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Liebe Kolleginnen und Kollegen,

wir mochten Sie herzlichst zur 17. Jahrestagung der Deutschen Sektion der ISMRM
in Jena begrulen.

In traditionell bewahrter Weise richtet sich die Jahrestagung vor allem an alle jungen
Wissenschaftler im Bereich der biologischen und medizinischen Magnetresonanzto-
mographie. Gleichzeitig soll die Veranstaltung insbesondere aber neben ihrer Funkti-
on, eine Plattform zur Prasentation von spannenden und interessanten Forschungs-
ergebnissen zu bieten, die wissenschaftliche Diskussion und den persénlichen Aus-
tausch unter den Teilnehmern stimulieren und beférdern.

Auch dieses Jahr gibt es neben dem Gorter-Wettbewerb wieder einen Preis flr das
beste Poster und den besten Vortrag. Alle Teilnehmer der Veranstaltung bilden dabei
die Jury. Bitte nehmen Sie an den Sitzungen teil und geben |hren Stimmzettel recht-
zeitig ab, so dass zum Ende der Tagung die Gewinner rechtzeitig bekanntgeben
werden konnen. Ebenfalls am Freitag findet die jahrliche Mitgliederversammliung
statt, zu der alle Mitglieder des Vereins eingeladen sind.

Ein besonderer Dank gilt an dieser Stelle allen Sponsoren, ohne deren grof3ziigige
finanzielle Unterstlitzung und gute Zusammenarbeit die Durchfihrung dieser Veran-
staltung, das Rahmenprogramm sowie ein Teil der Preisgelder nicht moglich gewe-
sen waren. Einladen mdchten wir Sie in diesem Zusammenhang zur Meet the Com-
pany Session, in der sich verschiedene Firmen vorstellen und anschlieRend zur Dis-
kussion einladen.

Wir freuen uns auf eine spannende und interessante Jahrestagung und hoffen, dass

Sie neben dem wissenschaftlichen Programm auch ausreichend Zeit finden, die
,Lichtstadt” Jena entdecken und genielden zu kdnnen.

Jurgen R. Reichenbach Martin Kramer
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Sponsoren

Die Veranstaltung wird unterstutzt von
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Wegweiser

Tagungsort

Die Veranstaltung findet im Horsaal der Psychiatrie, Philosophenweg 3, im Kilini-
kumskomplex ,Am Steiger” von Jena statt. Aus dem Stadtzentrum von Jena kom-
mend, erreichen Sie den Horsaal entweder Uber den ,Philosophenweg® oder die
Stralle ,Am Steiger®.

Max-Wien-Platz

Medizinische Physik

Horsaal
Psychiatrie

5 ‘ Eingang
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Eingang' =

Am Steiger

Am Johannisfriedhof
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Parkmoglichkeiten

Es gibt im direkten Umfeld des Horsaals nur sehr eingeschrankte Parkmdglichkeiten.
Bitten benutzen Sie den zentralen Parkplatz am Eichplatz oder andere Park-
madglichkeiten im Stadtzentrum.

Offentlicher Nahverkehr

Der Tagungsort ist mit 6ffentlichen Verkehrsmitteln nicht direkt erreichbar. Von den
zentralen Haltestellen ,Lébdergraben® und ,Holzmarkt” im Stadtzentrum von Jena
betragt der FuBweg jedoch nur 10 Minuten.
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Jena & Umgebung

Sehenswertes in Jena
Sollten Sie noch etwas Zeit zum Erkunden von Jena mitbringen, so empfehlen wir die
Besichtigung von verschiedenen Sehenswurdigkeiten der Stadt.

Planetarium

Das am 18. Juli 1926 eroffnete Zeiss-Planetarium
ist das betriebsalteste Planetarium der Welt. Ne-
ben Bildungsprogrammen werden auch Musik-
Shows und andere Unterhaltungsprogramme ef-
fektvoll in Szene gesetzt.
www.planetarium-jena.de

Optisches Museum

Das Optische Museum in Jena zeigt als deutsch-
landweit einziges Museum optische Instrumente aus
R acht Jahrhunderten Zeitgeschichte.

8 www.optischesmuseum.de

Landgrafen

Vom Tagungsort durch Erklimmen von 341 Stufen
in etwa 20 Minuten zu erreichen, bietet sich vom
Landgrafen ein atemberaubendes Panorama Uber
Jena. Auf dem Landgrafen findet sich aul’erdem
das gleichnamige Panoramarestaurant, in dem man
den Ausblick bei guter Thuringer Kiche genielen
kann.

| Der zweitdlteste Botanische Garten Deutschlands
befindet sich unweit vom Tagungsort und |adt Inte-
Bl ressierte bei jedem Wetter zur Besichtigung oder ein-
fach nur zu einem kleinen Spaziergang ein.
www.spezbot.uni-jena.de
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Wissenschaftliches Programm

Donnerstag 25.09.2014

Eroffnung der Jahrestagung

11:00 Uhr

12:15 Uhr

Registrierung & Anbringen der Poster

Begrifung

Prof. Harald H. Quick, Prasident der Deutschen Sektion
der ISMRM e.V.

Prof. Jirgen R. Reichenbach, Universitatsklinikum Jena

Prof. UIf Teichgraber, Universitatsklinikum Jena

Finalisten des Gorter-Preises

12:30 Uhr

12:55 Uhr

13:20 Uhr

13:45 Uhr

14:10 Uhr

G1:

G2:

G3:

G4:

G5:

Patrick Hiepe, Jena
Funktionelle Muskeluntersuchung mittels *' P-MR-Spektro-
skopie, T»- und diffusions-gewichteter MR-Bildgebung

Tristan Anselm Kuder, Heidelberg
NMR-basierte Diffusions-Poren-Bildgebung mittels hyper-
polarisiertem Xenon-129-Gas

Esther Kiihn, Leipzig
Der soziale Homunculus im primdren somatosensorischen
Cortex (S1) beschrieben mit 7 Tesla fMRT

Rainer Schneider, lImenau
Selective MR imaging and off-resonance correction with par-
allel transmission at 3T

Frederik Testud, Freiburg
Dynamic magnetic field estimation in magnetic resonance
imaging

Posterprasentation im Foyer (P1 — P9)

14:35 Uhr

14:45 Uhr

Kaffeepause

Prasentation der wissenschaftlichen Poster
Die Posterprasentation findet im Foyer des Horsaals statt.
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Wissenschaftliches Programm

X-Kern Bildgebung und Spektroskopie (V1 — V4)

15:30 Uhr V1: Mirko Meissner, Freiburg S.47
Aufsptiren von Signal in verrauschten MR-Fluorbildern durch
die Korrektur des Artefaktes der chemischen Verschiebung

15:45 Uhr V2: Maxim Terekhov, Mainz S.55
Bronchodilatation effect on lung function of asthma patients
measured by static and dynamic *He MRI: First statistical
analysis results of open clinical study

16:00 Uhr V3: Thomas Trantzschel, Magdeburg S.57
Parawasserstoffinduzierte Kernspinpolarisation an biologisch
relevanten Verbindungen zur Signalerhéhung in "H- und "°F-
MR-Anwendungen

16:15 Uhr V4: Marianne Cleve, Jena S.63
In vivo Nachweis akut-schmerzinduzierter Anderungen von
GABA+ und Glx im menschlichen Gehirn mit funktioneller 'H-
MEGA-PRESS MR Spektroskopie

Meet the Company
16:30 Uhr Meet the Company Session
17:15 Uhr Diskussionspause

Neue Verfahren und Techniken (V5 — V8)

17:30 Uhr V5:

17:45 Uhr VG6:

Annika Busch, Minster S.65
glucoCEST als Methode zur Erkennung einer renalen Trans-
plantatvaskulitis

Mona Salehi Ravesh, Kiel S.67
Influence of formalin fixation on APT-CEST, NOE, and MT —
A study on a rat glioma model
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Wissenschaftliches Programm

Neue Verfahren und Techniken (V5 — V8)

18:00 Uhr V7: Erik RoRler, IImenau S.69
NMR-Untersuchungen von enzymatisch degradiertem hyali-
nen, artikuldren Knorpel bei niedrigen Magnetfeldern

18:15 Uhr VS8: Kevin Tschiesche, Jena S.71
Simultane Bestimmung ventilatorischer und energiemetaboli-
scher Parameter wéhrend der Belastung der Wadenmusku-
latur im MRT

Panoramaausblick uiber Jena

Bei gutem Wetter besteht nach Ende des regularen Pro-
gramms gegen 18:30 Uhr die Moglichkeit, gemeinsam
den JenTower im Zentrum Jenas zu besteigen. Von der
Aussichtsplattform im 29. Obergeschoss lasst sich ein
360° Panoramaausblick auf Jena und das Saaletal in der
Dammerungszeit geniel3en.

Alle Interessierten treffen sich gegen 18:30 Uhr vor dem
Tagungsgebaude, um gemeinsam in die Stadt zu laufen.

Abendveranstaltung

Alle Teilnehmer sind herzlich zur gemeinsamen Abend-
veranstaltung im Gebaude der Mensa im Philosophenweg
zum Grillbuffet vom Thiringer Holzkohlegrill eingeladen.
Das Buffet wird gegen 19:30 Uhr eréffnet.

Das Gebaude der Mensa im Philosophenweg befindet
sich direkt gegenuber dem Horsaal. Bei gutem Wetter be-
steht die Mdglichkeit, drauf3en auf der Terrasse am Rande
des Griesbachgartens zu sitzen.

17. Jahrestagung der DS-ISMRM 2014, Jena

S.9




Wissenschaftliches Programm

Freitag 26.09.2014

Eroffnung des Tages

8:30 Uhr

Plenarvortrag
Andreas Korzowski, Heidelberg
Hochauflésende X-Kern-NMR-Spektroskopie bei 7 T

Sequenzentwicklung und Herzbildgebung (V9 — V13)

9:00 Uhr

9:15 Uhr

9:30 Uhr

9:45 Uhr

10:00 Uhr

10:15 Uhr

V9:

V10:

V11:

V12:

V13:

Tom Hilbert, Lausanne
GRAPPATINI — Kombination paralleler und modelbasierter
Bildgebung

Simon Wein, Mainz

Prospektive Schichtnachfiihrung zur Korrektur der Atembe-
wegung bei der myokardialen Perfusionsdiagnostik unter
freier Atmung mittels Magnetresonanztomographie

Martin Kramer, Jena
Intrinsisch getriggerte Herzbildgebung mittels radialer Gol-
den-Angle Trajektorien und Projektionsnavigatoren

Regine Schmidt, Mainz

Simulation der Dispersion des Kontrastmittelbolus bei der
myokardialen MR-Perfusionsmessung: Einfluss auf die se-
miquantitative und quantitative Auswertung

Philipp Bovenkamp, Mlnster
Streamline flow analysis with 4D PC MRI in mice with in-
duced heatrt failure after transverse aortic constriction

Diskussionspause

Diffusion (V14 — V18)

10:30 Uhr

V14:

Christian Ziener, Heidelberg
Dephasierung im inhomogenen Magnetfeld eines blutgefiill-
ten Gefél3es
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Wissenschaftliches Programm

Diffusion (V14 — V18)

10:45 Uhr V15: Jan-Rudiger Schiire, Hamburg S.91
Entwicklung eines Algorithmus zur Segmentierung und Un-
tersuchung kurzer Assoziationsfasern bei Morbus Parkinson

11:00 Uhr V16: Frauke Frank, Minster S.93
Erstellung eines Standard Hirn-Templates fiir globales Fiber
Tracking an transgenen Huntington Minipigs

11:15Uhr V17: Christian Wieseotte, Mainz S.95
Untersuchung des Diffusionskoeffizienten von Chelatkom-
plexen in menschlichem Blut

11:30 Uhr V18: Miriam Ariens, Aachen S.97
Characterization of malignant and benign lesions with MR-
DwiI

Unterbrechung des wissenschaftlichen Programms

11:45 Uhr Mittagspause

12:30 Uhr Mitgliederversammlung

Relaxation, Quantifizierung und BOLD-Effekt (V19 — V24)

13:00 Uhr V19:  Felix Kurz, Heidelberg S.103
CPMG-Relaxationsrate in Skelettmuskelgewebe

13:15 Uhr V20: Dmitry Kurzhunov, Freiburg S.105
Simulation analysis of CMRO, quantification with direct '’O
MRI: Influence of SNR and readout bandwidth in the pres-
ence of fast T, decay

13:30 Uhr V21: Felix Kurz, Heidelberg S.107
Theoretisches Modell der Single Spin-Echo Relaxationszeit
fur sphérische magnetische Objekte
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Wissenschaftliches Programm

Relaxation, Quantifizierung und BOLD-Effekt (V19 —V24)

13:45 Uhr

14:00 Uhr

14:15 Uhr

Tim Klasen, Munster S.113
Myelinwasser-Quantifizierung im Kleintiermodell

Andreas Deistung, Jena S.115
Mapping microvascular properties of the human brain using
high-resolution BOLD-based vessel size imaging at 3T

Saeedeh Amirmohseni, Mlnster S.117
BOLD Antwort auf nozizeptive elektrische Pfotenstimulation
im Inflammations- und Inzisions-Rattenmodell

Abschluss der Jahrestagung

14:30 Uhr

Preisverleihungen
Gorter-Preis
Posterpreis
Vortragspreis

Wir wiinschen eine interessante und spannende Jahrestagung

und einen schonen Aufenthalt in Jena!

17. Jahrestagung der DS-ISMRM 2014, Jena
S.12




Wissenschaftliche Poster (P1 — P9)

P1:

P2:

P3:

P4:

P5:

P6:

P7:

P8:

P9:

Karsten Sommer, Mainz
Prézision der MRT-basierten myokardialen Blutflussquantifizierung bei
koronarer Herzkrankheit

Claudia Hafeneger, Kdin
Longitudinales Fibertracking im Schlaganfallmodell der Maus

Christian Ziener, Heidelberg
Propagatoren fiir die Diffusion um Zylinder und Kugel

Thomas Kampf, Wirzburg
The influence of the Look-Locker readout on the blood pool and its effect
on Ts-based quantification of myocardial perfusion with FAIR-ASL

Markus Plaumann, Magdeburg
7gF-Kernspinhyperpolarisation linearer und verzweigter Alkane

Patrick Hiepe, Jena
Quantitative T, -gewichtete MR-Bildgebung und dynamische *'P-MR-
Spektroskopie in belasteter Riickenmuskulatur

Reinhard Rzanny, Jena
Effekte der elektromyografischen Stimulation des Wadenmuskels auf
Energiestoffwechsel, T,-Relaxation und die erzeugte Pedalkraft

Karl-Heinz Herrmann, Jena
3D printing of MRI compatible components: Why every MRI research
group should have a low-budget 3D printer

Xiang Feng, Jena
Automated deep gray matter segmentation using FIRST: Considerations
of image contrast, registration, and noise
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Organisationsteam

Tagungsleitung
Jurgen Reichenbach

Tagungsorganisation
Martin Kramer

Tagungsteam
Karl-Heinz Herrmann
Marianne Cleve
Kevin Tschiesche
Andreas Deistung
Daniel Gullmar
Patrick Hiepe
Alexander Gussew

Abbildungsquellen

S1 ..

S1 ..

S6 ...
S6 ...
S6 ...
S6 ...
S9 ..
S.12...

Jena Landgrafen — Martin Kramer

Abstract Bilder — Philipp Bovenkamp, Rainer Schneider, Marianne Cleve,
Karl-Heinz Herrmann, Claudia Hafeneger

Planetarium — W. Don Eck (Planetarium Jena)
Optisches Museum — Wikipedia

Jena Landgrafen — Martin Kramer

Botanischer Garten — Botanischer Garten Jena
Intershop Turm und Mensa — Martin Kramer

Jena bei Nacht und Jena Paradies — Martin Kramer
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Finalisten Gorter Preis
(G1-G5)






gewichteter MR-Bildgebung

G1 Hiepe et al., Funktionelle Muskeluntersuchung mittels 31P-MR-Spektroskopie, To- und diffusions-

Funktionelle Muskeluntersuchung mittels *'P-MR-Spektrosko-
pie, T,- und diffusions-gewichteter MR-Bildgebung

Patrick Hiepe,!” Alexander Gussew,' Reinhard Rzanny,! Christoph Anders,” Mario Walther,® Hans-Christoph

Scholle? und Jurgen R. Reichenbach'

' Medical Physics Group, Institut fiir Diagnostische und Interventionelle Radiologie,
Universitatsklinikum Jena - Friedrich-Schiller-Universitat Jena, Deutschland

2 Fachbereichs Motorik, Pathophysiologie und Biomechanik, Klinik fur Unfall-, Hand- und
Wiederherstellungschirurgie, Universitatsklinikum Jena - Friedrich-Schiller-Universitat Jena,

Deutschland

% Institut fiir Medizinische Statistik, Informatik und Dokumentation, Universitatsklinikum Jena -

Friedrich-Schiller-Universitat Jena, Deutschland
* patrick.hiepe@med.uni-jena.de

Abstract: This work analyzed the effects of
energy metabolite turnover and vascular
perfusion on load-induced T, changes in
lumbar muscles of young and healthy subjects
by combining muscle functional (T,-weighted)
MRI, *'P-CSI and diffusion weighted MRI. In
particular, it was demonstrated that mfMRI-
related T, increases strongly vary inter-
individually and are associated with changes in
muscle perfusion and intra-cellular metabolic
turnovers as well as with the rate of perceived
exertion.

Zusammenfassung: Diese Arbeit untersucht
die Effekte des metabolischen Stoffwechsels
und der vaskularen Perfusion auf belastungs-
induzierte T,-Anderungen in der lumbalen
Muskulatur junger, gesunder Probanden.
Dabei wurden Sequenzen der ¥p.csl, T,-und
diffusions-gewichteten MR-Bildgebung
verwendet. Es konnte gezeigt werden, dass
die T,-Anstiege eine hohe interindividuelle
Variabilitdt aufweisen und diese mit den
Anderungen im Metabolismus und in der
Perfusion sowie mit dem empfundenen
Belastungsempfinden assoziiert sind.

Motivation

Als funktionelle
quantitative

Muskel-MRT  wird eine
To-gewichtete  MR-Bildgebung
bezeichnet, welche die Abbildung von
Intensitat und raumlichen Verteilung der
Muskelaktivitat erlaubt. Dieser Ansatz wurde
im letzten Jahrzehnt vermehrt genutzt, um
Aktivierungsmuster der Bein- oder
Ruckenmuskulatur darzustellen (1-3). Letztere
steht dabei im Fokus, um Ursachen und
Folgen bei unspezifischen Rickenschmerzen
verstehen zu kénnen (4-6).

Bisher sind die  Mechanismen der
belastungsinduzierten Anderungen der Spin-
Spin MR-Relaxationszeitkonstante T, aller-

dings nicht vollstandig verstanden. Ein bereits
dokumentierte Effekt haben Verschiebungen
von Wasserfraktionen vom extra- zum intra-
zellular Raum der Muskelzelle. Ursache hierfur
ist die Erhdhung des osmotischen Druckes
aufgrund der Anreicherung niedermolekularer
Stoffwechselprodukte in der Zelle (1-3,7,8).
Anderungen der im Energiestoffwechsel
involvierten Metaboliten sind mittels >'P-MR-
Spektroskopie  (*'P-MRS) erfassbar und
kdnnen unter Verwendung der chemical shift
imaging (CSl) Technik raumlich zugeordnet
werden (9). Als zweiter wesentlich zu To-
Anderungen beitragender Effekt wird die
Zunahme vaskularer Wasserfraktionen
angenommen (1,8). Dies wurde allerdings
bisher noch nicht experimentell nachgewiesen.
Mit Hilfe neuer MR-Scanner-Hardware und
unter Verwendung der diffusions-gewichteter

MR-Bildgebung mit anschlieender
Datenanalyse auf Basis des intra-voxel
incoherent motion (IVIM) Modells ist die
quantitative Bestimmung des Anteils
perfundierender Protonen im  vaskuldren

Netzwerk somit der Effekt der Perfusion auf T,
bestimmbar (10-12).

Ziel dieser Arbeit war es, durch kombinierte
Muskeluntersuchungen mittels p_csl, To-
und diffusions-gewichteter MR-Bildgebung die
Effekte belastungsinduzierter metabolischer
und vaskularer Veranderungen auf T, zu
untersuchen. Gleichzeitig sollten entsprech-
ender MR-Sequenzen fur eine Anwendung in
der lumbalen Ruckenmuskulatur optimiert
werden, um diese Technik auch auf Patienten
mit unspezifischen Riuckenschmerzen anwen-
den zu kénnen.

Methoden

In dieser Studie wurden 14 gesunde,
mannliche, rechtshandige Probanden im Alter
von 225+ 1.5Jahren untersucht. Das
Untersuchungsprotokoll wurde vorab durch die
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Hiepe et al., Funktionelle Muskeluntersuchung mittels 31P-MR-Spektroskopie, To- und diffusions-

gewichteter MR-Bildgebung

Ethikkommission  des Universitatsklinikums
der FSU Jena bestatigt. Zur Applikation einer
Belastungssituation der lumbalen Ricken-
muskulatur wurde ein modifizierter Biering-
Sgrensen-Test gewahlt, welcher eine unter-
stutzte Rickenstreckibung darstellt (13). Unter
Verwendung eines eigens hergestellten
Ergometers kann diese Ubung im MR-Scanner
durchgefiihrt werden (siehe Skizze in Abb. 1).
Das Gegengewicht wurde derart eingestellt,
dass es 50% des Oberkdrpergewichtes des
jeweiligen Probanden entsprach. An der Ergo-
meterachse befindet sich ein Winkelsensor mit
dem es mdglich war die Oberkdrperposition
des Probanden zu Uberwachen (Darstellung
via selbst-programmierten MATLAB GUI) und
diese Information gleichzeitig dem Probanden
zur interaktiven Selbstkontrolle zurick zu
spielen (Visualisierung via MR-kompatiblen
Videosystem; Resonance Technologies Inc.).

Die Ubung wurde Uber eine Zeitdauer von
10 min durchgefihrt und in zwei separaten
Messungen wiederholt. Da bei der MR-
Bildgebung in Bauchlage nicht vermeidbare
Bewegungsartefakte in den MR-Aufnahmen
auftreten, wurden in der ersten Session T,-
und diffusions-gewichtete MR-Daten vor &
nach Ubung in Riickenlage aufgenommen und
die Ubung neben dem Scanner durchgeftihrt.
In der zweiten Session wurde eine dynamische
Serie von 31P-MR-Spektra vor, wahrend sowie
nach der Ubung im MRT-Gerat aufgenommen
(siehe Abb. 1).

m o

Abb. 1: Untersuchungsprotokoll bestehend aus
einer *'P-MRS und einer MR-Bildgebungssession
bei der jeweils Daten vor & nach sowie Spektren
wahrend Belastung aufgenommen wurden. Die
Ubung wurde in Form eines modifizierten Sgrensen-
Tests durchgefiihrt.

Alle MR-Daten wurden in einem klinischen
3T Ganzkoérper-MR-Tomographen (TIM Trio,
Siemens Healthcare) akquiriert. Die
transversalen MR-Bilder wurden mittels einer
Multikanal-Rickenspule auf Hohe L3-L4

aufgenommen. Zur T,-Kartierung wurde eine
Serie unterschiedlich stark T,-gewichteter MR-
Bilder gemessen (SE-EPlI Sequenz; drei
Schichten; d = 10 mm; FOV =330 x 276 mm?;
3.0 x 3.0 mm? in-plane Auflésung; TR =500

ms; TEq5= 32,40, 48, 56,64 ms; NEX =6;
TA=35s; Fettunterdrickung). Diffusions-
gewichtete Bilder wurden fir eine Serie

unterschiedlicher Diffusionswichtungen (b = 0,
5, 10, 15, 20, 25, 30, 35, 40, 45, 50, 75, 100,
200, 400, 600 s/mm? jeweils in drei
orthogonalen  Raumrichtungen) gemessen
(SE-EPI Sequenz der identischen Schichten
mit gleicher Auflésung; TE = 68 ms;
TR = 2.5 s; Fettunterdrickung). Aufgrund des
geringen Effektes der Perfusion in den MR-

Bildern vor Belastung und der =zeitlichen
Entwicklung der Perfusionsanderungen nach
Belastung wurden vor (NEXpre = 6,
TAgre = 8.5 min) und nach Belastung
(NEXpost = 3, TApost = 4.3 min) eine
unterschiedliche  Anzahl an Mittelungen
aufgenommen. Das Signal grofer Gefalle

wurde anhand transversaler Sattigungspulse,
welche kaudal und kranial zur
Sichtselektionsrichtung  appliziert  wurden,
unterdriickt sodass diese Sequenz sensitiv auf
Perfusionseffekte  innerhalb des  mikro-
vaskularen Netzwerkes ist.

Die Verschiebungen der Bildposition durch
die Re-Positionierung des Probanden nach
Durchfihrung des Segrensen-Tests wurden
durch nicht-lineare Registrierung der vor &
nach Belastung akquirierten  MR-Bilder
ausgeglichen. Anschliel’end wurden die Karten
der T, und IVIM Parameter (molekularer
Diffusionskoeffizient D, Perfusionsfraktion f)
anhand der registrierten Datensatze
berechnet. Die T,-Daten wurden durch
pixelweises Anpassen einer Mono-Expo-
nentialfunktion berechnet. Die diffusions-
gewichteten Daten wurden vorab denoised
(local principal component analysis eines
3 x 3 x 3 Voxelkernels) und durch Anpassen
einer linearen Funktion auf Basis des IVIM
Modells quantifiziert (11):

2
n SO >100/mm™) _ o (- £)-
S(6=0)

Region-of-interests (ROIs) der inneren (M.
multifidus, MF) und &uRBeren Rickmuskeln (M.
erector spinae, ES) wurden in den bO-Bildern
eingezeichnet, erodiert (um Partialvolumen-
effekte zu minimieren) und auf die T,-, D-und f-
Karten angewandt. Mean squared errors
(MSE) der Fitergebnisse wurden genutzt, um
entsprechende Voxel von der Auswertung
auszuschlieBen. AnschlieBend wurden die
Median-ROI-Werte 7—2,restr Dresta fresta 7—2,Ioads Dload
und fi,aq bestimmt.

(1)
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Die *'P-CSI-FID Spektren wurden mit Hilfe
einer flexiblen 'HA'P  Oberflachenspule
(RAPID Biomedical GmbH) akquiriert. Analog
zur MR-Bildgebung wurde die koronare CSI-
Schicht auf Hohe L3-L4 aufgenommen und so
eingestellt, dass Signale aus den MF und ES
Muskeln gleichzeitig erfasst werden konnten
(8 x 8 Matrix; Auswertung der inneren 4 x 2
Voxel; Mittelung in Kopf-Fu® Richtung; Voxel-
groRe =30 x 30 x 25 mm?;, TR=0.9s; ellip-
tisches k-Raumakquisition; TA =27s). Die
Spektren wurden mit einer MATLAB-Routine
Frequenz, Phasen- und Basislinien-korrigiert.
Bewegungsartefakte durch die Ubung wurden
auf Basis einer SNR-Analyse der 3- und y-ATP
Signale detektiert und die entsprechenden
Daten von der Auswertung ausgeschlossen.
Zusatzlich zur spatialen Mittelung wurden die
dynamischen Messserien mittels sliding-
window averaging gemittelt (finf aufeinander-
folgende Spektren). Die Peakflachen der PCr,
Pi und ATP-Resonanzen wurden mit der
‘“AMARES” Routine der jMRUI Toolbox
quantifiziert. Im letzten Schritt wurden die PCr
und Pi Signale auf die Summe der ATP
Intensitdten normiert und die Mittelwerte
wahrend Ruhe (PCr/ATP,est, PI/ATP,ss) und der
zweiten Halfte der Ubung  (PCr/ATPipad
Pi/ATPy,ag) berechnet. Die chemische Ver-
schiebung zwischen Pi und PCr wurde genutzt
um die pH-Werte (pH,est, PHi0ad) ZU bestimmen
(Henderson-Hasselbalch-Gleichung).

Die Ergebnisse der funktionellen MR-
Parameter sind als Mittelwert £ SD (Standard-
abweichung) dargestellt. Lineare gemischte
Modelle wurden genutzt um statistische,
muskel-spezifische und belastungs-induzierte
Unterschiede zwischen diesen Parametern
festzustellen. Um muskel-spezifische Unter-
schiede in den belastungs-induzierten Ander-
ungen zu detektieren wurden Tsin,  Ding,
PCrrops Pliine (Via 100*Y)0a4/Yrest-100) sowie Af
und ApH (via Y|oad-Yrest) berechnet und mittels
gemischten Modellen untersucht. Zuletzt
wurde gepriift, ob die T,-Anderungen mit dem
subjektiv empfundenen Belastungsgrad (wurde
nach jeder Ubung via Borg-Skala erfragt) und
den Anderungen in Diffusion, Perfusion oder
Metabolismus korrelieren. Dabei wurden dem
Modell fir T,,,. die Ergebnisse der Borg-Werte
sowie Dj,, Af, PCryop, Pine und ApH als
zusatzliche Kovariaten hinzugefligt. Die
statistische Auswertung erfolgte in SAS 9.4.

Ergebnisse

Abbildung 2 zeigt die schematische Position-
ierung der ROIs des linken MF und linken ES
(radiologische Ansicht) sowie reprasentative

T,, D, f-Karten und eine Serie von ¥p.
Spektren. Die  Parameterkarten  dieses
Probanden zeigen belastungs-induzierte
Anstiege aller Parameter mit den gréfRten
Anderungen in den rechten Riickenmuskeln.
Die *'P-Spektren aus dem rechten MF des
gleichen Probanden zeigen den typischen
Zeitverlauf der PCr und Pi-Intensitaten bei
starker muskularer Belastung. Tabelle 1 fasst
die Ergebnisse der MR-spektroskopischen und
Bildgebungsparameter zusammen.

Die statistische Analyse basierend auf dem
gemischten Modell fur PCr/ATP zeigte, dass
PCr/ATP.a gegenuber PCr/ATP.s in allen
Muskeln signifikant erniedrigt ist und dass die
rechten Muskeln unabhangig von Zustand
héhere PCr/ATP-Werte wie linken Muskeln
lieferten. Analyse der PCrqo, Ergebnisse
zeigte, dass die belastungs-induzierten
Anderungen in allen Muskeln statistisch gleich
sind. Die Pi/ATP-Werte, welche wahrend der
Belastung in allen Muskeln signifikant
anstiegen, zeigten hingegen signifikant hdhere
Pii,c im rechten MF als in den linken Muskeln.
Die pH-Werte sanken wéahrend der Ubung in
allen Muskeln gleich.

Die Modellanalyse der T,-Zeiten zeigte nur
im rechten ES und MF sowie im linken MF
signifikante Anstiege. Diese Rechts-Links-
Asymmetrie konnte durch den statistischen
Test der T,;,c Werte bestatigt werden (ergab
gegeniber den linken ES signifikant héhere
Anderungen des rechten ES und MF). Die
belastungs-induzierten Anderungen in D waren
ebenfalls signifikant mit insignifikanten muskel-
spezifischen Unterschieden (groéBten
Anderungen in rechten ES und MF). Gleiches
gilt fir den Perfusionsanteil f, wobei die
Perfusion jedoch unabhangig vom Zustand in
den MF Muskeln héher war als im ES.

Bei allen MR Parametern (Tync, Dinc, PCrarop,
Piine, ApH und Af) fallen sehr hohe Varianzen
innerhalb der Probandengruppe auf. Unter
Einbeziehung der Borg-Werte konnte im
gemischten Modell fir T,;,. ein signifikanter
Zusammenhang zwischen der empfundenen
Belastungsstarke und T,;,, gefunden werden
(P <.001). Dies deutet auf die Sensitivitat der
T,-basierten funktionellen MR-Muskelunter-
suchung hinsichtlich der muskularen Belastung
des Probanden bei der Durchfiihrung eines
isometrischen Ausdauertest hin. In einem
weiteren T,;,. Modell zeigten die funktionellen
MR-Parameter PCryo (P=.001) und Af
(P<.001) ebenfalls einen signifikanten
Zusammenhang mit T . Anderungen in Pij,,
ApH und D;. wiesen hingegen keinen
signifikanten Effekt gegenlber T ;. auf.
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Abb. 2: Schematische Darstellung der ROI (nur rechts im Bild) und CSI-Gitter-Positionierung (nur links im Bild)
anhand einer transversalen Ti-gewichteter MR-Aufnahme auf Hohe der Bandscheibe L3-L4 sowie reprasentative
Ergebnisse der funktionellen MR-Bildgebung und 31P-Spektroskopie in der lumbalen, isometrisch belasteten
Ruckenmuskulatur. Im Regelfall kommt es zu einem belastungs-induzierten Anstieg der T, der Diffusibilitadt D und
der Perfusion f. Die PCr-Intensitat nimmt wahrend der Ubung ab und die Pi-Resonanz (4.9 ppm) zu.

Tab. 1. Ergebnisse der funktionellen MR-Parameter, welche vor, wahrend bzw. nach Belastung in verschiedenen
lumbalen Ruckenmuskeln bestimmt wurden (dargestellt als Mittelwert £ SD).

right ES (1) right MF (2) left MF (3) left ES (4)

PCr/ATP est 2.37+£0.27 2.33+0.32 2.19+0.24 2.10+£0.25
PCr/ATPioad 1.65 £ 0.26%t34 1.54 £ 0.24%t34 1.44 £ 0.24%F4 1.47 £0.29"F12
PCrarop [%] 29.8 £10.5 334+11.9 33.8+£11.2 29.7 £12.5
Pi/ATPrest 0.33 £ 0.06 0.29 £ 0.05 0.29 £ 0.06 0.34 £0.07
Pi/ATP)oad 0.72+0.13* 0.68 +0.12* 0.66 + 0.14* 0.65+0.13*
Piinc [%] 123.8 + 58.6 138.5+55.3 {34 128.9 £51.0 12 96.3+£42.7 12
PHrest 6.99 £ 0.04 6.98 £ 0.04 6.99 £ 0.03 6.99 £ 0.03
PHioad 6.93 £ 0.03* 6.95 + 0.04* 6.94 + 0.04* 6.94 + 0.05*
ApH 0.06 £ 0.05 0.04 £ 0.04 0.05+£0.05 0.06 £ 0.05
T2 rest [MS] 26.7 1.7 26.8+1.2 27.1+£1.0 27.3+1.5
T2 10ad [MS] 29.8 + 2.8* 294 +£2.7* 29.4 +£2.5* 285+21
T2,nc [%] 11.8+99 14 9.7+93 14 89193 46+6.6 T12
Drest [10_3 mm?/s] 1.69 £ 0.04 1.70 £ 0.05 1.69 £ 0.05 1.69+0.08
Dioad [1 O'Smmzls] 1.73 £ 0.06* 1.76 £ 0.04* 1.73 £0.07* 1.73 £0.07*
Dinc [%] 29+34 3.6+3.6 20+46 23142
frest [%0] 52+23 8.0+ 31 84+39 55+32
fioad [%0] 8.7+ 25 %23 11.5+£3.2 %14 11.0£4.0 *f14 8.2+ 3.7 *t23
Af [pp] 3.6 ¢ 3.1 3.5+ 4.1 2.5+3.9 2.7+3.8

* Signifikanter Unterschied zum Ruhezustand (p < .0125); t Signifikante muskel-spezifische Unterschiede
(p < .0083; Indices zeigen den jeweiligen Paarvergleich); P-Werte wurden Bonferroni-korrigiert (a = 0.05)

Diskussion

Ziel dieser Arbeit war die umfassende
Untersuchung der  belastungs-induzierten
Anderungen in T,, Diffusion, Perfusion und
Metabolismus und zu prifen ob die Starke der
T,-Anderungen von Stoffwechselprozessen
und vaskuldren Anpassungen abhangen. Mit

Hinblick auf den mdoglichen Einsatz dieser
multi-parametrischen funktionellen MR-
Muskeluntersuchung bei  Ruckenschmerz-
patienten, wurden die Techniken der *'P-CSl,
T,- und diffusions-gewichteten MR-Bildgebung
fur die Anwendung in der Rickenmuskulatur
optimiert und anhand einer Gruppe junger,
gesunder Probanden appliziert.
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Die in dieser Arbeit dokumentierten T-
Anderungen von ca. 10% sind &hnlich derer
vorangegangener  Arbeiten in  Ricken-
muskulatur (4-6). Das gleiche gilt fir Ander-
ungen im Energiemetabolismus (PCr-Verring-
erung von ca. 30% und Pi-Anreicherung von
ca. 130%) (14) sowie fir Anderungen in der
Diffusion und Perfusion (11,12). Letztere
wurde mit einem neuartigen Technik ermittelt,
bei der eine SE-EPI-Sequenz verwand wird, in
welcher eine Reihe unterschiedlicher Diffus-
ionswichtungen in drei orthogonalen Raum-
richtungen appliziert und der Signalverlauf
entsprechend denoised sowie durch eine
lineare Funktion quantifiziert wird. Die
Quantifizierung erfolgt auf Basis einer
vereinfachten Funktion des IVIM Modells mit
Hilfe derer die molekulare Diffusibilitat sowie
der Anteil vaskularer Wasserfraktionen im
diffusions-gewichteten MR-Signal analysiert
werden kann (10,11). Der Anteil vaskularer
Protonen stellt ein MaR fiir die arterielle O,-
Versorgung (nach O,-Verbrauchs) des Muskel-
gewebes dar.

Interessanterweise waren die Anderungen in
T,, D und f sowie in Pi/ATP in den rechten
Muskeln grofer als links, was eventuell auf die
Rechtshandigkeit der Probanden beruht. Der
Zusammenhang von Anderungen der funktio-
nellen MR-Parameter, welche alle eine hohe
Zwischensubjektvariabilitdét  zeigten, wurde
mittels gemischten Modellen analysiert. Hierbei
fanden wir, dass T, einen signifikanten
Zusammenhang mit RPE, Af und PCryp zeigt.
Die lies die Schlussfolgerung zu, dass
Anderungen wahrend der T,-basierten,
funktionellen MR-Bildgebung mit dem Grad der
muskularen Beanspruchung korrelieren und
sowohl Anderungen in der Perfusion (Anteil
vaskularer Wasserfraktion) als auch
Anderungen im Metabolismus (PCr-Verbrauch)
unterliegen. Folglich unterstitzen die in dieser
Arbeit gewonnen Ergebnisse die eingangs-
formulierte Hypothese, dass belastungs-
induzierte T,-Anderung in der Skelett-
muskulatur neben der intra-zelluldren Anreich-
erungen von Stoffwechselprodukten auch
durch die Zunahme des mikro-vaskularen
Wassergehaltes beeinflusst werden. Ander-
ungen in der molekularen Diffusion (durch
Temperaturerhbhung oder Zellhypertrophie)
lieferten hingegen keinen signifikanten Beitrag
zur Aufklarung der T, ,. Varianz.

Aufgrund des geringen Stichprobenumfangs

sind die Beobachtungen allerdings nicht
allgemein interpretierbar und missen in
weiteren Studien verifiziert werden. Dabei

muissen neben Linkshandern (zur Untersuch-
ung der Seitenabhangigkeit) auch Probanden

unterschiedlicher Altersgruppen untersucht
werden. Weitere Limitationen dieser Studie
sind die geringe ortliche Auflésung der *'P-
CSI-Sequenz  und die  geometrischen
Verzerrung der SE-EPI. Auch die getrennte
Bestimmung von metabolischen und MR-
Bildgebungsparametern in zwei separaten
Messungen schrankt die Vergleichbarkeit ein.
Ferner war es nicht mdglich die dynamischen
Prozesse der T,- und Perfusionsanderungen
wahrend der Belastung zu detektieren. Diese
Einschrankungen sollen zuklnftig durch die
Implementierung neuer Ergometer- und
Sequenztechniken minimiert werden.

Schlussfolgerung

Diese Arbeit untersucht Anderungen des
Metabolismus und der Perfusion in aktiven
Ruckenmuskeln und analysiert deren Effekt
auf belastungs-indizierte Anderungen in T,.
Dazu wurde ein Ergometer zur abgestuften,
isometrischen Ruckenstreckibung sowie ein
MR-Protokoll bestehend aus *'P-MR-Spektro-
skopie, T,- und diffusions-gewichteter MR-Bild-
gebung entwickelt und an gesunden
Probanden appliziert. Die Ergebnisse zeigen,
dass so Anderungen verschiedener physiolo-
gischer Parameter wahrend der Belastung in
der lumbalen Rickenmuskulatur detektiert und
mit Rickenschmerzpatienten verglichen
werden kdnnen.
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Abstract: While NMR diffusion measurements
are widely used to derive parameters indirectly
related to th e microstructure of biol ogical tis-
sues and porous media, direct imaging of pore
shapes would be of high interest. Here we
demonstrate experimentally thatco mplexly
shaped closed pores can be imaged by diffu-
sion acquisitions. Collecting the signal from the
whole sample eliminates the problem of van-
ishing signal at incre asing resolution of con-
ventional NMR imaging. This approach may be
used to non-invasively obtain structural infor-
mation inaccessible so far such as pore or cell
shapes, cell density or axon integrity.

Zusammenfassung: Wahrend die dif fusions-
gewichtete MRT haufig zur Ermittlung von nur
indirekt mit der Mikro struktur biologischen Ge-
webes oder pordser Medien verbundenen Pa-
rametern verwendet wird, ware eine direkte
Bildgebung von Porenformen von g réf3tem In-
teresse. Hier zeigen wir experimentell, dal} ei-
ne Darstellung von beli ebig geformten ge-
schlossenen Poren mittels Diffu sionsbildge-
bung méglich ist. Das Aufsummieren des Si-
gnals aus der gesamten Probe 16st weitgehend
das Problem der Signal abnahme bei Auflo-
sungsverbesserung der konventionellen MR-
Bildgebung. Dieser Ansatz konnte genutzt
werden, um nichtinvasiv bisher unzugangliche
Strukturinformationen zu erhalte n, wie Poren-
oder Zellformen, Zelldichte oder Axonintegritat.

Motivation

Die MR-Diffusionsbildgebung findet verbreite -
ten Einsatz in der Schlaganfall- und Tumordia-
gnostik, wie auch zur Rekonstruktion des Ver-
laufes von Nervenfaserstrangen in der weil3en
Substanz des Gehirns (1). Die bei de r Diffusi-
onsbildgebung Ublicherweise gemessenen Pa-
rameter, wie beispielsweise der Diffusionskoef-
fizient, hangen vom Gra d der Diffusionsein-
schrankung ab; allerdings ist die Verbindu ng
dieser Parameter mit den Diffusionshindernis-
sen nur von indirekter Natur, sodal® es schwie-
rig ist, RU ckschlusse auf die Gewebestruktur,
wie beispielsweise ZellgroRen und -formen, zu
ziehen (2).

Die Bestimmung von derartigen direkt mit
der Mikrostruktur verbundenen Parametern
ware jedoch von hera usragender Bedeutung
fur die In-vivo-Untersuchung von Gewebe, da
deren Ermittlung bisher nur mit invasiven histo-
logischen Methoden erfolgen kann. A ufgrund
der Arbeiten von Callaghan et al. (3,4) war be-
reits seit Anfang de r 1990er Jahre bekannt,
dal® das Betragsquadrat der Fouriertransfor-
mierten der Porenfunktion, welche g eschlos-
sene Zellen oder Poren beschreibt, mit Hilfe
der g-Raum-Bildgebung ermittelt werden kann.
Allerdings wurde stets d avon ausgegangen,
dall die P haseninformation des entsprechen-
den Formfaktors prinzipiell nicht zug anglich
sei, und daher eine direkte Rekonstruktion von
Zellformen unmdglich sei (2).

Kirzlich konnten wir jedoch theoretisch zei-
gen, dalk bei Verwendung eines Diffusionsgra-
dienten-Profils, welches aus einem langen und
einem kurzen Diffusionsgradienten besteht, die
fragliche Phaseninformation gemessen werden
kann (5,6). In einem Volumenelement mit vie-
len Zellen oder Poren, geflllt mit dem diffun-
dierenden Medium, tragen alle Poren zum Si-
gnal und damit zu einem einzigen rekonstruier-
ten Porenbild bei. Somit kdnnen mit Hilfe die-
ser Diffusions-Poren-Bildgebung gemittelte
Zell- oder Porenformen gemessen werden. Im
Gegensatz zur konventionellen MR-Bildgebung
wird das Signal bei steigender Auflésung nicht
zunehmend Uber das Bild verteilt, sodall auf
diese Weise eine weit bessere Auflésung er-
reicht werden kann. Die Diffusio ns-Poren-
Bildgebung konnte somit prin zipiell verwendet
werden, um nichtinvasiv ZellgroRen- und Zell-
formverteilungen zu bestimmen.

Die Diffusions-Poren-Bildgebung kann eben-
falls ausschlief3lich mit me hreren kurzen Gra-
dientenpulsen realisiert werden, wie wir kirz-
lich darstellen konnten (7,8). Im Vergleich zum
lang-kurz-Ansatz ist eine flexiblere S equenz-
technik realisierbar, wie beispielsweise die
Verwendung stimulierter Echos. Daher ist das
erforderliche Langzeitlimit einfacher zu errei-
chen, da die im Vergleich zu T, meist deutlich
langere T4-Relaxationszeit ausgenutzt werden
kann. Nachteile treten jedoch bezuglich des er-
forderlichen Signals und des Verhaltens in Ge-
genwart von Porenverteilungen auf.
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In der vorliegenden Arbeit (9) demonstrieren
wir erstmals die experimentelle Durchfihrbar-
keit dieser Diffusions-Poren-Bildung mittels
des lang-kurz-Gradientenprofils (5) unter Ver-
wendung von hyperp olarisiertem Xenon-129-
Gas.

Theorie

Bei der Diffusionsbildgebung wird das Grund-
magnetfeld B, durch ein zeitabhdngiges Gra-
dlentenproﬂl G(t) der Ge samtdauer T mit
f dt G(t) = 0 modifiziert, sodalt sich das Feld
B = By + G(t) - x(t) ergibt. Hierbei bezeichnet
x(t) den Ort des diffundiere nden Teilchens.
Die Signalabnahme aufgrund der Diffusions-
wichtung ist durch S = (exp(i¢))) gegeben,
wobei (:) die M|ttelung Ub er alle Zufall spfade
x(t) und ¢ = —yf dt G(t) - x(t) die akkumu-
lierte Phase bezelcohnet

Eine besonders nutzliche Technik, um In-
formationen Uber Diffusionshindernisse zu er-
halten, ist die g-Raum-Bildgebung (4). Hier
werden zwei kurze Gradientenpulse (Dauer 6)
zur Zeit t =0 und t =T — & mit den Gradien -
tenvektoren —G und G verwendet. Defini ert
man den g-Wert g = y6G und die Porenfunkti-
on p(x), welche 1 innerhalb der Pore ist und O
aulerhalb, ergibt sich fir T — o und § — 0 fiir
die Signalabnahme

Sa(q) = (e™r0x) = T | dx p(x) 70|
= |p(@|? (1)

mit dem Porenvolumen V, dem die Pore ent-
haltenden Integrationsgebiet Q und der Fou-
riertransformierten der Porenfunktion p(q).
Daher kann analog zu Beugungsexperimenten
der Betrag d es Formfaktors 5(q), nicht aber
die fur eine inverse Fouriertransformation (FT)
notige Phaseninformation gemessen werden.

Unser Ansatz (5), d en wir hier experimentell
demonstrieren, verwendet eine Kom bination
aus einem langen und einem kurzen Gradien-
tenpuls (Abb. 1a, G radientenform 1) mit
Gt)=6G,=—-(6,/6,)G, fiur 0<t<¢; und
Gt)=6G, fur 6, <t<T mit dem g-Wert
q =y6,G, und 6; + &, = T. Folglich ergibt sich
fur das Signal

S(q) = (eiq'(d_llf:l dtx(t)—a—lz fsTl dtx(t)))

= el@(xcm1—%cm2)

(2)
Xcm1 und xcm, bezeichnen die jeweiligen
Schwerpunkte der Teilchenpfade wahrend des
Anlegens von G, und G,. Jeder dieser Gradi-
enten flhrt zu einer Pha se, die ein bei xcy 1
oder xcy, ruhendes Teilchen erhalten wirde.
Im Langzeitlimit (langes &;) konvergiert xcy
jedes Zufallspfades gegen den Pore nschwer-
punkt xcv. Unter Vernachla ssigung der Diffu-
sionsbewegung in der kurzen Zeit §, konver-

giert xcm, gegen den Endpu nkt x, des Zu-
fallspfades und Gl. (2) wird zu

S(q) = (e'a*cm~*2))

Zeltrem [ dx, px,)e 0%z =

= Selrronj(q) (3)

Folglich bleibt die Pha seninformation erhal-
ten, und die inverse FT kann au sgefuhrt wer-
den. Der lange Gradient resultiert in dem Pha-
senfaktor e@*M  der den S chwerpunkt aller
Poren im rekonstruierten Bild auf einen ge -
meinsamen Punkt verlagert, wahrend der kur-
ze Gradient als Bildgebungsgradient fungiert.
Folglich tragen in einem Medium mit vielen
ahnlichen Poren alle Poren zu einem gemittel-
ten Porenbild bei, welches mit einem sehr viel
grolReren Signal-zu-Rausch-Verhaltnis (SNR)
als bei konventioneller MR-Bildgebung gemes-
sen werden kann.

a Gradientenprofil 1 Gradientenprofil 2
90° 90° 180°
& S E O
G G
3, —‘Gz 3,72 8,/2 —‘
—————
[g——— t [ - t
Gradientenprofil 3 Gradientenprofil 4
90° 180° 90 180°
L s b s
‘ 3,/2 " 8,72 ‘ 3,72 ’7 3,72
| E— | e—
| J — t | — t

C

hyperpolarisiertes
Gas

FluBmessung

Diffusions-
Phantom

Nadel-
ventil !

Heizung ot 795 nm

Helmholtz-Spulen

Abb. 1. Schematische Darstellung der Gradienten-
profile sowie der e xperimentellen Anordnung. (a)
Das lang-kurz-Gradientenprofil (Profil 1) kann um
180°-Pulse (Dauer 2,6 ms) erweitert werden (Profil
2) zur Realisierung einer Spinecho-Sequenz. Weite-
re Modifikationen sind méglich (Profil 3,4). Die Profi-
le 2-4 wurden fir Messungen verwendet. (b) Phan-
tome: Parallele Platten (A bstande: 1, 3und 5 mm)
und Poren mit dreieckigem Querschnitt (gleichseitig,
Kantenldnge 3,4 mm). (c¢) Schematische Darstel-
lung des Aufb aus zur Erzeu gung von h yperpolari-
sietem '®Xe durch optisches Spinaustausch-
Pumpen (SEOP).

Der genaue zeitliche Verlauf der Gradienten
ist nicht von entscheidender Bedeutung, sofern
ein kurzer und mindestens ein langer Gradien-
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tenpuls angewendet werden. Dies ermdglicht
die Verwendung von Spinecho-Sequenzen, um
den Signalverlust durch Feldinhomogenitaten
zu reduzieren (Abb. 1b, Gradientenprofil 2).

Material und Methoden

Die Experimente wurden mitga sgefillten
Phantomen durchgefuhrt, welche p arallele
Platten und dreie ckige Poren enthielten (Abb.
1b). Fir die experimentelle Demonstration ist
die Verwendung vo n Gasdiffusion vorteilhaft,
da der Diffusionskoeffizient mehrere Grélen-
ordnungen groler als derjenige von Wasser
ist, und daher das Langzeitlimit auch bei Poren
auf der Millimeterskala problemlos erreicht
werden kann. Aufgrund des ge ringen MR-
Signals thermisch polarisierter Gase wurde
hyperpolarisiertes '°Xe-Gas verwendet, wel-
ches durch optisches Spinaustausch-Pumpen
erzeugt wurde (10). Das aus Helium, Stickstoff
und Xenon bestehende MelRgasmisch wurde in
kontinuierlichem FIluR durch die mit Rubidi-
umdampf gefiillte und vo n Laserlicht durch-
strahlte Pumpzelle gefihrt (Abb. 1¢) und so-
dann fir die Messungen im MR-Tomographen
verwendet (Siemens Magnetom Avanto).

Um den Einflul der Gradientenform auf das
MeRsignal zu demonstrieren, wurden in den
hier gezeigten Experimenten neben Gradien-
tenprofil 2 auch die Profile 3 und 4 verwendet
(Abb. 1a).

Ergebnisse

Abb. 2 zeigt das MR-Signal sowie dessen FT
bei senkrecht zu den pa rallelen Platten im
Phantom angelegten Diffusionsgradienten fur
verschiedene Dauer §, des langen Gradienten.
Das gemessene Signal und seine FT sind in
guter Ubereinstimmung mit der Simulation des
Diffusionsprozesses, wobei die Bloch -Torrey-
Gleichung numerisch unter Verwendung eines
Matrix-Ansatzes geldst wurde (2). Wegen der
Symmetrie der Poren verschwindet der Imagi-
narteil des Signals. Jedoch erlauben die nega-
tiven Signalwerte im G egensatz zur g-Raum-
Bildgebung eine Re konstruktion der Poren-
funktion. FUr §; = 440 ms zeigt die FT des os-
zillierenden Signals deutlich die Ein zelspalt-
funktion, die das Signal aller Zwischenrdume
des Phantoms umfallt. Zwei Ab weichungen
von der idealen rechteckigen Einzelspaltfunkti-
on kénnen aufgrund der endlichen Gradien-
tendauern beobachtet werden, welche in GI.
(3) nicht bertcksichtigt wurden. Das endliche
6, fuhrt zu ein er verbreiterten Verteilung von
xcm1 Und zu einer endlich en Steigung an den
Randern. Da 6, — 0 nicht vollstéandig erflllt ist,
kann der Randverstarkungseffekt beobachtet
werden (Abb. 2a, blauer Pfeil):  xcy, weicht
vom Trajektorienendpunkt x, ab, sod al} das

Signal im Ergebnis von den Porenwanden
weggeschoben wird, und sich ein Signalmaxi-
mum nahe den Porenwanden ergibt. Fur kir-
zeres §; verbreitert si ch die xcy,-Verteilung
zunehmend. Fur §; = 80 ms gehen die Oszilla-
tionen und die Information Uber die Porenform
weitgehend verloren. Folglich ist das Erreichen
des Langzeitlimits von entscheidender Bedeu-
tung.
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G \
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5 05 ‘@
g ' Z 004
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. £ 002
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G —
mm ‘E 0,06
w
T 05 g
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S =
& S 004
£
Olesesadoge 0,02
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Messung e |S(a)| ¢ Re(S(@) <« Im(S(q) ¢ Messung
Simulation —— |S(q)] —— Re(S(q)) —— Im(S(q)) —— Simulation

Abb. 2. MeRergebnisse fur parallele Platten fir un-
terschiedliche §,. Es besteht gute Ubereinstimmung
zwischen den gemessenen Signalen (durchgezo-
gen) und de n Simulation des Diffusionsprozesses
im Platten-Phantom (Abstand 3 mm, 10 Zwischen-
raume, 8, = 7 ms, Gradientenform 3, freier D iffusi-
onskoeffizient D, = 37000 um?/ms). Der Betrag der
FT des Signals (rechts) zeigt deutlich die tber alle
Zwischenraume gemittelte Einzelspaltfunktion fur
die langste Diffusionszeit (a, §; = 440 ms). Der
Randverstarkungseffekt ist deutlich erkennbar (blau-
er Pfeil). (b,c) Messung en fur kiirzeres 6; (qmax =
20 mm™1).

Abb. 3 demo nstriert die Mdglichkeit, gemit-
telte Porenfunktionen zu bestimmen. Hierzu
wurden zwei verschiedene Plattenabstande in
demselben Phantom verwendet. Die B eitrage
der verschiedenen Porenfunktionen sind deut-
lich erkennbar. Die endliche Gradientendauer
fiihrt zu Abweichungen von einer Uberlagerung
einer schmalen und einer breiten Rechteck-
funktion.

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena

S.25



Kuder et al., NMR-basierte Diffusions-Poren-Bildgebung mittels hyperpolarisiertem Xenon-129-Gas

0,08
e Messung
= —— Simulation
€ 0,06
w
3]
=
'7; 0,04
=
[N
0,02
0 R e '."._.."'-P.
=5 0 5

x [mm]

Abb. 3. Gemittelte Pore nenform am Beispiel paral-
leler Platten fir 5 mm Abstand (6 Poren) und 1 mm
Abstand (2 Poren). Die Uberlagerung der verschie-
denen Beitrage ist deutlich e rkennbar (6, = 440 ms,
6, = 5,2ms, Gradientenprofil 3, maxim aler g-Wert
Gmax = 15 mm™").

Abb. 4azei gt Ergebnisse der Diffu sions-
Poren-Bildgebung fir ei n Phantom mit 170
dreieckigen Poren. Die Daten wurden radial
mit 19 Gradientenrichtungen und 15 g-Werten
unter Verwendung von Gradientenprofil 2 auf-
genommen.

Die Bilder wurden durch Anwenden einer
Radontransformation auf die Fouriertransfor-
mierte der einzelnen radialen Linien berechnet.
Die dreieckige Geometrie ist deutlich erkenn -
bar und in guter Ubereinstimmung mit den Si-
mulationen. Alle Poren i m Phantom tragen zu
einem gemittelten Porenbild bei. Kirzere 6;-
Werte flhren hauptsachlich zu einer unschar-
feren Darstellung der Poren wegen der verbrei-
terten xcy i-Verteilung. Bei Ve rlangerung von
6, erscheinen die Dreiecke aufgrund des
Randverstarkungseffektes verkleinert. Zum
Vergleich zeigt Abb. 4b gemesse ne und simu-
lierte Porenbilder fir Gradientenprofil 3. Abb.
4c¢ stellt einen Vergleich des Einflu sses der
verschiedenen Gradientenprofile aus Abb. 1a
auf das MR-Signal dar. Kleine Abweichungen
treten zwischen den gemessenen Signalen
auf, die erstaunlich gut durch die Simula tionen
des Diffusionsprozesses reproduziert werden
kénnen. Folglich kann die Gradientenform fiir
bestimmte Anwendungen optimiert werden.
Beispielsweise konnte Gradientenprofil 3 zur
Reduktion von Bildgebungsartefakten genutzt
werden, welche durch magnetische Begleitfel-
der hervorgerufen werden (11).

Da die dreieckigen Poren nicht punktsymme-
trisch sind, treten fur die vertikale Gradienten-
richtung Imaginarteile ungleich Null im Signal
auf (Abb. 4 c), soda 3 die vollstandige Pha-
seninformation von g(q) ermittelt werden kann,
und die inverse FT zur Bere chnung von p(x)
mdglich wird.

Diskussion

Durch die vorgestellten Experimente konnten
wir erstmals experimentell zeigen, dal} die vor-

3,

geschlagene neue Technik der diffusionsba-
sierten Magnetresonanz-Bildgebung die gemit-
telte Form von beliebigen Poren in einem
MeRvolumenelement mit vielen geschlossenen
Poren ermitteln kann. Den begrenzenden Fak-
tor fUr erreichbare Aufldésung, die fur die Unter-
suchung der Struktur von biologischem Gewe-
be oder porésen Medien von entscheidender
Bedeutung ist, stellt bei konventioneller MR-
Bildgebung — neben der maximalen Gradien-
tenamplitude — vor allem d as verfigbare SNR
dar. Diese Beschrankung wird durch die Diffu-
sions-Poren-Bildgebung stark reduziert, da alle
Poren im Mefvolumen zu eine m Bild beitra-
gen. Daher kdnnen gemittelte Porenformen mit
weit besseren Aufldsungen als mita ktuellen
MR-Techniken aufgenommen werden.
Messung

=340ms,8,=52ms 5, =90ms,5,=52ms

Simulation

8,=340ms,5,=20,1ms

b
8,

Messung
=340ms,5,=52ms

Abb. 4. Ergebnisse der Porenbildgebung fiir dreiek-
kige Poren. (a) Messungen und Simulationen fur
verschiedene Diffusionszeiten und Langen des kur-
zen Gradienten flr Gradie ntenform 2 (ra diale Auf-
nahme mit 15 g-Werten fir jede der 19 Richtungen,
Gmax = 15mm™!, Kantenldnge L =3,4mm). Alle
dreieckigen Poren im Phantom tragen zu einem Bild
bei, so dald sehr vi el hohere SNR-Werte erreicht
werden als bei konventioneller MR-Bildgebung. (b)
Porenbilder kénnen auch mit Gradientenprofil 3 auf-
genommen werden. (c¢) Die Wahl des Gradienten-
profils hat einen kleinen EinfluR auf das Signal, der
durch die Simulationen reproduziert werden kann
(6; = 340 ms, §, = 5,2 ms).
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Hinsichtlich praktischer Anwendungen, ins-
besondere um Zellformen darzustellen, sind
verschiedene Hurden zu tberwinden. Die Bild-
gebung von Axonen erfo rdert Auflésungen im
Sub-Mikrometer-Bereich. Daher waren sehr
hohe Gradientenamplituden erforderlich, die
nicht auf klinischen MR-Tomographen verfiig-
bar sind. Die Membranen von Z ellen sind
semi-permeabel, wodurch die grundle genden
Annahmen der hier vorgeschlagenen Techni-
ken verletzt sein konnten. Zusatzlich wird ex-
trazelluldres Wasser zu einem Hintergrundsi-
gnal fuhren, welches jedoch sehr viel schneller
mit zunehmendem q abfallen wird als fur in
den Poren eingeschlossenes Wasser. Daher
kénnte eine weitgehende Unterdrickung die-
ses Signals bereits bei relativ kleinen g-Werten
erreicht werden.

Im Falle von Verteilungen der Poreng rél3e,
-form oder -orientierung, wird nur ein gemittel-
tes Porenbild rekonstruiert, welches beispiels-
weise genutzt werden kann, um Informationen
Uber die Porengrofienverteilungen in der Pro -
be zu ermitt eln. Die Details der einzelnen
Porenformen werden jedoch verdeckt. Die
notwendige Voraussetzung, um ein gemitteltes
Porenbild zu erhalten, ist jedoch in jedem Fall
die Erfullung des lan g-kurz-Kriteriums fur alle
betrachteten PorengréRen und -formen, wor-
aus sich Anforderungen an Gradientenampli-
tude und Relaxationszeiten ergeben. Dartber
hinaus kdnnten suszeptibilitadtsbedingte Ma-
gnetfeldgradienten problematisch sein (6).

Die Diffusions-Poren-Bildgebung befindet
sich aktuell in der Phase erster experimenteller
Verifikation. Fir zylinderférmige Kapillaren und
das lang-kurz-Gradientenprofil konnten kiirz-
lich erste Porenbilder mit einer Auflosung im
Mikrometerbereich aufgenommen werden (12).
Ein anderer Porenbildgebungs-Ansatz (13) fur
punktsymmetrische Poren (14), der auf belie-
bige Porenformen erweitert werden kann (7),
wurde durch Anwendung auf Glaskapillaren
demonstriert. Fir p unktsymmetrische Geome-
trien stlitzten sich die Porenbildgebungs-
Methoden auf das Vorzeichen von p(q), wobei
Im(p(q)) = 0 gilt. Unse re Ergebnisse zeigen
die Moglichkeit, die volle Phaseninformation
von p(q) aufzunehmen, und demonstrieren,
dal beliebige nicht punktsymmetrische Poren
ohne zusatzliche Annahmen dargestellt wer-
den konnen.

Neben der Bildgebung von porésen Medien
wie Olhaltigem Gestein oder Zement kénnte die
Bestimmung von Parametern wie Zellgrof3en-
verteilungen, Tumorzellularitdt oder Axoninte-
gritat, die Ublicherweise mit histologischen Me-
thoden bestimmt werden mussen, ein vielver-
sprechendes Anwendungsfeld sein.
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Der soziale Homunculus im primdren somatosensorischen
Cortex (S1) beschrieben mit 7 Tesla fMRT
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Abstract: The primary somatosensory cortex
(S1) offers a topographical representation of
one’s own body. By using 7 Tesla fMRI, we
show that S1 also offers a topographical
representation of another person’s body. This
social homunculus gets particularly activated
when we see another person being touched,
and is precise with respect to receptive field
topography and receptive field dynamics. Our
data call for a redefinition of the role of S1 in
human perception.

Zusammenfassung: Der primare
somatosensorische Cortex (S1) reprasentiert
unseren Korper in Form einer
topographischen Karte. Mit Hilfe von 7 Tesla
fMRT zeigen wir, dass eine solche
topographische Karte in S1 auch flir andere
Personen existiert. Dieser soziale Homunculus
reagiert auf beobachtete Berlihrung, ist
topographisch angeordnet und zeigt
inhibitorische Interaktionen zwischen seinen
rezeptiven Feldern. Unsere Daten erfordern,
dass die Rolle von S1 in menschlicher
Wahrnehmung re-definiert wird.

Motivation

Neue Forschung zeigt, dass der primare
somatosensorische  Cortex (S1) soziale
Eigenschaften besitzt (1-5). Auch ist bekannt,
dass S1 die Oberflache des menschlichen
Kdrpers in Form einer topographischen Karte
reprasentiert (somatosensorischer
Homunculus) (6). Es ist allerdings ungeklart,
ob S1 auch den Koérper einer anderen Person
topographisch darstellen kann.

Im Zuge meiner Dissertation (7) habe ich
zwei fMRT Studien an einem 7 Tesla MRT
durchgefiihrt um zu untersuchen, ob S1 einen
sozialen Homunculus besitzt (8,9). Ich habe
mich auf die Handregion konzentriert und die
folgenden Fragen beantwortet:

e Kann die reine Beobachtung einer
menschlichen Beriihrung klar

definierbare und topographisch
angeordnete rezeptive Felder in S1
aktivieren?

e Uberlappen die so aktivierten
rezeptiven Felder mit den rezeptiven
Feldern des ,klassischen®
Homunculus?

o Zeigen diese rezeptiven Felder
inhibitorische Interaktionen bei deren
Ko-Aktivierung?

Topographie der rezeptiven Felder in S1

.

2243 z=d4 z=d5

Sozialer Homunculus

ob. Beriihrung Beob. Beriihrung

=43
Rezeptives Feld Zeigefinger
I Rezeptives Feld Mittelfinger

Fig. 1: Topographie der rezeptiven Felder im
primaren somatosensorischen Cortex (S1) im
physischen (,klassischen®) und sozialen
Homunculus. Beide topographischen Karten wurden
mit Hilfe von 7 Tesla fMRT erstellt. Die Abbildung ist
abgeandert Gbernommen von (9).
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Materials and Methods

Sechzehn gesunde Probanden nahmen an
zwei 7 Tesla fMRT Experimenten teil (siehe
Fig. 2). Alle Probanden erklarten sich schriftlich
mit der Teilnahme an den Studien
einverstanden und wurden fur ihre Teilnahme
bezahlt. Die Studie wurde von der
Ethikkommission der Universitdt Leipzig
bewilligt.

MRT Siemens MAGNETOM 7T

Fig. 2: 7 Tesla Magnetresonanztomograph des Max

Planck Institutes far Kognitions- und
Neurowissenschaften in Leipzig.
Die Hand als Modellsystem. Die

Reprasentation der Hand in S1 wird oft als
Modellsystem fiir topographische Kartierungen
verwendet (10). In dieser Studie konzentrierten
wir uns daher auf die Reprasentation einzelner
Finger in S1 um sowohl den sozialen als auch
den physischen (,klassischen®) Homunculus zu
beschreiben.

Der soziale Homunculus in $1. Probanden
beobachteten kurze Videosequenzen, in denen
eine Hand an verschiedenen Fingern berGhrt
wurde (siehe Fig. 3). In der Kontrollbedingung
wurde die Oberflache neben der Hand berthrt.
Keine reale Berlihrung fand statt.

Visuelle Stimuli

A2 28 22
VAR A

Zeitliche Abfolge der Stimuluspréasentation

]‘
Welcher
Pinselist

rauer?

Fig. 3: Visuelle Stimuli des ersten fMRT
Experimentes. Die Probanden beobachteten
Videosequenzen, in denen der rechte Zeigefinger,
der rechte Mittelfinger, oder der rechte Zeige- und
Mittelfinger mit verschiedenen Pinseln berthrt
wurden. lhre Aufgabe war es zu entscheiden,
welcher Pinsel rauer aussah.

Dieses Design ermdglichte es uns, die BOLD
Antwort in S1 auf beobachtete Berlhrung hin
zu beschreiben. Wir verglichen die Aktivitat in
S1, die durch beobachtete Berthrung
ausgel6st wurde, mit der Aktivitdt in S1, die
durch das Anschauen der Kontrollvideos
ausgelést wurde. Wir untersuchten, ob die

beobachtete BerUhrung des Mittel- und
Zeigefingers separate oder Uberlappende
Cluster in S1 aktivieren wirde. Wir
untersuchten zudem, ob diese beiden
Aktivitatscluster topographisch oder zufallig
angeordnet  waren. Topographie  wurde

definiert durch eine medio-laterale Ausrichtung
der rezeptiven Felder (11).

Wir waren auch an den inhibitorischen
Interaktionen co-aktivierter rezeptiver Felder
interessiert. Im somatosensorischen und
visuellen  System  werden inhibitorische
Interaktionen co-aktivierter rezeptiver Felder
als Kontrastscharfung interpretiert (12). Wir
waren interessiert, ob solche Mechanismen
auch fir den sozialen Homunculus existieren.
Wir  integrierten  daher eine  weitere
experimentelle  Bedingung, in der die
Probanden Berihrung an beiden Fingern
gleichzeitig beobachteten (siehe Fig. 3). So
konnte die Verkleinerung der rezeptiven Felder
bei deren Co-Aktivierung untersucht werden.
Zudem berechneten wir die inhibitorische
Interaktionsrate zwischen den rezeptiven
Feldern bei deren Co-Aktivierung (13,14). Wir
untersuchten, ob die Hohe der Interaktionsrate
mit der Fahigkeit korreliert, die Rauheit der
beobachteten Berlhrung einzuschatzen.

Der physische (,klassische“) Homunculus
in S1. Dieselben Probanden wurden zu einem
zweiten 7 Tesla fMRT Experiment eingeladen.
Hier wurden sie an ihrem eigenen Zeigefinger
und/oder Mittelfinger berthrt. Ein
selbstgefertigter taktiler Stimulator wurde
hierfiir verwendet.

Wir fuhrten ahnliche Analysen wie bei der
Beschreibung des sozialen Homunculus durch.
Wir verglichen die Aktivitdt in S1 bei
beobachteter Berlhrung des Mittelfingers und
des Zeigefingers mit der ,Rest“ Bedingung. Wir
untersuchten, ob diese beiden
Aktivierungscluster Uberlappend oder separat
waren. Wir untersuchten zudem, ob sie
topographisch oder zufallig angeordnet waren.
Wir berechneten die inhibitorische
Interaktionsrate zwischen den beiden co-
aktivierten rezeptiven Feldern (14).

Vergleich von sozialem und physischem
(“klassischem”) Homunculus. Da dieselben
Probanden an beiden Experimenten
teilnahmen, konnten wir den sozialen und den
physischen Homunculus direkt vergleichen.
Wir untersuchten, ob die Beobachtung und die
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physische Stimulation der Finger dieselben
Voxel in S1 aktivieren wirde. Zudem
verglichen wir die  Topographie und
Interaktionsrate zwischen beiden Kdorperkarten.

Results

Die hier vorgestellte Studie bietet drei neue
Befunde, die den bisherigen Kenntnisstand
signifikant erweitern.

e Die reine Beobachtung einer
menschlichen Beriihrung aktiviert
klar definierbare und topographisch
angeordnete rezeptive Felder in S1.

Das BOLD Signal in S1 stieg signifikant an,
wenn Versuchspersonen eine Hand
beobachteten, die berthrt wurde (p < 0.001 auf
Voxelebene, FWE-korrigiert). Entscheidend ist,
dass die beobachtete Berihrung einzelner
Finger separate Aktivitatscluster aktivierte.
Wenn der Proband die Beruhrung des
Mittelfingers beobachtete, war eine andere
Region in S1 aktiviert, verglichen zu der
beobachteten Berthrung des Zeigefingers. Die
beiden rezeptiven Felder waren nah
beieinander und topographisch angeordnet:
Der Zeigefinger war lateral, inferior und
anterior zu dem Mittelfinger in S1 reprasentiert.
Dieselbe topographische Anordnung
beobachteten wir bei dem physischen
(,klassischen®) Homunculus (siehe Fig. 1).
Unsere Ergebnisse weisen daher darauf hin,
dass S1 einen sozialen Homunculus besitzt.
Dieser soziale Homunculus scheint bei
beobachteter Berthrung aktiviert zu werden
und eine prazise Einzelfingertopographie
aufzuweisen.

e Die rezeptiven Felder des sozialen
Homunculus iiberlappen mit den
rezeptiven Feldern des physischen
(,,klassischen®“) Homunculus.

Die Beobachtung einer Fingerberihrung und
die tatsachliche Fingerbertihrung aktivierten
Uberlappende Voxel in S1. Fir den Zeigefinger
war diese Uberlappung finger-spezifisch, fir
den Mittelfinger war sie es nicht. Diese
raumliche Uberlappung zwischen physisch und
visuell aktivierten rezeptiven Feldern fand
insbesondere in dem posterioren Teil von S1
statt (siehe Fig. 5). Die Uberlappung wurde mit
nicht-geglatteten funktionellen Daten und mit
einer isotropen Auflésung von 1.5 mm gezeigt.
Dieses Ergebnis deutet darauf hin, dass der
soziale und der physische (,klassische®)
Homunculus raumlich Uberlagert sind.

Uberlappung der rezeptiven Felder in S1

Uberlappung Zeigefinger
b, Berlhrung

\
AN =¥

=12

z=43
B Physische Beriihrung - Rest

B Beobachtete Beriihrung — Kontrolle
B Uberlappung

Fig. 5: Uberlappung der rezeptiven Felder im
primaren somatosensorischen Cortex (S1) zwischen
physischer Berihrung und beobachteter Berihrung
des Zeige- und Mittelfingers. Beide topographischen
Karten wurden mit Hilfe von 7 Tesla fMRT erstellt.
Die Abbildung ist abgeandert ibernommen von (9).

e Die rezeptiven Felder des sozialen
Homunculus zeigen inhibitorische

Interaktionen bei deren Co-
Aktivierung.
Benachbarte rezeptive Felder im sozialen

Homunculus verkleinerten sich dynamisch,
wenn sie co-aktiviert wurden. Dies bedeutet,
dass die rezeptiven Felder kleiner wurden,
wenn Probanden die BerlUhrung von zwei
Fingern gleichzeitig beobachteten, verglichen
zu der addierten Aktivitdt wenn sie die
Beruhrung von einzelnen Fingern
beobachteten. Dieses Zusammenziehen der
rezeptiven Felder beobachteten wir auch bei
physischer taktiler Stimulation (siehe Fig. 6).
Die inhibitorische Interaktionsrate far
physische taktile Stimulation lag bei 37.2 %,
ahnlich zu friheren Befunden (14). Die
Interaktionsrate bei beobachteter Berihrung

lag bei 52,6 % wund ist hier erstmalig
beschrieben. Uber die Probanden hinweg
korrelierte die inhibitorische Interaktionsrate

bei beobachteter Berlhrung positiv mit der
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Fahigkeit visuell die Rauheit der beobachteten
BerUhrung einzuschatzen. Unsere Ergebnisse
weisen darauf hin, dass der soziale
Homunculus in S1 Uber ahnliche
Kontrastscharfemechanismen verfigt wie der
physische Homunculus in S1.

Zusammenziehen der rezeptiven Felder in 51

Physischer (,klassischer”) Homunculus

&
R
i'—\%ﬂ
\P
»_"7e
o -

=41

=39 -
£l |
E 15 | Erwartete Aktivitit ohne Zusammenziehen
gwi | 1 11
2 5] ’T l ‘ Reale Aktivitat
2ol 1 |

Sozialer Homunculus

Mean Cortrast Estimates

5

0

s dn | Erwartete Akivitdt ohne Zusammenziehen
o i_-_l_fl Reale Aktivitst

Zeigefinger
B wMittelfinger

Zeige- und Mittelfinger
B Verkleinerung

Fig. 6: Inhibitorische Interaktionen zwischen co-
aktivierten rezeptiven Feldern im primaren
somatosensorischen Cortex (S1), ausgeldst von
taktiler Stimulation oder beobachteter Berlihrung.
Beide toographischen Karten wurden mit Hilfe von 7
Tesla fMRT charakterisiert. Die Abbildung ist
abgeandert Gbernommen von (9).

Discussion

Soziale Interaktionen bilden ein zentrales
Element unseres Alltags. Sie begleiten uns
wahrend der Arbeit, bilden einen grofRen
Bestandteil der meisten Freizeitaktivitdten und
viele feste Bindungen begleiten uns ein Leben
lang. Die Unfahigkeit stabile soziale Bindungen
aufzubauen st Teil vieler psychiatrischen
Erkrankungen, etwa der Depression. Die
kognitiven Neurowissenschaften beschéaftigen
sich daher zunehmend mit der Frage, welche
Rolle soziale Interaktionen fur das menschliche
Wohlbefinden spielen, und welche neuronalen
Mechanismen erfolgreicher sozialer Interaktion
zu Grunde liegen.

Die hier vorliegende Arbeit erweitert unseren
Kenntnisstand uber die neuronalen

Grundlagen sozialer Perzeption signifikant. Wir
zeigen, dass S1 seine Aktivitdt bei
beobachteter Berlihrung erhéht und somit bei
sozialer Interaktion sténdig aktiv ist. Die
Aktivitatsmuster sind robust und ahneln in ihrer
Topographie und Dynamik dem  gut
beschriebenen  physischen  (,klassischen®)
Homunculus in S1 (6). Wahrend einer sozialen
Interaktion kénnte S1 daher den Korper einer
anderen Person und dessen sensorische
Erfahrungen prazise und dynamisch dem
Beobachter zuganglich machen. Dies kdnnte
es uns erleichtern, uns empathisch in unseren
Interaktionspartner hineinzuversetzen, uns auf
ahnliche sensorische Erfahrungen
vorzubereiten und Empfindungen mit anderen
Personen zu teilen.

In der Tat deuten neue Studien darauf hin,
dass S1 eine zentrale Rolle bei sozialer
Perspektivibernahme (15), Empathie (2) und
sozialer Beruhrungserkennung (3) spielt.
Zudem zeigt S1 wiedererkennbare
Aktivitdtsmuster bei wiederholter beobachteter
Berlihrung eines Gegenstandes (16). Die hier
vorliegende Arbeit kénnte die neuronale
Grundlage fur diese Befunde liefern. Die
Existenz einer topographischen Karte in S1,
die andere Personen reprasentiert, kann die
meisten dieser Befunde biologisch fundiert
erklaren (siehe (7) fur eine detaillierte
Ausarbeitung dieses Argumentes).

Weitere Studien werden dies naher belegen
missen. Es  bleibt offen, ob eine
topographische Karte einer anderen Person
auch fUr andere Korperteile existiert, wie etwa
fur den Torso. Zudem muss geklart werden, ob
der soziale Homunculus in S1 tatsachlich mit
dem physischen Homunculus in S1 Uberlappt,
oder doch raumlich verschoben ist. Diese
Frage ist von zentraler Bedeutung. Sie klart, ob
wir beobachtete Empfindungen automatisch
mit unseren eigenen Empfindungen
vermischen, oder ob eine Trennung mdglich
ist. Die bessere raumliche Auflésung und die
erhohte Signalstarke von 7 Tesla fMRT
machen diese Methode zu einem idealen
Werkzeug, diesen Fragen nachzugehen.

Conclusion

Der primare somatosensorische Cortex spielt
nicht nur eine wichtige Rolle bei der
Wahrnehmung einer Berihrung am eigenen
Korper, sondern zeigt ein spezifisches und
topographisch organisiertes Aktivitdtsmuster
auf die beobachtete Berlhrung einer anderen
Person. Dies legt nahe, dass selbst primare
sensorische Empfindungen durch soziale
Interaktionen modulierbar sind.
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Abstract: Three methods using the parallel
transmit technology are presented on a clinical
scanner at 3T to improve the performance of
different application fields. First, excitation fi-
delity and efficiency of 2DRF pulses is en-
hanced for reduced FOV imaging. Second, a
fully-automated local z-shim is employed to
recover signal losses induced by through-plane
susceptibility variation. Last, a RF power effi-
cient spiral design is introduced to establish
anatomically shaped saturation. All methods
outperformed the corresponding state-of-the-
art methods in human in-vivo experiments.

Zusammenfassung: Zur Verbesserung ver-
schiedener MR Untersuchungstechniken, wer-
den drei Methoden auf Basis der parallelen
Sendetechnik bei einem klinischen 3T Scanner
vorgestellt. Zuerst werden Methoden zur ver-
besserten Abbildungsgiite und Effizienz von
2D HF-Pulsen fur die reduzierte FOV Aufnah-
metechnik aufgezeigt. Dann wird eine voll-
automatisierte z-Shimming Technik vorgestellt,
um  suszeptibilitdts-bedingte  Signalverluste
wiederherzustellen. SchlieBlich, wird ein HF-
energieeffizientes  Spiral-Trajektorien-Design
vorgestellt, um anatomisch geformte Satti-
gungspulse zu ermdglichen. Alle Methoden
wurden mit in-vivo Humanexperimenten evalu-
iert und zeigten deutliche Verbesserungen ge-
genuber dem Stand der Technik.

Motivation

The role of radio-frequency (RF) pulses in MRI
is essential for both the signal generation and
suppression of undesired signal sources. Be-
sides the need for accuracy, the RF pulses are
required to be as short and as energy efficient
as possible due to main field inhomogeneity,
spin relaxation and patient tissue heating limi-
tations. Recently, the introduction of the paral-
lel transmit (pTx) technology facilitated new
spatial degrees of freedom (DoF) to satisfy
these requirements (1,2). Many studies based
on custom-built pTx platforms showed great
benefits, but also showed potential pitfalls
coming along with the increased DoF (3-7).
The robust design and transfer of pTx RF
pulses for clinically available pTx scanner sys-

tems and applications is still on-going research
and topic of this work.

Particularly, the work focuses on the design of
tailored RF pulses to dampen off-resonance
related artifacts or undesired signal sources.
Related applications include first the more effi-
cient design of reduced field of view (rFOV)
EPI sequences being capable to greatly re-
duce image distortions in diffusion imaging.
Second, a local z-shim approach is introduced
to recover through-plane susceptibility induced
signal voids in GRE-based FLASH and BOLD
fMRI sequences. Last, a RF power efficient
pulse design is proposed to realize anatomical-
ly shaped saturation, which is favorable in e.g.
suppressing motion artifacts in spine imaging.
The general RF pulse design framework is
aimed to consider all practical hardware and
specific absorption rate (SAR) constraints, so
that the proposed methods were always evalu-
ated in human in-vivo experiments for various
flip angle levels. To improve the pTx workflow
for clinical routine, care has been taken to limit
the computational complexity of the introduced
approaches.

Materials and Methods
pTx 2DRF design for rFOV Imaging

Slice-selective 2DRF excitation pulses as a
basis of rFOV imaging (8,9) can limit the mini-
mal TE and thus SNR because of their time-
inefficient design. Further, off-resonance ef-
fects during excitation are critical due to the
limited encoding capability of the spokes
played along the underlying echo-planar (EP)
trajectory. Two strategies are employed to en-
counter these problems. First, a variable-
density sampling scheme (VD EP-2DRF) is
applied according to our previous work (10),
which helps to mitigate geometric distortions
by subsampling critical k-space areas. Shorter
RF durations are obtained by applying an
asymmetric design exploiting the symmetry of
the EP trajectory as presented in (11), which is
orthogonal to potential pTx pulse acceleration.
Both approaches are evaluated in human in-
vivo experiments imaging the sagittal c-spine
or posterior brain.

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena

S.35



Schneider et. al., Selective MR imaging and off-resonance correction with parallel transmission at 3T.

pTx local z-Shim

With the time-delayed application of RF excita-
tion pulses on separate transmit coils a linear
phase along the slice profile can be obtained.
This phase can be utilized to counteract phase
cancellation and resulting signal loss induced
by susceptibility variation as shown in the
study of Deng et al. using a custom-built local
4-channel transmit coil (5). We transferred this
approach to a commercially available pTx
scanner setup (12). Moreover, the method was
extended to also correct for B1+ inhomogenei-
ty and to automatically calculate an adequate
slice- and coil-specific time-delay to compen-
sate the local signal voids. The latter is
achieved by a modified BO map based estima-
tion of the susceptibility field gradient distribu-
tion following (13). For B1+ inhomogeneity cor-
rection optimal RF weights are calculated us-
ing an adapted optimization framework of (10)
considering the time-delay and prevailing B1+
maps. The fully automated approach is evalu-
ated with multi-slice FLASH and BOLD fMRI
experiments. A breath-hold fMRI paradigm was
chosen, which is known to create large BOLD
contrast over the whole brain.

Shaped Saturation with pTx

An inherent RF power efficient trajectory de-
sign is proposed to meet the practical RF
hardware and SAR constraints, which mainly
hamper the in-vivo realization of high flip-angle
arbitrary shaped saturation pulses. The target-
driven (TD) design is based on the approach
presented in previous studies (14-16) and ex-
ploits the a-priori information of the desired
target pattern and available mean B1+ magni-
tude over all transmit channels. On this basis,
an analytical k-space density metric is comput-
ed that optimally balances the spatial accuracy
versus the RF power expense. The metric is
specified to a 2D spiral pTx trajectory and ad-
justs the geometric sampling density and sam-
pling velocity. The TD spiral performance is
evaluated in two in-vivo human shaped satura-
tion experiments. A checkerboard pattern is
saturated in a sagittal head slice to highlight
the spatial fidelity. A spine-shaped pattern was
further saturated in imaging the sagittal t-spine
to stress the RF power efficiency of the design.
The potential benefits of the dynamic TD de-
sign are further compared to the commonly
used static variable density (VD) spiral sam-
pling scheme (17).

The shaped saturation pulse design is further
extended in the spectral dimension to enable
curved fat or multi-frequency selective satura-
tion pulses (18). For this purpose, the fat-ring
of the human scalp is exemplary saturated with
a rim-shaped pattern.

RF Pulse Design

RF pulses were calculated in MATLAB 8.0
(MathWorks, Natick, MA) following the magni-
tude least-squares approach of (19). Corre-
sponding gradient waveforms were determined
using the time-optimal design algorithm (20).
All RF pulses were regularized to stay within
RF hardware limits and with controlled SAR
using the virtual observer point (VOP) model
(21).

Experimental Setup

The experimental verification and validation of
the beneficial effects of the methods proposed
was done in human in-vivo experiments on a
3T MAGNETOM Skyra system (Siemens AG,
Healthcare Sector, Erlangen, Germany). The
system is equipped with two fully integrated
whole body transmit RF channels. B1 and BO
maps were estimated using a presaturation
TurboFLASH sequence (22) and a multi-echo
approach (23), respectively.

Results
pTx 2DRF design for rFOV Imaging

Figure 1 shows the excitation results of the
default and suggested EP-2DRF design with
well correlating Bloch simulations, respectively.
The default design shows prominent geometric
distortions and significant loss in overall mag-
netization due to off-resonance. In contrast, the
VD EP-2DRF tackles these geometric distor-
tions and offers improved excitation fidelity with
47% less root mean square error (RMSE) to
the target pattern. At the same time, the re-
quired RF power expense could be reduced by
53%.

VD EP-2DRF

Default EP-2DRF

A HT

RMSE = 3.69, Rel. RFpoyer=1 RMSE =1.97, Rel. RFpoye= 0.47
Normalized Flipangle [l

Fig. 1: Sagittal GRE-EPI Dacquisitic;ns near the c-
spine using the default and proposed variable densi-
ty EP-2DRF pulse design. Left image shows the
experiment with the overlayed subject contour and
right image shows the numerical Bloch simulation
respectively. Root mean square errors (RMSE) to
the target pattern (magenta) and normalized RF
power expense are stated below.

For reducing the RF pulse duration, an asym-
metric EP trajectory is analyzed in conjunction
with rFOV diffusion experiments in Figure 2.
Independent of pTx acceleration the excitation
quality could be maintained with asymmetry
factor (AF) 6/8, but with remarkably reduced
pulse durations. The savings in pulse duration
can be directly transferred in shorter TE and
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thus increased SNR. In the analysis of multiple
slices compared to the common EP-2DRF
pulse, an average SNR increase of ~27% can
be achieved with either solely the asymmetric
design or 2.1 fold acceleration. In combination,
an SNR increase of 38% was obtained.

AF=off

2.1

ghted rFOV diffusion images ac-
quired with different EP-2DRF pulses. With/-out pTx
acceleration with subsampling factor R. With/-out
asymmetric EP-2DRF design with factor AF. Mini-
mal TE was denoted in the lower right corner of the
images.

Fig. 2: b800 wei

pTx local z-Shim

Two exemplary slices of the multi-slice FLASH
and breath-hold BOLD fMRI studies are de-
picted in Figure 3. In both studies, clear signal
voids can be detected in the frontal orbital and
inferior temporal lobe with the standard RF
sinc excitation. Signal could be fully or partially
recovered with the proposed automated pTx z-
shim approach, while visibly preserving the
image quality. Based on the recovered signal,
also higher BOLD activation could be as-
sessed in the relevant regions. Across 3 sub-
jects and all slices, approximately 47% of brain
areas affected by signal loss in standard exci-
tation images could be recovered. In these ar-
eas, BOLD activation coverage is also im-
proved by ~57%.

FLASH

fMRI BOLD

RF sinc

pTx z-shim

Fig. 3: Two exemplary slices of multi-slice FLASH
and breath-hold BOLD fMRI experiments obtained
by using the default RF sinc pulse and fully auto-
mated pTx z-shim approach. Fully to partially recov-
ered signal voids can be observed in the frontal or-
bital and inferior temporal cortex.

Shaped Saturation with pTx

The results of the human in-vivo shaped satu-
ration experiments are shown in Figure 4 and
5. Figure 4 compares the saturation perfor-
mance of the commonly used VD with the in-
troduced TD 2D spiral design under strict RF
hardware and SAR constraints.

Touse=9.7ms.

b

Fig. 4: Shaped saturation GRE experiments with
variable density (VD) and target-driven (TD) spiral
trajectory design. a Sagittal head with checkerboard
pattern. b Sagittal t-spine with spine-shaped pattern.
Target pattern and pulse durations are stated in the
upper left corner. Bloch simulations are attached at
left corner of each image.

In both imaging scenarios, the TD-trajectory-
based shaped saturation pulses outperform the
respective VD pulses. The TD offered either
enhanced spatial accuracy (Fig. 4a) or a higher
saturation level (Fig. 4b). Numerically, a rela-
tive RMSE improvement of 20% (brain) and
31% (spine) could be observed compared to
the VD approach. Still, residual signals were
found in fat containing areas due to the single-
band RF optimization strategy.

==no SAT == Shaped SAT Fat

Fig. 5: GRE experiments without and with rim-
shaped fat saturation using the TD 2D spiral. Bot-
tom row shows 1D profiles (dashed yellow line from
top to bottom) and the difference to the non-
saturated image. Defined target pattern for the used
design frequencies are attached at the lower cor-
ners of the MR image.

This issue can be further tackled with the multi-
frequency extension of the approach. In Fig-
ure 5 the method was exemplary tuned to the
fat band to saturate the subcutaneous fat sig-
nal in the scalp cap. The rim-shaped fat satura-

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena

S.37



Schneider et. al., Selective MR imaging and off-resonance correction with parallel transmission at 3T.

tion pulse suppressed completely the fat signal
in the neck, but left residual fat signals towards
low SNR regions of the forehead.

Discussion

We proposed two strategies to improve the
performance of rFOV imaging based on EP-
2DRF excitation RF pulses regarding off-
resonance correction and time-efficiency. First,
the lack of sufficient off-resonance correction
of default EP-2DRF pulses was confirmed in
the experiment, which is likely due to their lim-
ited transverse plane encoding capability. The
proposed VD sampling approach showed great
reductions of the geometric distortions, while
reducing the overall RF power expense. The
latter can be important regarding SAR limita-
tions. However, as mainly low spatial frequen-
cies are sub-sampled, the design of higher flip
angles under given constraints can be more
challenging. Particularly, the required RF ener-
gy has to be covered by less spokes being
placed near k-space center.

A more robust approach is the asymmetric EP-
2DRF design, which mainly aims to reduce the
RF pulse duration, but indirectly also helps to
curtail the evolvement of off-resonance effects.
The asymmetric design has been proven to be
orthogonal to potential pTx acceleration with-
out affecting the excitation quality. The result-
ing savings in TE and gain in SNR can be sig-
nificant, but also depend on other sequence
details as diffusion parameters and image res-
olution. Still, the technique has been shown
valuable for diffusion imaging of very challeng-
ing areas as the prostate (24).

Furthermore, we proposed a fully automated
local z-shim approach to compensate off-
resonance induced signal loss in FLASH and
BOLD fMRI sequences. Although based on
two whole-body transmit channels with rather
shallow and non-distinct B1 profiles, the robust
and fast method showed great potential in re-
covering the signal loss for improving e.g. the
diagnosis of hemorrhage or stroke. However,
SNR losses in slices with longer time delays
were observed in overlapping sensitivity profile
areas of the transmit channels. Here, the sum
of the time-shifted slice profiles result effective-
ly in a subtle narrowing of the slice thickness.
Further improvement is expected with the utili-
zation of local transmit arrays with more dis-
joint sensitivity profiles.

Last, an inherent RF power efficient 2D spiral
trajectory design was presented, which dynam-
ically adapts the sampling scheme to the given
target pattern and B1 profiles. The dynamic TD
trajectory design outperformed commonly used
VD strategies regarding RF power efficiency
and spatial fidelity. Thus, the method offers

improved excitation/saturation performance or
higher pTx acceleration levels under RF hard-
ware and SAR constraints. In combination with
multi-frequency optimization, other frequency
bands as fat can be saturated with this ap-
proach. Clearly, arbitrary frequency response
functions can be achieved at cost of increased
computational complexity. The robustness of
the TD pulse performance mainly depends on
the reliability of B1+ and BO maps. In low SNR
areas (Fig. 5, forehead), the coverage of the
B1+/B0 maps can be insufficient and requires
extrapolation of the data.

All methods can be directly computed and do
not require iterative design schemes. Compu-
tation times were always in the order of 2-30
seconds in MATLAB, which is already tolerable
for clinical use. Further enhancements can be
achieved by the transfer on highly parallelized
processing units.

Conclusion

We successfully improved imaging perfor-
mance in three different application fields with
the design of tailored RF pulses using the pTx
technology. The work explicitly established the
methods on a clinical and commercially availa-
ble pTx scanner system fulfilling all practical
requirements for clinical use.
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Abstract: Magnetic field monitoring is a novel
technique which allows a fast measurement of
the spatial-temporal magnetic field variations
by using a dynamic field camera. In this work,
dynamic field cameras consisting of up to 16
field probes were built. They were applied for
calibration of transmit trajectories, Single-
shot higher-dimensional and stack-of-spirals
trajectories which allowed a reduction of image
artefacts. The dynamic field camera was also
used to measure impulse response functions
of coils producing linear and quadratic encod-
ing fields.

Zusammenfassung: Magnetfeld Monitoring ist
eine neuartige Technik, die eine schnelle Mes-
sung der Raum-Zeitlichen  Magnetfeld-
Anderung mittels dynamic field cameras er-
laubt. In dieser Arbeit wurden dynamic field
cameras mit bis zu 16 Feldsonden gebaut. Sie
wurden zur Kalibrierung der magnetischen Ko-
dierfelder zur selektiven Anregung, zur Hoher-
Dimensionalen Bildgebung und schnellen funk-
tionellen Bildgebung eingesetzt. Die gemesse-
nen Feldanderungen erlaubten eine erhebliche
Reduzierung von Bild-Artefakten. Die dynamic
field camera wurde auch zur Messung der Im-
pulsantwortfunktion von Spulen, die lineare
und Quadratische Kodierfelder erzeugen, be-
nutzt.

Motivation

Experimental conditions during Magnet Res-
onance Imaging (MRI) are often not constant
because of undesired magnetic field fluctua-
tions, such as eddy currents, drifts, distortions
and delays of the applied spatial encoding
magnetic fields (SEMSs), also referred to as
“gradients”. They cause various image arte-
facts such as blurring, signal losses or geomet-
ric distortions. Magnetic Field Monitoring
(MFM) (1) is a novel technique which allows to
reccord the magnetic field variations using a
Dynamic Field Camera (DCF) (2) consisting of
several field probes with a high temporal reso-
lution.

In the here presented work (3), DFCs were
built, consisting of up to 16 proton based field
probes. MFM was applied to four different MR
applications, referred to as [Al] to [AIV]:

[All. calibration of transmit trajectories for
Parallel spatially selective EXcitation ex-
periments (PEX) (4,3),

calibration of single-shot  Higher-
Dimensional (HD) imaging trajectories
(3,5),

calibration of stack-of-spirals trajectories
for Magnetic Resonance Encephalo-
Graphy (MREG) (6,3) and
characterization of the encoding field
chain in terms of its Impulse Response
Function of the Encoding Field (IREF)
(3,7).

[All].
[AIll.

[AIV].

Magnetic Field Monitoring

The phase of the acquired signals of the field
probes reflects the magnetic field evolution at
their spatial positions. The k-space trajectory

k(t) = [ko(t)'kx(t)' ky(t)! kz(t)r kxy(t)! o (2v8)
typically modelled as real-valued spherical
harmonics (basis Z, Tab. 1), can then be esti-
mated in a least-square sense from the un-
wrapped field probe phases ®(t), taking into
account their position 7 and their off-resonance
frequency @,

k() = PH[®(t) — B(t = 0) — Brep - t]. [1]

The pseudo-inverse of the probing matrix P* is
set up by the probes’ position

1 X1 Y1 Zp - x3 = 3x,yf

p=|: : 2]
1 X6 Yie Zi6 -+ x136—3x16)’126

Experimental Setups

MFM experiment [Al] was performed on a
modified 3T system (MAGNETOM Trio, a Tim
System, Siemens AG, Healthcare Sector, Er-
langen, Germany) fitted with transmit-array
hardware (9). An eight channel Transmit (Tx)
body coil was used for [I].

[All] and [AIV] were performed on the same
scanner as [Al] with an in-house custom-built
head insert SEM coil producing quadrupolar
SEMs (10) of type C2 and S2, referred to as
SEM, and SEM;g, respectively, used for PatLoc
(Parallel Imaging Technique using Localized
Gradients) (11).

[Alll] was performed on a standard 3T Tim
TRIO.
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Fig. 6: 16 channel DFC. The patient table extension is connecting the field camera to the spectrometer of the
scanner (on the right). The probes are placed in a honeycomb-like shaped array of tubes (on the left).

Dynamic Field Cameras

Several DFCs (2) were built using between
three and 16 proton based field probes (3).
The setups were based on work presented by
(1,2,8,12). The DFCs were connected to the
spectrometer of the scanner.

The experiments [Al] were performed with a
four channel field camera operated in receive
mode only and with a three channel field cam-
era operated in Transmit/Receive (Tx/Rx)
mode using the local transmit output of the
scanner.

The 16 channel DFC was operated in Tx/Rx
mode, Fig. 1, and used in [All] and [AIV]. The
Tx chain was controlled via the optical trigger
from the scanner. The Tx chain consist of a
signal generator (N5181A, Agilent, Santa
Clara, CA), an RF power amplifier (75A400,
Amplifier Research, Souderton, PA) and a 24
way Wilkinson power splitter (MITEQ-
ESTONIA, Estonia).

Four field probes were integrated to a 95
channel head coil (13) and operated in Tx/Rx
mode with the transmit chain described above.

The calculation of the trajectories was per-
formed in MATLAB (The MathWorks, Natick,
MA, USA).

Methods: Transmit K-space Calibration

PEX experiments relies on the matching of
the multi-dimensional RF pulses and the simul-
taneous traversed transmit K-space. Two stud-
ies were performed. The first study [SI] con-
sisted in testing the accuracy of ¥(t), designed
within the hardware limits. The trajectories
were a 3D concentric shell and two 3D rosette
trajectories with different acceleration factors.
A smoothed version of a 3D letter L was used
as a target to quantify improvements of the
excited patterns when using the measured
Kmeas(t) instead of the nominal K,,,(t) for
pulse calculation.

A Cartesian echo planar and a spiral trajec-
tory, designed with slew rates of 500T/m/s and
300T/m/s, respectively, were used in a second
study [SIl] for PEX experiments. A checker-
board excitation pattern was used as target.
The maximal achieved amplitude of the linear
SEMs and slew rate were estimated from the
measured trajectory using an adaptive Savitz-
ky-Golay (SG) filter for differentiation of
Kmeas(t) in order to assess the limits of trajec-
tory acceleration.

Methods: Higher-Dimensional Imaging

HD encoding employs more SEMs than the
corresponding image dimensionality. The two
single-shot trajectories used in this work used
two linear SEMyx and SEMy and SEM, and
SEM;g (10). Single shot trajectories are very
demanding on the used SEM coils and involve
an extended readout with multiple gradient
echoes. Therefore they are expected to be par-
ticularly sensitive to concomitant fields B,.. The
analytical derivation of B, for up to second real-
valued spherical harmonics was performed as
shown in (14) and can be found in (3). B, of the
PatLoc coil (3,5) can be sorted as

B.(7t) = ﬁ [(? + y2)g? + 2v2z2(x? +
v g(Gp — G) +4z*(x* + y») (G} + G2) +
2yz(gGy + 2(a — 1)G,G,) — 2xygG, +
2xz(gG, — aG,G,) + z2(G% + G2) +
y2G2(1 —2a) + (x* + y®»)a?G? +
2v22°x(G,Gp — GyGy + GyGp + GcGy) +
2v2z%y(—G,Gg — G,Gy + G, Gp — GG, ) +
2V2xyzG,(G, — Gp) — 2v2zx?aG,(G, + Gp) +
2v2zy?(G, + Gg) (1 — )], [3]
with the amplitudes G,(t), G, (t), G,(t), G, (t)
and Gg(t) of the applied SEMs. ganda are

introduced in the derivation of B, because of
Ampeére’s and Gauss’s law, respectively. It is
visible that some spatial terms in Eq. [3] arise
only because of the presence of quadratic
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SEMs and that some terms are not solution to
Laplace equation. They can therefore not be
described by real-valued spherical harmonics.
B, introduces an additional phase term ¢, (7, t),
which changes the signal equation to

S(t) « [ p(F)e 19D =i g7 with [4a]
$.(#t) = y[ G(¥)dr - B(#) where [4b]
G =[Gy, Gy, G,, Gy, Gg| and [4c]

W(#) = [SEM,, SEM,, SEM,, SEM,,, SEMpg]. [4d]

p is the proton density and ¢, is the encoding
phase. In order to take into account the spatial
dependencies of ¢, given by Eq.[3], the basis
Y was constructed , cf. Tab. 1, which includes
the most important terms of ¢.. By using basis
Y, the signal equation [4a] simplifies to ¢,and
concomitant terms are treated as an integral
part of the encoding. The two existing single-
shot HD trajectories used in [All] were the 4D
Radial-In-Out (4D-RIO) (15) and the North-
West Echo Planar Imaging (NW-EPI) (16).
Both trajectories were less than 50ms long.
Phantom and in vivo imaging experiments
were performed. The image data was recon-

structed using the nominal trajectory Enom and

the trajectories EE and Ey estimated using ba-
sis E and Y, respectively. A Conjugate Gradi-
ent (CG) based image reconstruction, imple-
mented on GPU (17) in MATLAB was used.

Methods: MFM applied to MREG

MREG (18) acquires a full 3D volume of the
brain within less than 100 ms, by using e.g. a
Stack-of-Spirals (SoS) trajectory (19) with a
resolution of 2mm?3. Imaging experiment and
trajectory measurements were alternated be-
cause both imaging were proton based. There-
fore the repetition time was doubled to 0.2s.
The images were reconstructed on a 92x92x32
grid using a non-linear CG-optimization with an
[1-norm penalty in the total variation domain
(6,3) using the measured and the nominal tra-

jectory Emeas(t) and Enom(t), respectively.
Phantom and in vivo experiments were per-
formed. The latter was performed with an fMRI
task with a flickering checkerboard as stimuli.
The statistical analysis was performed with
SPMS.

Methods: IREF Measurements

The encoding chain from the programmed
digitized waveform to the produced field, con-
sisting of the Digital-Analog-Converter, filters,
power amplifier, cables and the SEM coil can
be modelled as a linear system if the applied
encoding field is short. The system can then be
described by its impulse response function.
The IREF H(o) was estimated as in (20) using
a set of blips. The calculation of H(w) was im-

basis = index | basis Y
constant 0 constant
X 1 X

y 2 y

z 3 Z

Xy 4 Xy

zy 5 zy

32 - (X +y + 7 6 X+ y*
ZX 7 zZX

- yz ) N yz
3yx° -y’ 9 x‘z

Xyz 10 Xyz
y(5z2° - (X +y*+ 7)) | 1 xz*
x(52° - (¢ +y*+ 7)) | 12 yz*

52° - 3z(x* +y*+Z°) | 13 v’z
(X - y) x° 14 xz*

x* = 3xy’ 15 y'z*

Tab. 1: Basis functions. Left: real-valued spherical
harmonic expansion up to 3" order. Right: proposed
basis including concomitant field terms (in bold).
proved by obtaining the derivative of the
measured phase with a SG filter, which al-
lowed to directly obtain the first derivative and
the encoding waveforms in a least-square
sense, Eq. [1]. This permitted the omission of
filtering H(w) as in (20) which might impact its
amplitude. Additionally, the discretized form of
the programmed encoding field waveform was
taken into account when calculating H(w).
H of the linear SEM coils of a clinical Tim TRIO
and of the modified Tim TRIO with the PatLoc
head insert SEM coil were acquired.

Results: Transmit k-space Calibration

Kmeas(t) in [SI] were in very good agreement
with K,,m(t), reflected in a normalized Root
Mean Square Deviation (nRMSD) for each k-
component below 2%. A subtle improvement of
the excitation pattern was observed.

As expected in [SlI], large artefacts were ob-
served in the target pattern when using
Knom(t) for pulse calculation which could be
overcome when using Kpeqs (t).

Results: Higher Dimesional Imaging

ﬁy of the 4D-RIO and NW-EPI showed less
difference to the nominal trajectory. In
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Fig. 2: (a) Reference GRE image. A white contour
line of the brain was calculated. (b) EPI reconstruct-
ed with Ey. (c) NW-EPI reconstructed with the nom-
inal trajectory. (d) NW-EPI reconstructed with EE. (e)
NW-EPI reconstructed with Ey. (f) Contour line
from (a) added to (e).

particular, a similar evolution of ky¢ (x? + y?
term) was measured compared to simulations
of the field evolutions fitted to basis Y. In Fig. 2
the reconstructed in vivo images are shown. A
clear reduction of distortions is visible when
using Ey, which is emphasised by the overlaid
contour line calculated from the GRE image.
Similar improvements were obtained for the
4D-RIO experiments.

Results: MFM applied to MREG

k, meas(t) showed a small drift of up to 3%
compared to k,,,m(t). This created a shift of
the reconstructed slices compared to reference
GRE slices which could be corrected for when
using Emeas(t). Resonances in spectra’s mag-
nitude of ﬁmeas(t) were observed which could
be related to the helium pump (2Hz) or breath-
ing (0.23Hz and 2™ and 3™ harmonics) in the
in vivo experiment. However, different reso-

Fig 3: Selection of the 32 reconstructed slices using
knom(t) (left) kmeas (t) (rlght)

nances were observed in the phantom experi-
ment. Irregularly large differences in the calcu-
lated activation maps between the time series

reconstructed with Em,m(t) and Emeas(t) were
observed, Fig. 3. This difference turned out to

be caused by a defective power supply of the
shim unit. The induced irregular field changes
were captured by the incorporated field camera
leading to a successfully reconstructed time
series and large t-values.

Results: IREF Measurements

A considerable reduction of noise of H(w) is
obtained when using the SG filter and the dis-
cretized input waveform, cf. Fig 4. The -3dB
bandwidth of the IREFs could be estimated to
be larger than 20kHz.

Fig 4: Top: |H(w)|
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Discussion

The measured trajectories for PEX in [SI],
and in [Alll] showed very small deviations. On-
ly very subtle image quality improvements
were obtained. Reconstructed single-shot HD
images showed a large improvement in image
quality by including the spatial dependencies of
B.. MFM is a less time consuming technique
as for example phase mapping (21) or other
calibration techniques.

A MREG time series was acquired which clear-
ly demonstrated the robustness of MFM with
respect to presumably spontaneous magnetic
field changes. Small field fluctuations related to
scanner hardware and volunteer physiology
were observed. The described experimental
setup is limited by the inability of concurrently
monitor magnetic field changes which lead to
an undesired increase of the repetition time.

For the first time, the IREFs of a clinically Tim
TRIO and of the PatLoc SEM coil were meas-
ured. An improved calculation of the IREFs
was presented allowing to avoid the use of fil-
ters.

Conclusion

MFM showed to be an important tool to easily
and directly record the magnetic field changes,
due to SEM imperfections or due to physiology
related changes. Concurrent MFM (8) using
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e.g. fluorine based field probes would allow to
track physiology induced changes and poten-
tially correct for pixel intensity variations in
fMRI time series. It was demonstrated that it is
important to use a magnetic field model reflect-
ing the phase evolution in order to successfully
reconstruct the images, for example by includ-
ing spatial dependencies of the concomitant
fields.
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Abstract: In this work the chemical shift arte-
fact is studied for "°F-MR images of fluorinated
contrast agents. This artefact can be corrected
via deconvolution. By employing special tech-
nigues we show that the signal-to-noise ratio
can be enhanced as compared to an image
which avoids the artefact by only selectively
exciting the strongest resonance. Furthermore
it is possible to reveal signal that vanishes in
the noise of the uncorrected image.

Zusammenfassung: In dieser Arbeit wird das
Artefakt der chemischen Verschiebung in 9F-
MR Bildern von fluorhaltigen Kontrastmitteln
untersucht. Dieses Artefakt kann durch eine
Entfaltung korrigiert werden. Wir zeigen, dass
mittels spezieller Entfaltungstechniken das
Signal-zu-Rausch Verhaltnis im Vergleich zu
einem Bild, welches nur durch selektive Anre-
gung der starksten Resonanz aufgenommen
wurde, verbessert werden kann. Weiterhin ist
es moglich, Signal sichtbar zu machen, wel-
ches im unkorrigierten Bild im Rauschen un-
tergeht.

Motivation

Die Anwendung von fluorhaltigen Kontrastmit-
teln ist in der Kernspintomographie in dem Be-
reich der molekularen Bildgebung von grof3em
Interesse [1,2]. Fluoratome sind im lebenden
Organismus nur in so geringen Konzentratio-
nen vorhanden, dass sie nicht detektiert wer-
den konnen. Dies bedeutet, dass jegliches de-

tektierte Fluorsignal im Organismus von einem
zuvor injizierten fluorhaltigen Kontrastmittel
stammt. Ein ideales Experiment ist in Fig. 1
gezeigt. Ein anatomisches Bild kann mittels
des Protonensignals aufgenommen werden
und anschlieRend wird die Verteilung des Kon-
trastmittels aus dem detektierten Fluorsignal
bestimmt. Legt man nun beide Bilder Uberei-
nander, so kann die Kontrastmittelverteilung im
Koérper in einem anatomischen Kontext darge-
stellt werden. In vielen Fallen sind jedoch die
Fluoratome innerhalb des verwendeten Mole-
kils nicht aquivalent. Daher weisen diese Kon-
trastmittel komplexe Kernspin-Spektren auf,
die sich durch viele Resonanzlinien auszeich-
nen. Wird nun ein Kernspin-Schnittbild mit ei-
nem solchen Molekil aufgenommen, dann
kommt es zu dem wohlbekannten, so genann-
ten Artefakt durch chemische Verschiebung
(siehe ,Fluor - multi in Fig. 1). Dieses Artefakt
zeichnet sich durch Geisterbilder aus. Es kann
also nicht direkt aus dem aufgenommenen Bild
auf die rdumliche Verteilung des Kontrastmit-
tels geschlossen werden. Dieses Artefakt kann
vermieden werden, indem spezielle Bildge-
bungssequenzen genutzt werden. Jedoch sind
solche Sequenzen sehr zeitintensiv und daher
fur Anwendungen im lebenden Organismus
nur beschrankt von Nutzen. Eine weitere Mog-
lichkeit besteht in der selektiven Anregung von
nur einer Resonanz (dies wurde fur das Bild
»Fluor - 1“in Fig. 1 gemacht). In einem solchen
Fall wird aber

Proton Fluor - 1 [",'1)(:1-1;15;91-111& Fluor - multi
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Fig. 7: Das Protonenbild einer Maus (links: Proton), das aufgenommene Fluorbild bei Anregung von nur einer
Resonanz (zweites Bild: Fluor - 1) sowie die Uberlagerung beider Bilder (drittes Bild: Uberlagerung). Das Fluorbild
bei Anregung aller vorhandenen Resonanzen (viertes Bild: Fluor - multi) zeigt das Artefakt der chemischen Ver-
schiebung als Geisterbilder. Das MR-Spektrum (rechts) des verwendeten Molekiils.

naturlich das potenziell mogliche Signal der
anderen Resonanzen nicht genutzt. Da sich
aber bei der in vivo Fluorbildgebung das inji-

zierte Kontrastmittel im Organismus verteilt
sind die lokalen Konzentrationen in den meis-
ten Fallen sehr gering und schnell an der De-

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena



Meissner et. al., Aufsplren von Signal in verrauschten MR-Fluorbildern durch die Korrektur des Ar-

tektionsgrenze. Daher ist es wiinschenswert,
soviel Signal wie mdglich zu nutzen - und eben
nicht nur das Signal einer Resonanz, sondern
das Signal aller Resonanzen. In einem solchen
Fall muss dann aber das aufgenommene, arte-
faktbehaftete Bild zunachst korrigiert werden.
Eine solche Korrektur ist mdglich und auch
schon bekannt, stellt jedoch ein im mathemati-
schen Sinn schlecht konditioniertes Problem
dar, was dazu fihrt, dass durch den Korrektur-
prozess das Rauschen im Bild verstarkt wird.
Wenn das Rauschen nun mehr verstarkt wird,
als man Signal durch die Uberlagerung aller
vorhandenen Resonanzen gewinnt, dann
macht dieses Verfahren keinen Sinn und es ist
besser, sich bei der Bildgebung auf die starks-
te Resonanz zu konzentrieren und das Artefakt
zu vermeiden.

Materialien und Methoden

Durch eine eingehende Betrachtung der MR
Signalgleichung kann gezeigt werden, dass
das Artefakt der chemischen Verschiebung
nichts weiter ist als ein Bild, welches entsteht
wenn man die raumliche Verteilung des Mole-
kils mit seiner Punkt-Spreiz-Funktion (PSF)
faltet. Dies geschieht jedoch nur in einer Bild-
richtung, der Auslese- bzw. Frequenzkodier-
richtung. Sei | eine gemessene Bildzeile ent-
lang dieser Richtung und m die zugrunde lie-
gende Verteilung des Moleklls, dann gilt

I =Cm, 1)

wobei C die Faltungsmatrix ist und als zirkulare
Matrix aus der PSF aufgebaut wird. Will man
nun aus einem gemessenen Bild / und der be-
kannten PSF die zugrunde liegende Verteilung
des Molekilils m bestimmen, so muss das in-
verse Problem geldst werden. In dieser Arbeit
haben wir dafir die sogenannte Lasso Technik
[3] verwendet:

mm} 2)

Dabei bedeutet || || die L* Norm und || ||1 die L

Norm. Dabei ist zu beachten, dass ein Fluor
MR-Bild diinnbesiedelt ist (also im Grof3teil des
Bildes kein Signal enthalt). Da die Lasso Regu-
larisierung mit der L' Norm als Strafterm diinn-
besiedelte Losungen bevorzugt werden die
Entfaltungen hier mit dieser Methode realisiert.
Alle Regularisierungsparameter in dieser Ar-
beit sind auf die Norm der Faltungsmatrix nor-

miert: A=1/ Ic]|-

Der erste Teil der Arbeit untersucht das Arte-
fakt der chemischen Verschiebung sowie eine
mogliche Korrektur dieses Artefaktes mittels
Entfaltung anhand von eigens dafiir erstellten
Simulationen. Dabei wird insbesondere der

m =min {[Cm -1 + 2
m

tefaktes der Chemischen Verschiebung.

Einfluss von verschiedenen Bildgebungspara-
metern (wie z.B. die Echo-Zeit Tz und die Aus-
lesebandbreite Bro) auf die Qualitat des entfal-
teten, korrigierten Bildes bestimmt. Um diese
Simulationen erstellen zu kénnen wurde zu-
nachst das Spektrum des verwendeten Mole-
kils FC-84 (C;F4) detailliert untersucht. Zu
jeder im Spektrum auftretenden Resonanzlinie
wurden separat die Relaxationszeiten T, und
T, gemessen. Mit Hilfe dieser spektroskopi-
schen Informationen kénnen dann simulierte
Artefaktbilder berechnet werden, abhangig von
der gewahlten Bildgebungssequenz sowie de-
ren Sequenzparametern. In dieser Arbeit wird
eine 3D-FLASH Sequenz verwendet. Es wird
untersucht, ob es einen optimalen Satz von
Parametern gibt, welcher es in besonders gu-
ter Weise erlaubt, ein artefaktbehaftetes Bild
mittels Entfaltung zu korrigieren.

Im zweiten Teil wird dann flr einen gegebe-
nen Satz von Bildgebungsparametern beson-
deres Augenmerk auf die Entfaltungstechnik
gelegt und untersucht, inwiefern man mit ver-
schiedenen Entfaltungsmethoden ein artefakt-
behaftetes Bild bestmdglich korrigieren kann.
Dabei spielt die Frage, ob das Signal-zu-
Rausch Verhaltnis (SNR) verbessert werden
kann bzw. ob Signal, welches im unkorrigierten
Bild im Rauschen untergeht, wieder sichtbar
gemacht werden kann, eine zentrale Rolle. Die
hier verwendeten Entfaltungsmethoden schlie-
Ren die Verwendung unterschiedlicher PSFs
mit ein. Zum einen wird die Bildkorrektur mit
der direkt gemessenen PSF durchgefihrt und
zum anderen werden diese Ergebnisse vergli-
chen mit einer Bildkorrektur, welche auf einer
optimierten PSF beruht. Diese optimierte PSF
wird aus einem Bildbereich bestimmt, bei dem
man von vornherein weil}, wie das entfaltete
Bild aussehen muss. Mit Hilfe dieser Informati-
on wird nun die PSF leicht variiert, so dass das
entfaltete Bild ein hdchstmdgliches SNR hat.
Die so ermittelte PSF wird als optimierte PSF
bezeichnet.

Fur einen Vergleich der SNR Werte ist noch
wichtig anzumerken, dass das SNR des arte-
faktbehafteten Bildes hier immer so gemessen
wurde, das es identisch ist mit dem SNR, wel-
ches ein Bild bei selektiver Anregung der
starksten Resonanz haben wurde.
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Fig. 8: Vergleich von simulierten, artefaktbehafteten
Bildzeilen mit gemessenen Bildzeilen eines Phan-
tomexperimentes. Zur klareren Darstellung sind die
Simulationen ohne Rauschen gezeigt. Alle Se-
quenzparameter sind jeweils gleich (Te=4.5 ms und
Bro=30864.2 Hz), auler derjenigen, die oben im
Bild angegeben sind.
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In Fig. 2 sind ein paar beispielhafte Vergleiche
zwischen gemessenen und simulierten Arte-
faktbildern gezeigt. Da die Ubereinstimmung
sehr gut ist, kann nun mithilfe der Simulationen
untersucht werden, welchen Einfluss die Se-
quenzparameter auf die Entfaltung des Arte-
faktbildes haben. Zu diesem Zweck wurden
simulierte Bilder mit den zugehorigen PSFs
entfaltet. Um den Einfluss der Regularisierung
bei dieser Untersuchung auszublenden wurden
alle Entfaltungen hier mit A=0 durchgefihrt. Ein
Teil der Ergebnisse dieser Simulationen sind in
Fig. 3 gezeigt. Es stellt sich heraus, dass es
keinen optimalen Satz an Bildgebungsparame-
tern gibt. Auf der anderen Seite jedoch existie-
ren Parametereinstellungen, die man unbe-
dingt vermeiden sollte. In Fig. 3 ist gut zu er-
kennen, dass z.B. fir gewisse Ausleseband-
breiten wie Brp=32.89 kHz bzw. Bro~=49.33
kHz das SNR des korrigierten Bildes stark ab-
fallt. Dies liegt daran, dass bei bestimmten
Kombinationen der Auslesebandbreite und der
Echozeit beim Messen der PSF ein Nulldurch-
gang im k-Raum direkt aufgenommen wird.
Diese kritischen Parameterwerte kénnen fur
ein Spektrum mit zwei Resonanzen analytisch
berechnet werden. Jedoch fir ein komplexes
Spektrum mit vielen Resonanzen sind Simula-
tionen notwendig. Um diese Simulationsergeb-
nisse zu validieren wurden Phantomexperi-
mente durchgefihrt. Die gemessenen SNR-
Werte sind ebenfalls in Fig. 3 eingetragen.
Weiterhin wurde fir die entfalteten Bilder ein
Signal-zu-Hintergrund Verhaltnis (SBR) be-
stimmt. Dies berlcksichtigt, dass nach der Ent-
faltung noch eventuelle Artefaktriickstande
Ubrig sind und die Korrektur nicht fehlerfrei

tefaktes der Chemischen Verschiebung.

mdglich ist.
Simulationen:
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Fig. 3: Simulierte SNR Werte fir verschiedene Aus-
lesebandbreiten Bro sowie gemessene SNR und
SBR Werte von Phantomexperimenten.

Diese SBR Werte sind ebenfalls in Fig. 3 ein-
getragen. Es zeigt sich, dass die problemati-
schen Auslesebandbreiten, welche mittels der
Simulationen bestimmt wurden, auch tatsach-
lich bei den gemessenen Artefaktbildern zu
Problemen in der Entfaltung fuhren: entweder
wird bei der Entfaltung das Artefakt nicht kor-
rekt beseitigt und es bleiben verschmierte
Geister in Ausleserichtung Ubrig, sodass das
SBR stark abfallt (Bro=32.89 kHz), oder das
Rauschen wird insgesamt signifikant verstarkt
und auch das SNR fallt ab (Bro~49.33 kHz).

Nachdem kritische Sequenzparameter mit-
tels Simulationen identifiziert sind und mittels
Phantomexperimenten bestatigt wurden, gilt
das Interesse nun dem Entfaltungsprozess an
sich. Dazu wird ein gemessenes Artefaktbild
sowohl mit verschiedenen Regularisierungspa-
rametern als auch mit unterschiedlichen PSFs
(gemessene PSF oder optimierte PSF) entfal-
tet. Eine Zusammenfassung dieser Untersu-
chungen ist in Fig. 4 dargestellt. Es ist deutlich
zu erkennen, dass das SNR signifikant erhoht
werden kann, wenn A>0 gewahlt wird. Dabei
sollte jedoch A auch nicht zu grof3 gewahlt
werden, da ansonsten bei der Entfaltung Re-
gularisierungsartefakte entstehen kénnen. Eine
wichtige Frage ist nun, ob Signal, welches im
Artefaktbild nicht sichtbar ist, nach der Entfal-
tung im korrigierten Bild detektierbar ist. Im
unteren Abschnitt von Fig. 4 ist zu erkennen,
dass in dem Artefaktbild mit geringem SNR die
unterste Fluor-Injektionsstelle kaum zu erken-
nen ist und im Rauschen verschwindet, wah-
rend sie nach der Korrektur deutlich erkennbar
ist.

Diskussion

Es wurde gezeigt, dass das SNR des korrigier-
ten Bildes im Vergleich zum Artefaktbild ver-
bessert werden kann (und
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Fig. 4: Vergleich verschiedener Entfaltungstechniken fiir Bilder mit hohem SNR und niedrigem SNR. Die Entfal-
tung wurde entweder mit der gemessenen PSF oder mit einer optimierten PSF sowie mit vier verschiedenen Re-
gularisierungsparametern A durchgefiihrt. Die angegebenen SNR und SBR Werte wurden mit der obersten Fluor-
Injektionsstelle des Phantoms bestimmt. Die Bilder mit hohem SNR sind mit logarithmisch skalierten Intensitéts-
werten dargestellt, um den Hintergrund und das Rauschen besser sehen zu kdnnen. Die Bilder mit niedrigem
SNR sind mit linear skalierten Intensitatswerten dargestelit.

damit auch im Vergleich zu einem artefaktfrei-
en Bild, welches durch die Anregung von nur
einer Resonanz entsteht). Aus Fig. 4 kann ge-
schlossen werden, dass im Fall von Bildern mit
hohem SNR gute Resultate erzielt werden
kdnnen, wenn man das Artefaktbild mit der
gemessenen PSF entfaltet: A=0.001 flGhrt zu
SNR=96 wahrend das Artefaktbild SNR=72
aufweist. Eine Entfaltung mit der optimierten
PSF fuhrt hier zu einem starkeren Blurring als
wenn die gemessene PSF benutzt wird. Auf
der anderen Seite sollte man diese optimierte
PSF nutzen, um schwaches Signal in stark
verrauschten Bildern sichtbar zu machen. Bei
dem Bild mit geringem SNR in Fig. 4 wird das
héchste SNR im korrigierten Bild erreicht,
wenn die optimierte PSF verwendet wird.

In frlheren Arbeiten [4-6] wurde bereits ge-
zeigt, dass das Artefakt der chemischen Ver-
schiebung korrigiert werden kann. In den meis-
ten Fallen jedoch resultierte dies in einem ver-
ringerten SNR durch Rauschverstarkung. Lee
und Nalcioglu [7] haben mit in vitro Versuchen

(mit intrinsisch hohem SNR) gezeigt, dass sie
auch ein besseres SNR erreichen kdnnen. Zu
diesem Zweck haben sie Artefaktbilder mit
langer Echozeit aufgenommen, so dass aus
dem Spektrum nur zwei Resonanzen mit lan-
ger Relaxationszeit Uibrig bleiben und das Sig-
nal aller anderer Resonanzen mit kiirzerer Re-
laxationszeit schon zerfallen ist.

Im Vergleich dazu haben wir &hnliche Er-
gebnisse erzielt — jedoch mit einer ganz ande-
ren Strategie, einschlieRlich einer anderen
Bildgebungssequenz, einer anderen Entfal-
tungstechnik sowie der Nutzung aller vorhan-
denen Resonanzen durch kurze Echozeiten.
Des Weiteren zeigen wir in dieser Arbeit, dass
das SNR nicht nur verbessert werden kann,
wenn das Artefaktbild ohnehin schon ein ho-
hes SNR hat, sondern auch, wenn das Arte-
faktbild stark verrauscht ist und das Signal an
der Detektionsgrenze ist. Darlber hinaus ha-
ben wir die Ergebnisse aus den hier prasen-
tierten in vitro Versuchen ebenfalls mit einem
in vivo Experiment verifiziert [8].
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Fazit

Bei der Bildgebung von fluorinierten Molekdilen
mit multiplen Resonanzen im Spektrum stellt
sich primar die Frage ob nur die starkste Re-
sonanz angeregt werden sollte oder das ge-
samte Spektrum. Im ersten Fall umgeht man
das Problem des Artefaktes der chemischen
Verschiebung wahrend im zweiten Fall jedoch
das gesamte verflgbare Signal aller Resonan-
zen ausgenutzt wird, aber eine Artefaktkorrek-
tur noétig ist. Wir haben mit in vitro und in vivo
Versuchen sowohl mit hohem als auch mit
niedrigem SNR gezeigt, dass das SNR durch
Artefaktkorrektur mittels regularisierter Entfal-
tung verbessert werden kann, wenn man ge-
wisse kritische Bildgebungsparameter vermei-
det. Unserem Wissen nach ist dies das erste
Mal, dass gezeigt wurde, dass stark verrausch-
te Artefaktbilder mit Signal an der Detektions-
grenze derart entfaltet werden kdnnen, dass
das Signal im korrigierten Bild deutlich sichtbar
ist.
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Abstract: Ventilation of lung measured with hyperpo-
larized *He MRI allows obtaining information that is of
great importance for the diagnostics of airways obstruc-
tions. We performed study and analysis of correlations
between parameters obtained by static (SV) and dynamic
(DV) ventilation measured with CHe-MRI) with the values
of pulmonary function test. The study was done on n=12
bronchial asthma patients. We confirmed that both SV
and DV *He-MRI allow for detecting statistically signifi-
cant differences of lung ventilation before and after bron-
chodilatation.

Motivation

Hyperpolarized *He-MRI is known to be effi-
cient tool to visualize and quantify Static (SV)
and Dynamic Ventilation (DV) of lungs. The
spatial and temporal information on regional
gas distribution in lungs are available. This
makes both methods particularly attractive for
the diagnostics of patients with obstructive lung
disease, e.g. asthma and COPD. To character-
ize gas distribution and delivery in the lungs a
set of parameters evaluated either directly from
the °He-MR- |mages (SV) or calculated by
analysis of the *He signal-time profile (DV) [1]
are used. However, the relevance of these pa-
rameters for the lung physiology, as well as,
statistical significance of its changes under
different factors influencing the respiratory
function of patient is still not established firmly.
Therefore, finding out how the changes these
parameters correlate with clinically proved
tests of lung function is a question of great im-
portance for the diagnostic relevance of *He-
MRI results. In the present work measure-
ments of static and dynamic lung ventilation
with HP-*He-MRI were performed on bronchial
asthma patients before and after bronchodila-
tation (BD). The particular aim was to find out if
the BD-effect can be detected using parame-
ters obtained with *He-MRI and to correlate the
variation of these parameters with the changes
in the key values of the pulmonary function
tests (PFT).

Materials and Methods

In an open monocentric clinical trial per-
formed after approval of the local Ethics Com-
mittee 8 (of 12) patients with confirmed bron-
chial asthma were examined in the first visit. 4
patients finished the study with the 2nd visit
(interval 1 year). Each visit comprised two
3He-MRI as well as PFT before and after BD
(250pg Salbutamol). The MRI measurements
were performed on a 1.5T scanner (Avanto
Siemens, Germany) using dual- tune *He/"F
birdcage (Rapid Biomedical). The HP- *He (po-
larization level p=70+2%) was provided by
centralized large scale polarization, delivery
and recycling process approved by local Ethic
Committee [2]. The *He:N,  mixtures
(200:300ml for SV and 200:800mlI for DV) were
administered using a Tedlar bag. The SV im-
ages were 14 coronal slices (10mm thickness)
acquired using |mage matrix 128x81 at
FOV=400mm. The DV °He-MR- -images series
were coronal 2D-projections (128x64 at
400mm FOQV) contlnuously acquired during
pat|ent inhalation of °He:N2 mixture. This
yields °*He signal-time curve Sy(t) recorded at
temporal resolution of 7 images per second.
The Sy(t) was analyzed on a pixel basis using
dedicated Matlab scripts. The evaluated DV
parameters were: (1) rise time (RT), denoting
an interval required for Sy(t) to rise from 10%
to 90% of maximum value S, (2) the deliv-
ery time TD determined as (S (TD)=0.9~Spmax);
(3) maximal flow value FM = max(dS,(t)/dt).
For the SV-images the amount of ventilation
defects (VD) were counted in each slice and
percentage of non-ventilated lung volume
(%nVV) was calculated respectively. For the
statistical analysis the mean values of the pa-
rameters were used. The statistical tests were
performed using Matlab Statistical toolbox and
SPSS.
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Results

Post-BD Post-BD

Figure 1 Static ventilation 3He-MR-images of 20 (A)
and 53 (B) years old patients with pre-study FEV1= 92%
and 72% respectively. Statistically significant (p=0.95)
decrease of non-ventilated volume were detected in
measurements performed after bronchodilatation.

Figure 1 demonstrates that the SV-
measurements before (Pre-) after (Post-) BD
allow for detecting substantial increase of
%nVV as the result of medication. The statisti-
cal analysis (Wilcoxon test) confirms the hy-
pothesis %nVV(Pre-BD)>%nVV(Post-BD) at
a=0.05 significance level. Additionally, the hy-
pothesis for FEV1(pre-BD)>FEV1(post-BD) is
confirmed using both t-test and Wilcoxon test
(at a =0.05). The results of DV-measurement
show an increased mean *He signal rise time
and delivery time after BD. The highest signifi-
cance level (unpaired t-test, a =0.01) was
found for the hypothesis RT increased post-
BD. The increasing of mean DT value post-BD
is less significant and can be confirmed statis-
tically (paired t-test) only at a =0.2 level. The
FM values before and after BD show the larg-
est variance among all calculated DV parame-
ters and its changing (in both direction) post-
BD cannot be statistically proved at the signifi-
cance level better than a=0.4 using actual
amount of measured patients data.

a b

o8 , J_
08 1

’jm[mf'] n=12 statistics: Post-/Pre-BD
18

1500 18 _r

oo 14 | ’/

o [ms] I T ]

E
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Figure 2

(a) Exemplary dynamic ventilation RT-map of patient
(B). An increase of ventilated volume leads to elevation of
rise and delivery time.(b) Summarized n=12 patients statis-
tics of DV parameters. Statistically significant (a=0.01)
increase for RT and less significant (a=0.2) for DT is
found. The significance of maximal flow FM decrease
should tested with more patient data to be acquired in
further study course

Conclusion

Although the trial is not yet finished, several
trends can be observed. For the patient data
analyzed we confirmed that both SV and DV
*He-MRI allow for detecting statistically signifi-
cant differences of lung ventilation before and
after bronchodilatation. For SV-images the ex-
pectable decrease of the non-ventilated vol-
ume was observed. The increase of the DV
rise-up time is especially remarkable in the
region of the large airways (Fig 2a) for patients
with significant initial %nVV. This observation
may be explained by longer and deeper inspi-
ration (increased FIV1 and IC).caused by BD.
As a consequence, gas inflow impairment is
decreased which in turn reduces the absolute
maximal flow peaks (FM) within a RT-period.
The statistical significance of the later findings
should be confirmed in course of the Clinical
Study competition
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Abstract: Hyperpolarization techniques, such
as PHIP, have the potential to overcome the
fundamentally low sensitivity of magnetic reso-
nance. Thus, applications such as molecular
imaging, metabolic studies or measurements
of heteronuclei can substan-tially benefit. So
far, only a small number of HP accessible and
physiologically relevant sub-strates and ac-
cording applications exist. The goals of the
presented study were therefore, the develop-
ment of experimental protocols to extend PHIP
to new classes of interesting compounds as
well as the implementation of PHIP for '°F
MRI, which offers the unique advantage of
background-free marker signals.

Zusammenfassung: Hyperpolarisationstech-
niken, wie die PHIP haben das Potential, die
inharent schwache Empfindlichkeit der Mag-
netresonanz zu uberwinden. Davon kdnnten
Anwendungen wie die molekulare Bildgebung,
metabolische Studien und/oder Messungen
von Hetero-kernen substantiell profitieren. Bis-
her exis-tieren jedoch nur wenige, hyperpolari-
sierbare und gleichzeitig physiologisch rele-
vante Ver-bindungen oder entsprechende An-
wendungen. Ziel der vorgestellten Arbeit war
daher die Ent-wicklung von experimentellen
Protokollen zur Erweiterung der PHIP fur neue
Klassen inte-ressanter Substanzen sowie die
Implemen-tierung der PHIP fur die *F-MRT,
welche den Vorteil hintergrundfreier Signale
bietet.

Motivation

In der gegenwartigen NMR- und MRT-
Forschung bildet die sogenannte Hyper-
polarisation (HP) einen Schwerpunkt zur Erho-
hung der Signale. Techniken, wie die dy-
namische Kernpolarisation (DNP), die che-
misch induzierte dynamische Kernpolarisation
(CIDNP) und die parawasserstoffinduzierte
Polarisation (PHIP) haben das Potential, die
inharent schwache Empfindlichkeit der Mag-
netresonanz (MR) zu Uberwinden. Diese resul-
tiert aus den sehr kleinen Besetzungs-
unterschieden der Kern-Zeeman-Niveaus, die
bei gewdhnlichen Magnetfeldern im thermisch-
en Gleichgewicht in der GréRenordnung von
10° liegen. HP-Techniken kénnen hier signi-

fikant héhere Populationen einzelner Niveaus,
mit entsprechend verstarkten Signalen, erzie-
len. Daher kdnnen Anwendungen wie moleku-
lare Bildgebung oder metabolische Studien
gerade im Hinblick auf die Untersuchung von
Heterokernen substantiell von der HP profitie-
ren. Es gab jedoch noch keine Etablierung der
HP-MR in den Lebens-wissenschaften, da ak-
tuell nur wenige, fur die HP erreichbare und
gleichzeitig physiologisch relevante Verbin-
dungen oder entsprechende Anwendungen
existieren. Dieses Problem wurde als Schwer-
punkt meiner Dissertation bearbeitet. Hier
stand die Entwicklung von experimentellen
Protokollen zur Erweiterung der PHIP fiir neue
Klassen interessanter Sub-stanzen, sowie die
Implementierung der PHIP fiir die '*F-MRT,
welche den Vorteil hinter-grundfreier Signale
bietet, im Vordergrund.

Grundlagen und Methoden

Herkdmmliche MR-Experimente nutzen die
Gleichgewichtsmagnetisierung in einem ex-
ternen Magnetfeld, die durch die unte-schied-
liche Besetzung der Zeeman-Niveaus hervor-
gerufen wird. Diese thermische Polarisation ist
durch die Boltzmann-Verteilung bestimmt und
liegt bei normalen Probentemperaturen und
Magnetfeldern in der GréRenordnung von we-
nigen ppm, wodurch NMR-Methoden im Ver-
gleich zu beispielsweise optischen Verfahren
relativ unempfindlich sind (siehe Fig. 1). Dem-
zufolge bietet der Besetzungs- unterschied viel
Potential fir die Steigerung der Empfindlich-
keit. So wirde die vollstandige Besetzung des
niederenergetischen Zustan-des (100 % Pola-
risation) mit einer Signal- erhéhung von etwa
10.000 (je nach Vergleichsfeld) einherge-
hen.(2,11) Hyperpo-
—— 1)

\/

Jaat)

Fig. 1: Homonukleares, schwach gekoppeltes Zweispin-
systems. Die angeregten Koharenzen (1-4) zwischen den
,Boltzmann-besetzten® Niveaus ergeben die Signale
Spektrum.
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larisationstechniken, wie die PHIP, erzeugen
derartige Nichtgleichgewichtsbesetzungen und
fuhren somit zu verstarkten Signalamplituden
in MR-Anwendungen. Dabei nutzt die PHIP die
Kernspineigenschaften von H,, welches 2 Pro-
tonen (Spin 1/2) enthalt. Diese kénnen unter
Berlcksichtigung der Ubrigen Quantenzahlen
symmetrische (S=1) oder unsymmetrische
(S=0) Zustande bilden, die haufig Triplett- oder
Singlettzustande genannt werden und H, in
sogenannten ortho-H, und para-H, einteilen.
Da der Singlettzustand die niedrigste Energie
H,

5=0 5=1

Singlet Triplet

R q | exery

* Y \

t{ dlr’\‘{zﬂﬂm [Bec)) R # 1NVZ(aB) + |Be))
# /& 1BB)

Parawasserstoff Orthowasserstoff

Fig. 2: Ortho- und Parawasserstoff.

hat, kann dieser bei tiefen Temperaturen und
unter Anwesenheit eines Katalysators ange-
reichert werden, wodurch eine hohe Spin-
ordnung im Gas entsteht, die im PHIP-Expe-
riment zur selektiven Besetzung bestimmter
Energieniveaus aller gebildeten Molekiile fihrt.
Somit werden Populationsunterschiede gene-
riert, die nicht langer im unteren ppm-Bereich
liegen, sondern vielmehr in der Grofien-

Entnahme * W)

Parawasserstoff

» Zuleitung vom
Wasserstoffgenerator

8)

10cm
—

Fig. 3: Anreicherung: a) para-H, zur Probe, b) Manometer,
c) Ventile, d) Sicherheitsventil, e) Wartungsventil, f) U-
Rohr mit Aktivkohle, g) Dewar.

ordnung von Prozenten.(9) Herkémmliche
PHIP-Protokolle beruhen auf der paarweisen
Hydrierung einer ungesattigten Vorstufe der
Zielverbindung mit para-H,. Diese Reaktion
kann innerhalb des Detektionsfeldes durchge-
fuhrt werden (PASADENA: Parahydrogen And
Synthesis Allow Dramatically Enhanced Nu-
clear Alignment) oder wie hier, im Erdmagnet-
feld mit anschlieR-dem adiabatischen Trans-

port der Probe in das Detektionsfeld (ALTA-
DENA: Adiabatic Longitudinal Transport After
Dissociation Engenders Net Alignment). Fig. 5
zeigt schematisch die Entstehung der selek-
tiven Besetzung von einem der vier Eigen-

H H
\ /
c=c
/ A\
R1 RZ

Ri—C=C—R, + paray, — -~

Fig. 4: PHIP-Experiment mittels Hydrierung einer ungesat-
tigten Vorstufe mit para-H,.

168) H

.
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o) \

g g \
a8 mew "
' Jaa)
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Aw=0{B;=0)  Aw<<) hw >

Fig. 5: Skizzierte Energieschemata und Popu-lationen des
Zweispinsystems unter ALTADENA-Bedingungen, welche
zu einem typischen Signalmuster im NMR-Spektrum fiih-
ren.

zustande des schwach gekoppelten Zweispin-
systems. Die im NMR-Spektrum resultierenden
Antiphasensignale der Multiplettpolarisation
sind in PHIP-Experimenten haufig zu beobach-
ten. Die entstandene Hyperpolari-sation kann
durch verschiedene Mechanismen auf weitere
MR-aktive Kerne transferiert werden (z.B. wei-
tere 'H oder "°F).

Die hier durchgefiihrten ALTADENA-Versuche
wurden mit auf ca. 50% angereicherten para-
H, durchgefihrt. Dabei kamen verschiedenste
Ausgangsverbindungen und Ld&sungsmittel
zum Einsatz (siehe Ergebnisse). Die verwen-
deten Katalysatoren waren:

e Katalysator 1. [1,4-Bis(diphenylphos-
phino)-butan](1,5-cyclooctadien)-
rhodium(l)tetrafluoroborat

e Katalysator 2: Chlorotris[(3,3",3""-phos-
phinidyn-tris(benzensulfonat)]-rhodium(l)
nonanatriumsalz hydrat

e Katalysator 3: [1,4-Bis(phenyl-3-pro-
pansulfonsaure]phosphino-butan](2,5-
norbornadien)-rhodium(l) tetrafluoroborat

Das Gemisch aus Losungsmittel und Edukt
wurde in ein NMR-Rohrchen mit Schraub-
deckel und Septum (Wilmad 513-7TRA-7) vor-
gelegt und unter Argon entgast. Nach Zugabe
des jeweiligen Katalysators wurde mittels Ka-
nile durch das Septum eine para-H,-
Atmosphédre von etwa 6 bar erzeugt. Durch
kraftiges Schitteln der Probe fir etwa 10 s
wurde die Hydrierung realisiert und die Probe
anschlieend in das Spektrometer (Bruker Ult-
rashield WB300, 7 T) oder den Tomographen
(Bruker Biospec 47/20, 4,7 T) verbracht. Die
Messungen erfolgten schnellst-mdglich.
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Ergebnisse und Diskussion

Da die Untersuchungen und Ergebnisse unter-
schiedliche Schwerpunkte hatten werden diese
im Folgenden einzeln behandelt.

Instabile Vorstufen durch Keto-Enol-
Tautomerie am Beispiel Ethanol

Wie oben beschrieben, wird fiir die Erzeugung
der PHIP in Zielsubstraten eine adaquate un-
gesattigte Vorstufe bendtigt, was nicht immer
gegeben ist. So kdnnen Vorstufen entfallen,
bei denen die Doppelbindung direkt benach-
bart zu einer Hydroxygruppe ist, da diese in-
stabile Enol-Form in der Regel mit der stabile-
ren Keto-Form im tautomeren Gleich-gewicht

vorliegt (Keto-Enol-Tautomerie).(5) Da
R O—H H o
> < Keto-Enol-Tautomerie R | //
U | \
H H H H

Fig. 6: Keto-Enol-Tautomerie: Das Gleichgewicht liegt
meistens auf der Seite der Ketone, weshalb bestimmte
Enole nicht als Vorstufen verfligbar sind.

die Enole nicht als hydrierbare Vorstufen ver-
fugbar sind, wurde hier ein Ansatz entwickelt,
der trotzdem die Anwendung der PHIP auf die
betroffenen Zielsubstrate erlaubt. Dazu wird
eine entsprechende Vorstufe gewahlt, in der
die Enol-Form als Esterverbindung stabilisiert
vorliegt, wodurch die Positionsanderung der
Doppelbindung unterbunden und die Hydrie-
rung mit para-H,

0 H* H
R O—{ v para-H, Katalysator R/_I_FO
Ra H H >—R2
H H o
H'k H*
R’_~_’_O

H H

* *

[ ;
Rt | | OH +H0JkR2
H H

NaOH /DO
Ry Hydrolyse

o

Fig. 7: Problem der Keto-Enol-Tautomerie kann durch die
Fixierung des Enols in einem Ester, der hydriert und an-
schlieRend hydrolysiert wird, aufgehoben werden.
ermdglicht wird. So wird der entsprechende
hyperpolarisierte Ester mit Einfachbindung
dargestellt. Im zweiten Reaktionsschritt erfolgt
eine alkalische Hydrolyse (z.B. mit NaOH),
welche zur Bildung des Acetats einer Carbon-
saure und der jeweiligen, zuvor durch PHIP
nicht zuganglichen, hyperpolarisierten Ziel-
struktur fUhrt.

Ein Standardbeispiel der Keto-Enol-Tauto-
merie ist das dynamische Gleichgewicht zwi-
schen dem instabilen Vinylalkohol (Ethenol)
und der stabilen Keto-Form Acetaldehyd
(Ethanal), was Fig. 6 & Fig. 7 mit den Resten
R1 =H und R, = CHj; entspricht.(15) Im Gleich-
gewicht bei Raumtemperatur in wassriger L6-
sung betragt der Anteil von Ethenol lediglich
6:10° %, was die direkte Anwendung der
PHIP ausschlief3t. Gleichzeitig hat Ethanol als
psychoaktive Substanz, aber auch im Rahmen

der perkutanen Ethanolinjektion biomedizi-
nische Relevanz. Experimentell erfolgte die
Stabilisierung der Doppelbindung in Vi-
nylacetat, das mit Katalysator 3 und para-H, zu
hyper-polarisiertem Ethylacetat reagiert und
an-schlieRend durch Zugabe von NaOH in das
Salz der Essigsaure und hyperpolarisiertes
Ethanol gespalten wird. Fig. 8 zeigt die er-
zielten Spektren von PHIP-hyperpolarisiertem

LV I\ /

10.0 9.0 8.0 70 6.0 5.0 4.0 30

pom

Fig. 8: 'H-Spektren der Reaktionslésung mit hyperpo-
larisiertem (oben) und thermisch polarisiertem Ethanol
(unten). Das PHIP-Spektrum zeigt typische ALTADENA-
Signale des Ethanol bei 3,65 ppm und 1,15 ppm.

Ethanol mit ALTADENA-typischen gegen-
phasigen Signalen der CH,-Gruppe bei 3,65
ppm und der CH3;-Gruppe bei 1,15 ppm. We-
gen des H/D-Austausches mit dem eingesetz-
ten D,O ist das Signal der OH-Gruppe nicht
sichtbar und das Wassersignal bei 4,8 ppm
durch Zugabe von NaOH/D,O erhéht. Im
Spektrum sind keine Hinweise auf verbliebe-
nes Vinylacetat und Ethylacetat bzw. uner-
winschte Nebenprodukte, wie z.B. Acet-
aldehyd, zu finden. Die Signalverstarkung der
CH»,-Gruppe liegt bei etwa 4, lasst sich aber
durch eine konservative Betrachtung der Re-
laxationsverluste wahrend der Versuchs-
fuhrung auf einen initialen Wert von Uber 40
abschatzen.(13)

Aminocarbonsduren

Bei der Etablierung von PHIP fiir biologisch
relevante Substanzen spielen zwangslaufig
auch Verbindungen mit Carboxy- (-COOH) und
Aminogruppen (-NH,) eine Rolle. So treten
diese funktionellen Gruppen in z.B. Amino-
sauren auf, die als Bausteine des Lebens eine
zentrale Rolle in biologischen Systemen spie-
len. Des Weiteren gehoéren einige Neuro-
transmitter, wie y-Aminobuttersdure (GABA)
oder Glutaminsdure und viele, auch neurolo-
gisch wirksame Arzneistoffe, wie zum Beispiel
Vigabatrin, zur Gruppe der Aminocarbon-
sauren.(6) Deren Hydrierung und somit der
direkten Anwendung der PHIP, steht jedoch
haufig der Donorcharakter ihrer funktionellen
Gruppen im Weg, die somit ebenfalls an dem,
fur die Hydrierung wichtigen, katalytischen
Zentrum koordinieren und es fir die Mehrfach-

20 1.0
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bindung blockieren kénnen. Durch diese kom-
petitive Koordination wird die Umsetzung der
Vorstufe zum Zielprodukt verlangsamt oder gar
vollstandig inhibiert.(4,8) Diese sogenannte
Katalysatorvergiftung wird Ublicherweise durch
eine Abschirmung mit Schutzgruppen (z.B.
Fmoc oder Boc) unterdriickt, wobei allerdings
auch die Struktur der Produkte verandert wird,
die so nicht mehr den Zielverbindungen ent-
sprechen.(3) Angeregt durch eine Studie zur
Hydrierung  ungeschitzter  B-Enaminester
durch Ansduerung wurde hier untersucht, ob
das koordinative Verhalten der funktionellen
Gruppen durch deren Protonierung unterdriickt
und so die Hydrierung der ungesattigten Ami-
nocarbonsauren in wassrigen Ldsungen er-
mdglicht werden kann.(4) Durch addquate Re-
duzierung des pH-Wertes der untersuchten
Probe erfolgt eine Anlagerung von Protonen an
den funktionellen Gruppen der bei neutralem
pH-Wert als inneres Salz vorliegenden Struk-
tur, die somit ihre Koordinationsfahigkeit ver-
liert. Durch schrittweise Zugabe von HCI zu der
angesetzten Losung (Katalysator 3 und jewei-
lige Vorstufe) unter Messung des pH-Wertes,
wird unter Beobachtung der Titrationskurve
gezielt protoniert. Die so praparierte Probe
sollte wie oben beschrieben hydriert werden
kénnen. Aus der Reihe von untersuchten Mo-
lekidlen wird hier die Machbarkeit anhand der
PHIP von Allylglycin vorgestellt. Allylglycin ist
biologisch als Inhibitor der Glutamat-
Decarboxylase relevant, d.h. es blockiert die
Biosynthese des Neurotrans-

—— Signal be: 5.6 ppm '
—=— Signal bei 5.16 ppm
A |===Signal bei 1.5 ppm |
—+— Signal bei 0.8 ppm |
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Fig. 9: PHIP-Versuche zur Hyperpolarisation von Allylgly-
cin unter Protonierung der Carboxygruppe mit HCI. Die
PHIP-typischen Antiphasensignale des Allylglycins bei 5,2
ppm (H?) und 5,7 ppm (H°) erscheinen nur bei den Proben
im stark sauren Bereich. Die Spektren wurden im Sinne
der Ubersichtlichkeit auf die wesentlichen Signale redu-
ziert, weshalb das Wassersignal bei 4,8 ppm ausgeschnit-
ten ist.

mitters Glutamat. In dieser Funktion wird es
zum Beispiel in Tierversuchen zur Induktion
von Krampfanfallen verwendet.(12) Als Vorstu-

fe wurde, wie in Fig. 9 dargestellt, Pro-
pargylglycin eingesetzt. Die, nach den Hydrier-
versuchen bei verschiedenen pH-Werten de-
tektierten Spektren und ermittelten Signalver-
starkungen zeigen deutlich, dass die Protonie-
rung der Carboxy-Gruppe die Anwendung der
PHIP ermdoglicht, wahrend die Versuche bei
neutralem pH-Wert erfolglos waren. Insbe-
sondere bei pH-Werten nahe dem ,Endpunkt*
des Pufferplateaus im sauren Milieu sind die
typischen Antiphasensignale mit hohen Ver-
starkungen beobachtbar respektive ist die Hyd-
rierung am schnellsten. Dieses Vor-gehen
konnte ebenfalls erfolgreich fur die Erzeugung
der PHIP in Vigabatrin (Anti-epileptikum) und
GABA (Neurotransmitter) angewendet wer-
den.(14)

E-Bildgebung mit PHIP-verstirkten Signalen

Obwohl F, wie eingangs beschrieben, fir bi-
omedizinische MR-Anwendungen ein hohes
Potential besitzt, wurden bisher kaum Versu-
che unternommen, hierfir  Hyperpolari-
sationstechniken zur Signalsteigerung einzu-
setzen. Daher steht hier die erstmalige Nut-
zung der PHIP zur Generierung von F-MR-
Bildern im Mittelpunkt.

Aufgrund der Erfahrungen mit der PHIP von 3-
Fluorstyrol wurden die ersten YF_Bild-
gebungsexperimente an diesem System
durchgefiihrt. Dabei wurde auferdem eine di-
abatische Abschirmung des Magnetfeldes
(sog. field-cycling) nach der Hydrierung durch-
gefuhrt, um fir das '°F-Signal eine Inphasen-
lage zu erzeugen und den Polari-
sationstransfer zu erhéhen.(1) Die ersten 9F-
MRT-Aufnahmen wurden dann mit einer
FLASH-Sequenz durchgefihrt (Fig. 10). Die
nacheinander gemessenen Bilder der gleichen
Probe zeigen, wie die Polarisation zerfallt und,
dass das Phantom bei thermischer Polarisation
nicht identifizierbar ist.

t=53s t=44s t=35s
Fig. 10: "F-Bildgebung mit hyperpolarisiertem 3-Fluor-
styrol und einer FLASH-Sequenz (FA=5°, TR=10ms,
TE=3,8ms, Matrix: 64x64, 1,25x1,25x15mm?®, Zero Filling
2, 10 Mittelungen je Bild). Der deutliche SNR-Gewinn zer-
fallt durch longitudinale Relaxation zur thermischen Polari-
sation.

Im Folgenden wurden fluorierte Verbindungen
untersucht, die im Gegensatz zu den Styrolen
biovertraglich sein sollten. Hier viel die Wahl
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auf die Klasse semifluorierter Alkane und Al-
kene. Konkret wurde die Anwendung der PHIP
auf (Perfluor-n-hexyl)ethen (PFE2) und (Per-
fluor-n-hexyl)ethan (PFE1) untersucht, da die-
se strukturell eine sehr hohe Ahnlichkeit mit
dem, als Blutersatzstoff untersuchten Perflu-
bron aufweisen (siehe Fig. 11).(7) Spektro-

Br H H
F C1 0 cr H H C1"
. Il e Hez H——+ c2"
F FC3 F- F C3 F C3"
. Fe4 Katalysator F " Cﬂ': Katalysator F C4::
F FC5 ————= F——F G5 F C5
F Feg PR p | g g PAEH F C6"
F erd F. F C7 = 1
F Fca F- F C8 F C8"

F F F F

PFOB PFE3 PFE2 PFE1

Fig. 11: Perflubron (PFOB) und die untersuchten semi-
fluorierten Kohlenwasserstoffe.

skopische Experimente zeigten bei der An-
wendung der PHIP einen unerwartet hohen
Transfer der Polarisation auf die '°F der end-
stdndigen CF3;-Gruppe. Dieser konnte zwar
nicht abschlieRend aufgeklart werden, liefert
aber dennoch eine gute Basis fur Bild-
gebungsexperimente, da dieses Signal weit
gegen die Ubrigen Signale verschoben ist (20-
30 ppm) und eine einheitliche Phasenlage
aufweist (hier nicht gezeigt). Die '’F-Bilder in
Fig. 12 wurden mit einer RARE-Sequenz auf-
genommen, die die vollstdndige Polarisation in
transversale Magnetisierung uberfuhrt und
mehreren Spin-Echos alle k-Raumzeilen auf-
nimmt (RARE-Faktor = Npg). Der Gewinn an
SNR ist groRer, als ihn die Bilder wieder- ge-
ben, da das Signal der nicht umgesetzten
Edukte die gleiche chemische Verschiebung
aufweist und somit im Bild der thermisch pola-
risierten Probe das Produktsignal Uberla-
gert.(10)

Schicht = 12 mm

Schicht = 3 mm

Fig. 12: "F-Bildgebungsversuche mit hyperpolarisiertem
3-Fluorstyrol unter Verwendung einer RARE-Sequenz
(Matrix: 128x64, 0,625x0,625x15/3mm°, Zero Filing 2,
TE=14ms) zur Kodierung des Bildes mit einer Anregung,
die die vollstandige Hyperpolarisation verwendet.

Zusammenfassung

Die neu erschlossen Substanzklassen, wie
Aminocarbonsduren und fluorierte Molekile
erlauben unter Bericksichtigung der hohen ex-
perimentellen Optimierungspotentiale eine po-
sitive Prognose fur zuklnftige Anwendungen
der PHIP in der metabolischen und mole-
kularen Bildgebung. Auch wenn fir einen brei-
ten klinischen Einsatz noch elementare Schrit-
te notwendig sind, kdnnte die PHIP so schon
bald ein Instrument in der biomedi-zinischen
Forschung darstellen, wo sie z.B. zur Aufkla-
rung der Wirkmechanismen bestimmter Sub-
stanzen von hohem Nutzen ware.
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Abstract: This study comprises results of time
resolved measurements of acute heat pain
induced changes in excitatory (GIx) and inhibi-
tory (GABA+) neurotransmitter turnover in the
ACC and OC. Compared to the reference con-
dition GIx/tCr increased significantly up to a
median value of 21,5% in ACC and up to
15,7% in OC during stimulation. At the same
time, GABA+/tCr decreased by median values
of 15,1% and 12,7%, respectively. The GIx/tCr
increase may be ascribed to the elevated glu-
tamatergic turnover, while the GABA+/tCr de-
crease may reflect the reduced activity of the
inhibitory system during pain processing.

Zusammenfassung: Diese Studie enthalt Er-
gebnisse zeitaufgeloster Messungen von aku-
tem Hitzeschmerz induzierten Anderungen der
erregenden (GIx) und hemmenden (GABA+)
Neurotransmitterumsatzes im ACC und OC.
Relativ zum Referenzzustand stieg der Medi-
anwert von GIx/tCr signifikant um 21,5% im
ACC und um 15,7% im OC. Gleichzeitig nahm
der Medianwert von GABA+/tCr jeweils um
15,1% und 12,7% ab. Der GIx/tCr Anstieg kon-
nen einem gesteigerten glutamatergen Umsatz
zugeschrieben werden, wahrend die GA-
BA+/tCr Abnahme eine reduzierte Aktivitat des
hemmenden Systems wahrend der Schmerz-
prozessierung reflektieren kann.

Motivation

Der MR spektroskopische Nachweis von
schmerz-induzierten  Metabolitenanderungen
im menschlichen Gehirn ermdglicht eine objek-
tive Bewertung von Schmerzintensitat und die
Analyse der Wechselwirkungen von erregen-
den und hemmenden Neurotransmittersys-
temen. Dadurch kann diese Methode zu einem
tieferen Verstandnis der neuronalen Schmerz-
prozessierungsmechanismen beitragen [1].
Frilhere in vivo 'H-MRS Studien zur akuten
Schmerzwahrnehmung konnten bereits eine
Korrelation zwischen subjektiv wahr-
genommener Schmerzintensitdt und lokalen
Konzentrationsanderungen der Neurotrans-
mitter Glutamat (Glu) und Glutamin (GIn) zei-
gen [2, 3, 4]. Ziel der aktuellen Studie war es,
mithilfe der zeitaufgeldsten 'H-MEGA-PRESS

Spektroskopie die im anterior cingularen Kor-
tex (ACC) und occipitalen Kortex (OC) hervor-
gerufenen Anderungen des erregenden (Glx)
und hemmenden (GABA+) Neurotransmitter-
umsatzes bei lokaler Schmerzapplikation zu
untersuchen.

Materialien und Methoden

Die 'H-MEGA-PRESS Daten (TR/TE:
3000/68 ms, manueller Shim) wurden fur 20
weibliche, gesunde Probanden (24,0+1,6 J.,
Rechtshander) im ACC und OC (Vaccioc =
8,6/10,5 ml, Fig. 1) an einem klinischen Ganz-
korper 3 T Scanner (Magnetom TIM Trio, Sie-
mens, Erlangen) und mit einer 12-Kanal Kopf-
spule aufgenommen.

im (a) ACC und (b) OC.

Wahrend der MRS wurden mithilfe einer Ther-
mode (Medoc PATHWAY System, CHEPS
Thermode @ 27 mm, Ramat Yishay, lIsrael)
simultan zyklische Schmerzreize am linken
Unterarm appliziert. Das Messprotokoll be-
stand aus den folgenden Teilschritten: Zu-
nachst wurden T;-gewichtete MR Bilddaten-
satze sowie Referenzspektren mit (REF,
NAS = 128) und ohne Wasserunterdriickung
(NAS = 16) vor der Stimulation aufgenommen.
AnschlieBend wurden MR Spektren in sechs
aufeinander folgenden Stimulationsblécken
akquiriert, wobei ein Block jeweils aus zwei
Serien von 56 und 24 Einzelakquisitionen be-
stand (Fig. 2). Wahrend der ersten Serie wur-
den 2x22 zyklische Hitzereize appliziert, wah-
rend simultan nicht-editierte und editierte 'H-
MEGA-PRESS Spektren aufgenommen wur-
den. Wahrend der zweiten Serie wurden keine
Hitzereize appliziert (DUMMY Scans), um Ge-
wohnungseffekte zu reduzieren. Der Stimulati-
onszyklus bestand aus einer Stimulations-
phase bei einer individuell eingestellten Tem-
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peratur (max. 47°C, 1s) mit anschlieBender
Ruhephase (31°C, 5/8 s). Mithilfe eines Trig-
gersignals der Stimulationseinheit konnten die
akquirierten MRS Daten innerhalb des Stimu-
lationszyklus zwei verschiedenen Zeitpunkten
zugeordnet werden: REIZ (wéhrend des Hitze-
reizes) und RUHE (3 s nach einem Hitzereiz).
Aus diesen Daten wurden Mittelwertspektren
(NAS =128) der gleichen Reizzyklusphase
entsprechend berechnet. Die Metaboliten-
intensitaten von GIx und GABA+ wurden im
Differenzspektrum (editiert — nicht-editiert) mit-
tels j]MRUI [5] bestimmt und auf die Intensitat
von Kreatin (tCr) im dazugehdrigen nicht-
editierten Spektrum normiert. CSF- und Re-
laxationskorrektur wurden fur alle Metaboliten-
intensitaten mithilfe der segmentierten Bild-
daten (FreeSurfer V 4.5.0,
http://surfer.nmr.mgh.harvard.edu/)  durchge-
fuhrt. Der Wilkoxon-Rangsummentest wurde
zur Evaluation der GABA+ und Gix Intensitats-
anderungen zu verschiedenen Paradigmen-

bedingungen angewendet.
[

[
REFERENZ =
NAS = 128 I
TA =13 min Stimulationsblocke
HoO STIMULATION
NAS = 16 REIZ & RUHE NAS = 24
[TA = 1:30 min| AL 5_4’8 i TA = 2:36 min

ned ned ed ed

47
g
e
3 » ed ed ned ned "

12 15 18 21

0 3 6 9

Fig. 2: Untersuchungsablauf bestehend aus der
Akquisition eines Referenz-Spektrums sowie sechs
aufeinander folgenden Stimulationsblécken. Jeder
Block beinhaltete eine Serie mit und ohne Stimulati-
on, wobei nicht-editierte (ned) und editierte (ed)
Spektren zu definierten Zeitpunkten aufgenommen
wurden.

tls]

Ergebnisse

Alle Probanden berichteten von einer
schmerzvollen Reizintensitat zu Beginn eines
jeden Stimulationsblocks (bewertet zwischen 3
und 8 auf einer 10-Punkt VA-Skala [6]) und
eine subjektiv wahrgenommene abnehmende
Schmerzintensitat wahrend des Stimulations-
zyklus bedingt durch Gewdhnung. Nur Spek-
tren, die vorab definierten Qualitatskriterien
genugten, wurden analysiert (Linien-
breite < 0,07 ppm, SNRyaa > 20, hinreichende
GABA+ und GIx Fits). Verglichen zum REF-
Zustand wies der GIx/tCr Medianwert im REIZ-
Zustand einen Anstieg um 21,5% im ACC
(p < 0,001, Fig. 3) und um 15,7 % (p < 0,001)
im OC auf. Zur gleichen Zeit nahm der Medi-
anwert von GABA+/tCr jeweils um 151 %
(p=0,114) und 12,7 % (p <0,001) ab. Intra-
individuell zeigten weder GIx/tCr noch GA-

BA+/tCr einen eindeutigen Trend im RUHE-
und DUMMY-Zustand.
ACC
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Fig. 3: Relative Konzentrationsanderungen von
GIx/tCr (a,c) und GABA+/tCr (b,d) im ACC und OC,
dargestellt in Boxplots und normiert auf den intra-
individuellen REF-Zustand (--) fiir jeden Probanden.
Die rote Linie symbolisiert den Medianwert der Ver-
teilung. Die obere und untere blauen Linien der Bo-
xen reprasentieren die 25. Und 75. Perzentile.

Diskussion und Schlussfolgerung

Nach unserem Wissen demonstriert unsere
Studie zum ersten Mal die Maoglichkeit
schmerz-induzierte Neurotransmitterander-
ungen im menschlichen Gehirn mithilfe der
funktionellen 'H-MEGA-PRESS Technik zu
quantifizieren. Der GIx/tCr Anstieg kann einem
gesteigerten glutamatergen Umsatz zuge-
schrieben werden, wahrend die GABA+/tCr
Abnahme eine reduzierte Aktivitdt des hem-
menden Systems wahrend der Schmerz-
prozessierung im ACC reflektiert. Uneindeutige
Ergebnisse fur den RUHE und DUMMY-
Zustand deuten jedoch auf langsamere Pro-
zesse der neurochemischen Regulation nach
der Schmerzwahrnehmung hin. Demzufolge
sollte in weiterfuhrenden Studien eine Redu-
zierung der Messzeit und damit der Gewoh-
nung an Schmerzreize in den Fokus rlcken,
indem auf das zeitaufgeldoste Akquisitions-
schema verzichtet wird.
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Abstract: Magnetization saturation transfer
MR techniques are suitable for detection of
metabolic processes due to their high sensitivi-
ty to changes in metabolite concentrations as
well as in pH. In this study we implemented
and validated glucoCEST MRI for early detec-
tion and diagnosis of renal transplant vascu-
litis. We could clearly show differences in the
CEST contrast of the transplanted kidney and
the native kidney. Calculated intensity ratios of
medulla and cortex were in good agreement
with data of previous PET studies.

Zusammenfassung: MR Techniken mittels
Magnetisierungs-Sattigungs-Transfer  eignen
sich fur die Detektion metabolischer Prozesse
auf Grund ihrer hohen Sensitivitdt bezlglich
Konzentrations- und pH-Wert-Anderungen. In
dieser Studie wurde glucoCEST MRT fir die
frihe Erkennung und Diagnose einer renalen
Transplantatvaskulitis implementiert und vali-
diert. Es zeigten sich deutliche Unterschiede
im CEST-Kontrast von Eigenniere und Trans-
plantatniere und die berechneten Intensitats-
verhaltnisse von Nierenmark zu Nierenrinde
zeigten eine gute Ubereinstimmung mit Daten
einer vorherigen PET Studie.

Motivation

Derzeit sind Nieren die am haufigsten trans-
plantierten Organe der Welt.

Im Falle einer akuten renalen Transplantat-
vaskulitis ist jedoch sowohl die nicht invasive
frihzeitige Erkennung und Differentialdiagnose
als auch die Untersuchung der Behandlungs-
effizienz schwierig.

Zwar bietet die Detektion frihzeitig einwan-
dernder T-Zellen mittels '°F-FDG-PET eine
neue Perspektive zur Untersuchung einer Vas-
kulitis jedoch basiert diese auf radioaktiv mar-
kierter Glukose (1-2).

In einem neuen Ansatz wurde kurzlich unmar-
kierte Glukose als Stoffwechselindikator im
Tumor via chemical exchange saturation trans-
fer (glucoCEST) mittels MRT detektiert (3).

In dieser Studie zeigen wir die Implemen-
tierung von glucoCEST als Methode zur Er-
kennung einer akuten renalen Transplantat-
vaskulitis mittels MRT.

Materialien und Methoden

Rattenmodell: CEST Messungen wurden an
insgesamt 6 Ratten durchgefuhrt, welche vier
Tage zuvor eine Transplantatniere erhalten
hatten. Vor der Messung wurde den Tieren
3,7ml/kg Koérpergewicht einer 1,5 M Glukose-
I6sung als Bolus i.p. injiziert. Darauf folgte eine
Infusion von 6 mi/h/kg der Glukoseldsung.
T-Zellen: T-Zellen wurden mit Glukose inku-
biert und anschlieRend mit PBS gewaschen.
MRT: Die CEST Methode wurde an einem
Bruker BioSpec 94/20 Kleintiertomographen
implementiert. Es wurde eine atmungsgetrig-
gerte FLASH-Sequenz (TE/TR = 2,4 ms/1000
ms; Scanzeit (13 Offsets) = 50 min) mit Mag-
netisierungstransfer Modul (CW: tg,; = 490 ms;
Bs = 1,5 uT) verwendet. Magnetfeldinhomoge-
nitaten wurden korrigiert.

Ergebnisse

Mit der implementierten glucoCEST-Sequenz
konnte im Phantom Glukose nachgewiesen
und quantifiziert werden. Hier hat sich mit op-
timierten Parametern ein Detektionslimit von
10 mM herausgestellt.

Bei niedrigerem pH-Wert zeigte sich durch
vermehrten chemischen Austausch eine deut-
liche Verstarkung des CEST-Effekts, welcher
sich durch die Asymmetrie im CEST-Spektrum
quantifizieren liel3 (Abb. 1-2).

CEST-Spekirum

4 8 2 1 0o 1 2 s 4
offset in ppm
Abb. 10: CEST-Spektren einer 20 mM Glukosel6-

sung bei 37 °C fur verschiedene pH-Werte.

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena

S.65



Busch et al., glucoCEST als Methode zur Erkennung einer akuten Transplantatvaskulitis.

Asymmetrie-Spektrum

pH7.1
pH5.9||

1i5 é 21‘5 é 3‘.5 4
offset in ppm
Abb. 11: Asymmetrie-Spektren einer 20 mM Gluko-

selésung bei 37 °C flr verschiedene pH-Werte.
T-Zellexperimente bestéatigten ferner eine int-
razellulare Anreicherung von Glukose, welche
durch glucoCEST Messungen nachgewiesen
werden konnte.

Fir in vivo Anwendungen wurde zunachst die
Glukose-Applikation validiert. Mit optimiertem
Protokoll ergab sich ein erhéhter Blutglukose-
spiegel von 81 mM Uber einen Zeitraum von 50
Miﬂnuten (Abb. 3).
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Abb. 3 Blutglukosespiegel als Funktion der Zeit.
Blutentnahme an der Schwanzvene nach Glucose
Injektion.

Die in vivo glucoCEST Messungen wurden an
Transplantattieren durchgefiihrt und der CEST-
Kontrast flr Transplantatniere und Eigenniere
durch korrigierte Datenanalyse und Filterung
berechnet. Fur die Transplantatniere ergab
sich ein zur Eigenniere erhdhter CEST-
Kontrast (Abb. 4). Der Vergleich zu einer vor-
herigen PET Studie (1) zeigte ahnliche Intensi-
tatsverhaltnisse von Mark zu Rinde (Eigennie-
re: 1:1,47 + 0,03 Transplantatniere: 1:1,16 *
0,02).

Diskussion und Zusammenfassung

Bisher wurde glucoCEST Uberwiegend in Stu-
dien zur Tumordiagnostik eingesetzt (2-4).

asymm

0.25

0.2

0.15

0.1

0.05

0
Abb. 4: Errechneter CEST-Kontrast fiir Eigenniere
(links) und Transplantatniere (rechts).

In dieser Studie wurde gezeigt, dass mittels
glucoCEST, Inflammationsareale bei einer
akuten renalen Transplantatvaskulitis identifi-
ziert werden kénnen.

Sowohl die Anreicherung von Glukose durch
erhdhte Stoffwechselaktivitat als auch ein er-
hohter chemischer Austausch bei niedrigerem
pH-Wert begtinstigen diese Untersuchungsme-
thode.

Dies verdeutlicht, dass glucoCEST als Metho-
de vielfaltig einsetzbar ist.

Im Falle von PET-Untersuchungen ist bekannt,
dass durch die Aufnahme von "®F-FDG in T-
Zellen ein intrazellulares Signal gemessen
wird.

Zwar haben T-Zellexperimente gezeigt, dass
Glukose in T-Zellen aufgenommen wird und
diese Aufnahme durch glucoCEST detektiert
werden kann, jedoch ist noch unbekannt, ob in
vivo das glucoCEST Signal von intra- oder ext-
razellular angereicherter Glukose stammt. Die-
se Erkenntnis soll aus weiteren Untersuchen
an verschiedenen Tiermodellen gewonnen
werden und wirde weitere Perspektiven in der
Differentialdiagnostik liefern.
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Abstract: Chemical-exchange dependent
saturation transfer (CEST) has emerged as a
promising imaging technique in the characteri-
zation of brain tumors such as gliomas. The
purpose of this study was to investigate the
effect of paraformaldehyde as a fixation agent
on tumor and normal tissue with respect to am-
ide proton transfer (APT)-CEST, nuclear Over-
hauser effect (NOE), and magnetization trans-
fer (MT). While the tumor related contrast al-
teration on the MTR maps was comparable to
those in vivo, the APT-CEST and NO-effect
was clearly affected by fixation in both tumor
and normal tissue.

Zusammenfassung: Der vom chemischen
Austausch  abhangige  Sattigungs-transfer
(CEST) ist eine vielversprechende Bildge-
bungstechnik fiir die Charakterisierung von
Hirntumoren, wie z.B. Glioblastomen. Das Ziel
dieser Arbeit war, die Wirkung von Parafor-
maldehyd als Fixierungsmittel auf das Tumor-
und Normalgewebe in Bezug auf den APT-
CEST-, NOE- und MT-Kontrast zu untersu-
chen. Wahrend die tumorbedingte Kontrast-
veranderung auf der MTR-Karten mit der aus
den in vivo Messungen vergleichbar ist, wur-
den der APT-CEST- und NOE-Effekt deutlich
durch Fixierung sowohl im Tumor- als auch im
Normalgewebe beeinflusst.

Motivation

Glioblastoma multiforme (GBM) is a highly ag-
gressive brain cancer characterized by uncon-
trolled proliferation, resistance to cell death,
extensive induction of angiogenesis, and vas-
cular edema’. Chemical exchange saturation
transfer (CEST) MRI? has emerged as an in-
novative technique generating contrasts de-
pendent on the tissue composition of small
molecules as well as mobile peptides and pro-
teins®. The purpose of this study was to inves-
tigate the effect of formalin as a fixation medi-
um on tumor and normal tissue with respect to
the APT-CEST-, NOE-, and MT.

Materials and Methods

C6 glioma cells (100.000) were stereotactically
injected into the right basal ganglia4 of two
male Wistar rat at the age of 6 weeks. The
anesthetized rats (0.4 mg/kg medetomidine/
70mg/kg ketamine (10%), 0.5-1.0% isoflurane
via endotracheal tube) underwent MR meas-
urements at day 5, 9, 14, and 21. At day
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Fig. 1: Normalized z-spectra (top) and MTR,sm Spectra (bot-
tom) of the brain tumor and the contralateral normal brain
tissue as a function of frequency offset in vivo (blue) and in
formalin fixed post mortem (red). The words tumor and
healthy tissue are abbreviated as T and Ht.

21 the rat brains were fixed in 4% para-
formaldehyde for two days and stored in phos-
phate buffered saline at 4°C. MRI was per-
formed at 7 T (ClinScan, Bruker BiosSpin, Et-
tlingen, Germany) using a transmit/receive vol-
ume coil (inner @=3.8 cm). During both, in vivo
and post mortem MR measurements the tem-
perature was kept constant at 37.0 +0.5°C.
Single-slice chemical exchange saturation
transfer (CEST) MR-imaging was performed
using pulsed RF saturation followed by a 2D
FLASH (Fast Low Angle SHot) readout
[TR/TE: 123/4.8 ms, FOV: 35 mm, matrix:
128x128, slice thickness: 1 mm]. Z-spectra
were acquired by application of five repetitive
(Tsat = 113 ms) RF Gaussian pulses of 250° at
51 frequency offsets up to +5 ppm (scan time =
13:23 min). ROIs of the same size were se-
lected inside the tumor and in the contralateral
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normal appearing brain region (Fig.1). Parame-
ter maps were acquired pixel by pixel calculat-
ing the

(1) Magnetization transfer ratio:
MTR =100x[S, — S_,,(x®) 1 S,
(2) MTR asymmetry:
MTRagym = 100%[ S, (—®) — S, (+®) I/ S,
(3) Averaged MTR asymmetry: MTR;symavg
1 4.2ppm 4.2ppm
=100x —[ D S, (-@)— D S (+w)]
N 3ppm 3ppm

at frequency offsets of w = +3.6 ppm corres-
ponding to the maximum difference of signal
intensity between tumor and healthy tissue.

S,,(fw) and S, are the signal intensities with

and without frequency selective excitation, re-
spectively, and n the number of included offset
frequencies.

Results and Discussion

Z-spectra (top) and MTRgsym spectra (bottom)
of tumor and contralateral normal brain tissues
(in vivo and post mortem) are shown in Fig 1.
All z-spectra had the same spectral-line width
of about 2 ppm and overlapped each other be-
tween -1 and +1 ppm. In vivo, the z-spectrum
of the normal appearing brain showed a dis-
tinct saturation effect around the resonance
frequencies of aliphatic protons (-2 to -5 ppm),
where NO effects have been reported. This
saturation effect was clearly reduced in the
tumor region. In contrast, the APT effect at 3.5
ppm appeared to be stronger in the tumor
compared to the control side. These two ef-
fects, however, were hardly detectable after
formalin fixation. Independent of fixation, the
tumor (except of a small rim, Fig. 2 MTR, red
arrow) showed a reduced saturation effect over
a broad spectrum of off-resonance frequencies
by that it was best distinguishable from the sur-
rounding tissue at -3.6 ppm (Fig. 2, MTR).
Moreover, tumor and surrounding tissue re-
vealed differences in the asymmetry of the z-
spectra which were even more pronounced
after fixation (Fig.1, vertical black arrows; Fig.
2, MTRasym;, MTRasymavg). Noticeable, the con-
trast between grey and white matter was
strongly altered by fixation on MTR- and MTR,.
sym-maps as well (orange arrow).

T,w

MTR at
+3.6 ppm
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Fig. 2: In vivo/post mortem MR measurements: Axial T,-
weighted images of a rat brain glioma in vivo (left) and after
formalin fixation (right) as well as the corresponding MTR,
MTRasym, and MTRagymavg at £3.6, +3.6, and from +3 to +4.2 ppm
maps. In vivo and post mortem are equally gray scaled. The
white and green arrows point to tumor and normal brain
tissue, the orange, blue, and red arrows show myelinated,
unmyelinated region, and the tumor margin on the MTR-,

Concolusion

C6 glioma in rats showed an APT effect at
about +3.6 ppm and, compared to the control
brain region, the glioma showed a reduced NO
effect at the opposite site of the z-spectrum.
These simultaneous changes may complicate
the interpretation of MTR-Asymmetry-maps.
The observed strong contrast between glioma
and brain tissue may, however, be most likely
caused by (asymmetric) macromolecular mag-
netization transfer, rather than on chemical
exchange from mobile protons. While the con-
trast on the MTR map remained or was even
more pronounced after formalin fixation, the
observed APT-CEST- and NO-effects were
clearly reduced in post mortem images.
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Abstract: Low field Nuclear Magnetic Reso-
nance increases the contrast of the longitudinal
relaxation time in many biological tissues; one
prominent example is hyaline articular carti-
lage. Profiling the depth-dependent variations
throughout the tissue, as well as observing the
bulk Bg-field dependences, especially cross-
relaxation effects, can be of critical importance
in an early diagnosis of cartilage diseases such
as osteoarthritis.

Zusammenfassung: Niedrigfeld- Kernspinre-
sonanz ist in der Lage, den Kontrast der lon-
gitudinalen Relaxationszeit in vielen biologi-
schen Geweben zu vergroRern; ein gelaufiges
Beispiel ist hyaliner, artikularer Knorpel. Unter-
suchungen der tiefenabhéngigen Variationen
im Gewebe, als auch der By-Feld Abhangigkeit
der gesamten Probe, insbesondere Kreuzre-
laxationseffekte, kann von grofer Bedeutung
bei der frihen klinischen Diagnose von Knor-
pelerkrankungen, wie Osteoarthritis, sein.

Motivation

Hyaliner, artikuldrer Knorpel ist ein flexibles,
farbloses, Gewebe, welches in nahezu allen
Synovialgelenken von Saugetieren vorkommt.
Es dient hier der Verteilung von angreifenden
Kraften und der Gelenkbewegung mit minima-
ler Reibung. Aufgebaut ist der Knorpel aus ei-
nem miteinander verzahnten Netzwerk aus
Kollagenfasern und Proteoglykan-Aggregaten,
wobei Wasser als interstitielles Fluid mehr als
80 % der Masse ausmacht. Durch die tiefen-
abhangige Ausrichtung der Kollagenfasern
liegt eine schichtartige Ultrastruktur vor. Dies
ermdglicht einerseits die tiefenabhangige Cha-
rakterisierung des Gewebes, mit einem beson-
ders ausgepragten T;-Kontrast bei niedrigen
Feldern. Auf der anderen Seite zeigen By-Feld
abgangige T4- Messungen Kreuzrelaxationsef-
fekte, welche in der Mikrostruktur des Knorpels
zu begrinden sind. Krankhafte Veranderungen
des Knorpels, wie z.B. Osteoarthritis, flihren in
ihrem Verlauf zu einer immer starkeren Veran-
derung der Mikro- als auch Ultrastruktur des
Knorpels. Die Kernspinresonanz als per se
nicht invasive Untersuchungsmethode, beson-
ders die oben benannten Methoden, kénnten
nun genutzt werden, um krankhafte Verande-

rungen frihzeitig zu erkennen und Heilungs-
chancen zu vergréfRRern.

Materialien und Methoden

Messungen erfolgten an HUft- und Knieknor-
pelzylindern von Rinderfemur-knochen, welche
zuvor beim 6rtlichen Fleischer erworben und
mit Hilfe spezieller Trepanfrédser herausge-
schnitten wurden. Diese Proben lagerten mind.
24 h direkt in reiner PBS oder der entspre-
chenden Enzym-PBS-Lésung. Als Enzyme
kamen Collagenase und Trypsin zur Anwen-
dung, welche die Kollagenfasern bzw. die Pro-
teoglykane spalten. Weiterhin wurden Experi-
mente an diesen beiden Hauptbestandteilen,
aber in isolierter Form vorgenommen.

Tiefenabhangige Relaxationszeitprofile wurden
mittels eines Oberflachenscanners, der s.g.
NMR-MOUSE, bei einer By-Magnetfelstarke
von 0.27 T durchgefuhrt. Dieser single-sided
Scanner ist in der Lage, einen Tiefenbereich
von bis zu 2.4 mm innerhalb der Probe zu
messen, wobei selbige einfach auf der Anord-
nung platziert ist. Zur Untersuchung der Feld-
abhangigkeiten der T4-Zeiten und insbesonde-
re auftretender Kreuzrelaxations-effekte, die
sich als sog. Quadrupolare dips (Qdips) au-
Rern, wurde ein FFC-Relaxometer eingesetzt.
Dieses ermoglicht eine variable Einstellung
des Byo-Magnetfeldes in einem Bereich von ca.
20 MHz bis 10 kHz.

Ergebnisse

Tiefenabhangige Profile der T4- und T,-Zeiten
konnten mit einer Auflésung von 50 um ge-
messen werden, wobei der Verlauf der Ult-
rastruktur nachvollziehbar ist (Fig. 1) [1]. Auf-
bauend auf diesen ersten Ergebnissen wurde
die maximal mogliche Auflésung mit unserer
verwendeten NMR-MOUSE ermittelt und Profi-
le mit 20 um gemessen. Der Diffusionskoeffi-
zient in z-Richtung war ebenso bestimmbar
und ermdglicht einen genaueren Einblick in
auftretende Beitrage durch Diffusionseffekte
bei solchen Messungen.
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Fig. 1: Abhangigkeit der T1-Relaxationszeiten von
der Tiefe im Knorpel (O um entspricht der Knorpel-
oberflache) in Huftknieknorpel.

Die Anwendung der Enzyme Collagenase und
Trypsin zeichnet sich deutlich in den Relaxati-
onszeitprofilen ab. Dabei ist zu erkennen, dass
unterschiedliche Tiefen-schichten verschieden
stark beeinflusst werden. Durch die Anwen-
dung eines geladenen Kontrastmittels, wie et-
wa Gadopentetsaure, und der Messung der
Relaxationszeiten im nattrlichen bzw. behan-
delten Zustand kann die tiefenabhangige Kon-
zentration der Proteoglykane berechnet wer-
den. Diese Technik, als dGEMRIC bekannt,
wurde fUr natirliche und enzymatisch behan-
delte Proben durchgefiihrt. Dabei war ein deut-
licher Rickgang der Proteoglykankonzentrati-

on nachweisbar.
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Fig. 2: Vergleich der Beitrage der "H-"N Kreuzre-
laxation zur Gesamtrelaxationsrate im Bereich der
Qdips fur die naturlichen und enzymatisch behan-
delten Bestandteile als Funktion des Protein-zu-
Wasser Massenverhaltnisses.

Experimente zur Feldabhangigkeit der T4-
Zeiten in Knorpel zeigten eine starke Dispersi-
on im verwendeten Frequenzbereich, sowie
deutlich ausgepragte Qdips. Diese werden
durch Kreuzrelaxationseffekte der Protonen mit
"N-Kernen in den Proteinen der Knorpelbe-
standteile erzeugt. Zog man bisher nur die Pro-

bei niedrigen Magnetfeldern

teine der Proteoglykane zur Erkldrung heran
[2], untersuchten wir auch die Kollagenfasern
und die Abhangigkeit von der Wasserkonzent-
ration. So konnte eine Reduktion der Qdips in
Knorpel durch die Behandlung mit Trypsin,
aber auch mit Collagenase, festgestellt wer-
den. Weiterhin demonstrierten Trocknungsex-
perimente der isolierten Bestandteile im natlr-
lichen und enzymatisch behandelten Zustand
eine starke Abhangigkeit von der Wasserkon-
zentration (Fig. 2) [3].

Diskussion

Niedrigfeld-Profiling von Knorpel ermdglicht
eine Abbildung der Tiefenstruktur, wobei der
T4-Kontrast um ein vielfaches starker ausge-
pragt als bei Hochfeld-Messungen ist. Weiter-
hin kann die rdumlich abhangige Wirkung von
Enzymen nachvollzogen und somit auch Aus-
sagen Uber die Proteoglykan-Konzentration
getroffen werden.

Feldabhangigkeitsexperimente  verdeutlichen
einen Beitrag von Kollagen als auch Proteo-
glykanen zu den Qdips. Bei Wasserkonzentra-
tion wie sie in Knorpel zu finden sind (mp.
tein/Mwater < 0.8), ist kein Unterschied zwischen
ihren Beitragen feststellbar. Dieser wird erst
bei niedrigeren Konzentrationen (M protein/Mwater
> 2) deutlich.

Schlussfolgerung

Niedrigfeld-Kernspinresonanz bietet das Po-
tential gewinnbringend fir die Charakterisie-
rung von Knorpelgewebe und im Speziellen
zur Erkennung friiher Krankheitsstadien ein-
gesetzt werden zu kénnen. Hierbei spielen vor
allem der starkere Ts-Kontrast, als auch spezi-
fische Effekte, wie z.B. Qdips, eine entschei-
dende Rolle.

Referenzen

1. Rossler E, Mattea C, Mollova A, Stapf S.
Low-field one-dimensional and direction-
dependent relaxation imaging of bovine articu-
lar cartilage. JMR 2011;213:112-118.

2. Broche LM, Ashcroft GP, Lurie DJ. Detec-
tion of osteoarthritis in knee and hip joints by
fast field-cycling NMR. MRM 2012;68:358—
362.

3. Rossler E, Mattea C, Stapf S. NMRD inves-
tigations of enzymatically degraded bovine ar-
ticular cartilage. MRM 2014;
DOI: 10.1002/mrm.25292.

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena

S.70



rend der Belastung der Wadenmuskulatur im MRT.

V8 Tschiesche et. al., Simultane Bestimmung ventilatorischer und energiemetabolischer Parameter wah-

Simultane Bestimmung ventilatorischer und
energiemetabolischer Parameter wéihrend der Belastung der

Wadenmuskulatur im MRT

Kevin Tschiesche!” ,Alexander Gussew,' Reinhard Rzanny' Jiirgen R. Reichenbach'

' Medical Physics Group, Institut fur Diagnostische und Interventionelle Radiologie,
Universitatsklinikum Jena - Friedrich- Schiller-Universitat Jena, Deutschland

*kevin.tschiesche@med.uni-jena.de.

Abstract: This study shows the results of
combined assessment of spectroscopic and
spirometric parameters during a defined load.
Even though a local exhaustion of the right calf
muscle was reached, we could observe clear

adaptions in the ventilation (O,
0,73 £ 0,12 I/min, CO, 0,73 £0,21 I/min).
Furthermore the lactate values

S25’7 + 7,6 mmol/kg wet weight) measured via
H-MEGA-PRESS directly within the muscle
are indicators for an anaerobic energy supply.
This allows a more detailed view into the
physiology of metabolism in the working
muscles.

Zusammenfassung: In dieser Studie werden
die Ergebnisse einer kombinierten Erhebung
von spektroskopischen und spirometrischen
Parametern bei einer definierten Belastung
dargestellt. Trotz dieser lokalen Ermtdung der
rechten Wadenmuskulatur konnten deutliche
ventilatorische Anpassungen (02
0,73 £ 0,12 I/min, CO, 0,73+0,21 l/min)
dargestellt werden. Ebenso zeigten die mittels
'H-MEGA-PRESS  erhobenen  Laktatwerte
direkt im Muskel (25,7 £ 7,6 mmol/kg
Feuchtmasse) deutliche Anzeichen fir eine
anaeroben Energiebereitstellung. Diese
Betrachtung ermdglicht einen genaueren
Einblick in die Stoffwechselphysiologie in der
belasteten Muskulatur.

Motivation

Spiroergometrische Untersuchungen im
Bereich der Sport- und Trainingswissenschaft
ermoglichen eine genaue Bestimmung der
aktuellen Leistung und weiterfilhrenden
Trainingsvorgaben anhand von Atemgasen (O,
und CO,) wahrend einer definierten Belastung
[1]. Werden zusatzlich Blutlaktatwerte erhoben,
kann der Grad der Ausbelastung [2] und eine
Abgrenzung zwischen aerobem und
anaerobem Stoffwechsel dargestellt werden. In
der vorliegenden Studie sollen diese globalen
Parameter nun mit den lokalen zeitlichen
Anderungen direkt in der beanspruchten
Muskulatur wahrend und nach einer Belastung
mittels 'H- und °'P-MR  Spektroskopie
verglichen werden. Ziel der Untersuchung ist

die simultane Erhebung ventilatorischer und
spektroskopischer Parameter in einer lokal
belasteten Muskelgruppe. Dies soll zu einem
besseren  Verstédndnis der  Energiebe-
reitstellung, Muskelermidung und -erholung
beitragen.

Fig. 12: Position der 'H- (links) und *'P-MR

(rechts) Spektroskopie Voxel im rechten m.
gastrocnemius medialis.

Material und Methoden

An der Untersuchung nahmen vier

mannliche, gesunde Probanden (24,3 £ 0,6 J.)
teil. Die spektroskopischen Daten wurden im
rechten m. gastrocnemius medialis an einem

klinischen Ganzkorper 3T Scanner
(Magnetom TIM Trio, Siemens, Erlangen) mit
einer flexiblen HAP Sende- und

Empfangsspule (RAPID Biomedical GmbH,
Deutschland) aufgenommen. Mittels eines MR-
kompatiblen Pedalergometers [3] wurde die
rechte Wadenmuskulatur isoliert belastet. Das
Messprotokoll bestand aus einer Ruhephase,
in der anhand einer *'P-CSI (TR/TE:
290/2,3 ms, 8 x 8 Voxel mit 25 x 25 x 25 mm°)
und einer 'H-MEGA-PRESS  (TR/TE:
2000/140 ms) Sequenz mit jeweils 16
Mittelungen, um die Ruhekonzentrationen von
Phosphorkreatin (PCr) und Laktat (Lac) zu
bestimmen. Es folgte eine Belastungsphase
von drei Minuten. In dieser musste der
Proband das Pedal gegen einen Widerstand
von 0,6 bar und mit einer Trittfrequenz von
2Hz auslenken (Plantarflexion). Die
Frequenzvorgabe erfolgte akustisch Uber ein
Metronom. Wahrend dieser Phase wurden 22
weitere  *'P-CSI Spektren  flir  einen
dynamischen Verlauf der PCr-Konzentration
unter Belastung akquiriert. Es folgten sieben
weitere CSI-Mittelungen in Ruhe, der sich
sieben Blocke mit alternierender 'H-MRS und

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena

S. 71



Tschiesche et. al., Simultane Bestimmung ventilatorischer und energiemetabolischer Parameter wah-
rend der Belastung der Wadenmuskulatur im MRT.

YP.cSI  mit jeweils 16  Mittelungen
anschlossen. Firr jede Mittelung der 'H-MEGA-
PRESS wurden jeweils editierte
(Editierungspuls  bei 4,17 ppm  (Laktat),
Bandbreite: 40 Hz) und nicht editierte Spektren
aufgenommen. Die Intensitat des Laktatduplets
wurde im gemittelten Differenzspektrum
(editiert — nicht-editiert) mithilfe der
Auswertungssoftware jMRUI bestimmt und auf
Kreatin normiert. Die Berechnung der
Laktatkonzentration  erfolgte  unter  der
Annahme, dass Kreatin im Muskel mit einer
Gesamtkonzentration von 30 mmol/kg
Feuchtmasse vorliegt [4]. Ebenso erfolgte die
Auswertung der PCr-Spektren, wobei jede
Mittelung einzeln betrachtet und auf die PCr-
Ruhekonzentration normiert wurde. Der pH-
Wert ergab sich aus der Verschiebung von
anorganischem Phosphat relativ zu PCr. Zur
Quantifizierung des Grades der
belastungsbedingten PCr-Erholung wurde die
Zeitkonstante durch Anpassung einer Mono-
Exponentialfunktion bestimmt [5]. Fir die
Akquisition der ventilatorischen Parameter
wurde ein Ergospirometer (PowerCube®-Ergo,
Ganshorn Medizin Electronic, Niederlauer) mit
Breath-by-Breath Messung verwendet. Die
Schlauchlange zur Atemgasanalyse wurde auf
5m verlangert, was ein Aufstellen des
Gasanalysators aullerhalb der MR-Kabine
ermoglichte. Es wurden die Volumina der
Sauerstoffaufnahme (VO,) und
Kohlenstoffdioxidabgabe (VCO,) in Ruhe und
unter Belastung erfasst. Alle Daten wurden
Uber einen Zeitraum von 10s gemittelt
ausgegeben.
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Fig. 2:Reprasentativer Verlauf der Atemgase (O2-
blau, CO2- rot) wahrend der Ruhe, Belastung
(schwarz gestrichelt) und der Nachbelastung.

Ergebnisse

Bei allen Probanden war ein typischer Verlauf
der Phosphorspektren erkennbar. Wahrend der
Belastung verbreiterte sich der Pi Peak und
zeigte zum Teil einen deutlichen 3-fach Spilit.
Die PCr-Konzentration sank bei drei
Probanden unter 10%, bei einem Probanden
bis auf 30% der Ausgangskonzentration. Der
pH-Wert sank im Mittel von 7,0 £ 0,07 in Ruhe,
auf 6,33 £ 0,11 am Ende der Belastung. Die
PCr-Konzentration stieg in der

Nachbelastungsphase mit einer Zeitkonstante
von Tpcr = 359,6+ 128,9 s Im Muskel bildete

sich  nach der Belastung im Mittel
25,7 £ 7,6 mmol/kg Laktat bei einer
Ruhekonzentration von 3,7 + 0,8 mmol/kg

Feuchtmasse).

Die ventilatorischen Parameterverlaufe
wahrend der Belastung zeigten deutliche
Anpassungen und hoben sich von der
Ruhephase ab (Fig. 2). Die O,-Aufnahme stieg
auf 0,73 £ 0,12 I/min (Ruhe 0,22 + 0,03 I/min),
die CO,-Abgabe erhdhte sich auf bis zu
0,73 £ 0,21 I/min (Ruhe 0,22 + 0,03 I/min).

Diskussion und Schlussfolgerung

Trotz eines geringen Anteils belasteter
Muskelmasse (<30%), konnten deutliche
globale Parameteranderungen der Atemgase
festgestellt werden. Teilweise Uberstieg die
Konzentration der CO,-Abgabe die der O,-
Aufnahme, was ein Indikator flr intrazellular
gebildetes CO, (sog. excess CO5) sein kdnnte.
Das wiederum spricht flr eine primar anaerobe
Belastung, da eine hohe Laktatproduktion zum
Puffern des pH-Wertes mit Bildung von nicht-
metabolischem CO, fiihrt. Hier sind die unter
Belastung auftretenden Laktatkonzentrationen
zu nennen. Die hohen Werte lassen ebenso
eine glykolytische Energiebereitstellung
vermuten. Zur Bestatigung dieser Hypothese
sollen in  weiterfihrenden Messungen
Laktatwerte aus dem  kapillaren  Blut
entnommen werden. Die Schwankungen
sowohl in den ventilatorischen als auch in den
spektroskopischen Werten kdnnten durch eine
homogenere Probandengruppe in Bezug auf
den  Trainingsstatus  minimiert  werden.
Zusammengefasst sind wir in der Lage,
wahrend einer definierten Belastung der
Wadenmuskulatur die Energiebereitstellung
auf muskularer Ebene (lokal) als auch im
Gesamtorganismus (global) zu betrachten.
Dies ermoglicht einen besseren Einblick in
physiologische Vorgange bei der
Muskelermidung- und -erholung und eine
Abgrenzung aerober und anaerober Prozesse.
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Abstract: We present a method that combines
the parallel imaging technique GRAPPA with a
model-based approach for quantitative T2
mapping, MARTINI. We show that the
presented method is more robust to model-
violations and enables higher acceleration
factors than a conventional MARTINI
approach. The decrease in measurement time
induces only a subtle increase of noise. An
analytical phantom, fully-sampled in-vivo data
as well as subsampled patient data are used
for a qualitative and quantitative comparison
with conventional MARTINI.

Zusammenfassung: Wir prasentieren eine
Methode, die das parallele
Bildgebungsverfahren GRAPPA mit dem
modellbasierten Ansatz zur quantitativen T2
Kartographie ,MARTINI* kombiniert. Wir
zeigen, dass die Methode robuster gegentber
Modelfehlern ist sowie héhere
Beschleunigungsfaktoren ermaglicht als der
konventionelle MARTINI-Ansatz. Dabei duf3ert
sich die verkurzte Messzeit nur in einem
leichten Anstieg des Rauschens. Die
entwickelte Methode wird mittels eines
analytischen Phantoms, voll abgetasteten
Probanden- und unterabgetasteten
Patientendaten qualitativ und quantitativ mit
der konventionellen MARTINI-Methode
verglichen.

Motivation

Magnetresonanztomographie (MRT) ist eine
nichtinvasive  Bildaufnahmetechnik,  deren
klinischer Nutzen heute unbestritten ist. Im
Vergleich zu ROdntgenverfahren, wie die
Computertomographie (CT), benétigen jedoch
MRT Aufnahmetechniken mitunter relativ lange
Messzeiten, die zu Ei nschrankungen in der
klinischen Praxis fihren kénnen.

Der Kontrast klassischer MR-Bilder ist das

Ergebnis aus der verwendeten Messmethode
und einer Kombination  verschiedener

zugrundeliegender physikalischer Parameter
des gemessenen Gewebes. Der resultierende
Bildkontrast ist in der Regel qualitativ, d.h. es
wird durch eine entsprechende Wahl der
Aufnahmeparameter versucht, einen optimalen
relativen Bildkontrast zu erzeugen. Dabei ist
der Bildkontrast von einer Vielzahl von
methodenbedingten Parametern abhangig.

Ein anderer Ansatz zur Gewinnung von
Gewebeinformationen mittels MRTi st die
zugrundeliegenden physikalischen
Eigenschaften isoliert zu bestimmen und
ortsabhangig in Parameterkarten zu notieren.
Solche  Techniken  werden auch al S
quantitatives Kartographieren bezeichnet. Die
mittels der Kartographierungstechniken
erhaltene Bildinformation ist unabhangiger von
der verwendeten Hardware, der jeweiligen

Aufnahmetechnik und deren
Aufnahmeparameter. Dies ermdglicht eine
bessere  Vergleichbarkeit  sowohl von

verschieden Aufnahmen eines Patienten als
auch zwischen Aufnahmen verschiedener
Patienten. In anderen Worten ermoglichen die
Kartographieansatze den Ubergang von rein

relativen, multi-faktoriell abhangigen
Kontrastinformationen, zu einer einzelnen,
absoluten  Messung einer  bestimmten

physikalischen Eigenschaft.

Quantitatives Kartographieren ist schon seit
Jahren bekannt, bendtigt allerdings
typischerweise lange Messzeiten, was in der
Vergangenheit eine klinische Anwendung
verhinderte. Vor kurzem wurde eine Methode

entwickelt, welche eine sehr schnelle
Aufnahme solcher quantitativen
Parameterkarten ermdglicht. Hierzu  wird

Vorwissen Uber das zu messende Signal in
Kombination mit einer iterativen Optimierung
verwendet, was Ublicherweise auch als
,modellbasierte Rekonstruktion® bezeichnet
wird [1, 2].

Hier beschreiben wir eine Methode, die die
Aufnahme fir einen solchen modellbasierten
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Ansatz noch weiter beschleunigt, indem man
sie mit Techniken der heut e weitverbreiteten
parallelen Bildgebung [3,4] kombiniert.

Theorie

MRT-Daten werden im K-Raum abgetastet
und es kann mathematisch bewiesen werden,
dass eine bestimmte Anzahl an Abtastpunkten
bendtigt  wird, um ein Bild ohne
Aliasingartefakte zu rekonstruieren (Nyquist-
Shannon-Abtasttheorem). Jedoch kann m an
Vorwissen Uber da s erwartete Signal nutzen
um Teile der Daten zu synthetisieren, was es
ermoglicht, weniger Daten zu messen als das
Abtasttheorem fordert. Diese sogenannte
Unterabtastung von Daten fihrt zu einer
Verklrzung der Aufnahmezeit, die
Ublicherweise mit der Menge der
aufgenommen Daten skaliert.

Fir die Rekonstruktion von Bildern (oder

Parameterkarten)  aus unter abgetasteten
Daten bendtigt manj edoch neuartige
Techniken, welche das Vorwis sen Uber

Redundanzen in den aufgenommen Daten
nutzen, um die nicht abgetasteten Teile der
Daten zu synthetisieren. Ein in der MRT weit

verbreitetes Beispiel solch einer
Rekonstruktionstechnik  ist die parallele
Bildgebung, welche Datenredundanzen

ausnutzt, die bei der Verwendung multipler
Empfangsspulen  entstehen. ,Generalized
Autocalibrating Partial Parallel Acquistion,
GRAPPA*® [3] ist neben SENSE [4]di e am
haufigsten verwendete parallele
Bildgebungstechnik.

Eine andere Kl asse von Algorithmen zur
Zuruckgewinnung nichtabgetasteter Daten ist
der zuvor beschriebene Ansatz  der
modelbasierten Rekonstruktion, wie
beispielsweise die ,Model-based Accelerated
Relaxometry by Iterative Non-linear Inversion®
(MARTINI) [2].

Im Folgenden werden die beiden genannten
Techniken kurz beschrieben, um dann auf die
Kombination der beiden, GRAPPATINI, naher
eingehen zu kénnen.

MARTINI

Der Kontrast, den man bei einer MRT
Aufnahme erhalt, wird durch verschiedene
physikalische Parameter des gem essenen
Gewebes, den Messprozess und dessen
entsprechende Parameter bestimmt.
Angenommen, dass all diese Faktoren bekannt

sind und etwaige Artefaktquellen
vernachlassigt werden, kann daszu
erwartende Messsignal mit Hilfe eines
mathematischen Modells vorhergesagt
werden. Ein Beispiel fir ein solches
Signalmodell ist der mono-exponentielle

Signalabfall bei der Verwendung einer
Multikontrast-Spinechosequenz, welcher wie
folgt definiert ist:

M() = p(F) e” /20
wobei M die resultierende Magnetisierung an

der Position T in Abhangigkeit von den z wei
Gewebeparametern, der Protonendichte p und
der transversale Relaxationszeit T2, sowie von
dem vordefinierten  Bildgebungsparameter

Echozeit TE, ist.

Am Beispiel ist leicht zu erkennen, wie ein
solches Modellvorwissen far einen
Optimierungsprozess verwendet werden kann:
durch die Verwendung der Formel in der
Kostenfunktion einer iterativen Optimierung hat
man die Maoglichkeit, dasbe schriebene
Signalverhalten fir die unterabgetasteten
Daten zu er zwingen und dam it effektiv die
gesuchten Parameter im Signalmodell zu
schatzen. MARTINI nutzt dieses Vorwissen
indem es zunachst i) den K -Raum in einer
bestimmten Weise unterabtastet und ii) das
zugrundeliegende Signalmodell ausnutzt, um
ein inverses Problem flr eine nichtlineare
iterative Rekonstruktion zu formulieren.

In  welchem Schema derK -Raum
unterabgetastet wird, kann fir die verwendete

Rekonstruktionstechnik  optimiert  werden.
MARTINI verwendet ein ~Block-
Abtastschema®“, d. h. es tastet mehrere

kontinuierliche Blocke von K-Raum-Linien ab,
wobei die Anfangsposition eines Blocks fur
jede Echozeit TE verschoben wird (siehe auch
Abb. 1).

Nachdem alle (unterabgetasteten) Daten
akquiriert wurden, wird eine iterative
Rekonstruktion durchgefiihrt. Beginnend mit
einer groben Initialschatzung der
Parameterkarten (d.h. die raumlichen Karten
der gemessenen Gewebeparameter p und T2)
werden die Karten kontinuierlich in jeder
Iteration mit einem oben beschriebenen
modellbasierten Optimierer verbessert. Nach
mehreren Iterationen konvergiert der
Optimierer zu einer Losung und man erhalt die
rekonstruierten quantitativen Parameterkarten.

GRAPPA

In einem klinischen Szenario wird das MR-
Signal typischerweise mit Hilfe von multiplen
Empfangsspulen aufgenommen. Das erzeugt
eine Redundanzi n den Daten welche von
GRAPPA ausgenutzt wird: die fehlenden
Abtastpunkte in einem Datensatz werden mit
Hilfe  einer gewichteten =~ Summev on
benachbarten Abtastpunkten im K-Raum
interpoliert. Fur die | nterpolation wird ein
Interpolationskern  bendtigt, welcher die
Interpolationsgewichte beinhaltet und mittels
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einer Lernphase auf einem vollabgetasteten
Teil des K-Raumes trainiert wird.

Material und Methoden

Die hier vorgeschlagene Methode kombiniert
das Abtasten und R ekonstruieren von
GRAPPA und MARTI NI um eine robustere
Rekonstruktion zu erzielen und wird durch drei
Hauptpunkte charakterisiert: i) Unterabtastung
des K-Raums in einem hier vorgeschlagenen
Abtastschema, ii) Training und Anwendung
von GRAPPA-Interpolationskernen auf den
Echo-Datenblocken, iii) Rekonstruktion von
quantitativen Parameterkarten  mittels
konventionellem MARTINI. Diese drei Punkte
werden im Folgenden genauer beschrieben.

Phasenkodierung

—_—

Bunsaipoxoysg

Abb. 1: der

Schematische
GRAPPATINI Abtastung (exemplarisch 3x2-fach

Darstellung

unterabgetastet). (Ml abgetastet, B interpoliert,
[ nicht abgetastet). Im ersten Echo werden die
Kalibrierungsdaten B fiir die spatere Interpolation
aufgenommen.

Zunachst wird derK -Raum in einem
ahnlichen Blockschema wie im MARTINI-
Algorithmus abgetastet (siehe [2]) mit dem
Unterschied, dass die normalerweise
kontinuierlich abgetasteten Datenblocke
zweifach unterabgetastet werden. Dafur wird
nur jede zweite Linie innerhalb jeden Blocks

aufgenommen. Weiterhin wird die
Auslassungs-Reihenfolge  alterniert, wenn
dieselbe Position imK  -Raum Zu

unterschiedlichen Echozeiten gemessen wird.
Abb. 1 illustriert dieses Schema flir eine 6-fach
beschleunigte Unterabtastung. Wie man
anhand der lllustration erkennen kann, wird nur
ein Drittel der Phasenkodierschritte durch das
Blockschema abgetastet. Zusatzlich  wird
darauf eine  zweifache  Unterabtastung
innerhalb der Blécke angewendet.

Auf die unterabgetasteten Daten innerhalb
eines Blocks  wird eine GRAPPA-
Rekonstruktion angewendet. Daflr  wird
zunachst ein Interpolationskern auf einem
Kalibrierungsdatensatz wie in der Liter atur
beschrieben [3] trainiert. Dieses Training kann
auf einem separat gemessenen
Kalibrierungsdatensatz erfolgen, was jedoch
zusatzliche Messzeit bendtigt. Deswegen nutzt
die hier vorgeschlagene Methode das er ste
Echo um di e notwendigen Kalibrierungsdaten

zu akquirieren. Zu diesem Zweck wird das K-
Raumzentrum, wie in Abb. 1 demonstriert, im
ersten Echo kontinuierlich abgetastet. Der
resultierende Interpolationskern wird genutzt
um die fehlenden K-Raum-Linien innerhalb der
MARTINI-Bl6cke zu interpolieren.

Nun sind die fehlenden Abtastpunkte
innerhalb der Blocke durch GRAPPA-
Interpolation synthetisiert. Mit Hilfe dieser
Daten kann nun ei ne konventionelle MARTINI
Rekonstruktion durchgefiihrt werden, welche
die quantitativen Parameterkarten generiert.

T2 [ms] Rel. Diff. [%]

60 110 160 -15 0 15
Abb. 2: In-Vivo T2-Karten (links) und die
dazugehdrige relative Distanz (rechts) zure iner
Rekonstruktion vonvo Il abgetasteter Daten fir
GRAPPATINI (5x2) und k onventionellen MARTINI
(5 und 10).

Zur Validierung der Methode wurde am
Beispiel der T2-Kartographie MRT-
Experimente durchgefuhrt und ein analytisches
Phantom simuliert. Zudem wurden
vollabgetastete  Datensdtze des ganzen
Gehirns dreier gesunder Probanden bei 3T
(MAGNETOM Triound M AGNETOM Skyra,
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Siemens AG, Healthcare Sektor, Erlangen,
Deutschland) mit einer 32-Kanal
Oberflachenspule aufgenommen. Dazu wurde
eine Multiecho-Spinechosequenz
(TR/ATE=6520/9ms, 17 Echos, 1.1x1.1x4mm>
VoxelgroRe, 160x192 Bildmatrix, 30 Schichten)
verwendet. Entsprechend des konventionellen
MARTINI-Block-Abtastschemas wurden die
Datensatze kunstlich funf- und zehnfach
unterabgetastet und rekonstruiert. Dieselben
Datensatze wurden ebenso mit dem hier
vorgeschlagenen Abtastschema, mit flinffacher
Block-Unterabtastung und zweif acher
GRAPPA-Unterabtastung, kinstlich
unterabgetastet und rekonstruiert. Zur weiteren
Validierung wurde ein analytisches Phantom
generiert und rekonstruiert. Dabei wurde zur
Simulation von Multikanal-Signalen ein Modell
von sinusférmigen komplexwertigen Spulen-
sensitivitdten verwendet [5]. Die erhaltenen
Phantom- und | n-Vivo-T2-Karten wurden mit
der Rekonstruktion der vollabgetasteten Daten
verglichen, indem der Root Mean Squared
Error (RMSE) berechnet und die relative
Differenz visuell verglichen wurde. Zusatzlich
wurden im Rahmen einer klinischen Studie [6]
10 gesunde Probanden und 36 Patienten mit
schubfoérmiger remittierender Multiple Sklerose
gescannt. Dabei wurden die Daten mit einer
Prototyp-Sequenz direkt im MARTINI-Block-
Abtastschema  aufgenommen (3:28 min
Aufnahmezeit) und r ekonstruiert. Retrospektiv
wurden diese Daten, mit einem 5x2
GRAPPATINI Abtastschema, kdnstlich
unterabgetastet, rekonstruiert und visuell
verglichen. Das entspricht einer Messzeit von
1:44 min in einem realen Experiment.

Alle Rekonstruktionen wurden offline mit
Matlab (R2012a, The MathWorks Inc., Natick,
MA, 2000) durchgefinhrt.

Ergebnisse

Bei einer  konventionellen = MARTINI
Rekonstruktion mit funf- bzw. zehnfacher
Beschleunigung kann man verstarkt
Aliasingartefakte entlang der
Phasenkodierrichtung erkennen. Solche
Artefakte  werden durch Modellfehler

verursacht, d.h. an Orten, wo das Signal nicht
mono-exponentiell ist (z.B. durch Liquor- und
Blutfluss, Partialvolumeneffekte u.a.). Diese
Aliasingartefakte kann man sowohl im
Phantom (Abb. 3) als auchin den In-Vivo-
Daten (Abb. 2) erkennen. Wenn man jedoch
die zweifache Beschleunigung von GRAPPA
mit der finffachen Beschleunigung von
MARTINI kombiniert, reduzieren sich diese
Artefakte merklich, was auchei n direkter
Vergleich zu ei ner zehnfach beschleunigten
konventionellen MARTINI-Rekonstruktion
zeigt. Eine leichte Verstarkung des Rauschens

durch die GRAPPA-Interpolation ist allerdings

sichtbar. Qualitativ gleichen die 5x2-fach
beschleunigten Bilder einer funffach
beschleunigten  konventionellen MARTINI-

Aufnahme. Diese Beobachtung wird auch
durch die RMSE-Analyse (Tab. 1) bestatigt.
Der RMSE steigt bei einer Beschleunigung von
5- auf 5x2-fach von 50 auf 51 an (von 2 auf 3
im Phantom), wobei er bei einer 10-fach
konventionellen MARTINI-Beschleunigung 67
betragt (10 im Phantom).

T2[ms]  Rel. Diff. [%]

0 300
Abb. 3: Phantom T2-Karten (links) und die
dazugehorige relative Distanz (rechts) zue iner
Rekonstruktion vonvo Il abgetasteter Daten fir
GRAPPATINI (5x2) und k onventionellen MARTINI
(5 und 10).

600 -5 0 5

Diese Ergebnisse konnten mit den
Patientendaten reproduziert werden. Bei
visuellem Vergleich der konventionellen
MARTINI-Rekonstruktion mit der GRAPPATINI
Rekonstruktion ist nur ein leichter Anstieg von
Rauschen in den resultierenden T2-Karten zu
erkennen (Abb. 4).

| Beschleunigung: | 5 | 5x2 | 10 |

RMSE In-Vivo: 50 51 67
RMSE Phantom: 2 3 10

Tab. 1: Der RMSE zu der Rekonstruktion von voll
abgetasteter Daten fir G RAPPATINI (5x2) und
konventionellen MARTINI (5 und 10).

Diskussion

Die Ergebnisse zeigen, dass sich die durch
Modellfehler entstandenen Aliasingartefakte
entsprechend der Punktbildfunktion (PSF) des
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Block-Abtastschemas ausbreiten. Dadurch
werden die Aliasingartefakte starker und
niederfrequenter bei hdheren
Beschleunigungsfaktoren, wie aus Abb. 5
ersichtlich. Wenn man nun MARTINI mit
GRAPPA kombiniert, hat man die Mdglichkeit
die BlockgroRe bei gleichbleibender Messzeit
zu verdoppeln undsom it die PSF zu
verbessern. Jedoch verursacht die GRAPPA
Interpolation eine typische Rauschverstarkung,
welche hauptsachlich vom spulengeometrie-
bedingten g-Faktor abhangig ist [7].

Wenn also durch eine gute Geometrie der
Empfangsspule nur ei ne leichte
Rauschverstarkung auftritt, kann man mit der
hier vorgeschlagenen Methode die Messzeit
halbieren, wobei die PSF der Aliasingartefakte
durch Modelfehler quasi gleich bleibt. Der
Nutzen der somit gewonnenen Messzeit

Uberwiegt dabei fir die meisten Anwendungen
von quantitativen Karten den Nacht eil durch
die geringfligige Rauschverstarkung.

3:20min

1:40min

110
Abb. 4: T2-Karten und die dazugehorige Messzeit
(fur 30 Schichten) eines Multiple Sklerose Patienten

60

mit weile Masse Lasionen, rekonstruiert mit
konventionellen MARTINI (links) und GRAPPATINI
(rechts).

Zusammenfassung
Diese Arbeit demonstriert, dass eine
Kombination von MARTINI und GRAPPA

madglich ist und sogar weniger Aliasingartefakte
im Vergleich zur konventionellen MARTINI-
Rekonstruktion auftreten. Die GRAPPA-
Interpolation erhoht allerdings das
Bildrauschen leicht, was im Hinblick auf den
Messzeitgewinn aber marginal ist.
Zusammenfassend ergibt sich durch
GRAPPATINI  die  Moglichkeit,  klinisch
nutzbare  Parameterkarten sehr  schnell
aufzunehmen. In derhi er gezeigten
exemplarischen Anwendung far T2-
Kartographie reicht dabei eine Aufnahmezeit
von 144 mi n zur Rekonstruktion von
Parameterkarten des ganzen Gehirns.

Abtastblock

PSF

0 80 160 0 80 160
Abb. 5: Die Abtastblocke (oben) und die

entsprechenden Punktbildfunktionen (unten) fur
MARTINI-Artifakte bei 160 Phasenkodierschritten
und einer 5-fachen (links) und 10-fac hen (rechts)
Beschleunigung.
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Zusammenfassung: Mittels der Kkontrast-
mittelverstarkten First-Pass Perfusions-
messung (FPP) ist es mdglich die Herzperfusi-
on minimalinvasiv mittels MRT zu bestimmen.
Durch geeignete Modelle ist zudem die abso-
lutquantitative Bestimmung der Herzdurchblu-
tung realisierbar. Eine besondere Schwierigkeit
der FPP ist die Bewegung des Herzens her-
vorgerufen durch die Atmung. Selbst unter
Atemanhaltetechnik kommt es auf Grund des
Sauerstoffverbrauches in der Lunge zu einer
kranio-kaudal gerichteten Bewegung. Diese
Bewegungen wahrend der Perfusions-
messung konnen zu einer Fehleinschatzung
des Perfusionszustandes des Herzens fihren.
Ziel dieser Studie war daher die Entwicklung
einer Navigatortechnik zum Ausgleich der
Atem-bewegung wahrend der Perfusions-
messung. Durch diese Technik konnte die
Herz-bewegung um ca. 51% unter freier At-
mung reduziert werden. Zudem konnte eben-
falls gezeigt werden, dass die Genauigkeit der
Perfusionsmessung in Verbindung mit der
entwickelten Navigatortechnik zunahm.

Motivation
Unmittelbare Folge einer Koronaren Herz-
erkrankung (KHK) ist die verminderte Durch-
blutung des Herzmuskelgewebes [1]. Die Mes-
sung der Herzmuskeldurchblutung erlangt da-
her einen besonders hohen Stellenwert in der
Diagnostik der KHK. Eine viel-versprechende
Methode zur Bestimmung des Durchblutungs-
zustandes des Herzens bietet die Magnetreso-
nanztomographie (MRT). Mit Hilfe der kon-
trastmittelverstarkten First-Pass Perfusionsdi-
agnostik (FPP) ist es moglich die Herzperfusi-
on sogar quantitativ zu bestimmen [2, 3]. Eine
besondere Schwierig-keit bei der FPP stellt
die Bewegungen des Herzens, bedingt durch
die Atmung, dar. Da zurzeit noch keine effekti-
ven Methoden zum Ausgleich der Atembewe-
gung existieren, ist die Perfusionsmessung
lediglich unter EKG-getriggerter Atemanhalte-
technik durchfiihrbar, um valide Informationen
Uber den Durch-blutungszustand des Herz-
muskels zu erhalten. Doch selbst unter
Atemanhaltetechnik kommt es wahrend der

Messung zu einer kranio-kaudal gerichteten
Bewegung bedingt durch den Sauerstoffver-
brauch in der Lunge. Demnach wird die Ge-
nauigkeit der Durch-blutungsmessung durch
Atembewegungen sowohl unter Atemanhalte-
technik als auch unter freier Atmung beein-
trachtigt. Folglich kann es zu einer Fehldiagno-
se des gesundheitlichen Zustandes eines Pati-
enten fuhren. Ziel dieser Studie war daher die
Entwicklung einer prospektiven  Schicht-
nachfihrung (prospective slice tracking, PST),
um die Bewegung des Herzens wahrend der
Messung in Echtzeit auszugleichen.

Material und Methoden

Es wurde eine Navigatortechnik zur pro-
spektiven Schichtnachfihrung an 3T Mag-
netresonanztomographen (Magnetom Skyra
und Prisma, Siemens Medical Solution, Erlan-
gen, Germany) entwickelt. Im Gegensatz zu
Pedersen et al. [4], die die Position des
Zwerchfells zur Bestimmung der aktuellen
Herzposition verwenden, wird in unserem An-
satz die tatsachliche Herzposition bestimmt
und zur Korrektur der Schichtposition verwen-
det. Dazu wird der Kontrastverlauf des oberen
Herz-Lungen Ubergangs mittels einer schnel-
len 1D-Navigator-Sequenz Uberwacht. Anhand
der Ergebnisse dieser Messung wird die Posi-
tion der Perfusionsschicht direkt an die Pro-
zesssteuerung des Tomographen Uber-geben,
so dass die Schichtposition vor der nachsten
Messung der aktuellen Position angepasst
wird. Die entwickelte Nagivator-technik wurde
in eine SR-TrueFISP [5] Perfusionssequenz
implementiert.

Die Qualitat der entwickelten Navigatortechnik
wurde mit Genehmigung der lokalen Ethik-
kommission in einer ersten Pilotstudie an ei-
nem herzgesunden Probanden untersucht.
Dazu wurde eine kontrastmittelverstarkte Per-
fusionsmessung durchgefiihrt und sowohl der
absolutquantitative =~ myokardiale  Blutfluss
(MBF) mittels des MMID4 Models [6] als auch
die verbleibende Bewegung innerhalb der Per-
fusionsschicht bestimmt. Hierfir wurden je-
weils drei Messungen durchgefihrt: Eine Refe-
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renzmessung unter Atemanhaltetechnik und
zwei weitere Messungen unter freier Atmung
sowohl mit als auch ohne Navigator-basierter
Bewegungskorrektur.

Ergebnisse

Die Effizienz der entwickelten Navigatortechnik
zeigte sich in einer reduzierten Herzbewegung
innerhalb der Perfusionschicht. Um die ver-
bleibende Herzbewegung bewerten zu kénnen,
wurden markante anatomische Punkte des
Herzens manuell im Bild markiert. Die raumli-
che Streuung dieser Punkte diente als Mal} fur
die verbleibende Herzbewegung innerhalb der
Perfusionsschicht und somit als ein Qualitats-
merkmal der Navigatortechnik. Im Gegensatz
zu einer Messung unter freier Atmung konnte
der Interquartilabstand der Streuung dieser
Datenpunkte mittels der Navigatortechnik um
ca. 51% reduziert werden. Selbst im Vergleich

zur Referenz-messung wahrend Atemanhalt
wurde bei der Messung unter freier Atmung
mit Navigator-technik eine Reduzierung der
Streuung um ca. 23% beobachtet (siehe Abb.
1).

231 ¢

230 | o

Position of the heart [mm]

223 %

(al (b}

[£4]

Abb. 1: Streuung der Herzposition einer kontrast-
mittelverstarkten FPP a) unter Atemanhalt (Inter-
quatilbereich 1,59 mm), b) unter freier Atmung mit
PST (Interquatilbereich 1,22 mm) und c) unter freier
Atmung ohne PST (Interquatilbereich 2,47 mm).

Aufgrund von Restkontrastmittel im Blut stieg
zunachst der Blutflusswert von Messung zu
Messung. Ein direkter Vergleich dieser Werte
war daher nicht mdglich. Dennoch war die
Streuung der Blutflusswerte im  Sechs-
Segment-Modell durch die Bewegungs-
korrektur im Vergleich zu einer Messung ohne
Bewegungskorrektur deutlich kleiner. Auller-
dem lag die Standardabweichung der Blut-
flusswerte bei einer Messung mit Bewegungs-
korrektur nadher an der Standardabweichung
der Referenzmessung als bei einer Messung
ohne Nachflhrung der Schicht (siehe Tabelle

1).

Region M1 M2 M3
ml ml ml
min- g min- g min- g
1 0.54 0.79 0.79
2 0.38 0.56 0.65
3 0.40 0.57 1.1
4 0.35 0.70 0.89
5 0.58 0.71 0.68
6 0.53 0.74 0.98
Median 0.465 0.705 0.840
SD 0.098 0.093 0.178

Tab 1: MBFs verschiedener Regionen des Herz-
muskels mit dem entsprechenden Median und der
Standardweichung (SD) M1: unter Atemanhalte-
technik, M2: unter freier Atmung mit PST und M3:
unter freier Atmung ohne PST.

Diskussion
Insgesamt konnte unter freier Atmung sowohl
die Herzbewegung innerhalb der Perfusions-
schicht als auch die Streuung der Blut-
flusswerte im Sechs-Segment-Modell durch die
entwickelte Navigatortechnik erheblich redu-
ziert werden. Dieses Ergebnis korrespondiert
zu den Erkenntnissen der Tierstudien von
Cleppien et al. [7], der ebenfalls durch die Re-
duzierung der Bewegung mittels Navigator-
technik eine homogenere Verteilung der Blut-
flusswerte beobachten konnte.
Zudem war die Diskrepanz der Standard-
abweichungen zwischen der Referenz-
messung und der korrigierten Messung deut-
lich geringer als die Diskrepanz zwischen Re-
ferenzmessung und unkorrigierter Messung.
Dies lasst sich als endscheidendes Indiz fur
die Funktionsfahigkeit der entwickelten Tech-
nik deuten.
Jedoch muss anhand der Ergebnisse dieser
Studie auch die Referenzmessung kritisch hin-
terfragt werden. Denn besonders auffallig er-
schien die geringere Herzbewegung innerhalb
der korrigierten Perfusionsschicht im Vergleich
zur Referenzmessung unter Atemanhaltetech-
nik. Dies deutet auf eine signifikante Auswir-
kung des Sauerstoff-verbrauches in der Lunge
auf die Bewegung wahrend einer Perfusions-
messung trotz Atemanhaltetechnik und somit
auf eine Reduzierung der Genauigkeit der Blut-
fluss-werte hin. Es steht demnach aus zu
Uberprifen, ob die Perfusionsmessung unter
Atemanhaltetechnik ebenfalls von der Naviga-
tortechnik profitieren kann.
Des Weiteren stimmen die Ergebnisse dieser
Studie auch mit den Ergebnissen von Peder-
sen et al. [4] Uberein. In deren Studie konnte
ebenfalls die Genauigkeit der Blutflusswerte
durch Reduktion der Atem-bewegung mittels
des Standardnavigator-ansatzes erreicht wer-
den. Allerdings wurden in diesem Ansatz zu-
satzliche Korrelationen zwischen der Bewe-
gung des Zwerchfells und des Herzens bend-
tigt, die sich als Haupt-fehlerquelle dieses Ver-
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fahrens herausstellten. In der hier vorgestellten
Studie konnte diese Fehlerquelle durch den
Ansatz der direkten Positionsmessung des
Herzens vermieden werden.
Schlussfolgerung

Die erste Pilotstudie konnte sowohl die Effekti-
vitat als auch Notwendigkeit der entwickelten
Navigatortechnik zeigen. Um Fehler bei der
Bestimmung der Herzperfusion zu vermeiden,
ist es notwendig die Bewegung des Herzens,
hervorgerufen durch die Atmung, sowohl unter
Atemanhaltetechnik als auch unter freier At-
mung zu korrigieren. Der hier vorgestellte PST
Ansatz, bei dem der obere Herz-Lungen Uber-
gang zur Positions-bestimmung des Herzen
genutzt wurde, liefert dazu eine vielverspre-
chende Methode. Die bisherigen Ergebnisse
missen nun in einer weiteren Studie mit einer
héheren Anzahl an Probanden statistisch und
systematisch manifestiert werden.
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Abstract: Cardiac cine imaging is performed
by using continuous radial golden-ratio-based
sampling with periodically interspersed projec-
tion navigators. From the navigator data a de-
tailed correlation function is obtained which
can be used for retrospective cine image re-
construction. Imaging results were comparable
to images reconstructed based on a timely
synchronized ECG. Combining radial golden-
angle imaging with an intrinsic navigator acqui-
sition is thus a promising and robust method
for performing high quality cardiac cine imag-
ing.

Zusammenfassung: Im Rahmen der Arbeit
wurde Herzbildgebung mittels radialer auf dem
Goldenen-Winkel basierender MR-Sequenzen
durchgefiihrt.  Zur retrospektiven Bildrekon-
struktion wurde ein periodisch akquirierter
Projektionsnavigator gemessen und ausge-
wertet. Die Rekonstruierten Bilder waren ver-
gleichbar mit Bildern welche anhand eines ex-
ternen EKG Signals rekonstruiert wurden. Da-
mit stellt die auf dem Goldenen-Winkel basier-
te radiale MR-Bildgebung eine Vviel-
versprechende neue Methode zur Durch-
fuhrung von hochaufgelésten Herzmessungen
dar.

Introduction

Recent advances using radial trajectories for
retrospectively gated cardiac imaging1’2 have
demonstrated the advantage of motion robust
radial k-space center oversampling for the ac-
quisition of dynamic images. However, a relia-
ble trigger signal is always required for cardiac
gating in order to ascribe the radially acquired
data to the phases of the cardiac cycle. In this
work, we describe a continuous radial data
acquisition using rotation angles based on the
golden-ratio without the need for external ECG
gating. Retrospective gating was performed
based on 1D navigator data that periodically
acquires a projection of the measurement
slice®. Image acquisition as well as navigator
analysis and image reconstruction is per-
formed fully automated, requiring no specific
navigator placement or manual region of inter-
est drawing.

Navigator Signal . T 11, l t e ! I !

AAAAAAALAAAAAA

FYYYYTYYYYYYYYYYY

Acquired Data :| HinIRIRIaI

Data Windows } %EE !é
Ap=111.246"
A A A
. § T Radial Spoke _—
! W — ! \ / ! Navigator Readout - - -- »
Fig. 13: Data and navigator acquisition

scheme showing the periodically acquired nav-
igator projections which are interspersed with
the continuously acquired golden-angle radial
data.

Materials and Methods

A single slice sequence with radial readouts
and rotation angles based on the golden-ratio4
was implemented in ODIN®. To ensure an op-
timal distribution of the radial readouts during
k-space filling the number of radial readouts
corresponded to a Fibonacci number. Naviga-
tor readouts acquired with a fixed rotation an-
gle of 0° in the same measurement slice were
interspersed with the continuous radial data
acquisition (Fig. 1), using the same repetition
time (TR). Navigators were inter-spersed with
a frequency of 35.7 Hz.

For retrospective gating each navigator was
1D-Fast-Fourier-Transformed along the
readout direction, obtaining a projection of the
measurement slice. Following coil channel
combination correlation analysis was per-
formed between all navigator readouts. The
correlation function with the highest power
spectrum of the non-zero frequency compo-
nents was automatically selected for further
analysis. Peaks in this correlation function
were identified by using first order difference
information. Detected peaks were used as syn-
thetic trigger to synchronize data windows with
the cardiac phases.

All images were acquired on a 3T clinical
scanner (TIM Trio, Siemens Healthcare) using
vendor supplied coils. Experiments were per-
formed on healthy volunteers aged between 25
and 35 during breath-hold periods of up to 26
seconds. Cardiac short axis measurements
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were performed using the following para-
meters: FOV 245 x 245 mm?, matrix 144 x 144,
radial readouts 233, TE 1.5 ms, TR 2.7 ms, 12°
FA, Bandwidth 140 kHz, 6 mm slice thickness,
69 readouts per data window, 23 TR data win-
dow shifts for each frame. Breath-hold dura-
tions were artificially reduced by omitting data
at the end of the measurement. Para-meters
for an aortic valve measurement were identical
except for a reduced FOV of 216 x 216 mm?,
data window width of 36 readouts per window
and a data window shift of 12 TR per frame.
For comparison vendor supplied ECG elec-
trodes were attached.

Correlation Coefficient

5
Time /s

Fig. 14: Correlation functions for a navigator
spoke showing the first 10 seconds of an aortic
valve cross section.

Results

Based on the correlation of the navigator
projections a stable cardiac trigger signal could
be successfully extracted (Fig. 2). Compared
to ECG (Fig. 4a) the correlation peaks were
broader and shifted in time. Nevertheless, sta-
ble data window positions could be defined
without noticeable differences in the final im-
age quality between ECG and navigator based
reconstructions (Fig. 4b and Fig. 4c). Images
of the systolic motion of the aortic valve were
acquired with a high in-plane resolution of 1.5 x
1.5 mm? and temporal resolution of 33 ms (Fig.
3a). For a cardiac short axis acquisition (Fig.
3b) with resolution of 1.7 x 1.7 mm? acquisition
time could be shortened to 8 seconds with suf-
ficient CNR of 25 between myocardium and
the left ventricular cavity.

Normalized units
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Fig. 15 Cardiac images showing (a) 7 frames
(left to right) of the closing of an aortic valve
and (b) a short axis view with 6 out of 20 imag-
es for different breath hold durations.

Discussion & Conclusion

The navigator acquisition and correlation anal-
ysis between projections of the measure-ment
slice enables a reliable estimation of data win-
dow positions for retrospective triggering of
continuously acquired golden-angle radial da-
ta. Although comparison with ECG showed
slightly different waveforms with reduced tem-
poral resolution, synchronization with any par-
ticular ECG segment is not necessary for cine
reconstruction. The continuous golden-angle
based data acquisition as well as the TR pre-
serving navigator acquisition enables high flex-
ibility in parameter selection, such as acquisi-
tion time, navigator frequency and data window
width, enabling parameter adjustment tailored
to individual measurement challenges. Finally,
navigator analysis was performed fully auto-
mated without any user interaction using com-
putationally efficient and fast 1D FFT and cor-
relation analysis
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' Difference images be-
tween ECG and navigator

image reconstruction (c).

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena



V12

Regine Schmidt et. al., Simulation der Dispersion des Kontrastmittelbolus bei der myokardialen MR-
Perfusionsmessung: Einfluss auf die semiquantitative und quantitative Auswertung.

Simulation der Dispersion des Kontrastmittelbolus bei
der myokardialen MR-Perfusionsmessung: Einfluss auf
die semiquantitative und quantitative Auswertung

Regine Schmidt", Dirk Graafen!, Karsten Sommer!, Hanns-Christian Breit' und Laura M. Schreiber!

' Medizinische Physik, Klinik und Poliklinik fir Diagnostische und Interventionelle Radiologie,
Universitatsmedizin der Johannes Gutenberg-Universitat, Mainz, Deutschland

* Regine.Schmidt@unimedizin-mainz.de.

Abstract: The dispersion of a contrast agent
bolus at myocardial perfusion MRI was
examined inside a coronary geometry with the
help of computational fluid dynamics
simulations. The results were analyzed
quantitatively and semiquantitatively and
showed an underestimation of myocardial
blood flow (MBF) up to -16.1% and normalized
upslope (NUS) up to -23.8%, and an
overestimation of the myocardial perfusion
reserve (index) (MPR(l)) up to 7.5% and
12.9%, respectively, due to negligence of bolus
dispersion. Furthermore, different influencing
factors were examined in further simulations.

Zusammenfassung: Die Dispersion eines
Kontrastmittelbolus bei der myokardialen MR-
Perfusionsmessung wurde in einer
KoronargefalRgeometrie anhand von
numerischen Stromungssimulationen
untersucht. Die Ergebnisse wurden quantitativ
und semiquantitativ ausgewertet und weisen
eine Unterschatzung des Myokardialen
Blutflusses (MBF) bis zu -16,1% und der
normalisierten Steigung (NUS) bis zu -23,8%,
sowie eine Uberschatzung der/des
Myokardialen Perfusionsreserve (Index) )
(MPR(I)) bis zu 7,5% bzw. 12,9% aufgrund der
Vernachlassigung der Bolusdispersion auf. In
weiterfihrenden Simulationen wurden
verschiedene Simulationsparameter variiert,
um deren Einfluss auf die Bolusdispersion zu
untersuchen.

Motivation

Anhand der Ergebnisse der T1-gewichteten
kontrastverstarkten myokardialen MR-
Perfusionsmessung kann der sogenannte
Myokardiale Blutfluss (MBF) bestimmt werden,
um eine quantitative Aussage uUber den
Gesundheitszustand der Koronararterien zu
erhalten. Erfolgt zusatzlich eine Messung
unter pharmakologisch induziertem Stress,
kann aullerdem die Myokardiale Perfusions-
reserve  MPR=MBFgyes/ MBFrune berechnet
werden. Fir die Bestimmung des MBF sollte
der Signal-Zeit-Verlauf als arterielle Input-
funktion (AIF) in einem nachstgelegenen, das

Gewebe versorgenden Gefal und an-
schlieRend die Gewebeantwort im Myokard
gemessen werden. In der klinischen Routine
erfolgt die Bestimmung der AIF aus
technischen Grinden jedoch in der Regel im
linken Ventrikel (LV). Auf dem Weg vom LV
zum Myokard kann es jedoch zur Dispersion
(Verformung) des Kontrastmittel(KM)-Bolus
kommen. Diese Dispersion kann bei Vernach-
l&ssigung zu einer Verfalschung von MBF und
MPR und somit zu einer falschen Ein-
schatzung des Gesundheitszustands des
Patienten fihren. Mathematisch kann diese
Dispersion als Faltung der AIF im LV mit einer
vaskularen Transportfunktion (VTF) beschrie-
ben werden: AlF;o=VTFQAIF (1). Die
Varianz o° dieser VTF kann als MaR fiir die
Dispersion des KM-Bolus betrachtet werden
(1)

In vorangegangenen numerischen Strdmungs-
simulationen konnte bereits eine Unter-
schatzung des MBF und eine Uberschatzung
der MPR aufgrund der Vernachlassigung der
Bolusdispersion beobachtet werden (1,2). Ziel
dieser Studie war die Abschatzung der
Auswirkung der Vernachlassigung der Dis-
persion auf die semiquantitative und quanti-
tative Analyse der Perfusionsdaten. Auflerdem
wurde in weiterflhrenden Simulationen der
Einfluss unterschiedlicher Parameter auf die
Dispersion untersucht.

Material und Methoden

Als Gefalmodell wurde eine idealisierte
Bifurkation eines linken Koronargefaltes (LCA)
in den Ramus circumflexus (RCX) und den
Ramus interventricularis anterior (RIVA)
erzeugt, wobei in den RIVA zusatzlich eine
Stenose eingefiigt wurde (2). Die numerischen
Stréomungssimulationen erfolgten mit der Soft-
ware Fluent (Fluent 14, Ansys, Darmstadt) auf
dem Hochleistungsrechner ~Elwetritsch”
(RHRK, TU Kaiserslautern). Es wurden u.a.
unterschiedliche Flussbedingungen durch den
stenosierten Ast betrachtet (Vollstdndige und
eingeschrankte Autoregulation) (2).

Die Fehler in MBF und MPR, die durch
Vernachlassigung der Bolusdispersion bei der
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quantitativen Datenanalyse entstehen, wurden
mit Hilfe des tracerkinetischen Modells MMID4
(National Simulation Resource, University of
Washington, Seattle, USA) bestimmt (2). Fuar
die semiquantitative Auswertung wurde die
maximale Steigung der mit einem Rauschen
typischer Amplitude Uberlagerten Massen-
anteil-Zeit-Kurven ermittelt. Dieser Vorgang
wurde 20000 Mal wiederholt und der mittlere
Fehler, der durch Vernachlassigung der Bolus-
dispersion in der normalisierten Steigung
(NUS, engl.: normalized upslope) und dem
Myokardialen Perfusionsreserve Index (MPRI)
entsteht, abgeschatzt. Zusatzlich wurden in
weiterflUhrenden Simulationen verschiedene
Parameter variiert, z.B. der Diffusions-
koeffizient des KMs, um den entsprechenden
Einfluss auf die Bolusdispersion zu unter-
suchen.

Ergebnisse

Es wurde eine systematische Unterschatzung
des MBF bis zu -16,1% bei der quantitativen
und des NUS bis zu -23,8% bei der semi-
quantitativen Auswertung gefunden (Abb. 1).
Fir den MPR(l) ergab sich eine Uber-
schatzung bis zu 7,5% bzw. 12,9% (quantitativ
bzw. semiquantitativ).

Bei den hier dargestellten Simulations-
ergebnissen fur kleine Flussgeschwindig-
keiten (Abb. 2) zeigt besonders die Variation
des Diffusionskoeffizienten, der sich je nach
gewahltem KM-Typ unterscheidet, einen
deutlichen Einfluss auf die Dispersion. Die
Wahl der Ankunftszeit des KM-Bolus in den
KoronargefalRen innerhalb des Herzzyklus
spielt hingegen eine geringere Rolle (Abb. 2).

Diskussion

Da der Fehler bei der semiquantitativen
Auswertung meist groRer als bei der
quantitativen Analyse ausfallt, sollte eine

quantitative Auswertung der MR-Perfusions-
daten bevorzugt werden. Die Fehler von MBF
und NUS liegen in der GroéRenordnung des
interquartilen Bereichs der myokardialen MR-
Perfusionsmessung von etwa 120% in
gesunden Probanden (3). Daher sollte die
Dispersion des KM-Bolus bei beiden Methoden
nicht vernachlassigt werden. Die Uber-
schatzung des MPR(l) kann im schlimmsten
Fall dazu fuhren, dass ein kranker Patient
falschlicherweise als gesund eingestuft wird.

Die verwendete KM-Art hat einen deutlichen
Einfluss auf das Ausmal} der Bolusdispersion.

Zusammenfassung

Die Vernachlassigung der
kann aufgrund der hieraus

Bolusdispersion
resultierenden

Uberschatzung des MPR(l) zu einer falsch
negativen Klassifizierung des Gesundheits-
zustands eines Patienten flihren. Je nach KM-
Typ kann die Bolusdispersion groRer oder
kleiner ausfallen.
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Abb. 1: Fehler in MBF/NUS und MPR(l), die
durch  Vernachlassigung der Bolusdispersion
auftreten. Hierbei steht ,V AR" fur ,Vollstandige
Autoregulation®, ,E AR" fur ,Eingeschrankte Auto-
regulation®, ,Quant® fur ,Quantitative Auswertung®
und ,Semi“ fur ,Semiquantitative Auswertung®.
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Abb. 2: Varianz der VTF als Funktion des
Abstands vom GefaReinlass (rot: Ruhe, Einge-
schrankte Autoregulation (urspriingliche Simula-
tionsbedingungeng, grun: Diffusionskoeffizient von
USPI0=9,55*10""m?/s und blau: Variierte Ankunfts-
zeit des KM-Bolus in den Koronararterien). Die
Stenose ist grau hinterlegt und die rote und die
blaue Kurve sind lberlagert.
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Abstract: 4D phase contrast MRI allows for
broad flow behavior analysis in terms of three-
dimensional quantification, flow direction and
flow patterns. In this study we implemented a
streamline visualization tool which provides
detailed information about different flow pat-
terns such as turbulences and vortices. In a
mouse model of cardiac hypertrophy produced
by transverse aortic constriction we used
streamline analysis to associate hemodynamic
changes with cardiac function and myocardial
mass.

Zusammenfassung: 4D-Phasenkontrast-MR
ermoglicht eine umfassende Untersuchung des
Blutflussverhaltens in Bezug auf drei-
dimensionale Quantifizierung, Flussrichtung
und Flussmuster. In dieser Studie entwickelten
wir eine Streamline Visualisierung die detail-
lierte Informationen Uber verschiedene Fluss-
muster wie beispielsweise Turbulenzen und
Wirbel liefert. Anhand eines Herzhypertrophie-
Mausmodels mit Konstriktion der transversalen
Aorta verknupften wir hAmodynamische Ver-
anderungen mit Herzfunktion und Myokard-
masse mittels Streamline Analyse.

Motivation

Recently, 4D phase contrast MRI (4D PC
MRI) has been presented as a valuable tool for
the analysis of cardiovascular blood flow be-
havior in mice (1). It allows the reconstruction
of three-dimensional streamlines which provide
deep insights into hemodynamics. The associ-
ation between cardiac hypertrophy, myocardial
mass and carotid plaques is well known. In this
study we developed a streamline visualization
tool to correlate vascular events with cardiac
function in a mouse model of pressure over-
load induced cardiac hypertrophy produced by
transverse aortic constriction (TAC) (2). This
will allow us to study the impact of chronic
metabolic diseases such as diabetes on the
development of vascular remodeling processes
and heart failure in the future.

Materials and Methods

Mouse model: A TAC surgery as introduced
in (2) was exercised on db/+ mice. MRI meas-
urements were performed before as well as
one, five and twelve weeks post-surgery under
isoflourane anesthesia.

MRI: A triggered 4D and slice-selective 2D
PC FLASH sequence (1) was applied at a
Bruker 94/20 USR small animal MRI system.
Reconstruction of the MR raw data was per-
formed in Matlab. The data was exported from
Matlab and imported into Voreen (3) for
streamline visualization. Streamlines were cal-
culated as tangential traces to the three-
dimensional velocity field.

Results and discussion

To investigate the functional changes in mice
with cardiac hypertrophy myocardial mass,
ejection fraction and peak flow velocities of the
left and right carotid arteries (LCA, RCA) were
determined (Tab.1, 2) before and post TAC.
Thereby we found a significant decrease in the
ejection fraction (p=0.009) post-surgery and a
continuous increase in the myocardial mass
over time to compensate for the pressure over-
load (p=0.010, between baseline and one
week post TAC).

In addition, induced by the stenosis of the
constriction in the aortic arch peak velocity val-
ues of the RCA increased significantly
(p=8.1*10'9) while the velocities of the LCA
were decreased (p=0.001). The corresponding
temporal velocity evolution for one cardiac cy-
cle is shown in Fig. 1.

Over the study period slight variations in the
peak velocities were observed and correlated
with modifications in the vessel diameter.

To obtain a comprehensive picture of hemo-
dynamics and intramural forces in chronic
pressure overload induced cardiac hypertrophy
and heart failure 4D PC MRI images were ac-
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quired and a streamline reconstruction tool
was developed (Fig. 2, 3). In Fig. 2 stream-
lines represent blood flow through the ascend-
ing aorta, the aortic arch and the descending
aorta as well as the pulmonary trunk. Post TAC
(Fig. 3) the flow pattern changes substantially
and shows predominant cranial streamlines
which follow the RCA. The streamlines show
nearly parallel alignment among each other in
early systole. In late systole vortices are
formed which results in increased wall shear

stress and limited flow velocity.

N m [mg] EF [%]
baseline 7 85.8+124 | 65.0+64
1 week 7] 111.8+13.7| 355%129
5 weeks 7| 1394+228 | 334+114
12 weeks 5] 149.1+323| 38.1+184

Table 1 Myocardial mass (m) & ejection frac-
tion (EF) of db/+ mice before and post TAC.

N Vica [cm/s] VRea [cM/s]
baseline 8 39.1+9.5 43.9+11.0
1 week 8 226+55| 199.9+36.8
5 weeks 4| 35.8+18.8 | 150.2 £39.6
12 weeks 4 229+6.4 | 1726+27.0

Table 2 Peak flow velocities of db/+ mice be-
fore and post TAC.

-

\
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Figure 1 Temporal evolution of the peak
velocity in the carotid arteries in baseline and
post TAC.

Conclusion

To conclude, streamline analysis of blood flow
is a valuable tool for the investigation of blood
flow in mice as it offers the ability to distinguish
between coherent streams and vortices or tur-
bulences which may lead to systemic athero-
sclerosis. So far the effect of chronic metabolic
diseases such as diabetes on the development
of chronic pressure overload induced heart
failure is only partly understood. As flow he-
modynamics provide deep insights into intra-
mural forces we will correlate changes in the

ter Transverse Aortic Constriction.

flow behavior with myocardial mass and func-
tional parameters in db/db mice in a follow up
study.

Figure 2 Streamline reconstruction of the
healthy mouse heart during systole.
B\ ¥

Figure 3 Streamline reconstruction of the
aorta of a mouse one week post TAC.
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Dephasierung im inhomogenen Magnetfeld eines blutgefiillten Geféafles
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Abstract

Zur Darstellung von Gefiaflen mittels der Suszeptibilitédtsgewichteten Bildgebung ist es essentiell, das Signalverhal-
ten der lokalen Magnetisierung zu quantifizieren. Hierbei miissen jedoch nicht nur Suszeptibilitéitsefffekt, sondern
insbesondere bei kleineren Geféfien die Diffusionseffekte beriicksichtigt werden. In Abhéngigkeit von Geféfiradius, Dif-
fusionskoefhizient und charakteristischer Oberflichenfrequenz kann die lokale Magnetisierung, die durch Dephasierung

im perivaskulédren Dipolfeld entsteht quantifiziert werden.

1 Einleitung

Auf Grund des BOLD-Effektes entsteht um ein blutge-
fiilltes Gefdafl mit dem Radius R ein lokales inhomogenes
Magnetfeld, in dem die Protonen mit der Frequenz

w(r, o) = SwR? cos(2<;5)/7"2 (1)

prizedieren [1]. Der Frequenzshift dw = ’Y%Bo sin?()
beschreibt die Suszeptibilitdtseffekte in Abhéngigkeit
vom Neigungswinkel 6 zwischen der Kapillare und dem
duBeren Magnetfeld Bj. Die Suszeptibilitatsdifferenz Ay
zwischen dem Gefal und dem umgebenden Gewebe
héngt vom Oxygenierungsgrad des Blutes ab.

Die Zeitentwicklung der transversalen Magnetisie-
rung m(r, ¢,t) = mg(r,é,t) + imy(r,¢,t) wird durch
die Bloch-Torrey Gleichung [2] beschrieben:

atm(r’ ¢7 t) = [DA - iw(r, ¢) - 1/T2]m(r, ¢7 t) ) (2)

wobei T, die intrinsische Spin-Spin-Relaxationszeit des
umgebenden Gewebes ist und die Diffusion der Spins
durch den Diffusionskoeffizienten D beschrieben wird.

Direkt nach dem Anregungspuls ist die transversale
Magnetisierung rdaumlich konstant:

m(r, ¢,0) = mg(r,¢,0) +imy(r,¢,0) =mg. (3)

An der Oberfliche des Gefidfles werden reflektierende
Randbedingungen angenommen:

m(r, ¢7 t)‘r:R = O . (4)

Auf Grund der 1/r?-Abhiingigkeit der lokalen
Larmor-Frequenz w(r, ¢) in Gl. (1), werden weit entfern-
te Spins (r > R) nur durch die intrinsische transversale
Relaxation beeinflusst:

lim m(r, ¢, t)

T—00

2 Methoden

Um die Losung der Bloch-Torrey Gleichung (2) fiir die
lokale Larmor-Frequenz (1) zu finden, wird der Ansatz

= moe” Tz . (5)

mr,6,t) = e T3 > fu(r,t) cezm (¢,i6wR?/[2D]) (6)

m=0

genutzt, wobei die Mathieu-Funktionen in einer Fourier-
Reihe geschrieben werden kénnen [3]:

ceam (¢, 16wR?/[2D]) Z A(Zm) cos(2pg).  (7)

Fiir die Radialfunktion f,,(r,t) folgt aus dem Sepa-
rationsansatz (6) die partielle Differentialgleichung

10 H? 10 k2
*7m7t:7mat 7*m>t_7mm7t~
o f(8) = o f (1 0) 4 (1, 8) = 22 o (;)
Das Quadrat der Winkeleigenwerte k2, entspricht dem
charakteristischen Wert asq,,, der Mathieu-Funktion ces,,
mit der erforderlichen Periodizitéit [3]:

k2, = asp, (i6wR?/[2D]) . (9)

Die charakteristischen Werte as,, hingen nur vom rein
imaginiiren Parameter idwR?/[2D] ab. Die Winkeleigen-
werte k,, sind in Abb. 1 dargestellt.

8o R%/ D

Abbildung 1: Realteil (durchgezogene Linien) und Imagi-
nérteil (gestrichelte Linien) von k,, nach GL (9).

Um die radiale partielle Differentialgleichung (DGL-
fm) zu 16sen, ist es angebracht, die Technik der Laplace-
Transformation zu nutzen. Die Laplace-Transformation
der Funktion f,,(r,t) beziiglich der Zeit ¢ ist durch

L 5) = /O Tt (e (10)

definiert. Anwendung dieser Laplace-Transformation auf
die radiale partielle Differentialgleichung (8) fithrt zu ei-
ner Differentialgleichung fiir die Funktion f,, (7, s):

2 . 2
o+ fn(r6) |35+ 2] ) =
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Der Anfangswert fp,(r,0) kann aus dem Ansatz (6)
fiir t = 0 erhalten werden, in dem beide Seiten der Gl. (6)
mit der entsprechenden Mathieu-Funktion multipliziert
werden. Mit der Orthogonalitéatsrelation der Mathieu-
Funktionen ergibt sich:

Jm(r,0) = 2m0A82m) , (12)

wobei A(()Zm) der erste Fourier-Koeffizient der Fourier-
Reihe der Mathieu-Funktionen (siche Gl. (7)) ist.

Die gewohnliche Differentialgleichung (11) fiir die
Laplace-Transformierte f,,(r,s) ist eine modifizierte
Besselsche Differentialgleichung mit einem Inhomogeni-
tatsterm. Entsprechend den Randbedingungen wird zur
Losung die Neumann-Weber-Integraltransformation be-
ziiglich der Variable r durchgefiihrt (siehe Gl. (2.4.9) und
Gl. (2.4.11) auf Seite 27 in [4]):

FnlErs)= /Ic?rfm(r, YL (RE) i (r€) — Jj(RE)Yi (rE)]
Yi (RE)Jk, (r€) — T}, (RE) Yk, (r€)
[}, (RO + ¥}, (RO)]

fAm(r, S) \/gloggfm(& S)

m

Mit der Wronski-Determinate

Vi (RE) Ty, (RE) — Jp, (REYr, (RE) = (13)

mRE

ergibt sich das benotigte Lommel-Integral (siehe Gl. (5)
in Abschnitt 10.74 auf Seite 350 in [5]) zu

oo

/drr[Yk'm(Rf)ka(Tf) - Jllcm(Rf)Ykm(T'f)] = —
R

&2

S, (RE)

Nach einigen Umformungsschritten (unter anderem mit
Gl. (2.4.12) auf Seite 27 in [4]) folgt:

i )__4moA62m>51,km<Re> 1
mis &)= e s+ De2’

(14)

wobei sich die reflektierenden Randbedingungen aus
Gl. (4) auf die Laplace-Transformierte {iibertragen:
arfm(r; S)l'r:R =0.

Zuerst wird die inverse Laplace-Transformation be-
ziiglich der Variablen s durchgefiihrt:

_ AmoAP™ S (RE) .
Fn(6,t) == pe—e e

und dann die inverse Neumann-Weber-Transformation
beziiglich der Variablen &:

(15)

4m0Aé2m) %

fm(rv t) = T (16)
Frecr ey Jon (BOY, (1) = YL, (RE) i, (€) =P
des) . (RE)“hm m
0/ . (i, (RO + [v{ (RE)) ¢

Wobei S7 ;, ~ die erste Ableitung der Lommel-Funktion
ist.

3 Ergebnisse

Nach Substitution der Variablen z = R¢ in Gl. (16) und
Einsetzen in Gl. (6) folgt fiir die lokale Magnetisierung;:

4 _ 4t 2 (o SwR?
t) =mo—e T E AL™ m i
m(r, ¢, t) moﬁe 2 o/ ces ((b,l ) X

P 2D
Tdz Tl (2) Y (52) = Y] (2)Ju, (52) _ oo e
/751,/%(2) e ; s k, 5 R2
J [, ()] + [V (2)]

In Abb. 2 ist die lokale Magnetisierung dargestellt.

Abbildung 2: Transversale Komponenten der Magnetisie-
rung um ein Gefi mit dem Radius R = 5pum und dem Fre-

quenzsprung éw = 200s~ ' nach t = 10ms mit der Anfangs-

magnetisierung mo = 1, (D = 1pym?ms™" und T, = 50ms).

4 Diskussion

Mit den entwickelten Methoden kann die lokale Magne-
tisierung um ein Gefafl in Abhéngigkeit von den Gefaf3-
parametern und der Diffusion beschrieben werden.
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Entwicklung eines Algorithmus zur Segmentierung und
Untersuchung kurzer Assoziationsfasern bei Morbus

Parkinson
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Abstract: Short association fibers (U-fibers)
were investigated by Diffusion Tensor Imaging
in Parkinson's Disease and healthy subjects.
Physiological change over age was found in
healthy subjects for mean diffusivity (MD)
(increase) and fractional anisotropy (FA)
(decrease). Age matched healthy controls
showed little lower MD and higher FA than
compared to Parkinson's Disease, which may
suggest minor micro-structural damage of the
U-fibers in patients.

Zusammenfassung: Kurze sub-kortikale
Assoziationsfasern (U-Fasern) wurden mittels
Diffusions-Tensor-Bildgebung in  Parkinson
Patienten und gesunden Probanden
untersucht. Eine physiologische Anderung der
mittleren Diffusivitat (MD) (Verringerung) und
fraktionellen Anisotropie (FA) (Erhdhung)
konnten Uber das Alter fur die gesunden
Probanden festgestellt  werden. Alters-
gematchte gesunde Kontrollen zeigten einen
etwas niedrigeren Wert fir MD sowie erhéhten
Wert flir FA als im Vergleich zu den Parkinson
Patienten. Dieser Unterschied Ilasst eine
geringfligige mikro-strukturelle Schadigung der
U-Fasern der Patienten vermuten.

Einleitung

Der Fachbegriff Fibrae associationis breves
bezeichnet in der Medizin kurze subkortikale
Assoziationsfasern (U-Fasern), die
benachbarte Areale der Grohirnrinde im
Bereich der weiRen Substanz miteinander
verbinden (Abb.3). In einer Studie zum
Asperger Syndrom konnte gezeigt werden,
dass an diesen Fasern Anomalien auf Grund

der Krankheit beobachtet werden konnen.
Diese aullerten sich beispielsweise in
reduzierten Werten der fraktionellen

Anisotropie (FA) sowie erhéhten Werten der
mittleren Diffusivitat (MD) die mit Hilfe der
Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI) gewonnen
werden [1]. Auf Grund des Erkrankungs-
musters bei Morbus Parkinson, werden
ahnliche Veranderungen vermutet und sollen
daher néher untersucht werden.

Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung eines
Algorithmus zur zuverldssigen Segmentierung

der weillen Substanz von relevanten U-Faser-
Arealen im frontalen, temporalen und zentralen
Bereich anhand anatomisch korrekter T1-
gewichteter Daten.

Material und Methoden

Zur Datenanalyse wurde folgende Software
genutzt: FMRIB Software Library (FSL),
Freesurfer und Matlab. Die methodische
Umsetzung erfolgte durch einen Bearbeitungs-
algorithmus in Matlab, der auf die DTI- und
anatomisch korrekten MPRAGE-Daten aus
einem Patientenkollektiv (n =56) mit einem
Durchschnittsalter von 65+9 Jahren und
einem gesunden Probandenkollektiv (n = 82)
von 19 - 85 Jahren, angewandt wurde. Fir den
Vergleich mit dem Patientenkollektiv wurden
41 alters-gematchte gesunde Kontrollen mit
63 + 11 Jahren selektiert. Die Messparameter
der DTI betrugen: b = 1000s/mm?,
20 Richtungen, 2 Mittlungen, 128er Matrix,

240x240mm? FOV, 27 Schichten, 4 mm
Schichtdicke, TE = 83ms, TR = 4500ms.
Anhand der MPRAGE-Daten wurden

frontale, temporale und zentrale sub-kortikale
Regionen der weilen Substanz mittels
Freesurfer segmentiert und auf, technisch
bedingt, verzerrten DTI-Daten registriert. Die
lineare und nichtlineare Registrierung der
segmentierten Regionen wurde mit
verschiedenen Registrierungsparametern
optimiert und verglichen.

Mit dem Ziel nur die U-Fasern und nicht
anderweitige Assoziationsfasern zu
segmentieren, wurde anhand der kortikalen
und sub-kortikalen Freesurfer-Segmente durch
bildmorphologische Operationen ein nur ca.
1mm breiter Saum innerhalb der sub-kortikalen
weilden Substanz, direkt unterhalb des Kortex,
(U-Faser-Region) erhalten.

Ergebnisse

Die nichtlineare Registrierung zeigte eine
bessere Ubereinstimmung der sub-kortikalen
Regionen mit den DTI-Daten als die lineare
Regression (Abb.1).
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Abb.1: Segmentierte sub-kortikale Regionen der
weillen  Substanz  (heller  Overlay) anhand
anatomisch  korrekter MPRAGE-Daten (links),
Transformation der Regionen auf, technisch bedingt,
verzerrte DTI-Daten (Mitte-lineare Transformation,
rechts- nichtlineare Transformation).

Die Werte der gesamten sub-kortikalen
Freesurfer-Segmente waren fur MD ca. 1,5%
niedriger fir FA aber ca. 30% hdoher als im
Vergleich zu den 1mm breiten U-Faser-
Regionen.

Die Anderung der MD und FA mit dem Alter

(19-85 Jahre) der sub-kortikalen Freesurfer-
Regionen des gesunden Kollektivs zeigte

einen physiologischen Abfall der MD und
Anstieg der FA (Abb.2).
x 10 0.45
R e e o 04l L
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TOBE a7
R
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FA=0,3258+0,0005-Alter
. R=0,33 (p=0,002)
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Abb.2: Anderung von MD und FA (iber das Alter am
Beispiel des Gyrus Superior Frontalis.

Zwischen dem alters-gematchten Kontroll- und
dem Patientenkollektiv zeigte sich ein geringer
aber signifikanter Unterschied (héheres MD,
geringeres FA) der U-Faser-Regionen fur alle
Regionen (p=0,001 fir MD und p=0,0026 fur
FA) (Tab.1).

Diskussion

Die Ergebnisse zeigen, dass Im Vergleich
beider Kollektive geringfigige Veranderungen
an den segmentierten U-Fasern stattgefunden

haben. Die Anderungen (héheres MD,
geringeres FA) lassen auf eine mikro-
strukturelle Schadigung der  Nervenfasern

schliel3en.

Im gesunden Probandenkollektiv (19-85 Jahre)
konnten die physiologischen Anderungen Uber
das Alter nachgewiesen werden.

Die Verfeinerung der U-Faser-Regionen auf
einen ca. Tmm breiten Saum innerhalb der
subkortikalen ~ weilen  Substanz, direkt
unterhalb des Kortex, zeigte einen grof3en

100

Effekt auf die FA aber nicht auf MD. Dieser
groRe Effekt auf die FA konnte auf Grund der
Richtungsanderung der U-Fasern in genau
diesem Bereich liegen. Die U-Fasern laufen
senkrecht aus dem Kortex heraus und biegen
direkt parallel zum Kortex ab (Abb.3).

Long association
fibers

Short association

Neighborhood ¥
association fivers {-fosc

Striatal ™
fibers

Commissural
fibers

)/)
Thalamic
fibers

Pontine
fibers

Cord fibers

Subcortical
bundie

Abb.3: Schematische Darstellung der U-
Fasern (rot) und ihre Verbindungen mit dem
Kortex [2].

Schlussfolgerung

Mit Hilfe des erarbeiteten Algorithmus zur
Segmentierung von U-Faser-Regionen und der

automatischen Auswertung groRerer
Patientenkollektive kdnnen nun mogliche
Anomalien oder Schadigungen auch in

anderen Krankheitsbildern untersucht werden.
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Tabelle 1:  Mittelwert + Standardabweichung Uber alle
Subjekte (Kontrollen n=41, Parkinson n=56), Die p-Werte
wurden mittels 2-Wege ANOVA zwischen den ROIs bzw,
zwischen den Gruppen berechnet,

MD in 105 mm2/s (p=0,001))
ROIs (p<0,001) Kontrollen Parkinson
postcentral 77,6 3,3 80,1 £3,9
precentral 73,9 3,2 75,7 3,7
paracentral 73,6 *4,6 75,9 #4,2
superiorfrontal 73,3 #48 752 5
lateralorbital 78 4,3 79,4 4,1
pars op+orb+trig 76,2 +4 78,7 #4,1
rostralmiddelfrontal 771 +4,6 78,3 4,2

FA (p=0,0026)

ROIs (p<0,001) Kontrollen Parkinson
postcentral 0,241 10,02 0,238 0,021
precentral 0,273 0,02 0,274 0,024
paracentral 0,177 0,024 0,17 0,023
superiorfrontal 0,24 0,02 0,231 0,019
lateralorbital 0,235 0,023 0,228 0,019
pars op+orb+trig 0,232 0,017 0,226 0,02
rostralmiddelfrontal 0,262 0,017 0,258 0,022
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Abstract: In line with a phenotyping study for a
transgenic HD minipig model, a reconstruction
of neuronal pathways was performed on diffu-
sion weighted MRI data of minipig brains. Per-
forming a DTI Jones sequence with a spatial
resolution of 0,94x0,94x1,88 mm® on a 3T
scanner enables global fiber tracking. To be
able to analyze fractional anisotropy, a FA
template as well as an anatomical, T1-
weighted standard brain template have been
created using data of n=32 transgenic and
wildtype minipigs (age= 6-18 month).

Zusammenfassung: Zur Phanotypisierung
eines transgenen Huntington Minipig Modells
wurde der Nervenfaserverlauf rekonstruiert.
Die Akquisition von diffusionsgewichteten Bil-
dern mit einer DTI Jones Sequenz bei einer
Auflésung von 0,94x0,94x1,88 mm?® bei 3T er-
moglicht globales Fiber Tracking. Um die frak-
tionelle Anisotropie in den Basalganglien be-
rechnen zu kénnen, wurde ein FA Template,
sowie ein anatomisches, T1-gewichtetes Stan-
dardgehirntemplate aus n= 32 transgenen und
wildtypen Minipigs (6 bis 18 Monate alt) er-
stellt.

Motivation

Die Huntington’sche Krankheit ist eine auto-
somal-dominant vererbte, neuro-degenerative
Erkrankung. Dabei kommt es zur Degeneration
von Neuronen vor allem im Striatum und Nu-
cleus Caudatus. Die Symptome sind motori-
sche Dysfunktionen inklusive Hyperkinesen,
Depressionen, Verhaltensstérungen und De-
menz. Die Degeneration wird durch das mu-
tierte Protein Huntingtin (HTT) hervorgerufen.
Das daflr codierende Gen liegt auf dem kur-
zen Arm des Chromosoms 4. Durch eine Ver-
langerung des CAG Basentripletts bei Hunting-
ton Patienten wird eine pathologische Version
des Huntingtins produziert. Diese Studie ist die
erste  Phanotypisierungsstudie  transgener
Huntington Minipigs. Der Vorteil von Minipigs
gegeniuber bereits gut charakterisierten Na-
germodellen ist die globale genetische Homo-
logie zwischen Menschen und Schweinen von
Uber 98%. Die Bildgebung des Gehirns erfolgt

mittels der Magnet-resonanztomographie. Ne-
ben anatomischen Sequenzen werden diffusi-
onsgewichtete Bilder und Spektren im Bereich
des Striatums aufgenommen. Die Nervenfa-
sern werden anhand eines globalen Tracking
Algorithmus rekonstruiert (1). Zur Auswertung
der FA Werte wird ein FA Template auf der
Grundlage eines Standardgehirntemplates be-
notigt. Das Template dient zur Skalierung aller
Aufnahmen auf einen spezifischen standardi-
sierten Koordinatenraum (Voxel Space). Bei
Huntington Patienten kommt es zu Anderun-
gen der FA-Werte (2), was auf eine Umstruktu-
rierung der Fasern schlielen lasst. Anhand der
diffusionsgewichteten Aufnahmen kann daher
eine Aussage darlber getroffen werden, ob
das transgene Minipig Modell einen morpholo-
gischen Phanotyp zeigt.

Material und Methoden

Die MR-Messungen wurden mit einem 3T Phi-
lips Achieva System repetitiv an 6 bis 18 Mo-
nate alten Minipigs durchgefihrt. Zwei Spin-
Echo EPI Sequenzen (DTl Jones) mit 28
Schichten in fhf Richtung und mit 36 Schichten
in die apa Richtung wurden angewendet.
Dabei wurden pro Schicht zwanzig Bilder mit

jeweils linear unabhangigen
Gradientenrichtungen aufgenommen (TR=
5900 ms, TE= 95 ms, VoxelgréRRe

0,94x0,94x1,88 mm3). Zur Berechnung der
Suszepitbilitatsartefakte wurde zu jeder DTI
Sequenz eine weitere Sequenz mit umgekehr-
ter Phasenkodierrichtung gefahren (fhh und
app). Die Minipigs wurden im Institut fur
Tierphysiologie und Genetik in Libéchov
(Tschechien) geziichtet. Da fir diese spezifi-
sche Rasse noch kein Standardgehirntempla-
te existiert, wurde eines mit dem FSL Toolset
erstellt, um als Grundlage fiur die Auswertung
der diffusionsgewichteten Daten zu dienen.
Dazu wurde von allen 32 T1-gewichteten Auf-
nahmen mit Hilfe des Brain Extraction Tool von
FSL die Gehirnaufnahme von umliegendem
Gewebe befreit. Die lineare Registrierung wur-
de mit FLIRT (FSL) durchgefthrt.

FUr die Rekonstruktion und Berechnung der
Nervenfasern wurde das DTI-Tool (1) benutzt.
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Dazu wurden die diffusionsgewichteten Auf-
nahmen ebenfalls mit Hilfsmitteln des FSL
Toolsets Wirbelstromkorrigiert und von Sus-
zeptibilitatsartefakten befreit. Das globale Tra-
cking beruht auf dem Metropolis-Hastings Al-
gorithmus, bei dem in jedem lIterationsschritt
die simulierte Temperatur verringert wird und
somit Uber das Energieminimum das optimale
Fasermodell gefunden wird (1). Dabei werden
die Fasern, welche im Modell kurze Linien-
segmente sind, in ihrer Orientierung und An-
zahl angepasst.

Ergebnisse

Bei dem erstellten Standard Template aus
n=32 Aufnahmen von 6 und 18 Monate alten
Minipigs sind kleine Strukturen wie das Stria-
tum gut von anderen Regionen abzugrenzen
17).

(Abbildung

Abbildung 17: In a ist das Standardgehirntempla-
te mit umliegendem Gewebe und in b ohne umlie-
gendes Gewebe zu sehen.

Auf dieser Grundlage kann ein Standardgehir-
naltas erstellt werden und die Berechnung und
Auswertung der fraktionellen Anisotropie erfol-
gen. Mit dem T1-Template als Grundlage ist
die Auswertung der Faserverlaufe aus dem
globalen Fiber Tracking moglich.

Abbildung 18Fehler! Verweisquelle konnte
icht gefunden werden.: Faserverlaufe einer trans-
versalen Schicht aus den DTl Jones Aufnahmen mit
28 Schichten rekonstruiert mit dem globalen Tra-
cking Algorithmus. In Rot ist die rechts-links Rich-
tung, in Grun die anterior-posterior und in Blau die
superior-inferior Richtung der Nervenfasern darge-
stellt.

Das globale Tracking erfolgte mit einer Zylin-
dergrofde von 0,23x0,70 mm? bei einer aufge-
nommenen VoxelgréRe von

Huntington Minipigs.

0,94x0,94x1,88 mm®. AnschlieRend wurde an-
hand der Informationen aus dem globalen Tra-
cking ein Gitter erzeugt (3), dessen Elemente
kleiner sind als die Voxelgrolte, sodass die
rekonstruierten Faserverlaufe genauer darge-
stellt werden koénnen. In Abbildung 18 ist die
Faserrekonstruktion einer transversalen
Schicht aus den Aufnahmen mit der DTI Jones
Sequenz mit 28 Schichten dargestellt. Dabei
handelt es sich um eine 8-fache Super Resolu-
tion (Pixelgrofle 112x112 pmz). Die Farben
skalieren die Richtungen in die die Fasern ver-
laufen, dabei wird die RGB-Kodierung benutzt.

Diskussion

Das globale Fiber Tracking bietet die Moglich-
keit, Faserverlaufe bzw. Anderungen der Fa-
serverlaufe im Rahmen dieser longitudinalen
Studie zu beobachten. Da Nervenfasern einen
Durchmesser von wenigen Mikrometern ha-
ben, reicht die Gitterauflésung der Super Re-
solution und die ZylindergréfR3e nicht aus, um
einzelne Nervenfasern zu erfassen.

Ausblick

Auf der Grundlage des entwickelten Standard-
gehirntemplates kann in Zukunft die Auswer-
tung der fraktionellen Anisotropie erfolgen. Mit
Hilfe des erstellten T1-gewichteten Standard-
gehirntemplates ist es maoglich eine Grup-
penanalyse der Faserverlaufe der transgenen
und wildtypen Minipigs aus dem globalen Tra-
cking durchzufihren.
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Zusammenfassung:

Quantitative MR-Perfusionsmessungen
hangen durch die Modellierung des
Kontrastmittelbolus stark vom verwendeten
Diffusionskoeffizienten des Kontrastmittels im
menschlichen Blut ab. Dieser wurde bisher nur
indirekt durch pharmakokinetische
Modellierungen abgeschatzt. Mit dieser Studie
wird eine alternative Methode prasentiert, bei
der direkt die Diffusion hydrodynamisch
analoger Komplexe in D,O gemessen wird,
wodurch eine prazise Abschatzung des
Diffusionskoeffizienten in Blut moglich wird.

Motivation

Kontrastmittel werden in der Kklinischen
Diagnostik routinemaBig zur Erhéhung des
Bildkontrastes verwendet. Aus Signal-Zeit-
Kurven beim Durchfluss des Kontrastmittels
durch GefaBe wie dem Herzen lassen sich
allerdings auch wichtige Informationen zur
Perfusion des Gefales ableiten [1]. Fir die
quantitative Perfusionsbestimmung ist eine
genaue Kenntnis der Bolusform erforderlich,
die in hohem Malke vom Diffusions-
koeffizienten des Kontrastmittels in Blut
abhangig ist. Erstaunlicherweise wurde diese
fundamentale Grofe bisher lediglich indirekt
durch  pharmakokinetische  Modellierungen
abgeschatzt [2]. Das Ziel dieser Arbeit war
daher, den Diffusionskoeffizienten von Gd-
DOTA und ahnlichen Chelatkomplexen in
menschlichem Blut zu bestimmen.

Material und Methoden

Aufgrund des hohen paramagnetischen
Momentes des Gd** lons in Gd-DOTA und den
damit verbundenen extrem kurzen

Relaxationszeiten, ist eine direkte Messung
des Diffusionskoeffizienten mittels NMR
Spektroskopie nicht maglich.

In dieser Arbeit wurde daher ein alternatives

Vorgehen gewahlt, bei dem das
paramagnetische Zentrum des Gd-DOTA
Komplexes durch ein anderes, weniger

magnetisches Metall ersetzt wird. Da das
Metall-lon in einen Freiraum im DOTA Molekdll
eingebaut  wird, verandert  sich  die
Gesamtgrolle des Komplexes, und damit seine
hydrodynamischen Eigenschaften nur in
vernachlassigbarem Mafle. Nach der Stokes-
Einstein-Gleichung (1) bleibt bei konstantem
hydrodynamischem Radius auch der
Diffusionskoeffizient unverandert.

D=/ (1)
[Sentis
(n:  Viskositat des  Losemittels, r
hydrodynamischer Radius)
Als  geeignete  Ersatz-lonen  wurden

trivalentes Gallium, Blei und Thallium gewanhlt.
Die Diffusionskoeffizienten der verschiedenen
Komplexe als Lésung in D,O wurden mit Hilfe
von 2D DOSY (diffusion ordered spectroscopy)
NMR Experimenten bestimmt. Die
Signalabschwachung bei hoheren b-Werten
folgt dabei der Gleichung

S = Soe_bD

()

Ergebnisse

Die '"H NMR Spektroskopie an DOTA und
den Metall-Komplexen zeigt deutlich, dass es
durch die Aufnahme des Metall-lons in den
DOTA Komplex zu einer deutlichen
Umstrukturierung des Komplexes und einer
Aufspaltung der NMR Signale kommt (siehe
beispielhaft Ga-DOTA in Abb. 1 oben).

Aus den Ergebnissen der 2D Diffusions-
Spektroskopie (siehe Abb. 1 unten und Tab. 1)
l&sst sich aullerdem erkennen, dass die
Diffusions-Geschwindigkeit durch die
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Komplexierung des Metalls nur leicht reduziert
wird, obwohl dies sowohl die Struktur als auch
Masse des Komplexes deutlich andert.

A
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i
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=t e ) \,_)( X _,-'
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1

loglm2/s)

- Ga-DOTA
--- DOTA

Abb. 1: 1" NMR Spektren von Ga-DOTA und
reinem DOTA (oben) und entsprechende 'H 2D
DOSY Spektren (unten)

8.6 "

Weiterhin stimmen die Diffusions-
Koeffizienten der Metal-DOTA Komplexe im
Rahmen ihrer Fehler Uberein obwohl die
lonenradien der Metall-lonen teils deutlich
verschieden sind. Dies spricht daflr, dass die
Annahme der hydrodynamischen Analogie
dieser Komplexe zu Gd-DOTA erflllt ist.

Molekdl D [107° m?s]
DOTA 5.65 (0.05)
Ga-DOTA 4.38 (0.04)
Pb-DOTA 4.41 (0.53)
TI-DOTA 4.82 (0.58)

Tab. 1: Diffusionskoeffizienten flr verschiedene
Metall-DOTA Komplexe in DO bei 37°C. Die Fehler
wurden aus den Fits von (2) an die Daten bestimmt.

Leider war es nicht moglich, die gezelgten
Experimente in Blut zu wiederholen, da das 'H
Hintergrundsignal des Blutes die niedrigen
Signale der schwach konzentrierten Komplexe
Uberdeckt. Durch  die  Korrektur  der
Lésemittelviskositat in (1) konnte aber dennoch

Blut

Untersuchung des Diffusionskoeffizienten von Chelatkomplexen in menschlichem

eine Abschatzung fir den Diffusionskoeffizient
in menschlichem Blutplasma getroffen werden
(Dgiut, a-poTa = 2,92 (0,25) 107 m?/s).

Diskussion
Es konnte im Rahmen dieser Arbeit gezeigt

werden, dass durch dle Substitution des
paramagnetischen Gd** lons mit Ga*, Pb*
und TP* direkte NMR-Messungen  der

Chelatkomplexe méglich werden.

Durch die Korrektur der Lésungsmittel-
viskositat lieR sich mit Hilfe der Stokes-
Einstein-Gleichung auch der Diffusions-
koeffizient in Blut abschatzen. Eine direkte
Messung zur Verifikation dieser Methode ist
winschenswert und bleibt das Thema
zukunftiger Arbeiten.

Der in dieser Studie prazise gemessene
Diffusionskoeffizient von Ga-DOTA in D,O gilt
aufgrund analoger hydrodynamischer
Eigenschaften auch fir das MR-Kontrastmittel
Gd-DOTA. Die Ergebnisse sind von
grundlegender Bedeutung fur das Verstandnis
von Diffusionsvorgangen von Kontrastmitteln
im Blut und Gewebe, beispielsweise bei der
kontrastmittelgestutzten MRT sowie der PET,
bei der ebenfalls Chelatkomplexe zur
Anwendung kommen.
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Abstract: Diffusion weighted imaging is an
important image modality in cancer diagnosis
for the characterisation of breast lesions. We
analyzed 117 breast tumors from 112 cancer
diagnosed women with a multiple b-value
acquisition scheme. The results show that
multiple b-values shows very low variance of
the results and they are significantly different
between malignant lesion, benign lesion and
healthy glandular tissue. In conclusion, ADC
maps can be used as a sensitive tool to detect
and characterise tumors in the female’s breast.

Motivation

Because of its non-invasive nature and omis-
sion of ionizing radiation, Magnetic Resonance
Imaging (MRI) is an optimal method to charac-
terise breast lesions (malignant or benign). In
most cases a lesion can be detected by their
T1-dynamic characteristics after Gadolinium
contrast injection and their morphological
charac-teristics in T2-weighted images [2]. Dif-
fusion Weighted MRI (DWI) provides another
good method to visualize lesions in the breast,
due to the different molecular diffusion charac-
teristics of water (Brownian motion) in abnor-
mal tissue [7]. DWI is not only influenced by
the random motion of water molecules but also
affected by the structure of cellular tissue and
the microcirculation of blood in the capillary
network [1]. The quantitatively measured ap-
parent diffusion coefficient (ADC) is influenced
by the characteristics of the lesion and might
therefore contain unique information about
these abnormalities in the breast [11]. The
basic idea of measuring the ADC value is that
malignant lesions tend to lower the diffusion of
water due to their extended cell proliferation
characteristics in comparison with benign le-
sion [3]. Diffusion-weighted imaging (DWI) is
usually performed with 2 b-values such as 0
and 1000 s/mm?2 in routine MRI protocols main-
ly to save examination time [1,3] but problem-
atic due to Rician noise influence on the ADC-
value at high b-values. To diminish this influ-
ence we propose a 4 b-value protocol
(0,100,300,800) to calculate ADC-maps.
Thereby the ADC-calculation leads to more
robust and correct results with less variance.

A subtest for reproducibility of obtained ADC’s
with our sequence was done on two normal
volunteers. The aim of our reproducibility test
was twofold: first to obtain ADC-values over
the entire healthy breast and its normal varia-
tions, secondly to establish how stable the
quantities of ADC-values are over repeated
measurements.

In others studies a high variation of ADC-
values from benign and malignant breast le-
sions were shown [12]. We showed in our
study that ADC’s are indeed more confined
depending on the type of lesion and significant
difference between those types can be estab-
lished. The aim of our study was to determine
healthy, benign and malignant breast lesions
based on their ADC values.

Materials and Methods
Patients

Between September 2013 and April 2014, 112
women (age 55+12) underwent dynamic con-
trast enhanced MRI with additional diffusion
weighted imaging at 1.5T (Achieva, Philips
Healthcare, Best, The Netherlands) with a 4-
Channel breast coil. A total of 117 breast le-
sions were identified among all 112 patients.
Lesions were classified based on histological
results or typical benign imaging findings into
malignant (n=92) and benign (n=23). Malignant
lesions included invasive breast cancers
(n=67) and ductal carcinoma in situ (DCIS)
(n=25). Benign lesions were fibroadenomas
(n=14) and focal adenosis (n=11).

Twelve patients had to be excluded from the
study due to the following reasons: neoadju-
vant chemotherapy n=4 and clips n=8. Five
patients had more than one lesion in the
breast, so all lesions which could select were
measured and analyzed.

Image acquisition

Diffusion weighted imaging was performed with
a single shot spin echo planar imaging se-
quence with b-factors 0,100,300,800 s/imm?;
TR= 6256ms, TE= 74ms, flip angle 90°. The
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number of slices (25-33) and size of the FOV
(330mm x 330mm — 360mm-360mm) were
adjusted according to the breast size. To de-
fine lesion location and geometry, additional
MR-sequences from a routine clinical protocol
were used: T2-weighted (T2w), dynamic con-
trast enhanced (DCE), T1-weighted (T1w) with
Maximum Intensity Projection (MIP) recon-
struction.

ROl selection and image analysis

The diffusion value was derived from the calcu-
lated ADC-map on the scanner’s console. In
this ADC map the lesion volume was drawn by
a region of interest (ROI) using DynaCAD
(InVivo, Gainesville, USA). To ensure repro-
ducible and stable results, lesion size and loca-
tion was matched with the identified lesion lo-
cation from the T1W dynamic and T2W images
(cf. fig. 1). The ROIs were selected and indi-
vidually analysed by two independent, blinded
operators.

Reproducibility and normal tissue characteriza-
tion

For the reproducibility test, two volunteers with
healthy breast tissue were scanned three times
with a pause of 30 min in between. In all three
tests the volunteer was newly positioned with
the breast coil into the MR-scanner. Additional-
ly, the same routine sequences as for the clini-
cal study were used with the exception of
Gadolinium administration. The sizes of the
ROI were defined volunteer specific and usual-
ly covered the entire glandular tissue. Sizes of
the ROI's were between 194-409 pixels. Nor-
mal ADC values were also obtained from these
two and other 4 healthy volunteers scanned 14
times over a period of one month.

Statistical evaluation

All derived ADC-values were incorporated into
an excel database sheet and subsequently
mean values, standard deviation (std. devia-
tion), coefficient of variation (CoV) calculated.
Statistical t-test as well as all figures were
done with excel too. CoV was calculated by the
ratio of standard deviation to the mean value of
all measurements. To test for statistical signifi-
cant differences between the ADC-mean val-
ues of various patient groups a student’s t-test
was performed.

Figure 1: Pre-operative MRT in a 35 years old woman with invasive ductal carcinoma of the right breast. Left image shows the

ADC-map with a strong reduction of diffusion and low ADC-values (1095 x 10° mm?/s) in the area of the breast cancer. The
right image demonstrates the corresponding T2-weighted image which shows the breast cancer as an hyperintens lobulated

mass.

Results

The reproducibility test resulted in mean ADC
values of (1835x10° + 63) and (1780x10°+ 37)
mm?/s, respectively for the two volunteers. The
coefficients of variation (CoV) of the three
longitudinal tests are 0.03 from volunteer 1 and
0.02 from volunteer 2, respectively.

Table 1 summarises the quantitative
parameters (mean ADC, sdev, ROI-size, min
and max-ADC values) of all malignant lesions
(invasivs carcinoma and DCIS) and benign
lesions (adenosis and fibroadenoma) as well

as the quantiative parameters of the healthy
breast tissue.

In figure 2 the averaged ADC’s of malignant
lesions, benign lesions, healthy glandular
tissue from all patients and normal controls are
shown.

Malignant lesions (invasives carcinom and
DCIS) have the lowest ADC value of (1008
x10° + 233) mm?/s. Benign(fibroadenoma and
adenosis) have an ADC value of (1102 x 10 +
198) mm?/s, and the healthy glandular tissue of
(1764 x 10 + 81) mm?/s.

Significant differences between the ADC-
values were found between the following
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lesions (table 2): benign lesions vs. healthy malignant VS. benign tumors.
tissue; malignant vs. healthy tissue, and

Figure 3 showes the mean ADC’s separately
for invasiv cancers, DCIS, fibroadenoma,
adenosis as well as for the healthy tissue.
Fibroadenoma have an ADC value of

Benign (FA) vs. Malignant

140000 1 (1063x10° + 170) s/mm2, adenosis (1158x10®
g +229) s/mm?, DCIS (976x10° + 230)s/mm?,
£ omm - invasives carcinom (1019x10° + 243) s/mm?
g e = Malignant and healthy glandular tissue (1764 x10° +
£ 1000,00 992,00 2
: 106) s/mm?2.

Figure 2 shows mean ADC of all benign lesion versus all
malignant lesion and healthy glandular tissue.

Malignant tumors vs benign tumor vs healthy tissue

1900,00
1764
1700,00 -

1500,00

# Invasives carcinom
W Fibroadenoma
4 Adenosis

1300,00
Healthy

110000 4 1145,00 Deis
’ 1064,00
976,48 1005,00

900,00

ADC-valuein mm?/s

700,00 -+

Figure 3: ADC values of malignant vs. benign lesions and healthy tissue

Adenosis Fibroadenoma Invasives carcinom DCIS Healthy
(benign) (benign) (malignant) (malignant) | tissue
976

Mean ADC 1158 1063 1019 1782

value x 10°®

s/mm?

229 170 243 230 106
1605 1612 1943 1896 2507
721 375,36 230 158 626
21 39,57 138 180 914
0,46 0,88 3 3,9 19,5
11 14 67 25 6 (14)*

Table 1: ADC-values for invasiv cancer, DCIS, adenosis, fiboroadenoma and healthy tissue in mm?/s. * For the healthy tissue
only 6 probands were measured, but in total 14 scans were done.

Malignant Invasives Adenosis

n=96 carcinom n=11
n=67

Benign - 0,03 9,31x10° 0,08456 0,04766 - -
Malignant [OX0K] = 7,14x10" - = 0,0412 0,283
Healthy 9,31x10™  7,14x10" - 8,39x10™"  2,66x10™  2,90x10°  6,58x10”
Carcinoma  [RONVLEISS - 8,39x10™ - 0,61 0,0776 0,4053
DCIS 0,04766 - 2,66x10™ 0,61 = 0,0496 0,23307
Adenosis [ 0,0412 2,90x10°  0,0776 0,0496 - 0,33002
Fibro - 0,283 6,58x10°  0,4053 0,23307 0,33002 =

Table 2: T-test p-values (marked values are p<0.05) between different lesion types.
significantly differences were found in our

Discussion study between malignant and benign breast

lesions (p-value 0.03). In addition our data
ADC-values of different breast tumours and show that malignant and benign solid masses
healthy glandular tissue were compared and as invasive breast cancers and fiboroadenomas
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shows differences in ADC-values. Therefore
DWI using 4-b-values seems to help to distin-
guish between the invasive breast cancer and
fibroadenomas, which sometimes is difficult or
impossible with morphologic imaging and per-
fusion alone.

The same could be observed for the differenti-
ation between DCIS and adenosis. Also for
these two groups a significant difference in
ADC-values was present in our study. Accord-
ingly DWI seems to help in the differentiation
between focal DCIS and adenosis.

Other studies already reported that malignant
and benign lesion can be separated. But only a
few studies achieved such low variance that
significant differences between all those men-
tioned lesion types can be estimated.

Our ADC values are more confined compared
to other publications. One reason is very likely
the use of 4 b-values, rather than the conven-
tional 2 b-value scheme. The calculated ADC-
map does generally shown more details and
values are more robust at low signal-to-noise
level. Therefore we strongly urge the use of
high number of b-value DWI acquisition proto-
cols.

Another reason can be the ideal conditions of
the sequence and MR-Scanner we used. To
test these conditions the reproducibility test
was done. Excellent results of a CoV from 0.02
and 0.03 proof that our diffusion values are
highly reproducible.

In our study ADCs of normal tissue are signifi-
cantly larger than any other classification type.
This is really important for the differentiation
between tumour and healthy tissue. On the
other side we have to mention here that the
variability of ADC-values from normal glandular
tissue is quite extensive as can be seen in fig.
5 from a normal control’'s ADC-map.

Mean min | max points sdev

1801 0 2499 | 3102 387

Fig.4: ADC-map of a healthy control. The table summaris-
es the values from the ROI depicted as a white solid line in
the left breast.

If one uses a large ROI that also contains pe-
ripheral tissue (adipose tissue, muscle etc.) the
ADC is usually lower than in the central part of
the breast close to the mammary gland ducts
(light blue regions in fig.4). Women have total-
ly different amount of glandular tissue in their
breast (dense breast or fatty breast). This val-
ue of healthy tissue can also vary through the
volume of glandular tissue in the breast [15].

We found varying ADC-values of healthy
breast tissue between 1.5 and 2.8 10° mm?%s
depending on size of the breasts, age of con-
trol subject and coverage of ROI [15]. In the
literature we found similar high values [9,10]
with 2.09 mm?*s (2 b-values) [9] and 2.01
mm?/s [10]. Although other studies reported
much lower ADCs (4 b-values) [6] for healthy
breast tissue 1.46 x 10-> mm?*s we interpret
this mainly due to the lag of an adequate se-
quences with sufficient enough b-values to
avoid excessive ADC-weighting at high b-
values (Rice noise).

The low number of found adenosis and fi-
broadenoma might be due to the typical small
size of these lesions (cf. table 2) which makes
them difficult to detect and characterize in the
ADC-map. To obtain an accountable number
of pixels, the lesion cannot too small. Never-
theless, the ADC-values are significantly lower
than normal tissue but still significantly higher
than malignant tissue.

Lesions which have already a relative good
contrast due to their properties (see figure 3)
can be well detected and characterized with
DCE-imaging and T2W-sequences. But lesions
that are not easy to identify on conventional
scans are mostly not distinguishable in DWI
too, or they are too small to be evaluated.

Several patients had to be excluded from the
study because of neoadjuvante chemotherapy
or surgical clips. If a patient with benign lesions
underwent successful chemotherapy treat-
ment, those lesion return into their normal
healthy structure with their ADC-values in-
creasing to normal. Clips are made from metal
and usually cause large in homogeneities of
the MR-scanner’s BO-field. Due to these arte-
facts we did not evaluate ADC-maps from such
patients.

Conclusion

Several studies were published about the use
and diagnostic advantages of diffusion ADC
values in detecting and characterization of
breast tumour lesions [3,6,9,10,11,12,13]. In
those papers often a huge variation of results
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is given and therefore no or less significant
results were reported.

We found, however, strong significant differ-
ences between malignant breast and benign
breast lesions as well as between healthy le-
sions. Our results have a lower variance and
show more stability than literature values. That
is why we recommend a 4 or more b-value
DWI sequence as the method of choice for the
better characterization of breast lesion types.

In conjunction with other routine sequences,
measureing and interpreting ADC-values from
DWI can be a useful addition to confirm and/or
manifest the findings of the radiologists.
Therefore they provide a valuable diagnostic
tool.
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Abstract: Skeletal muscle capillaries are
considered in a simple model geometry for a
weak field approximation that includes diffusion
effects. Eventually, the CPMG relaxation rate
is derived in dependence of CPMG inter-echo
time, local blood volume fraction, diffusion
coefficient, capillary radius and local
susceptibility difference. Model results might
be used to study changes in the capillary
organization through denervation or micro-
circulatory remodeling in muscle tissue.

Zusammenfassung: Die Untersuchung
kapillarer Netzwerke erfolgt basierend auf
einer einfachen Modellgeometrie innerhalb
einer ,weak field® Naherung. Die CPMG
Relaxationsrate wird schlief3lich in
Abhangigkeit von CPMG Inter-Echo-Zeit,
lokaler Blutvolumenkonzentration, Diffusions-
koeffizient, Kapillarradius und lokaler Suszep-
tibilitatsdifferenz hergeleitet. Die Ergebnisse
aus der Modellrechnung kénnen zur Untersu-
chung der kapillaren Organisation bei Dener-
vierung oder mikrovaskularem Remodeling in
Muskelgewebe benutzt werden.

Motivation

Muskelfasern in Skelettmuskelgewebe
verlaufen sehr regelmalig parallel zueinander
und besitzen eine dichte Kapillarisierung, um
den Bluttransport bei z.B. gesteigerter
Muskelaktivitat zu gewahrleisten [1]. Mikro-
vaskuldres Remodeling durch pathologische
oder altersbedingte Prozesse ist in der MR-
Bildgebung aufgrund technischer Limitationen
jedoch in der Regel nicht raumlich auflésbar.
Kapillaren koénnen als zylindrische Gefalke
angenommen werden, die aufgrund der Blut-
zellen, die paramagnetisches Deoxyhamo-
globin enthalten, eine Suszeptibilitatsdifferenz
Ay zum umgebenden Gewebe erzeugen [2].
Die Prazession von nuklearen Spins ist durch
die dadurch entstehende lokale Magnetfeld-
Inhomogenitat beeinflusst, die als ein
magnetisches Dipolfeld modelliert werden
kann. Eine Refokussierung der Dephasierung
durch Spin-Echos der korrespondierenden
transversen Magnetisierung kann ist aber nur
teilweise moglich, wenn Diffusionseffekte nicht
vernachlassigbar sind.

Die ,weak field* Naherung von Jensen und
Chandra [3] kann angewendet werden, da die
lokalen perivaskularen Resonanzfrequenzen
schwach sind im Vergleich zu denen, die durch
die diffusionsbedingte translationale Bewegung
von Spins entstehen. Die Naherung erlaubt die
Bestimmung der Relaxationsrate in Abhangig-
keit von der Inter-Echo-Zeit und u.a. von
Blutvolumenkonzentration, Kapillarradius und
Diffusionskoeffizient.

Material und Methoden

Im Krogh’schen Kapillarmodell [4] kann die
Betrachtung einer Gruppe von Kapillaren auf
die Betrachtung einer Einheitskapillare mit
Radius R¢ innerhalb eines Dephasierungs-
zylinders mit Radius R reduziert werden. Dies
ist schematisch in Abb. 1 illustriert. Es wird
dabei angenommen, dass der Rand der
Kapillare  undurchlassig  fir die sie
umgebenden Protonen ist und das deren
Diffusion innerhalb des Dephasierungs-
Zylinders nicht durch Membranen oder
ahnliche Hindernisse beeinflusst wird.

Abb. 1: Schematische
Darstellung  von  zwei

l . o parallelen Kapillaren mit
umgebenden  Dephasie-
rungs-Zylindern (gelb) und

R korrespondierender Bewe-

q gung eines 'H Spins (rot),
die ersetzt wird durch eine
oo randreflektierte Bewegung

(rot-grin  in  der linken
Kapillare).

Die lokale Blutvolumenkonzentration ist
77=F\’02/R2 und die lokale Resonanzfrequenz
. . R? .
w(r, @) = Cru.;—_zc cos(2¢)
”

wird durch ein Dipolfeld beschrieben. Die
CPMG Relaxationsrate kann dann in der ,weak
field® Naherung mithilfe einer Frequenz-
Autokorrelationsfunktion K(f)  angegeben
werden [3]. Uber die Spektralzerlegung

K(t) =6 Fre ™~
n=1
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mit den Eigenwerten x;, als Losung von

K K
B )Y | —= | =1 | = ) Yi(kn
Z(h)“(\/ﬁ) ”(\/ﬁ) 2 (kn)
und den Entwicklungskoeffizienten
2
9 _ 8§ 1 [\/ﬁjé(mﬁ)_WQJé(Krlj]

T ()] e

ergibt sich ein Ausdruck fir die CPMG
Relaxationsrate in Abhangigkeit von der Inter-
Echo-Zeit 7180

D S o
7w m m=0 [an - 1-2 n=1 ""'141 + [W[an + l]T/T‘lig()

(1)

]2

wobei r:RCZ/D die charakteristische Zeit ist
und D der Diffusionskoeffizient.

Ergebnisse

Eine Visualisierung der Relaxationsrate nach
Gl. (1) istin Abb. 2 gegeben. Fir experimentell
gemessene Relaxationsraten R> gilt
Ro=R;p+4R, mit intrinsischer Relaxationsrate
Rz0. In Abb. 3 werden experimentelle Werte
fur exzidierte Plantarismuskeln von Sprague-
Dawley Ratten [5] mit Modellwerten
angenahert. Bei einer typischen Diffusion von
D = 2 pmz/ms ergibt sich dann ein
Kapillarradius von R¢ = 0.92 ym (Literaturwert:
Rc= 1.5 - 2.5 uym [6]) und die Suszeptibilitats-
differenz folgt als A4y= 4zx 0.12 ppm
(Literaturwert: Ay = 4z x 0.18 ppm [7]).

Diskussion

Die geringe Abweichung von den Litera-
turwerten wird durch den bei der ex vivo Mes-
sung bedingten Blutverlust erklart [8].
Beitrage von extravaskularem Gewebe zum
BOLD Effekt sind dagegen vernachlassigbar
[9]. Uber die Messung von Relaxationsraten
besteht somit die Mdglichkeit, das vaskulare
Remodeling in vivo zu quantifizieren.

0.034—— All times
------ Short times
- ---Long times
g 0.024
=
\(\l
e
0.014
0.00 e . .
0.01 0.1 1 10 100 1000
T, It

180
Abb. 2: CPMG Relaxationsrate 4R, in
Abhangigkeit von Inter-Echo-Zeit 7180 nach Gl. (1)
und Naherungen fir kurze und lange Zeiten 77g0
(gepunktete und gestrichelte Kurve) fur = 0.1.

35

20 4 1 = Damon efa’ |
— Model

o 2 4 6 8
1:130[ms]

Abb. 3: Experimentelle Werte fiir die CPMG
Relaxationsrate R2 in Abhangigkeit von der
Inter-Echo-Zeit 7150 bei Sprague-Dawley-Ratten
[5]. Die durchgezogene Kurve ist der
resultierende Fit an GI. (1) fur = 0.1. Die sich
ergebenden Werte sind dann Ryp = 19.67 s,
Sm=94158s" und r=0.42 ms.

10

Zusammenfassung

Ausgehend von einem einfachen Modell fiir
Kapillaren in Skelettmuskelgewebe wurde ein
Zusammenhang zwischen der CPMG Rela-
xationsrate, der Inter-Echo-Zeit, dem lokalen
Gefalldurchmesser, der lokalen Blutvolumen-
konzentration und Diffusion gefunden.
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Abstract: This work presents an analytical 3D
MRI phantom in the Fourier domain consisting
of cylinders of different sizes, locations and
signal intensities. The analytic phantom allows
calculating the k-space signal without the need
for interpolation in the Fourier domain, and
thus enables various tests of the influence of
acquisition parameters on the image recon-
struction, and subsequent data analysis. As an
example, the effects of readout bandwidth
gBW) and SNR are investigated in a dynamic
0O MRI experiment after inhalation of 70-
enriched gas to study the metabolic rate of ox-
ygen consumption (CMRO,).

Zusammenfassung: Diese Arbeit stellt ein
analytisches 3D MR Phantom in der Fourier-
domane vor, das aus Zylindern verschiedener
Grélen, Positionen und Signalintensitaten be-
steht. Das analytische Phantom erlaubt es, das
k-Raumsignal ohne Interpolation in der Fou-
rierdomane zu berechnen, und ermdoglicht da-
mit verschiedene Tests der Einflisse der Ak-
quisitionsparameter auf die Bildrekonstruktion
und die nachfolgende Datenanalyse. Am Bei-
spiel der Bandbreite und des SNRs werden die
Einflisse auf die Quantifizierung von CMRO,
in einem dynamischen 0 MR Experiment
nach Inhalation von 17O-angereichertem Gas
untersucht.

Motivation

Abnormalities in brain metabolism are found
in various diseases: tumors, cerebrovascular
diseases and neurodegenerative diseases,
such as Parkinson’s, Alzheimer’s and Hunting-
ton’s. A useful biomarker of the metabolic brain
activity is the cerebral metabolic rate of oxygen
consumption (CMRO,). Clinically, CMRO, is
quantified with positron emission tomography
(PET) using radioactively-labelled "°O. Unfor-
tunately, "O-PET is difficult to perform, be-
cause the procedure exposes the patient to ion-
izing radiation, and the short half-life of *0
(about 2 ms) requires on-site isotope production
with a cyclotron. Thus, it is available onlg in few
academic centers. An alternative to "O-PET
are direct or indirect 'O MRI methods.

In direct O MRI studies the signal of the
spin-5/2 nucleus 'O is detected after the admi-
nistration of a O bolus, whereas in indirect
measurements the (typically weak) influence
on the proton signal is exploited. So far, 0
MRI has been tested on animals, or at ultra-
high fields in humans (B, = 7T). The ultimate
goal, however, is CMRO, quantification in hu-
mans using field strengths available in clinical
routine (By < 3T) [1].

Direct 'O MRI at 3 T is challenging due to
the low SNR. For that purpose, the influence of
all acquisition parameters on the image recon-
struction and the subsequent data analysis are
required to determine optimal imaging parame-
ters and readout schemes. In this work an ana-
Iytical 3D MRI phantom in the Fourier domain
is presented, and the phantom is used to study
the influence of SNR and BW on the precision
of CMRO, quantification in a typical direct 0
MRI measurement.

Materials and Methods
The 3D analytical MRI phantom in the Fourier
domain is constructed of cylinders of different
sizes, locations and signal intensities. The k-
space representation of a cylinder can be cal-
culated analytically [2]:

I(2mr; /k§+k2
Seyi(Ap, Uiy 15 k) = Agsine (2mk, 1) MU)

2mr; /k§+k§,

where [; is the Bessel function of the first
kind, and A;,[; and r; are the intensity, length
and radius, correspondingly. The k-space sig-
nal of the 3D phantom with N, cylinders is
then:

Sk, 6) = 30" Sy (Ay Ly 1 e~ Pia(0) e/, (2)
where ¢; = —2mi(k,Ax; + kyAy; + k,Az) a is
phase factor, which defines the position of the
cylinder, et/ = ¢~(TE+t)/T; represents T; rela-
xation during the signal acquisition (¢t' =0...TA4,
TA=1/BW), and q;(t) describes the concen-
tration-time curve of the O signal before, du-
ring and after administration of the "0 tracer.

Next, normally distributed noise is added to
Eq. (2):
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Sreart(k, t) = S(k,t) + Ay(randn + i - randn),(3)

where Ay is the noise amplitude, which de-
fines SNR = 0.667 abs(S(k,t))/Ay.

Dynamic signal changes in white (WM) and
gray (GM) brain matter are simulated in a sim-
plified phantom (Fig. 1a) for a 4-phase model,
which consist of baseline, inhalation of 17O-
enriched gas, re-breathing and wash-out pha-
ses [3]. CMRO; value of 1,65 umol/gjssue/min,
the rate constants reflecting loss (R, = 0,26
umol/gssue/min) and uptake (R = 0,19
umol/gissue/min) of H,'’O in GM are taken
from [3]. K-space values are calculated for a
radial image acquisition with the following pa-
rameters: 3D radial sampling, 10.000 spokes,
128 points per spoke, oversampling 2, Kaiser-
Bessel gridding (W = 3), 128x128x128 matrix,
Hanning filter. Signal-time curves of the two
samples are normalized to baseline, and a fit
to a 4-phase model is performed to extract
CMRO, to allow for a direct comparison of the
theoretical input value with the reconstructed
output.

background

Fig. 19. a: Slmpllfled phantom for investigation of
the dynamlc "0 MRI experiment. b: Simulated ana-
lytical 3D MRI phantom without noise (upper row)
and with SNR = 6.5 (lower row).

Results

In Fig. 1b an example of a complex numerical
phantom is shown to demonstrate the ver-
satility of the simulation approach. In Figs. 2a-c
the effect of noise on the signal-time curves in
the simplified phantom (Fig. 1a) is seen. In
Figs. 2d-f the influence of BW on the precision
of CMRO, quantification in the presence of T2
relaxation by SNR=12 is shown. Simulated
signal-time curves preserve the shape of a;(t),
but signal intensities and CMRO, values are
increasingly underestimated with decreasing
SNR and BW. In WM similar results are seen.

Discussion

From the results of the simulation it can be
seen, that an image SNR of 7 is sufficient to
achieve a relative CMRO, precision of 2,5%.
The simulations also show that for the selected
parameter range the BW has the stronger in-
fluence on the CMRO; precision. Assuming an
SNR=12and T, =2 ms [1], @ 10% precision
can be achieved with a BW = 250 Hz/px (k= 2).

In a O MRI experiment BW > 250 Hz/px
are not favorable due to very low natural sensi-
tivity of "’O and since SNR is, in reality, de-
pendent on the BW (SNR~ 1/+/BW). Thus, cor-
rection of the experimental signal-time curves
based on the simulations might be needed.
The effect of T, decay (blurring) can be further
decreased with density adaptation [2], which is
currently under investigation.

a || L sNR=80 " g | BW=500 Hz/px
1 1 N e M‘m k=1
. fooT ! R
= CMRO,=1647:0001 - | 1558:0,007
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G i Wo® ® o &
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‘llE i
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- pmbl/gt.ssue/min

o & . D
h’l)&‘ “ﬂ
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" c | | | SNR=4 f BWE150 Hz/px
T b IR =333
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Fig. 2: Simulated signal in GM and |ts fit to a 4-
phase model (red) without T, decay at varying SNR
(a-c); and SNR =12, T, =2 ms, TE = 0.52 ms with
varying BW (d-f). k = TA / T,. Input signal-time
curves of a;(t) are shown in blue.

Conclusion and Outlook

A framework using an analytical 3D MRI phan-
tom in the Fourier domain is presented for the
simulation of the dynamic O MRI experi-
ments. As an example, the influence of SNR
and BW on the precision of CMRO, quantifi-
cation is shown and minimal SNR and BW are
proposed. The influences of other acquisition
parameters are currently investigated to deter-
mine the optimal imaging parameters as well
as corrections schemes.
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Abstract

Fiir eine genaue Bestimmung mikroskopischer magnetischer Partikelagglomerationen z.B. in Form von Eisenoxidabla-
gerungen bei neurodegenerativen Erkrankungen benttigt man eine detaillierte Kenntnis der Mikrostrukturparameter
und Relaxationszeiten. In einem externen magnetischen Feld generieren solche Storobjekte ein magnetisches Dipolfeld,
dessen Spin-Echo Formation iiber die Analyse des Spin-Diffusionsprozesses im Dephasierungvolumen untersucht werden
kann. Die Single Spin-Echo (SSE) Relaxationszeit kann iiber folgende Parameter charakterisiert werden: magnetische
Partikelkonzentration und -gréfie, Gewebsdiffusionskoeffizient und lokale magnetische Suszeptibilitidtseigenschaften. In
der vorliegenden Arbeit wird ein Ausdruck fiir die SSE-Relaxationszeit hergeleitet, der iiber den kompletten Dyna-
mikbereich gilt ohne a-priori Informationen iiber das zugrundeliegende Diffusionsregime. Die Ergebnisse stimmen gut
mit experimentellen und vorhergehenden theoretischen Ergebnissen iiberein. Mit dem Modell lassen sich pathologische
Vorginge z.B. in kardio- und cerebrovaskuléren, sowie neurodegenerativen Erkrankungen quantifizieren.

Einleitung

Die MR-Bildgebung von magnetisch markierten Zellen
gewinnt zunehmend an Relevanz in der Diagnostik von
kardio- und cerebrovaskulidren Erkrankungen (1, 2). Zum
Beispiel ist die Quantifizierung von Makrophagen inner-
halb eines atherosklerotischen Plaques mit dem Ausmaf
der lokalen vaskuldren Entziindungsreaktion korreliert
und deshalb ein Risikoindikator fiir einen bevorstehen-
den Herzinfarkt. Auflerdem hat man mit dem Tracking
von magnetisch markierten Zellen ein exzellentes Werk-
zeug zur Evaluierung von Stammzelltherapien (3). Die
Phagozytose von magnetisch markierten Partikeln, z.B.
ultrasmall superparamagnetic iron oxide (USPIO), gene-
riert eine lokale Suszeptibilitdtsdifferenz zum umgeben-
den Gewebe. Ebenso verhilt es sich bei der suszeptibi-
litdtsgewichteten Bildgebung (SWI) von neurodegenera-
tiven Erkrankungen bei denen kleinere Eisenablagerun-
gen einen lokalen Suszeptibilititsgradienten erzeugen (4).
Die rdumliche Auflésung in der MR-Bildgebung ist in
der Regel zu gering, um sehr kleine magnetische Stor-
korper abzubilden. In Anwesenheit eines dufleren magne-
tischen Feldes fithren sie zu einer beschleunigten Spin-
Dephasierung und beeinflussen so das messbare MR-
Signal in charakteristischer Weise. Ahnlich verhilt es sich
beim BOLD-Effekt in der funktionellen MR-Bildgebung
(5), bei welchem deoxygenierte rote Blutzellen eine Sus-
zeptibilitdtsdifferenz zwischen blutgefiillten Gefafien und
dem umgebenden Interstitium erzeugen. Dies hat wieder-
um einen Effekt auf die SSE- und GRE-Relaxationszeiten
T, respektive T und ldsst sich nutzen, um die relevan-
ten Mikrostrukturparameter zu quantifizieren. In einer
richtungsweisenden Arbeit der MR-Physik haben Weiss-
koff et al. die GroBenabhéngigkeit von Suszeptibilitéts-
induzierter Relaxation fiir kugelférmige paramagnetische
Objekte untersucht und festgestellt, dass es eine maxi-
male Spin-Echo Relaxationsrate nur fiir eine limitierte
Anzahl von Radien gibt (6). Weitere Arbeiten fiir GRE-
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Relaxationsraten zeigten aber, dass Relaxationsraten fiir
grofie Radien ein Plateau erreichen (Abb. 9 in (7)). Auch
Yung hat experimentell die Relaxationsrate von ferroma-
gnetischen kugelfsrmigen Objekten untersucht (8) und
gleichzeitig ein empirisches Parameter-abhéingiges Modell
fiir die SSE-Relaxationsrate entwickelt, welches mit sei-
nen eigenen Daten und denen von Weisskoff hervorra-
gend iibereinstimmt. Weiter haben Vuong et al. ein empi-
risches Modell fiir sphérische superparamagnetische Ag-
gregate entwickelt, das auf Monte-Carlo-Simulationen ba-
siert und welches eine dhnliche Radius-Abhéngigkeit der
Relaxationsraten zeigt (9).

Im allgemeinen beeinhaltet die Dephasierung von
Spins im externen magnetischen Feld eine kohérente
Komponente, die mit den variierenden lokalen Larmor-
Frequenzen assoziiert ist: w(r) = yB(r) (v ist das gy-
romagnetische Verhéltnis fiir Protonen und B(r) ist das
duflere Magnetfeld) und eine inkohidrente Komponente,
die aus der stochastischen Phasenmodulation resultiert,
di aus den diffusiven Prozessen innerhalb des Depha-
sierungsvolumens hervorgehen. Die letzteren sind durch
die Korrelationszeit 7 charakterisiert, die vom Diffusi-
onskoeffizienten D und der Form der lokalen Larmor-
Frequenz w(r) abhingt (10). Bei hauptséichlich kohi-
renter Spin-Dephasierung spricht man vom ,Static De-
phasing Regime”(SDR) (11, 12), wohingegen es sich bei
hauptséichlich inkohérenter Spin-Dephasierung um das
»Motional Narrowing Limit”(MNL) handelt (13, 14). Ei-
ne vollstéindige Beschreibung des Bewegungsregimes er-
hélt man iiber die Losung der Bloch-Torrey-Gleichung
(15), welche die Zeitentwicklung der transversen Magne-
tisierung angibt. Jedoch existiert eine analytische Losung
nur fiir lineare (16) oder parabolische Gradientenfelder
(17) sowie fiir zwei-dimensionale Dipolfelder um Kapilla-
ren (18). Eine andere Herangehensweise ist die numeri-
sche Losung, die zum Beispiel angewendet worden ist, um
den Einfluss der Diffusion auf den freien Induktionszer-
fall zu beschreiben (19). Zudem konnte eine Erweiterung
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des SDR analytisch hergeleitet werden, die Diffusions-
Dephasierungsmechanismen beeinhaltet (20). Trotzdem
gibt es bis jetzt nur zwei Ndherungen, die beide Re-
gime, also das MNL und das SDR berticksichtigen, um die
transverse Relaxationsrate fiir diffundierende Spins her-
zuleiten. Kennan et al. (21) haben eine Gauss-verteilte
Wahrscheinlichkeit der Phasenwinkel iiber die Zeit be-
trachtet, um den kompletten dynamischen Bereich abzu-
decken. Eine weitere Ndherung wurde von Bauer et al.
zur Verfiigung gestellt (22), die stochastische Ubergangs-
dynamiken zur Beschreibung von Diffusions-Effekten be-
nutzten mit dem Ziel der Erhaltung der Korrelationszeit
der urspriinglichen Diffusions-mediierten Feldfluktuatio-
nen und der Unabhingigkeit von Annahmen iiber die
Spin-Korrelationszeit und Stérke des lokalen Feldes. Die-
se sogenannte , Strong-Collision Niherung”(SCA) beach-
tet den nicht-Gauss’schen Charakter der Diffusion (23).
Im Folgenden werden in Analogie zum Vorgehen von
(24) Relaxationsprozesse fiir kugelfsrmige Magnetfeld-
inhomogenitéten iiber den kompletten dynamischen Be-
reich mithilfe der SCA untersucht und es wird ein Aus-
druck fiir die SSE-Relaxationsrate hergeleitet, der fiir alle
Diffusionsregime Giiltigkeit besitzt. Vorhersagen des Mo-
dells werden mit Experimenten aus der Literatur sowie
bekannten empirischen Modellen (Modelle von Yung (8),
Vuong (9)und Jensen und Chandra (25)) verglichen.

Methoden

Die komplexe geometrische Anordnung von kugelférmi-
gen magnetischen Stérobjekten kann durch eine Erwei-
terung des bekannten Kapillarmodells von Krogh (26)
auf drei Dimensionen angenéhert werden. Dies ist sche-
matisch in Abb. 1 illustriert: lokal verteilte magnetische
Partikel und die entsprechenden Trigerzellen (hier dar-
gestellt in einer regelméfBligen Anordnung von Wiirfeln)
konnen zu einer Einheitszelle reduziert werden, die den
kompakten magnetischen Kérperenthélt.

A B C

Abbildung 1: Regelméiflige Anordnung magnetischer Par-

tikel (A) und schrittweise Reduktion zur Einheitszelle (B)
mit einem homogenen und undurchléssigen Kern aus magneti-

i ; : [ | -

schem Material. Die Einheitszelle kann als Dephasierungsku-
gel (C) mit Radius Rp um den magnetischen Kern mit Radius
R betrachtet werden.

Betrachtet man nun eine Kugel mit Radius R, die in
ein sphérisches Dephasierungsvolumen mit Radius Rp
eingebettet ist, so kann die Konzentration des (homoge-
nen und undurchléssigen) Partikel-Agglomerats angege-

ben werden als 3
n=—3- (1)
R,

Dies entspricht dem Volumen des Anteils von magne-
tischem Material. Die Suszeptibilitdtsdifferenz zwischen
dem magnetischen Kern und der Magnetisierung des um-
liegenden Gewebes im externen magnetischen Feld fiihrt
zu einer Verzerrung desselben um den Kern. Fiir n < 1
kann solch ein inhomogenes magnetisches Feld mit dem
eines magnetischen Dipoles angenédhert werden. In sphé-
rischen Koordinaten (r = (r,0, ¢), siche Abb. 1C, lisst
sich folglich die Larmor-Frequenz angeben als

2
-1
w(r) = 5w33%

; 2)

wobei der charakteristische dquatoriale Frequenzsprung
dw = |w(r = R,0 = 7/2)| = vBeq (24). Das #quatoria-
le magnetische Feld Bey = p0AM/3 hiingt von der Va-
kuumpermeabilitéit po und der Magnetisierungsdifferenz
AM zwischen magnetischem Kern und umgebendem Ge-
webe ab. Der Frequenzsprung dw ist folgich ein Maf} der
Suszeptibilitét.

Die Diffusion der Signal-produzierenden Protonen-
Spins innerhalb des Dephasierungsvolumens wird als né-
herungsweise homogen angenommen, mit einer einheit-
lichen Diffusionskonstante D, d.h. eine mogliche Ein-
schrankung der Diffusion durch Membranen oder ande-
re Hindernisse wird vernachlédssigt. Weiter werden peri-
odische Randbedingungen angenommen: die Bewegung
der Spins ist auf das sogenannte Dephasierungs-Volumen
oder mittlere Relaxations-Volumen zwischen Radius R
und Rp beschrinkt. Dieses Volumen bzw. der Radius Rp
stellen dabei nur eine mathematische Grofie dar, die nicht
mit der Grofle der Zelle bzw. der Zellmembran verwech-
selt werden sollte (fiir weitere Details siehe (27)).

Mithilfe der Frequenz-Korrelationsfunktion koénnen
die Effekte der Diffusion innerhalb des mittleren Rela-
xationsvolumens beriicksichtigt werden (28). Fiir grole
Zeiten beschreibt die Korrelationsfunktion K.(T) die sto-
chastischen Feldfluktuationen, denen die Spins ausgesetzt
sind, als

Ko(t) = Kc(0)e " w2" = K (0)e 7, (3)
mit der Korrelationszeit
1 R?
= 4
D (4)

Der reale und positive Parameter  ist dabei die erste
Nullstelle der transzendentalen Gleichung

tan(y/A[L /%) _
VRlL— 7 173]

In[k—9]—270 3 k40" 3[9—4k]k (5)
IN[4r—9]+9n2/3 [k—9]k+4n1/3[9—4K]k—K3+9Kr2 *

Die Wirkung von Suszeptibilitdt und Diffusion auf die
Relaxationsrate werden durch die Bloch-Torrey Glei-
chung beschrieben, welche die Ort- und Zeitabhén-
gigkeit der Magnetisierung m beschreibt: dym(r,t) =
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[DA —iw(r)]m(r,t) (15). Durch Losung der Glei-
chung erhidlt man einen Ausdruck fiir die Ma-
gnetisierung der freien InduktionszerfallsMpp(t) =
V= [, &®r exp ([DA +iw(r)]) m(r,0), mit Dephasie-
rungsvolumen V' = 4n[R3 — R3]/3 (s. Abb. 1C), Larmor-
Frequenz w(r) und konstanter initialer lokaler Magneti-
sierung nach dem Anregungspuls m(r,0) = my.

Die Zeitskala der stochastischen Feldfluktuationen der
Storfelder ist im Allgemeinen viel kleiner als das der Spin-
Dephasierung, daher ist die Relaxationszeit 75 der Ma-
gnetisierung groflier als die Korrelationszeit 7 der Feld-
fluktuationen. In der SCA &ndert sich die Magnetisie-
rung innerhalb von 7 nur gering, d.h. die Ubergangsra-
te zwischen zwei Spin-Zustinden kann als unabhéngig
vom urspriinglichen Spin-Zustand angenommen werden
und ist damit proportional zur Wahrscheinlichkeit des
Gleichgewichts-Zustandes fiir den End-Zustand (29) (fiir
eine detailliertere Betrachtung siehe (29, 30, 31)).

60 -
e Yung 7.5mM
50 - = Yung 2.5mM
v Weisskoff 9.6mM
— 40- 4 Weisskoff 3.2mM
K2}
L‘(N 30 1
20 1
104
0 T
0.1 1 10 100

Radius R [um]

Abbildung 2: SSE-Relaxationsrate Rs fiir verschiedene Ku-
gelradien R. Die durchgezogenen Linien erhilt man iiber Gl.
(10). Punkte, Rechtecke und Dreiecke repriisentieren die ex-
perimentellen Werte von (8, 6). Rot: Yung Experiment mit
7.5mM [Dy]DTPA und D = 2.3 pum’ms™', dw = 2842
Hz. Schwarz: Yung Experiment mit 2.5mM [Dy]DTPA und
D =23 pum’ms ™!, fw = 948 Hz. Griin: Weisskoff Experiment
mit 9.6mM [Dy]DTPA und D = 1.3 pm®ms™", dw = 775 Haz.
Blau: Weisskoff Experiment mit 3.2mM [Dy]DTPA Konzen-
tration und D = 1.3 um®ms™', dw = 259 Hz.

Die Magnetisierung zerfillt in der Regel nicht
mono-exponentiell, jedoch kann eine effektive mono-
exponentielle  Relaxationszeit in  der  mittleren
Relaxationszeit-Niherung angegeben werden (22, 24).
In der SCA gilt dann fiir die GRE-Relaxationsrate:

AN SN ol L=n _
R = Ty TR (G(nT&u) — nG(Téw) 1) (6)
mit
G(z):§+§[l—2iz] H1ﬂ (7)

Zur Analyse von SSE Signalen nehmen wir einen
mono-exponentiellen freien Induktionszerfall mit Relaxa-
tionsrate R5 an. Dies fithrt zu einem bi-exponentiellen

Spin-Echo Zerfall der Form (22)
e f2t _ rRie /T (8)

1— 7R} ’

Mit der mittleren Relaxationszeit-Naherung erhélt man

Ty = [y dtMsg(t)/Msg(0) und schlielich

=T+ (9)

MSE(t) =

(GL [24] in (22)).

Ergebnisse
Mit Gln. (6) und (9) erhélt man die SSE-Relaxationsrate
RQ als
11 1—n !
= — = — 1 —
e T, T {Re (G(m'éw) — nG(T(Sw))] ]

(10)
mit 7 aus Gl. (4) und G(z) aus Gl. (7). Dies zeigt den
Zusammenhang zwischen der messbaren Relaxationsrate
Rs und den relevanten Mikrostrukturparametern.

14 ,
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Abbildung 3: SSE-Relaxationsrate Rz vs. Radius R in der
SCA fiir verschiedene Diffusionskoeffizienten D und Frequenz-
spriinge dw bei konstanter Volumenkonzentration n = 0.02.
Die Grenzfillle sind mit ,Motional Narrowing Limit”(MNL,
gestrichelte Kurve) und ,,Static Dephasing Regime”(SDR, ge-
punktete Kurve) ebenfalls dargestellt (fiir weitere Details sie-
he Haupttext).

Yung (8) und Weisskoff et al. (6) haben diese Radius-
abhéingigkeit der SSE-Relaxationsrate fiir sphérische ma-
gnetische Objekte experimentell untersucht. In Abb. 2
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erkennt man, dass die Modellwerte aus Gl. (10) in en-
ger Ubereinstimmung mit den experimentellen Werten
liegen (die maximalen relativen Fehler sind ~8 % bzw.
~6 % fiir die Daten von Weisskoff bzw. Yung). In Abb. 3
ist die Abhéngigkeit des Modells von Parametervariatio-
nen verdeutlicht: bei konstantem édw = 500s~! bewegen
sich die Ro-Kurven entlang der Abszisse hin zu grofle-
ren Radien bei ansteigendem Wert von D (Abb. 3a). Der
Ry-Grenzwert im SDR betréigt 12.1 s~!. Bei konstantem
D =1.5x 1072 m?s~! steigen die Ry-Kurven mit anstei-
gendem Wert von dw mit einer Verschiebung in Richtung
kleiner Radien (Abb. 3b).

Innerhalb des MNL, d.h. 70w — 0, lasst sich die SSE-
Relaxationsrate Ry angeben als

: N * 2 _ 4 5 2 _ 4 5 2 R2
II%IEIORQ = 11%1210 Ry = (tw*(r)) = SN0 = endw” s,
(11)
wobei der vorletzte Schritt aus (28) folgt. Innerhalb des
SDR haben Jensen und Chandra (12) und Yablonskiy et
al. (11) gezeigt, dass R = 3kindw (mit k; ~ 0.4031 =~
27/9+/3] fiir kompakte Objekte). Mit G1. (9) folgt Ry als

1 RQ]‘l

Ry = |-+
2 [3k1n5w + kD

(12)
Damit gilt Ro — 3kindw fiir R — 0 im SDR und Ry — 0

fir R — oo, falls Frequenzssprung éw und Diffusionsko-
effizient D konstant bleiben.

y

——SCA
" - - --Yung-Modell
FERRR Vuong-Modell

1.0 4 l B
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0.6 4

Normalisierte Relaxationsrate

-2 -1 0 1 2 3
Normalisierter Radius log , (X)
Abbildung 4: Normalisierte Relaxationsrate y = Ra/[ndw]
in Abhingigkeit vom normalisierten Radius x = Ry/dw/D fiir
die Volumenkonzentration n = 0.02 (SCA: durchgezogene Li-

nie aus Gl (10), Yung: gestrichelte Linie nach Gl. (13), Vuong:
gepunktete Linie aus Gl. (14)).

Ein empirisches Modell fiir die transverse SSE-
Relaxationsrate wurde von Yung vorgeschlagen (8).
Nimmt man eine normalisierte Relaxationsrate y =

1/[ndwTs] mit normalisiertem Radius © = R+\/dw/D, so
kann man definieren, dass
2
or
=" 13
Y7 + %1’3 (13)

mit optimalen Parametern o = 0.48 und 5 = 3.8. Einen
visualisierten Vergleich mit dem auf der SCA hervor-
gehenden Modell findet man in Fig. 4. Auch Vuong et
al. (9) entwickelten ein empirisches Modell fiir die SSE-
Relaxationsrate basierend auf Monte-Carlo Simulationen

[aRBeq)?
1+ bRBdy + [cRBy)? + [dRBy]? + [eRBd|*’
(14)
mit den empirischen Parametern a, b, ¢, d, e und , wo-
bei ¢ = 25.21 x 10", b = —11.77 x 107, ¢ = 12.95 x
107, d = 5.23 x 107, e = 5.66 x 107 und v = 0.42 (s.a.
Abb. [2] in (9)). Dieses Modell zeigt eine gute Uberein-
stimmung im MNL in den Redfield Bedingungen 7w < 1
mit einer quadratischen Abhéngigkeit von Ry vom Radi-
us R. Insgesamt zeigen beide empirischen Modelle eine
gute Ubereinstimmung mit dem analytischen Ausdruck
aus Gl. (10).

Ein weiterer analytischer Ausdruck fiir die SSE-
Relaxationsrate wurde von Jensen und Chandra vorge-
schlagen (25): unter Annahme eines starken Feldes By
gilt gendhert T, < 7. Dies steht offensichtlich im Gegen-
satz zur SCA, in der gilt 7o > 7 (Eq. (9)). Innerhalb
der Néherung fiir starke Felder (SFA) kann die SSE-Rs
angegeben werden als

R2=77

1/3

T2 = ) (15)

3ksn*

4[ 477}% R2

3 Déw?

81 4+ Waeisskoff 11.2 mM

4 2 0 2 4
log, (tdm)

Abbildung 5: SCA fiir eine Volumenkonzentration von n =
0.02. Die Kreuze représentieren Daten von Weisskofl et al. (6)
fiir [Dy]=11.2mM aus Tab. 1. Grenzfille fir MNL aus Gl. (11)
(s. (11, 12)) und SDR sind mitaufgetragen. Die gestrichelt-
gepunktete Linie ist die starke Feldnéherung (SFA) von Jen-
sen und Chandra nach Gl. (15). Letztere ist in guter Uber-
einstimmung mit der SCA im intermediéiren Diffusionregime
mit 7éw ~ 1. Die Validitét des SDR folgt im Vergleich mit dem
Wert des Wendepunktes log,,(7éw) > 1.433 aus (11).

mit ks ~ 2.2184 (s.a. Gl [32] in (25)). Dies fithrt zu
Ty/T [T(Sw]72/3 (siche Abb. 5). In der SCA gilt im
MNL (16w — 0): logyo(To/7) = logy, (C/[row]?) =
—2log;o(7éw) + log,4(C) mit C = 4/[5n]. Im SDR gilt
wiederum mit Gl. (9) 7éw — oo, so dass logy, (T2/7) — 0.

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena

S. 110



Natiirlicherweise dhneln sich SFA und SCA fiir 75 =~ T,
d.h. log,(T2/7) — 0. Die Bedingung fiir die Giiltigkeit
des SDR wurde von Yablonskiy und Haacke angegeben
als R*6w yn/[6D] > 1 (11). Der Wendepunkt in Abb.
5 zeigt daher eine gute Ubereinstimmung mit dieser Be-
dingung: log(7éw) > 1.433 fiir n = 0.02.

Diskussion

Die in der vorliegenden Arbeit aufgezeigte Radius-
Abhéngigkeit fiir die SSE-Relaxationsrate erreicht ihr
Maximum im intermedifren Diffusions-Regime und
unterscheidet sich damit deutlich von der GRE-
Relaxationsrate, die ihr Maximum fiir grofle Radien im
SDR erreicht (siche Abb. 2 in (24). Diese Ergebnisse
sind konsistent mit fritheren experimentellen und theo-
retischen Resultaten (7, 6).

In der Regel entscheidet man bei Angabe der Kor-
relationszeit und des Frequenzsprungs iiber das anzu-
wendende Regime zur analytischen Berechnung der SSE-
Relaxationszeit (sieche z.B. (12, 32)). In dieser Arbeit
wird jedoch ein Ausdruck fiir die SSE-Relaxationsrate
hergeleitet, der iiber den gesamten dynamischen Bereich
von Téw Giiltigkeit besitzt. Da Rs eine spezifische Gro-
Benverteilung fiir fixe Werte des Diffusionskoeffizienten,
der Volumenkonzentration und des Frequenzsprungs be-
sitzt, folgen aus der korrespondierenden Relaxationszeit
Ty zwei spezifische Radien fiir den magnetischen Kern,
wohingegen 73 nur mit einem Radius verbunden wird
(siehe Abb. 1 in (24)). Daher erhélt man in einer Umkeh-
rung der Prozedur iiber die Messung von 75 und 75 quan-
titative Informationen iiber die Gewebsmorphologie. Die-
se ist im Speziellen hilfreich bei der Beurteilung von Ei-
senoxidablagerungen in neurodegenerativen Erkrankun-
gen - z.B. haben Sedlacik et al. gezeigt, dass SSE- und
GRE-Relaxationszeiten linear proportional zum altersab-
hingigen Eisengehalt in der grauen Substanz sind (33).
Weiter kann die Methode zur Quantifizierung von peri-
pheren Mikrothromben in der suszeptibilitdtsgewichteten
Bildgebung eingesetzt werden zur Beurteilung des Aus-
mafBes cerbrovaskulirer Erkrankungen (34). Ahnlich ver-
hélt es sich beim ,Vessel Size Imaging”, bei dem eine ana-
loge Abhéngigkeit der Relaxationszeit vom Gefiafidurch-
messer gezeigt werden konnte und die zur Untersuchung
der in vivo Vaskularisierung von Tumoren angewendet
wird (35).

Zusammenfassend wird ein analytischer Ausdruck fiir
die SSE-Relaxationsrate von Agglomerationen von kugel-
formigen magnetischen Objekten in der SCA hergeleitet,
der fiir den kompletten dynamischen Frequenzbereich
Giiltigkeit besitzt, d.h. fiir beide Grenzfille des SDR und
des MNL. Das Modell stimmt mit anderen empirischen
Modellen und experimentellen Werten aus der Literatur
itberein und die Abhéngigkeit der Relaxationsrate vom
Kugelradius kann benutzt werden, um die mikroskopi-

schen Ablagerungen von Eisenbestandteilen zu quantifi-
zieren, die direkt mit dem Ausmaf} von neurodegenerati-
ven oder cerebrovaskulidren Erkrankungen assoziiert sind.
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Abstract: T, relaxometry allows for indirect
measurement of myelin-bound water. With a
previously introduced method(1) short echo
times (TE< 0.5 ms) with arbitrary step width
can be acquired. Multiexponential fit and anal-
ysis of the number of water regimes in white
matter (WM) confirmed the biexponential mod-
el described in literature. Our measurements
revealed a difference between T, of myelin
water fraction (MWF) and intra-/extracellular
water (OWF). Therefore T, correction is nec-
essary for a reliable, quantification. In vivo
measurements can be performed robustly with
reasonable acquisition times.

Zusammenfassung: Die T,-Relaxometrie er-
moglicht die indirekte Messung von myelinge-
bundenem Wasser. Mit einer kurzlich publizier-
ten Methode(1) kénnen Datenpunkte mit sehr
kurzen Echozeiten (TE < 0,5 ms) und beliebi-
ger Echoschrittweite akquiriert werden. Multi-
exponentielle Fits und Analyse der Wasser-
Komponenten in der weilen Substanz (WM)
bestatigen die in der Literatur beschriebenen
biexponentiellen Modelle. Unsere Messungen
ergaben einen Unterschied zwischen den T4-
Zeiten der Myelinwasserfraktion (MWF) und
der Intra-/Extrazellularflissigkeit (OWF), wel-
ches eine Tq-Korrektur zur Ermittlung quan-
titativ korrekter Ergebnisse notwendig macht.
In vivo Messungen kdnnen mit vertretbaren
Messzeiten durchgefihrt werden.

Motivation

Die Bildgebung mittels Magnetresonanz-
tomographie ist fur die Diagnostik neuropatho-
logischer Erkrankungen in den letzten Jahr-
zehnten immer wichtiger geworden. In den
McDonald-Kriterien von 2001 wird die MR-Bild-
gebung erstmals, aufgrund der hohen Sensi-
tivitdit gegenlber pathologischer Gewebever-
anderungen, fur die Diagnosestellung der Mul-
tiplen Sklerose integriert(2). Allerdings kann
von den identifizierten Lasionen nicht auf den
Demyelinisierungsgrad oder axonalem Verlust
geschlossen werden.

Eine direkte Messung des Myelingehalts mit-
tels MR-Bildgebung ist nicht mdglich, weshalb
sich  unterschiedliche, indirekte  Quan-
tifizierungsmethoden etabliert haben. In vor-
rangegangen Arbeiten(1) wurde eine T2w-UTE
Sequenz flr die T,-Relaxometrie und ein mul-

tiexponentieller Fit zur Darstellung der unter-
schiedlichen Wasserkompartimente in neuro-
logischem Gewebe vorgestellt. Darauf aufbau-
end wurde der Einfluss unterschiedlicher T;-
Zeiten der MWF und OWF auf die Auswertung
weiter untersucht und die Aus-werteroutine
durch Analyse der Komponenten-verteilung im
T,-Spektrum optimiert.

Material und Methoden

Die MR-Messungen wurden an einem Bruker
BioSpec-94/20 durchgefthrt. Fur das T4- und
T,-Mapping wurde eine modifizierte UTE-
Sequenz verwendet, die aus einer Spinecho-
Praparation mit variablen TE und einer schnel-
len, radialen UTE-Akquisition besteht(3).

Fur die ex vivo Messungen wurden Ratten-
rickenmark-Préparate (n =12, eingebettet in
1% Agargel) in einem 1T/m Gradienten-
system mit einer 35-mm-Birdcagespule ge-
messen. Der Signalabfall wurde mit 20 Echo-
zeiten (TEn, = 0,47 ms, TEax = 300 ms) und
bis zu 10 Repetitionszeiten (TR, = 50 ms,
TRmax = 7500 ms) aufgezeichnet.

Die in vivo Messungen wurden an nativen
C57BL/6 Mausen (n = 4), mit einem 0,7 T/m
Gradientensystem und einem CryoProbe,
durchgefiihrt. Fir die T,-Relaxation wurden 14
Echos (TEmin = 0,7ms, TEnax = 150 ms) mit
einer Repetitionszeit von 1500 ms akquiriert.
Die Ts-Relaxation wurde sowohl mit minimaler
Echozeit, als auch mit TE = 60 ms aufge-
zeichnet (TR: 60 — 7500 ms).

Die Daten wurden in Matlab ausgewertet.
Zur Analyse der T,-Komponentenverteilung im
Gewebe wurde der Signalabfall multiexpo-
nentiell fiir jedes Voxel gefittet.

Ergebnisse

Die Analyse der multiexponentiell gefitteten
To-Spektren bestatigt das in der Literatur hau-
fig beschriebene 2-Kompartment-Modell (4)
(Fig. 13). Daher wurden die weiteren Signal-
zerfalle biexponentiell gefittet.

Die T,-Quantifizierung fir die voneinander
separierten Fraktionen (MWF/OWF) konnte
soweit verbessert werden, dass im Gegensatz
zu frlheren Messungen, deutliche Unter-
schiede in den T-Zeiten festgestellt wurden:
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Fig. 13: (A) Anzahl an erkannten Komponenten und
To-Werte der multiexponentiell gefitteten Voxel in
einem repréasentativen Riickenmarkpréparat (Ratte,
ex vivo). Jede Zeile stellt ein Voxel dar. Farblich
codiert ist die Anzahl der Komponenten. In schwarz
sind die Komponenten der jeweiligen T,-Zeit zuge-
ordnet.

(B) Histogramm der T>-Komponenten der n = 12 ex
vivo Messungen.

Somit ist eine Tq-Korrektur (Fig. 14) notwen-
dig, um bei kurzen Repetitionszeiten, wie sie
fur in vivo Untersuchungen verwendet werden,
korrekte und reproduzierbare Ergebnisse zu
erhalten.
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Fig. 14: Ex vivo Messung: Exemplarische T;-
Korrektur fiir die MWF in der Weil3en Substanz

T,-Werte der Komponenten sind nicht ab-
hangig von der Repetitionszeit:

MWF [%]

1000
TR [ms]

1500 2500 5000 7500

Ex vivo (Ratte)

T, [ms] 10+5 5+3

In vivo (Maus) ‘

T,0" [ms] 39+4 49+ 6

Fir die MWF gilt folgende Beziehung zwi-
schen TR und T4:

i Amwr
MW"'T'Fworle =

A.\J'WF + AOI\"F

TR

T MWF
Apwr (l —e N )

O -
AMIL’F'(I_U o )+ Amw'(l—"»’ % )

MW Fpeq =

Der Vergleich zwischen korrigierten ex vivo
und in vivo Ergebnissen liefert dhnliche Ergeb-
nisse fur die MWF (ex vivo: 27 £ 10 %, in vivo:
34 £ 7 %).

Diskussion

Es zeigte sich, dass die Komponente des
myelingebundenen Wassers in vivo eine kur-
zere T,-Zeit aufweist als ex vivo. Da mit der
T2w UTE sehr kurze Echozeiten ausgewahlt
werden konnen, sind die Fitergebnisse zuver-
I&ssiger als fur gewodhnliche Spinecho Experi-
mente.

Die Analyse der Komponentenverteilung im
Ruckenmark rechtfertigt die Wahl des biexpo-
nentiellen Fits, welcher robuster gegen Rau-
schen ist, als der multiexponentielle Fit.

Durch die Tq-Korrektur sind Repetitionszei-
ten von unter 1500 ms mdglich und erlauben
adaquate Messzeiten flr in vivo Experimente,
die zuverldssige und reproduzierbare Ergeb-
nisse fur die MWF liefern.

Ausblick

Die T2w UTE-Sequenz kann zuverlassig fur
in vivo Messungen verschiedener neuropatho-
logischer Modelle (z.B. Devic-/Shiverer Maus,
Cuprizone Modell) verwendet werden.
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Abstract: We present an approach for map-
ping features of the microvasculature with sub-
stantially improved spatial in-plane resolution
by employing gradient echo sampling of FID
and spin echo (GESFIDE) with periodically
rotated overlapping parallel lines with en-
hanced reconstruction - echo planar imaging
(PROPELLER-EPI). Using this technique mi-
crovascular features of different anatomical
regions were calculated for 23 healthy subjects
and compared with values reported in litera-
ture.

Zusammenfassung: Wir prasentieren eine
Methode zur Charakterisierung der mikrovas-
kularen Gefalarchitektur mit wesentlich ver-
besserter raumlicher Auflésung durch die si-
multane Akquisition von Gradienten- und Spin-
echo-Information (GESFIDE-Sequenz) unter
Verwendung einer PROPELLER-EPI-Auslese.
Mit dieser Technik wurden an 23 gesunden
Probanden der mittlere Gefalradius, die mittle-
re GefaRdichte und das deoxygenierte Blutvo-
lumen flr verschiedene anatomische Regionen
bestimmt und die Messwerte mit Werten aus
der Literatur verglichen.

Motivation

Blood oxygenation level dependency based
vessel size imaging (BOLD-VSI) allows quanti-
tative mapping of the microvasculature by ana-
lyzing changes of the transverse relaxation
rate, 4R,, and the effective transverse relaxa-
tion rate, ARQ*, provoked by inhalation of differ-
ent gas mixtures (ambient air and carbogen
[95 % CO,, 5 % O3]) (1,2). So far, BOLD-based
VSI has been applied with images that were
acquired with a rather course spatial resolution
of 3 mm and that were filtered with Gaussian
smoothing kernels up to 8 mm full width at half
maximum (FWHM) at 3T (2) and 7T (1) imped-
ing clear assignment of the resulting VSI pa-
rameter maps to the underlying tissue struc-
tures. In this contribution, we present an ap-
proach for mapping features of the microvas-
culature with substantially improved spatial in-
plane resolution by employing gradient echo
sampling of FID and spin echo (GESFIDE) with
periodically rotated overlapping parallel lines
with enhanced reconstruction - echo planar
imaging (PROPELLER-EPI).

Materials and Methods

Data Acquisition: Twenty-three healthy sub-
jects (age range: 20 — 25y) were measured
with a long-axis PROPELLER-EPI sequence
with a dual-echo gradient-echo and a spin-
echo readout on a 3T MRI. Two gradient-
echoes with echo times of 13 ms and 30 ms as
well as one spin echo at 88 ms were sampled
after a single excitation for each blade orienta-
tion. To cover k-space completely 12 blades
were acquired with TR = 2183 ms per blade,
in-plane resolution 1.1mm x 1.1 mm, 17
contiguous slices with 3 mm slice thickness,
and 34 repetitions. The subjects were breath-
ing room air and carbogen in an alternating
fashion using a facial mask with a three-way
valve. Each stimulation block lasted 3 minutes
resulting in a breathing pattern of air — carbo-
gen — air — carbogen — air and a total scan time
of 15 min. Additionally, 3D whole-head T4-
weighted MRI data were collected for each
subject with a magnetization prepared rapid
gradient echo (MP-RAGE) sequence for auto-
matic identification of gray and white matter
regions using the following parameters: TE =
3.03 ms, TR = 2300 ms, Tl =900 ms, FA = 9°,
and voxel size =1 mm x 1 mm x 1 mm.

Data Processing and Data Analysis: The
magnitude PROPELLER-EPI images were re-
constructed from k-space data using sliding-
window reconstruction (3) and the reconstruct-
ed images were realigned to match the space
of the data of the first repetition. To estimate
robustly changes of R, and R, image de-
noising with the spatial adaptive nonlocal
means technique (4) and filtering with a 2 mm
FWHM 2D Gaussian smoothing kernel was
applied to the MR images of each repetition.
Based on these pre-processed images, base-
line correction, AR, AR, and the ratio
q = 4R, /AR, were computed as described by
Jochimsen et al. (1). The g-values were trans-
ferred into vessel radii using a transfer function
obtained by Monte-Carlo simulations that took
into account assumptions of signal change due
to gas inhalation and MRI acquisition parame-
ters (1,5). Additionally, maps of deoxygenated
blood volume and mean venous vessel density
were computed (1). Using Freesurfer's auto-
matic processing of T-weighted data, subject-
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specific voxel-based atlases of gray matter
(GM) and white matter (WM) structures were
generated for each subject. The individual T4-
weighted data were co-registered to the mean
of the spin-echo PROPELLER-EPI data and
the resulting registration matrix was applied to
the voxel-based atlases to enable automated
analysis of anatomical regions of the VSI pa-
rameter maps.

Results

Figure 1 shows representative maps of the
vessel radius (B), deoxygenated blood volume
(C), and venous vessel density (D). These VSI
parameter maps clearly provide anatomic de-
piction of tissue structures (e.g., cortical GM,
globus pallidus, red nucleus). The radius and
deoxygenated blood volume maps (B,C), for
instance, enable identification of large pial
veins (see arrow in Figs. 1B and 1C). Interest-
ingly, low vessel radii are observed in regions
with high tissue iron concentration (see arrow
head in Fig. 1B). In these anatomical regions
high deoxygenated blood volumes occur (ar-
row head in Fig. 1C) that yield high venous
vessel densities (arrow head in Fig. 1D). Aver-
age values of the vascular parameters across
23 subjects obtained with BOLD-VSI are sum-
marized in Table 1.

0

Fig. 1: Ts-weighted image (A) and corresponding
VS| parameter maps of a healthy subject. Maps of
the vessel radius, deoxygenated blood volume, and
mean vessel density are illustrated in B, C, and D,
respectively. The pink arrow points to a pial vein
that is clearly characterized by large vessel radii and
low vessel density. The big arrow head marks the
iron-laden basal ganglia that are characterized by a
low vessel radius and high deoxygenated blood.

BOLD-Based Vessel Size Imaging at 3 Tesla.

q ry [um] DBV [%] N, [mm?]
WM 29+03 73%07 06+0.1 36+8
cGM 41+03 127+10 1.4+02 30 +6
HC 34+04 10119 1.0+£0.2 32+10
GP 141+02 28+0.6 1.2+04 225+72

Tab. 1: Mean values and standard deviations of
g=4R2 /AR, vessel radius (r,), deoxygenated blood
volume (DBV), and mean vessel density (N,) across
both hemispheres of 23 healthy subjects are shown
for white matter (WM), cortical gray matter (cGM),
hippocampus (HC), and globus pallidus (GP).

Discussion

The calculated maps (Fig. 1) facilitate depiction
of anatomical structures and, thus, enable
studying vascular features of smaller structures
than before such as deep GM nuclei or hippo-
campus. In literature, mean vessel radii in GM
(cortical and deep GM) and WM have already
been determined using BOLD-VSI at 3T [GM:
(7.3 £ 0.3) ym, WM: (6.6 = 0.5) um] (2) and at
7T [GM: (13.4 £ 1.7) ym, WM: (13.7 £ 2.1) pm]
(1). In contrast to these studies, we measured
vessel radii in cortical GM and deep GM sepa-
rately and obtained substantially larger mean
vessel radii in cortical GM than in WM (Tab. 1).
The larger mean radius of vessels observed in
cortical GM compared to WM agrees with the
fact that the proportion of veins in cortical GM
is larger than in WM. The values obtained for
deoxygenated venous blood volume are similar
to the values that were measured by analyzing
the gradient-echo signal decay [GM: (1.75 +
0.13) %, WM: (0.58 + 0:09) %] (6).

Conclusion

GESFIDE-PROPELLER-EPI acquisition during
inhalation of different gas mixtures enables
characterization of the microvasculature with
an effective in-plane resolution of 2 mm (after
Gaussian smoothing) at 3T. In future, animal
experiments are required to validate the
BOLD-VSI technique by relating the computed
vascular measures to histological examinations
of the same sample.
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Abstract: In this work, we have studied the
BOLD response of two pain models in compari-
son with control rats in response to electrical paw
stimulation. Detection of BOLD response in the
pain matrix was more frequent in both pain mod-
els in comparison to the control group. The
change of BOLD signal in the inflammation group
was higher than in the other two groups. General-
ly, the BOLD response after painful stimulation
did deviate from the canonical hemodynamic re-
sponse function.

Zusammenfassung: In dieser Arbeit haben wir
die BOLD-Antwort in zwei Schmerzmodellen im
Vergleich zu einer Kontrollgruppe in Reaktion auf
elektrische Pfotenstimulation untersucht. Der
Nachweis der BOLD-Antwort in der Schmerz-
matrix war in beiden Schmerzmodellen im Ver-
gleich zur Kontrolle haufiger. Die Anderung der
BOLD-Antwort war in der Entziindungs-Gruppe
hoéher als in beiden anderen Gruppen. Die Ant-
wort nach schmerzhafter Stimulation wich von
der kanonischen hamodynamischen Antwort-
funktion ab.

Motivation

Akute chirurgische Schmerzen und Entzin-
dungsschmerzen beruhen auf unterschied-
lichen pathophysiologischen Mechanismen.
Die durch Chronifizierung dieser Schmerzen
induzierte  Hyperalgesie wird in  Tier-
experimenten nach Verletzung (Inzision bzw.
Entzindung) durch Applikation verschiedener
Reize studiert. Mit funktioneller Magnet-
resonanz Tomographie (fMRT) koénnen die
Bereiche des Gehirns dargestellt werden, die
in der Verarbeitung des Schmerzes beteiligt
sind. Mittels fMRT wird in dieser Studie die
Gehirntaktivierung durch elektrische Stimuli im
Schmerzmodell der Inzision und Entziindung
mit einer Kontroll-Gruppe verglichen.

Materials and Methods

Postoperativer akuter Schmerz wurde durch
eine chirurgische Inzisionin der rechten Hinter-
pfote in Sprague-Dawley Ratten ausgelost.
Eine Entzindung wurde entprechend durch
Injektion von Complete Freud’s Adjuant (CFA)
in die Pfote hervorgerufen. 6 Tiere pro

Schmerzmodel und 6 Tiere als Kontrolle wur-
den untersucht.

fMRT Daten wurden mit einer Single-Shot
GE EPI Sequenz aufgenommen (TR/TE:
1000/18ms, 12-13 Schichten, Schichtdicke 1.2
mm, FOV 3*3 cmz, Matrix: 80*80, Messzeit: 10
min). Es wurde einem Blockdesign mit 10 s
Stimulations- und 20 s Ruhephase verwendet.

Elektrische Stimulation (2 ms, 9 Hz) wurden
in 3 Starken von 1 mA als sensorisch, 3 mA
mittel schmerzhaft und 5 mA als schmerzhaft
variiert.

Um mogliche Abweichungen im Zeitverlauf
der BOLD-Antworten von der kanonischen
hamodynamischen Antwortfunktion zu erfas-
sen, wurden alle fMRT Daten mit zwei unter-
schiedlichen Design-Matrizen in SPM analy-
siert. Die erste Matrix bestand aus zwei Re-
gressoren (einer fur 10 s Stimulation und einer
fur 20 s Block Ruhe), wéahrend die zweite De-
sign-Matrix aus elf Regressoren (jeweils ein
separater Regressor fir jede Sekunde des
Reizes und einer fur die 20 s Ruhe) bestand.
Weiterhin wurden Signalanderungen mittels
eines einfachen t-Tests (MATLAB Routine)
erfasst und mit den Aktivierungskarten aus
SPM verglichen.

Results

Sensorische Stimulation hatte in allen drei
Guppen eine Aktivierung im kontralateralen
somatosensorischen Kortex (S1) zur Folge.
Fir die schmerzhafte elektrische Stimulation (5
mA) zeigte die Standard-SPM Auswertung der
Daten (mit zwei Regressoren) nur sporadisch
die Aktivierung der S1-Region, wahrend ein
einfacher t-Test zuverlassig eine Variation des
Signals ergab. Eine Analyse des Zeitverlaufs
zeigte einen Signalverlauf, der deutlich von der
erwarteten kanonischen hamodynamischen
Antwortfunktion abwich (Abb1a). Dieser Sig-
nalverlauf und damit die Aktivierung konnte
zuverlassig mit einer SPM-Analyse mit elf Re-
gressoren erkannt werden (Abb 1b).
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Fig. 1: Die Zeitverlaufen in einem ROI (r=1
mm) auf aktivierte Cluster in S1 analysiert mit
a.: t-test, b.: SPM mit 11 Regressoren
Schmerzhafte elektrische Stimulation hatte in
allen drei Gruppen eine Aktivierung der
Schmerzmatrix zur Folge: Aktivierung im ipsila-
teralen cerebellaren nucleus und die bilaterale
Aktivierung in verschiedenen Bereichen des
Gehirns, Cingulate Cortex, medial septal nu-
cleus, Retrsospleniale Granular Cortex
(RSGc), Thalamus, Hypothalamus, Peri-
aqueductal gray (PAG), Brachium of the inferi-
or colliculus (BIC).

Ein Vergleich der Antworten in den einzelnen
Gruppen zeigte signifikante Unterschiede zwi-
schen der Kontrollgruppe und den beiden Mo-
dellen, wahrend sich beide Modelle unterei-
nander nicht unterschieden (Abb 2). In der
Kontrollgruppe wurde bei 5 mA keine Aktivie-
rung im Hypothalamus, und beim 3 mA keine
Aktivierung in PAG und MS detektiert.

The Number of animals showing activation bei 5SmA

O Inflammation, n=6

Inzision, n=6

O Control, n=6

The Number of animals showing activation bei 3mA

Inzision, n=6 3 Inflammation, n=6 O Control, n=6

Fig. 20: Die Anzahl der Tiere, die Aktivierun-
gen bei a.: der 5 mA und b: 3 mA Stimulation
gezeigt haben

Die BOLD-Zeitverlaufe in verschiedenen Regi-
onen sind in Abbildung 3 dargestellt. Die In-
flammations-Gruppe zeigte jeweils die hochste

und Inzisions-Rattenmodell.

Signaldnderung in allen Regionen. Diese war

in allen Regionen signifikant.
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Fig. 3: Die Zeitverlaufen der BOLD-Antwort
im Sensorischen Cortex, Thalamus, RSC und
Cerebellum

Discussion

Die aktivierten Regionen als Folge schmerz-
hafter Reize sind gut mit anderen Studien ver-
gleichbar (1). Die Abweichungen in der hamo-
dynamischen Antwort nach einem Schmerzreiz
wurde bereits beschrieben (2). Eine mdgliche
Ursache ist eine systemische Komponente in
der hamodynamischen Antwort. Dies kann in
zuklnftigen Messungen mittels simultaner
Blutdruckmessugnen aufgeklart werden.

Conclusion

fMRT an Schmerzmodellen in der Ratte ist ex-
perimentell durchfihrbar. Die Auswertung der
fMRT Daten bedarf angepasster Verfahren, die
eine veranderte hamodynamische Antwort be-
rucksichtigen.
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Zusammenfassung: Zur Untersuchung des
Einflusses der koronaren Herzkrankheit auf die
Dispersion eines Kontrastmittels bei MRT-
basierten quantitativen Perfusionsmessungen
wurde der Transport eines Kontrastmittels in
einer realistischen koronaren 3D-Geometrie
mit und ohne Gefalverengungen simuliert. Die
durch Dispersion verursachten
Quantifizierungsfehler wurden durch die
Koronare Herzkrankheit noch verstarkt, sodass
bei einer MRT-basierten Messung des
myokardialen Blutflusses ohne
Dispersionskorrektur von erheblichen
Messfehlern auszugehen ist.

Einleitung

Arteriosklerose ist die haufigste Ursache fur
Erkrankungen des Herz-Kreislauf-Systems (1).
Klinisch besonders relevant ist hierbei die
Koronare Herzkrankheit (KHK), bei der es zu
arteriosklerotischen Veranderungen der
Koronararterien kommit.

Die quantitative Kontrastmittel (KM)-basierte
Magnetresonanztomografie (MRT) ist ein
vielversprechendes Verfahren zur genauen
Messung des myokardialen Blutflusses (MBF)
(2). Hierdurch koénnten durch die KHK
verursachte Perfusionsdefizite frihzeitig
diagnostiziert werden.

Eines der Hauptprobleme dieses Verfahrens
ist bisher noch die prazise Messung der
Arteriellen Inputfunktion (AIF), d.h. der Menge
an KM, die in das Myokardgewebe fliel3t (3). In
der Regel wird die AIF aus technischen
Grinden im linken Ventrikel (LV) gemessen.
Durch Dispersionseffekte auf dem Weg vom
LV zum Myokardgewebe kann es jedoch zu
Veranderungen des KM-Bolus kommen. Die
Vernachlassigung dieser Effekte koénnte zu
systematischen Fehlern in  der MBF-
Quantifizierung fuhren (4).

In diesem Beitrag untersuchen wir daher den
Transport eines KMs in den Koronararterien
mit Hilfe von Computational Fluid Dynamics
(CFD) Simulationen, wobei insbesondere der
Einfluss von Stenosen (Gefallverengungen)
wie bei der KHK analysiert wird.

Methoden

Ein realistisches 3D-Modell des Ramus
interventricularis anterior (RIVA) wurde aus
einer hochaufgeldsten Computertomografie-
Aufnahme eines Korrosionspraparats
extrahiert (Abb. 1). Um den Einfluss der KHK
auf die KM-Dispersion zu untersuchen, wurden
verschiedene Stenosen am Beginn des
Koronarbaums im Hauptast eingesetzt. Es
wurden Flachenreduktionen von 90%, 93%,
und 95% verwendet, wobei die Lange der
Stenosen 5 mm betrug.

Aus den resultierenden Geometrien wurden
mit Hilfe der Software ICEM 14 (Ansys,
Darmstadt, Germany) Hexaeder-Gitter mit ca.
3.5 Mio. Elementen erstellt. Die Fluss- und
Transportsimulationen wurden mit der Open-
source Software OpenFOAM (OpenFOAM
2.2.2, ESI Group, Bracknell, United Kingdom)
durchgefiihrt. Blut wurde als nicht-newtonsche
Flissigkeit modelliert (5). Als Randbedingung
am Inlet wurde ein realistisches Druckprofil
festgelegt. Fir den KM-Transport wurde der

experimentell bestimmte Wert der
Diffusionskonstante D =298-10"1n2s71
verwendet (6). Der Einfluss der
Kontrastmitteldispersion  auf die  MBF-

Quantifizierung wurde mit Hilfe des tracer-
kinetischen  Modells
MMID4 evaluiert.

Abb. 1: Das verwendete
3D-Modell des Ramus
interventricularis anterior
(RIVA). Der Radius der
kleinsten Gefale betragt
ca. 300 um. Das Bild im
Kasten zeigt die
Gefalkgeometrie mit der
95%-Stenose. Der Pfeil
markiert das in Abb. 2
ausgewertete Outlet.

-
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Ergebnisse

Mit zunehmendem Stenosegrad wurde eine
progessive Abnahme des mittleren Blutflusses
am Inlet gefunden: Im Vergleich zur
stenosefreien = Geometrie  ergaben  sich
Flussreduktionen von 15,1%, 30,9% bzw.
45,3% fir die 90%, 93%, bzw. 95%-Stenose,
was gut mit experimentellen Werten
Ubereinstimmt (7).

Die KM-Kurven am distalsten Outlet (vgl.
Abb. 1) fur die stenosefreie Geometrie sowie
fur die Modelle mit 90%- und 95%-Stenosen
sind in Abb. 2 abgebildet. In Ubereinstimmung
mit bisherigen Studien (3,4) ergab sich bereits
fur die stenosefreie Geometrie eine deutliche
Dispersion des KMs. Mit zunehmendem
Stenosegrad ist eine weitere Verstarkung der
Dispersion zu erkennen.

Durch Vernachlassigung der KM-Dispersion
ergaben sich bei der MBF-Quantifizierung
Fehler von 31.4%, 33.9% bzw. 51.2% im
stenosefreien, im 90%- bzw. im 95%-Stenosen
Modell.
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Abb. 2: KM-Dispersion bei zunehmendem
Stenosegrad. Abgebildet sind die am Inlet
applizierte AlIF;, sowie die am in Abb. 1 markierten
Outlet erhaltenen KM-Konzentrationen fir das
stenosefreie Model sowie flir die Modelle mit 90%-
und 95%-Stenosen.

Diskussion

Die vorliegenden Ergebnisse deuten darauf
hin, dass bei der KHK die MRT-basierte
Messung des MBF durch Dispersionseffekte
erheblich verfalscht wird. Insbesondere zeigte
sich eine starke Abhéangigkeit der MBF-
Quantifizierung von den lokalen
hamodynamischen Gegebenheiten. Da die
Dispersion im stenosefreien Modell geringer
war als im KHK-Modell, kdnnten im
ungunstigsten Fall Fehldiagnosen die Folge
sein.

Als zentrales Forschungsziel fir weitere
Studien ist die Validierung der vorgestellten
Simulationen in vivo anzusehen. Hierzu
koénnten sowohl hochaufgel6ste
Phasenkonstrast-Geschwindigkeitsmessungen
als auch Microspheres-Techniken im
Groldtiermodell zur Anwendung kommen.
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Abstract: We present the results of a longitudinal fiber
tracking study on ischemic mice. We visualized the struc-
tural losses and spontaneous reorganization of brain con-
nectivity via fiber tracking, calculated from Q-ball imaging
scans. We saw the structural losses after stroke, especially
in cortico-striatal strokes, compared to only striatal strokes
one week after stroke induction. New fibers already
evolved one week later (i.e. two weeks after stroke), re-
establishing lost connections of brain areas on new routes.

Zusammenfassung: Wir zeigen hier das Ergebnis einer
longitudinalen Fibertracking Studie im Schlaganfallmodell
der Maus. Die Faserverbindungen wurden dabei aus Q-
ball Scans berechnet. Wir konnten vor allem in Mausen mit
kortiko-striatalem Schlaganfall klar den Verlust von struktu-
reller Konnektivitat eine Woche nach Induktion erkennen.
Neue Verbindungen zeigten sich jedoch schon eine Wo-
che spater (d.h. zwei Wochen nach Schlaganfall), die
selbst komplett verloren gegangene Konnektivitat zwi-
schen Gehirnregionen wieder ermdglichten.

Einleitung

Fibertracking mittels neuesten Diffusions-
modellen, wie Q-ball imaging (1), ermoglicht
einen einzigartigen Einblick in die komplexen
neuronalen Verbindungen im Gehirn in-vivo.
Angewendet auf das Schlaganfallmodell er-
laubt die Darstellung von Faserverbindungen
mittels diffusionsgewichteter MRT, axonale
Schaden und deren spontane, als auch thera-
peutisch induzierte Regeneration zu charakte-
risieren. Wir prasentieren hier unsere Ergeb-
nisse einer longitudinalen Studie mit Mausen
vor und nach Schlaganfallinduktion. Dabei ha-
ben wir die Verluste und den mdglichen Wie-
deraufbau von kortikalen und striatalen Ge-
hirnverbindungen mittels deterministischem
Fibertracking visualisiert.

Material und Methoden

Der Schlaganfall wurde an 10 mannlichen
C57BL/6 Mausen (2-3 Monate alt) mittels des
Modells der rechten mittleren Arterienokklusion
(MCAOQO) induziert. Das Bildgebungsprotokoll
umfasste T,-gewichtete MRT zur Lasions-
identifikation und zur anatomischen Referenz,
als auch diffusionsgewichtete MRT mit Q-ball
imaging. Die Messungen wurden an einem
9.4T Kleintier-MRT (Bruker, Biospec 94/20) mit
quadrature transmit-receive Cryo-Spule (Cryo-
probe, Bruker, BioSpin) durchgefihrt. Die
Mause wurden eine Woche vor und bis zu vier

Wochen nach ischamischem Infarkt gemes-
sen. Das Q-ball Protokoll besteht aus 252 dif-
fusionsgewichteten Gradienten- richtungen
und einem konstanten b-Wert von 2000s/mm?.
7 Mause wurden 1 Woche vor, 1 und 4 Wo-
chen nach MCAO gescannt. An 3 Mausen
wurde das Protokoll 1 Woche vor, als auch 1
und 2 Wochen nach Schlaganfall angewendet.
Die Auswertung mittels Seed-based Fibertra-
cking wurde mit DSI-Studio durchgefuhrt (2).
Die kortikalen und striatalen L&sionen, als
auch das corpus callosum dienten dabei ipsi-
Iasional, als auch gespiegelt kontralasional als
Ausgangspunkt der Traktographie.

Ergebnisse

Mit Hilfe der post-ischamischen Bildgebung
konnten wir die Tiere in drei Gruppen einteilen.
Wir identifizierten 3 Tiere mit striatalem und 3
Tiere mit kortiko-striatalem Schlaganfall. 4 Tie-
re mussten wegen keiner bzw. zu grof3er Is-
chamie aus der Studie genommen werden.
Grundsatzlich zeigten sich in der Gruppe der
kortiko-striatalen Schlaganfélle starkere Ver-
anderungen in der axonale Konnektivitat, als
bei den Mausen mit striatal begrenzten Ischa-
mien. Erstere zeigten eine Woche nach
Schlaganfall fir Fasern mit kortikalem Ur-
sprung eine deutliche Abnahme der Verbin-
dungen, bis hin zum kompletten Verlust zwi-
schen Kortex und Striatum bzw. Thalamus. 2
und 4 Wochen nach MCAO entwickelten sich
zahlreiche neue Verbindungen, die auch von-
einander entfernte kortikale als auch kortikale
mit subkortikalen Regionen auf neuen Wegen
miteinander verbanden (Abb. 1). Einmal verlo-
ren gegangene Verbindungen entwickelten
sich wahrend unseres Beobachtungszeitrau-
mes nicht wieder auf den ursprunglichen We-
gen zuruck.

Bei den Mausen mit striatal begrenzten
Schlaganféllen zeigten sich im Vergleich von
beiden Hemispharen, ipsilateral zur Lasion,
eine reduzierte Anzahl von Fasern bis zu vier
Wochen nach MCAO. Die Bahnen der Faser-
verbindungen blieben dabei jedoch gleich.
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1 Woche pre-MCAQO

1 Woche post-MCAQO

4 Wochen post-MCAO

Abb. 1: Ergebnis des kortikal seeded Fibertracking einer Maus mit kortiko-striatalem
Schlaganfall 1 Woche vor, 1 und 4 Wochen nach Schlaganfall. Man sieht den strukturellen
Verlust 1 Woche nach MCAO, als auch die zahlreichen neuen Faserverbindungen 3 Wochen
spdter.

Das Ergebnis der Seeds des corpus callosum
zeigte, dass die Fasern nicht mehr in die cap-
sula externa fortlaufen, sondern am Grenzbe-
reich zur Lasion stoppen. Auch nach mehreren
Wochen war die Verbindung nicht wieder her-
gestellt.

Auf den zugehdrigen GFA (generalized fractio-
nal anisotropy)-Maps (3) sind deutlich hyperin-
tense Bereiche zu erkennen, die den Vorgang
der Myelinisierung, als auch den axonalen
Wiederaufbau indizieren. Dies untermauert die
beschriebene Annahme des Aufbaus neuer
Faserverbindungen (Abb. 2) (4).

Wir konnten erfolgreich mittels Fibertracking
sowohl den Verlust, als auch den spontanen
Aufbau von neuer Konnektivitat, auch nach
vorherigem totalem Verlust, 2 bis 4 Wochen
nach Schlaganfallinduktion zeigen. Die Gruppe
der Mause mit kortiko-striataler Lasion zeich-
neten sich durch besonders starke Konnektivi-
tatsveranderungen aus. Ipsilasional hatten wir
durchweg in den Gruppen eine verringerte An-
zahl von Faserverbindungen.

Auf den zugehodrigen GFA-Maps ist eine offen-
sichtliche Verringerung der Anisotropie eine
Woche nach MCAO zu sehen. 2 und 4 Wo-
chen nach MCAO zeigten sich klar abgrenzba-
re Bereiche stark erhdhter Anisotropie. Das
Ergebnis lasst sich sehr gut vereinbaren mit
der Annahme des Neuaufbaus von Axonen
und Myelinisierung.

1 Woche pre-MCAO

1 Woche post-MCAO

Ausblick

Unsere Studie zeigte die hervorragende An-
wendbarkeit von Diffusions-MRT zur Evaluati-
on von struktureller Konnektivitat in einem Pa-
thophysiologischen Modell.

Bevor wir unsere Studie mit einem langeren
Beobachtungszeitraum und histologischer Ve-
rifizierung erweitern, ist es wichtig die Scanzeit
zu optimieren, um die Belastung fir das Tier
durch die Messung weiter zu reduzieren. Dabei
ist die Evaluation des Informationsverlustes mit
abnehmenden Gradientenrichtungen von be-
sonderem Interesse.
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Abb. 2: GFA-Map einer Maus mit kortiko-striatalem Schlaganfall 1 Woche vor, 1 und 4
Wochen nach Schlaganfall. Hypo- und Hyperintense Bereiche sind klar zu erkennen.
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Abstract

Zur physikalischen Beschreibung und mathematischen Analyse von Diffusionsprozessen sind die Diffusions-Propagatoren
eine wichtige Grofle, die angeben, wie grofl die Wahrscheinlichkeit ist, damit ein diffundierendes Teilchen wéhrend der
Zeit t vom Ort rg zum Ort r iibergeht. In Abhéingigkeit von Radius und Diffusionskoeffizient werden die Diffusions-
Propagatoren fiir den Auflenraum von Zylinder und Kugel angegeben.

1 Einleitung

Im Allgemeinen erfiillt der Diffusions-Propagator die
Diffusionsgleichung

0
ap(r, ro,t) = DAp(r,ro,t), (1)
wobei D der Diffusionskoeffizient ist. )
Zum Beginn des Diffusionsprozesses ist die Uber-
gangswahrscheinlichkeit eine Deltafunktion

p(rervt = O) = (5(1‘ - I'o), (2)

wobel fiir Zylinder p(r,ro, ¢, ¢o,t = 0) = %5(7" -
7"0)5(9ZS - d)O) und fiir Kugeln p(Tv To, 07 005 ¢7 ¢05 t= 0) =
mé(r —70)0(0 —0)5(¢p — o) gilt (siche Gl. (A.7) in
[1]).

An der Oberflache von Zylinder bzw. Kugel beir = R
werden reflektierende Randbedingungen angenommen:

Orp(r —ro,t)],_p = 0. (3)

Da der Diffusions-Propagator eine Wahrscheinlich-
keitsdichte ist, gilt

/ dSI‘p(I', I'(),t) =1= / dSrop(ra rOat) . (4)
v 1%

Die Diffusion findet im Auflenraum statt R < r < oo,
d.h.

lim p(r,rp,t) =0 und

rT—00

tlgglop(r,ro,t) =0. (b

Zur Berechnung der Korrelationsfunktion [2]

K(t) = %/Vd2r/vd2r0w(r)p(r,r0,t)w(r0) (6)

des Diffusionsprozesses wird die lokale Resonanzfrequenz
benotigt. Im Fall von Zylindern ist:

w(r) = 5wRQCOST(722¢) (7)

und im Fall von Kugeln ist

w(r) = P A ) R 5w4\/§f5160(9, ¢). (8)

r3

Mit der Anfangsbedingung (2) folgt:

K(0) = % /V dr [w(r)) . (9)

2 Methoden

Um die Losung der Diffusionsgleichung (1) fiir den Fall
von Zylindern zu finden [1], wird der Ansatz

“+oo
p(ra T0,¢,¢0,t) = Z fm(rv t)eim¢ (10)

m=—0o0

genutzt. Fiir die Radialfunktion f,,(r,t) folgt aus dem
Separationsansatz (10) die partielle Differentialgleichung

1 2 1 m?
Lo I 1) = s )4 - 2 (7, 8) = " ().
(11)
Um diese radiale partielle Differentialgleichung zu
16sen, ist es angebracht, die Technik der Laplace-
Transformation zu nutzen. Die Laplace-Transformation
der Funktion f,,(r,t) beziiglich der Zeit ¢ ist durch

fm(r, s) = /OOO dt fr (r, t)e™ st (12)

definiert. Anwendung dieser Laplace-Transformation auf
die radiale partielle Differentialgleichung (11) fithrt zu ei-
ner Differentialgleichung fiir die Funktion f,,(r, s):

d? . 1d . 27 0
dﬂmmﬁmwhm@[;+ﬁ]mmﬁ'fg)~
(13)

Die reflektierenden Randbedingungen an der Ober-
fliche aus Gl. (3) iibersetzen sich in die Randbedingung
fiir die Funktion f,,(r, s):

d -
@fm(r,s) =0. (14)

r=R

Der Anfangswert f,,(r,0) kann aus dem Ansatz (10)
fir t = 0 erhalten werden, in dem auf der linken Sei-
te von Gl (10) der Anfangswert aus Gl. (2) eingesetzt
wird. Anschlielend werden beiden Seiten der entstehen-
den Gleichung mit exp(—im’¢) multipliziert und iiber ¢
von 0 bis 27 integriert. Dann ergibt sich:

fm(T, 0) — M;ﬂixo)eﬂm% ) (15)

Einsetzen in Gl. (13) ergibt:

9? 19 m?

o 19 m (r —ro)
or?2  ror r2

27TTOD

—imeo

Fonlr,8) = 5 Fn(r, )=

Entsprechend den Randbedingungen wird zur Losung
die Neumann-Weber-Integraltransformation beziiglich
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der Variable r durchgefiihrt (siehe Gl. (2.4.9) und GI.
(2.4.11) auf Seite 27 in [3]):
€)= [are o SNV RO ,fr) = T REY,r)]

)YT/,(Rf)Jn(Tf) — JRE)Yn{rE)
(RO + Vi (RO
Mit der Relation (siche Gl. (2.4.12) auf Seite 27 in [4])

fm(rv S) :/Odfff:m(fv §

/Ndrr[Y/(Ré) m (1) — Ty (RE) Yo (1€)] x

R

0?2 10 m2] .
[arz oo ] J(rss)
= (6 )~ 2 phalrna)|
folgt
By = © O VAR I (ro€) — T (REYin(rE)

2 s+ D2

Zuerst wird die inverse Laplace-Transformation be-
ziiglich der Variablen s durchgefiihrt:

—imdo

Fnl€,8) = S [V (RE) T (ro€) —

und dann die inverse Neumann-Weber-Transformation
beziiglich der Variablen ¢:

71m¢>0 Y’ (7"5) J’ (Rﬁ) (7'5)
fm(r,t) = / S J’ (RO + [V, (RE)?

w(r€)] e P (16)

T (RE)Y,

X E[ m(R5) (7"05) J, (Rf)

3 Ergebnisse

Nach Substitution der Variablen z = R¢ in Gl. (16) und
Einsetzen in Gl (10) folgt fiir die unter Ausnutzung der
Symmetrie der Besselfunktionen beziiglich des Index m:

p(r,r0, ¢, do, t) = ﬁ Z [2 = o] cos(m[¢ — ¢o])

 [aes bl 9~ I Yn(52)
J;nm]? AR

’ / To —Dt,2

% V(2 Im(32) = () Ym(2) | e R (17)
Dieses Ergebnis stimmt mit der entsprechenden Green-
schen Funktion der Waéarmeleitungsgleichung iiberein
(siche Abschnitt 14.13 IV auf Seite 378 in [4]). Um
die Korrelationsfunktion (6) zu bestimmen, muss dieser
Propagator in die Definition (6) eingesetzt werden. Auf
Grund des Winkelanteils cos(2¢) in Gl. (7) bleibt nur der
Index m = 2 iibrig. Mit der Relation (siehe (5) und (2)
in Abschnitt 10.74 auf Seite 350 und Seite 286 in [5])

[ M) - B = 5 (8)

R T

und der Anfangsbedingung (9) ergibt sich

Dt 2

Ko s ~d: e i
K(0) — w? /o 2 [I3(2)] + [Y3(2)) e

(1) e~ Pt

was mit Gl. (20) in [1] und Gl (30) in [2] iibereinstimmt.
Analog zu Gl (17) folgt fiir den dreidimensionalen
Fall der Propagator:

R3 ZZ ZlYlm
0 m=—
/ dzzle Jil52) — 51 (2)y(52)
i) + i =)
< w1 (5 >—yl< ()] e R (20)

Ein &hnlicher Ausdruck wurde in Gln. (A1) und (A2)
in [6] gefunden, wobei Ergebnisse von Abragam (siche
Seite 301 in [8]) erweitert wurden durch die Betrachtun-
gen von Carslaw und Jaeger (siche Gln. (14) und (15) in
Abschnitt 14.16. IV. auf Seite 382 in [4] mit reflektieren-
den Randbedingungen aus Gl. (3) und der Ersetzung von
zylindrischen Bessel-Funktionen mit halbzaligem Index
durch sphérische Bessel-Funktionen). Ferner ist es mog-
lich, das Additionstheorem fiir Kugelflichenfunktionen
zu verwenden (siehe 14.30.9 in [9]).
Analog zu Gl. (18) findet man fiir den 3-dim Fall:

/R T )~ )] = 5 @)

womit die Korrelationsfunktion bestimmt werden kann:

(T Tan 907¢ ¢07 }/l:cn(e(h(ﬁo)

Dt 2

K(t) 54 [~ z%e  ®”2?
- == d 22
K(0) = /0 “81+ 922 — 224 4 0 (22)

1-0 (—.Tkm)

kaél—i—xke 5=

9+8xk—|—3x R

wobei ®(z) die Fehlerfunktion ist und xzy, die drei (k =
1,2,3) Wurzeln der kubischen Gleichung 9+ 9z, + 427 +
z3 = 0 sind. Eine #dquivalente Form der Korrelations-
funktion gaben Sukstanskii und Yablonskiy (siehe GL
(11) in [1]) sowie Hwang und Freed an (siche Gl. (A6)
und Gl. (A9) in [6]). Die Laplace-Transformierte der Kor-
relationsfunktion wurde in einer fritheren Arbeit gefun-
den (siehe Gl. (55) in [7] und Gl. (9) in [1]). Ndherungs-
werte der Wurzeln xy, sind:

1 ~ —1.783, =z = x5~ —1.108+ 1.9541i.

4 Diskussion

Mit den angegebenen Gleichungen konnen der
Diffusions-Propagator und die Korrelationsfunktion fiir
die Diffusion um Zylinder und Kugel berechnet werden.
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Introduction

Perfusion is a direct marker of the viability of myocardium
and hence its absolute quantification is great interest for diag-
nosis and monitoring in clinical applications and preclinical
research. For small animal models especially used in pre-
clinical research the Flow Alternating Inversion Recovery -
Arterial Spin Labeling (FAIR-ASL) method [1] has become
the standard for absolute non invasive perfusion quantifica-
tion [2, 3, 5]. T}-based FAIR-ASL exploits the measurement
of the longitudinal relaxation times in tissue after a slice se-
lective and a global inversion. To speed up the acquisition a
Look-Locker readout is used. However, this alters the mag-
netization recovery and leads to a shortend longitudinal re-
laxation time 7} which has to be accounted for [5, 6]. In
myocardial perfusion measurement furthermore the inversion
as well as the Look-Locker (LL) readout will alter the blood
pool that supplies the myocardium even in the slice-selective
measurement. The effect of the inversion slice thickness on
the blood pool and on myocardial perfusion quantification has
been investigated before [7]. The aim of this work is to extend
this study to the time point of inversion in the cardiac cycle as
well as the influence of the readout pulses to the blood pool in
order to study their effect on perfusion quantification.

Materials and Methods

In order to calculate the influence on perfusion quantification
a simple model with a single transit time is used to describe
the passage of blood through the heart and lung. The blood
is divided into a fraction being partly inside the imaging slice
and a fraction not influenced by the readout pulses (see Fig.1).

Lung

Fig.1: Scheme of the used blood pool model. The blood
enters the cardio-pulmunary system via the right atrium (RA)
and reach the right ventricle (RV). Afterwards the blood
transits the lung to arrives the left atrium (LA) and the left
ventricle (LV) to finally reach the aorta and coronary arteries.
During the transit through the ventricles and lung the blood
is partially influenced by the LL readout pulses (purple slice
B) or is affected by the inversion pulse (blue slice A). While
ejecting from the ventricles affected and unaffected blood is
mixed.

The effect of the readout pulses on the blood inside the in-
version and imaging slice can be calculated. While the effect
of inversion pulse on the magnetization inside the inversion
slice can be considered as an initial condition, the effect of
the readout pulses during the time inside the imaging slice is
a boundary condition to regard for at all times. During the
time inside the imaging slice the magnetization follows

M[t] = Moo + (M[to] — Moo)e_(t—to)/Tf
1 _1 In[cos|o] My 1 — ¢ Tr/T:
Tl* B T Tr ’ My - 1 — e~ Tr/TY

while during the time outside imaging slice the magnetization
follows

Mt] = My + (M[to] — My)e~(t—0)/Tr

In these equations M is the equilibrium magnetization, 773
the longitudinal relaxation time and « the flip angle of the
readout pulses. Hence the altered blood inflow function can
be calculated and used to investigate the influence on perfu-
sion measurements exploiting standard 7' -based quantifica-
tion theory [3, 6, 7]:

14 A ( Mg [0] — Moo g1 >
PTy Mb,gl[o — Mb,oo,gl
Msl[o} _Moo,sl ) '
My 51[0] — My, oo.s1

Rdea] —1_

Pexp 14 TA (
b,in

Here A is the blood tissue water coefficient and P denotes
the perfusion for the ideal Pgca and real P, experiment.
The subscript b marks blood related quantities and g/ and sl
indicate the global and the slice-selective measurement. The
apparent blood relaxation time for the slice-selective measure-
ment is given by Ty ;,,. Furthermore special attention will be
put on the case of the "slice-selecive" experiment when the
inverison pulse is neglected and only the transient to steady-
state is considered. Hence, no initial unwanted inversion of
the blood pool is present.

Results

In Fig.2 the influence of the position of the inversion pulse in
the heart cycle on the perfusion quantification is shown. It de-
picts the ratio of the relative perfusion deviations for end sys-
tolic Crg and end diastolic Cgp inversion. A smaller ratio
corresponds to a smaller error in perfusion quantification by
end systolic inversion. It can be clearly seen that a larger frac-
tion of ventricular blood compared to blood inside the lung,
leads to a smaller improvement in the perfusion quantifica-
tion. The same holds for a decreased ejection fraction. Hence,
changing the inversion point in heart cycle seems ineffective
for improving the accuracy of perfusion quantification.
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Fig.2: Influence of the inversion point in the heart cycle
on the perfusion quantification. The ratio of the relative
perfusion deviation for the end systolic inversion C'rpg and
the end diastolic inversion Cgp is plotted in dependence
on the ejection fraction F'F' and the product of the number
of heart beats necessary for the blood to transit the lung
x and the ratio of inverted blood in the left ventricle £y
compared to lung &;,. A ratio Crs/Cgp < 1 indicates a
smaller deviation of the end systolic inversion compared to
a end diastolic inversion. Obviously a decreasing ejection
fraction reduces the advantage of the end systolic inversion.
Additionally an increasing in the amount of left ventricular
blood and the length of lung transit decreases this advantage
too. Both effects indicate an increased time to clear the blood
pool from inverted blood.

In a further simulation the influence of the readout pulses
alone on the perfusion measurement is studied (see Fig. 3).
For this the inversion pulse is skipped in the slice-selective
measurement and only the transient to the steady-state is con-
sidered. It can be seen, that the ratio between the ideal mea-
surement and the real experiment increases with decreasing
ejection fraction. Furthermore, there is a flip angle with max-
imum error. For smaller and larger values the deviation in
the perfusion quantification decreases. The first can be un-
derstood by a prolonged cardio-pulmunary transit time and
hence a longer exposure to the LL readout pulses. The flip
angle with maximum error can be addressed to the fact that
increasing the flip angle will drive the inflowing blood faster
to a steady-state value which is eventually reached during the
transit to myocardium and remains relatively constant for fur-
ther increasing flip angles. However the dynamic range for
the transit still increases. This is not expected with an inver-
sion pulse present as increasing flip angles will decrease the
dynamic range of the signal.

Pideal/Pexp

20 [

15

96

:\www'9w4wwww\wwww\wwww\wwww\wwww\:
02 03 04 05 06 07 08

EF

Fig.3: Effect of the LL readout pulses on the quantification
of the mycardial perfusion values. In the plotted case the
inversion pulse during the "slice-selective" measurement has
been neglected to isolate the effect of the LL readout. For
decreasing ejection fraction E'F' the deviation of the quan-
tified perfusion value from the ideal experiment increases.
Furthermore there is a flip angle with maximum deviation of
the perfusion for a certain ejection fraction.

Discussion and Conclusion

The present simulation study investigates how manipulating
the blood pool by choosing the inversion point in the heart
cycle and applying LL readout pulses will influence the per-
fusion quantification. It indicates that changing the inversion
time point will improve quantification but not as much as re-
moving the inversion pulse and just using the transient of the
magnetization to the steady state. However, the increase of
the LL readout flip angle to increase the amplitude of transient
will increase the deviation of the blood pool from ideal state
and hence the accuracy of the perfusion quantification. This
especially applies to pathologies that decrease perfusion and
heart function while increasing ventricle size (e.g. myocardial
infarction). However, issues like SNR and the decreased ap-
parent relaxation time of myocardium must be investigated to
judge the improvement of the presented strategies.
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Abstract: A comparison of the hyperpolari-
zation of parahydrogen induced polarized
(PHIP) semifluorinated alkanes, is of huge in-
terest for theoretically studies and simula-tions
in the future. New experimental data show in-
fluences of chain length, structural branches
and/or position of the double bond in the mole-
cule concerning to the polarization distribution.
Furthermore, because of separated signals
and number of fluorine nuclei, the end standing
signal enhanced CFj;-groups are optimal for
MR imaging.

Zusammenfassung: Ein Vergleich der Hyper-
polarisation semifluorierter Alkane unter Ver-
wendung der Parawasserstoff-induzierten Po-
larisation (PHIP) bezlglich ihrer Hyper-
polarisierbarkeit ist von groflem Interesse fir
zuklnftige theoretische Betrachtungen und
Simulationen. Neue experimentelle Ergebnisse
zeigen, welchen Einfluss die Kettenlange, die
strukturellen Verzweigungen und/oder die La-
ge der Doppelbindung im Molekil auf die Pola-
risationsverteilung haben. Aufgrund ihrer che-
mischen Verschiebung (separierte Signale)
sowie Anzahl der Fluorkerne sind die endstan-
digen signalverstarkten CF;-Gruppen interes-
sant fur die MR-Bildgebung.

Motivation

Die Hyperpolarisation des 19F-Kernspins eroff-
net vielfaltige Anwendungsfelder fur die MR-
Spektroskopie und -Bildgebung. So besitzen
signalverstarkte Substrate ein hohes Anwen-
dungspotential in den Bereichen der Metabo-
lismus- und Kontrastmittelforschung. Techni-
ken wie Dynamic Nuclear Polarization
(DNP)(1), Chemical Induced Dynamic Nuclear
Polarization (CIDNP)(2), photo-CIDNP(3) so-
wie  Parahydrogen Induced  Polarization
(PHIP)(4) bieten hier einen Ansatz zur Erzeu-
gung erforderlicher Signalverstarkungen. Je-
doch wurden bis heute nur wenige biologisch
interessante, fluorierte Substrate hyperpolari-
siert. Voraussagungen, welche Eigenschaften
eine Verbindung fiir eine nutzbare Signalver-
starkung aufweisen muss, kdnnen durch bishe-
rige Simulations-experimente, betreffend der
°F Hyperpola-risation, nicht getroffen werden.

Berechnete Daten stimmen mit den experi-
mentellen Be-funden nicht Uberein. Aus die-
sem Grund wurden in neuen, aufbauend auf
unsere zuvor verodffentlichten Studien betref-
fend der Hyperpolarisation langkettiger Alke-
ne(5) und des Polarisationstransfers in Perflu-
orhexyl-ethen und —ethan(6), weitere semifluo-
riere Systeme in Bezug auf die Polarisations-
verteilung im Molekul experimentell untersucht.
Unter Verwendung der PHIP wurden in dieser
neuen Studie vier weitere Substrate charakte-
risiert. Sie unterscheiden sich in Kettenlange,
Anwesenheit von Verzweigungen sowie Positi-
on der zu hydrierenden Doppelbindung (Eduk-
te vgl. Fig.1).

F F F H F FF F
F4C | CF3 FC. Y ‘ Y \
/N X OK Y “CF;
F CFR F F FFF H FF
F F H F FF FF F H
F3C. Y . . H F3C. » ‘ ‘ p'e ) I . H

FFFF H FFreEFrFEFEE |

Fig. 21: Molekulstrukturen der eingesetzten Aus-
gangsverbindungen.

Materials and Methods

Die PHIP-Reaktionen wurden mit 50% ange-
reichertem para-Wasserstoff, der durch Um-
wandlung von thermischem Wasserstoff tber
Aktivkohle bei 77 K erzeugt wurde(7), durchge-
fuhrt. Fir die jeweiligen Experimente wurden
0,1 ml des Eduktes, trans-1,2-Bis(perfluoro-n-

butyl)ethylen (ABCR), Per-fluoro-(4-
methylpent-2-en) (ABCR), 1H,1H,2H-
Perfluorhexen (ABCR) bzw. 1H,1H,2H-Per-

fluordecen (ABCR) in einem 10 mm NMR-
Roéhrchen mit 2,0 ml  Aceton-dg (deutero
GmbH) gemischt. Nach Entgasung im Ultra-
schallbad erfolgte die Zugabe einer katalyti-
schen Menge (0,014mmol) des Hydrierkataly-
sators [RhI (1,4-bis(diphenylphos-phino)-butan)
(1,5-cyclooctadien)|BF, (STREM Chemicals
Inc.). Die Proben wurden vor der Hydrierung
(Druck von 6,0 bar) nochmals sorgfaltig mit
Argon entgast. Die Hydrierzeit im Erdmagnet-
feld (ALTADENA-Bedingungen) betrug 10 s.
AnschlieRend erfolgte die sofortige Uberfiih-
rung der Probe in ein 7 T-NMR Spektrometer
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(Bruker WB-300 ultrashield). Fir die Aufnahme
der '"H-NMR Spektren (Machbarkeitsstudien)
wurde ein 45°-Puls (P1=14,5ys,
PL1 = 14,997 W) verwen-det. 90°-Pulse (*°F:
P1=32,5 us, PL1 =17 W) wurden im Fall der
YF-NMR Messungen eingesetzt.

Ergebnisse

Die NMR-Spektren zeigen, dass in allen Fallen
die endstéandigen CF3;-Gruppen eine hohe
Polarisation erhalten. Fig. 2 zeigt dieses fur
das verzweigte Perfluoro-(4-methylpentan), mit
drei CF3-Gruppen. Hier sind ebenfalls die Sig-
nale der direkt an den hydrierten C-Atomen
gebundenen '°F Kerne verstarkt (im ther-
mischen Spektrum mit einem Scan nicht mehr
detektierbar).

Ll !

T T T T T “\
-100 -150

ppm
Fig. 22: "°F-NMR Spektren des Gemisches aus
Perfluoro-(4-methylpenten) und hyperpolarisierten
Perfluoro-(4-methylpentan) (oben) und anschlie-
Rende Aufnahme mit Boltzmannverteilung (unten).
Die Betrachtung der Hyperpolarisation des
linearen 1H,1H,1H,2H,2H-Perfluorhexans und
des 1H,1H,1H,2H,2H-Perfluordekans (siehe
Fig. 3) zeigt beeindruckende Ergebnisse. In
beiden Fallen wird die Polarisation (vergleich-
bar mit dem entsprechenden Oktenderidat)
Uber die gesamte Kette transferiert. Die Ket-
tenlange scheint keinen Einfluss auf die Pha-
sen der Signale zu haben.
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Fig. 3: "*F-PHIP-NMR Spektrum von 1H,1H,1H,
2H,2H-Perfluordecen in Aceton-de.

Diskussion

Wo liegt die Grenze des Polarisationstrans-
fers innerhalb eines Molekiils? Diese Frage

stellt sich besonders bei der Betrachtung der
Untersuchung des 1H,1H,1H,2H,2H-Perfluor-
dekans. Der Einfluss von CF;-Gruppen auf die
Polarisationsverteilung im Molekdl ist aufzukla-
ren. Losungsmitteleffekte scheinen in diesem
Zusammenhang vernachlassigbar zu sein. Sie
beeinflussen jedoch die T-Relaxationszeiten
in teils drastischen Ausmalfie.

Zusammenfassung

Die Zahl mittels PHIP-hyperpolarisierter
Substrate konnte erweitert werden. Jedoch
bleiben zum jetzigen Zeitpunkt viele Aspekte
ungeklart. Dennoch zeigen diese Studien, wel-
che Bedeutung die '°F-Spektroskopie bei der
Aufklarung der Polarisationstibertragung Uber
gréRere Struktureinheiten hinweg besitzt und
welche Anwendungen tendenziell mdglich
sind.
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Abstract: This work analyzed energy metabo-
lite turnover and T,* changes in isometric ex-
ercised low back muscles by combining quanti-
tative T,*-weighted MRI, ¥P.CSI and a novel
back extensor ergometer. Exercise-induced
T,*, PCr and Pi changes were demonstrated.

Zusammenfassung: Diese Arbeit untersucht
den metabolischen Stoffwechsels und Ty*-
Anderungen in der isometrisch belasteten Rii-
ckenmuskulatur. Dabei wurde die quantitative
T,*-Bildgebung und die *'P-CSI-Technik ver-
wendet und es konnten belastungs-induszierte
Anderungen in T,*, PCr und Pi demonstriert
werden.

Motivation

Als funktionelle Muskel-MRT wird eine quanti-
tative T,-gewichtete MR-Bildgebung bezeich-
net, welche die Abbildung von Intensitat und
rdumlichen Verteilung der Muskelaktivitat er-
laubt. Dieser Ansatz wurde im letzten Jahr-
zehnt vermehrt genutzt, um Aktivierungs-
muster der Bein- oder Rickenmuskulatur dar-
zustellen (1-3). Letztere steht dabei im Fokus,
um Ursachen und Folgen bei unspezifischen
Ruckenschmerzen verstehen zu kénnen (4-6).
In neueren Untersuchen konnte demonstriert
werden, dass die belastungsinduzierten Ande-
rungen MR-Relaxationszeitkonstante T, mit
Anderungen des Energiestoffwechsels und der
Perfusion assoziiert sind (7). Ziel dieser Arbeit

war es, die kombinierte Untersuchungen mit-
e 1[

tels *'P-CSI und quantitativer T,*-Bildgebung,
welche ebenfalls sensitiv auf vaskulare Effekte
ist (8), in der isometrisch kontrahierten Ru-
ckenmuskulatur zu testen und dabei ein neuar-
tiges Ruckenstreck-Ergometer zu verwenden.

Methoden

In dieser Arbeit werden reprasentative Ergeb-
nisse eines gesunden Probanden vorgestellt
(23 J). Unter Verwendung eines selbst konzi-
pierten Ergometers kann eine isometrische,
selbstkontrollierte Ubung im MR-Scanner
durchgefiihrt werden (siehe Abb. 1). Der zu
applizierende Druck durch Kontraktion der Ru-
ckenmuskeln kann dabei individuell gewahlt
werden (hier 50% des Oberkorpergewichtes).
Die Ubung wurde iber eine Zeitdauer von
3.5 min durchgefihrt. Vor und nach der Belas-
tung wurden die T,*-Bilddaten akquiriert. Wah-
rend der Ubung wurden 31P-MR-Spektren ge-
messen. Die Messungen erfolgten in einen
klinischen 3T MR-Tomographen (TIM Trio,
Siemens Healthcare) mit einer flexiblen *'P/'H-
Oberflachenspule (RAPID Biomedical GmbH;
#3 in Abb. 1). Zur T,*-Kartierung wurde eine
Serie T,*-gewichteter, transversaler MR-Bilder
auf Hohe der Bandscheibe L3-L4 aufgenom-
men (SE-EPlI Sequenz; 15 Schichten;
d=10 mm; FOV =260 x 160 mm?;
2.0 x 2.0 mm?; TE+3 =20, 26, 32 ms;
TR/TA = 1/24 s; NEX = 20; Fettunterdriickung).
T,* wurden durch einen mono-exponentiellen
Fit berechnet.

gTstart oi‘ exercise

A 20 100 20 140 Eé(T
Time [sec]

Abb. 1: MR-kompatibles Ergometer zur isometrischen Ruckenstreckibung bestehend aus einer Rickenablage
(1), einen Kraftsensor (2) zwischen dieser Ablage und der an den MR-Tisch adaptierten Grundplatte (4). Die Huf-
te wird mit Gurten fixiert, die Beine auf ein Kissen gelagert (5) und die Kraftkontrolle erfolgt durch ein interaktives

Feedback (6).
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Die *'P-CSI-FID Spektren wurden analog zur
MR-Bildgebung auf H6he L3-L4 aufgenommen
(koronare CSI-Schicht), sodass die Signale
aus dem rechten und linken Ruckenmuskel
erfasst werden konnten (8 x 8 Matrix; Voxel-
groBe =30 x 30 x 25 mm3;,  Mittelung  von
2 x 2 Voxel fir jeweils einen Muskel; ellipt.
Sampling; TR/TA = 1/30 s). Die Spektren wur-
den mit einer MATLAB-Routine Frequenz,
Phasen- und Basislinien-korrigiert. Die Peak-
flachen der PCr, Pi und ATP-Resonanzen
wurden mit der “AMARES” Routine der jMRUI
Toolbox quantifiziert. Um Bewegungsartefakte
zu minimieren wurden die PCr und Pi-Signale
auf die Summe der ATP-Intensitaten normiert.

Ergebnisse

Abbildung 2 zeigt die vor und nach gemessen
T,*-Karten der unteren RUckenmuskulatur
nach isometrischer Belastung. Dieser Proband
zeigt die grofdten belastungs-induzierten An-
stiege von T,* im rechten, inneren (und zum
Teil dulReren) Rickenmuskel (durch radiologi-
sche Ansicht links im Bild). Die mittleren Zeit-
verlaufe der PCr- und Pi-Intensitaten sind in
Abbildung 3 dargestellt. Beide Parameter zei-
gen im Vergleich zur Ruhemessung (0 min)
schnelle Anderungen, die sich nach ca. 1 min
konstatieren. Wahrend die PCr/ATP-
Anderungen im rechten und linken Muskel
gleichermallen ausfallen, zeigen die Pi/ATP-
Werte hoéhere Anderungen in den rechten
Muskeln.

T,*-Karten vor Belastung [ms]
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Abb. 2: T,*-Karten der unteren Rickenmuskulatur
vor (oben) und nach Belastung (unten). In den je-
weils vier dargestellten Schichten sind in allen RU-
ckenmuskeln Ty*-Anstiege erkennbar.
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Abb. 3: Mittlere Zeitverlaufe der normalisierten PCr-
und Pi-Intensitaten des rechten und linken Muskels.

Diskussion

Ziel dieser Arbeit war die Untersuchung belas-
tungs-induzierter Anderungen in T,* sowie im
Energiemetabolismus der isometrisch belaste-
ten Rickenmuskulatur. In allen Muskeln wur-
den Anstiege der T,* und des Pi/ATP sowie
der Abfall der PCr-Intensitat beobachtet. Diese
wird jeweils Anderungen der Protonendichte
sowie des Stoffwechsels zugeschrieben. Inter-
essanterweise waren die Anderungen in T,*
sowie Pi/ATP in den rechten Muskeln gréRer
als links, was zum einen den vermuteten Zu-
sammenhang dieser Parameter unterstitzt und
zum anderen eventuell auf die Rechtshandig-
keit des Probanden zurtckgefihrt werden
kann. Diese Beobachtungen missen in weite-
ren Studien verifiziert werden.
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Abstract: The aim of this work was to estimate
the spatial distribution of muscle activity in the
calf muscle induced by electromyostimulation
(EMS). Spatial distribution as well as load in-
tensity of the calf muscle could be obtained by
using T.-imaging and ¥P_.CSI combined with
an automatic force registration. The compari-
son of To-maps prior and after stimulation indi-
cates a clearly To-increase in muscle regions
assigned to the M. gastrocnemius but no rec-
ognizable changes in deeper regions assigned
to the M. soleus.

Zusammenfassung: Ziel der Arbeit war es,
die raumliche Verteilung der Muskelaktivitat im
Wadenmuskel bei Stimulation durch Elektro-
myostimulation (EMS) zu erfassen. Durch To-
Bildgebung und *'P-CSI bei gleichzeitiger Re-
gistrierung der Pedalkraft wurden die raumli-
che Verteilung und die Belastungsintensitat der
durch die EMS induzierten Muskelkontraktion
bestimmt. Der Vergleich der T,-Kartierung vor
und nach der Stimulation ergab einen deutli-
chen T,-Anstieg im Bereich des M. gastrocne-
mius, wahrend tiefer liegende dem M. soleus
zugeordnete Bereiche keine erkennbaren An-
derungen der T, zeigten.

Motivation

Durch funktionelle MR-Messungen kann die
metabolische und physiologische Reaktion der
Muskulatur auf bestimmte Leistungsanforde-
rungen erfasst werden. Neben Unterschieden
in der individuellen Leistungsfahigkeit kann die
Variabilitdt der Ergebnisse auch durch Unter-
schiede in der aktuellen Motivation des Pro-
banden und durch die individuelle Strategie zur
Verlagerung der Belastung bei beginnender
Ermidung erhéht werden. EMS-induzierte
Muskelaktivitaten (elektromyografische Stimu-
lation) sind dagegen unabhéangig von der Moti-
vation und von der willkirlichen Bewegungs-
steuerung und ermdglichen die gezielte Ein-
stellung einer definierten Intensitat der Muskel-
kontraktion. Nachteile ergeben sich allerdings
aus den Suszeptibilitdtsunterschieden der ge-

brauchlichen Elektrodenmaterialien gegenuber
dem Korpergewebe, welche Suszeptibilitatsar-
tefakte hervorrufen kénnen und der Notwen-
digkeit storende HF-Signale herauszufiltern.
Daruber hinaus bestehen Unterschiede im
Rekrutierungsverhalten der Muskeln gegen-
Uber willkiirlicher Kontraktion und Unklarheiten
bezlglich des stimulierten Muskelbereichs un-
terhalb der Elektroden. Durch kombinierte T,-
MRI- und 31P-MRS-Messungen vor, wahrend
und nach Stimulation der Wadenmuskulatur
mit EMS wurden die Verteilung der Muskelak-
tivitat, der PCr-Abfall in der stimulierten Mus-
kelregion sowie die am Pedalergometer er-
zeugte Pedalkraft bestimmt.

Fig. 23: Lagerung der rechten Wade im Pedaler-
gometer fur die Stimulation mit EMS.

Material and Methods

Die Ubung wurde an vier gesunde Probanden
(25-60 J) in einem 3T-Ganzkérper MRT durch-
gefihrt (Magnetom TIM TRIO, Siemens
Healthcare) mit einer flexiblen 'H/*'P-
Oberflachenspule (Grofie: 22 x 33 cm; Biome-
dical Rapid GmbH, Wirzburg, Germany). Hier-
fur wurde der rechte Unterschenkel der Pro-
banden in einem Pedalergometer (Werkstatt-
fertigung (1), Abb. 1) gelagert. Die Stimulation
des Wadenmuskels erfolgte mit einem Digiti-
mer DS7A und einem Triggergenerator: DG2A
(Digitimer Ltd. England) im 2 s -Takt, mitje 1 s
Stimulation (40 Einzelpulse mit 0.5 ms)und 1 s
Pause. Je eine Elektrode wurde unterhalb der
Fossa poplitea und auf dem M. gastrocnemius

17" Ann. Meet. Ger. Chapter Int. Soc. Magn. Reson. Med. 2014, Jena

S. 133



R. Rzanny et. al., Effekte der elektromyografische Stimulation des Wadenmuskels auf Energiestoff-
wechsel, T2-Relaxation und die erzeugte Pedalkraft.

positioniert. Die Ubung erfolgte isometrisch,
wobei die auf das Pedal wirkende Kraft auto-
matisch registriert wurde. Vor Beginn der
Ubung wurde die Maximalkraft bei willkiirlicher
Muskelkontraktion bestimmt. Die Stimulations-
intensitat mittels EMS wurde durch Variation
der eingestellten Stromstarke auf ca. 50 % der
Maximalkraft eingestellt und die Stimulations-
dauer betrug 120 s. Fur die T,-Bestimmung
wurde eine 2D-EPI-SE-Sequenz (zehn Schich-
ten; sechs Echozeiten (34-64 ms) eingesetzt
(TR:100 ms; FOV: 590 * 969 mm). Die spekt-
roskopische Bildgebung erfolgte mit einer ¥p.
FID-Sequenz (TR: 290 ms; FOV: 352 x 200
mm; d: 50 mm; Matrix: 8 x 8).

Results

Die T,-gewichteten Bilder zeigen bei allen vier
Probanden nach Stimulation einen deutlichen
Signalanstieg im Bereich des M. gastrocnemi-
us, der sich in den berechneten T2-Karten
deutlich von den anderen Muskelregionen ab-
grenzt.

0 e)

Fig. 24a-e: Darstellung des T2-Anstiegs nach
EMS im Bereich des M. gastrocnemius am Beispiel
eines Probanden ( (a)Tiw- Bildgebung mit einge-
zeichneter Markierung des M. gastrocnemius; (b-c)
Tow-Bildgebung vor und nach EMS; (d-e) T»-Karte
vor und nach EMS)
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Fig. 3: Rickgang der induzierten Pedalkraft
im Verlauf der Stimulation mit EMS am Bei-
spiel eines Probanden

Die Intensitat der Belastung zeigt sich in der
Verringerung der applizierten Pedalkraft, die
am Ende der Stimulation bei ca. 10-20% der

Ausgangskraft zu Beginn der Stimulation lag
(Abb. 3). Gleichzeitig zeigte sich in den *'P-
Spektren nach dem erwarteten Rickgang der
PCr- und dem Anstieg der Pi-Intensitat zu Be-
ginn der Stimulation ein Wiederanstieg der
PCr-Konzentration bereits deutlich vor dem
Ende der Stimulation.

Discussion

Es ist bekannt, dass die Intensitat des PCr-
Signals in Muskelspektren bei willkurlicher
isometrischer Belastung proportional mit dem
Kraftaufwand abnimmt. Der Zeitverlauf der
gemessenen Pedalkraftwerte und der starke
Rickgang der PCr-Konzentration zu Beginn
der Belastung sind somit Zeichen einer starken
Beanspruchung und einer entsprechenden
Ermidung des stimulierten Muskels. Der er-
neute Wiederanstieg kann als Zeichen dafur
gedeutet werden, dass der Prozess der Auslo-
sung von Muskelkontraktionen durch die
elektrischen Reize ebenfalls einer Ermidung
unterliegt.

Die Stimulation mit EMS folgt bekannterma-
Ren nicht dem Hierarchieprinzip und bezieht
auch groRRe, aus Typ-ll-Fasern bestehende
motorische Einheiten mit starkem anaeroben
Anteil mit ein. Die Bildung von Laktat und an-
deren niedermolekularen Verbindungen bei
anaerober Glykolyse flihrt zu einem starken
osmotischen Effekt, der sich durch die Zunah-
me der intrazelluldren Wasserfraktion der beo-
bachteten Zunahme der T,-Werte auldert. Die
Region mit nahezu gleichmaRigem T,-Anstieg
stimmt im Wesentlichen mit dem unter der
Elektrode befindlichen Teil des M. gastrocne-
mius Uberein (Abb. 1a, e), wahrend im darun-
terliegenden M. soleus kein Anstieg erkennbar
ist.

Conclusion

Die Verteilung der durch den T,-Anstieg indi-
zierten Muskelaktivitat zeigt die Selektivitat der
Stimulation des M. Gastrocnemius durch die
applizierte EMS und demonstriert somit am
Beispiel der Wadenmuskeln, dass mittels EMS
eine selektive Stimulation einzelner Muskel-
gruppen maoglich ist.
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Abstract: The capabilities of a current low
budget 3D printer was evaluated by designing
and building a mouse head fixation custom
fitted to a dedicated recieve coil. While the low
budget 3D printing technology has not yet out-
grown some inherent problems like warping
due to thermal stresses, it was possible to
build a fully functional multipart mouse head
fixation. The printing material Polylactic Acid
(PLA) is fully MRI compatible as even its sus-
ceptibility is close to biological tissue. We
therefore consider a low budget 3D printer a
quite useful assessory for MRI labs.

Zusammenfassung: Die Modglichkeiten, die
ein aktueller glnstiger 3D Drucker im MRT
Umfeld bietet, wurden evaluiert indem eine
Mauskopfhalterung fir eine dedizierte RF-
Spule entworfen und gedruckt wurde. Obwohl
gerade die gunstigsten 3D Drucker noch einige
Probleme, wie zum Besipiel durch thermische
Spannungen verursachte Verformungen, auf-
weisen konnte eine voll funktionsfahige, mehr-
teilige Mausliege mit Kopffixierung erfolgreich
gedruckt werden. Das Druckmaterial Ploylactic
Acid (PLA) ist vollstandig MRT compatibel da
auch die Suszeptibilitdt sehr nahe an derjeni-
gen von biologischem Gewebe liegt. Entspre-
chend empfehlen wir einen gunstigen 3D Dru-
cker als durchaus nutzliches Werkzeug flr
MRT Labore.

Motivation

Recently a variety of low-budget 3D printers
became available '?. We wanted to evaluate
the capabilities of a low budget 3D printer and
in particular its ability to create a complex mul-
tipart and MRI compatible head fixation device
for mice. The head fixation is custom designed
for integration with a dedicated animal coil and
to be used on a clinical 3 T MRI system.

Materials and Methods

An Ultimaker 3D printer (Ultimaking Ltd.,
4191PL Geldermalsen, Netherlands) including
the optional UltiController kit (Fig. 1) was used.

Fig. 1: Ultimaker 3D printer
with Control unit (6): The
PLA supply (1) is pushed by
a stepper motor (2) to-
wards the heated print
head (3) where the PLA is
molten and extruded onto
the building table (4) similar
to a x-y-plotter. The print
object (5) grows layer by
layer while the build table
moves downward (z-axis).

The build

volume is limited to

210 mm x 210 mm x 205 mm. Although the
positioning of the print head can theoretically
achieve a resolution of 0.0125 mm, the actually
printable structures are limited by the nozzle
diameter of 0.4 mm. The layer thickness was
set to 0.1 mm for fine details and good print
quality. All parts were fabricated from the bio
compatible material Polylactic Acid (PLA). The
individual parts of the mouse fixation were cus-
tom fit for integration with a 38mm diameter
Litz coil (Doty Scientific Inc., Columbia, SC,
USA) at a clinical 3T scanner (TIM Trio, Sie-
mens Healthcare, Erlangen, Germany). The
mouse bed and head fixation (Fig. 2) facilitates
head fixation with a bite bar and a hinged head
clamp mechanism, anesthetic gas supply and
biomonitoring sensors through 3D printed hol-
low channels. The individual parts were de-
signed using the CAD software Solidworks
2012. The preprocessing for the 3D printer was
performed with the slicing program Cura which
is developed by Ultimaking Ltd and provided
as open source software. All cylindrical and
rounded parts were printed in an upright posi-
tion to reduce the required support structures
for overhanging object structures and to keep
the footprint of the printed objects small, which
reduced warping problems. After printing the
support structures were mechanically remo-
ved.

available
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MRI are customized cases and protections for
self made coils, customized phantom or sam-
ple holders. In conclusion we consider a 3D
printer a valuable asset for MRI research
groups.

Sensor

Fig. 2: The mouse head fixation with opened fixa-
tion mask, the bite bar, which also supplies the an-
esthetic gas, the pressure pad for respiratory moni-
toring and the temperature sensor. The mouse bed
can be slid along the t-groove platform, which keeps
the fixation device stable during animal manipula-
tion.

Results

All parts were successfully printed within 20 h
and assembled (Fig. 3), creating a mouse fixa-
tion with a total weight of 135 g, corresponding
to material costs of approximately 5 $US. The
printed parts were fully functional with well de-
fined details and low tolerances (<0.4mm). MR
images of the mouse head clearly showed re-
duced motion artifacts, ghosting and signal
loss when using the fixation (Fig 4).

Discussion and Conclusion a

We have demonstrated that a low budget 3D
printer can be used to quickly progress from a
concept to a fully functional device at very low
production cost>*. While 3D printing technolo-
gy does impose some restrictions on model
geometry, e.g. size and overhanging struc-
tures, additive printing technology can none-
theless create objects with complex internal
structures which are impossible to create using

Fig 4: T2-weighted MRI images with (a) and without
(b) the head fixation. The fixation strongly reduces
motion artifacts and signal loss, in particularly visible
in the soft tissue areas.
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Fig. 3: Complete assembly
of the 3D printed mouse
fixation (all red parts)
mounted on the original coll
platform with the added
mounting block (white, 5).
' The main parts are the T-
groove platform (1), which
supports the tail end of the
mouse bed (2). The head fixation mask is positioned inside the Doty coil (3). The cylinder (4) is screw locked by the
white mounting block (5). Inside the cylinder (4) the bite bar can be moved using the finger grips (6) and the anesthet-
ic gas is supplied through the bite bar. All three leads, the fiber optic temperature sensor (7), the pressure pad tube
(8) and the gas supply tube (9) are connected from the front of the coil assembly, which eases handling.
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Abstract: Robust and accurate automated
segmentation is critical to study MR image
signal intensities in anatomical regions.
Therefore, the purpose of this study is to in-
vestigate automated segmentation of deep
gray matter nuclei using FMRIB’s Integrated
Registration and Segmentation Tool (FIRST)
depending on image contrast and on registra-
tion accuracy of the individual data to MNI
space.

Zusammenfassung: Eine robuste und exak-
te automatische Segmentierung von Hirnregi-
onen ist entscheidend fir die Untersuchung
von Signalintensitaten in MR-Bildern im Rah-
men grofRRer Studien. Daher wird in diesem
Beitrag die automatisierte Segmentierung der
Hirnnervenkerne mit FMRIB’s Integrated Re-
gistration and Segmentation Tool (FIRST) in
Abhangigkeit von Bildkontrast und der Re-
gistriergenauigkeit der individuellen Daten in
den MNI-Raum untersucht.

Motivation
Automated segmentation is required to study
subtle variations of MR image signal intensity
in deep gray matter (DGM) nuclei in large-
cohort clinical studies. Among the non-
commercial tools, FIRST [1] is one of the
most popular used.

FIRST is a model-based subcortical brain
segmentation tool and it utilizes the Bayesian
approach to fully exploit the probabilistic rela-
tionships between shape and intensity of the
structures of interest on T1-weighted (T1w)
MR images. In its pipeline, firstly, an affine
registration of the individual T1w data to MNI
space is performed, and then the segmenta-
tion is done for every deep gray matter struc-
ture, based on the Active Shape and Appear-
ance Models using T1w training data [1].
Since the contrast of DGM relative to white
matter (WM) is generally very low in T1w im-
ages (e.g., globus pallidus, see arrow in Fig-
ure 1a), T1-like images with improved DGM
contrast, incorporating T1w data and quantita-
tive susceptibility maps, may improve the
segmentation accuracy of DGM.

In order to use FIRST to do a robust and ac-
curate segmentation in large-cohort studies,

we aim to investigate the use of FIRST re-
garding to image contrast and registration
accuracy.

Materials and Methods

Data were acquired from seven healthy volun-
teers (21-41 years) on a 3T MRI scanner.
The T1w data was acquired with a magnetiza-
tion prepared rapid gradient echo (MP-RAGE)
sequence using the following sequence pa-
rameters: TE=3.03 ms, TR=2300 ms, T1=900
ms, FA=9°, isotropic voxel size of 1 mm. Ac-
quisition parameters of the multi-echo gradi-
ent echo (ME-GRE) acquisition were:
TE1/TE2/TR=12 ms/40 ms/46 ms, FA=20°,
and a voxel size of 0.47 x 0.47 x 0.94 mm®.
ME-GRE data were used to compute suscep-
tibility maps by employing sophisticated har-
monic artifact reduction for phase data [2] and
homogeneity enabled incremental dipole in-
version [3].
The effect of image contrast on FIRST’s seg-
mentation was studied by generating hybrid
contrast (HC) images based on T1w and sus-
ceptibility images [4]. To this end, a least-
square (LS) approach was used to calculate
coefficients a and b for combining T1w and
susceptibility images, respectively, to yield a
contrast similar to that of the FSL MNI atlas.
The image contrast was then modified by ad-
justing susceptibility weighting with the coeffi-
cient A according to:

HC = a*T1w+ A*b*QSM 11
In order to reveal universal coefficients the
T1w data were scaled so that the intensity
value of WM was centered around the numer-
ical value of 110.

To investigate the need for accurate registra-
tion of the individual data to MNI space, the
data set was registered non-linearly to the
FSL MNI atlas using ANTs (advanced normal-
ization tools). Based on the non-linearly regis-
tered data set, misalignment was mimicked by
modifying the initial affine matrix that was
used to initialize FIRST in order to reflect mis-
alignment in translation, rotation, and scaling,
respectively. This procedure was performed
along all three spatial directions.
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FIRST was applied subsequently on the origi-
nal T1w, the hybrid contrast, and misaligned
images. The accuracy of the FIRST segmen-
tation on the DGM structures, containing pu-
tamen, globus pallidus, caudate nucleus, ac-
cumbens, thalamus and hippocampus, was
analyzed using Dice index,

_ 2 |VautonV'ref|

Dice = |Vauto|+|Vref|’ [2]
and false negative rate (FNR),
FNR = VautonVref [3]

VautoNVref + VautoNVref ’
where V. and Vg are the volume of interest
(VOI) of the automated segmentation and the
corresponding manually identified VOI, re-
spectively. Vo, and V., are the comple-
ments of Vo and Ve, respectively.

Results

Fig. 1: Different image contrasts and the corre-
sponding segmentation results. a: original T1w
image, b: LS-hybrid contrast image (A = 1), c: LS-
hybrid contrast image with increased susceptibility
weighting (A = 5), d: susceptibility map, e-g: FIRST
segmentation of image a-c, respectively.
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Fig. 2: Quantitative analysis of FIRST’s segmen-
tation result on the basis of different image con-
trasts across 7 subjects. Left: DICE coefficient as a
function of A. Right: FNR as a function of A.

Fig 1 demonstrates the FIRST segmentation
result with different image contrasts. After
combing the original T1w image (Fig 1.a) and
the susceptibility image (Fig 1.d), their
weighting coefficients are 1.67 (a in Eq. 1)
and -145.28 (b in Eq.1), the hybrid contrast
image (Fig 1.b) could be generated. If the
susceptibility weighting is increased, a visually
improved contrast of the deep gray matter can
be obtained (Fig 1.c). For instance, the dis-
crimination of the globus pallidus from its sur-
rounding tissue substantially increases (see
red arrow). Fig 1.e-g show their correspond-
ing FIRST segmentation results, where the

segmentation on Fig 1.f outperforms the oth-
ers, especially for the globus pallidus. The
dependence of the automatic segmentation
on the image contrast is quantitatively ana-
lyzed for 7 subjects in Fig. 2. For A smaller
than 1, the segmentation accuracy does not
substantially change (Fig. 2a). FNR, a meas-
ure to judge wrongly segmented voxel, de-
creases from A=0 to 5. The high Dice index
and rather low FNR at A=1, suggests that
segmentation accuracy could be improved if
the hybrid contrast with A=1 is used for seg-
mentation.

Fig 3 summarizes the FIRST segmentation
results with rotational and scaling misalign-
ment. If the translational (not shown) and rota-
tional misalignment increases, the segmenta-
tion accuracy will deteriorate almost linearly.
Similarly, the segmentation accuracy de-
creases if the scaling factor deviates from 1.
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Fig. 3: Influence of misaligned registration on
FIRST’'s segmentation results. A: Dice coefficient
as a function of the rotational misalignment. B:
Dice coefficient as a function of the scaling misa-
lignment. Shrinkage and enlargement of the non-
linearly registered data is indicated by scaling fac-
tors smaller and larger than 1, respectively.

Discussion & Conclusion

The usage of the hybrid contrast based on
T1w data and quantitative susceptibility maps
as input for FIRST, yields robust and accurate
segmentation results. However, the weighting
coefficients for T1w and susceptibility should
be calculated very carefully. A visual better
contrast could not always guarantee a better
segmentation (Fig 1.c&g), since FIRST s
based on T1w training data. Special care,
however, should be granted for the initial step,
the registration of the individual data into MNI
space, to yield accurate segmentation results.
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