871] 3593
: 1800 37,96| 11,61| 30,44| 12,13 33,36
= 2100 36,08| 10,46| 27,29 7,75 30,90
; 2400 30,37 7,78| 27,58| 9,14| 28,19
’-': 2700 30,13| 7,06| 24,30 7,32| 26,47
= 3000 24,21| 1043| 17,62| 8,61| 20,53
z, 300 739 223| 649 248| 6,76
g‘ 600 11,07| 4,19| 825| 2,27| 946
g 900 17,21| 6,65| 13,54| 4,29| 15,05
1200 21,75| 6,75 16,91| 6,01 18,86
128x 64 x 16 1500 22,25| 7,00| 18,92| 6,75| 20,09
1800 22,66 7,66| 18,36 6,92 20,04
2100 21,61| 7,30| 17,30| 6,40| 19,01
2400 19,83| 6,67| 16,84| 5,90| 17,90
2700 18,20| 10,79| 14,25| 5,19| 16,02
3000 16,14| 5,53| 16,34| 6,70| 15,82
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Anhang

Erklarung zum Eigenanteil

Die Arbeit wurde in der Abteilung fur Diagnostische und Interventionelle
Radiologie sowie der Sektion flr Experimentelle Radiologie der Uniklinik
Tldbingen unter Betreuung von Prof. Dr. Notohamiprodjo und Dr. Petros

Martirosian durchgefihrt.

Die angewandte Prototyp-Sequenz sowie die dazugehorige Software wurden

durch die Firma Siemens zur Verfiigung gestellt.

Die Konzeption der Studie erfolgte in Zusammenarbeit mit Prof. Dr.

Notohamiprodjo und Dr. Petros Martirosian.
Samtliche Versuche wurden von mir eigenstandig durchgefihrt.

Die Modifikation des MATLAB-Programmes wurde durch Petros Martirosian

durchgefuhrt.

Die Auswertung der ASL-Bilder mithilfe des MATLAB Programmes wurde von mir

eigenstandig durchgefuhrt.
Die statistische Auswertung erfolgte eigenstandig durch mich.

Alle in dieser Arbeit verwendeten Abbildungen wurden von mir entworfen, sofern

nicht anders angegeben.

Ich versichere, das Manuskript selbststandig verfasst zu haben und keine

weiteren als die von mir angegebenen Quellen verwendet zu haben.
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